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Introduction Générale

Les tissus biologiques sont des structures complexes et dynamiques, composées de cellules
et de matrice extracellulaire, qui interagissent pour accomplir des fonctions essentielles. Au
fil des ans, la recherche a révélé la diversité de leur comportement mécanique, qui peut être
élastique, plastique, viscoélastique, voire fluide dans certaines conditions. Ces propriétés mé-
caniques jouent un rôle clé dans de nombreux processus biologiques fondamentaux, comme
la morphogenèse, la cicatrisation et la dissémination métastatique.

La caractérisation précise de ces propriétés mécaniques représente un défi majeur, et a
poussé au développement de techniques expérimentales adaptées à différentes échelles spa-
tiales et temporelles. Parmi les nombreuses méthodes existantes, l’aspiration par micro-
pipette (AMP) s’est imposée comme une technique de choix pour mesurer les propriétés
viscoélastiques des tissus, mais cette technique présente quelques limitations, notamment en
termes de débit expérimental.

Dans ce contexte, notre travail vise à améliorer la caractérisation mécanique des tissus
biologiques en exploitant les avantages offerts par la microfluidique. Nous avons en effet
développé une puce microfluidique innovante capable de réaliser plusieurs AMP simultané-
ment. Cette approche permet non seulement d’augmenter le débit expérimental, en réalisant
des mesures en parallèle, mais offre également un contrôle précis de leur environnement.

L’utilisation de cette nouvelle méthodologie nous a conduits à réévaluer certains aspects
de la mécanique des tissus, en particulier l’importance de la poroélasticité. En prenant en
compte la perméabilité des tissus et le couplage entre la déformation de la matrice solide et
le mouvement du fluide interstitiel, nous avons développé des modèles théoriques permet-
tant une interprétation plus précise des données expérimentales. Cette approche contribue en
particulier à affiner la description des propriétés mécaniques des tissus et ouvre de nouvelles
perspectives.

Ce travail s’inscrit dans une démarche visant à surmonter les limitations des techniques
existantes pour mieux appréhender la complexité des tissus biologiques. En combinant les
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avantages de l’aspiration par micropipette et de la microfluidique, nous espérons apporter
une contribution significative à la compréhension des mécanismes mécaniques fondamentaux
qui régissent les tissus et ouvrir de nouvelles voies pour la recherche biomédicale et l’ingé-
nierie tissulaire.

9





Chapitre 1

Contexte : Les propriétés mécaniques des
tissus et leurs caractérisations
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1. Contexte : Les propriétés mécaniques des tissus et leurs caractérisations

1.1 Introduction aux propriétés mécaniques des tissus et

à leur rôle dans le vivant

1.1.1 Le comportement mécanique des tissus biologiques

Un tissu biologique peut être défini comme une structure organisée composée de cellules
et de matrice extracellulaire qui interagissent de manière coordonnée afin d’accomplir des
fonctions spécifiques au sein de l’organe. Ce terme désigne le niveau d’organisation intermé-
diaire entre les cellules individuelles et les organes.

Figure 1.1 – Illustration de la structure des différents grands types de tissus

On retrouve une très grande variété de tissus dans le corps humain et la plupart peuvent
être classés en 4 grandes catégories :

— Les tissus conjonctifs, comme les os, les tendons ou le cartilage, sont majoritaire-
ment composés de matrice extracellulaire qui leur donne des propriétés mécaniques
particulières. Ils fournissent généralement un soutien mécanique et une connexion
entre les autres tissus.

— Les tissus épithéliaux recouvrent les surfaces du corps et des organes, telles que la
peau. Ils jouent un rôle protecteur en formant des barrières, mais peuvent également
être spécialisés dans la sécrétion ou l’absorption de substances biochimiques.
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1.1. Introduction aux propriétés mécaniques des tissus et à leur rôle dans le vivant

— Les tissus musculaires sont spécialisés dans la contraction et permettent de pro-
duire de la force et de provoquer des mouvements au sein de l’organisme.

— Les tissus nerveux sont responsables de la transmission des signaux électrochi-
miques dans le corps.

La composition biochimique de ces tissus varie largement, influençant leurs propriétés mé-
caniques. Par exemple, les tissus conjonctifs riches en collagène, comme les tendons, seront
plus rigides, tandis que les tissus adipeux, constitués principalement de cellules graisseuses
(adipocytes), présentent une faible rigidité mécanique. Cette diversité de composition en-
gendre une grande variabilité dans leurs propriétés mécaniques. On peut voir un exemple
de cette variabilité sur la figure 1.2, où sont classés les différents tissus en fonction de leur
rigidité.

Figure 1.2 – Élasticité des tissus composant différents organes du corps humain [1]
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1. Contexte : Les propriétés mécaniques des tissus et leurs caractérisations

Comme on peut le voir sur ce graphique, il est usuel de classer les tissus en deux grandes
catégories mécaniques : les tissus rigides et les tissus mous (avec un seuil arbitraire à 1
MPa). Les tissus rigides, comme les os, tendent à se comporter mécaniquement comme des
matériaux classiques inanimés, en adoptant un comportement de solide élastique linéaire.
Cela signifie que leur déformation est directement proportionnelle à la force appliquée, et
qu’ils retrouvent leur forme initiale dès que cette force est relâchée. En revanche, les tissus
mous, tels que la peau, les muscles et les organes internes, présentent une mécanique plus
complexe, pouvant combiner élasticité non linéaire, plasticité 1 et viscoélasticité. [2][3]

Le comportement viscoélastique des tissus se traduit par une réponse mécanique qui va-
rie en fonction de la durée d’application de la contrainte [4] [2]. Sur de courtes périodes, les
tissus se comportent comme des solides élastiques, caractérisés par un module de Young E,
et retrouvent leur forme initiale après la suppression de la charge.

En revanche, lorsqu’une contrainte est appliquée pendant une période prolongée, on peut
observer une déformation progressive du tissu, suivie d’une incapacité à retrouver complète-
ment sa forme initiale une fois la contrainte relâchée. On peut d’ailleurs expérimenter cela au
quotidien, lorsque des forces sont appliquées de manière prolongée sur notre peau (comme la
pression d’un vêtement serré ou les plis d’un drap), on observe une déformation qui persiste
pendant quelque temps. À l’inverse, pour des contraintes brèves, la peau reprend immédia-
tement sa forme sans laisser de trace visible.

En réalité, ce comportement est commun à la plupart des matériaux si l’on élargit suffi-
samment la fenêtre de temps d’observation. Par exemple, un glacier, qui semble solide, coule
lentement sur des périodes de plusieurs mois, montrant un comportement visqueux sur de
longues durées. À l’inverse, un liquide, généralement perçu comme fluide, peut présenter une
réponse élastique lorsqu’il est soumis à des chocs extrêmement soudains.

Pour certains tissus, comme les tissus embryonnaires ou les tissus présents dans une
zone de cicatrisation, ce comportement peut même aller, sur des temps relativement courts
(∼ min), jusqu’à être semblable à celui d’un fluide visqueux, caractérisé par une viscosité
dynamique η, avec des réarrangements cellulaires et donc des déformations totalement irré-
versibles.

D’une manière générale, on peut définir un temps caractéristique τ = η/E, qui est un
indicateur clé pour déterminer à partir de quel moment un tissu viscoélastique passe d’un

1. Pour certains tissus, il est nécessaire de dépasser un certain seuil de contrainte pour induire un com-
portement visqueux.
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1.1. Introduction aux propriétés mécaniques des tissus et à leur rôle dans le vivant

comportement solide à un comportement fluide. Ces deux comportements jouent des rôles
majeurs dans de nombreux processus biologiques, influençant la manière dont les tissus ré-
agissent aux forces mécaniques et à leur environnement. Ce temps caractéristique peut varier
de plusieurs ordres de grandeur selon les différents types de tissus. C’est pourquoi, dans la
suite, nous parlerons de temps courts (comportement solide) et de temps longs (comporte-
ment fluide) sans quantifier ces durées, afin de décrire les tissus de manière générale.

1.1.2 Propriétés élastiques des tissus et mécanotransduction

Les propriétés élastiques des tissus jouent un rôle prépondérant dans le soutien et les
connexions mécaniques au sein de l’organisme, mais il a également été démontré qu’elles
sont impliquées dans des processus biologiques essentiels. Historiquement, on considérait
que les signaux biochimiques étaient les principaux facteurs influençant le comportement
cellulaire. Cependant, il est désormais établi que les propriétés mécaniques des tissus, no-
tamment leur rigidité, sont tout aussi cruciales [5]. Ces propriétés mécaniques influencent
des fonctions aussi variées que la prolifération, la migration, et surtout la différenciation
cellulaire.

Denis Discher et ses collègues ont par exemple montré que l’élasticité de l’environnement
cellulaire joue un rôle clé dans la différenciation des cellules souches mésenchymateuses [6].
En particulier, ils ont démontré que des substrats mous, imitant la faible rigidité du cerveau,
favorisent la différenciation des cellules en neurones, tandis que des substrats plus rigides,
reproduisant la rigidité des muscles ou des os, favorisent respectivement la différenciation en
cellules musculaires (myogenèse) et en cellules osseuses (ostéogenèse) (cf. figure 1.3). Cela
souligne l’importance des propriétés mécaniques de l’environnement qui entoure une cellule
dans son destin cellulaire.
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1. Contexte : Les propriétés mécaniques des tissus et leurs caractérisations

Figure 1.3 – Différenciation des cellules souches mésenchymateuses (MSC) sur des gels de
collagène présentant différentes rigidités, contrôlées via le taux de réticulation. Le destin de
ces cellules pluripotentes est fortement influencé par la rigidité du substrat sur lequel elles
sont cultivées. En fonction de cette rigidité, les MSC se différencient en types cellulaires
spécifiques : cellules neuronales sur des substrats mous, cellules musculaires sur des substrats
intermédiaires et cellules osseuses sur des substrats rigides. En revanche, lorsque les MSC
sont traitées à la blebbistatine, un inhibiteur de l’activité contractile du cytosquelette d’actine,
la différenciation n’est plus influencée par la rigidité de l’environnement. [6]

Cette étude a également montré que la perturbation de l’activité cytosquelettique, par
l’inhibition de la myosine non musculaire II, bloque la différenciation des cellules souches
dirigée par la rigidité du substrat. En d’autres termes, en enlevant aux cellules leur capacité
à contracter leur cytosquelette, on observe que la rigidité de leur environnement n’a plus
d’influence sur leur destin cellulaire. Cela a permis de mettre en évidence le rôle crucial du
cytosquelette dans la capacité des cellules à "percevoir" et à répondre aux propriétés méca-
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1.1. Introduction aux propriétés mécaniques des tissus et à leur rôle dans le vivant

niques de leur environnement. Le cytosquelette d’actine est directement impliqué dans cette
"mécanosensation", car il permet aux cellules de ressentir les variations de rigidité de la ma-
trice extracellulaire via des structures appelées adhésions focales. Ces adhésions permettent
aux cellules de s’attacher à la matrice extracellulaire et de transmettre les forces mécaniques
entre l’extérieur et l’intérieur de la cellule [7].

Un modèle appelé "molecular clutch model" [8] permet notamment d’expliquer comment
les cellules "ressentent" la rigidité de leur environnement. Dans ce modèle, les forces sont
transmises par un "embrayage moléculaire" formé par des protéines qui lient le cytosquelette
d’actine à la matrice extracellulaire. Ce modèle repose sur l’interaction dynamique entre le
cytosquelette d’actine et l’environnement de la cellule via des complexes protéiques tels que
le complexe intégrine/taline/vinculine. La configuration et l’engagement de ces complexes
varient en fonction de la rigidité du substrat, modulant ainsi l’activation de certaines voies
de signalisation et influençant directement le comportement cellulaire [9].

La rigidité des tissus ne se limite donc pas à un rôle purement structurel dans les orga-
nismes. Elle est également un acteur clé de la mécanotransduction [10] [11](processus par
lesquels les cellules transforment les signaux mécaniques en réponses biochimiques). La re-
connaissance de ces phénomènes est relativement récente, mais il est probable qu’ils jouent
un rôle majeur dans de nombreux contextes comme la morphogenèse (en influençant la
différenciation des cellules souches et progénitrices ou en guidant la migration [12]). Ces mé-
canismes sont également impliqués dans des processus pathologiques, où des dérèglements
de la rigidité peuvent entraîner des réponses cellulaires anormales.

On peut également citer l’importance croissante de l’étude des rigidités tissulaires anor-
males dans des phénomènes tels que le vieillissement ou certaines maladies. Par exemple,
l’élasticité du cartilage diminue avec l’âge, ce qui peut entraîner des troubles tels que l’ar-
thrite. Cette dégradation progressive de l’élasticité peut compromettre la capacité des tissus
à absorber les chocs, rendant les articulations plus vulnérables aux blessures et à la douleur
[13]. De même, la capacité de régénération du collagène dans les tendons et les ligaments
diminue avec l’âge, rendant les tissus plus susceptibles aux déformations permanentes. En
termes pathologiques, dans le cas des tumeurs, la rigidification des tissus environnants est
associée à la progression tumorale, ce qui rend le microenvironnement plus propice à l’inva-
sion et à la métastase [14] [15]. Cela montre que la rigidité excessive ou insuffisante des tissus
peut être un facteur clé dans le développement et la progression de nombreuses maladies.

Une meilleure compréhension des propriétés élastiques des tissus et de leurs conséquences
est également cruciale pour le développement de l’ingénierie tissulaire [16]. Dans ce domaine,
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l’objectif est de créer des tissus artificiels capables de reproduire non seulement les fonctions
biologiques, mais aussi les propriétés mécaniques des tissus naturels. Dans ce domaine en
pleine expansion, la manipulation précise de la rigidité des matrices et des environnements
cellulaires est essentielle pour orienter la régénération tissulaire et permettre la création de
tissus artificiels fonctionnels [17]. Ces avancées offrent des perspectives prometteuses pour
le remplacement de tissus endommagés, l’amélioration des greffes et la mise au point de
modèles de tissus plus fidèles aux conditions physiologiques, ouvrant ainsi de nouvelles voies
en médecine régénérative [18].

Que ce soit pour le développement de nouvelles technologies, le traitement des maladies
ou la compréhension de certains phénomènes biologiques, l’étude approfondie de la rigidité
des tissus et de leurs composants est devenue essentielle et reste encore assez mal caractéri-
sée. Ce champ de recherche ouvre donc de nombreuses perspectives.

Avant de discuter du comportement fluide que les tissus adoptent sur de longues pé-
riodes, il est essentiel de souligner que sur des échelles de temps intermédiaires, ils adoptent
un comportement viscoélastique. L’article d’Alberto Elosegui-Artola et al. [19] met en évi-
dence l’importance de ces propriétés en utilisant des substrats d’alginate aux caractéristiques
élastiques et visqueuses contrôlées. Les auteurs montrent que les cellules ne réagissent pas uni-
quement à la rigidité immédiate, mais elles sont également sensibles au temps de relaxation
viscoélastique de ces substrats. Ces propriétés jouent un rôle essentiel dans la prolifération
cellulaire, les ruptures de symétrie, et l’initiation des processus d’invasion. En percevant et
en réagissant aux mécanismes de relaxation de la matrice, les cellules ajustent leur compor-
tement en fonction de ce temps de relaxation.

1.1.3 La fluidité des tissus et son rôle dans certains processus bio-

logiques

Comme mentionné précédemment, à des échelles de temps plus longues et/ou sous des
contraintes suffisantes, le comportement mécanique de certains tissus tend à se rapprocher
de celui d’un fluide visqueux. Ce comportement fluide émerge lorsque les forces appliquées
sur le tissu provoquent des réarrangements cellulaires ou des modifications dans la matrice
extracellulaire, similaires aux réorganisations moléculaires observées dans les fluides. Dans
un fluide, le caractère visqueux résulte des interactions et des réarrangements moléculaires.
De manière similaire, dans les tissus biologiques, c’est la nature dynamique et réorganisable
des interactions cellulaires qui confère au tissu cette propriété. Cette caractéristique peut

18



1.1. Introduction aux propriétés mécaniques des tissus et à leur rôle dans le vivant

être quantifiée, tout comme dans les fluides, par une viscosité dynamique, η [20].

C’est Phillips et Steinberg qui, en 1978 [21], ont proposé cette analogie entre les tissus
biologiques et liquides. Ils ont observé que, après dissection, les explants embryonnaires de
forme cubique se remodelaient spontanément pour adopter une forme sphérique, de manière
similaire à une goutte de fluide sous l’effet de la tension de surface. Cette découverte a consi-
dérablement enrichi notre compréhension de phénomènes tels que la morphogenèse.

Pour la majorité des tissus, leur comportement visco-plastique implique qu’ils nécessitent
un certain seuil de contrainte pour provoquer des réarrangements structurels. Cependant,
sous des forces physiologiques normales, ces contraintes restent souvent en deçà de ce seuil,
ce qui signifie que les tissus se comportent davantage comme des solides élastiques, et les
réarrangements cellulaires sont limités. Toutefois, dans certains processus biologiques spéci-
fiques, tels que la morphogenèse, la cicatrisation des plaies, ou la dissémination métastatique,
ces propriétés de fluidité deviennent essentielles pour permettre des mouvements cellulaires
coordonnés et des réarrangements structuraux à grande échelle [22] [23].

Par exemple, durant la morphogenèse, le développement embryonnaire implique d’im-
portantes réorganisations cellulaires qui façonnent les organes et structures de l’embryon.
Les forces mécaniques exercées par les cellules et la croissance génèrent des contraintes in-
ternes, auxquelles le tissu réagit en fonction de ses propriétés visqueuses. Ce comportement
visqueux permet un réarrangement des cellules, tout en permettant des mouvements coor-
donnés nécessaires à la formation des tissus et organes. Cette réponse mécanique oriente les
mouvements collectifs des cellules et assure une coordination précise du remodelage tissulaire
[24]. Dans ce cadre, la viscosité permet un équilibre entre fluidité et structure, garantissant
que les tissus puissent se déformer sans se désintégrer. De même, lors de la cicatrisation, les
cellules doivent migrer collectivement vers la zone lésée, impliquant des réarrangements au
sein des tissus environnants pour refermer la plaie.
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Figure 1.4 – Image de microscopie à feuille de lumière tirée de [25], illustrant les noyaux
cellulaires au cours du développement précoce d’un embryon de larve de Drosophile. Ces
image permet de montrer le comportement "fluide" des tissus embryonnaires. La taille de la
larve est de l’ordre du millimètre

Un exemple illustratif de ce phénomène est présenté dans la figure 1.4, qui montre la
réorganisation cellulaire au cours de la morphogenèse d’un embryon de drosophile. Durant
cette phase critique du développement, la croissance et la migration des cellules génèrent
des mouvements collectifs qui s’apparentent à des courants dans un fluide. Ces flux cellu-
laires coordonnés sont essentiels à la formation des structures complexes nécessaires au bon
développement de l’embryon. La régulation des déformations tissulaires est assurée par les
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différentes viscosités des tissus qui composent les diverses régions de l’embryon. Cette hété-
rogénéité mécanique permet à toutes les régions de se développer vers la bonne "géométrie",
contribuant ainsi à l’élaboration correcte de la morphologie finale.

Un exemple bien connu d’hétérogénéité dans les propriétés viscoélastiques des tissus est
observé le long de l’axe antéro-postérieur des embryons de vertébrés [26]. Au cours des étapes
tardives du développement embryonnaire, une transition fluide-solide se produit progressi-
vement le long de cet axe. Dans la zone postérieure, là où se trouvent les cellules souches
mésodermiques et neuromésodermiques, les tissus se comportent de manière très fluide. Cette
région, appelée la zone des progéniteurs mésodermiques (MPZ), se caractérise par un fort
mouvement cellulaire, permettant la migration et la prolifération des cellules qui contribuent
à l’extension de l’embryon. À mesure que les cellules se déplacent vers l’avant, elles s’incor-
porent dans le mésoderme présomitique (PSM), une région plus rigide où la motilité cellulaire
diminue considérablement et où les tissus adoptent un comportement solide.

Figure 1.5 – Illustration du rôle de la transition entre fluidité et rigidité le long de l’axe
antéro-postérieur chez les vertébrés. Du côté postérieur, les grandes fluctuations des contacts
intercellulaires (température effective élevée) dans un environnement moins contraint, avec
davantage d’espaces extracellulaires, favorisent le réarrangement et le mélange des cellules,
générant un état tissulaire "fluide". À l’inverse, du côté antérieur, la réduction des espaces
extracellulaires et la diminution des fluctuations de contact entre les cellules (température
effective basse) conduisent à une rigidification progressive du tissu, lui conférant un com-
portement "solide". Cette structure rigide sert de support mécanique qui oriente l’expansion
tissulaire vers le côté postérieur, favorisant ainsi l’allongement de l’axe corporel au fur et à
mesure du développement embryonnaire.[26]

Cette transition de la fluidité à la rigidité porte le nom de "transition de blocage" (ou
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"jamming transition") [27] et elle est essentielle pour la morphogenèse, car elle permet aux
tissus postérieurs de s’étendre tout en maintenant l’intégrité mécanique de la structure em-
bryonnaire. Ce phénomène est comparable à celui observé dans des matériaux granulaires,
où le passage d’un état fluide à un état rigide est dicté par la densité, les interactions ou
"l’agitation" des grains (température effective). [28].

La "jamming transition" est un phénomène clé dans le comportement mécanique des
tissus multicellulaires, où un ensemble de cellules passe d’un état fluide, capable de se réor-
ganiser et de migrer, à un état solide où les mouvements cellulaires sont fortement restreints.
Ce processus est largement influencé par la densité cellulaire, la mobilité cellulaire et les
interactions cellule-cellule [29]. Dans des tissus embryonnaires ou en développement, comme
mentionné dans le contexte de la morphogenèse, les cellules peuvent librement migrer et se
réarranger à faible densité, conférant au tissu un comportement proche de celui d’un fluide
visqueux. Cependant, à mesure que la densité cellulaire augmente ou que les interactions
mécaniques s’intensifient, les cellules deviennent de plus en plus "confinées", réduisant leur
capacité à se déplacer indépendamment. Cette transition progressive vers un comportement
rigide est cruciale pour maintenir la cohésion du tissu en fin de morphogenèse, garantissant la
stabilité des structures nouvellement formées. Ce changement de comportement mécanique
est ce qu’on appelle la "jamming transition". À partir de ce point, le tissu se comporte da-
vantage comme un solide, avec une rigidité accrue et une capacité réduite à se déformer ou
à migrer. Cette transition est cruciale dans des processus biologiques tels que la gastrulation
ou la cicatrisation des plaies, où la capacité des cellules à passer d’un état fluide à un état
plus rigide doit être finement régulée pour assurer la bonne organisation des tissus.

Comme nous venons de le voir, les propriétés visqueuses que présentent les tissus sur
des échelles de temps longues varient considérablement en fonction du contexte biologique.
Ces mêmes propriétés mécaniques semblent également avoir une influence majeure dans le
développement de certaines pathologies, comme le cancer [30] [31]. En effet, lors de la transi-
tion vers un état métastatique, l’adhésion intercellulaire diminue, tandis que la motilité des
cellules cancéreuses augmente, entraînant probablement une chute de la viscosité du tissu
tumoral. Cette diminution de viscosité facilite la migration des cellules tumorales et leur
dissémination à travers l’organisme, leur permettant d’envahir de nouveaux tissus. Ainsi,
les propriétés viscoélastiques des tissus, qu’elles soient en contexte physiologique, normal ou
pathologique, sont des régulateurs essentiels qu’il est nécessaire d’étudier et de caractériser.

Entre les comportements de solide élastique à court terme et de fluide à long terme, les
tissus adoptent un comportement viscoélastique à des échelles de temps intermédiaires. L’ar-
ticle d’Alberto Elosegui-Artola et al. [19] souligne l’importance de ces propriétés en utilisant
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des substrats d’alginate dont les caractéristiques élastiques et visqueuses sont contrôlées. Les
cellules ne réagissent pas uniquement à la rigidité immédiate, mais elles sont également sen-
sibles au temps de relaxation viscoélastique de ces substrats. Ces propriétés jouent un rôle
essentiel dans la prolifération cellulaire, les ruptures de symétrie, et l’initiation des processus
d’invasion. En percevant et en réagissant aux mécanismes de relaxation de la matrice, les
cellules ajustent leur comportement en fonction de ce temps de relaxation.
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1.2 Modélisation phénoménologique du comportement vis-

coélastique des tissus

Les tissus biologiques sont des matériaux aux propriétés mécaniques complexes, à la
frontière entre solide et fluide. Nous allons ici voir un formalisme permettant de décrire
quantitativement ce type de comportement qualifié de viscoélastique.

1.2.1 Introduction à la rhéologie

Si l’on prend le cas simplifié d’une déformation unidimensionnelle d’un matériau, la mo-
délisation du comportement mécanique de ce matériau a pour but de relier la contrainte, σ
qui s’applique sur ce matériau, à sa déformation, ϵ. Au 17ème siècle, c’est Hooke et Newton
qui ont respectivement proposé de telles descriptions mathématiques pour le comportement
d’un solide et d’un fluide. En se basant sur des observations expérimentales, ils ont proposé
les modèles phénoménologiques suivants :

— Un solide de Hooke est défini par : σ = Eϵ avec E le module de Young en Pa

— Un fluide Newtonien est défini par : σ = ηϵ̇ avec η la viscosité dynamique et ϵ̇ la
dérivée temporelle de la déformation.

À partir du 19ème siècle, les scientifiques constatent que cette modélisation ne suffit plus
pour décrire tous les matériaux. C’est notamment Wilhelm Weber qui a observé, en 1835,
que les fils de soie possèdent à la fois des propriétés élastiques et visqueuses lorsqu’on les
sollicite sur de longues durées. C’est alors qu’une nouvelle discipline, à la frontière entre la
mécanique des solides et la mécanique des fluides, a été créée : la rhéologie [32].

L’expérience de base en rhéologie, consiste à appliquer des contraintes oscillantes (re-
présentées en notation complexe par σ̃ = σ0e

jωt) et à mesurer les réponses en déformation
(ϵ̃ = ϵ0e

jωt+ϕ) du matériau pour une large gamme de fréquences. On voit avec les définitions
données précédemment, qu’un solide de Hooke satisfait la relation : σ̃ = Eϵ̃ (en phase) ;
alors qu’un fluide newtonien satisfait : σ̃ = jωηϵ̃ (en quadrature de phase). On voit qu’entre
ces deux cas limites, le rapport σ̃/ϵ̃ passe d’une grandeur réelle dans le cas d’un solide, à
une grandeur purement imaginaire dans le cas d’un fluide. Cependant, pour des matériaux
viscoélastiques plus complexes, ce rapport possède à la fois une partie réelle et imaginaire,
traduisant un comportement intermédiaire entre le solide élastique et le fluide visqueux.

24



1.2. Modélisation phénoménologique du comportement viscoélastique des tissus

L’analyse de la réponse du matériau à ces sollicitations permet de définir deux gran-
deurs fondamentales : le module de stockage G′ et le module de perte G′′, définis par
σ̃/ϵ̃ = (G′ + jG′′). Le module de stockage, G′ est une mesure de l’énergie élastique sto-
ckée dans le matériau lors de cette déformation oscillante. Il reflète la rigidité élastique du
matériau. Plus G′ est élevé, plus le matériau est capable de stocker l’énergie élastique et
donc de reprendre sa forme initiale après la déformation. Si G′ >> G′′, le matériau peut
être considéré comme un solide purement élastique. Le module de perte, G′′, quant à lui,
représente l’énergie dissipée dans le matériau pendant la déformation oscillante. Il est associé
à la composante visqueuse du matériau. Un G′′ élevé indique que le matériau dissipe une
quantité importante d’énergie. Si G′ << G′′ le comportement du matériau est proche de
celui d’un fluide visqueux.

Figure 1.6 – Schéma et principe de fonctionnement d’un rhéomètre. Courbe typique de G′

et G′′ en fonction de la pulsation ω pour un fondu de polymère.

On peut voir sur la figure 1.6 les courbes typiques de G′ et G′′ en fonction de la pulsation
ω, pour une solution de polymères classique. Conformément à ce que nous avons vu sur les
matériaux viscoélastiques, nous constatons que pour des oscillations lentes, on observe un
comportement davantage visqueux (G′ ≪ G′′), tandis que pour des oscillations rapides, le
matériau montre une réponse plus élastique (G′ ≫ G′′).

Afin de modéliser mathématiquement ces comportements complexes observés expérimen-
talement, il existe un outil puissant permettant de reproduire la plupart de ces comporte-
ments : les diagrammes rhéologiques.
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1.2.2 Les diagrammes rhéologiques

Un diagramme rhéologique est une représentation graphique utilisée pour modéliser, de
manière simplifiée, le comportement mécanique complexe des matériaux viscoélastiques. En
combinant en série et/ou en parallèle des éléments mécaniques de base tels que des ressorts
(pour représenter l’élasticité) et des amortisseurs (pour représenter la viscosité), ces dia-
grammes permettent de reproduire la plupart des comportements observables.

Une utilisation simplifiée de ces diagrammes permet de reproduire des déformations ma-
croscopiques unidimensionnelles observées lors d’une expérience. Ils ne permettent donc pas,
en première approche, une description mécanique générale des matériaux, contrairement au
formalisme de la mécanique des milieux continus. Cependant, il est possible de faire le lien
entre ces deux approches afin de lier les paramètres mécaniques effectifs de ces diagrammes
aux vraies constantes mécaniques qui décrivent un matériau (isotrope) localement, comme
son module de Young, son coefficient de Poisson ou sa viscosité dynamique.

Remarque : Il est possible de générer à partir de tels diagrammes une loi rhéologique locale,
utilisable avec le formalisme des milieux continus et qui permet donc de retranscrire ce type
de comportement au travers d’une équation constitutive liant le tenseur des contraintes au
tenseur des déformations [33] [34].

Le ressort : Modélisation de l’élasticité linéaire

La modélisation du comportement élastique dans ces diagrammes se fait au travers des
ressorts. Sa loi de comportement est celle d’un solide élastique. C’est-à-dire qu’il obéit à la
loi de Hooke, où la déformation ϵ est proportionnelle à la contrainte σ qui s’applique sur cet
élément :

ϵ =
σ

E
(1.1)

avec E le module d’élasticité associé à cet élément. Le ressort modélise donc la partie réver-
sible des déformations pour lesquelles aucune dissipation d’énergie n’a lieu. Il est également
possible d’utiliser des lois de comportement non linéaires pour reproduire l’élasticité non
linéaire d’un matériau.
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L’amortisseur : Modélisation des dissipations visqueuses

La modélisation du comportement visqueux dans ces diagrammes se fait au travers des
amortisseurs. Leur loi de comportement est celle d’un fluide newtonien, où c’est le taux de
déformation, ϵ̇ = dϵ

dt
, qui est proportionnel à la contrainte σ qui s’applique sur cet élément :

ϵ̇ =
σ

η
(1.2)

avec η la viscosité associée à cet élément. L’amortisseur permet de représenter la partie
visqueuse d’un matériau qui dissipe de l’énergie au cours de sa déformation et qui permet
de modéliser les déformations irréversibles que le matériau subit. Il est également possible
d’utiliser des lois plus complexes pour traduire des viscosités non newtoniennes.

Ces deux éléments constituent la base des diagrammes rhéologiques, mais d’autres élé-
ments peuvent être intégrés pour tenir compte d’effets non linéaires, tels que des seuils
pour modéliser la plasticité (avec un élément équivalent à une diode en électricité). Il existe
d’ailleurs une correspondance parfaite entre ces diagrammes et les circuits électriques, avec
ϵ̇ qui est l’équivalent du courant I et σ de la tension U . Le ressort est alors l’équivalent du
condensateur et l’amortisseur de la résistance.

Modèle de Maxwell : Modélisation d’un fluide viscoélastique

On peut alors combiner ces éléments de base pour créer des modèles viscoélastiques. En
combinant un ressort et un amortisseur en série, on obtient le modèle de Maxwell (cf. figure
1.8) qui permet de décrire un fluide viscoélastique. Un matériau qui se comporte comme un
solide élastique à court terme, mais qui s’écoule comme un fluide à long terme. Pour obtenir
la loi de comportement qui découle de ce modèle, on divise la déformation totale ϵ en une
partie ressort ϵ1 et une partie amortisseur ϵ2. On a alors :

ϵ = ϵ1 + ϵ2, ϵ1 =
σ

E
, ϵ̇2 =

σ

η
(1.3)

Ce qui nous permet d’obtenir la loi de comportement du modèle de Maxwell :
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ϵ̇ =
σ

η
+
σ̇

E
(1.4)

On peut voir dans la figure 1.8 la réponse de ce système à un échelon de contrainte. Le
matériau se déforme initialement comme un solide élastique, mais continue de se déformer
au fil du temps, tant que la contrainte est appliquée. Puis, lorsque la contrainte s’arrête, le
matériau récupère la partie élastique de sa déformation, mais ne revient pas dans sa forme
initiale. Cela permet de décrire le comportement de fluides, qui sur des temps courts, pré-
sentent un comportement élastique. C’est notamment ce modèle qui permet de retranscrire
le comportement des solutions de polymères que l’on a vues sur la figure 1.6. En effet, à
partir de cet élément de Maxwell, on peut reproduire l’évolution des modules de stockage G′

et de perte,G′′ observés à basses fréquences pour les polymères, comme le montre la figure 1.7.

Figure 1.7 – Évolution des modules de stockage G′ et de perte, G′′, pour un modèle de
Maxwell (amortisseur η et ressort E en série), avec τ = η/E. Figure extraite de [35]

Modèle de Kelvin-Voigt : Modélisation d’un solide viscoélastique

Un autre modèle populaire est le modèle de Kelvin-Voigt qui combine un ressort et
un amortisseur disposés en parallèle. Ce modèle est utilisé pour décrire des solides visco-
élastiques, c’est-à-dire des matériaux qui se comportent principalement comme des solides,
mais avec une composante visqueuse qui introduit un effet retardé dans la déformation.
La contrainte σ qui s’applique sur cet élément se répartit entre la branche ressort σ1 et la
branche amortisseur σ2, ce qui conduit à l’équation constitutive :
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σ = σ1 + σ2, σ1 = Eϵ, σ2 = ηϵ̇

Eϵ+ ηϵ̇ = σ (1.5)

Dans ce modèle, lorsque l’on applique une contrainte, la déformation est progressive jusqu’à
atteindre une valeur maximale. Puis, une fois la contrainte supprimée, le matériau revient
progressivement à sa forme initiale, mais cette récupération est également retardée par la
dissipation visqueuse. Le modèle de Kelvin-Voigt est particulièrement adapté pour modéli-
ser des matériaux qui se comportent comme des solides viscoélastiques, où la composante
élastique prédomine, mais où il existe un certain degré de dissipation d’énergie.
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1. Contexte : Les propriétés mécaniques des tissus et leurs caractérisations

Figure 1.8 – Illustration de la réponse à un échelon de pression pour les éléments de base
des diagrammes rhéologiques, ainsi que pour les modèles de Maxwell et de Kelvin-Voigt.

1.2.3 Application aux tissus biologiques

Comme nous l’avons dit, en première approche, ces modèles permettent de décrire des
comportements macroscopiques au travers de grandeurs effectives d’élasticité et de viscosité.
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1.2. Modélisation phénoménologique du comportement viscoélastique des tissus

Utilisés de cette manière, ils peuvent paraître assez artificiels et assez éloignés de l’origine
de la viscoélasticité des matériaux. Cependant, dans le cas de matériaux complexes tels que
les tissus, qui sont composés de plusieurs constituants aux propriétés mécaniques variées et
dans lesquels des phénomènes comme les réarrangements, la croissance, la division ou la mort
cellulaire peuvent avoir un impact sur les propriétés mécaniques, leur utilisation peut être
intéressante. En effet, en utilisant des diagrammes rhéologiques, il est possible de construire
des modèles de manière simple et modulable, en sélectionnant les éléments représentatifs
des phénomènes ou constituants que l’on souhaite prendre en compte. Chaque élément du
diagramme peut être associé à un constituant spécifique ou à un phénomène au sein du tissu,
permettant ainsi de décomposer la réponse globale du tissu en contributions élastiques, vis-
queuses, plastiques ou actives distinctes.

Sham Tlili et ses collègues ont notamment développé une méthodologie systématique
pour de telles approches [34]. L’idée générale est de décomposer ces diagrammes en 2 par-
ties : Une partie de ce diagramme est associée aux réarrangements cellulaires qui surviennent
à l’échelle du tissu. Comme nous l’avons vu, ces réarrangements sont des phénomènes vis-
queux qui traduisent la capacité des cellules à changer de position relative, entraînant une
relaxation progressive des contraintes dans le tissu. Cela peut être modélisé par un amortis-
seur ou un système plus complexe permettant de tenir compte de la plasticité. L’autre partie
peut être associée aux éléments viscoélastiques qui composent le tissu comme les cellules ou
la matrice extracellulaire avec des modèles type Kelvin-Voigt ou plus complexes pour être
représentatifs de leur comportement intrinsèque.

Ainsi, les diagrammes rhéologiques constituent un outil pour la compréhension et la mo-
délisation du comportement des tissus. En intégrant les processus intra et intercellulaires, la
génération de forces actives et la plasticité, les modèles rhéologiques offrent un cadre pour
prédire et analyser le comportement des tissus sous diverses conditions mécaniques.
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1.3 Les différents constituants et leurs rôles dans la mé-

canique des tissus

Comme nous venons de le voir, les propriétés de viscoélasticité des tissus biologiques se
traduisent par des comportements mécaniques qui dépendent de l’échelle temporelle considé-
rée. Chacune de ces dynamiques est liée à des déformations provenant de différentes échelles
spatiales. À très court terme, le comportement élastique domine. Ce comportement est prin-
cipalement dicté par la rigidité et l’interconnexion des réseaux de protéines fibreuses qui
composent le cytosquelette des cellules ou de la matrice extracellulaire [36]. À des échelles
temporelles plus longues, de l’ordre de la minute, le comportement viscoélastique des cellules
devient prédominant. Ce comportement reflète les réarrangements dynamiques de ces mêmes
réseaux à l’échelle de la cellule [37]. Enfin, sur des périodes de plusieurs minutes ou heures, la
viscosité qui émerge à l’échelle du tissu peut prendre le dessus. À ce niveau, le tissu se com-
porte de manière fluide, les cellules se déplacent, migrent et réarrangent leur position au sein
du tissu, ce qui induit un comportement mécanique similaire à celui d’un fluide visqueux [20].

1.3.1 Élasticité et viscoélasticité, son origine à l’échelle moléculaire

Sur des échelles de temps courtes et sous des contraintes modérées, les tissus présentent
un comportement élastique (avec une élasticité pouvant être plus ou moins linéaire). Cette
réponse mécanique "immédiate" provient principalement des réseaux de protéines fibreuses
qui composent le cytosquelette des cellules et la matrice extracellulaire (MEC). Ces réseaux
structurés de protéines fibreuses se comportent mécaniquement comme des réseaux de poly-
mères et ce sont eux qui confèrent aux tissus leur rigidité. Les principaux composants de ces
structures sont les microtubules, les filaments d’actine et les filaments intermédiaires pour le
cytosquelette des cellules, ainsi que des protéines fibreuses comme le collagène et l’élastine
pour la MEC [3].

Généralités sur la physique des réseaux de polymères

Dans une solution de polymères, les chaînes s’entrecroisent entre elles à une distance
caractéristique qui dépend des propriétés intrinsèques des chaînes et de leur concentration
[38]. Si ces points de croisement entre les chaînes correspondent à des liaisons chimiques, le
réseau polymère est dit réticulé et forme un élastomère qui se comporte de manière pure-
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ment élastique. En revanche, si les points de croisement sont liés à des interactions physiques,
comme l’auto-évitement, le réseau présentera des propriétés viscoélastiques. Un tel réseau se
comporte comme un solide à court terme, car les chaînes n’ont pas le temps de se déplacer
les unes par rapport aux autres, mais il présente des propriétés visqueuses à long terme, car
les chaînes peuvent se déplacer et "s’écouler" sous l’effet de contraintes prolongées. Ce com-
portement est décrit par le modèle de reptation proposé par De Gennes [39], où les chaînes
polymères se déplacent comme des serpents à travers le réseau en raison des contraintes
topologiques imposées par les autres chaînes. Il est à noter que les systèmes actifs vivants
autorisent des régimes hybrides entre réticulé et auto-évitant par l’action de protéines du
cytosquelette, en déplaçant des contacts ou en relâchant des contraintes d’évitement.

Dans le cas des réseaux réticulés, l’élasticité peut avoir deux origines physiques différentes,
selon la relation entre la longueur de persistance, lp, des chaînes, et la distance moyenne entre
les points d’ancrage (ou points de réticulation) 2.

— Réseaux entropiques[40] : Si la longueur de persistance lp est faible par rapport à
la distance entre les points d’ancrage, les segments de chaîne entre les réticulations
se comportent comme des chaînes flexibles. Lorsqu’on étire le réseau, on allonge ces
segments, ce qui réduit le nombre de configurations possibles pour les chaînes et di-
minue leur entropie. La résistance à la déformation est donc principalement d’origine
entropique : le réseau oppose une force pour retrouver son état de plus haute entropie.
Ce régime permet des déformations élastiques importantes, comme on peut l’observer
dans des matériaux hautement déformables tels que le caoutchouc, où la souplesse
des chaînes moléculaires permet une extensibilité remarquable.

— Réseaux enthalpiques[41] : À l’inverse, lorsque la longueur de persistance est supé-
rieure à la distance entre les points d’ancrage, les segments de chaîne se comportent
comme des tiges rigides. Dans ce cas, la déformation du réseau implique la flexion ou
le flambage de ces segments rigides et s’accompagne donc d’un coût énergétique d’ori-
gine enthalpique. Ici, l’élasticité découle donc directement des propriétés intrinsèques
des filaments. Ces réseaux sont plus résistants aux déformations, mais leur plage de
déformation élastique est beaucoup plus restreinte.

2. La longueur de persistance est une mesure de la rigidité des chaînes polymères, représentant la longueur
sur laquelle la chaîne conserve une direction donnée avant de se courber significativement sous l’agitation
thermique.
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Figure 1.9 – Illustration des modèles entropique et enthalpique d’un réseau de polymères.
Dans le modèle entropique, l’élasticité résulte de la diminution des fluctuations thermiques
des polymères induite par la déformation, limitant le nombre de microétats disponibles pour
chaque filament. Ce mécanisme fait émerger une élasticité. En revanche, dans le modèle
enthalpique, l’élasticité provient directement de la rigidité intrinsèque des filaments. Sous
déformation, ces polymères rigides se courbent et s’étirent, générant une réponse élastique.

Ainsi, les réseaux entropiques sont capables de se déformer de manière importante tout
en revenant à leur état initial une fois la force retirée. Cela est notamment le cas des filaments
intermédiaires du fait de leur structure souple et de leur faible longueur de persistance par
rapport à la distance entre les points d’ancrage.

En revanche, les réseaux enthalpiques, comme ceux formés par les filaments d’actine, sont
beaucoup plus rigides, mais ne peuvent pas beaucoup se déformer sans rompre. Ce sont donc
leurs contributions qui vont dominer la plupart du temps dans l’élasticité des cellules.

Ces deux mécanismes, entropique et enthalpique, conduisent à des comportements mé-
caniques non linéaires, particulièrement visibles dans la dissymétrie entre les réponses à la
compression et à l’étirement [42]. Sous étirement, les réseaux entropiques montrent un ren-
forcement progressif à mesure que les fluctuations thermiques sont supprimées, tandis que
les réseaux enthalpiques résistent directement aux déformations mécaniques. Néanmoins, sur
certaines plages étendues de contraintes, ces réseaux peuvent être approximés par un mo-
dèle d’élasticité linéaire, dans lequel la réponse mécanique reste proportionnelle aux forces
appliquées.

Sur des durées de sollicitation plus longues, si le réseau n’est pas réticulé, on peut définir
une viscosité en considérant des modèles de réorganisation du polymère élémentaire dans le
réseau [43]. Dans le cas de gel de collagène, il a été établi que des liaisons de fortes énergies
coexistaient avec d’autres de faibles énergies, autorisant des réorganisations microscopiques.
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Plus irréversible encore, il est possible d’envisager le glissement des chaînes les unes par
rapport aux autres ou la rupture de certains points d’ancrage conduisant à une déformation
viscoélastique qui s’accompagne d’une dissipation d’énergie sous forme de chaleur. Ce com-
portement viscoélastique est responsable d’une partie des propriétés visqueuses des tissus.

Le cytosquelette

Le cytosquelette, qui constitue le principal contributeur à la mécanique cellulaire [37], est
formé de trois classes de filaments protéiques : les microtubules, les filaments d’actine et les
filaments intermédiaires. Chacun de ces filaments joue un rôle spécifique dans la régulation
des propriétés mécaniques de la cellule, et leur contribution à l’élasticité varie en fonction
de leurs propriétés intrinsèques de flexibilité et de l’interconnexion dans les réseaux qu’ils
forment. Leur rigidité est souvent quantifiée via leur longueur de persistance lp.

Figure 1.10 – Rigidité et structure des différents filaments du cytosquelette : les microtu-
bules (MTs), les filaments d’actine (F-actine) et les filaments intermédiaires (IFs) [44] [45]

- Les filaments d’actines (F-actin)

Les filaments d’actine sont des polymères semi-flexibles, avec une longueur de persistance
de quelques microns (lp ≈ 10µm). Ils jouent un rôle prépondérant dans la mécanique cellu-
laire, contribuant de manière significative à l’élasticité et à la contractilité de la cellule [3]. Les
filaments d’actine forment des réseaux très interconnectés par des protéines de liaison telles
que la filamine, l’alpha-actinine et la spectrine, et sont associés à des moteurs moléculaires
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comme la myosine II, qui génèrent des forces contractiles [37]. L’élasticité du réseau d’actine
est donc le plus souvent d’origine enthalpique, résultant de la flexion et de l’étirement des
filaments semi-rigides.

Cependant, l’élasticité des cellules ne résulte pas uniquement des propriétés mécaniques
individuelles des filaments d’actine, mais aussi de la manière dont ces filaments sont orga-
nisés en réseaux tridimensionnels complexes (cf. figure 1.11). Ces réseaux peuvent adopter
différentes architectures, telles que les faisceaux parallèles dans les microvillosités, les réseaux
en gel isotrope dans le cortex cellulaire ou les réseaux dendritiques dans les lamellipodes,
permettant à la cellule de résister à divers types de stress mécaniques [37].

Figure 1.11 – Illustration de différentes structures du réseau d’actine. Le cytosquelette
adopte des architectures variées pour mieux résister à différents types de stress auxquels ces
structures sont soumises. (flèches rouges : compression ; flèches vertes : tension) [37]

Sous des forces prolongées, les réseaux de fibres d’actine réorganisent leur structure,
contribuant ainsi à un relâchement visqueux. Ces réorganisations peuvent venir de plusieurs
phénomènes dynamiques. La rupture et la reformation des points d’ancrage, la polymérisa-
tion et la dépolymérisation des filaments, les glissements et frottements des fibres entre elles,
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sont autant de phénomènes qui, sous une charge constante, participent à une déformation
qui évolue dans le temps et donc à une viscoélasticité. Par exemple, les protéines de liaison
dynamiques, comme la filamine ou l’alpha-actinine, peuvent se détacher et se rattacher en
réponse à des forces appliquées, ce qui permet au réseau de se remodeler et d’adopter de
nouvelles configurations sous tension. Ce comportement induit une dissipation d’énergie et
une réponse retardée aux déformations, caractéristiques d’un matériau viscoélastique.

Les microtubules

Les microtubules sont les plus rigides des trois filaments, avec une longueur de persistance
(lp) de l’ordre du millimètre. Cependant, leur contribution directe à l’élasticité globale de la
cellule est relativement limitée, car ils ne forment pas des réseaux aussi interconnectés que
les autres filaments. Dans les cellules, les microtubules sont souvent associés à la résistance
aux forces de traction internes, au maintien de la forme cellulaire et participent également
activement à des processus comme la division cellulaire [46].

Les filaments intermédiaires (IFs)

Les filaments intermédiaires (FI), tels que la vimentine, les kératines ou la desmine,
constituent la dernière des trois principales classes de filaments du cytosquelette. Ils ont une
longueur de persistance de l’ordre de quelques centaines de nanomètres, ce qui les rend plus
flexibles que les microtubules ou les filaments d’actine [47]. Cette flexibilité exceptionnelle
leur permet de résister à de grandes déformations sans rupture, les rendant particulièrement
adaptés à de fortes déformations des cellules. Par exemple, des études récentes ont montré
que le réseau de vimentine autour du noyau agit comme une cage mécanique qui amortit les
forces extérieures et protège le noyau contre les déformations irréversibles, notamment lors
de la migration cellulaire à travers des espaces confinés [48].

Les IFs forment des réseaux tridimensionnels dynamiques qui s’adaptent aux besoins mé-
caniques de la cellule. Ce réseau est particulièrement résistant à la déformation. En effet, de
récents travaux ont montré que les filaments intermédiaires peuvent s’étirer jusqu’à 300 %
de leur longueur initiale sans rupture [49].

Contrairement aux réseaux de filaments d’actine, qui présentent une élasticité élevée
mais une capacité limitée d’étirement avant rupture, les réseaux de FI ont une élasticité
relativement faible mais peuvent absorber de grandes déformations mécaniques de manière
élastique. Cela explique pourquoi les filaments intermédiaires, comme la vimentine, sont par-
ticulièrement adaptés pour protéger les cellules contre des forces mécaniques importantes,

37



1. Contexte : Les propriétés mécaniques des tissus et leurs caractérisations

en amortissant les chocs et en permettant à la cellule de se déformer sans subir de dom-
mages permanents. Cette flexibilité est essentielle dans les tissus soumis à des contraintes
prolongées ou à des déformations importantes, comme dans le cas des cellules migrantes ou
de celles soumises à des forces de cisaillement [48].

Ainsi, les filaments intermédiaires jouent un rôle crucial dans la mécanique cellulaire en
conférant aux cellules une résistance mécanique et une flexibilité indispensables pour leur
survie et leur fonction dans des environnements mécaniquement exigeants.

La matrice extracellulaire (MEC)

La matrice extracellulaire (MEC) est un réseau complexe et dynamique de macromolé-
cules sécrétées par les cellules, qui fournit un support structurel essentiel et joue un rôle clé
dans les propriétés viscoélastiques des tissus [50]. Elle est constituée principalement de pro-
téines fibreuses telles que le collagène et l’élastine, ainsi que de glycosaminoglycanes (GAGs)
et de protéoglycanes. Ces composants interagissent pour conférer aux tissus leurs caracté-
ristiques mécaniques uniques, notamment en termes d’élasticité et de résistance aux forces
mécaniques externes.

Le collagène

Le collagène est la protéine la plus abondante de la MEC et représente l’un des principaux
ingrédients de la résistance mécanique des tissus conjonctifs. Il forme des fibrilles rigides qui
apportent une grande résistance aux forces de traction [51]. Il existe au moins 28 types
de collagène différents [52], mais le collagène de type I est le plus courant dans les tissus
conjonctifs tels que la peau, les os, les tendons et les ligaments. Les fibrilles de collagène
s’assemblent en fibres plus grandes [53]lesquelles établissent des réseaux stabilisés par des
liaisons covalentes. Ces liaisons croisées, comme mentionné précédemment, renforcent la
rigidité du réseau. Leur nombre augmente avec l’âge, ce qui peut provoquer une rigidification
des tissus [54].

L’élastine

L’élastine est une protéine qui confère à certains tissus la capacité de récupérer leur forme
initiale après déformation intense. Elle est particulièrement abondante dans les tissus qui su-
bissent d’importantes déformations répétées, comme les poumons, les vaisseaux sanguins et
la peau [55]. Les fibres d’élastine peuvent s’étirer jusqu’à 150 % de leur longueur au repos
et revenir à leur état initial, conférant aux tissus une élasticité remarquable.
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En résumé, les propriétés viscoélastiques des tissus biologiques résultent de ces différents
composants (tant intracellulaires qu’extracellulaires) et de leurs interactions.

1.3.2 Émergence d’un comportement fluide à l’échelle du tissu

L’élasticité et une partie de la viscoélasticité des tissus biologiques trouvent leur origine
directement dans les propriétés des cellules et la matrice extracellulaire. Cependant, sur des
périodes encore plus prolongées, certains tissus présentent des comportements plus singuliers,
comparables à celui d’un fluide, marqué par des réarrangements cellulaires. Ce comporte-
ment mécanique est essentiel dans de nombreux processus biologiques, et son origine est
multifactorielle.

Comportement fluide et origine de la viscosité

Dans les fluides, les réarrangements spatiaux des molécules sous l’effet d’une contrainte
se traduisent par une réorganisation microscopique et un écoulement à l’échelle macrosco-
pique. De manière similaire, ce sont les réarrangements des cellules à l’intérieur d’un tissu
qui lui confèrent des propriétés fluides. La viscosité se définit comme la constante de pro-
portionnalité reliant la contrainte appliquée au taux de déformation observé. Ainsi, plus les
interactions microscopiques sont fortes, plus la déformation du fluide est faible et plus la vis-
cosité est importante. Le modèle classique permettant de relier la viscosité à ces interactions
microscopiques est plutôt relié à la barrière d’activation nécessaire à casser la liaison entre
deux molécules en interaction dans le fluide. Il a été développé par Eyring et prédit une
dépendance exponentielle selon cette énergie d’activation (et inversement proportionnelle en
température, selon une loi de type Arrhenius [56]). L’agitation thermique tend à abaisser les
barrières d’activation à la réorganisation du fluide, et donc plus la température augmente,
plus les réarrangements moléculaires sont facilités et la viscosité diminue.

La transposition de cette proposition à un tissu suppose de définir l’origine des inter-
actions entre les cellules, qui correspond à l’adhérence cellule/cellule ou cellule/matrice.
Cependant, les cellules ne sont pas des objets à l’équilibre thermodynamique, et la dyna-
mique d’association/dissociation des interactions est un phénomène impliquant la réponse
du cytosquelette. Il n’existe d’ailleurs pas, à notre connaissance, de modèle permettant de
relier les propriétés microscopiques d’interactions à l’échelle de la cellule à la viscosité ma-
croscopique du tissu.
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Quoi qu’il en soit, il existe plusieurs mécanismes d’adhésion entre cellules. La principale
de ces interactions est la jonction adhérente, qui met en jeu des protéines transmembra-
naires, telles que les cadhérines. Les cadhérines forment des complexes moléculaires qui lient
les membranes cellulaires adjacentes, jouant un rôle fondamental dans la cohésion tissulaire.
Il existe également d’autres types de jonctions pouvant jouer sur cette cohésion, comme
illustré dans la figure 1.12.

Figure 1.12 – Illustration des différents types de jonctions entre cellules et leurs composants.
Figure issue de [57]

Dans un tissu biologique, l’agitation ou l’activité des cellules pourrait être considérée
comme une sorte de "température effective". Cette activité cellulaire, de migration, de
contraction, de croissance, de division ou de mort, agirait sur les réarrangements cellulaires
à la manière dont l’agitation thermique agit sur les molécules dans un fluide.

C’est une des idées qu’il y a derrière la transition de blocage évoquée précédemment. Ce
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concept, emprunté à la physique des matériaux granulaires et des verres, décrit la transition
d’un système désordonné d’un état fluide à un état solide lorsque certains paramètres cri-
tiques sont atteints, tels que la densité ou les interactions entre les constituants.

Dans le contexte des tissus biologiques, la transition de blocage se produit lorsque les
cellules, initialement capables de se réarranger et de se déplacer librement les unes par rap-
port aux autres, deviennent bloquées dans une configuration où les mouvements individuels
sont restreints. Cette transition est gouvernée par plusieurs paramètres comme la densité
cellulaire, l’adhésion intercellulaire et l’activité cellulaire [29].

Tension de surface des tissus

À l’instar des liquides, les tissus possèdent également une tension de surface. Ce concept a
été introduit pour la première fois par Malcolm Steinberg dans les années 1960. Il a observé
qu’après une dissection, les tissus se remodelaient spontanément pour adopter une forme
sphérique, de manière similaire à un fluide sous l’effet de sa tension de surface [58].

Steinberg a démontré que, tout comme l’affinité entre les molécules d’un fluide conduit à
l’apparition de la tension de surface, c’est l’affinité entre les cellules qui génère à l’échelle du
tissu une tension de surface. Il a pu vérifier ceci en mesurant cette tension sur des agrégats
cellulaires grâce à un tensiomètre à faces parallèles (nous expliquons son fonctionnement
dans la section 1.4.3). En réalisant des modifications génétiques sur des cellules afin qu’elles
expriment différents niveaux de cadhérines (principales protéines impliquées dans les jonc-
tions cellulaires), il a observé que la tension de surface était directement proportionnelle à
la densité de cadhérines présentes sur les membranes des cellules. Ces résultats sont illustrés
sur la figure 1.13.
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Figure 1.13 – Relation entre le niveau d’expression des cadhérines (chez des lignées cellu-
laires génétiquement modifiées à cet effet) et la tension de surface des agrégats. Images de
microscopie confocale d’un agrégat formé à partir de deux lignées cellulaires exprimant les
cadhérines à des niveaux différents (ratio de 2,4 :1). (A) Image après 4 heures d’incubation,
montrant le mélange initial des cellules. (B) Image après 24 heures d’incubation. Comme le
prévoit le modèle de l’adhésion différentielle (DAH), la lignée cellulaire exprimant un niveau
plus faible de cadhérines (en rouge) enveloppe la lignée exprimant une plus grande quantité
de cadhérines (en vert). Figure adaptée de [59]

Ces résultats l’ont amené à développer l’hypothèse d’adhésion différentielle (Differential
Adhesion Hypothesis, DAH) [59], qui permet d’expliquer comment les cellules s’organisent
et interagissent dans un tissu en fonction de leurs propriétés d’adhésion. Notamment, il a
montré que dans un agrégat cellulaire composé de deux types cellulaires différents, les cellules
avec des énergies d’adhésion plus fortes forment des structures plus cohésives et tendent à
se regrouper au centre de l’agrégat, tandis que les cellules ayant des énergies d’adhésion plus
faibles migrent vers la surface.

Cependant, l’hypothèse de Steinberg a suscité des débats et a conduit à l’émergence
d’autres théories. L’hypothèse de contraction différentielle de la surface (Differential Surface
Contraction Hypothesis, DSCH) propose que la tension de surface est principalement due
à la contractilité du cortex cellulaire, générée par l’action de l’actomyosine dans la couche
corticale sous la membrane plasmique [60]. Selon cette hypothèse, les cellules avec une plus
grande contractilité minimisent leur surface exposée, influençant ainsi la tension de surface
du tissu.
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Pour concilier ces points de vue, l’hypothèse de tension interfaciale différentielle (DITH)
combine les effets de l’adhésion cellulaire et de la contractilité corticale [61]. Dans ce cadre,
des modèles théoriques tels que le modèle de Lisa Manning (à base de vertex) ont été déve-
loppés pour décrire quantitativement le lien entre la tension de surface, l’adhésion cellulaire
et la tension corticale [62].

Puisque les tissus se comportent comme des fluides possédant une tension de surface,
il est possible de retrouver certains résultats de matière molle sur le mouillage. De telles
expériences ont été menées, montrant que les agrégats cellulaires se comportent de manière
similaire aux gouttes liquides sur des surfaces. Lorsqu’un agrégat cellulaire est déposé sur
un substrat, son étalement dépend de l’équilibre entre l’adhésion cellule-cellule et l’adhésion
cellule-substrat, analogue au mouillage d’un liquide sur une surface solide [63].

Si l’adhésion cellule-substrat est supérieure à l’adhésion cellule-cellule, l’agrégat s’étale
sur le substrat, illustrant un mouillage complet. Inversement, si l’adhésion cellule-cellule pré-
domine, l’agrégat conserve une forme sphérique, démontrant un mouillage partiel avec un
angle de contact défini.
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Figure 1.14 – Diagramme de phase issu d’expérience de mouillage de sphéroïde sur des
surface plus ou moins affine avec les cellules. Le comportement de l’agrégat est déterminé
par la compétition entre l’énergie d’adhésion cellule-substrat et l’énergie d’adhésion cellule-
cellule. Figure adaptée de [64]

Cette compréhension est essentielle pour expliquer des phénomènes biologiques tels que
la morphogenèse embryonnaire, où les différences de tension de surface dirigent le mouve-
ment et l’organisation des cellules, ou encore la progression tumorale, où des modifications de
l’adhésion et de la contractilité cellulaires peuvent faciliter l’invasion des tissus environnants.

1.3.3 Rôle de l’eau : Porosité, Poroélasticité et Compressibilité des

Tissus

Nous avons précédemment examiné les différents constituants responsables du comporte-
ment viscoélastique des tissus, mettant en évidence la complexité de leur composition et de
leurs propriétés mécaniques. Cependant, un élément majeur reste à considérer : l’eau. En
effet, l’eau est le principal composant du vivant, et les tissus en contiennent généralement
plus de 75 %.

La présence de cette grande quantité d’eau, libre de circuler dans les espaces intercellu-
laires et à travers les membranes cellulaires, joue un rôle crucial dans les propriétés méca-
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niques des tissus. En effet, les tissus sont des matériaux poreux saturés de fluide et, de ce
fait, ils peuvent présenter des comportements de type poroélastique.

La poroélasticité décrit le couplage entre la déformation de la matrice solide du tissu et
le mouvement du fluide interstitiel à travers ses pores. Nous reviendrons en détail sur cette
notion, qui est au cœur du chapitre 3, mais lorsqu’une contrainte mécanique est appliquée,
la résistance au flux du fluide à travers le réseau poreux influence la réponse mécanique du
tissu. Un exemple typique de tissu poroélastique est le cartilage, principalement composé
de matrice saturée en eau [65]. La compression du squelette mécanique du tissu diminue
l’espace accessible à l’eau, ce qui va se traduire par son évacuation selon une cinétique lente
définie par les propriétés poreuses du tissu. La poroélasticité joue alors un rôle essentiel dans
l’amortissement des chocs et la distribution des charges dans les articulations. La caractéri-
sation de la poroélasticité des tissus est donc cruciale pour comprendre leur comportement
mécanique, mais encore peu d’études ont été menées sur ce sujet [66]. On peut même faire
l’hypothèse que négliger les effets poroélastiques peut induire des biais dans l’interprétation
des résultats d’expérience de manipulation mécanique où on agit sur un tissu avec la pres-
sion, comme nous le ferons avec l’AMP.

Par ailleurs, la porosité des tissus est étroitement liée à une autre propriété mécanique
que nous n’avons pas encore discutée : la compressibilité. En effet, la capacité des pores à
se remplir ou se vider d’eau confère aux tissus des propriétés compressibles. Dans le cadre de
l’élasticité linéaire, la compressibilité est reliée au coefficient de Poisson, qui exprime le
rapport entre les déformations transversales et longitudinales sous une contrainte uniaxiale.
Pour un matériau parfaitement incompressible, en supposant invariance du volume, on dé-
duit que le coefficient vaut 1/2. L’hypothèse que les tissus biologiques sont incompressibles
est souvent avancée sans aucune justification préalable ; elle est pourtant souvent fausse car
les tissus biologiques présentent des coefficients de Poisson inférieurs, reflétant ainsi leur
compressibilité intrinsèque [67].
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1.4 Techniques expérimentales de mesure des propriétés

mécaniques des tissus et de leurs composants

Il existe un large spectre de techniques permettant de sonder les propriétés mécaniques
des tissus et de leurs constituants. Chaque technique offre un accès spécifique à certains
paramètres viscoélastiques en fonction du type de contrainte appliquée et de la dynamique
du système. Cependant, on peut tout de même différencier ces techniques selon plusieurs
grands critères :

— L’échelle sollicitée : Ces méthodes permettent des mesures allant de la molécule
unique sur des fibres du cytosquelette ou de la matrice, jusqu’à des mesures globales
sur des échantillons macroscopique comme des organes entiers.

— La gamme de rigidité mesurable : Chaque méthode a une fenêtre de rigidité
qu’elle permet de sonder. Pour être efficace, la contrainte appliquée doit être de l’ordre
de grandeur du module de Young de l’échantillon. La génération de contraintes élevées
est donc nécessaire pour les échantillons rigides, mais cela s’accompagne généralement
d’une faible sensibilité qui impacte les mesures sur des échantillons plus mous.

— Le caractère invasif ou non invasif : Certaines méthodes peuvent être qualifiées
de non invasives, car elles permettent de mesurer des propriétés mécaniques, sans per-
turber ni détruire significativement l’échantillon. Ceci permet de réaliser des mesures
sur des échantillons vivants au fil du temps, sans affecter leur comportement cellulaire
ou tissulaire.

1.4.1 Méthodes expérimentales de caractérisation mécanique à l’échelle

subcellulaire et cellulaire

La caractérisation des propriétés mécaniques à l’échelle subcellulaire et cellulaire est es-
sentielle pour comprendre les mécanismes fondamentaux qui gouvernent le comportement
des cellules et de leurs structures internes. De nombreuses techniques ont été développées
afin de mesurer ces propriétés sur des objets biologiques à ces échelles.
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Les pinces optiques

Les pinces optiques (ou « optical tweezers ») sont un outil puissant permettant de mani-
puler et d’exercer des forces sur des objets microscopiques en utilisant la lumière. Le principe
de base repose sur le fait que les photons qui composent un rayon lumineux possèdent une
certaine quantité de mouvement. De manière simplifiée, lorsqu’un faisceau laser est concentré
sur un objet sphérique qui réfracte la lumière, il crée un "piège lumineux". Si cette parti-
cule s’éloigne légèrement du centre du faisceau, la lumière subit une réfraction en passant à
travers elle comme illustré sur la figure 1.15. Cette réfraction génère une force de rappel la
ramenant au foyer, permettant une manipulation tridimensionnelle précise [68].

Figure 1.15 – (A-C) Schéma montrant des photons (blanc) traversant une particule sphé-
rique (bleue). En entrant et en sortant de la particule, la direction et la quantité de mouve-
ment du photon changent. La différence de quantité de mouvement est transférée à la parti-
cule, générant ainsi une force F (flèche orange). (D) Schéma d’une protéine attachée à une
particule contrôlée par une pince optique. La force croissante des pinces optiques provoque
un dépliement de la protéine. (E) Schéma de deux pièges optiques maintenant et étirant un
globule rouge et permettant une mesure de sa viscoélasticité. Figure issue de [69]

Ces pinces peuvent générer des forces de l’ordre du piconewton, idéales pour manipuler
des molécules biologiques telles que des protéines ou de l’ADN, mais également des cel-
lules. Elles ont révolutionné la biophysique en permettant l’étude en temps réel de processus
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mécaniques à l’échelle moléculaire, comme le dépliement des protéines, les interactions ADN-
protéines et les mouvements des moteurs moléculaires [70] [71]. Il est également possible de
réaliser un double piège optique pour étirer des cellules [72]. Cette technique permet d’éva-
luer les propriétés viscoélastiques des cellules individuelles sans contact mécanique direct.

Cette technique possède l’avantage d’être très précise, avec une résolution nanométrique
et des forces de l’ordre du piconewton. Elle permet une manipulation "sans contact" et peut
être combinée avec d’autres techniques, notamment de microscopie.

Au-delà de sa complexité et de son coût important, cette technique soufre de limitations,
notamment sur les forces qu’elle peut générer : ∼ 100 pN, insuffisantes pour certaines appli-
cations. De plus, elle peut générer des dommages (phototoxicité ou thermiques) empêchant
son utilisation sur certains échantillons sensibles.

Les pinces magnétiques

Les pinces magnétiques utilisent non pas la lumière, mais un champ magnétique pour
appliquer des forces sur des particules magnétiques fixées à des biomolécules ou structures
cellulaires. Grâce à des aimants, il est possible de contrôler non seulement la position, mais
aussi l’orientation de ces microbilles [73]. Ceci permet notamment d’appliquer des contraintes
de torsion à des objets biologiques.
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Figure 1.16 – Schéma (A) et image (B) du dispositif de pinces magnétiques. Un gradient
de champ magnétique est généré par un solénoïde en forme d’aiguille fixé à un micromani-
pulateur. La force de gradient produite par les pinces magnétiques agit sur des billes parama-
gnétiques recouvertes de fibronectine. (C) Mesure de la rigidité cellulaire de myoblastes et de
kératinocytes et influence de la plectine (protéine qui sert de lien entre les trois principaux
composants du cytosquelette : actines, microtubules et filaments intermédiaires). Figure issue
de [74].

Elles peuvent générer des forces élevées, jusqu’à plusieurs nanonewtons, ce qui les
rend particulièrement adaptées à l’étude de phénomènes nécessitant des forces importantes
comme sonder la rigidité des cellules ou de la matrice extracellulaire[74][75]. Par exemple,
elles ont été utilisées pour appliquer des torsions à une molécule individuelle d’ADN, per-
mettant d’étudier les superenroulements et les transitions de structure de l’ADN [76].

Les pinces magnétiques offrent l’avantage d’être moins coûteuses et moins complexes à
mettre en place que les pinces optiques, mais également à éviter les dommages photo-induits
sur des échantillons sensibles. Cependant, elles offrent une résolution spatiale et temporelle
inférieure à celle des pinces optiques.
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Microscopie à force atomique (AFM)

La microscopie à force atomique (AFM) est une technique de microscopie à sonde locale
qui permet de sonder la surface des échantillons avec une résolution nanométrique [77]. Elle
utilise une pointe fine montée sur un levier flexible (cantilever) pour interagir avec la surface
de l’échantillon. Initialement développée pour la cartographie de surface à très haute résolu-
tion, l’AFM permet également de réaliser des expériences d’indentation. Son développement
et son utilisation en biologie ont connu une très forte croissance depuis sa création et ses
applications sont très variées [78]. En mode de nano-indentation, l’AFM applique une force
contrôlée sur la surface de la cellule ou du tissu en enfonçant la pointe dans l’échantillon, ce
qui permet de mesurer la rigidité locale et les propriétés viscoélastiques [79].

Figure 1.17 – Schéma et principe du microscope à force atomique. (A) Le laser est réfléchi
sur l’arrière du cantilever et renvoyé sur une photodiode. Lorsque le levier est attiré ou
repoussé par l’échantillon, il se déforme dans une direction ou une autre, modifiant ainsi
la position du laser sur la photodiode. (B) Exemple d’une courbe typique force-distance. La
courbe bleue représente la phase d’approche, tandis que la courbe rouge représente la phase
de rétractation. La pointe se rapproche de la surface de l’échantillon (A), entre en contact
avec l’échantillon (B) jusqu’à atteindre la force définie par l’utilisateur (C), fournissant des
informations sur la rigidité de l’échantillon. Ensuite, la pointe se rétracte de l’échantillon
jusqu’à se détacher complètement (D), ce qui donne des informations sur la force d’adhésion
de l’échantillon. Enfin, la pointe retourne à sa hauteur initiale (E).

L’AFM peut détecter des forces allant de quelques piconewtons à des nanonewtons,
ce qui la rend adaptée à l’étude de structures biologiques à différentes échelles. Elle a été
utilisée pour caractériser la rigidité de la membrane plasmique, les propriétés mécaniques
du cytosquelette et la viscoélasticité des cellules. Cross et al. ont notamment montré que les
cellules cancéreuses ont tendance à être plus souples que les cellules saines [80].
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Cependant, l’AFM présente certaines limitations. Tout d’abord, sa capacité de sonde est
principalement limitée à la surface de l’échantillon, restreignant ainsi son utilisation pour
l’analyse des structures internes des cellules. De plus, les interactions entre la pointe et
l’échantillon peuvent introduire des artefacts, en particulier lorsque la pointe endommage ou
modifie la surface de l’échantillon, ce qui peut affecter la précision des mesures. L’AFM est
sensible aux vibrations et aux conditions environnementales pouvant perturber les mesures
et réduire la reproductibilité des résultats.

Micropipette et techniques microfluidiques

Nous reviendrons plus en détail sur la microfluidique et l’aspiration par micropipette
qui sont au cœur de ma thèse, mais nous évoquons ici leur application sur la mesure des
propriétés mécaniques de cellules uniques.

Les expériences d’aspiration par micropipette (AMP) sur des cellules uniques sont une
technique classique pour mesurer les propriétés mécaniques comme la tension corticale et
les propriétés viscoélastiques [81]. Dans cette méthode, une cellule est partiellement aspirée
dans une micropipette en appliquant une pression négative contrôlée. La déformation de la
cellule en fonction de la pression appliquée et du temps permet de déduire des paramètres
mécaniques tels que la tension de surface et la viscosité des cellules.

Figure 1.18 – Image d’un granulocyte sanguin aspiré dans une micropipette de 3,5 µm de
diamètre. En dessous de la pression critique due à la tension corticale, on observe une calotte
hémisphérique, sans écoulement supplémentaire. Au-dessus de cette pression, on observe un
écoulement de la cellule permettant de quantifier sa viscoélasticité. Figure issue de [81].

Ce type de contrainte et de déformation peut être reproduit à l’aide de dispositifs micro-
fluidiques. La microfluidique exploite la manipulation de fluides à l’échelle micrométrique.
Cette technologie offre des moyens d’étudier les propriétés mécaniques des cellules et des
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structures subcellulaires tout en proposant un contrôle très fin de l’environnement physi-
cochimique des échantillons. Cette technique offre la possibilité de manipuler des cellules
individuelles et d’étudier leurs propriétés mécaniques en leur appliquant des stress hydro-
dynamiques ou mécaniques via des canaux de dimensions contrôlées. Il existe un très grand
nombre de techniques basées sur la microfluidique qui permettent de mesurer les propriétés
mécaniques des cellules.

Un des grands avantages que propose ces dispositifs est d’offrir une analyse à haut débit
sur un grand nombre de cellules. On peut citer les travaux de Jochen Guck [82] ou de Lydia
Sohn [83] qui ont développé des dispositifs qui mesurent la déformabilité de plusieurs cen-
taines de cellules par seconde grâce au temps de transit des cellules à travers des constrictions
microscopiques. Ces techniques, bien que moins quantitatives pour l’évaluation des proprié-
tés mécaniques absolues, permettent de distinguer différentes populations cellulaires, comme
les cellules cancéreuses et normales, en se basant sur leurs comportements mécaniques.

Autres techniques et limitation de l’étude de cellule unique

Il existe également des techniques basées sur la microrhéologie passive, qui permettent
d’étudier les propriétés mécaniques des cellules et de leur environnement sans appliquer de
force externe. Cette méthode repose sur l’observation des mouvements browniens de parti-
cules sondes introduites dans l’échantillon. L’analyse de la fonction de déplacement quadra-
tique moyen (Mean Square Displacement, MSD) de ces particules permet de caractériser la
viscosité, l’élasticité et l’activité locales du milieu [84]. La microrhéologie passive est parti-
culièrement avantageuse pour son caractère non invasif, sa haute résolution spatiale, et son
application à des systèmes biologiques complexes tels que les cellules vivantes.

Cette liste de techniques est non exhaustive et d’autres techniques existent, permettant
de mesurer des propriétés mécaniques à ces échelles. Parmi celles-ci, on peut citer la spec-
troscopie de force acoustique, qui utilise des ondes acoustiques pour exercer des forces sur
des cellules ou des biomolécules [85] [86]. Il existe également des techniques permettant de
quantifier les forces exercées par les cellules sur leur environnement comme la microscopie
de force de traction (Traction Force Microscopy, TFM) [87] ou les matrices de micropiliers
(Micropost arrays) [88].

Toutes ces techniques permettent de mesurer, de manière isolée, le comportement méca-
nique des constituants de base des cellules et des tissus. Ces études fournissent des informa-
tions précieuses et indispensables pour comprendre les propriétés mécaniques des éléments
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constitutifs des tissus biologiques. Cependant, la complexité mécanique qui émerge à l’échelle
des tissus diffère de celle observée à l’échelle cellulaire. Par exemple, l’élasticité d’une cel-
lule individuelle peut être très différente de celle du tissu qu’elle compose, en raison des
interactions collectives et des réarrangements cellulaires dynamiques qui confèrent au tissu
des propriétés mécaniques uniques, telles que le comportement fluide ou viscoélastique. Par
conséquent, d’autres techniques ont été développées pour sonder spécifiquement le compor-
tement mécanique à l’échelle des tissus, afin de mieux comprendre ces phénomènes émergents.

De plus, ces études permettent de dépasser certaines limites inhérentes aux techniques
précédemment mentionnées. En effet, dans ces approches, les cellules ou les structures sub-
cellulaires sont souvent manipulées dans des conditions éloignées de leur environnement
physiologique. Si l’on prend l’exemple de l’AMP sur cellule unique, hormis pour des cellules
de tissus liquides comme le sang ou la lymphe, leur état en suspension est assez éloigné de
leur état in-vivo. Cette perturbation peut être à l’origine de forts changements entre leurs
propriétés mécaniques mesurées dans ces conditions et leurs propriétés in vivo.

Ainsi, comme nous allons le voir par la suite, il existe également des techniques capables
de sonder les propriétés rhéologiques de tissus issus de véritables organismes ou sur des mo-
dèles in vitro plus proches des réalités physiologiques.

1.4.2 Modèles in vitro de tissus 3D

Que ce soit pour l’étude des tissus 2D ou 3D, il est nécessaire de développer des modèles
in vitro qui se rapprochent davantage de la complexité physiologique des tissus réels. En
effet, des modèles plus complexes, par rapport aux cultures cellulaires classiques, permettent
de mieux reproduire les conditions biologiques réelles. Pour les tissus tridimensionnels, des
modèles comme les sphéroïdes sont particulièrement intéressants, car ils reproduisent plus
fidèlement l’architecture volumique et les interactions cellulaires. De la même manière, les
modèles 2D, notamment pour les épithéliums, jouent un rôle essentiel dans l’étude des inter-
faces tissulaires, avec des avantages spécifiques pour certaines applications. Ainsi, la création
de modèles in vitro adaptés à la structure du tissu étudié présente un grand avantage pour
étudier leurs propriétés mécaniques de manière plus pertinente.

Les sphéroïdes sont des agrégats cellulaires sphériques formés par auto-assemblage de cel-
lules en culture. Ils constituent l’un des modèles 3D les plus simples et les plus utilisés pour
étudier les propriétés mécaniques des tissus [89]. Les sphéroïdes offrent un modèle plus fidèle
des interactions cellule-cellule et cellule-matrice, permettant ainsi d’étudier les propriétés
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mécaniques dans un contexte plus pertinent. Ils peuvent être cultivés à partir de nombreuses
lignées cellulaires différentes, notamment des cellules cancéreuses.

Il existe de nombreuses méthodes permettant de fabriquer ce type d’objet, comme on
peut le voir sur la figure 1.19.

Figure 1.19 – Illustration des techniques couramment utilisées pour générer des feuillets
cellulaires (A) et des sphéroïdes (B). Dans la technique de la goutte pendante et des puits à
faible adhérence, les cellules s’agrègent entre elles sous l’effet de la gravité. Figure issue de
[90]

Cependant, les sphéroïdes présentent aussi certaines limitations inhérentes à leur struc-
ture tridimensionnelle. Un des principaux inconvénients réside dans la formation de gradients
de nutriments, notamment d’oxygène, entre la périphérie et le centre. En raison de la diffu-
sion limitée de l’oxygène à travers le sphéroïde, seules les cellules en périphérie reçoivent une
quantité suffisante de nutriments pour maintenir leur division et leur activité métabolique.
Au-delà d’une certaine taille, généralement de 100 à 200 microns, le cœur du sphéroïde de-
vient hypoxique, ce qui conduit à la mort cellulaire et à la formation d’un noyau nécrotique.
L’évolution de ces différents paramètres physiologiques est résumée sur la figure 1.20.

Ce phénomène de nécrose centrale peut être une limite pour l’étude de certains processus
biologiques, car il ne reflète pas toujours les conditions physiologiques réelles des tissus bien

54



1.4. Techniques expérimentales de mesure des propriétés mécaniques des tissus et de leurs
composants

vascularisés, où l’apport en oxygène est mieux régulé.

Figure 1.20 – Illustration de l’évolution de l’environnement cellulaire à l’intérieur d’un
sphéroïde. Figure issue de [91]

En conséquence, bien que les sphéroïdes soient utiles pour modéliser un tissu 3D, il faut
être vigilant à travailler avec des objets de taille appropriée. En effet, à mesure que les sphé-
roïdes grossissent, leur hétérogénéité interne augmente en raison des gradients de nutriments
et d’oxygène. Cette hétérogénéité peut conduire à des mesures mécaniques biaisées, car les
propriétés mécaniques à la périphérie, où les cellules sont en pleine prolifération, diffèrent
de celles au centre, où les cellules peuvent être en état d’hypoxie ou nécrosées. Il est donc
crucial de tenir compte de ces limitations pour obtenir des résultats mécaniques pertinents
et représentatifs des tissus vivants.
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1.4.3 Techniques pour caractériser les tissus 3D

Il existe de nombreuses méthodes permettant de caractériser les propriétés mécaniques
des tissus 3D, notamment sur les modèles décrits précédemment, tels que les sphéroïdes.
Certaines de ces techniques sont communes à celles évoquées précédemment pour l’échelle
cellulaire, comme la microscopie à force atomique (AFM) ou l’aspiration par micropipette.
La figure 1.21 illustre quelques-unes de ces méthodes. Dans cette section, nous présenterons
une sélection non exhaustive des techniques les plus couramment utilisées, en soulignant
leurs avantages et leurs inconvénients pour l’étude des propriétés mécaniques des tissus tri-
dimensionnels.

Figure 1.21 – Illustration de différentes techniques de mesure biomécanique sur des sphé-
roïdes [64] [90]

Compression par choc osmotique

La compression par choc osmotique repose sur l’application d’une pression, générée par
l’ajout d’un osmolyte dans le milieu environnant, à l’échelle du sphéroïde entier, avec des
dextrans qui ne pénètrent pas dans le sphéroïde (150 kDa). Cette pression provoque une com-
pression de la structure 3D, notamment en comprimant la matrice extracellulaire [92]. Grâce
à cette technique, il est possible de mesurer la réponse mécanique du sphéroïde en fonction de
la pression appliquée et de déterminer des paramètres tels que le module de compression [93].
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Figure 1.22 – Image de coupes transversales de sphéroïdes montrant les noyaux cellulaires,
sans pression externe (à gauche) et sous pression osmotique de 10 kPa (à droite). On re-
marque l’augmentation de la densité cellulaire due à cette compression. Figure adaptée de
[93].

La technique du choc osmotique permet d’appliquer des stress allant de quelques cen-
taines de pascals à plusieurs dizaines de kilopascals, selon la concentration d’osmolyte. Cette
méthode met en évidence la compressibilité des tissus en mesurant les variations de volume
sous pression (cf. figure 1.22), permettant ainsi de déterminer des paramètres mécaniques
clés, tels que le module de compression.

Compression entre plaques parallèles

La compression par plaques parallèles, initialement développée par Steinberg et al. [94],
pour mesurer la tension de surface des agrégats cellulaires, consiste à placer des sphéroïdes
ou tissus entre deux plaques rigides et à appliquer une force de compression contrôlée. En
mesurant les angles de contact et la forme de l’agrégat à l’équilibre (comme illustré sur la
figure 1.23), il est possible de déterminer la tension de surface du tissu. Cette méthode a
permis des mesures précises de la tension de surface sur une grande variété de tissus, révélant
une hétérogénéité notable, avec des valeurs allant de 1 mN/m à plus de 100 mN/m pour
certains tissus, tels que les tissus musculaires. La compression par plaques parallèles repose
sur l’analogie entre les tissus biologiques et les liquides, où la tension de surface gouverne la
forme et la stabilité des agrégats sous contrainte.
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Figure 1.23 – (A) Schéma d’une goutte liquide comprimée entre deux plaques parallèles
avec un angle de contact. (B) Bulle d’air dans un milieu de culture, (C) gouttelette d’eau
dans de l’huile minérale, et (D) agrégat de cellules embryonnaires de souris dans un milieu
de culture. Figure adaptée de [95].

La technique permet également d’évaluer les propriétés viscoélastiques des sphéroïdes.
Sous compression soudaine, la déformation transitoire jusqu’à l’état d’équilibre permet de
sonder les propriétés viscoélastiques de l’agrégat. En termes de plage de contraintes, cette
technique permet d’appliquer des stress mécaniques allant de 100 Pa à plusieurs kPa. La
principale difficulté de la compression par plaques parallèles réside dans la quantification
précise de la forme du sphéroïde à l’équilibre, notamment la mesure exacte de l’angle de
contact. De plus, il est essentiel de s’assurer que les cellules n’adhèrent pas aux plaques de
compression, afin de maintenir des conditions "non-mouillage".
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Centrifugation et déformation par champs magnétiques

La technique de centrifugation consiste à soumettre des agrégats cellulaires à une force
centrifuge [21] [96]. En variant la vitesse de rotation, il est possible d’appliquer des contraintes
plus ou moins importantes. En analysant la forme finale de l’agrégat après un temps donné,
on peut remonter à la tension de surface des agrégats et à certaines propriétés viscoélas-
tiques. L’avantage principal de cette technique est sa simplicité de mise en œuvre ainsi que
la possibilité de sonder simultanément plusieurs échantillons. Elle permet des mesures rela-
tivement précises avec une large gamme de forces appliquées. Cependant, il est complexe de
quantifier précisément la forme finale du sphéroïde.

La technique de déformation par champs magnétiques est similaire à la centrifugation
en termes de contraintes subies par les agrégats. En utilisant des nanoparticules magné-
tiques incorporées dans les cellules [97], cette méthode permet d’appliquer une contrainte
semblable à celle induite par une gravité intense via un gradient de champ magnétique [98].
Cette approche offre l’avantage d’un contrôle dynamique de la contrainte, grâce à l’utilisation
d’électroaimants, et constitue un outil puissant pour l’étude des propriétés viscoélastiques à
différentes échelles temporelles [99].

Figure 1.24 – Schéma du dispositif du tensiomètre à force magnétique. Images représenta-
tives des profils de sphéroïdes avant l’approche de l’aimant et sous aplatissement magnétique
une fois que la forme d’équilibre est atteinte. Figure adaptée de [98].

Coalescence de sphéroïdes

De la même manière que deux gouttes de liquide fusionnent sous l’effet de leur tension
de surface, deux agrégats cellulaires, lorsqu’ils sont mis en contact, coalescent jusqu’à n’en
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former plus qu’un [100]. En étudiant la dynamique de cette fusion, il est possible de déduire
le rapport entre la tension de surface et la viscosité des agrégats [101].

Figure 1.25 – Images de deux agrégats cellulaires en cours de fusion. La grandeur X2 (en
rouge) évolue de manière linéaire en fonction du temps au début de la fusion, et cette pente
permet d’accéder au rapport entre la tension de surface et la viscosité du tissu. Figure adaptée
de [102]

Cette technique est simple à mettre en œuvre, mais elle ne permet d’accéder qu’à ce
rapport, sans pouvoir discriminer les deux paramètres individuellement.

Microscopie Brillouin

La microscopie Brillouin est une technique optique non invasive qui permet de sonder
les propriétés mécaniques des tissus biologiques à l’échelle microscopique. Elle repose sur
l’interaction de la lumière avec des ondes acoustiques présentes dans le matériau. Cette in-
teraction entraîne un déplacement spectral de la lumière qui dépend des propriétés élastiques
du matériau [103].

Cette méthode offre une résolution tridimensionnelle micrométrique et ne nécessite au-
cun contact physique avec l’échantillon, ce qui la rend particulièrement adaptée à l’étude
des tissus vivants et sensibles. La microscopie Brillouin a été appliquée avec succès pour
cartographier les variations de rigidité mécanique à l’échelle de la cellule ou du tissu [104]
[105].

Cependant, l’interprétation quantitative des mesures Brillouin peut être complexe en
raison de la dépendance aux propriétés optiques du tissu et de la nécessité de modèles
théoriques appropriés. De plus, la technique nécessite un équipement assez complexe.
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Méthodes d’évaluation des propriétés mécaniques à l’échelle des organes

L’élastographie par résonance magnétique (ERM) est une technique d’imagerie non inva-
sive qui permet de mesurer de manière semi-quantitative la rigidité des tissus en visualisant
la propagation d’ondes de cisaillement mécaniques à travers le tissu [106]. En synchroni-
sant l’application de vibrations mécaniques à basse fréquence avec l’acquisition d’images par
résonance magnétique, il est possible de reconstruire des cartes élastographiques qui repré-
sentent les propriétés mécaniques locales. L’ERM est largement utilisée en clinique pour
diagnostiquer des pathologies associées à des modifications de la rigidité tissulaire, comme
les maladies hépatiques, les tumeurs ou les atteintes musculaires. Elle permet de sonder des
tissus internes inaccessibles par d’autres techniques, mais sa résolution spatiale est de l’ordre
du millimètre.

Une autre méthode pour mesurer les propriétés mécaniques à l’échelle des organes est
l’élastographie ultrasonore [107]. Cette technique utilise des ondes ultrasonores pour éva-
luer la rigidité des tissus en mesurant leurs déformations, offrant une méthode non invasive
adaptée à l’analyse des tissus mous.

Aspiration par micropipette (AMP)

De la même manière qu’à l’échelle cellulaire, l’aspiration par micropipette permet de
caractériser les propriétés mécaniques des tissus [108]. C’est l’une des techniques les plus
couramment utilisées pour étudier les propriétés viscoélastiques des sphéroïdes, en raison de
sa simplicité de mise en œuvre et de sa capacité à mesurer un large éventail de paramètres
mécaniques. Cette méthode est au cœur de nos travaux, et sa présentation détaillée sera faite
dans le chapitre suivant. En résumé, elle consiste à appliquer une succion contrôlée avec une
micropipette et à mesurer les déformations qui en résultent, comme illustré sur la figure 1.26.
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Figure 1.26 – Aspiration par micropipette d’agrégats cellulaires sphériques. Figure adaptée
de [108]

La force de l’aspiration par micropipette réside dans la simplicité avec laquelle elle permet
de mesurer les déformations, en comparaison avec des techniques plus complexes comme la
compression entre plaques parallèles ou la centrifugation. Cette simplicité permet d’explorer
différentes échelles temporelles de déformation, ce qui facilite la caractérisation complète des
paramètres viscoélastiques des tissus étudiés. Grâce à la précision des systèmes de contrôle
de pression et d’imagerie, cette méthode se révèle extrêmement sensible, permettant une
caractérisation de la plupart des types de tissus (100 Pa jusqu’à plus de 10 kPa).
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1.5 Positionnement de l’étude et objectifs

Dans ce premier chapitre, nous avons mis en évidence la complexité des propriétés méca-
niques des tissus biologiques et leurs rôles fondamentaux dans un grand nombre de processus
biologiques. L’étude de ces propriétés et de leurs implications est un défi essentiel pour la
compréhension de certaines pathologies et pour le développement de l’ingénierie tissulaire.

Nous avons également passé en revue un grand nombre de techniques expérimentales
utilisées pour caractériser le comportement mécanique des tissus et de leurs constituants.
Cependant, étant donné la diversité des propriétés à étudier—qu’il s’agisse des propriétés
élastiques, viscoélastiques, fluides, de la tension de surface ou de la poroélasticité des tis-
sus—il est très complexe de caractériser l’ensemble des aspects mécaniques d’un tissu à l’aide
d’une seule méthode.

Parmi les techniques de caractérisation existantes, l’aspiration par micropipette se
distingue par sa capacité à mesurer de manière assez complète les propriétés viscoélastiques
et la tension de surface des tissus, tout en étant relativement simple à mettre en œuvre. Ce-
pendant, malgré ses avantages, l’AMP traditionnelle présente certaines limitations. Elle est
généralement réalisée sur un échantillon à la fois, ce qui limite le débit expérimental et rend
difficile l’obtention de données statistiques robustes, indispensables au vu de l’hétérogénéité
intrinsèque des objets biologiques. De plus, le contrôle de l’environnement expérimental et
la manipulation d’objets biologiques peuvent s’avérer complexes en pratique.

Dans le cadre de nos travaux, nous avons cherché à améliorer cette méthode en exploi-
tant les possibilités offertes par la microfluidique. La microfluidique permet un contrôle
précis de l’environnement expérimental à l’échelle micrométrique, s’adapte particulièrement
bien à la manipulation d’objets biologiques de petite taille et offre la possibilité de réaliser
des mesures en parallèle. Notre objectif était donc de développer une puce microfluidique
capable de réaliser plusieurs AMP simultanément, afin d’augmenter la reproductibilité et le
débit expérimental de cette méthode.

D’autres travaux récents se sont concentrés sur la reproduction de l’AMP dans des sys-
tèmes microfluidiques [109] montrant l’intérêt important de tels dispositifs. Cependant, ces
systèmes montrent quelques inconvénients liés aux contraintes imposées par les méthodes de
fabrication traditionnelles des puces microfluidiques (pipettes à section carrée, défaut d’ali-
gnement).
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L’objectif de nos travaux a donc été de développer une puce microfluidique, basée sur
une approche originale, permettant de paralléliser un grand nombre d’AMP simultanément.
Cela nous a permis de tirer pleinement parti des avantages de la microfluidique, notamment
un contrôle dynamique précis de la pression d’aspiration. Grâce à cela, nous avons pu dé-
velopper de nouvelles méthodes pour explorer plus finement les propriétés viscoélastiques
des tissus. Cette étude nous a conduits à réévaluer certains aspects de la mécanique des
tissus. En particulier, nous avons constaté l’importance de la poroélasticité dans les me-
sures réalisées par AMP. Le mouvement du fluide interstitiel à travers les pores du tissu peut
influencer la réponse mécanique observée lors de l’aspiration et doit donc être pris en compte
pour une interprétation précise des données. La prise en compte de la poroélasticité nous a
permis d’affiner les modèles théoriques décrivant le comportement mécanique des tissus et
de mettre en place une méthode permettant de sonder plus de paramètres mécaniques sur
les objets biologiques.

La suite de ce manuscrit est organisée comme suit :
— Dans le chapitre 2, nous présentons la fabrication et le fonctionnement de cette nou-

velle puce microfluidique permettant l’aspiration simultanée de plusieurs sphéroïdes.
Cette puce est basée sur l’intégration d’un élément spécifique dans une puce en PDMS.
Nous décrirons les différentes étapes de conception, le fonctionnement, ainsi que les
performances de ce dispositif. Cette innovation nous a permis de réaliser un grand
nombre d’expériences, conduisant à des proposition d’améliorations méthodologiques
de l’AMP. Nous avons également utilisé le dispositif pour étudier les liens entre les
constituants soupçonnés de jouer un rôle sur les propriétés mécaniques des tissus et les
propriétés macroscopiques effectivement mesurées. Enfin, nous verrons l’application
de ce dispositif à l’étude de tissus plus complexes (embryon, organoïdes). Certains de
ces résultats visent à répondre à des questions fondamentales en biologie du dévelop-
pement.

— Le chapitre 3 est consacré à la mise en place d’une méthodologie d’aspiration fré-
quentielle, visant à permettre une meilleure analyse des propriétés viscoélastiques
en étudiant séparément chaque dynamique. Cette approche nous a amenés à nous
interroger sur le rôle potentiel de la porosité dans cette expérience, et nous avons
développé un modèle poroviscoélastique pour les tissus, afin de décrire l’intégralité de
nos observations.

— Enfin, nous dresserons le bilan de cette étude et nous explorerons les perspectives
offertes par notre dispositif.
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Chapitre 2

Viscoélasticité des tissus : dispositif
expérimental et réponse à un échelon de
pression

Dans ce chapitre, nous présentons une puce microfluidique innovante conçue pour la
caractérisation mécanique quantitative des tissus biologiques. Composée de deux éléments,
cette puce permet de réaliser des aspirations par micropipette (AMP) sur plusieurs échan-
tillons simultanément, ce qui améliore l’efficacité et la reproductibilité des mesures. Nous
détaillerons sa conception et sa fabrication, en mettant en avant les avancées qu’elle apporte.

Nous introduirons ensuite un modèle viscoélastique existant, capable de reproduire la
réponse des sphéroïdes soumis à un échelon de pression. Ce modèle nous permet d’extraire
des paramètres fondamentaux tels que la viscosité et l’élasticité des tissus, et nous proposons
des améliorations de ce dernier basées sur des simulations numériques. Les premiers résultats
expérimentaux, discutés sur une lignée cellulaire de sarcome murin (S180) déjà caractérisée
dans la littérature, nous ont permis de valider notre dispositif.

Enfin, nous approfondirons les liens entre les propriétés mécaniques macroscopiques des
tissus et leurs origines microscopiques en explorant l’impact de certaines substances chi-
miques. Nous aborderons également l’utilisation de marquages fluorescents et de l’imagerie
3D pour mieux comprendre la structure interne des sphéroïdes et leur comportement sous
contrainte mécanique.
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2.1 Développement et utilisation d’une micropipette sur

puce

2.1.1 Une puce composée de deux éléments

Principe général

La puce microfluidique que nous présentons ici repose sur une architecture novatrice, com-
posée de deux éléments : une puce en PDMS (polydiméthylsiloxane), un polymère souple
et transparent couramment utilisé en microfluidique, et un élément coulissant intégrant des
micropipettes, que l’on appelle "tigette". Cette architecture s’inspire largement des travaux
de Bastien Venzac [1], qui a démontré l’utilisation de tels éléments coulissants afin de mo-
difier l’architecture d’une puce au cours du temps. Dans notre cas, l’objectif est cependant
différent : cet assemblage permet de tirer parti de plusieurs plans de fabrication en pho-
tolithographie, aboutissant à l’intégration de pipettes circulaires dans le plan des canaux
microfluidiques de la puce en PDMS.

Initialement développée par une doctorante, Marianne Elias [2], pour caractériser les pro-
priétés mécaniques de membranes artificielles telles que les vésicules unilamellaires géantes
(GUVs), nous avons adapté et optimisé cette puce pour mesurer les propriétés mécaniques
de tissus biologiques 3D. Cette configuration unique favorise la parallélisation des mesures
tout en améliorant la reproductibilité des expériences, ce qui est essentiel pour obtenir des
données fiables dans des études comparatives. Cette méthode est détaillée dans notre article
publié [3].

Le principe de cette puce est illustré dans la figure 2.1. La première partie, en PDMS, est
une puce comportant un canal principal reliant une entrée et une sortie, formant le chemin
par lequel circulent les échantillons à aspirer. Ce canal est intersecté par un second canal
ouvert sur l’extérieur, conçu pour accueillir la tigette. La tigette, qui constitue la deuxième
partie de la puce, est un parallélépipède allongé doté de plusieurs trous circulaires traversant
toute son épaisseur ; ces trous constituent les micropipettes.

Lorsque la tigette est insérée dans la puce, ses trous s’alignent avec le canal principal,
interrompant ainsi le flux entre l’entrée et la sortie. Dès lors, le flux dans la puce ne passe plus
qu’au travers de ces micropipettes. On peut alors injecter des objets biologiques à l’entrée
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de la puce et le flux va les guider automatiquement vers chaque pipette jusqu’à ce qu’ils obs-
truent chacune de ces dernières. Ces échantillons peuvent être de n’importe quel type de tissu
cellulaire ou de matériau à caractériser, comme des hydrogels. Cependant, nous prendrons
l’exemple des sphéroïdes (agrégats cellulaires sphériques) pour illustrer le fonctionnement de
la puce.

Une fois les sphéroïdes en position, une pression est appliquée à l’entrée de la puce,
provoquant l’aspiration simultanée de tous les sphéroïdes dans les pipettes. Cette méthode
permet de capturer et de mesurer plusieurs échantillons en parallèle, assurant une grande
efficacité et une uniformité dans les conditions expérimentales. Le débit de mesure est donc
considérablement accru : au lieu de caractériser un seul échantillon pendant plusieurs heures,
le nombre d’échantillons mesurés est multiplié par le nombre de pipettes parallèles. Cette ap-
proche est particulièrement intéressante puisque les sphéroïdes évoluent au cours du temps,
rendant essentiel leur mesure simultanée pour garantir la comparabilité des résultats.
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Figure 2.1 – Schéma illustrant le principe de l’aspiration par micropipette (AMP) intégrée
dans une puce microfluidique. L’élément coulissant (tigette), contenant les micropipettes, est
inséré dans le guide dédié au sein de la puce microfluidique en PDMS. Une fois insérée,
la tigette est alignée précisément avec le canal principal de la puce. Les sphéroïdes sont
introduits dans le canal d’entrée, et le flux les guide automatiquement vers les micropipettes.
L’application d’une pression à l’entrée de la puce provoque l’aspiration des sphéroïdes dans
les micropipettes, permettant une mesure simultanée de leurs propriétés mécaniques.

Cette approche présente plusieurs avantages par rapport aux méthodes traditionnelles
d’aspiration par micropipette. Tout d’abord, elle permet une manipulation automatisée et
précise des échantillons. De plus, la parallélisation des mesures accélère le processus expéri-
mental, ce qui est particulièrement bénéfique au vu de la grande variabilité intrinsèque aux
objets biologiques. Enfin, l’utilisation des tigettes offre une flexibilité dans la conception de la
puce, permettant d’ajuster le nombre, la taille et potentiellement la forme des micropipettes
en fonction des besoins spécifiques de l’expérience.

En résumé, cette puce microfluidique constitue un outil puissant pour la caractérisation
mécanique quantitative des objets biologiques. Elle combine les avantages de la microflui-
dique, tels que le contrôle facilité d’échantillons microscopiques et un contrôle très fin des
conditions physicochimiques (température, O2, CO2, etc.).
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L’élément coulissant (ou "tigette")

L’élément clé du dispositif est la tigette, elle contient les micropipettes utilisées pour l’as-
piration des échantillons. Contrairement aux micropipettes traditionnelles, qui sont souvent
des tubes en verre fabriqués manuellement, les micropipettes de notre puce sont intégrées
dans cet élément solide composé de résine photosensible que nous structurons par photoli-
thographie. La photolithographie permet d’obtenir des dimensions précises et des surfaces
lisses permettant de minimiser la friction lors de l’aspiration des échantillons. Cette tech-
nique permet également d’obtenir un grand nombre de tigettes en un seul processus (plus
de 150 tigettes par wafer). Pour cela, on procède comme schématisé sur la figure 2.2.

Figure 2.2 – Étapes de fabrication des tigettes par photolithographie. Le processus commence
par la lamination d’un film sec sur un wafer en silicium, préalablement recouvert d’une fine
couche de Cu/Ti. Le film est ensuite exposé aux UV pour activer des photoinitiateurs dans
les zones exposées. Un recuit permet la réticulation de la résine aux endroits exposés. Il est
possible de relaminer une deuxième couche de film sec sur la première et de l’insoler avec un
alignement précis d’un nouveau masque, permettant ainsi de créer des designs plus complexes
à plusieurs niveaux. La résine non réticulée est ensuite développée dans un solvant. Une
attaque chimique de la couche de Cu/Ti libère finalement les tigettes du wafer. Photographie
des centaines de tigettes obtenues à la fin d’un de ces processus

Les micropipettes sont fabriquées en utilisant un film sec photosensible (SUEX), parti-
culièrement adapté pour la fabrication d’éléments épais (>100 µm) en photolithographie. Le
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processus commence par le dépôt du film sur un wafer de 4 pouces en silicium, sur lequel a
été réalisé un dépôt de cuivre/titane de quelques nanomètres. Ce dépôt sacrificiel est crucial
pour la dernière étape du processus de fabrication permettant de libérer les tigettes du wafer.

Le film est ensuite exposé à une source de lumière UV au travers d’un masque de photo-
lithographie, où le design souhaité pour les éléments est gravé. Ces masques ont été gravés
dans la salle blanche du LAAS à partir de designs 2D réalisés avec le logiciel Clewin. L’insola-
tion permet d’activer les photoinitiateurs, présents dans le film, uniquement dans les régions
exposées à la lumière. L’alignement du masque et l’insolation ont été réalisés grâce à une
aligneuse de masque (MA6 Gen4, SÜSS MicroTec). Un recuit suit cette exposition et permet
la réticulation de la résine dans les zones où les photoinitiateurs ont été activés. Enfin, le film
est développé dans un solvant (SU-8 Developer) pour éliminer les zones non exposées, révé-
lant ainsi les éléments structurés avec les trous qui formeront les micropipettes. Cependant,
ces éléments sont toujours fixés au substrat. On réalise alors une attaque chimique de la
couche sacrificielle Cu/Ti afin de détacher les tigettes. On obtient ainsi plus d’une centaine
de tigettes, avec différentes configurations (taille et nombre de pipettes) en un seul procédé
de microfabrication, d’une durée d’environ une journée.

Ces films secs SUEX n’avaient jamais été utilisés dans la salle blanche du LAAS au-
paravant. Nous avons donc dû travailler sur l’optimisation de l’ensemble du processus de
fabrication. Pour cela, j’ai co-encadré un stagiaire, afin de déterminer les paramètres op-
timaux d’insolation et de recuit. L’objectif était d’obtenir les meilleurs rapports d’aspect
possibles avec une bonne résolution pour différentes épaisseurs de film. Grâce à ces para-
mètres de fabrication optimisés, nous avons pu produire des micropipettes avec un rapport
d’aspect élevé (∼ 20, par exemple : diamètre de 25 µm sur une longueur de 500 µm). Ces
optimisations ont également permis de réduire la rugosité de la surface intérieure des micro-
pipettes en effectuant un fort recuit après développement. On a ainsi réussi à obtenir des
aspérités inférieures à une centaine de nm, comme illustré sur la figure 2.3.
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Figure 2.3 – Schéma du design général des tigettes. Photographies et images en microscopie
électronique illustrant le haut rapport d’aspect, la bonne résolution ainsi que la faible rugosité
des pipettes.

Afin de limiter l’adhésion des tissus biologiques à ces éléments, nous avons réalisé un
traitement de surface à base de FDTS (perfluorodécyltrichlorosilane). Ce traitement a été
effectué à l’aide de la machine SPD de la société MemsStar. Réalisé en phase gazeuse, ce
traitement permet de couvrir uniformément toutes les surfaces des éléments, y compris l’in-
térieur des pipettes.

Cette méthode nous permet de produire un grand nombre de tigettes avec des dimen-
sions précises, qui minimisent l’adhésion et la friction des tissus biologiques sur ces dernières.
Cependant, un inconvénient notable est la fluorescence intrinsèque des résines utilisées pour
fabriquer ces tigettes. Cette fluorescence peut poser problème lors des observations de mi-
croscopie, notamment pour des fluorophores peu lumineux et dont le spectre d’émission se
superpose à celui de la résine. Une analyse détaillée du spectre d’émission et d’absorption
2D de la résine SUEX est présentée dans l’annexe A.5.

Pour pallier ce problème, nous avons développé un procédé de fabrication alternatif basé
sur la gravure biphoton du verre, en utilisant la machine LASER NANOFACTORY de la
société Femtika. Cette technique, connue sous le nom de "Selective Laser Etching" (SLE),
permet la fabrication de pièces en verre complexes avec une précision micrométrique. Un
faisceau laser femtoseconde modifie la structure du verre au point focal. En déplaçant spa-
tialement ce faisceau, on écrit point par point les régions à graver qui sont ensuite éliminées
par une solution de gravure. Cette technique nous a permis d’obtenir des tigettes en verre
avec la même géométrie et aucune fluorescence. Cependant, la gravure point par point gé-
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nère une rugosité beaucoup plus importante qui génère de la friction et de l’adhésion avec
les tissus. Ces tigettes ont donc été utilisées seulement pour l’observation par fluorescence,
mais pas pour la mesure quantitative des propriétés mécaniques.

Figure 2.4 – Images de microscopie à champ clair et de microscopie électronique à balayage
des tigettes en verre, montrant une rugosité supérieure à celle obtenue par photolithographie.

La partie en PDMS

Comme nous l’avons vu, les tigettes sont destinées à s’insérer dans le second élément
de notre dispositif : une puce en PDMS. Le PDMS (polydiméthylsiloxane) est un polymère
largement utilisé dans les applications microfluidiques, en raison de plusieurs propriétés avan-
tageuses. En plus de sa biocompatibilité, qui le rend bien adapté pour les études impliquant
des échantillons biologiques, le PDMS possède une très bonne transparence optique, essen-
tielle pour les observations microscopiques en temps réel. De plus, sa perméabilité au gaz
permet de maintenir un environnement contrôlé autour des échantillons, ce qui est crucial
pour les expériences de longue durée. Enfin, le PDMS est également très déformable (typi-
quement 1 MPa), une caractéristique qui nous a permis d’assurer une bonne étanchéité au
niveau de l’élément coulissant, comme nous le verrons plus en détail par la suite.

Ces puces ont été obtenues par un procédé classique de moulage du PDMS (SYLGARD,
avec un ratio de 10 :1 entre polymère et réticulant). Les moules utilisés pour le moulage ont
été fabriqués de deux manières distinctes : soit par photolithographie avec des films secs,
soit par impression 3D (stéréolithographie) comme illustré sur la figure 2.5.
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Figure 2.5 – Schéma du design général des moules utilisés. Photographies des moules fa-
briqués par photolithographie et par impression 3D, ainsi que du PDMS démoulé après réti-
culation sur ces moules. Le PDMS obtenu présente la géométrie négative des moules.

Le protocole de fabrication des moules par photolithographie est similaire à celui des
tigettes, à la différence près que les motifs ne sont pas détachés du substrat à la fin du pro-
cessus. Le même traitement de surface que celui des tigettes, à base de FDTS, est appliqué
pour faciliter le démoulage du PDMS.

La photolithographie offre une résolution supérieure à celle de l’impression 3D, ainsi
qu’une meilleure planéité du substrat autour des motifs formant les canaux. Cette planéité
est due aux substrats, qui sont des wafers en silicium, dont les défauts de planéité n’excèdent
pas quelques dizaines de nanomètres. Cette caractéristique est un avantage pour les étapes
de collage plasma qui suivront. Cependant, le processus de photolithographie présente l’in-
convénient d’être plus long et plus coûteux que l’impression 3D. De plus, les moules utilisés
comportent au minimum deux niveaux qui nécessitent un alignement précis, faute de quoi
le moule est inutilisable.

L’impression 3D par stéréolithographie, réalisée avec une imprimante de la société DWS
(modèle DW 029XC) en utilisant la résine "Therma DS3000", a principalement permis un
prototypage rapide. Cette technique s’est avérée particulièrement utile pour créer des puces
adaptées à des échantillons dont les dimensions sortaient des standards (> 400 µm). De plus,
cette technique nous a également permis de tester des géométries impossibles à obtenir par
photolithographie.

Le design de ces moules suit toujours le même principe et est schématisé sur la figure
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2.5. Ces moules sont en forme de croix et comportent toujours au moins deux niveaux. Le
premier niveau permet de mouler le canal microfluidique principal reliant l’entrée et la sortie
de la puce. Ce canal est dimensionné de manière à permettre le passage des objets biolo-
giques à aspirer. Il s’élargit au niveau de son intersection avec le canal tigette, permettant
ainsi l’aspiration simultanée de plusieurs sphéroïdes. La hauteur H de ce canal est optimale
lorsqu’elle est légèrement supérieure au diamètre des objets à étudier. Si la hauteur est trop
faible, les objets ne peuvent pas passer, tandis que si elle est trop grande, ils ont tendance
à sédimenter au fond, où le flux est minimal, compliquant leur manipulation. La majorité
des expériences sur les sphéroïdes ont été réalisées avec une hauteur H = 450 µm, ce qui est
approprié pour les sphéroïdes de 150 à 400 µm de diamètre.

Le second niveau correspond au canal qui accueillera la tigette. Ce canal a pour but de
guider l’insertion de la tigette et de limiter les fuites potentielles autour de celle-ci. Ce canal,
d’une hauteur hm et d’une épaisseur em , est volontairement sous-dimensionné par rapport
aux dimensions de la tigette. Étant plus grande et plus épaisse, la tigette déforme le PDMS
lors de son insertion et ceci permet d’avoir une bonne étanchéité. Une série de tests a permis
de montrer que le ratio : ht

hm
∼ et

em
∼ 1, 2 est optimal pour assurer cette étanchéité. Avec ce

ratio, une tigette sans micropipette permet une étanchéité totale entre l’entrée et la sortie
pour des différences de pressions allant jusqu’à 1 bar.

Une fois ces moules fabriqués, nous versons ensuite le mélange de polymère et de ré-
ticulant formant le PDMS encore liquide sur ces derniers. Le tout est ensuite placé sous
une cloche à vide afin d’éliminer les bulles d’air potentiellement présentes. Pour réticuler le
PDMS, nous plaçons les échantillons dans un four à 60 °C pendant environ 5 heures. Une
fois solidifié, le PDMS est démoulé, comme illustré à la figure 2.5. Nous découpons alors les
excédents de PDMS autour des motifs formés par le moule et nous coupons le PDMS à la
base du canal de la tigette de manière à le rendre ouvert sur l’extérieur. Enfin, nous utilisons
un "puncher" (ou poinçonneur) pour créer des trous dans le PDMS à l’entrée, à la sortie,
ainsi qu’au bout du canal de la tigette. Ce dernier trou permettra de faciliter l’insertion de
la tigette en permettant à l’air de s’échapper de la puce.

Nous ne collons pas directement ce bloc de PDMS sur une lamelle de microscope, car
cela entraînerait de nombreuses fuites entre la tigette et la lamelle. Pour assurer une bonne
étanchéité autour de la tigette et faciliter son insertion, il est nécessaire d’intercaler une fine
couche de PDMS entre la lamelle et le bloc principal. Pour réaliser cela, nous déposons du
PDMS encore liquide sur un wafer vierge, que nous mettons en rotation à l’aide d’une tour-
nette. Cette technique de "spin-coating" permet d’obtenir l’épaisseur souhaitée en ajustant la
vitesse de rotation. Nous avons principalement utilisé des couches de 100 µm (2000rpm), car
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elles offrent une bonne étanchéité sans être trop épaisses, ce qui imposerait des distances de
travail élevées et limiterait les possibilités d’utilisation des objectifs de microscopie. Une fois
cette couche réticulée, nous collons le bloc principal à cette couche à l’aide d’un traitement
plasma au dioxygène. Ensuite, nous découpons et décollons cet assemblage pour finalement
le recoller avec le même plasma, sur une lamelle de microscope. Ceci nous permet d’obtenir
la puce finale, comme illustré à la figure 2.6.

Figure 2.6 – Photographie de la puce en PDMS, avec les trois trous réalisés au "puncher"
mis en évidence. Schéma de la section verticale de la puce au niveau du canal principal.

2.1.2 Assemblage et fonctionnement de la puce microfluidique

Comme nous l’avons vu, l’assemblage de ces deux éléments se fait par insertion de l’élé-
ment coulissant dans le canal microfluidique dédié de la puce en PDMS. Cette étape est
réalisée manuellement sous un microscope binoculaire pour un alignement précis des micro-
pipettes avec le canal principal. Afin de faciliter l’insertion, il est nécessaire de lubrifier ces
deux éléments avec de l’isopropanol.

Figure 2.7 – Illustration de l’insertion de la tigette dans le canal dédié. Remplissage de la
puce avec du milieu de culture grâce à des tubes en PTFE insérés dans l’entrée et la sortie
de la puce.
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On place ensuite la puce sous une cloche à vide afin d’éliminer toutes les traces d’isopro-
panol, qui pourraient être toxiques pour nos échantillons. L’étape suivante est de remplir la
puce avec un milieu adapté aux échantillons (PBS pour des expériences courtes ou milieu
de culture) et d’éliminer les bulles d’air résiduelles. Pour cela, on peut injecter un fluide à
l’entrée ou à la sortie de la puce en connectant des tubes en PTFE dont le diamètre extérieur
est adapté à la taille du puncher utilisé. Ces tubes doivent également posséder un diamètre
intérieur supérieur à la taille des échantillons à mesurer, afin que ceux-ci puissent entrer
dans la puce via ces tubes. Pour éliminer les bulles d’air résiduelles, on peut tirer parti des
propriétés de perméabilité du PDMS au gaz. En mettant l’entrée et la sortie sous pression,
on parvient à expulser l’air de ces bulles au travers du PDMS.

Une fois la puce correctement remplie, nous pouvons injecter nos sphéroïdes via le tube
d’entrée. Pour cela, nous aspirons manuellement (à l’aide d’une seringue connectée au tube)
le nombre adéquat d’échantillons. Ce nombre doit être au moins égal au nombre de micro-
pipettes présentes dans la puce, sinon certaines micropipettes pourraient rester libres, ce
qui pourrait poser des problèmes, comme nous le verrons par la suite. Une fois que le bon
nombre de sphéroïdes est présent dans le tube, nous pouvons connecter ce dernier à l’entrée
de la puce et réaliser le montage présenté sur la figure 2.8 afin de contrôler la pression à
l’entrée et à la sortie. Pour cela, nous utilisons un contrôleur de pression Fluigent (MFCS 4
voies, 0-69 mbar), qui permet d’appliquer des pressions précises à l’ordre du dixième de mbar.
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Figure 2.8 – Schéma du montage expérimental et photographie de la puce sur le microscope
avec l’arrivée des sphéroïdes. Image reconstruite par assemblage (stitching) d’images de mi-
croscopie en champ clair, montrant 23 sphéroïdes capturés par les 23 pipettes d’une puce.
Image de microscopie à plus haute résolution montrant un seul sphéroïde capturé.

La puce est ensuite placée sur un microscope inversé (ZEISS Observer 7) permettant de
visualiser l’intérieur de la puce. Le microscope est équipé d’une chambre d’incubation qui
maintient un environnement physiologique (par exemple, 37 °C et 5 % de CO2). En appli-
quant une faible pression (1 à 2 mbar) à l’entrée, un flux est généré, allant de l’entrée vers la
sortie de la puce. Ce flux, qui est contraint de s’écouler au travers des micropipettes, trans-
porte automatiquement les sphéroïdes présents dans le tube jusqu’à celles-ci. La pression est
manuellement régulée de manière à ce que les échantillons soient alignés et immobilisés de-
vant les micropipettes sans subir de perturbations excessives. Nous pouvons voir un exemple
de cette configuration sur la figure 2.8 avec 23 sphéroïdes faisant face à 23 pipettes.

À ce stade, tout est prêt pour réaliser une expérience d’aspiration par micropipette (AMP)
sur les sphéroïdes. Pour aspirer ces derniers, nous appliquons une surpression ∆P à l’entrée
de la puce par rapport à la sortie, à l’aide du contrôleur Fluigent. Cette configuration,
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où la pression est exercée à l’entrée, est cependant équivalente à une configuration où l’on
aspirerait à la sortie. En aspirant avec une pression ∆P à la sortie, on aurait Patm à l’en-
trée et Patm − ∆P à la sortie. Ici, nous avons Patm + ∆P en entrée et Patm en sortie. Ces
deux configurations sont identiques, à l’exception du changement de référence de pression
hydrostatique. Cependant, ce changement (de quelques dizaines de mbar) n’aura que des
conséquences minimes, compte tenu de l’incompressibilité de l’eau et du fait que les sphé-
roïdes sont principalement composés d’eau.

Lorsqu’on applique cette pression, on observe une aspiration des sphéroïdes, comme illus-
tré sur la figure 2.9.

Figure 2.9 – Image de microscopie en champ clair montrant un sphéroïde aspiré dans
une micropipette. La longueur L, représentée ici schématiquement, est mesurée au fil du
temps pour quantifier la déformation du sphéroïde. La forme cylindrique de la pipette agit
optiquement comme une lentille convergente, créant ainsi deux zones sombres visibles près
des bords de la pipette. Une géométrie différente de tigette a été fabriquée pour pallier ce
problème et est présentée dans l’annexe A.8.

Le principe des expériences d’AMP est de mesurer, au fil du temps, la longueur L, de la
langue de sphéroïde aspirée dans la pipette. C’est l’analyse de la dynamique de cette défor-
mation qui nous permettra de quantifier les propriétés viscoélastiques du sphéroïde.

2.1.3 Mesure et automatisation

Le choix du nombre de sphéroïdes aspirés simultanément se fait au détriment de la ré-
solution spatiale et/ou temporelle. En effet, si l’on souhaite obtenir une résolution spatiale
élevée, il est nécessaire d’utiliser des objectifs de microscopie avec un fort grossissement, ce
qui réduit le champ de vision et, par conséquent, le nombre de sphéroïdes qu’il contient.
Ceci peut être nécessaire si l’on s’intéresse à de faibles déformations. Avec le matériel utilisé,
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le champ d’observation du microscope permet d’observer, par exemple, un seul sphéroïde
avec un objectif 63X, deux sphéroïdes avec un 20X, quatre avec un 10X et jusqu’à sept avec
un 5X. Si la résolution temporelle n’est pas primordiale, il est tout à fait possible d’utiliser
un fort grossissement et de programmer la platine motorisée du microscope pour capturer
toutes les positions nécessaires à la mesure de chaque sphéroïde. Cependant, la capture de
plusieurs images avec changement de position et de mise au point prend plusieurs secondes
entre chaque prise. Par conséquent, la capture d’une dizaine de positions limite la résolu-
tion temporelle à des intervalles proches d’une minute. Ceci peut ne pas convenir si l’on
s’intéresse à des déformations rapides. Il y a donc un compromis à faire entre le nombre de
parallélisations et la résolution spatiale et/ou temporelle.

Pour automatiser la mesure des déformations des sphéroïdes dans les micropipettes, nous
avons développé un algorithme d’analyse d’image spécifique en utilisant le package "scikit-
image" sous Python, qui fournit des outils avancés pour le traitement et l’analyse d’images.
Ce processus permet de traiter les images capturées lors des expériences afin d’extraire les
longueurs des langues aspirées au cours du temps pour chaque position. Cependant, cet
algorithme ne détecte pas automatiquement la position de l’entrée de la pipette dans les
images. Cette tâche s’est avérée impossible en raison de la variabilité de cette zone et du
faible contraste observé dans celle-ci. Nous rognons donc manuellement chaque position de
manière à ce que l’entrée de la pipette se situe sur le bord de la séquence d’images, comme
illustrée dans la figure 2.10.
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Figure 2.10 – Illustration des différentes étapes de l’algorithme d’analyse d’image.
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Le processus commence par le calcul de la "dérivée" de l’image le long de l’axe de la mi-
cropipette (plus précisément, on réalise une convolution de l’image avec la partie verticale de
l’opérateur de Sobel). Cette étape permet de détecter des variations d’intensité horizontale.
Or de telles variations ne sont présentes que dans la langue aspirée (la partie du sphéroïde
pénétrant dans la pipette). Cette méthode permet donc de faire "disparaître" les bords de
la pipette dans l’image. Ensuite, nous appliquons une méthode de seuillage basée sur l’al-
gorithme d’Otsu, qui ajuste automatiquement le seuil pour distinguer les éléments d’intérêt
du reste de l’image.

Après le seuillage, l’image obtenue est traitée par des opérations de dilatation, d’érosion
et de remplissage. Ces opérations morphologiques sont essentielles pour éliminer les petites
imperfections dues au bruit d’image ou à des débris, et pour consolider la région représentant
la langue aspirée. La combinaison de la dilatation et de l’érosion permet de connecter des
régions proches qui ne l’étaient pas initialement, tandis que le remplissage comble les trous
présents dans la langue, évitant ainsi qu’ils ne perturbent l’analyse.

Une fois ces opérations réalisées, plusieurs régions segmentées peuvent subsister dans
l’image. Pour isoler la région correspondant à la langue aspirée, nous procédons à une ana-
lyse des surfaces des régions segmentées. Seule la région avec la plus grande surface est
conservée, car elle correspond à la langue aspirée, tandis que les petites régions qui corres-
pondent à des artefacts ou à des débris sont écartées.

On calcule alors le contour de cette zone et on peut voir sur la figure 2.10 que cette
série d’étapes nous a permis de segmenter précisément la langue aspirée. L’étape finale de
l’algorithme consiste à identifier le bout de la langue aspirée. Pour cela, nous ajustons avec
un cercle le bout du contour représentant le ménisque de la langue. Cette approche permet
de définir avec précision la position du bout de la langue, en évitant le bruit et les biais qui
pourraient être causés par des cellules ou des vésicules détachées de la langue principale.

Grâce à cet algorithme d’analyse d’image, il est possible d’automatiser la mesure de la
déformation des sphéroïdes sur toute la durée de l’aspiration et sur toutes les différentes
positions. Cette automatisation permet également de réduire les biais humains potentiels
dans l’analyse des images, garantissant des résultats plus reproductibles et fiables.
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2.2 Fabrication des sphéroïdes

La majorité des résultats présentés dans cette section ont été obtenus à partir de la li-
gnée cellulaire A338. Cette lignée provient de cellules pancréatiques de souris, qui ont été
immortalisées et dans lesquelles une mutation a été induite sur le gène Kras, représentative
de la majorité des cancers du pancréas.

Le choix de cette lignée cellulaire a été principalement motivé par sa capacité à former
des sphéroïdes de manière rapide et efficace. En effet, en faisant agréger un nombre prédé-
terminé de cellules, il est possible d’obtenir, en une vingtaine d’heures, des agrégats de taille
contrôlée, présentant une structure presque parfaitement sphérique.

De plus, cette lignée cellulaire se distingue par une grande cohésion entre les cellules, ce
qui confère aux sphéroïdes formés une certaine "solidité". Contrairement à d’autres modèles
plus fragiles, les sphéroïdes obtenus avec la lignée A338 résistent bien à la manipulation et ne
se désagrègent pas facilement. Cette "robustesse" a été particulièrement avantageuse dans
le cadre du développement de la puce et de son fonctionnement, car elle a considérablement
réduit les risques de dommages lors des étapes préparatoires à l’aspiration. Ainsi, cette lignée
nous a permis de manipuler les sphéroïdes sans nécessiter une extrême précaution, bien que
nous soyons restés, bien entendu, très vigilants au cours de chaque expérience.

Au-delà de ces avantages pratiques, cette lignée cellulaire permet de modéliser des mi-
crotumeurs pancréatiques sous forme de sphéroïdes, ce qui confère aux résultats obtenus sur
les propriétés mécaniques de ces structures un intérêt biologique. Ces sphéroïdes constituent
un modèle pertinent pour étudier les tumeurs en trois dimensions, fournissant des données
potentiellement transposables à des contextes biologiques.

Durant ma thèse, plusieurs techniques ont été utilisées pour la formation de ces sphé-
roïdes. Tout d’abord, nous avons employé la méthode des gouttes suspendues, dont le principe
est illustré dans la figure 2.11. Cette technique présente l’avantage d’être simple, peu coû-
teuse, et permet de générer un grand nombre de sphéroïdes en peu de temps. Cependant, elle
présente certaines limitations pour la culture à long terme. En effet, même dans des atmo-
sphères saturées en humidité, les gouttes ont tendance à s’évaporer, ce qui réduit la stabilité
des cultures. De plus, la quantité limitée de nutriments dans ces gouttes s’épuise rapidement,
limitant ainsi la viabilité des sphéroïdes sur des périodes prolongées. En conséquence, au fil
de ma thèse, d’autres techniques de création de sphéroïdes ont été développées pour pallier
ces inconvénients.
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Figure 2.11 – Image et schéma de la formation de sphéroïdes par la méthode des gouttes
suspendues. Une goutte composée d’un nombre choisi de cellules et de milieu de culture est
déposée sur le couvercle d’une boîte de Pétri, qui est ensuite retourné. Les cellules sédimentent
au fond de la goutte et s’agrègent entre elles pour former un sphéroïde

Une des solutions adoptées a été l’utilisation de "tampons" imprimés en 3D (stéréoli-
thographie), qui nous ont permis de créer des structures en agarose au sein de plaques à 6
puits. Ces tampons, ainsi que leur géométrie, sont décrits en détail dans l’annexe A.6. Grâce
à cette approche, nous avons pu produire un grand nombre de sphéroïdes tout en assurant
un approvisionnement adéquat en nutriments et une culture prolongée sans problème d’éva-
poration.

Enfin, nous avons également largement utilisé des plaques commerciales de 96 puits avec
des puits arrondis, dont les surfaces sont traitées pour empêcher l’adhérence des cellules
(Corning Costar Ultra-Low Attachment Multiple Well Plate, CLS7007). Ces plaques se sont
révélées particulièrement utiles pour tester différentes conditions expérimentales, notamment
dans les études explorant l’impact de certaines substances chimiques sur les sphéroïdes.
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2.3 Mesure des propriétés mécaniques de sphéroïdes par

application d’échelon de pression

2.3.1 Réponse à un échelon de pression et lien avec les propriétés

rhéologiques de l’agrégat

L’expérience classique d’AMP sur un sphéroïde, développée par Karine Guevorkian et
ses collègues [4], consiste à appliquer un échelon de pression et à observer la dynamique avec
laquelle ce sphéroïde se déforme et s’écoule dans la micropipette. Plus précisément, on ap-
plique une pression ∆P à t = 0 à l’entrée de la puce et cette pression est maintenue constante
au cours du temps. Nous présentons ici le travail réalisé par cette équipe, permettant de re-
lier cette dynamique aux propriétés rhéologiques de l’agrégat cellulaire dont l’élasticité E, la
viscosité η et la tension de surface γ. Cependant, certains points ont légèrement été modifiés.

Pression effective induite par la tension de surface

Sous l’effet de cet échelon de pression, le sphéroïde subit une déformation, et deux cas
de figure peuvent être observés.

Les agrégats cellulaires, comme nous l’avons vu précédemment (cf. 1.3.2), possèdent une
tension de surface effective γ, qui est responsable de leur forme sphérique. En raison de cette
tension de surface, il existe une pression seuil, ∆Pc, en dessous de laquelle les effets de la
tension de surface dominent, empêchant ainsi l’écoulement viscoélastique du sphéroïde dans
la pipette.
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Figure 2.12 – Schéma de l’aspiration d’un sphéroïde par micropipette. Dans le cas où la
pression d’aspiration est inférieure à la pression seuil ∆Pc, le sphéroïde ne s’écoule pas, et le
rayon de courbure r de la partie aspirée est supérieur au rayon de la pipette Rp. En revanche,
lorsque la pression d’aspiration dépasse la pression seuil, le sphéroïde s’écoule dans la pipette.

En effet, en deçà de cette pression seuil, même si le sphéroïde a le temps de dissiper
les contraintes élastiques et de se comporter comme un fluide, il atteindra une déformation
maximale. On se place dans cette condition où le sphéroïde peut être traité comme un fluide 1

et on suppose que le tissu n’interagit pas avec les parois de la pipette (condition de mouillage
nul). Dans ces conditions, on peut déterminer l’équilibre mécanique en considérant la pres-
sion comme homogène dans le sphéroïde et en appliquant la loi de Laplace sur les surfaces
internes et externes à la pipette :

∆P +
2γ

R
=

2γ

r
(2.1)

où r est le rayon de courbure de la partie aspirée dans la micropipette, comme illustré à
la figure 2.12. Il apparaît que lorsque la pression appliquée, ∆P , dépasse la valeur critique,
∆Pc = 2γ(1/Rp− 1/R), le sphéroïde atteint la courbure maximale imposée par la pipette et
peut commencer à s’écouler dans celle-ci.

Dans ce deuxième cas de figure, lorsque ∆P > ∆Pc, le sphéroïde s’écoule dans la pipette,
et une langue de longueur L, se forme à l’intérieur de celle-ci, comme représentée à la figure
2.12. Cependant, la tension de surface continue d’exercer une force qui freine l’aspiration

1. Les propriétés viscoélastiques des agrégats font que les sphéroïdes atteignent avec une certaine dyna-
mique cette déformation. Cette dynamique peut être analysé pour déterminer des propriétés viscoélastiques
comme le montre Guevorkian et al. dans [5]. Nous avons également étudié ce régime (∆P < ∆Pc) afin de
déterminer la tension de surface (cf. annexe A.8)
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du sphéroïde. Il est donc nécessaire de prendre en compte cet effet pour obtenir la pression
effective ∆P ′, qui contribue réellement à la déformation du sphéroïde.

Dans ce cas, on peut exprimer simplement l’énergie libre du système. C’est la somme de
l’énergie de surface due à la tension superficielle et du travail de la pression appliquée. En
faisant une légère approximation géométrique (aucune incidence, car le terme correctif ne
dépend pas de L) on obtient :

F = (4πR2 + 2πRpL)γ −∆PπR2
pL (2.2)

Ainsi, on peut obtenir la force d’aspiration effective, f qui contribue à la déformation, L de
l’agrégat par : f = −dF

dL
, ce qui nous donne :

f = −(8πR
dR

dL
+ 2πRp)γ +∆PπR2

p (2.3)

En considérant que le volume du sphéroïde est globalement conservé (et en faisant une légère
approximation géométrique), on a :

4

3
πR3

0 =
4

3
πR3 + πR2

pL (2.4)

→ 0 = 4πR2dR + πR2
pdL (2.5)

→ dR

dL
= −1

4

R2
p

R2
(2.6)

Ainsi la force d’aspiration effective, f s’exprime comme :

f = πR2
p(∆P −∆Pc) (2.7)

On voit donc que la tension de surface a pour conséquence de réduire la contrainte qui
s’applique effectivement sur le matériau viscoélastique, et cette pression effective est donnée
par : ∆P ′ = ∆P −∆Pc.
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Observation expérimentale de la dynamique de déformation

Lorsqu’on applique un échelon de pression avec une pression ∆P > ∆Pc, on observe une
déformation qui suit toujours la même dynamique, comme illustrée sur la figure 2.13.

Figure 2.13 – Images de microscopie en champ clair montrant l’aspiration d’un sphéroïde
soumis à un échelon de pression. Graphique illustrant la dynamique d’aspiration pour trois
sphéroïdes aspirés simultanément dans une même puce. Schéma représentant le profil général
de l’aspiration sous échelon de pression.

Cette dynamique se compose d’abord d’une déformation initiale, δ, quasi-instantanée
semblable à celle d’un solide élastique. Elle est suivie par un régime viscoélastique de quelques
dizaines de minutes (similaire à la réponse d’un modèle de Kelvin-Voigt). Enfin, aux temps
longs, on observe un écoulement à vitesse constante, v, du tissu dans la pipette, semblable au
comportement d’un fluide visqueux qui s’écoulerait en ne dissipant de l’énergie qu’à l’entrée
de la pipette (sans interaction avec les parois ; autrement, un profil en L ∝

√
t serait observé,

dû à l’augmentation des dissipations avec la longueur de la langue).

99



2. Viscoélasticité des tissus : dispositif expérimental et réponse à un échelon de pression

Lien entre élasticité et déformation instantanée

Comme nous venons de le voir, du fait de sa tension de surface, la contrainte qui s’applique
réellement sur les propriétés viscoélastiques du sphéroïde est ∆P ′. Lorsque cette contrainte
est appliquée à t = 0, on observe une déformation instantanée δ = L(0+) du sphéroïde. Afin
de déterminer l’élasticité de l’agrégat à partir de cette déformation initiale, il est nécessaire
de connaître la loi donnant la déformation δ d’un matériau élastique aspiré à la pression ∆P ′

par une pipette de rayon Rp.

Pour cela, Guevorkian et al. utilisent la formule donnée par Aoki et al. dans leur article de
1997 [6]. Dans cet article, les chercheurs ont réalisé des simulations numériques par éléments
finis, qui simulent l’AMP d’un matériau élastique linéaire, de module de Young E. Sous leur
condition particulière 2, ils montrent que l’on a la relation :

δ = Ce
Rp∆P

′

E
(2.8)

avec Ce un facteur géométrique tenant compte de la largeur des parois de la pipette.
Dans notre cas, cette largeur est infinie, ce qui correspond à Ce = 0, 97 que l’on peut
raisonnablement approximer par 1. Ainsi, à partir de la déformation initiale δ, on peut
remonter à l’élasticité Ei de notre agrégat avec :

Ei =
Rp∆P

′

δ
(2.9)

Il convient toutefois de noter quelques nuances concernant la mesure précise de δ. Ce-
pendant, cette partie peut être ignorée en passant directement à la section suivante (2.3.1),
car elle n’affecte pas les principes fondamentaux.

2. La géométrie qu’ils aspirent n’est pas une sphère, mais un cube. De plus, l’élasticité linéaire d’un
matériau nécessite un couple de 2 constantes pour être entièrement caractérisé, le plus classique étant celui
formé par le module de Young E et le coefficient de poisson ν. Dans ce papier les auteurs considèrent le
matériau comme quasiment incompressible en prenant un coefficient de poisson égal à 0.49 (l’incompressibilité
stricte est ν = 1/2 mais cela pose généralement des problèmes numériques). Suite à certaines interrogations
arrivées tardivement durant ma thèse, nous avons voulu réaliser nos propres simulations afin de prendre en
compte les corrections liées à la compressibilité et la géométrie sphérique. Ces résultats sont développés dans
la section 2.4. Cependant, comme ces résultats ont été très tardifs, la plupart des résultats présents dans ce
manuscrit ont été issus du modèle utilisant la formule proposée par Aoki.
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Si l’on définit δ comme étant la déformation, il faut faire attention à ne pas prendre
pour origine de mesure de L, exactement l’entrée de la pipette. En effet, du fait de sa forme
sphérique, le seul fait d’être en contact avec la pipette a pour conséquence qu’une partie du
sphéroïde soit déjà à l’intérieur de la pipette, même avant de subir une déformation.

Figure 2.14 – Schéma illustrant la correction appliquée à l’origine des mesures de défor-
mation.

Il est donc nécessaire de définir précisément l’origine de la mesure de L selon l’une des
deux options suivantes :

— Prendre l’origine à la position du bout du sphéroïde en contact avec la pipette, avant
qu’une pression significative ne l’ait déformé.

— Prendre l’origine à l’entrée de la pipette, puis soustraire la petite quantité δcor =

R0 −
√
R2

0 −R2
p, qui biaise légèrement la mesure de la déformation.

Cette correction reste néanmoins très faible et a un impact négligeable sur les mesures
d’élasticité dans la plupart des cas.

Ceci étant, les auteurs du travail pionnier ont fait un choix différent, considérant que la
quantité à prendre en compte pour remonter à l’élasticité est δ − Rp, ce qui conduit à la
formule suivante (équation (8.6) dans [5]) :

Ei =
Rp∆P

′

δ −Rp

(2.10)

Cette formulation est sûrement motivée par le fait d’avoir une déformation δ = Rp lorsque
∆P = ∆Pc. Cependant, même si cela est l’état d’équilibre vers lequel le système doit tendre
au temps long, nous pensons qu’il est erroné d’appliquer cette formule dans le cas de la
déformation instantanée. En effet, si l’on imagine un matériau très rigide, mais qui se com-
porte tout de même au temps long comme un fluide, on pourrait observer pour ∆P > ∆Pc
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une déformation initiale plus petite que Rp. Cette formule serait alors inutilisable, car don-
nant une élasticité négative (notre formule serait également erronée, car on n’aurait pas
∆P ′ = ∆P −∆Pc dans ce cas).

Cependant, cet ajustement a un impact minime, surtout en raison des déformations re-
lativement importantes observées dans les tissus.

Lien entre viscosité et écoulement au temps long

Après avoir analysé la déformation instantanée et son lien avec l’élasticité, il est né-
cessaire de s’intéresser au comportement du sphéroïde à long terme, lorsque l’écoulement
devient constant. La vitesse d’écoulement, v, peut être directement reliée à la viscosité η
du sphéroïde. Pour cela, nous nous appuyons sur les travaux de Z. Dagan et al. [7] qui ont
développé un modèle pour l’écoulement de liquides visqueux dans des capillaires.

Dans le cadre de notre étude, nous faisons l’hypothèse qu’il n’y a pas de frottement si-
gnificatif avec les parois de la pipette, ou du moins que ces frottements sont négligeables (ce
qui a été vérifié expérimentalement). Cela nous permet de considérer que dans ce régime, le
seul phénomène qui s’oppose à l’écoulement du sphéroïde est la dissipation visqueuse qui a
lieu à l’entrée de la pipette.

Dans ce régime, on a alors la force appliquée par la pression d’aspiration f = πR2
p∆P

′

qui est entièrement contrebalancée par la force issue des dissipations visqueuses à l’entrée
de la pipette et dont Z. Dagan et al. donne une formulation : fvisc = 3π2ηRpv. On peut
ainsi relier directement la vitesse d’écoulement observée à la viscosité interne de l’agrégat,
car dans ce régime stationnaire on a f = fvisc, ce qui nous donne :

η =
Rp∆P

′

3πv
(2.11)
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2.3.2 Modèle viscoélastique

Nous venons de voir comment relier les régimes extrêmes (temps court et temps long) à
l’élasticité et à la viscosité du sphéroïde. Cependant, l’observation de la réponse du sphé-
roïde à un échelon de pression montre que son comportement ne se limite pas à ces deux
régimes distincts. En effet, la dynamique du sphéroïde comprend des phases intermédiaires
complexes, qui ne peuvent être capturées par une simple description purement élastique ou
purement visqueuse.

Construction d’un diagramme rhéologique

Afin d’analyser, en détail, la totalité de cette dynamique complexe, il est pertinent d’uti-
liser un diagramme rhéologique. Comme nous l’avons vu dans le chapitre 1, ces diagrammes,
généralement composés de combinaisons d’éléments élastiques (représentés par des ressorts)
et d’éléments visqueux (représentés par des amortisseurs), permettent de reproduire les com-
portements viscoélastiques complexes des matériaux. Ces modèles permettent d’établir une
relation entre la déformation ϵ et la contrainte σ. Dans notre cas, nous imposons la contrainte,
σ = ∆P ′ et nous regardons la déformation ϵ = L/Rp qu’elle engendre. Afin de reproduire
le comportement des sphéroïdes, il est pertinent de partir du modèle de Kelvin-Voigt, qui
permet de reproduire qualitativement le régime transitoire observé.
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Figure 2.15 – Illustration de la réponse à un échelon de pression pour différents modèles
viscoélastiques. Chaque étape montre l’impact sur la réponse mécanique de l’ajout progressif
d’éléments au diagramme rhéologique.

Le modèle de Kelvin-Voigt est constitué d’un élément élastique k2 en parallèle avec un
élément visqueux µc. La réponse de ce modèle à un échelon de contrainte est illustrée sur la
figure 2.15. Bien que ce modèle soit capable de reproduire le comportement viscoélastique
transitoire observé, il ne permet pas de capturer la déformation instantanée ni l’écoulement
visqueux à long terme.

Pour modéliser ces comportements supplémentaires, il est nécessaire de complexifier le
modèle. En ajoutant un élément élastique ki en série avec le modèle de Kelvin-Voigt, on
obtient la composante de déformation élastique instantanée. Ce modèle ainsi formé per-
met de décrire un solide viscoélastique qui présenterait au temps court une élasticité ki et
puis au bout de quelque temps caractéristique τc = µ/k2, une élasticité plus faible kf = kik2

ki+k2
.
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Ensuite, en intégrant un élément visqueux µt en série avec l’ensemble, on parvient à
modéliser l’écoulement à vitesse constante observé aux temps long et ainsi à retrouver quali-
tativement, le comportement observé précédemment. Ces différents modèles sont également
illustrés sur la figure 2.15. Ce dernier modèle s’appelle modèle de Burgers et il permet de
reproduire très fidèlement les dynamiques observées expérimentalement.

Remarque : Nous avons adopté un diagramme légèrement différent de celui de Karine
Guevorkian & al dans [4], mais il y a une équivalence totale entre ces deux diagrammes
et ils conduisent à la même réponse viscoélastique. Nous avons juste trouvé son utilisation
plus pratique et il est plus communément utilisé pour ce type de réponse (exemple dans
COMSOL).

Résolution du modèle viscoélastique et lien avec les propriétés du tissu

Comme nous l’avons vu, le régime visqueux observé à long terme est modélisé dans le
cadre viscoélastique par l’amortisseur placé en série avec l’ensemble des autres éléments.
Nous aborderons ce point plus en détail dans la section suivante, mais il est important de
noter que cet écoulement visqueux est lié à une restructuration du tissu. En d’autres termes,
la déformation du sphéroïde, dans ce régime, s’accompagne d’une réorganisation des cellules
au niveau du tissu. Plus précisément, nous observons un cisaillement à l’entrée de la pipette,
où des couches de cellules glissent les unes sur les autres, jusqu’à changer de position re-
lative. Cette viscosité apparaît donc à l’échelle du tissu et c’est pourquoi nous notons cet
amortisseur µt.

Le reste du modèle correspond donc au comportement mécanique de ce qui compose le
tissu, c’est-à-dire les cellules et la matrice extracellulaire. Cet ensemble (cellule+MEC) se
comporte donc comme un solide viscoélastique qui présenterait au temps court une élasticité
initiale et puis, au bout d’un certain temps, une élasticité finale plus faible. On notera ki, k2
et µc les paramètres de ce modèle comme cela est schématisé sur la figure 2.16.
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Figure 2.16 – Modèle viscoélastique type Burger

Pour obtenir la relation entre la déformation ϵ et la contrainte σ pour le modèle viscoélas-
tique présenté, nous allons analyser les composants individuels du modèle et leur interaction.
Pour rappel, les lois de comportement des éléments individuels sont :

ϵ = σ/k pour un ressort d’élasticité k

ϵ̇ = σ/µ pour un amortisseur de viscosité µ

Dans l’élément Kevin-Voigt, la somme des contraintes de chaque branche est égale à la
contrainte totale :

σ = σ1 + σ2 (2.12)

La déformation totale est la somme des déformations des 3 éléments en série :

ϵ = ϵ1 + ϵ2 + ϵ3 (2.13)

En dérivant (2.13) et en utilisant les lois de comportement, on obtient :
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ϵ̇ =
σ

µt

+
σ̇

ki
+
σ2
µc

=
σ

µt

+
σ̇

ki
+
σ2
µc

+
(σ1
µc

− σ1
µc

)
=

σ

µt

+
σ̇

ki
+
σ

µc

− k2ϵ3
µc

=
σ̇

ki
+

[
1

µt

+
1

µc

]
σ − k2

µc

(ϵ− ϵ1 − ϵ2)

En dérivant cette équation, on obtient la loi de comportement de notre modèle viscoélastique :

ϵ̈ =
σ̈

ki
+

[
1

µt

+
1

µc

]
σ̇ − k2

µc

(
ϵ̇− σ

µt

− σ̇

ki

)

⇒ ϵ̈+
k2
µc

ϵ̇ =
1

ki
σ̈ +

[
1

µt

+
1

µc

+
k2
kiµc

]
σ̇ +

k2
µtµc

σ (2.14)

On peut ainsi résoudre cette équation différentielle dans le cas où l’on applique un échelon
de pression. σ est alors défini par :

σ(t) =

0 pour t < 0

∆P ′ = ∆P −∆Pc pour t ≥ 0

En définissant τc = µc/k2, on a pour t ≥ 0 :

ϵ̈+
1

τc
ϵ̇ =

∆P ′

µtτc
(2.15)

La résolution de cette équation différentielle et la détermination des constantes à partir des
conditions initiales est assez triviale et peut être sautée à la lecture en allant directement à
la solution 2.16.
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En intégrant, on obtient :

ϵ̇+
1

τc
ϵ =

∆P ′

µtτc
t+ A

En cherchant une solution particulière sous la forme d’un polynôme de degré 1, on a :

⇒ ϵH(t) = Be−t/τc et ϵP (t) = Ct+D

⇒ C +
C

τc
t+

D

τc
=

∆P ′

µtτc
t+ A

⇒

C
τc

= ∆P ′

µtτc

C + D
τc

= A
⇒

C = ∆P ′

µt

D = τc

[
A− ∆P ′

µt

]
ϵ(t) = Be−t/τc +

∆P ′

µt

(t− τc) + τcA

On a deux conditions initiales en t = 0+ (qui sont la somme des conditions des modèles de
Maxwell et Kelvin-Voigt, puisqu’en série) :ϵ(0) =

∆P ′

ki
= B − τc∆P ′

µt
+ τcA

ϵ̇(0) =
(

1
µc

+ 1
µt

)
∆P ′ = ∆P ′

µt
− B

τc

⇒

B = − τc∆P ′

µc

A = ∆P ′
(

1
kiτc

+ 1
µt

+ 1
µc

)
⇒ ϵ(t) = ∆P ′

[
1

ki
+

1

k2

(
1− e−t/τc

)
+

t

µt

]

En prenant ϵ = L/Rp on a donc :

L(t) = Rp∆P
′
[
1

ki
+

1

k2

(
1− e−t/τc

)
+

t

µt

]
(2.16)

Afin de relier les paramètre de ce modèle viscoélastique aux grandeurs réelles d’élasticité
et de viscosité du sphéroïde, on utilise les résultats des régimes court (eq.2.9) et long (eq.2.11)

108



2.3. Mesure des propriétés mécaniques de sphéroïdes par application d’échelon de pression

montrés juste avant.

δ = L(0+) =
Rp∆P

′

ki
=
Rp∆P

′

Ei

⇒ ki = Ei

v = lim
t→∞

dL

dt
=
Rp∆P

′

µt

=
Rp∆P

′

3πη
⇒ µt = 3πη

(2.17)

En considérant, au vu de la réponse observé, que les sphéroïdes présentent initialement
une élasticité Ei puis, qu’au bout de quelque τc leurs modules de Young diminuent pour
atteindre la valeur, Ef , on a alors :

k2 =
EiEf

Ei − Ef

(2.18)

On a donc en définitive :

L(t) =
Rp∆P

′

Ef

[
1− Ei − Ef

Ei

e−t/τc

]
+
Rp∆P

′

3πη
t (2.19)

À partir de la réponse complète d’un sphéroïde à un échelon de pression, il est possible
de déterminer 4 paramètres rhéologiques qui sont :

— Ei : Qui peut s’interpréter comme l’élasticité initiale, ou le module de Young instan-
tané, perçue lorsque le tissu est soumis à une sollicitation soudaine. Ce paramètre
reflète la rigidité du tissu dans le régime de réponse élastique à court terme. Il re-
présente la capacité du matériau à résister à une déformation rapide, avant que les
réarrangements (notamment ceux internes aux cellules) n’interviennent.

— Ef : L’élasticité finale qui représente la rigidité perçue lorsque le tissu est sollicité sur
une période prolongée, après un certain temps (> τc), qui a permis des réarrange-
ments internes accompagnés de dissipations visqueuses.

— τc : Le temps de relaxation, qui décrit la transition entre les deux régimes d’élasticité.
On peut interpréter ce temps comme celui permettant de relaxer les contrainte élas-
tique au niveau des cellules et de la matrice. On peut ainsi lui associer une viscosité
(ηc = τc

EiEf

Ei−Ef
) interprétable comme une viscosité effective des réseaux de protéines

fibreuses qui composent le cytosquelette et la matrice (temps de relaxation microsco-
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pique).

— η : La viscosité du tissu à long terme, qui correspond à la capacité du sphéroïde à
s’écouler comme un fluide lorsqu’il est sollicité sur des durées prolongées. Ce para-
mètre est essentiel pour caractériser la capacité du tissu à se réorganiser et est lié à
l’adhésion et à l’activité des cellules.

On peut également construire un autre temps caractéristique : τt = η
Ef

, et qui est l’ana-
logue de τc mais qui décrit le temps que mettent les contraintes élastiques à se relaxer à
l’échelle du tissu du fait des réarrangements cellulaires (temps de relaxation mésoscopique).

Cependant, il nous manque une grandeur qui reste indéterminée avec la seule analyse de
cette aspiration : la tension de surface γ ou la pression seuil qui lui est associée ∆Pc.

Discussions sur la tension de surface

La mesure de la pression seuil ∆Pc est cruciale, car elle est indispensable pour la dé-
termination précise des autres paramètres rhéologiques. De plus, elle permet de calculer la
tension de surface γ du sphéroïde, un paramètre riche d’intérêts, comme nous l’avons vu
dans le chapitre 1.

Guevorkian et al. proposent une méthode pour mesurer cette pression seuil en observant
la rétraction du sphéroïde vers sa forme sphérique une fois l’aspiration terminée. Son proto-
cole consiste, après une longue période d’aspiration, à relâcher la pression ∆P et à mesurer la
dynamique de rétraction en suivant l’évolution de la longueur de la langue L à l’intérieur de
la micropipette. Elle observe que la dynamique de rétraction suit un comportement similaire
à celui de l’aspiration, comme illustré sur la figure 2.17.

Figure 2.17 – aspiration et rétraction [4]
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De manière similaire à l’aspiration, on observe, à long terme, un écoulement à vitesse
constante vr lors de la rétraction. Cette dynamique résulte d’un équilibre entre deux forces
principales :

— La tension de surface, qui agit comme un moteur en générant une force de rappel
égale à πR2

p∆Pc cherchant à restaurer la forme sphérique du sphéroïde.

— La viscosité du tissu, qui freine cette rétraction, en jouant un rôle de dissipation vis-
queuse. Karine Guevorkian fait l’hypothèse que la dissipation visqueuse qui s’oppose
à la tension de surface pendant la rétraction suit la même loi que celle observée lors
de l’aspiration : 3π2ηRpvr.

Sous ces conditions, on peut alors de la même manière que précédemment exprimer la
vitesse de rétraction : vr = Rp∆Pc

3πη
. En mesurant alors les vitesses d’aspiration va et de ré-

traction vr du sphéroïde lorsqu’une pression ∆P est appliquée lors de l’aspiration, on peut
mesurer la pression critique ∆Pc grâce à la relation suivante :

∆Pc = ∆P
vr

va + vr
(2.20)

Il est indéniable que cette méthode permet de sonder efficacement la tension de surface
d’un sphéroïde. Par exemple, si deux sphéroïdes sont aspirés sous la même pression, mais
que l’un présente une aspiration plus lente et une rétraction plus rapide, il est clair qu’une
tension de surface plus élevée est à l’origine de cette différence.

Cependant, cette quantification des forces de dissipation visqueuse pendant la rétraction
pourrait ne pas être complètement exacte dans tous les cas. Ce doute est apparu lors de nos
observations sur la lignée A338, où la rétraction ne se déroule pas de la même manière que
dans les travaux de Guevorkian et al., réalisés avec la lignée S180 (sarcome murin). En effet,
dans la majorité des cas, nous avons observé un phénomène distinct illustré à la figure 2.18.
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Figure 2.18 – retractation

Lorsque nous retirons la pression d’aspiration, le sphéroïde se rétracte effectivement pour
revenir à une forme sphérique, mais cette rétraction s’accompagne d’une éjection très rapide
du sphéroïde hors de la micropipette 3. En une dizaine de minutes, nous observons la rétrac-
tion complète de la langue, mais le sphéroïde n’a pas retrouvé sa forme sphérique. La partie
qui a été aspirée prend une forme conique, comme illustré à la figure 2.18. Ce phénomène
se produit également lorsque la pression n’est pas totalement relâchée, mais qu’une légère
pression (de l’ordre de 1 à 2 mbar) continue d’être appliquée (ce phénomène ne provient
donc pas d’une surpression qui se serait accumulée du côté de la sortie de la puce). Cette
éjection rapide pourrait être due à des contraintes élastiques stockées dans le sphéroïde, qui,
lorsqu’on enlève la pression d’aspiration, provoquent cette éjection. Il est également possible
que ce soit simplement l’effet de la tension de surface qui génère une force poussant le sphé-
roïde déformé hors de la pipette. En effet, la courbure importante de la surface du sphéroïde
au niveau des bords de la pipette pourrait générer une force due à la tension de surface,
entraînant ainsi l’éjection du sphéroïde hors de la pipette.

Cependant, dans le cas étudié par Karine Guevorkian, où le sphéroïde se rétracte en
passant par les mêmes états que lors de l’aspiration, il est raisonnable de supposer que
les dissipations visqueuses restent similaires lors des deux phases (aspiration et rétraction),
puisque le sphéroïde traverse les mêmes états de déformation.

Puisque nous avons été en incapacité de déduire la tension de surface de nos sphéroïdes

3. Ceci démontre le peu d’adhésion ou de frottement qu’il y a entre le tissu et la micropipette confirment
l’hypothèse de non-mouillage et le fait de négliger les frotements
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avec cette méthode, nous avons utilisé 3 manières différentes pour quantifier cette grandeur
sur nos objets :

— La première méthode a consisté à réaliser des fusions entre deux sphéroïdes de même
taille [8]. Comme nous l’avons vu au chapitre 1, il est possible de déterminer le rap-
port entre la tension de surface et la viscosité en analysant la dynamique de fusion
de deux sphéroïdes. En effet, lorsque deux sphéroïdes entrent en contact, leur fusion
dépend de la compétition entre la tension de surface, qui tend à minimiser la surface,
et la viscosité, qui ralentit le processus. L’analyse de cette dynamique nous permet
d’extraire des informations sur ces deux paramètres. Cette étude, détaillée dans l’an-
nexe A.8, nous a permis de mesurer une tension de surface de l’ordre de 5 mN/m (en
prenant la valeur de la viscosité à 1,2 MPa.s, valeur moyenne issue des centaines de
résultats obtenus).

— Nous avons également exploré le régime dans lequel la pression appliquée lors de
l’aspiration par micropipette est inférieure à la pression seuil ∆Pc. En réalisant des
rampes successives d’aspiration, dans lesquelles la pression est augmentée par paliers
de 0,5 mbar, et en laissant à chaque fois au sphéroïde un temps suffisant (environ
30 minutes) pour atteindre sa forme d’équilibre, nous avons pu identifier la pression
critique avec une précision de 0,5 mbar. Cette pression correspond au moment où
la déformation observée dépasse le rayon de la micropipette Rp, et où le sphéroïde
commence à s’écouler. Cette méthode, détaillée dans l’annexe A.8, nous a permis de
mesurer une tension de surface d’environ 10 mN/m.

— Enfin, nous avons employé une méthode similaire à celle utilisée par Karine Gue-
vorkian mais qui évite le problème de la rétraction. Elle consiste à appliquer une
première pression ∆P1 lors de l’aspiration initiale, comme décrit précédemment, puis
à augmenter cette pression en appliquant une deuxième pression ∆P2, supérieure à
la première (inférieure marcherait également). En analysant les vitesses d’écoulement
observées au temps long, v1 pour ∆P1 et v2 pour ∆P2, il est possible de calculer la
pression seuil ∆Pc à l’aide de la relation suivante : ∆Pc =

v2∆P1−v1∆P2

v2−v1
. Cette méthode

nous a également fourni une estimation de 10 mN/m pour la tension de surface des
sphéroïdes.

Par la suite, nous nous sommes moins intéressés à la mesure précise de la tension de
surface, pour plusieurs raisons. D’une part, la littérature sur ce sujet est très abondante, et il
existe d’autres méthodes, comme celles décrites au chapitre 1, qui permettent probablement
une mesure plus précise de ce paramètre. D’autre part, notre attention s’est plutôt portée
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sur les mesures de viscoélasticité, qui étaient plus pertinentes pour nos objectifs.

Pour ces mesures, nous avons supposé une tension de surface constante de 10 mN/m. En
privilégiant l’application de pressions élevées (> 40 mbar), nous avons pu négliger les erreurs
potentielles induites par des variations de la tension de surface autour de cette valeur. En
effet, même si la tension de surface d’un sphéroïde particulier était deux fois plus élevée (20
mN/m) et que nous continuions à utiliser une valeur estimée à 10 mN/m, l’erreur sur la
pression effective ∆P ′ resterait faible.

Prenons un exemple concret : pour une pression d’aspiration typique de 50 mbar et
en considérant des dimensions standards pour le sphéroïde et la pipette (R0 = 120µm et
Rp = 40µm), l’erreur induite par une tension de surface deux fois plus élevée (20 mN/m) sur
la pression ∆P ′ serait de 3 mbar, soit 6 %.

Conclusion

En réalisant un ajustement de la dynamique d’aspiration avec ce modèle viscoélastique,
nous pouvons mesurer les quatre paramètres rhéologiques : l’élasticité initiale Ei, l’élasticité
finale Ef , le temps de relaxation τc, et la viscosité à long terme η (et potentiellement la
tension de surface γ). Grâce à ces ajustements (cf. figure 2.19), nous avons pu reproduire
avec précision la dynamique complète de déformation des sphéroïdes en réponse à un échelon
de pression. Ce modèle viscoélastique, en prenant en compte la tension de surface, permet
de caractériser de manière exhaustive le comportement mécanique des sphéroïdes, depuis la
déformation instantanée jusqu’à l’écoulement visqueux à long terme.
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Figure 2.19 – Ajustement de l’aspiration de 3 sphéroïdes (de dimension R0 ∼ 100µm aspiré
simultanément avec notre dispositif. Avec un rayon de pipette Rp = 35µm, et une pression
d’aspiration de ∆P = 50mbar.
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2.3.3 Premiers résultats et validation du dispositif sur une lignée

déjà caractérisée

Validation du dispositif sur la lignée S180

Afin de valider quantitativement notre dispositif par rapport aux expériences classiques
d’aspiration par micropipette en verre, nous avons effectué des mesures sur la lignée de cel-
lules de sarcome murin S180, caractérisée par Guevorkian et al.[4]. Grâce à Gregory Beaune,
que nous remercions ici, nous avons pu nous procurer cette lignée de cellules pour mener nos
propres expériences.

Figure 2.20 – Image en microscopie à champs claire de deux sphéroïdes (lignée S180)
pendant la rétraction (40 min après avoir retiré la pression). Évolution de la longueur de
la langue L lors de l’aspiration et lors de la rétraction (pour un sphéroïde de dimension
R0 = 120µm, un rayon de pipette Rp = 30µm, et une pression d’aspiration de ∆P = 25mbar.

Comme cela est illustré sur la figure 2.20, avec les sphéroïdes issus de cette lignée, nous
avons observé un comportement de rétraction similaire à celui décrit par Karine Guevorkian,
ce qui nous a permis de mesurer la tension de surface de ces objets. Nous avons appliqué le
protocole décrit précédemment afin de mesurer les différents paramètres rhéologiques sur un
ensemble de 23 sphéroïdes distincts. Les résultats obtenus pour ces mesures sont représentés
sous forme de distributions, comme illustré dans la figure 2.21 :
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Figure 2.21 – Distribution des paramètres mesurés pour la lignée S180.

Nous avons ensuite comparé nos résultats avec ceux obtenus en utilisant un dispositif
classique d’aspiration par micropipette en verre. La comparaison des valeurs des paramètres
rhéologiques, notamment la tension de surface γ, l’élasticité à long terme Ef , et la viscosité
η, est présentée dans le tableau ci-dessous :

γ (mN/m) Ef (Pa) η (kPa.s)
Guevorkian et al. [4] ∼ 15 700 ± 100 190 ± 30

Notre puce microfluidique 11 ± 3 680 ± 160 140 ± 20

Table 2.1 – Comparaison des résultats obtenus avec la méthode classique d’AMP et notre
dispositif microfluidique.

Les résultats montrent une forte similarité entre les deux ensembles de mesures, confir-
mant ainsi la validité de notre dispositif microfluidique pour la caractérisation des propriétés
rhéologiques des sphéroïdes. Bien que de légères variations puissent être observées dans les
valeurs de la tension de surface et de la viscosité 4, ces différences restent dans la marge

4. La différence observée dans les mesures de viscosité pourrait être due à l’utilisation de lignées cellulaires
légèrement différentes. En effet, les auteurs de l’étude ont travaillé avec plusieurs lignées S180 exprimant
différentes quantités de cadhérine. Les résultats que nous présentons ici ont été obtenus avec la lignée S180
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d’erreur, ce qui témoigne de la robustesse de notre système.

Résultats sur la lignée A338

Comme évoqué précédemment, nous avons concentré notre travail sur la lignée de cancer
pancréatique murin A338, en raison des nombreux avantages qu’elle présente. En exploitant
la capacité de haut débit de notre méthode, nous avons pu réaliser un nombre considérable
de mesures (N=134) sur des sphéroïdes issus de cette lignée. Les résultats de ces mesures
sont présentés dans la figure 2.22. Toutes ces mesures ont été effectuées à l’aide de dispositifs
à cinq pipettes, au cours d’environ 30 expériences, chacune durant quelques heures.

Figure 2.22 – Distribution des paramètres mesurés sur 134 sphéroïdes issu de la lignée
A338.

Nous pouvons constater une dispersion notable dans les mesures des propriétés méca-

E-cad GFP, qui pourrait exprimer moins de cadhérine que celle utilisée dans l’article. Cela pourrait expliquer
la viscosité légèrement plus faible que nous avons mesurée.
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niques des sphéroïdes issus d’une même lignée. Cette variabilité peut s’expliquer en grande
partie par la nature même des objets biologiques, intrinsèquement hétérogènes. Les analyses
ont révélé un module élastique final Ef = 1.4 ± 0.5 kPa, un module élastique instantané
Ei = 2.5 ± 0.9 kPa ainsi qu’un temps de relaxation τc = 15.3 ± 8.1min (les barres d’erreur
indiquent l’écart type de la distribution gaussienne). Concernant la viscosité, la distribu-
tion observée était mieux ajustée par une distribution log-normale que par une distribution
gaussienne. Le maximum de la distribution ajustée est ηmax = 1.20MPa·s, (auquel on peut
associer l’intervalle [0,92 ; 1,81], analogue à l’intervalle [moyenne ± écart-type] pour une dis-
tribution normale, mais adapté à l’asymétrie de la distribution log-normale). Ce phénomène
est assez classique en biologie 5.

À notre connaissance, aucune mesure viscoélastique n’a été publiée concernant cette li-
gnée cellulaire spécifique. Toutefois, les valeurs d’élasticité que nous avons obtenues sont très
proches de celles mesurées par indentation sur des biopsies de pancréas [9]. Il est intéressant
de noter que les sphéroïdes issus de cette lignée cellulaire se distinguent nettement par leur
viscosité et leur rigidité bien plus élevées comparées aux sphéroïdes de sarcome murin (S180)
que nous avions étudiés précédemment. Cette différence souligne l’hétérogénéité marquée des
propriétés mécaniques que l’on peut rencontrer d’un tissu à l’autre.

Les 134 expériences réalisées ont couvert une large gamme de paramètres expérimen-
taux : notamment les rayons de sphéroïdes Rp (compris entre 60 µm et 120 µm), l’âge des
sphéroïdes (compris entre 1 et 7 jours), les pressions d’aspiration ∆P (comprises entre 30
et 70 mbar) et les rayons de pipettes (compris entre 20 µm et 50 µm). Cette diversité des
conditions expérimentales a contribué à une partie de la grande dispersion observée dans
les résultats. Lorsque l’analyse est limitée aux sphéroïdes mesurés dans des conditions ex-
périmentales strictement similaires, la dispersion des résultats est nettement réduite. En
effet, la variabilité entre les sphéroïdes d’un même lot, mesurés dans les mêmes conditions,
est plus faible : la moyenne des écarts-types, calculée à partir d’expériences individuelles
où 5 à 23 mesures simultanées ont été réalisées, est de σηlot = 0.5MPa·s pour la viscosité
et σEi,lot = 0.35 kPa pour l’élasticité instantanée (dispersion quasiment deux fois plus faible).

Pour approfondir l’analyse de la dispersion observée et déterminer si l’âge ou la taille
des sphéroïdes influencent significativement les grandeurs rhéologiques mesurées, nous avons
construit une matrice de corrélation (Figure 2.23). En examinant les coefficients de corréla-
tion de la matrice (compris entre −1 et 1), nous pouvons identifier si des dépendances signi-

5. En effet, selon le théorème central limite, la somme d’un grand nombre de variables aléatoires in-
dépendantes tend vers une distribution gaussienne. Cependant, lorsque la grandeur mesurée résulte de la
multiplication de nombreux facteurs aléatoires, c’est le logarithme de cette variable qui suit une distribution
gaussienne. Cela implique que la variable elle-même suit une distribution log-normale.
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ficatives existent entre les paramètres expérimentaux et les grandeurs rhéologiques mesurées.

Figure 2.23 – Matrice de corrélation entre les paramètres expérimentaux et les grandeurs
mesurées. Un coefficient proche de 1 indique une forte corrélation positive : lorsque l’une
des variables augmente, l’autre a tendance à augmenter également. Un coefficient proche
de -1 signale une forte corrélation négative : lorsque l’une des variables augmente, l’autre
a tendance à diminuer. Un coefficient autour de 0 suggère qu’il n’y a pas de corrélation
significative entre les deux variables.

Premièrement, nous observons une corrélation significative entre l’âge du sphéroïde et sa
viscosité (figure 2.24). Bien que nous ne puissions pas tirer de conclusions définitives à partir
de ce seul constat, il est possible qu’avec le temps, la densité cellulaire et les liaisons d’adhé-
sion entre les cellules augmentent au sein du sphéroïde, conduisant à une viscosité plus élevée.

Figure 2.24 – Variation de la viscosité en fonction de l’âge des sphéroïdes A338.

Ensuite, il existe également une corrélation notable entre les mesures d’élasticité (initiale
et finale) et la pression appliquée. Cela peut être attribué au fait que l’élasticité n’est pas
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parfaitement linéaire sur la gamme de contraintes appliquées, ce qui conduit à des mesures
d’élasticité plus élevées lorsque des contraintes plus importantes sont appliquées. Cependant,
cette variation reste modérée : une augmentation de l’élasticité finale Ef , passant de 1,1 kPa
à 1,4 kPa, a été observée lorsque la pression d’aspiration est passée de 30 à 50 mbar.

Enfin, la corrélation la plus marquée concerne les valeurs d’élasticités, tant initiale que
finale, qui augmentent avec la taille des sphéroïdes, comme l’illustre la figure 2.25. Cette re-
lation semble être spécifiquement liée à la taille des sphéroïdes plutôt qu’à leur âge, puisque
cette tendance se maintient même lorsque des sphéroïdes de même âge mais de tailles diffé-
rentes sont comparés.

Figure 2.25 – Influence de la taille des sphéroïdes sur les mesures d’élasticité. Les sphé-
roïdes de plus grande taille tendent à présenter des valeurs d’élasticité plus élevées, tant pour
l’élasticité initiale Ei que pour l’élasticité finale Ef .

Une hypothèse serait que la taille des sphéroïdes induise des modifications physiologiques,
notamment par un gradient de nutriments plus prononcé entre le centre et la périphérie, mo-
difiant ainsi les propriétés mécaniques du tissu. Cependant, cette hypothèse soulève des
interrogations, car les mesures d’élasticité, particulièrement celles de l’élasticité initiale, se
concentrent sur des déformations localisées à la périphérie des sphéroïdes. Il semble donc
peu probable que le manque de nutriments au centre puisse provoquer une modification mé-
canique significative à cette échelle locale.

Nous nous sommes plutôt interrogés sur les potentielles améliorations que l’on pourrait
apporter au modèle grâce auquel on remonte aux propriétés mécaniques à partir des défor-
mations observées. Dans ce modèle, le rayon des sphéroïdes n’apparaît dans les calculs que
via la pression critique ∆Pc, qui intègre la contribution de la tension de surface. Toutefois,
lorsque nous tentons d’expliquer la dépendance au rayon uniquement en considérant cette
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pression critique, les valeurs de tension de surface obtenues sont trop élevées pour être réa-
listes, atteignant plusieurs centaines de mN/m, bien au-delà des valeurs attendues pour des
tissus biologiques (typiquement de l’ordre de quelques mN/m). C’est pourquoi, comme nous
allons le voir dans la section qui suit, nous avons supposé qu’un effet géométrique pouvait
être à la base de cette observation.
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2.4 Amélioration des mesures d’élasticité et simulation

La mesure des propriétés élastiques du sphéroïde découle directement de la déformation
instantanée δ grâce à la formule issue de l’article de Aoki et al. [6]. Dans cet article, les
auteurs simulent les déformations d’un cube aspiré par une micropipette. Or, dans notre cas,
nous n’aspirons pas une surface plane, mais une sphère dont le rayon n’est pas infiniment
grand devant le rayon de la pipette.

Nous avons donc émis l’hypothèse que la formule δ = ∆PRp/E, issue de cet article, pour-
rait présenter des limitations lorsqu’elle est appliquée à un objet sphérique. De plus, cette
formule repose sur l’hypothèse que le matériau est incompressible (coefficient de Poisson ν

proche de 1/2), or, comme nous l’avons vu, cela n’est pas forcément le cas des tissus biolo-
giques. Par ailleurs, la prise en compte de la dépendance de cette déformation au coefficient
de Poisson est nécessaire pour l’étude que nous aborderons au prochain chapitre.

Afin de clarifier ces résultats et de mieux comprendre cette dépendance au rayon, nous
avons décidé d’élargir cette formule en adoptant une approche similaire à celle de Aoki et
ses collègues, mais en abandonnant l’hypothèse d’incompressibilité et en prenant en compte
la géométrie spécifique de nos expériences. Nous avons ainsi développé une simulation par
éléments finis avec le logiciel COMSOL Multiphysics, permettant de modéliser l’aspiration
d’une sphère élastique par une pipette. Cette simulation intègre non seulement l’ensemble
des propriétés élastiques (E et ν) du matériau étudié, mais aussi les effets géométriques liés
au rayon des sphéroïdes, afin de capturer précisément les déformations mécaniques induites
lors de l’aspiration.

2.4.1 Construction du modèle numérique COMSOL

Pour réaliser cette modélisation, nous nous sommes inspirés du modèle COMSOL exis-
tant "Ball Check Valve", qui simule un système anti-retour pour un conduit hydraulique.
Ce modèle est particulièrement pertinent pour notre cas, car il est composé d’une sphère en
mouvement qui interagit avec un fluide. Lorsque le fluide s’écoule dans le "mauvais sens", il
pousse la sphère contre un joint torique, bloquant ainsi l’écoulement. Ce système présente de
nombreuses similarités avec nos expériences et s’est donc révélé particulièrement utile pour
développer les bases d’une simulation reproduisant l’AMP d’un sphéroïde.
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Nous avons reproduit la géométrie des éléments présents lors d’une AMP d’un sphéroïde.
Étant donné que ce système possède une symétrie de révolution autour de l’axe de la pipette,
nous avons réalisé une modélisation en 2D axisymétrique, comme montrée sur la figure
2.26.

Figure 2.26 – Illustration de la géométrie 2D axisymétrique du modèle COMSOL. Un
congé de 0,5 µm de rayon a été réalisé sur l’angle inférieur gauche du rectangle représentant
les bords de la pipette afin de répartir les contraintes et d’assurer une meilleure résolution
numérique.

Le sphéroïde est modélisé comme un matériau élastique linéaire, homogène et isotrope,
entièrement décrit par deux paramètres mécaniques : module de Young E et coefficient de
Poisson ν. La tigette est, elle, considérée comme un solide indéformable. L’écoulement du
fluide environnant est modélisé par un écoulement laminaire avec un fluide possédant la vis-
cosité dynamique µeau, mais cette propriété n’a pas d’importance pour les simulations. Le
rôle du fluide dans ces simulations est uniquement d’appliquer les bonnes contraintes sur le
sphéroïde via le module multiphysique de COMSOL "Fluid–Structure Interaction".

124



2.4. Amélioration des mesures d’élasticité et simulation

Cette interaction fluide-structure, qui permet de coupler la mécanique du solide avec
l’écoulement laminaire, s’avère indispensable pour reproduire fidèlement les contraintes exer-
cées sur le sphéroïde. Elle permet d’appliquer les contraintes de l’aspiration sur les bonnes
régions de la surface du sphéroïde, au cours de toute la déformation. En effet, lorsque le
sphéroïde se déforme, les zones de sa surface en contact avec la pression atmosphérique Patm

et celles soumises à la pression Patm+∆P , changent continuellement. Cet effet est complexe
à modéliser sans intégrer un fluide, car cela nécessiterait une mise à jour continue des fron-
tières soumises aux différentes pressions. En incorporant l’interaction fluide-structure dans
la simulation, nous avons pu correctement appliquer les contraintes sur la surface déformée
du sphéroïde tout au long du processus d’aspiration.

Un autre aspect essentiel de cette simulation est de rendre le sphéroïde mobile. Il est cru-
cial que le centre de gravité du sphéroïde puisse se déplacer en réponse aux forces exercées
par le fluide lors de l’aspiration. Cela est rendu possible dans COMSOL grâce à l’utilisa-
tion d’un maillage mobile (Moving Mesh), qui permet au sphéroïde de se déplacer librement
dans le domaine de simulation. Au début de la simulation, le fluide exerce une force sur le
sphéroïde, le déplaçant jusqu’à l’entrée de la micropipette. Par la suite, le sphéroïde entre
en contact avec la tigette et se déforme progressivement en pénétrant dans la pipette, sans
être contraint par un point d’ancrage fixe.

Le contact entre le sphéroïde et la pipette a été simulé en utilisant la fonctionnalité de
contact sans frottement de COMSOL. Ce contact ne se produit pas exactement lorsque
le sphéroïde entre en contact géométrique avec la tigette, mais lorsqu’ils sont à une distance
d’offset doffset. Ceci est nécessaire pour assurer la continuité du fluide et éviter des problèmes
numériques. Cette valeur a été prise très faible (doffset = 0, 5, µm) et est prise en compte dans
le changement de géométrie qu’elle induit (réduction de Rp). Des tests de variation de cet
offset autour de cette valeur ont montré que les résultats restent stables, validant ainsi la
robustesse de la simulation.

Pour assurer la précision et la stabilité numérique de la simulation, une attention par-
ticulière a été portée à la génération du maillage. Un maillage fin et régulier a été utilisé
dans les zones critiques, notamment au point de contact entre le sphéroïde et le bord de la
pipette, comme montré sur la figure 2.27. C’est la zone où les contraintes sont maximales
lors de l’aspiration. Un maillage par quadrilatères pour le sphéroïde a été choisi, car ce type
de maillage est plus adapté pour les grandes déformations élastiques.
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Figure 2.27 – Illustration du maillage du modèle COMSOL.

2.4.2 Simulation d’une aspiration par micropipette (AMP)

La simulation consiste en une étude temporelle dans laquelle, initialement, le sphéroïde
n’est pas en contact avec la pipette. Une petite pression initiale (environ 10 Pa) est progres-
sivement appliquée, tandis que la pression à la sortie reste nulle. Sous cette faible aspiration,
le sphéroïde se déplace jusqu’à entrer en contact avec la pipette, puis se déforme légèrement
jusqu’à atteindre sa forme d’équilibre. Cette pression minime ne provoque pas de déforma-
tion notable, mais la position du sphéroïde dans cette configuration sert de référence pour
mesurer les déformations ultérieures. Ensuite, la pression appliquée est progressivement aug-
mentée de la quantité ∆P , et on observe la déformation progressive du sphéroïde au fur et
à mesure que la pression augmente. La figure 2.28 montre un exemple des résultats obtenus
lors d’une simulation. Ils illustrent les contraintes dans le sphéroïde ainsi que la pression et
la vitesse du fluide.
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Figure 2.28 – Distribution des contraintes de Von Mises dans le sphéroïde et représentation
des champs de pression et de vitesse dans le fluide au cours de l’aspiration. Les contraintes
de Von Mises permettent de synthétiser l’intensité de la contrainte dans un matériau en
combinant les différentes composantes du tenseur des contraintes.
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On observe que les contraintes se concentrent principalement sur la région en contact
direct avec le bord de la pipette. Ce résultat, bien qu’attendu, revêt un intérêt particulier en
lien avec certains résultats développés dans la section suivante 6. De plus, la quasi-totalité
des pertes de charges dans le fluide se produisent sur une distance d’environ 1 µm, situées
au bout de la pipette. Ceci confirme la validité des contraintes appliquées via l’interaction
fluide-structure.

Nous pouvons ainsi étudier la déformation δ du bout du sphéroïde dans la pipette, en
réponse à l’augmentation de pression ∆P .

Notons que nous avons démarré ces simulations en utilisant les travaux de Aoki et al. [6]
comme référence, c’est-à-dire en prenant un coefficient de Poisson ν = 0,49 et considérant
le cas d’un contact plan obtenu avec un sphéroïde "carré" appuyé contre la micropipette.
Le résultat de cette simulation est parfaitement en accord avec ce modèle (résultat non pré-
senté), c’est-à-dire :

δAoki = 0.97×Rp
∆P

E
(2.21)

2.4.3 Résultats des simulations et établissement d’une loi empirique

En réalisant de nombreuses simulations, nous avons pu analyser la dépendance des dé-
formations δ en fonction des différents paramètres : module de Young E, le coefficient de
Poisson ν, le rayon du sphéroïde R0, le rayon de la pipette Rp et la pression d’aspiration ∆P .

Dépendance de la déformation à la pression d’aspiration et au module de Young

Tout d’abord, nous observons une proportionnalité parfaite entre δ et ∆P , ce qui est
attendu puisqu’on modélise le sphéroïde comme un solide élastique linéaire. Cela nous a
permis de travailler avec de faibles pressions (typiquement 50 Pa), réduisant ainsi le temps
de calcul de chaque simulation. De plus, nous avons également constaté une proportionnalité

6. Des marquages fluorescents de l’actine montrent un renforcement du cytosquelette précisément dans
cette région (cf. section 2.5.2)
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parfaite de δ avec 1/E.

Figure 2.29 – Évolution de la déformation δsimu en fonction de la pression d’aspiration ∆P
et de l’inverse du module de Young 1/E. Les simulations ont été réalisées avec les paramètres
suivants (lorsque ceux-ci ne varient pas) : un coefficient de Poisson ν = 0.47, un module de
Young E = 5, kPa, un rayon de pipette Rp = 30, µm, un rayon de sphéroïde R0 = 100, µm,
et une pression d’aspiration ∆P = 50,Pa

Les dépendances à la pression et au module de Young sont donc bien en accord avec la
loi d’échelle de la formule de Aoki et al. :

δAoki = Rp∆P/E (2.22)

Influence des paramètres géométriques

Nous avons ensuite étudié l’effet des paramètres géométriques, notamment le rayon de la
pipette Rp et le rayon du sphéroïde R0, sur la déformation δ. Pour cela, nous avons normalisé
les déformations simulées par δAoki. Cette normalisation permet de mettre en évidence les
écarts par rapport au modèle théorique de référence.
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Figure 2.30 – Évolution de la déformation normalisée δsimu/δAoki en fonction du rayon
de la pipette Rp, du rayon de sphéroïde R0 et du rapport Rp/R0. Les simulations ont été
réalisées avec les paramètres suivants : un coefficient de Poisson ν = 0.47, un module de
Young E = 5, kPa, et une pression d’aspiration ∆P = 50,Pa

Nous observons sur la figure 2.30 qu’une dépendance subsiste avec le rayon de la pipette,
indiquant que la formule d’Aoki ne s’applique pas parfaitement dans le cas de l’AMP d’objets
sphériques. Cela suggère qu’une correction prenant en compte les paramètres géométriques
pourrait améliorer la précision du modèle.

Remarque : Nous observons également que ce rapport ne tend pas vers 1 quand R0 ≫ Rp,
mais une valeur que l’on nomme α et qui dépend du coefficient de poisson utilisé (ici,
pour,ν = 0, 47, on a α = 1.52). Cette dépendance sera discutée dans un second temps.

Par ailleurs, l’influence du rayon des sphéroïdes sur la déformation est également notable.
Plus les dimensions du sphéroïde se rapprochent de celles de la pipette, plus la déformation
devient prononcée. En analysant toutes les combinaisons de valeurs pour Rp variant de 10
à 40 µm par pas de 5 µm, et R0 de 50 à 300 µm par pas de 50 µm, il apparaît clairement
que cette dépendance est directement liée au rapport Rp/R0. Cela est mis en évidence par
l’alignement des résultats de toutes ces simulations le long d’une courbe commune sur le
panneau du bas de la figure 2.30.
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Pour améliorer le modèle et tenir compte de cette dépendance géométrique, la stratégie
la plus directe consiste à ajuster les résultats avec une loi polynomiale, permettant ainsi de
développer une loi empirique fonctionnelle. Si l’on se limite à décrire l’AMP de sphéroïdes
vérifiant R0 ≥ 2Rp (ce qui correspond aux conditions expérimentales courantes dans nos tra-
vaux), le comportement de la déformation en fonction du rapport Rp/R0 est suffisamment
linéaire pour qu’un polynôme de degré 1 suffise à modéliser la déformation avec précision.
En procédant à un ajustement linéaire des données de simulation, nous obtenons la relation
suivante :

δ′line = α.
Rp∆P

E

(
1 + C

Rp

R0

)
avec C = 1, 14 (2.23)

où δ′line représente la déformation corrigée par cette loi empirique linéaire, et C est un coef-
ficient déterminé par ajustement sur les données de simulation.

Cependant, nous avons noté que lorsque le rayon de la pipette Rp devient égal au rayon
du sphéroïde R0, le sphéroïde peut théoriquement passer sans se déformer à travers la pi-
pette. Dans ce cas limite (Rp = R0), on s’attendrait à ce que la loi donnant la déformation
diverge. Pour prendre en compte cette situation limite et modéliser la divergence attendue,
nous avons proposé une formule corrigée qui s’exprime ainsi :

δ′1 = α
Rp∆P

E
(
1− Rp

R0

) (2.24)

En normalisant les résultats des simulations par ces formules corrigées, nous obtenons les
résultats présentés sur la figure suivante 2.31 :
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Figure 2.31 – Évolution des déformations normalisées δsimu/δ
′
line et δsimu/δ

′1 en fonction
du rapport Rp/R0. La formule linéaire δ′line montre une excellente concordance avec les
simulations pour R0 ≥ 2Rp, tandis que la formule δ′1 devient moins précise pour R0 ≤ 3Rp.

Nous constatons que la formule issue de l’ajustement linéaire, δ′lin, permet de prédire
très fidèlement les résultats de toutes les simulations pour lesquelles R0 ≥ 2Rp. La dévia-
tion entre les valeurs simulées et celles prédites par cette loi empirique reste inférieure à 3%
dans cette plage. En revanche, la formule δ′1, qui est davantage artificielle dans sa construc-
tion, devient rapidement moins précise, avec une erreur supérieure à 10%, dès que R0 ≤ 3Rp.

Influence du coefficient de Poisson

Enfin, nous avons étudié les dépendances de la déformation δ par rapport au coefficient
de Poisson ν. Ce coefficient est crucial, car il caractérise la compressibilité du matériau, mais
pas uniquement. En réalité, c’est le couple (E, ν) qui permet de décrire complètement le
comportement élastique d’un matériau isotrope et homogène. Selon le type de contrainte
appliquée, différentes constantes élastiques, issues de combinaisons de E et ν, interviennent
pour décrire la réponse mécanique du matériau. Par exemple, dans le cas d’un cisaillement
pur, c’est le module de cisaillement G qui est pertinent, défini par la relation G = E

2(1+ν)
.
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Figure 2.32 – Évolution de la déformation normalisé δsimu/δ
′line en fonction du coefficient

de poisson ν.

Nous avons fait varier le coefficient de Poisson ν pour étudier son influence sur la défor-
mation δ, et le profil obtenu est illustré dans la figure 2.32. En ajustant ces données par un
polynôme (de degré 2 ici), nous avons observé une dépendance quasi-parfaite de la déforma-
tion en fonction de 1− ν2.

La constante élastique qui semble émerger lors de l’AMP est donc E/(1− ν2). On peut
remarquer une certaine logique dans ce résultat, car c’est la même constante qui apparaît lors
de l’indentation d’un matériau (par exemple par AFM). On peut voir certaines similitudes
entre l’AMP et une indentation lorsqu’on regarde les bords de la pipette qui s’enfonce dans
le sphéroïde.

Loi empirique finale

En intégrant l’ensemble des observations issues de nos simulations numériques, nous
proposons la loi empirique suivante pour décrire la déformation δ d’un sphéroïde lors de
l’aspiration par micropipette :

δ = αRp∆P
1− ν2

E

(
1 + C

Rp

R0

)
avec α = 1, 88 et C = 1, 14 (2.25)

Les constantes α = 1,88 et C = 1,14 ont été déterminées par ajustement sur l’ensemble

133



2. Viscoélasticité des tissus : dispositif expérimental et réponse à un échelon de pression

des données de simulation. Pour valider cette loi empirique, nous avons compilé les résultats
de plus de 200 simulations numériques, explorant une vaste plage de valeurs pour les cinq
paramètres clés : le module de Young E, le coefficient de Poisson ν, le rayon du sphéroïde
R0, le rayon de la pipette Rp et la pression d’aspiration ∆P .

Figure 2.33 – Comparaison entre les résultats des simulations numériques et les prédictions
de la loi empirique finale. Le rapport δsimu/δ est tracé en fonction du coefficient de Poisson.

Nous observons que la loi empirique prédit la déformation avec une précision remarquable
sur l’ensemble des simulations réalisées. L’écart relatif maximal entre les simulations et le
modèle est inférieur à 8%. De plus, pour les valeurs des paramètres correspondant aux condi-
tions expérimentales effectivement utilisées (notamment lorsque R0 ≥ 3Rp), l’écart entre les
simulations et les prédictions de la loi ne dépasse pas les 3%.

Cette loi offre une description plus fidèle du comportement mécanique des sphéroïdes lors
de l’aspiration par micropipette, et pourra être utilisée pour interpréter avec plus de préci-
sion les résultats expérimentaux obtenus. Elle met en évidence l’importance de considérer
les paramètres géométriques, mais permet également de mieux tenir compte des propriétés
élastiques de l’échantillon, notamment pour les matériaux compressibles.

Remarque : Chronologiquement, cette partie a été développée assez tardivement ; les cor-
rections du modèle apportées par ces résultats n’ont donc pas encore été utilisées pour rectifier
l’analyse et fournir des données présentables. Cependant, on a pu observer que ces résultats
permettent de diminuer fortement la corrélation observée entre l’élasticité mesurée et la taille
des sphéroïdes.
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2.5 Étude des liens entre constituants et propriétés mé-

caniques des tissus

Comme discuté au chapitre 1 1.3, certains constituants microscopiques sont suspectés
de jouer un rôle essentiel dans les propriétés mécaniques des tissus. Cette section vise à
explorer les liens entre les composants individuels des tissus et les propriétés mécaniques
macroscopiques que l’on mesure grâce à la modélisation par le diagramme rhéologique à
quatre paramètres.

2.5.1 Perturbation bio chimique

Cette étude a été réalisée en partie avec Pierre Lapeze, un étudiant en stage, que nous
avons recruté pour évaluer l’impact de différentes substances chimiques ciblant des compo-
sants spécifiques suspectés d’influencer les propriétés mécaniques des sphéroïdes. En raison
de contraintes de temps, cette étude demeure préliminaire et nécessiterait des optimisations
et des répétitions pour confirmer les résultats. Nous présentons néanmoins ici quelques ré-
sultats préliminaires obtenus.

Les adhésions cellule-cellule : impact de l’EDTA

Dans un premier temps, nous avons souhaité étudier le lien entre l’adhésion intercellulaire
et la viscosité observée sur le long terme. Pour ce faire, nous avons utilisé l’acide éthylène-
diaminetétraacétique (EDTA). L’EDTA affecte l’adhésion entre les cellules en chélatant les
ions métalliques, notamment le calcium, nécessaire au fonctionnement des cadhérines, les
principales protéines impliquées dans l’adhésion intercellulaire.

Le protocole que nous avons mis en place, consiste à incuber les cellules avec de l’EDTA,
dès le début de la formation des sphéroïdes. La figure 2.34 présente les résultats que nous
avons obtenus pour plusieurs concentrations.

135



2. Viscoélasticité des tissus : dispositif expérimental et réponse à un échelon de pression

Figure 2.34 – Effet de l’EDTA sur les paramètres viscoélastiques des sphéroïdes en fonction
de la concentration (0 à 1 mM). Les graphiques montrent l’évolution de l’élasticité finale
(Ef), de la viscosité (η) et du temps caractéristique (τc). En plus de ces paramètres, deux
tests statistiques sont illustrés : l’un montre un impact significatif de l’EDTA sur la viscosité
(test t de Student, p < 0.0001) et l’autre montre l’absence de changement significatif sur
l’élasticité (Ei).

Les résultats montrent que la viscosité des sphéroïdes diminue avec l’augmentation de la
concentration en EDTA, tandis que l’élasticité (Ei et Ef ) et le temps caractéristique τc ne
semblent pas dépendre significativement de la concentration d’EDTA, ni donc de l’adhésion
intercellulaire. Ce comportement est cohérent avec une réduction de l’adhésion intercellu-
laire, facilitant le réarrangement des cellules, ce qui entraîne une diminution de la viscosité.
En revanche, l’élasticité et le temps caractéristique τc, soupçonnés d’être issus du cytosque-
lette cellulaire et de la matrice extracellulaire, ne sont pas affectés par cette perturbation
chimique, confirmant leur relative indépendance vis-à-vis des jonctions intercellulaires.

Contractilité du cytosquelette : impact de la blebbistatine

Ensuite, nous avons cherché à étudier l’impact d’un dérèglement de l’activité contractile
du cytosquelette cellulaire en utilisant la blebbistatine ((±)-blebbistatine, 203390, Sigma-
Aldrich), un inhibiteur spécifique de la myosine II. La contractilité du cytosquelette est
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supposée avoir un impact sur la viscoélasticité des cellules, mais également sur la tension de
surface des agrégats en réduisant la tension corticale des cellules (cf. 1.3.2).

Afin d’évaluer les effets de la blebbistatine sur la tension de surface des sphéroïdes, nous
avons utilisé la lignée cellulaire de sarcome murin (S180), qui nous a permis d’analyser les
rétractions. Cependant, au cours de cette étude, nous avons rencontré des problèmes d’adhé-
sion entre les agrégats et les pipettes (probablement dus à un lot différent de tigettes), ce
qui a rendu les données de rétractions inexploitables et empêché la mesure de la tension de
surface des agrégats.

Le protocole a donc été légèrement ajusté. Conformément aux instructions du fournis-
seur, la solution de travail de blebbistatine contient 90 % de DMSO, ce qui a impliqué une
quantité significative de DMSO dans le milieu de culture lorsque nous avons travaillé avec
des concentrations de blebbistatine de l’ordre de 10 µM. Cette forte concentration de DMSO
s’est avérée toxique pour les cellules et a limité nos conditions expérimentales. Ainsi, il n’a
pas été possible d’ajouter la blebbistatine directement lors de la formation des sphéroïdes. À
la place, nous avons introduit la blebbistatine environ 15 heures avant les mesures, une fois
les sphéroïdes déjà formés, afin de permettre une diffusion homogène du composé à travers
l’ensemble du sphéroïde.

Malgré cette adaptation, la présence élevée de DMSO a continué de poser des problèmes
de viabilité cellulaire, visibles dans les résultats obtenus pour le groupe de contrôle (0 µM de
blebbistatine). Ce groupe a été traité avec la même concentration de DMSO que la condition
à 30 µM, mais sans ajout de blebbistatine (solvant seul). Les effets cytotoxiques du DMSO
dans le groupe contrôle montrent clairement l’influence de ce solvant à des concentrations
élevées et ajoutent une variable complexe dans l’interprétation des résultats.

Dans les figures 2.35, nous présentons l’impact de la blebbistatine sur les propriétés vis-
coélastiques des sphéroïdes :

137



2. Viscoélasticité des tissus : dispositif expérimental et réponse à un échelon de pression

Figure 2.35 – Évolution des paramètres viscoélastiques des sphéroïdes en fonction de la
concentration en blebbistatine (0, 10, 20, et 30 µM). Les paramètres mesurés incluent les
élasticités initiale (Ei) et finale (Ef), la viscosité (η) et le temps caractéristique (τc). La
condition à 0 µM correspond au contrôle, pour lequel la même quantité de solvant (DMSO)
que pour la condition à 30 µM a été ajoutée, sans blebbistatine.

Nous observons une réduction des élasticités, tant initiale que finale, suite à l’inhibition de
l’activité contractile par la blebbistatine. En revanche, la viscosité et le temps caractéristique
(τc) ne montrent pas de variation significative, suggérant que l’inhibition de la myosine II
affecte principalement les propriétés élastiques à court et long terme, sans influencer de ma-
nière substantielle la dynamique de relaxation des cellules. Cependant, ces résultats doivent
être interprétés avec prudence en raison des difficultés méthodologiques précédemment évo-
quées.

La matrice extracellulaire : Ajout de collagène dans le milieu de culture

Afin d’étudier l’impact de la matrice extracellulaire (MEC) sur les propriétés des sphé-
roïdes, nous avons cherché à augmenter la quantité de MEC en ajoutant du collagène, son
principal constituant, directement dans le milieu de culture lors de la formation des sphé-
roïdes (comme décrit dans cet article [10]).
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Après environ trente heures, les sphéroïdes obtenus sont significativement plus grands,
avec un diamètre environ deux fois supérieur, correspondant à un volume approximativement
huit fois plus élevé. Bien qu’une mesure précise de la densité cellulaire soit nécessaire, nos
observations indiquent que cette augmentation de taille est due en grande partie à un plus
grand nombre de cellules. Le collagène semble donc avoir stimulé la croissance des sphéroïdes
au-delà de son rôle attendu dans la MEC, induisant potentiellement des effets biologiques
additionnels non anticipés.

En conséquence, aucune étude approfondie n’a été menée à la suite de ce résultat inat-
tendu. Une seule série d’expériences a été réalisée pour comparer les sphéroïdes contrôles
avec ceux formés dans un milieu contenant 0,01 mg/mL de collagène. Dans cette condition,
nous avons observé que l’élasticité des sphéroïdes était environ deux fois plus élevée, tandis
que leur viscosité augmentait d’un facteur trois, en présence de collagène.

Figure 2.36 – Images des sphéroïdes obtenus après 30 heures d’agrégation dans un milieu
de culture sans et avec différentes concentrations de collagène de type I. Illustration de l’as-
piration de deux sphéroïdes, avec et sans ajout de collagène lors de leur formation, après une
heure d’aspiration à 40 mbar.
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Déplétion de l’eau : Choc osmotique

Enfin, une dernière étude a consisté à réaliser un choc osmotique sur les sphéroïdes en
ajoutant du sorbitol au milieu de culture, suivi d’une mesure quelques minutes après cet
ajout. Ce choc hypertonique entraîne une perte partielle d’eau dans les cellules, augmentant
ainsi l’encombrement et la concentration en protéines fibreuses du cytosquelette.

Après plusieurs dizaines de minutes, les cellules commencent à sécréter des macromolé-
cules pour s’adapter à la nouvelle osmolarité de la solution, annulant l’effet initial du choc
osmotique. Par conséquent, seules les premières minutes après l’ajout du sorbitol sont vérita-
blement exploitables. Seule la mesure de l’élasticité initiale (Ei), pertinente dans ce contexte,
est donc présentée dans la figure 2.37.

Figure 2.37 – Images d’un sphéroïde témoin (en haut) et d’un sphéroïde ayant subi un choc
osmotique (en bas), une minute après l’application d’une pression d’aspiration de 40 mbar.

On observe une rigidification du tissu d’un facteur trois suite à cette déplétion en eau.
Une hypothèse pour expliquer ce résultat pourrait être l’origine élastique du comportement
cellulaire, liée au cytosquelette, qui agit comme un réseau de polymères. L’augmentation de
la concentration en fibres dans ce réseau accroît les points d’entrecroisement de ces chaînes
(voir 1.3.1), ce qui conduit à une augmentation de la rigidité des cellules.
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2.5.2 Visualisation des différents constituants lors de l’AMP

Afin de poursuivre l’étude des liens entre les constituants du tissu et ses propriétés mé-
caniques, nous avons entrepris de visualiser les déformations cellulaires, les réarrangements
tissulaires et les composants qui jouent un rôle clé dans la mécanique du tissu pendant une
AMP.

Cadhérines et déformation cellulaire

La figure 2.38 illustre l’aspiration d’un sphéroïde dérivé de la lignée cellulaire S180 mo-
difiée génétiquement pour exprimer des cadhérines fluorescentes (GFP). Le marquage des
cadhérines a permis de visualiser les jonctions intercellulaires et de suivre les déformations
des cellules au cours de l’aspiration, car ces protéines sont situées à la surface des membranes
cellulaires et nous donnent donc accès à la morphologie cellulaire.

Figure 2.38 – Image en microscopie confocale de cadhérines fluorescentes dans une lignée
cellulaire S180 modifiée pour exprimer des cadhérines marquées par GFP. Ce marquage per-
met de visualiser les jonctions intercellulaires et de suivre les déformations cellulaires lors
de l’aspiration.

Dans un premier temps, nous avons observé que la déformation durant les premières di-
zaines de minutes est essentiellement due à un allongement des cellules. Cela corrobore notre
modèle rhéologique proposé, selon lequel, aux temps proches de τc, le matériau se comporte

141



2. Viscoélasticité des tissus : dispositif expérimental et réponse à un échelon de pression

comme un solide viscoélastique passant d’une élasticité initiale Ei à une élasticité finale Ef

avec le temps caractéristique τc. Ce comportement est attribué à la viscoélasticité intrinsèque
des cellules, et possiblement à celle de la matrice extracellulaire.

Ensuite, ces observations nous permettent de constater que, sur des temps plus longs,
c’est bien une réorganisation des cellules à l’échelle du tissu qui se produit, entraînant un
écoulement du sphéroïde dans la pipette. Nous avons pu visualiser des événements de type
T1, où les cellules échangent leurs voisins.

Il est également intéressant de noter que le tissu semble réagir au stress mécanique au-
quel il est soumis, avec une intensité de fluorescence plus élevée à proximité de l’entrée de la
pipette où le stress est maximal. Cette augmentation de l’intensité est corrélée à une concen-
tration accrue de cadhérines à ces emplacements. Il est plausible que les cellules recrutent
davantage de cadhérines lorsqu’elles sont soumises à un stress mécanique pour renforcer les
adhésions intercellulaires et résister à la déformation.

Déformation du noyau cellulaire

La figure 2.39 présente l’aspiration d’un sphéroïde dont les noyaux cellulaires ont été
marqués avec du Hoechst 33342. Ce marquage fluorescent spécifique du noyau nous a permis
de visualiser directement les déformations que ces derniers subissent lors de l’aspiration par
micropipette.

Figure 2.39 – Image en microscopie confocale de la déformation des noyaux cellulaires
marqués avec du Hoechst. Lors de l’aspiration, les noyaux subissent des déformations signi-
ficatives, contribuant aux propriétés mécaniques du tissu.

Nos observations révèlent que les noyaux subissent des déformations notables lorsqu’ils
pénètrent dans la région de constriction de la micropipette. Étant donné que le noyau est
relativement rigide, avec un module élastique compris entre 2 et 4 kPa [11], ces déformations
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suggèrent que le noyau contribue de manière significative aux propriétés mécaniques globales
du tissu.

Il est à noter que ce stress sur le noyau des cellules entraîne probablement l’activation de
certaines voies de mécanotransduction, ce qui est sans doute à l’origine de réponses adapta-
tives de la cellule, telles que la réorganisation du cytosquelette d’actine, que nous abordons
dans la section suivante.

Réaction du cytosquelette d’actine aux contraintes mécaniques

Pour approfondir notre compréhension des origines microscopiques de la mécanique tis-
sulaire, nous avons cherché à établir un protocole permettant de fixer les sphéroïdes à la
paraformaldéhyde (PFA) en cours d’aspiration. Cette technique permet de marquer des
constituants d’intérêt, comme les filaments d’actine, dans un état déformé en conservant
leurs structures.

Dans un premier temps, nous avons tenté d’utiliser une puce microfluidique décrite dans
l’Annexe A.1, permettant de modifier l’environnement des sphéroïdes tout en continuant
l’aspiration. Cependant, cette approche n’a pas abouti : la PFA a provoqué une adhésion
trop forte des sphéroïdes aux tigettes, rendant impossible leur extraction de la puce sans
dommage. En réponse à cette limitation, nous avons développé une méthode alternative : les
sphéroïdes sont aspirés pendant environ trois heures, puis rapidement extraits de la puce et
plongés dans la PFA en moins d’une minute, afin de préserver au mieux leur état déformé
et de figer les modifications biochimiques induites par le stress mécanique.

Les sphéroïdes sont restés dans la PFA pendant au moins une demi-journée pour assurer
une fixation complète, y compris au cœur de l’agrégat. Le reste du protocole impliquait une
série de bains successifs, chacun durant environ une journée, afin de garantir une pénétration
homogène des réactifs.

Nous avons ensuite appliqué un protocole classique de marquage fluorescent sur les sphé-
roïdes fixés. La première étape consiste à perméabiliser les agrégats avec une solution de
Triton X-100 à 0,5 %, facilitant la pénétration des marqueurs et anticorps. Nous avons en-
suite utilisé des marqueurs spécifiques, notamment le DAPI pour la visualisation des noyaux
cellulaires, et la phalloïdine couplée à l’Alexa Fluor 568 pour marquer les filaments d’actine.
Le marquage a été réalisé dans une solution contenant 0,1 % de Triton pour maintenir la
perméabilisation et de la BSA pour bloquer les interactions non spécifiques.
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Une étape de transparisation a ensuite été réalisée avec une solution de glycérol à 80
%, permettant d’augmenter la transparence optique de l’échantillon. Cette préparation a
permis d’obtenir des reconstructions 3D en microscopie confocale à balayage, illustrées dans
la figure 2.40.

Figure 2.40 – Reconstruction 3D issue d’images de microscopie confocale montrant les
noyaux cellulaires marqués avec du DAPI (bleu) et les filaments d’actine marqués avec de la
phalloïdine (rouge) dans un sphéroïde aspiré.

Nous observons d’abord que les noyaux cellulaires occupent un volume important dans
les sphéroïdes, ce qui corrobore les hypothèses précédentes sur leur contribution significa-
tive aux propriétés mécaniques globales de l’agrégat. Par ailleurs, un anneau rouge intense,
révélant une concentration accrue d’actine, est visible dans la zone en contact direct avec
l’entrée de la pipette.

La figure 2.41 illustre cette corrélation entre les fibres de stress d’actine et les contraintes
mécaniques appliquées au sphéroïde lors de l’aspiration, indiquant une réponse active des
cellules aux forces mécaniques.
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Figure 2.41 – Reconstruction 3D issue d’images de microscopie confocale montrant les
fibres de stress d’actine (rouge) en corrélation avec les contraintes mécaniques subies. Une
intensité plus forte est observée dans les zones du sphéroïde en contact avec l’entrée de la
pipette, en parfaites corrélations avec les cartographies de contraintes issues des simulations
COMSOL.

Ces observations expérimentales sont en accord avec nos simulations par éléments fi-
nis réalisées avec COMSOL Multiphysics, qui montrent que cette zone est soumise à des
contraintes maximales. L’accumulation de structures d’actine dans les zones de haute contrainte
suggère un remodelage actif du cytosquelette, contribuant à l’adaptation mécanique du tissu
en réponse aux sollicitations externes.

En conclusion, cette étude a mis en évidence les liens complexes entre les constituants
microscopiques des tissus et leurs propriétés mécaniques macroscopiques. Les perturbations
biochimiques ciblées ont démontré que l’adhésion intercellulaire, modulée par l’EDTA, in-
fluence principalement la viscosité du tissu en facilitant les réarrangements cellulaires, tandis
que la contractilité du cytosquelette, inhibée par la blebbistatine, affecte l’élasticité sans mo-
difier significativement la viscosité. L’ajout de collagène dans le milieu de culture a suggéré un
rôle de la matrice extracellulaire dans l’augmentation des propriétés élastiques et visqueuses,
bien que des effets inattendus sur la croissance des sphéroïdes nécessitent des investigations
supplémentaires. Le choc osmotique a révélé que la déplétion en eau rigidifie le tissu, proba-
blement en augmentant la concentration des fibres cytosquelettiques.

Par ailleurs, les études de visualisation ont permis d’observer que les déformations initiales
des sphéroïdes sont dues à l’allongement des cellules, en accord avec le modèle rhéologique
proposé, et que des réarrangements cellulaires de type T1 contribuent à l’écoulement du tissu
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sur des temps plus longs. La déformation significative des noyaux cellulaires lors de l’aspi-
ration souligne leur contribution aux propriétés mécaniques du tissu, compte tenu de leur
rigidité intrinsèque. De plus, la réponse adaptative du cytosquelette d’actine aux contraintes
mécaniques, avec une accumulation de fibres de stress dans les zones de haute contrainte,
indique un remodelage actif du tissu en réponse aux sollicitations externes.
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2.6 Application à des tissus plus complexes

À mesure que notre technologie a progressé et que nous avons communiqué sur ses per-
formances, plusieurs groupes de recherches ont manifesté leur intérêt pour cette dernière,
notamment dans le domaine de la biologie du développement, où, comme discuté au cha-
pitre 1, les propriétés mécaniques des tissus jouent un rôle majeur. Cela a conduit à l’éta-
blissement de plusieurs collaborations pour mesurer les propriétés mécaniques de tissus plus
complexes. Deux de ces collaborations ont fait l’objet d’études approfondies que je détaille
très brièvement ici.

2.6.1 Comparaison des propriétés mécaniques d’organoïdes de cor-

tex préfrontal entre différentes espèces de mammifères

La première collaboration concerne le groupe de Miki Ebisuya de l’Université de Dresde,
avec la participation de son étudiante en thèse, Shuting Xu, qui est venue à plusieurs reprises
au LAAS. Ce groupe s’intéresse aux mécanismes de différenciation cellulaire et aux rythmes
biologiques qui varient entre différentes espèces de mammifères. Nous avons travaillé sur des
organoïdes de cortex préfrontal dérivés de cellules souches induites de lignées humaines, mu-
rines et de gorille. Cette collaboration nous a conduits à développer de nouveaux dispositifs
adaptés aux grandes dimensions de leurs organoïdes, pouvant atteindre le millimètre.
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Figure 2.42 – Image de microscopie montrant l’aspiration d’un organoïde de cortex pré-
frontal de gorille fabriqué à partir de cellules souches induites. Ces organoïdes présentent
une structure en forme de "buds" dans laquelle des épithéliums enferment un lumen.

Ces tissus sont plus complexes que les agrégats précédemment étudiés, car ils ne sont pas
véritablement tridimensionnels. Ils se composent de structures en forme de "buds" contenant
un lumen, ce qui signifie que nous aspirons principalement des feuillets cellulaires, plutôt que
des agrégats 3D denses. Cette configuration nous a amenés à repenser et adapter le modèle
afin de caractériser de tels objets. Ce travail est également lié à une autre collaboration de
l’équipe, avec Olivier Cochet-Escartin, qui utilise notre dispositif pour étudier des hydres
présentant une organisation cellulaire similaire [12].

2.6.2 Étude des tissus postérieurs de l’embryon de caille

La deuxième collaboration a été menée avec le groupe de Bertrand Benazeraf au CBI de
Toulouse, avec le recrutement de Vincent Renoust, un stagiaire en coencadrement avec Ber-
trand et moi-même. Cette collaboration a porté sur l’étude du développement embryonnaire
chez les vertébrés, et en particulier chez l’embryon de caille. L’allongement axial de l’em-
bryon, un processus où la structure embryonnaire s’étend le long de l’axe antéro-postérieur,
fait intervenir plusieurs tissus postérieurs, notamment le mésoderme présomitique (PSM), le
tube neural (NT) et la zone de progéniteurs (PZ). Le PSM est destiné à former des somites,
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futurs constituants du squelette et des muscles, tandis que le NT formera le futur système
nerveux. La PZ, quant à elle, constitue une zone de cellules souches multipotentes qui migre-
ront vers le PSM ou le NT. Une question clé de cette équipe est de déterminer si les cellules
se différencient avant de migrer vers le tissu adéquat, ou si elles migrent d’abord, et c’est
l’environnement physico-chimique qui induit une différenciation appropriée.

Pour explorer les propriétés mécaniques de ces tissus et mieux comprendre leur influence
sur la migration et la différenciation cellulaires, nous avons utilisé une approche par explants.
Nous avons isolé chaque tissu embryonnaire pour en réaliser une analyse mécanique indivi-
duelle. Les tissus postérieurs (PSM, NT, PZ) ont été disséqués pour obtenir des explants de
chacun, sur lesquels nous avons effectué des expériences d’aspiration avec notre dispositif.
Ces explants, similaires à nos sphéroïdes, se présentent sous forme de sphères d’environ cent
micromètres de diamètre. Les résultats montrent une disparité marquée dans les propriétés
mécaniques des trois tissus étudiés.

Figure 2.43 – Image en microscopie montrant l’aspiration de plusieurs zones du tube neu-
ral d’un embryon de caille le long de son axe antéro-postérieur pour mesurer les variations
de propriétés mécaniques. Schéma des différents types cellulaires présents dans la zone pos-
térieure d’un embryon de vertébré et résultats des propriétés mécaniques mesurées sur des
explants de ces différentes zones (4 NT, 4 PZ et 2 PSM).

Les résultats, bien que préliminaires, ont révélé que le NT est plus rigide que le PSM.
Cette rigidité élevée du NT pourrait favoriser la différenciation des cellules migrantes en
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cellules neurales dans cette région, en accord avec les résultats discutés au chapitre 1 sur
l’impact de la rigidité de l’environnement sur le destin cellulaire. Sans entrer dans les détails
de cette étude encore en cours, nous évoquons également le projet de mesurer un gradient
supposé de rigidité le long de l’axe antéro-postérieur en réalisant des aspirations simultanées
le long de cet axe, comme montré dans la figure 2.43. Un projet ANR vient de démarrer sur
ce sujet, attestant de son intérêt jugé par des instances extérieures.
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Chapitre 3

Poroélasticité d’agrégats cellulaires
couplée à leur viscoélasticité : réponse à
une pression oscillante

Dans le chapitre précédent, nous avons examiné la réponse d’un sphéroïde à un échelon
de pression. Nous avons voulu approfondir cette étude en sondant la dynamique de ces
objets biologiques sur différentes échelles de temps ciblées, grâce à l’application de pressions
d’aspiration périodiques.

Cette étude démontre que le modèle viscoélastique standard ne permet pas de décrire la
totalité de la réponse des sphéroïdes. Nous proposons d’inclure les effets poroélastiques, c’est-
à-dire les propriétés poreuses des tissus, afin d’obtenir un ajustement complet des données
expérimentales.

Nous démontrons que cette analyse fréquentielle permet de fournir une caractérisation
complète de l’élasticité des tissus, incluant le module de Young et le coefficient de Poisson,
ainsi que des propriétés poreuses avec la perméabilité. À notre connaissance, cela constitue
une avancée par rapport aux travaux précédents dans ce domaine.

Nous commencerons ce chapitre en présentant la méthode expérimentale. Nous verrons
ensuite un modèle analytique ainsi que des simulations de la poroviscoélasticité. Enfin, nous
finirons avec l’étude quantitative de nos résultats expérimentaux.
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oscillante

3.1 Aspiration en régime sinusoïdal forcé

Les expériences avec un échelon de pression ont montré que les tissus se comportent aux
temps très courts (<1 min) comme des solides purement élastiques, à des temps intermé-
diaires comme des solides viscoélastiques (∼10 min) et au temps long (>1h) comme des
fluides visqueux.

Un échelon donne accès à ces différentes échelles de temps, car il est la résultante d’une
somme continue d’harmoniques sur l’ensemble du spectre fréquentiel. Cependant, cette mé-
thode de stimulation ne permet pas d’isoler un comportement spécifique pour une plage
temporelle donnée. Par conséquent, nous avons cherché à approfondir notre étude en ba-
layant le spectre fréquentiel à l’aide d’excitations en régime sinusoïdal forcé. Cette approche
permet de mieux découpler les différents mécanismes impliqués dans chaque dynamique.

Comme nous l’avons déjà évoqué dans le chapitre 1, cette méthode de stimulation est
relativement classique dans le domaine de la rhéologie.

3.1.1 Mise en place expérimentale

La mise en place expérimentale pour l’aspiration avec une pression sinusoïdale débute
de la même manière que pour une pression en échelon. Les sphéroïdes sont positionnés de-
vant chaque pipette des mêmes puces microfluidiques et les mêmes contrôleurs de pression
sont utilisés. L’idée est ensuite d’appliquer aux sphéroïdes une pression d’aspiration de la
forme ∆P (t) = P0 + P1sin(ωt), avec P0 > P1. En effet, au-delà des lourdes complications
expérimentales que demanderait l’application de pressions positive et négative au cours de
la même expérience, on est obligé de toujours aspirer le sphéroïde. Si la pression d’aspiration
venait à être négative, le sphéroïde serait expulsé de la pipette et cette dynamique n’aurait
aucun lien avec les propriétés mécaniques du tissu étudié.

Ainsi, l’offset P0 est indispensable. Dans ces conditions, le sphéroïde subit donc la super-
position de deux contraintes : un échelon de pression P0 et une pression oscillante P1sin(ωt).
Si on applique directement une telle contrainte, on observe la déformation représentée sur le
kymographe de la figure 3.1.
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Figure 3.1 – Schéma illustrant la décomposition des contraintes et des déformations en une
partie échelon et une partie sinusoïdale. Kymographe montrant que la déformation est bien
la somme de ces deux réponses.

On observe que la déformation de la langue résulte de l’addition de la réponse à un échelon
et de la réponse à une pression sinusoïdale (cela démontre une certaine linéarité du matériau
et nous conforte sur la pertinence du modèle viscoélastique linéaire présenté précédemment).
Puisque nous nous intéressons uniquement à la deuxième composante, il est nécessaire de
soustraire la partie échelon. En attendant un certain temps (typiquement quelque τc), la
réponse à un échelon se stabilise en une droite affine (correspondant à l’écoulement visqueux
du tissu), ce qui la rend beaucoup plus facile à corriger.

L’expérience classique que j’ai réalisée consiste donc à appliquer un échelon de pression
∆P = P0 pendant une certaine durée (≈ 1 h), puis à appliquer une suite de pression os-
cillante ∆P = P0 + P1sin(ωt), en faisant varier la période T des oscillations (ω = 2π/T ).
En appliquant ce protocole, on peut voir sur la figure 3.2 que le mouvement du bout de la
langue peut être ajusté par une fonction sinusoïdale à laquelle on rajoute une droite affine.
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Figure 3.2 – Kymographe montrant une aspiration oscillante après un échelon de 1h. Suc-
cession de trois périodes : 30min, 1h et 2h. Superposition de la pression d’aspiration avec la
position du bout de la langue sur un même axe temporel.

Un élément expérimental essentiel pour mesurer correctement le déphasage de ces oscil-
lations (en particulier à haute fréquence) est la synchronisation temporelle entre la pression
appliquée par le contrôleur de pression (Fluigent) et la déformation mesurée à partir des
images du microscope (ZEISS Observer 7, piloté par le logiciel ZEN). Dans un premier
temps, j’ai tenté de synchroniser ces deux éléments indépendants via le logiciel LabVIEW,
mais cette approche s’est avérée assez complexe à mettre en œuvre.

Une solution plus simple est venue de l’utilisation des métadonnées collectées par ces
deux instruments. En effet, le logiciel Oxygène, qui pilote le contrôleur de pression Fluigent,
peut enregistrer la pression appliquée au cours du temps et utiliser l’horloge de l’ordina-
teur auquel il est connecté pour définir une origine temporelle. De même, les métadonnées
accompagnant une acquisition du microscope ZEISS incluent une origine temporelle basée
sur l’horloge du même ordinateur et les temps écoulés depuis ce point lors de la capture de
chaque image.
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De cette manière, j’ai pu utiliser le même script python que celui présenté dans la partie
2.1.3 afin d’obtenir la position du bout de la langue au cours du temps. Puis j’ai pu syn-
chroniser sur une même base de temps ce signal avec le signal de pression. Ainsi, on peut
superposer sur un même graphique la contrainte et la déformation subies par le sphéroïde
au cours du temps. On peut voir une telle superposition pour une succession de pression
oscillante de période 30min, 1h et 2h sur la figure 3.2. On remarque bien un déphasage entre
la déformation du tissu et le stress qui lui est appliqué. De plus, on peut remarquer que
l’amplitude des déformations et ce déphasage varient selon la période imposée.

Afin de mesurer ces deux grandeurs pour chaque fréquence, j’ai décidé d’ajuster le signal
de pression mesuré avec une fonction du type P (t) = P0+P1 sin(ωt+ψ1) (3 paramètres : P0,
P1 et ψ1). Puisque le mouvement du bout de la langue semble être décrit par une fonction
sinusoïdale à laquelle on rajoute une droite affine, je l’ai ajusté avec une fonction du type :

L(t) = L0 + Ct+∆L sin(ωt+ ψ2) (4 paramètres : L0, C, ∆L et ψ1) (3.1)

L’exemple d’un tel ajustement est montré sur la figure 3.3 où j’ai sélectionné la fenêtre de
temps durant laquelle une seule période est appliquée. On peut voir que L suit assez bien
le comportement supposé. On a ainsi accès à une mesure du déphasage ϕ entre ces deux
signaux avec ϕ = ψ2 − ψ1 et on mesure directement l’amplitude des déformations avec ∆L.

Figure 3.3 – Ajustement de la pression d’aspiration est de la position du bout de la langue
pour la mesure du déphasage et de l’amplitude.

Les expériences que j’ai réalisées consistent d’abord à aspirer un sphéroïde avec une pres-
sion constante P0 pendant environ une heure. Le sphéroïde, ainsi déformé d’une longueur
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L0, subit ensuite une série de pressions oscillantes de la forme P0 + P1sin(ωt), avec des pé-
riodes d’oscillation variant de quelques secondes à plusieurs heures. Chaque fréquence est
ensuite analysée indépendamment pour obtenir l’amplitude et le déphasage de la réponse du
tissu. Ces analyses permettent de tracer l’évolution de ces deux grandeurs en fonction de la
période, produisant ainsi l’équivalent des diagrammes de Bode utilisés en électricité pour les
régimes sinusoïdaux forcés.

3.1.2 Validation du dispositif expérimental

Nous verrons par la suite l’intégralité des résultats expérimentaux donnant ces dia-
grammes de Bode, mais un des premiers résultats observés a nécessité une vérification du
dispositif expérimental. Nous avons observé un déphasage non négligeable aux hautes fré-
quences (période inférieure à la dizaine de secondes). Ceci était inattendu, car le modèle vis-
coélastique présenté précédemment prévoit qu’à des échelles de temps courtes, le sphéroïde
se comporte comme un solide purement élastique. On devrait donc observer des déformations
en phase avec la pression appliquée.

Plusieurs éléments expérimentaux n’ayant aucun lien avec les propriétés des tissus pour-
raient en être la cause, comme une mauvaise synchronisation temporelle de la pression avec
les images de microscopie. On peut également penser à un retard d’acheminement de la pres-
sion entre la sortie du contrôleur Fluigent et l’endroit où se trouvent les sphéroïdes dans la
puce. En effet, en examinant le dispositif expérimental, on a remarqué la longueur considé-
rable de tubes reliant le contrôleur de pression à la puce microfluidique. Ces tubes, faits de
matériaux assez mous comme le silicone et le PTFE, ainsi que le PDMS constituant ma puce,
peuvent se déformer. Ces déformations peuvent entraîner une accumulation temporaire de
pression, créant un effet de capacité, similaire aux condensateurs en électricité. Cela pourrait
engendrer un retard entre la pression appliquée par le contrôleur et la pression réellement
ressentie par les sphéroïdes. Ce délai causerait alors, à hautes fréquences, un déphasage ar-
tificiel, sans lien avec les propriétés des tissus.

Afin de vérifier qu’aucun élément expérimental ou bien d’analyse ne perturbe les me-
sures, j’ai décidé de créer des objets de la taille et de la forme de mes sphéroïdes avec un
comportement de solides élastiques. Ceci nous permet d’être dans les mêmes conditions, no-
tamment pour les résistances hydrauliques du circuit. Avec de tels objets, on doit observer à
la fin de tout le processus une déformation en phase avec la pression mesurée à la sortie du
contrôleur. Pour cela, j’ai choisi de fabriquer des billes en agarose 2 % (connues pour leurs
comportements élastiques dans la gamme de fréquences étudiées [1]) de quelques centaines
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de micromètres de diamètre.

Figure 3.4 – Illustration du processus de création de billes en agarose à partir d’une seringue
dans de l’huile en rotation. Image au microscope des billes et de leur taille.

Les billes d’agarose ont été fabriquées en m’inspirant des puces microfluidiques généra-
trices de gouttes dites à "jonction en T" [2]. Le principe repose sur l’utilisation de deux
liquides non miscibles pour créer des gouttes de taille monodisperse. Le premier liquide
s’écoule rapidement et rencontre, à une intersection en forme de T, le second qui s’écoule
plus lentement. Le premier liquide étire et pince le second, entraînant le détachement et la
formation de gouttes.

J’ai reproduit ce processus sans recourir à une puce microfluidique en utilisant de l’huile
minérale froide que j’ai mise en rotation grâce à un agitateur magnétique. Dans cette huile,
j’ai plongé une seringue remplie d’une solution d’agarose à 2 % chaude, et donc encore li-
quide. Ce système simule la jonction en T : au-delà d’une certaine taille, les gouttes d’agarose
formées à l’embout de la seringue sont détachées par la force exercée par l’huile en rotation,
puis refroidissent et se solidifient dans cette dernière.

En ajustant le débit de la solution d’agarose et la vitesse de rotation de l’agitateur (∼ 50
µL/s et 1000 rpm), j’ai rapidement obtenu des billes de la taille souhaitée, comme illustré
dans la figure 3.4. La distribution en taille des billes est un peu moins monodisperse qu’avec
une véritable puce microfluidique génératrice de gouttes, mais il aurait été très compliqué
de manipuler l’agarose sans qu’il se solidifie et bouche les canaux dans une telle puce.

Ensuite, après plusieurs rinçages avec une solution d’eau et de surfactant (Pluronic F-127,
2 %), j’ai pu transférer ces billes en phase aqueuse, sans avoir de résidus d’huile. J’ai alors
procédé de la même manière qu’avec les sphéroïdes pour les charger dans ma puce et leur
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appliquer une aspiration oscillante. J’ai ainsi pu superposer sur un même axe temporel leur
déformation et la pression mesurée en sortie du contrôleur (Figure 3.5). Cette expérience a
été réalisée avec une période d’oscillation de 1 s, correspondant au maximum des capacités
du Fluigent. Ce choix a été fait, car un retard dû à l’effet capacitif ou à une mauvaise syn-
chronisation causerait un déphasage d’autant plus important que la fréquence est élevée.

Figure 3.5 – Image des billes d’agarose aspirée par les micropipettes du dispositif microflui-
dique. Superposition des signaux de pression appliquée et de la déformation mesurée (3,077
pixels/µm) pour une période d’oscillation de 1s.

On observe que ces deux signaux sont parfaitement en phase (ϕ<3°). La pression est
donc transmise de la sortie du générateur aux sphéroïdes avec une durée négligeable devant
la seconde et il ne semble pas y avoir de problèmes de synchronisation. De manière plus
générale, cette expérience nous permet de valider la méthode expérimentale dans son en-
semble et de conclure que l’on est capable de mesurer des déphasages dus uniquement aux
propriétés mécaniques, pour toutes les fréquences inférieures à 1 Hz.

Remarque : On verra par la suite que pour un objet purement élastique, mais qui présente
des propriétés poreuses, l’observation d’un déphasage est possible. Or, l’agarose est un ma-
tériau poreux avec une perméabilité comparable aux sphéroïdes utilisé [3]. Cependant, nous
verrons que les déformations poroélastiques sont proportionnelles à la longueur de la langue
aspirée, mais ici, l’agarose 2 % est très rigide (∼ MPa) donc la langue est quasi inexistante
et les effets poroélastiques le sont également.
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3.2 Construction d’un modèle poroviscoélastique

Nous commencerons cette section par voir que le modèle viscoélastique utilisé jusqu’à
maintenant ne permet pas de reproduire les résultats observés expérimentalement. Nous
développerons ensuite le formalisme pour prédire la réponse d’un matériau poroélastique, et
nous proposerons un modèle complet de l’AMP que l’on peut qualifier de poroviscoélastique.
Ce modèle analytique sera enfin validé par des simulations numériques de type éléments finis
réalisées avec le logiciel COMSOL.

3.2.1 Confrontation avec le modèle viscoélastique : un déphasage

non prédit

À partir du modèle viscoélastique présenté dans la section 2.3.2 et notamment de l’équa-
tion (2.14) liant les déformations aux contraintes, nous pouvons calculer l’amplitude et le
déphasage de ces déformations selon la fréquence. Pour cela, nous utilisons la méthode clas-
sique pour les régimes sinusoïdaux forcés, qui repose sur l’hypothèse que les déformations
oscillent à la même fréquence que les contraintes. Cela se traduit en notation complexe par
σ̃ = σ0e

jωt et ϵ̃ = ϵ̃0e
jωt. En injectant cela dans (2.14) on trouve une expression de ϵ̃0 en

fonction des paramètres viscoélastiques du modèle et de la fréquence imposée :

−ω2ϵ̃0 +
k2
µc

jωϵ̃0 =
−ω2

ki
σ0 +

[
1

µt

+
1

µc

+
k2
kiµc

]
jωσ0 +

k2
µtµc

σ0

⇒ ϵ̃0
σ0

=

1
τcµt

+ jω
(

1
µt

+ 1
µc

+ 1
τcki

)
− ω2

ki

jω
τc

− ω2

On peut ensuite remplacer les paramètres du modèle par les grandeurs physiques de notre
tissu avec les équations (2.17). En réarrangeant cette équation, on obtient :

⇒ ϵ̃0 = P1

[
1

Ei

+
1

3πηjω
+

Ei − Ef

EiEf (1 + jωτc)

]
(3.2)

On peut alors facilement remonter aux expressions de l’amplitude avec ∆L = Rp|ϵ̃0| et du
déphasage avec ϕ = arg(ϵ̃0). Malheureusement, les formules analytiques de ces deux gran-
deurs ne sont pas simplifiables dans une forme exploitable à la main, nous sommes donc
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obligés de les calculer numériquement. Cependant, on peut vérifier les cas limites des hautes
et basses fréquences :

ϵ̃0 −→
ω→∞

P1

Ei

et ∆L = Rp
P1

Ei

et ψ = 0

ϵ̃0 −→
ω→0

P1

3πηjω
et ∆L→ +∞ et ψ = −π

2

On reconnaît le comportement d’un solide purement élastique aux fréquences élevées et le
comportement d’un fluide visqueux aux basses fréquences.

En exploitant l’échelon de 1h qui précède les oscillations, on peut mesurer de la même ma-
nière que dans le chapitre 2, les quatre paramètres Ei, Ef , τc et η. On peut alors superposer
le diagramme de Bode théorique venant du modèle viscoélastique, avec les mesures expé-
rimentales de déphasage et d’amplitude. On peut voir une telle superposition sur la figure 3.6.

Figure 3.6 – Déphasage et amplitude des déformations du sphéroïde selon la période des
oscillations. Le déphasage étant compris entre 0 pour le solide élastique et −π/2 pour le
fluide visqueux, les graphiques de déphasage seront gradués en pourcentage de −π/2. Ainsi
un solide élastique à un déphasage de 0 % et un fluide visqueux de 100 %.

On remarque que le modèle prédit "assez bien" le déphasage pour les longues périodes
(> 5min) mais on note la présence d’un pic aux alentours de plusieurs dizaines de secondes
qui n’est pas du tout prédit par ce dernier.

J’ai observé ce pic inexpliqué vers le milieu de ma deuxième année. L’explication de son
origine que je propose par la suite m’aura prise quasiment tout le temps restant de ma thèse
et m’aura amené à revoir en profondeur certains aspects de la mécanique des tissus.
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3.2.2 Introduction à la poroélasticité

En discutant avec des membres de mon équipe (Jean Cacheux et Aurélien Bancaud), qui
travaillent sur les propriétés mécaniques de biomatériaux tels que le collagène, une idée a
émergé. Ils ont montré dans leurs travaux [4] que les propriétés poreuses des matériaux bio-
logiques, comme les gels de collagène, influencent considérablement les déformations qu’ils
subissent. Les interactions entre le fluide et le solide modifient les déformations du matériau
et engendrent certaines dynamiques qui pourraient expliquer le pic. La théorie qui est utilisée
pour décrire de tels phénomènes est appelée poroélasticité.

La poroélasticité est une branche de la mécanique des milieux continus qui étudie les
interactions entre les déformations mécaniques d’un matériau poreux et les mouvements du
fluide contenu dans ses pores. Cette discipline trouve des applications dans plusieurs do-
maines comme ici en biophysique, mais le principal reste la géologie et la géomécanique
notamment pour l’extraction du pétrole dans les roches. Historiquement, c’est Karl Terzaghi
dans les années 1920 qui a fait naître cette théorie en s’intéressant à la consolidation des
sols. Terzaghi a proposé que les sols peuvent être modélisés comme des matériaux poreux où
les vides sont remplis d’eau, et il a formulé des théories pour prédire le tassement des sols
sous l’effet d’une charge. C’est ensuite Maurice Anthony Biot qui a généralisé cette théorie
dans les années 40 pour inclure des effets tridimensionnels et des charges variables dans le
temps, établissant ainsi les bases de la théorie moderne de la poroélasticité [5] [6].

Le comportement mécanique d’un matériau poreux, saturé par un fluide, diffère d’un
matériau classique qui aurait les mêmes propriétés. Un exemple très parlant est montré sur
la figure 3.7. On y voit une éponge sur laquelle on appuie d’abord avec un piston imper-
méable, puis sur laquelle on applique la même contrainte, mais cette fois via un fluide qui la
traverse. En visualisant les déformations, on voit que l’on passe d’un profil linéaire classique
en élasticité à un profil quadratique venant de la poroélasticité.
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Figure 3.7 – Distribution de la déformation dans une matrice poreuse déformable dans dif-
férentes conditions [7] : (a) sans charge, sans écoulement, montrant la mousse dans son état
détendu ; (b) compression mécanique sans écoulement, montrant une distribution uniforme
de la déformation ; (c) distribution non uniforme de la déformation résultant de l’écoulement.

Les concepts fondamentaux de la poroélasticité reposent sur les idées suivantes :
Le matériau poreux est composé d’une matrice solide (le squelette) formant des pores rem-
plis de fluide. La déformation du squelette est décrite par des équations de la mécanique des
milieux continus. L’écoulement du fluide dans les pores obéit à la loi de Darcy, qui relie la
vitesse du fluide à son gradient de pression et à la perméabilité du matériau. La poroélasti-
cité résulte de l’interaction entre ce solide et ce fluide, en intégrant aux contraintes dans le
squelette une composante due au gradient de pression présent dans le fluide.

3.2.3 Modélisation de l’AMP par 2 sous-systemes

Si l’on considère un sphéroïde comme un matériau poreux saturé en eau, lors d’une as-
piration par micropipette, ce dernier subit différents types de déformations selon la position
observée. Un schéma illustrant ces déformations est proposé dans la figure 3.8. Comme nous
l’avons vu dans le chapitre précédent, les déformations viscoélastiques se produisent prin-
cipalement à l’entrée de la pipette. Le matériau est à cet endroit, en contact direct avec le
bord de la micropipette et subit une contrainte mécanique intense. Les déformations sont
alors essentiellement dues aux forces appliquées par la pipette, provoquant une compression
et un cisaillement du matériau sans interaction significative avec le fluide interstitiel.

En revanche, sur un tel système, les déformations poroélastiques se manifestent sur tout
le long de la langue déjà aspirée (L0), en raison de l’établissement d’un gradient de pression
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à l’intérieur de celle-ci. En effet, à l’équilibre par exemple, il s’établit un gradient de pression
uniforme (≈ ∆P/L0) et ce dernier induit des déformations dans le squelette solide en inter-
action avec le fluide. Ainsi, les déformations poroélastiques ne sont pas confinées à l’entrée
de la pipette, où elles jouent un rôle négligeable, mais s’étendent sur toute la longueur de
la langue aspirée. Même si ces déformations sont localement faibles, leur intégration sur une
importante longueur de langue ne l’est pas forcément.

Figure 3.8 – Schéma illustrant les différents types de déformations subies par un sphéroïde
aspiré par une micropipette. La partie avant du sphéroïde en contact avec le bord de la pipette
subit des déformations viscoélastiques (∆Lve), tandis que le reste de la langue aspirée subit
des déformations poroélastiques (∆Lp) en raison du gradient de pression.

On peut alors modéliser le système entier comme une combinaison de deux sous-systèmes
en série : un système viscoélastique situé à l’entrée de la pipette, participant à l’élongation
à hauteur de ∆Lve et un système poroélastique qui participe à hauteur de ∆Lp. Ainsi, le
déplacement total du bout de la langue ∆L résulte de la somme : ∆Lve +∆Lp.

Dans le chapitre 2, section 2.4, nous avons présenté une amélioration de la formule dé-
crivant la déformation élastique (correspondant à ∆Lve aux temps très courts, que l’on note
∆Le), en tenant compte de la géométrie sphérique du matériau aspiré et de sa compressi-
bilité. Ces résultats ont été obtenus après l’étude présentée ici. C’est pourquoi, dans cette
partie, nous utilisons toujours la formule proposée par Aoki et al. [8], selon laquelle la défor-
mation élastique est donnée par ∆Le = ∆PRp/E.
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3.2.4 Construction d’un modèle poroélastique 1D de l’AMP

Rappel sur l’élasticité linéaire, homogène et isotrope

Avant de voir le modèle poroélastique permettant de décrire le second système évoqué
juste avant, il est nécessaire de faire quelques rappels sur l’élasticité. Notamment afin de
présenter les notations et conventions utilisées.

La théorie classique de l’élasticité utilise des équations qui font appel à deux constantes
afin de caractériser entièrement un matériau. Le couple le plus connu est sûrement celui com-
posé du module de Young, E, et du coefficient de poisson, ν. Cependant, selon la manière
dont est sollicité un matériau, il est possible d’utiliser d’autres constantes fondamentales
afin de simplifier les relations entre les contraintes et les déformations. Parmi toutes ces
constantes, on peut citer le module d’élasticité isostatique, K, le module de cisaillement,
G, le coefficient de Lamé, λ ou le module d’onde de compression, M . Toutes ces constantes
peuvent s’exprimer en fonction des autres comme le montre le tableau 3.1 ci-dessous.

(λ,G) (M,G) (E, ν) (K,G) (G, ν)

K [Pa] λ+ 2G
3

M − 4G
3

E
3(1−2ν)

2G(1+ν)
3(1−2ν)

E [Pa] G(3λ+2G)
λ+G

G(3M−4G)
M−G

9KG
3K+G

2G(1 + ν)

λ [Pa] M − 2G Eν
(1+ν)(1−2ν)

K − 2G
3

2Gν
1−2ν

G [Pa] E
2(1+ν)

ν [1] λ
2(λ+G)

M−2G
2M−2G

3K−2G
2(3K+G)

M [Pa] λ+ 2G E(1−ν)
(1+ν)(1−2ν)

K + 4G
3

2G(1−ν)
1−2ν

Table 3.1 – Liens entre les différentes constantes d’élasticité

Afin de décrire les déformations du matériau solide, on définit le tenseur des déformations
ϵ de la manière suivante :

ϵij =
1

2

(
∂ui
∂xj

+
∂uj
∂xi

)
(3.3)

où ui est la ième composante du champ de déplacement, u⃗, dans le solide.

168



3.2. Construction d’un modèle poroviscoélastique

Dans le cas simple d’un matériau élastique, linéaire, homogène et isotrope, ce tenseur
des déformations est directement lié au tenseur des contraintes, σ, par la loi constitutive du
matériau 1 (loi de Hooke en 3D) :

ϵij =
1 + ν

E
σij −

3ν

E
σδij avec δij =

1 si i = j

0 sinon
(3.4)

où σ = tr(σ)/3 est la contrainte moyenne qui est un invariant (indépendante de la base
utilisée). On utilise ici la convention usuelle où les contraintes en compression sont négatives
et positives en extension. Ainsi, la contrainte moyenne que subirait un matériau soumis à
une pression hydrostatique P est σ = −P .

On peut inverser cette relation afin d’obtenir le tenseur des contraintes en fonction de
celui des déformations :

σij =

(
K − 2

3
G

)
ϵδij + 2Gϵij (3.5)

où ϵ = tr(ϵ) = ∇⃗ · u⃗ est le taux de déformation qui lui aussi est un invariant. Cette grandeur
traduit les changements de volume qui ont lieu au sein du matériau. ϵ = 0 indique que le
matériau n’a pas changé de volume localement et ϵ < 0 (respectivement ϵ > 0) indique qu’il
a été comprimé (respectivement dilaté). En sommant les 3 équations où i = j on obtient
d’ailleurs la relation :

ϵ =
σ

K
(3.6)

qui lie les changements de volume du matériau à la contrainte moyenne qu’il subit. On re-
marque que le module d’élasticité isostatique, K, est directement lié à la compressibilité
isotherme, χT définie en thermodynamique par : 1

K
= χT = − 1

V

(
∂V
∂P

)
T
.

En l’absence de forces volumiques extérieures comme la gravité, l’équilibre mécanique est
donné par les 3 relations (équilibre des forces suivant i = x, y, et z) :

1. Dans le cas d’un matériau viscoélastique, cette loi est modifiée pour prendre en compte les effets vis-
queux. Il existe plusieurs études permettant d’obtenir une loi constitutive de ce type à partir de diagrammes
rhéologiques, comme nous l’avons discuté dans la section 1.2.2.
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∑
j

∂σij
∂xj

= 0 (3.7)

On obtient en injectant l’équation (3.5) dans (3.7) :

G∆ui + (G+ λ)
∂ϵ

∂xi
= 0 (3.8)

Ainsi, en connaissant les conditions aux limites et les propriétés élastiques d’un matériau,
on peut résoudre ce système d’équations différentielles et déterminer exactement les défor-
mations que subit notre solide.

Le principe des contraintes effectives

Toute la théorie de Biot repose dans le principe de la contrainte effective, σ′. Elle repré-
sente la partie de la contrainte totale qui est réellement supportée par le squelette solide du
matériau poreux. Dans le cas d’une charge qui appuierait sur un matériau poreux, la pression
du fluide interstitiel aurait pour effet de diminuer la contrainte portée par le squelette solide
seul. En considérant toujours que les contraintes sont positives lorsqu’elles sont en traction
et que la pression est positive lorsqu’elle est en compression, cela se traduit par :

σij = σ′
ij − αpδij (3.9)

où α est le coefficient de Biot. Ce coefficient est quasiment toujours égal à un dans le cas
des biomatériaux [9] 2.

On considérera donc par la suite que α = 1 et donc que :

σij = σ′
ij − pδij (3.10)

Puisque le squelette solide ressent la contrainte amoindrie σ′, les déformations qu’il subit

2. Ceci est dû au fait que dans les biomatériaux, le squelette solide est beaucoup plus compressible que
le fluide interstitiel. Cela signifie que la pression du fluide contribue pleinement à la déformation globale du
matériau poreux.
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obéissent à la loi :

ϵij =
1 + ν

E
σ′
ij −

3ν

E
σ′δij (3.11)

Que l’on peut inverser de la même manière en :

σ′
ij =

(
K − 2

3
G

)
ϵδij + 2Gϵij (3.12)

On peut alors utiliser (3.9) :

σij =

(
K − 2

3
G

)
ϵδij + 2Gϵij − pδij (3.13)

Et enfin utiliser la condition d’équilibre mécanique qui reste la même que (3.7) et obtenir
l’équivalent de (3.8) pour la poroélasticité :

G∆ui + (G+ λ)
∂ϵ

∂xi
=

∂p

∂xi
(3.14)

Je remarque qu’une autre vision par rapport à celle de la contrainte effective est peut-être
possible et mène aux mêmes résultats. En effet, si l’on considère que le squelette est soumis
aux mêmes équations qu’en élasticité simple, mais que le fluide exerce une action en rajou-
tant une force volumique extérieure dans l’équation de l’équilibre mécanique (3.7). Cela a
pour conséquence de transformer cette équation en :

∑
j

∂σij
∂xj

= − ∂p

∂xi
(3.15)

Et cela mènerait exactement au même système d’équations différentielles que (3.14). Cepen-
dant, je n’ai jamais lu dans la littérature cette manière de voir les choses et il se peut que,
dans certains cas, cette façon de conceptualiser le rôle du fluide dans le matériau mène à des
résultats erronés.

Application à l’AMP : réduction à une dimenssion

Dans le découpage en 2 sous-systèmes proposé dans la section 3.2.3, on peut modéliser
le second élément comme un tube poreux mesurant la longueur de la langue aspirée, L0. Il
est fixé à l’entrée de la pipette, car retenu par le reste du sphéroïde, et contraint par les
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parois de celle-ci sur toute sa longueur. On peut ainsi réduire le problème à une dimension.
Cependant, il faut être vigilant et prendre en compte le fait que les contraintes latérales sont
non nulles afin d’obtenir la loi à 1D avec la bonne constante d’élasticité.

Figure 3.9 – Schéma de la langue aspirée. Elle est contrainte latéralement par les parois
de la micropipette. Le système est réduit à une dimension, considérant que les déformations
se produisent uniquement dans la direction de l’aspiration (z).

Dans ce cas, la langue aspirée est confinée latéralement par les parois de la micropipette,
ce qui empêche toute déformation dans les directions x et y. Cela signifie que les déforma-
tions horizontales ϵxx et ϵyy sont nulles, et toute déformation se produit uniquement dans la
direction de l’aspiration, z. En utilisant ceci dans (3.11) on obtient :

0 =
1 + ν

E
σ′
xx −

ν

E

(
σ′
xx + σ′

yy + σ′
zz

)
0 =

1 + ν

E
σ′
yy −

ν

E

(
σ′
xx + σ′

yy + σ′
zz

) ⇒ σ′
xx + σ′

yy =
2ν

1− ν
σ′
zz (3.16)

En utilisant cette relation dans (3.11) pour i = j = z, on trouve :

ϵzz =
(1 + ν)(1− 2ν)

E(1− ν)
σ′
zz ou σ′

zz =Mϵzz (3.17)

où M est appelé, module d’onde de compression. C’est la constante élastique, qui intervient
dans l’équation permettant de modéliser correctement, à une dimension, la relation entre les
contraintes appliquées et les déformations observées dans un contexte de confinement latéral.

On peut ainsi réduire l’étude à un problème à 1D avec u⃗ = u(z)e⃗z. De la même manière
que dans le cas général vu précédemment, on peut utiliser le principe des contraintes effectives

172



3.2. Construction d’un modèle poroviscoélastique

(3.10) afin d’obtenir :

σzz =M
∂u

∂z
− p (3.18)

Enfin, on peut utiliser la condition de l’équilibre mécanique (3.7) et on obtient :

M
∂2u

∂z2
=
∂p

∂z
(3.19)

C’est l’équation constitutive de notre langue poroélastique.

Solution dans le cas stationnaire

On peut alors d’ores et déjà résoudre le cas stationnaire où la pression a eu le temps de
diffuser dans la langue et où on a donc un gradient uniforme de cette dernière. On modélise
notre système comme montré sur la figure 3.10 :

Figure 3.10 – Schéma du sous-système poroélastique 1D à l’équilibre. On considère le maté-
riau clampé en z = 0. À l’équilibre, la pression appliquée ∆P induit un gradient de pression
uniforme le long de la langue.

Dans ces conditions, l’équation (3.19) est simplifiée et sa solution est un polynôme du
second degré :

M
d2u

dz2
= −∆P

L0

⇒ u(z) = − ∆P

2ML0

z2 + Az +B (3.20)

où A et B sont deux constantes d’intégration que l’on détermine grâce aux conditions aux
limites u(0) = 0 et du

dz
(L0) = 0. On peut ainsi exprimer les déformations poroélastiques qui

ont lieu le long de la langue et on remarque que le profil de ces déformations est bien qua-
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dratique et non linéaire comme le montre l’expérience de l’éponge présentée dans la figure
3.7. On peut également exprimer ∆Lp, l’avancée du bout de la langue dû à la poroélasticité
car ∆Lp = u(L0) :

u(z) =
∆P

M
(z − z2

2L0

) ⇒ ∆Lp =
∆PL0

2M
=

∆PL0

2E
.
(1 + ν)(1− 2ν)

1− ν
(3.21)

On voit sur la figure 3.11 ci-dessous que ∆Lp est très dépendant du coefficient de Poisson.
Si ce dernier vaut 1/2, ∆Lp = 0 mais dès lors qu’il s’écarte un peu de cette valeur (ce qui
n’est pas très documenté dans la littérature, mais qui est probablement le cas [10] [11]), les
effets poroélastiques peuvent avoir des amplitudes non négligeables devant les déformations
élastiques. Cela est d’autant plus important que la langue est longue, alors que les déforma-
tions élastiques ne dépendent pas de celle-ci.

Figure 3.11 – Évolution de l’avancée de la langue dû à la poroélasticité en fonction du
coefficient de poisson, avec ∆P = 10mbar et E = 3kPa. À titre comparatif ∆Le = Rp

∆P
E

est tracé pour Rp = 30µm

Si l’on ne prend pas en compte ces effets poroélastiques, les mesures de viscosité et d’élas-
ticité réalisées par AMP risquent d’être biaisées. On peut surestimer la déformation due à la
viscoélasticité, ce qui conduit à une sous-estimation des valeurs de viscosité et d’élasticité.
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Régime dynamique et solution du régime sinusoidal forcé

Lorsqu’une pression d’aspiration varie rapidement dans le temps, la pression interstitielle
au sein du matériau poreux n’a pas le temps nécessaire pour diffuser et établir un gradient
uniforme. C’est ce phénomène que l’on suppose être à l’origine du pic de déphasage observé
expérimentalement pour des périodes de quelques dizaines de secondes.

Cette étude dynamique repose sur la loi de Darcy qui permet de décrire les écoulements
de fluide qui ont lieu au sein du matériau poreux et sur les lois de conservation de la masse
du fluide et du solide.

La loi de Darcy locale exprime le lien entre le vecteur de flux volumique du fluide, q⃗, et
le gradient de pression présent dans le matériau :

q⃗ = −κ
µ
∇⃗p à 1D−−→ q = −κ

µ

∂p

∂z
(3.22)

où κ est la perméabilité du matériau poreux (κ est une distance au carré et
√
κ s’interprète

comme la taille typique des pores présents dans le matériau). On fait l’hypothèse ici que κ
est constant. Certains modèles prennent en compte le fait que lorsqu’un matériau poreux se
charge en eau, les pores se dilatent et kappa augmente, mais on négligera ici ces effets. Enfin,
µ, est la viscosité dynamique du fluide qui s’écoule dans le matériau (ici, celle du milieu de
culture, qui est très proche de celle de l’eau ≈ 10−3Pa.s [12]).

On peut relier ce vecteur de flux aux vitesses du fluide et du solide. Pour cela, on note
n, la porosité du matériau saturé en fluide, c’est-à-dire que n ∈ [0, 1] est la proportion du
volume occupé par le fluide (et donc (1 − n) est celle occupée par le squelette solide). On
définit également v⃗f (respectivement v⃗s), le champ de vitesse du fluide (respectivement du
solide, on a donc d’ailleurs v⃗s = ∂u⃗

∂t
). La vitesse relative du fluide par rapport au squelette

est donc v⃗f − v⃗s (et c’est bien cette vitesse qui est contrôlée par la loi de Darcy). On a alors :

q⃗ = n(v⃗f − v⃗s) (3.23)

On considère, comme Kenyon dans [13] et [14], que le solide qui compose le squelette du
matériau est incompressible. Cela veut dire que le matériau qui forme les pores est incom-
pressible, mais que le matériau poreux, qui ne commence à exister que lorsqu’on regarde le
système d’un point de vue mésoscopique, peut lui être compressible et avoir un coefficient
de Poisson différent de 1/2.
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Ainsi, si l’on définit le vecteur de flux volumique total comme : W⃗tot = nv⃗f + (1− n)v⃗s,
puisque les deux constituants sont incompressibles, c’est un flux conservatif et on a :

∇⃗.W⃗tot = 0 (3.24)

On aurait également obtenu ce résultat en sommant la conservation volumique du solide qui
compose le squelette, ∇⃗. [(1− n)v⃗s] = 0 et du fluide, ∇⃗.(nv⃗f ) = 0. En combinant (3.23) avec
(3.24) on obtient :

∇⃗.q⃗ + ∇⃗.v⃗s = 0 (3.25)

Cette équation peut aussi se comprendre physiquement avec le schéma ci-dessous :

Figure 3.12 – Schéma de l’évolution du volume du matériau poreux. En considérant le
matériau solide qui forme les pores comme incompressible, on voit que la variation de volume
δV (≈ ϵV0) du matériau poreux est uniquement dû à l’accumulation de fluide dans ce volume.

En intervertissant les dérivées spatiale et temporelle dans (3.25) on obtient : ∂ϵ
∂t

= −∇⃗.q⃗.
Cette équation exprime le fait que les variations de volume du matériau poreux sont unique-
ment dues à l’accumulation de fluide.

En utilisant la loi de Darcy (3.22) et le fait que v⃗s = ∂u⃗
∂t

, dans (3.25) on peut écrire :

−κ
µ
∆p+ ∇⃗.∂u⃗

∂t
= 0

à 1D−−→ −κ
µ

∂2p

∂z2
+

∂

∂z

(
∂u

∂t

)
= 0 (3.26)
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Dans notre cas, le passage à 1D nous permet d’intégrer cette équation en z et d’utiliser
l’équation constitutive du matériau (3.19) pour obtenir l’équation :

∂2u

∂z2
= − µ

κM

∂u

∂t
+ A(t) (3.27)

où A(t) est une constante d’intégration. Afin de résoudre cette équation, il est nécessaire
de passer dans l’espace de Fourier. Si, pour toute fonction, on note f̂(ω) la transformée de
Fourier de f(t) on obtient :

∂2û

∂z2
+

1

d2
û = Â(ω) , avec d2 =

κM

jωµ
(3.28)

La solution générale à cette équation s’écrit :

û(z, ω) = B(ω)ez/d + C(ω)e−z/d + d2Â(ω) (3.29)

On détermine les 3 constantes d’intégration, B, C et Â grâce aux conditions aux limites
suivantes :

u(0, t) = 0 ,
∂u

∂z
(L0, t) = 0 et

∂u

∂z
(0, t) =

∆P (t)

M
(3.30)

Les deux premières sont les mêmes que dans l’étude stationnaire. La troisième condition
s’obtient à partir de l’équation constitutive du matériau (3.19) et ∆P (t) est la pression
d’aspiration dynamique que l’on applique sur le sphéroïde. Ces conditions s’écrivent dans
l’espace de Fourier comme :

û(0, ω) = 0 ,
∂û

∂z
(L0, ω) = 0 et

∂û

∂z
(0, ω) =

∆̂P (ω)

M

On peut ainsi obtenir :

C = Be2L0/d , Â = −B

d2
(1 + e2L0/d) et B =

d∆̂P

M(1− e2L0/d)

Et donc :

û(z, ω) =
d∆̂P

M
.
ez/d + e(2L0−z)/d − e2L0/d − 1

1− e2L0/d
(3.31)
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Puisque l’on s’intéresse au mouvement du bout de la langue, on peut spécifier cette solution
en z = L0 afin d’obtenir ∆Lp(t) = u(L0, t) :

ˆ∆Lp(ω) =
d∆̂P

M
.
2eL0/d − e2L0/d − 1

1− e2L0/d
=
d∆̂P

M
.tanh

(
L0

2d

)
(3.32)

Expérimentalement, j’applique une pression d’aspiration qui a pour forme ∆P (t) = P0 +

P1sin(ω0t). Il ne reste plus qu’à prendre la transformée de Fourier de cette pression, l’injecter
dans (3.32) et réaliser la transformée de Fourier inverse afin d’obtenir la solution temporelle
du mouvement du bout de la langue dû à la poroélasticité. Au vu de la linéarité du modèle
et du fait qu’on est en régime sinusoïdal forcé, on se doute que la solution va être de la forme
∆Lp(t) = ∆Lp0 + ∆Lp1sin(ω0t + ϕp). Je détaille ci-dessous tout ce calcul (pas si trivial)
permettant d’exprimer ∆Lp0, ∆Lp1 et ϕp en fonction des propriétés du sphéroïde, mais cette
partie peut être sautée à la lecture en allant directement à la solution (3.33).

La transformée de Fourier d’une telle pression d’aspiration s’écrit :

∆P̂ = 2π

[
P0δ(ω) +

P1

2j

(
δ(ω − ω0)− δ(ω + ω0)

)]

On a donc :

ˆ∆Lp =
2πL0

M

[
P0δ(ω) +

P1

2j

(
δ(ω − ω0)− δ(ω + ω0)

)]
F (ω)

avec F (ω) =
d

L0

.tanh
(
L0

2d

)

⇒ ˆ∆Lp =
2πL0

M

[
P0F (0)δ(ω) +

P1

2j

(
F (ω0)δ(ω − ω0)− F (−ω0)δ(ω + ω0)

)]
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On peut calculer F (0) en remarquant que :

d(ω) =

√
KM

jωL0

=

√
KM

2ωL0

(1− j) donc

{
d(0) → ∞

et 1/d(0) = 0

On a alors :

F (0) = lim
Z→0

(
1

Z
.tanh

(Z
2

))
=

1

2

Ainsi :

⇒ ˆ∆Lp =
πL0

M

[
P0δ(ω)− jP1

(
F (ω0)δ(ω − ω0)− F (−ω0)δ(ω + ω0)

)]

On applique la transformée de Fourier inverse afin de repasser dans le domaine temporel :

∆Lp(t) =
L0

2M

∫ ∞

−∞

[
P0δ(ω)− jP1

(
F (ω0)δ(ω − ω0)− F (−ω0)δ(ω + ω0)

)]
ejωtdω

On peut remarquer que F (−ω0) = F ∗(ω0), où Z∗ est le nombre complexe conjugué de Z ce
qui donne :

⇒ ∆Lp(t) =
L0

M

[
P0

2
+ P1

F (ω0)e
jω0t − F ∗(ω0)e

−jω0t

2j

]

Puisque Im(Z) = Z−Z∗

2j
:

⇒ ∆Lp(t) =
L0

M

[
P0

2
+ P1Im

(
F (ω0)e

jω0t
)]

En notant F (ω0) = αejϕp on a :

∆Lp(t) =
L0

M

[
P0

2
+ P1α.sin(ω0t+ ϕp)

]

Il ne reste plus qu’à exprimer α et ϕp en fonction des paramètres du modèle :
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F (ω0) =
1

L0

√
κM

ω0µ
.
1− j√

2
.tanh

(
L0

2

√
ω0µ

κM
.
1 + j√

2

)

En utilisant le fait que :

tanh(a+ jb) =
tanh(a) + jtan(b)
1 + jtanh(a)tan(b)

Et en posant 3 :

λ = L0

√
ω0µ

2κM

On obtient :

⇒ F (ω0) =
1− j

2λ
.
tanh(λ/2) + jtan(λ/2)
1 + jtanh(λ/2)tan(λ/2)

Et donc :

α =
1

2λ
.

√
tanh2(λ/2) + tan2(λ/2)

1 + tanh2(λ/2)tan2(λ/2)

Que l’on peut simplifier en :

α =
1

2λ
.

√
cosh(λ)− cos(λ)
cosh(λ) + cos(λ)

Et :

ϕp = −π
4
+ arctan

(
tan(λ/2)
tanh(λ/2)

)
− arctan

(
tan(λ/2).tanh(λ/2)

)

Qui se simplifie en :

ϕp = −π
4
+ arctan

(
sin(λ)
sinh(λ)

)
3. Attention : la constante λ mentionnée ici et par la suite ne correspond pas au coefficient de Lamé.
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En modélisant le système, comme je viens de le faire, on trouve que la déformation poroé-
lastique du sphéroïde, ∆Lp(t), soumis à une pression d’aspiration ∆P (t) = P0 + P1sin(ω0t),
est bien de la forme :

∆Lp(t) = ∆Lp0 +∆Lp1 sin(ω0t+ ϕp) (3.33)

avec ∆Lp0 =
L0P0

2M
, ∆Lp1 =

L0P1

2Mλ

√
cosh(λ)− cos(λ)

cosh(λ) + cos(λ)

ϕp = −π
4
+ arctan

(
sin(λ)

sinh(λ)

)
et où λ = L0

√
ω0µ

2κM

Puisque le régime stationnaire, étudié dans la section précédente, revient au même cas par-
ticulier P1 = 0, on est rassuré de trouver que ∆Lp0 a bien la même formule que (3.21).

On remarque, dans la formule de λ, que l’on peut définir τp =
µL2

0

κM
, un temps caracté-

ristique poroélastique. Il représente le temps que met la pression pour diffuser le long de la
langue de longueur L0 et le coefficient de diffusion associé à ce phénomène vaut κM

µ
.
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Figure 3.13 – Évolution des diagrammes de Bode (amplitude ∆Lp1 et déphasage ϕp) en
fonction des 3 paramètres : coefficient de poisson ν, perméabilité κ et longueur initiale de la
langue L0. Les lignes verticales en pointillé représentent τp. Le jeu de paramètre utilisé est :
P1 = 10mbar, µ = 10−3Pa.s, E = 3kPa et lorsqu’ils ne varient pas ν = 0.47, κ = 5.10−18m2

et L0 = 100µm.

On peut voir sur la figure 3.13 l’évolution de l’amplitude ∆Lp1 et du déphasage ϕp en
fonction des différents paramètres. On observe que pour de longues périodes la pression a
le temps de diffuser et est donc à l’équilibre à chaque instant, ce qui induit la disparition
du déphasage et une amplitude maximale. On observe également une asymptote pour le
déphasage aux hautes fréquences à −π/4. Ce résultat est assez surprenant, notamment par
le fait qu’il ne dépende pas de la longueur de langue comme on aurait pu s’y attendre.

Remarque : Ces résultats du modèle analytique ont été parfaitement reproduits par des
simulations de poroélasticité avec COMSOL en prenant une géométrie simple de tube fixé a
son origine.

3.2.5 Modèle complet de poroviscoélasticité

Maintenant que nous avons modélisé les effets poroélastiques qui se manifestent dans la
langue, on peut ajouter à ces déformations, les déformations viscoélastiques qui se produisent
à l’entrée de la pipette comme nous l’avons vu dans la section 3.2.3. Pour rappel, cela consiste
à voir le déplacement total du bout de la langue, comme résultant de la somme : ∆Lve+∆Lp.
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Modèle sans viscoélasticité

Puisque l’on s’intéresse au pic de déphasage situé aux hautes fréquences, on peut commen-
cer par considérer que les déformations à l’entrée de la pipette sont seulement élastiques 4.
On a donc :

∆Lve = ∆Le = Rp
∆P

Ei

(3.34)

Lorsque l’on applique notre forçage sinusoïdal, ∆P (t) = P0 + P1 sin(ω0t) on induit une
déformation élastique :

∆Le(t) = ∆Le0 +∆Le1 sin(ω0t) (3.35)

avec ∆Le0 =
RpP0

Ei

et ∆Le1 =
RpP1

Ei

Avec ce même forçage, les déformations poroélastiques qui s’ajoutent sont celles calculées
dans la partie précédente (3.33).

∆Lp(t) = ∆Lp0 +∆Lp1 sin(ω0t+ ϕp) (3.36)

avec ∆Lp0 =
L0P0

2M
, ∆Lp1 =

L0P1

2Mλ

√
cosh(λ)− cos(λ)

cosh(λ) + cos(λ)

ϕp = −π
4
+ arctan

(
sin(λ)

sinh(λ)

)
et où λ = L0

√
ω0µ

2κM

4. C’est donc ici que la formule révisé, présentée dans la section 2.4, doit intervenir.
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Expérimentalement, comme on a vu dans la section 3.1.1, on isole la partie oscillante
Lsinu des déformations de la langue. En reprenant les notations de l’équation (3.1) on note
cette partie des déformations sous la forme :

Lsinu(t) = ∆L sin(ω0t+ ϕ) (3.37)

Cette partie des déformations résulte de la superposition des parties oscillantes de ∆Le

et ∆Lp. Puisque ces 2 parties sont des sinusoïdes de même fréquence, il est normal que leur
somme soit également une sinusoïde qui oscille à la même pulsation ω0. En faisant un peu
de trigonométrie, on trouve la relation :

A sin(ωt+ ϕA) +B sin(ωt+ ϕB) = C sin(ωt+ ϕC) (3.38)

avec C =
√
A2 +B2 + 2AB cos(ϕA − ϕB)

et ϕC = arctan

(
A sin(ϕA) +B sin(ϕB)

A cos(ϕA) +B cos(ϕB)

)

On peut donc exprimer le déphasage ϕ et l’amplitude ∆L en fonction des différents pa-
ramètres. On obtient :

∆L =
√
∆L2

e1 +∆L2
p1 + 2∆Le1∆Lp1 cos(ϕp) (3.39)

ϕ = arctan

(
∆Lp1 sin(ϕp)

∆Le1 +∆Lp1 cos(ϕp)

)
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Il est alors possible de calculer numériquement ces deux grandeurs afin d’obtenir les dia-
grammes de Bode présents sur la figure 3.14.

Figure 3.14 – Évolution des diagrammes de Bode (amplitude ∆L et déphasage ϕ) en fonc-
tion des 2 paramètres : perméabilité κ et rayon de la pipette Rp. Le jeu de paramètre utilisé
est : P1 = 10mbar, µ = 10−3Pa.s, E = 3kPa, ν = 0.45, L0 = 150µm et lorsqu’ils ne varient
pas κ = 5.10−18m2 et Rp = 20µm

On observe alors le même phénomène que celui constaté expérimentalement : la présence
d’un pic dans le déphasage à des hautes fréquences. Cependant, bien que notre modèle soit
analytique, il n’existe pas de formule simple pour déterminer la position et l’amplitude de ce
pic. Même en utilisant des outils de calcul formel comme Mathematica, je n’ai pas réussi à
obtenir une formule exploitable. En revanche, notre modèle est très simple à calculer numé-
riquement, ce qui nous permet de déterminer facilement la fréquence du pic pour n’importe
quel jeu de paramètres.
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Figure 3.15 – Évolution de la position du pic et de sa hauteur en fonction des différents
paramètres. Le jeu de paramètre utilisé lorsque ces paramètres ne varient pas est : P1 =
10mbar, µ = 10−3Pa.s, E = 3kPa, ν = 0.45, L0 = 150µm, κ = 5.10−18m2 et Rp = 20µm

Modèle avec viscoélasticité

On peut aller plus loin et construire le modèle "complet" en prenant en compte les
déformations viscoélastiques qui se produisent à l’entrée de la pipette. Dans le cas du même
forçage sinusoïdal, la valeur de ces déformations a déjà été calculée dans la section 3.2.1 et
on peut exprimer la partie oscillante de ∆Lve(t) en utilisant l’équation (3.2) :

∆Lve(t) = ∆Lve0 +∆Lve1 sin(ω0t+ ϕve) (3.40)

avec ∆Lve1 = Rp|ϵ̃0| et ϕve = arg(ϵ̃0)

et où ϵ̃0 = P1

[
1

E
+

1

3πηjω
+

E − Ef

EEf (1 + jωτc)

]

En utilisant la même formule de trigonométrie (3.38) que précédemment, on peut expri-
mer le déphasage ϕ et l’amplitude ∆L dans le cas où il y a des déformations viscoélastiques
à l’entrée de la pipette. On obtient :
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∆L =
√

∆L2
ve1 +∆L2

p1 + 2∆Lve1∆Lp1 cos(ϕve − ϕp) (3.41)

ϕ = arctan

(
∆Lve1 sin(ϕve) + ∆Lp1 sin(ϕp)

∆Lve1 cos(ϕve) + ∆Lp1 cos(ϕp)

)

On peut alors retracer les diagrammes de Bode correspondant à ce modèle complet que
l’on nomme poroviscoélastique :

Figure 3.16 – Évolution des diagrammes de Bode en fonction de κ pour le modèle complet
poroviscoélastique. Le jeu de paramètre utilisé est : P1 = 10mbar, µ = 10−3Pa.s, E = 5kPa,
ν = 0.4, L0 = 200µm, Rp = 20µm, Ef = 1kPa , τc = 15min et η = 1MPa.s.

On remarque que pour certains jeux de paramètres, le pic de poroélasticité et celui lié
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du passage viscoélastique de E à Ef se superposent. Même si le pic de porosité ne se trouve
pas exactement à la période τp il en est proche. Ces cas de figure se produisent donc quand
le temps poroélastique τp est proche du temps viscoélastique τc
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3.3 Simulations numériques et validation du modèle ana-

lytique

Afin de valider notre modèle analytique et, en particulier, certaines des hypothèses qu’il
contient, nous avons entrepris des simulations d’aspiration par micropipette (AMP) sur des
matériaux poroélastiques à l’aide du logiciel COMSOL. Chronologiquement, ces simulations
(ainsi que la rédaction de cette section) ont été réalisées avant le développement du modèle
d’AMP, beaucoup plus pertinent, présenté dans la section 2.4.

Ce logiciel permet de coupler différentes physiques afin de simuler des systèmes com-
plexes. Il permet notamment de coupler la physique décrivant l’écoulement du fluide dans
un matériau poreux (loi de Darcy) avec la mécanique des solides décrivant les contraintes et
les déformations dans un solide. Ce couplage, comme nous l’avons vu, constitue la base de
la théorie de la poroélasticité, et un module spécifique (nommé "poroélasticité") permet de
simuler ces phénomènes dans COMSOL.

Nous avons tout d’abord créé une géométrie 2D-axisymétrique pour obtenir la forme des
sphéroïdes aspirés, comme cela est montré sur la figure 3.17.

Figure 3.17 – Illustration de la géométrie utilisée pour les simulations COMSOL. Schéma
des conditions aux limites appliqué dans COMSOL. Visualisation 3D du champ de pression
simulé dans le sphéroïde avec la loi de Darcy.

Nous avons ensuite ajouté la physique "loi de Darcy" en donnant à notre matériau po-
reux une perméabilité κ et une viscosité µ au fluide qui le remplit. Afin de reproduire les
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expériences d’AMP, nous définissons les conditions aux limites suivantes :

— Pression ∆P sur la surface du sphéroïde du côté de l’entrée de la puce.
— Pression nulle au bout de la langue.
— Pas d’écoulement au niveau des surfaces en contact avec la pipette.

La deuxième étape a consisté à intégrer la physique "mécanique du solide" en considérant
d’abord le sphéroïde comme un solide purement élastique avec un module de Young E et
un coefficient de poisson ν car, comme nous l’avons vu, un couple de deux paramètres est
nécessaire pour décrire la mécanique d’un solide élastique.

Afin de simuler les forces de contact avec les parois de la pipette, nous avons contraint les
déplacements normaux (donc libres tangentiellement) sur les deux surfaces où ces contacts
ont lieu. Ce sont les mêmes surfaces que l’on contraint avec une condition de non-écoulement
dans la "loi de Darcy" (cf : figure 3.17).

Ceci revient à ce que le sphéroïde glisse sans friction sur les parois de la pipette. C’est
l’hypothèse que nous avons faite depuis le début et qui a largement été vérifiée pour la lignée
utilisée. 5

Nous avons ainsi pu rajouter la multiphysique "poroélasticité" permettant de coupler
ces deux physiques. La dernière étape a alors été d’optimiser le maillage de cette géométrie.
Après plusieurs tests et des recherches, nous avons convergé vers un maillage principalement
composé de quadrilatères libres. Ces éléments permettent de mieux simuler des déformations
élastiques importantes.

Enfin, nous avons pu effectuer une étude temporelle sur ce système en imposant sur la
surface du sphéroïde hors de la pipette, une pression dynamique du type P0 +P1 sin(ωt) (et
toujours une pression nulle au bout de la langue). J’ai ainsi pu observer les déformations
poroélastiques au sein du sphéroïde et notamment le déplacement du bout de la langue.

5. C’est cette méthode de simulation des contacts, actuellement en cours de révision avec la méthode
améliorée développée dans le chapitre 2, qui n’est pas optimale. En effet, le matériau glisse sans frottement
le long du segment, mais les extrémités des segments restent fixes et forment des points d’ancrage, ce qui
fausse les déformations.
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Figure 3.18 – Visualisation 3D du champ de pression et des déformations. Superposition du
déplacement de la langue et de la pression appliquée. Mesure du déphasage et de l’amplitude
avec un ajustement de ces 2 signaux

On observe sur la figure 3.18 un déphasage entre le mouvement du bout de la langue et
la pression imposée. Comme nous l’avons vu dans le modèle précédent, ce retard vient du
temps que met la pression à diffuser le long de la langue. Il y a donc un gradient de pression
qui s’installe de manière retardée et ce gradient engendre un gonflement de la langue qui se
charge en fluide.

Afin de quantifier le déphasage et l’amplitude qui en découle, j’ai réutilisé la même
démarche que pour mes expériences en ajustant ces deux signaux par des sinusoïdes. J’ai
alors réalisé une suite de simulations de la sorte en faisant varier la période des oscillations
afin d’obtenir des diagrammes de Bode comme celui présenté sur la figure 3.19.
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Figure 3.19 – Visualisation du champ de pression dans le sphéroïde au moment du pic
de pression appliqué pour plusieurs périodes d’oscillation : 1s, 20s et 1000s. Diagramme de
Bode du déphasage en fonction de la période

Nous avons retrouvé un pic présentant les mêmes caractéristiques que celui observé ex-
périmentalement et par le modèle. COMSOL nous permet également de plus facilement
illustrer l’origine physique de ce phénomène. En examinant les champs de pression dans le
sphéroïde au moment où la pression imposée est maximale, on observe, selon la fréquence,
les comportements suivants :

— Pour les très courtes périodes : La pression appliquée n’a pas le temps de dif-
fuser dans la langue. Cela entraîne une faible amplitude des déformations dues à la
poroélasticité. Les déformations élastiques à l’entrée de la pipette dominent, et ces
dernières sont parfaitement en phase avec le stress imposé, ce qui se traduit par un
déphasage quasi inexistant.

— Au pic : La pression a eu le temps de diffuser suffisamment en profondeur, provo-
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quant un gonflement significatif de la langue. Lorsque la pression imposée commence
à diminuer, le gradient de pression présent dans la langue continue à se propager,
faisant encore gonfler la langue. Cette déformation, arrivant en retard par rapport
au stress appliqué et ayant une amplitude non négligeable, entraîne un déphasage
significatif.

— Pour les longues périodes : La pression a toujours eu le temps de diffuser et d’at-
teindre l’état d’équilibre. Ainsi, même si l’amplitude des déformations poroélastiques
est maximale, elles sont en phase avec le stress appliqué. Cela résulte en une absence
de déphasage.

Nous pouvons alors comparer ce que donnent ces simulations et notre modèle théorique
pour un même jeu de paramètres :

Figure 3.20 – Diagrammes de Bode de l’amplitude des déformations et du déphasage, com-
parant le modèle théorique aux simulations. Sans correction, on observe une grande différence
en amplitude (facteur de 5) à haute fréquence, où la poroélasticité n’a pas d’effet significatif.
Cette différence met en évidence des erreurs dans les simulations des déformations élastiques,
dues aux points d’ancrage qui limitent ces déformations. Il est donc nécessaire d’ajuster le
modèle théorique pour tenir compte de cette erreur issue des simulations. En appliquant cette
correction (β = 5), nous parvenons à très bien ajuster les résultats des simulations.

On observe dans la figure 3.20 que le modèle théorique n’est pas entièrement en accord
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avec les résultats des simulations. En intégrant les résultats de simulations de la déforma-
tion élastique pour un sphéroide (équation (2.25)), on doit bien considérer une correction
dans cette étude. En effet, la déformation élastique à l’entrée de la pipette vaut Rp∆P

βE
, où β

est un facteur de 2,5 en considérant un sphéroïde avec un module de Poisson de 0,4 et les
corrections géométriques. L’ajustement des données dans le panneau de droite de la figure
3.20 nécessite une correction supérieur de l’ordre de 5. Nous n’avons pas eu le temps de
clarifier cette dernière erreur d’un facteur 2. Toutefois, nous pouvons démontrer un accord
qualitatif très convaincant entre les simulations et le modèle théorique et les simulations. De
plus, le pic de déphasage observé sur nos données expérimentales 3.6 est très naturellement
reproduit par le modèle poroélastique linéaire.
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3.4 Analyse des données expérimentales

Avant d’analyser les données expérimentales du régime sinusoïdal forcé à l’aide de notre
modèle analytique, nous avons d’abord souhaité mesurer de manière indépendante la per-
méabilité de nos sphéroïdes. Cette étape nous permet d’obtenir une estimation de l’ordre de
grandeur de la perméabilité, offrant ainsi un point de comparaison pour l’analyse qui suivra.

3.4.1 Mesure de la perméabilité des tissus biologiques

Comme nous avons pu le voir, une des grandeurs importantes dans ces phénomènes qui
impacte grandement la fréquence à laquelle se trouve le pic de déphasage, est la perméabilité
κ (en m2). C’est la grandeur qui intervient dans la loi de Darcy. Elle traduit la facilité avec
laquelle un fluide peut traverser le matériau. La perméabilité est directement liée à la struc-
ture du matériau, notamment à la taille et à la connectivité de ses pores. Une perméabilité
élevée indique que le fluide peut se déplacer librement à travers le matériau, tandis qu’une
perméabilité faible indique qu’il oppose une forte résistance au flux de ce fluide. En général,
on peut considérer que

√
κ représente la taille typique des pores présents dans le matériau.

J’ai donc voulu mesurer cette grandeur sur mes sphéroïdes. Pour cela, j’ai mis en place
une expérience exploitant les mêmes puces microfluidiques. J’ai réalisé des expériences clas-
siques d’aspiration par micropipette en rajoutant des billes fluorescentes dans le milieu dont
est remplie la puce. L’idée est de visualiser le flux du fluide s’écoulant à travers le tissu en
traquant ces billes au cours du temps. J’ai choisi des billes de 500 nm de diamètre afin qu’elles
ne sédimentent pas, mais qu’elles n’aient pas non plus un mouvement brownien trop impor-
tant, permettant ainsi que leur trajectoire soit davantage corrélée au courant qui les emporte.
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Figure 3.21 – Image au microscope du sphéroïde aspiré dans la pipette et des billes fluo-
rescentes présente dans cette dernière (superposition champ clair + épifluorescence). Visua-
lisation des trajectoires détectées grâce au module Mosaic de Image J.

On peut voir sur la figure 3.21, la présence de ces billes fluorescentes dans la micropipette
et le suivi de la trajectoire de chaque bille au cours du temps. On observe que la dynamique
de leur déplacement est dominée par la diffusion brownienne. On ne peut donc pas avoir
directement accès aux flux qui s’écoule dans la micropipette et qui aurait traversé le sphé-
roïde. Cependant, si un tel flux était bien présent, il aurait pour conséquences de biaiser la
trajectoire moyenne des particules dans sa direction.

Pour mesurer un tel biais, il faut prendre en compte la déformation du sphéroïde dans
la pipette. En effet, lorsque la langue avance, elle emporte avec elle le fluide qui à son tour
emporte les billes. Ce déplacement n’aurait cependant aucun lien avec un flux ayant traversé
le sphéroïde. Ainsi, la grandeur pertinente à mesurer est présentée sur la figure 3.22.
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Figure 3.22 – Schéma du déplacement d’une bille et de l’avancée du sphéroïde au cours
de n pas de temps. Graphique du déplacement moyen des billes fluorescentes en fonction du
temps, après correction de l’avancée du sphéroïde.

On définit ∆X(∆t), le déplacement δ (suivant l’axe de la pipette) de la bille pendant
la durée ∆t, auquel on retranche l’avancée du sphéroïde ∆L qui a eu lieu durant le même
laps de temps. Si aucun flux n’est présent dans la pipette, le mouvement des billes devrait
être purement brownien (avec confinement). En moyennant ∆X(∆t) sur un grand nombre
de trajectoires, on devrait donc avoir ⟨∆X(∆t)⟩ → 0µm. En revanche, dans le cas où un
flux est présent, cette grandeur ne tendrait plus vers 0, mais vers ⟨∆X(∆t)⟩ → Vmoy∆t avec
Vmoy, la vitesse moyenne du fluide dans la zone où l’on traque les billes fluorescentes. Étant
donné qu’avec l’objectif utilisé, les billes sont suffisamment nettes sur toute l’épaisseur de la
pipette pour être détectées, on peut considérer que cette zone correspond à toute la section
de la pipette.

En moyennant ainsi cette grandeur avec les milliers de trajectoires détectées expérimen-
talement, on observe effectivement ce comportement comme le montre la figure 3.22. On peut
alors facilement déterminer la vitesse moyenne du fluide s’écoulant dans la pipette (pente de
la fonction affine ajustant la courbe). Au-delà d’une certaine durée, le nombre de trajectoires
(courbe rouge) devient trop faible, la stochasticité du mouvement brownien prend alors le
dessus.

Sans même avoir à considérer que cet écoulement prend la forme d’un écoulement de
Poiseuille, on peut directement, grâce à la définition que nous avons faite de Vmoy, remonter
au débit volumique Q de milieu qui a traversé le sphéroïde par : Q = πR2

pVmoy. Il ne reste
maintenant plus qu’à utiliser la loi de Darcy afin de déterminer la perméabilité du tissu à
partir de cette grandeur. Cependant, cette loi dépend des paramètres géométriques du ma-
tériau. Nous avons tout de suite choisi de négliger l’évolution de la forme due au sphéroïde
qui s’écoule dans la pipette, car entre le début et la fin de ces expériences (assez rapide) la

197



3. Poroélasticité d’agrégats cellulaires couplée à leur viscoélasticité : réponse à une pression
oscillante

langue n’avance que de quelques dizaines de µm. Ceci étant, la forme des sphéroïdes aspirés,
même supposée fixe, ne permet pas d’avoir une expression simple qui lierait Q à κ.

Nous nous sommes donc orientés à nouveau vers l’utilisation du logiciel de simulation
multiphysique COMSOL. Comme nous l’avons vu, le module "loi de Darcy" de ce logiciel
permet justement de résoudre numériquement ce problème pour n’importe quelle géométrie,
en appliquant une loi de Darcy locale sur des éléments finis. J’ai donc réutilisé la géométrie
2D-axisymétrique présentée dans la figure 3.17 pour obtenir la forme des sphéroïdes aspirés.
Nous pouvons entièrement et précisément mesurer celle-ci à partir des images de microscopie.

Supposant la viscosité du milieu comme proche de celle de l’eau, il ne reste plus qu’un seul
paramètre à fixer pour pouvoir réaliser une simulation : la perméabilité κ. J’ai donc réalisé
plusieurs études stationnaires en faisant varier la valeur de κ. Cela m’a permis d’obtenir pour
chacune de ces études le débit volumique de fluide sortant par le bout de la langue. Comme
on pouvait s’en douter, on observe (figure 3.23) une dépendance parfaitement linéaire du
débit avec la perméabilité.

Figure 3.23 – Graphique des résultats de la simulation pour le débit volumique traversant
le sphéroïde en fonction de la perméabilité

Ces simulations nous permettent donc de déterminer, Ugeo le coefficient de proportion-
nalité, homogène à une vitesse et dépendant de la géométrie, grâce auquel on peut remonter
à une mesure de la perméabilité des sphéroïdes par κ = Q/Ugeo. Dans le cas de la li-
gnée cellulaire que j’utilise (cancer pancréatique murin A338), j’ai mesuré une perméabilité
κ ≈ 5.10−18m2 (mesure sur seulement 2 sphéroïdes de 150 µm de diamètre et âgés de 3j).

J’ai observé une importante variabilité entre chaque expérience et il semblerait que l’âge
du sphéroïde influence beaucoup, κ. Une étude plus approfondie de cette grandeur est en
cours pour regarder ces dépendances, mais les résultats sont encore trop préliminaires pour
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être présentés. Cependant, nous pouvons conclure que l’effet de la porosité sur le transport
de fluide ne peut pas être négligé. Les effets poroélastiques ne peuvent pas non plus être
oubliés d’autant plus que les sphéroïdes sont des objets déformables.

3.4.2 Analyse de la partie poroélastique

La possibilité d’analyser l’ensemble du spectre fréquentiel avec un modèle poroviscoélas-
tique nous a semblé fournir une opportunité unique pour fournir une caractérisation détaillée
complète des propriétés mécaniques des sphéroïdes, à savoir mesurer le module de Young et
le coefficient de Poisson. En effet, la déformation en régime élastique et poroélastique ne suit
pas du tout les mêmes lois d’échelle (voir équations (2.25) et (3.2.4)). La méthode optimale
pour analyser les résultats reste toutefois encore à définir.

Une première approche consiste à éviter l’ajustement de l’intégralité des diagrammes de
Bode avec le modèle théorique complet, afin de minimiser les problèmes liés aux dégénéres-
cences potentielles entre les nombreux paramètres du modèle (six au total). De plus, un tel
ajustement s’appuierait sur seulement une dizaine de points expérimentaux, correspondant
au nombre typique de fréquences balayées lors des expériences. Nous avons donc opté pour
une analyse focalisée sur les hautes fréquences des diagrammes de Bode. Le premier pic as-
socié à la poroélasticité offre en effet un accès direct aux deux paramètres qui ne sont pas
obtenus avec les mesures d’échelon : la perméabilité κ et le coefficient de Poisson ν.

Cependant, comme nous l’avons vu dans la section 3.2.5, lorsque les temps caractéris-
tiques poroélastique et viscoélastique sont proches, une superposition de ces deux effets peut
survenir, et cette situation est fréquemment observée expérimentalement.

Il est alors impossible d’ajuster correctement l’ensemble du pic de déphasage associé à la
poroélasticité, car la fin de ce pic est biaisée par les effets viscoélastiques. Néanmoins, nous
pouvons considérer que, pour toutes les périodes plus rapides que celles du pic, les effets
poroélastiques dominent largement.

Pour contourner cette limitation, nous avons développé un script qui calcule numérique-
ment la somme des résidus entre le modèle poroélastique et les données expérimentales, en
prenant en compte à la fois le déphasage et l’amplitude. En ne sélectionnant que les périodes
inférieures au pic, j’ai ainsi pu identifier le jeu de paramètres E, κ, et ν qui minimise les
résidus sur ces points spécifiques.
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Malheureusement, à l’heure de la rédaction de ce manuscrit, les résultats obtenus ne sont
pas encore convaincants, comme l’illustre la figure 3.24. En effet, les valeurs des trois para-
mètres pour cet ajustement sont : κ = 2,4× 10−18,m2, E = 40 kPa et ν = 3× 10−5, ce qui
n’est pas convaincant surtout pour le coefficient de Poisson.

Figure 3.24 – Graphique montrant l’ajustement simultané des diagrammes de Bode pour
l’amplitude et le déphasage. Seuls les points situés avant le pic de déphasage (zone en sur-
brillance) ont été inclus dans l’analyse. Cette expérience a été réalisée avec une pipette de
rayon Rp = 25, µm, une longueur initiale ∆L0 = 150, µm, et une pression oscillante d’am-
plitude de 20 mbar (oscillations entre 20 et 60 mbar).

Nous constatons de manière générale que lorsqu’on ajuste trois paramètres simultané-
ment, la valeur du coefficient de Poisson devient aberrante. Cela s’explique par une élasticité
apparente très élevée dans les déformations élastiques observées à très haute fréquence. En
effet, cette expérience a été réalisée avec une amplitude de pression oscillante de 20 mbar, et
pour une période de 1 seconde, des déformations de 0,5 µm sont mesurées. Cela conduit à
des ajustements qui suggèrent une élasticité anormalement élevée que l’on reproduit en di-
minuant le coefficient de Poisson. À ce stade, nous devrons réaliser une étude paramétrique
avec un espace des paramètres plus limité, en fixant certaines grandeurs de manière plus
ciblée, en particulier en utilisant notre étude sur la déformation élastique corrigée décrite
avec l’équation (2.25).

Même s’il est encore un peu tôt pour des conclusions consolidées, on pourrait faire l’hy-
pothèse que l’élasticité mesurée par la déformation initiale est plus grande que celle d’un
sphéroïde à l’équilibre : la déformation poroélastique est volumique et infinitésimale, alors
que l’élasticité initiale est localisée du fait du renforcement du cytosquelette d’actine lors
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3.4. Analyse des données expérimentales

de l’aspiration, comme démontré dans la section 2.5.2. En effet, dans l’étape d’aspiration
préalable à ces oscillations, une mesure de la déformation instantanée (2 secondes après ap-
plication de la pression) donne un module de Young, Ei = 6 kPa.

En conclusion, ce chapitre a permis de reproduire qualitativement l’ensemble des obser-
vations en régime sinusoïdal forcé en intégrant une contribution poroélastique. Cependant,
le modèle théorique ayant été développé tardivement au cours de cette thèse, une analyse
complète des résultats expérimentaux fondée sur ce modèle demande encore du temps.
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4. Conclusion et perspectives

4.1 Conclusion

Dans cette thèse, nous avons dans un premier temps présenté une puce microfluidique
innovante pour la caractérisation mécanique quantitative des tissus biologiques. Composée
de deux éléments — une partie en PDMS et une tigette coulissante intégrant des micropi-
pettes — cette puce permet de réaliser des aspirations par micropipette (AMP) sur plusieurs
échantillons simultanément, améliorant ainsi l’efficacité et la reproductibilité des mesures.

Nous avons détaillé la conception, la fabrication et l’assemblage de la puce, en abordant
les défis techniques, tels que la fabrication des tigettes par photolithographie et l’optimi-
sation des paramètres pour obtenir des micropipettes aux dimensions précises et à faible
rugosité. Grâce aux films secs photosensibles (SUEX) et à des protocoles spécifiques, nous
avons produit des composants adaptés à l’étude des tissus biologiques.

En appliquant des échelons de pression, nous avons mesuré la dynamique de déformation
des sphéroïdes cellulaires via un modèle viscoélastique préexistant, basé sur un diagramme
rhéologique, qui a permis d’extraire quatre paramètres caractérisant la viscoélasticité des
tissus. Les premiers résultats sur la lignée de sarcome murin S180 concordent avec la litté-
rature, validant la fiabilité de notre dispositif.

L’étude de la lignée de cancer pancréatique murin A338 a profité du haut débit de notre
méthode, générant une vaste base de données qui, par analyse statistique, a révélé des in-
formations importantes et conduit à des améliorations du modèle pour établir un lien entre
l’élasticité et les déformations induites par l’AMP.

Des simulations numériques avec COMSOL Multiphysics, intégrant la géométrie sphé-
rique et la compressibilité du matériau via le coefficient de Poisson, ont mis en évidence
l’importance de ces facteurs pour déterminer précisément les paramètres mécaniques. Une
loi empirique corrigée a ainsi été proposée pour affiner les mesures de déformation.

Nous avons également étudié les liens entre les constituants microscopiques des tissus
et leurs propriétés mécaniques macroscopiques par des perturbations biochimiques ciblées.
L’EDTA a montré que l’adhésion intercellulaire influence principalement la viscosité, fa-
cilitant les réarrangements cellulaires, tandis que la blebbistatine a modifié les propriétés
élastiques sans affecter la viscosité. L’ajout de collagène a révélé une contribution de la
matrice extracellulaire à la rigidité, bien que cet ajout ait aussi influencé la croissance des
sphéroïdes. Enfin, un choc osmotique a révélé que la déplétion en eau rigidifie le tissu en
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4.1. Conclusion

augmentant la concentration des fibres cytosquelettiques.

Les techniques de marquage fluorescent et d’imagerie 3D ont permis de visualiser les
déformations cellulaires, les réarrangements tissulaires et la réponse du cytosquelette aux
contraintes mécaniques. Les déformations initiales résultent de l’allongement cellulaire, tan-
dis que sur des périodes plus longues, elles sont dues à des réarrangements cellulaires, en
accord avec le modèle viscoélastique. L’accumulation de fibres d’actine dans les zones de
haute contrainte a révélé une réponse adaptative du cytosquelette, corroborée par des simu-
lations montrant des contraintes maximales dans ces régions.

Enfin, nous avons démontré l’applicabilité de notre dispositif à des tissus plus complexes
grâce à des collaborations de recherche. L’étude d’organoïdes de cortex préfrontal de diverses
espèces de mammifères a permis de comparer leurs propriétés mécaniques et d’explorer leur
influence sur la différenciation cellulaire. De même, l’analyse de tissus embryonnaires de
caille a révélé des différences de rigidité significatives entre les tissus postérieurs, suggérant
un rôle potentiel dans la migration et la différenciation des cellules souches.

En conclusion, ce travail a abouti au développement d’un outil puissant pour la carac-
térisation mécanique des tissus biologiques, combinant des avancées technologiques et une
modélisation approfondie. Les résultats enrichissent notre compréhension des mécanismes
sous-jacents aux propriétés mécaniques des tissus et ouvrent de nouvelles perspectives pour
la recherche en biologie du développement.

Dans un second temps, nous avons approfondi l’étude de la viscoélasticité des sphéroïdes
en appliquant des pressions d’aspiration oscillantes afin de sonder leur dynamique sur dif-
férentes échelles de temps. Les expériences ont révélé que le modèle viscoélastique standard
est insuffisant pour décrire pleinement la réponse des sphéroïdes, en raison notamment de
l’apparition d’un pic de déphasage non prédit par ce modèle.

Pour expliquer ce comportement inattendu, nous avons introduit le concept de poroé-
lasticité, qui prend en compte les propriétés poreuses des tissus et les interactions entre
le fluide interstitiel et la matrice solide. Nous avons construit un modèle analytique poro-
viscoélastique en décomposant la déformation du sphéroïde en deux contributions : une pre-
mière viscoélastique à l’entrée de la pipette et une seconde poroélastique le long de la langue
aspirée. Ce modèle a permis de reproduire qualitativement les principales caractéristiques
des diagrammes de Bode obtenus expérimentalement, en particulier le pic de déphasage aux
hautes fréquences.
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4. Conclusion et perspectives

Des simulations numériques avec COMSOL ont validé notre approche analytique, en re-
produisant les phénomènes observés et en montrant le rôle crucial de la perméabilité et du
coefficient de Poisson dans la dynamique et l’amplitude des déformations.

Nous avons également mesuré la perméabilité des tissus indépendamment, en suivant le
déplacement de billes fluorescentes au sein des sphéroïdes aspirés. Ces mesures ont fourni un
ordre de grandeur de la perméabilité qui a renforcé la validité de notre modèle.

L’analyse des données expérimentales a toutefois révélé certaines limitations. L’ajuste-
ment quantitatif des données à l’aide du modèle complet a été entravé par des problèmes de
dégénérescence des paramètres et par la superposition des effets viscoélastiques et poroélas-
tiques à certaines fréquences. Ces difficultés suggèrent que des phénomènes supplémentaires
ou des ajustements du modèle pourraient être nécessaires pour décrire pleinement la réponse
mécanique des sphéroïdes.

En conclusion, l’intégration de la poroélasticité dans la modélisation de la réponse des
tissus biologiques soumis à des pressions oscillantes a permis une meilleure compréhension
des mécanismes sous-jacents et une caractérisation plus complète des propriétés mécaniques
des tissus. Ce travail représente une avancée par rapport aux modèles précédents en intégrant
des paramètres tels que la perméabilité et le coefficient de Poisson.

4.2 Perspectives

Les travaux réalisés au cours de cette thèse ouvrent de nombreuses perspectives, que l’on
peut regrouper en trois grandes catégories : les perspectives technologiques, les perspectives
expérimentales, et enfin les perspectives théoriques et conceptuelles.

4.2.1 Perspectives technologiques

Tout d’abord, des améliorations technologiques peuvent être apportées au dispositif mi-
crofluidique. Un premier point serait de le rendre plus accessible et plus facile d’utilisation
afin de le valoriser et de faciliter son exportation vers d’autres laboratoires, notamment dans
le domaine de la biologie du développement, où l’intérêt pour un tel outil est considérable et
où il pourrait répondre à un besoin méthodologique encore non satisfait. Une première piste

208



4.2. Perspectives

consiste à simplifier le système de contrôle de la pression en adoptant des systèmes basés sur
des pressions hydrostatiques, remplaçant ainsi les contrôleurs de pression actuellement utili-
sés, souvent coûteux et nécessitant une source de pression externe. De plus, il serait nécessaire
d’améliorer la puce pour faciliter le chargement des échantillons à mesurer. Enfin, fournir des
outils numériques plus robustes, par exemple basés sur l’intelligence artificielle pour l’ana-
lyse d’images, permettrait d’accroître la facilité et la robustesse des analyses des expériences.

Un deuxième point est le développement de pipettes avec des géométries variées, au-delà
de la forme circulaire classique. Par exemple, nous envisageons des pipettes « aplaties » de
forme elliptique ou rectangulaire, ce qui faciliterait l’imagerie ainsi que l’analyse des déforma-
tions internes de l’agrégat en réduisant le système à deux dimensions. Une telle adaptation
favoriserait une étude plus fine des déformations cellulaires et des réarrangements tissulaires,
notamment l’étude des événements T1, où des réorganisations spécifiques des cellules au sein
du tissu se produisent.

4.2.2 Perspectives expérimentales

Sur le plan expérimental, plusieurs pistes de recherche permettraient d’approfondir les
résultats obtenus et d’explorer de nouvelles dimensions.

Premièrement, l’étude présentée dans la section 2.5.1, portant sur les liens entre les
constituants cellulaires et les propriétés mécaniques macroscopiques des tissus, nécessite une
augmentation du nombre de répétitions expérimentales, ainsi qu’une optimisation de certains
protocoles afin d’améliorer la robustesse des données obtenues. Ensuite, il serait pertinent de
poursuivre cette étude en explorant d’autres perturbations. Il serait par exemple très intéres-
sant d’examiner le rôle des filaments intermédiaires, des structures encore peu étudiées, mais
qui suscitent un intérêt croissant au sein de la communauté scientifique. On pourrait égale-
ment envisager une étude approfondie des propriétés mécaniques de la matrice extracellulaire
(MEC) en fonction de sa composition dans les différents types de tissus. Cette étude pour-
rait être d’une grande valeur, notamment pour l’ingénierie tissulaire, car une compréhension
détaillée des caractéristiques mécaniques de la MEC permettrait de mieux reproduire ces
environnements pour le développement de modèles de tissus in vitro.

Un autre axe d’exploration serait d’utiliser notre dispositif non pas comme une méthode
destructive pour sonder la mécanique des tissus hors de leurs conditions physiologiques,
mais pour appliquer des contraintes proches de celles que subissent les tissus in vivo. Par
exemple, dans le cas des cellules cardiaques, sensibles aux contraintes mécaniques cycliques,
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4. Conclusion et perspectives

notre dispositif pourrait appliquer des stress oscillants contrôlés avec précision, tant dans la
fréquence, la forme que l’intensité, afin d’étudier leur réponse sous des conditions mécaniques
physiologiques.

4.2.3 Perspectives théoriques et conceptuelles

Enfin, des avancées théoriques pourraient enrichir la modélisation des phénomènes obser-
vés, notamment par le développement du modèle poroviscoélastique présenté dans le chapitre
3. Une première étape consisterait à construire un modèle véritablement poroviscoélastique,
en intégrant une loi de comportement viscoélastique pour le calcul des déformations po-
roélastiques de la langue. Un tel modèle pourrait fournir une description plus réaliste des
comportements mécaniques observés et à notre connaissance aucun modèle de ce type n’a en-
core jamais été développé, ce qui représenterait une contribution substantielle à la littérature.

Un second aspect, en lien avec les développements expérimentaux, serait de comparer les
déformations prédites par le modèle avec les déformations mesurées expérimentalement. Cela
pourrait être réalisé par un suivi précis des déformations cellulaires grâce à des méthodes
type PIV (Particle Image Velocimetry), permettant de valider ou d’ajuster le modèle théo-
rique en fonction des résultats obtenus. Bien que certains essais aient déjà été réalisés dans
cette direction, ils nécessitent des améliorations méthodologiques pour obtenir des résultats
suffisamment précis et exploitables.
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Annexe A

Annexes

A.1 Dispositif pour contrôle de l’environnement

Une variante de dispositif permet de modifier l’environnement chimique autour des sphé-
roïdes. Cette modification repose sur l’ajout de deux canaux périphériques supplémentaires
(cf. figure A.1), spécifiquement conçus pour introduire ou évacuer différents milieux autour
des sphéroïdes immobilisés dans la puce.
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A. Annexes

Figure A.1 – Image de microscopie électronique à balayage du moule utilisé pour fabriquer
la variante du dispositif, accompagnée d’une vue complète de la puce avec la tigette insérée.
Le canal principal permet l’introduction des sphéroïdes, tandis que le changement d’environ-
nement chimique est assuré par les canaux secondaires.

Par le contrôle de la pression appliquée dans ces canaux, il est possible de générer un
flux transversal, permettant ainsi d’introduire divers réactifs ou marqueurs directement dans
l’environnement immédiat du sphéroïde (cf. figure A.2). Cette capacité à alterner les milieux
de façon ciblée est particulièrement utile pour étudier les réactions cellulaires à des variations
d’environnement rapides.
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A.1. Dispositif pour contrôle de l’environnement

Figure A.2 – Image de microscopie en fluorescence montrant l’arrivée de billes fluorescentes
dans l’environnement des sphéroïdes immobilisés contre les pipettes, grâce au contrôle des
quatre pressions. Une seconde image illustre le rinçage des billes par l’entrée principale,
démontrant la capacité de ce système à moduler dynamiquement l’environnement chimique.

Cette puce se révèle également précieuse pour quantifier la diffusion de diverses espèces
chimiques au sein des sphéroïdes. En effet, grâce à ce dispositif, il est possible de suivre
dès les premiers instants la progression de molécules, telles que des nanoparticules ou des
agents fluorescents, depuis les couches externes jusqu’aux couches internes du sphéroïde. En
analysant l’intensité lumineuse émise par ces agents diffusants, on peut mesurer leur péné-
tration et répartition au sein du sphéroïde, permettant ainsi de caractériser leurs propriétés
de diffusion.
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Figure A.3 – Image en microscopie confocale montrant la pénétration du Hoechst dans
un sphéroïde capturé dès les premiers instants grâce à ce dispositif. Courbe représentant la
progression des fluorophores dans le tissu au cours du temps.

A.2 Dispositif pour cellule unique

Nous avons développé des puces microfluidiques permettant la réalisation d’AMP (aspira-
tion par micropipette) sur cellule unique. Pour ce faire, nous avons microfabriqué des tigettes
munies de pipettes de diamètre compris entre 5 et 10 µm. La fabrication de ces pipettes s’est
avérée complexe, mais nous avons réussi à réaliser une preuve de concept, illustrée sur la
figure A.4. Toutefois, il apparaît que des améliorations sont encore nécessaires, notamment
pour optimiser la qualité optique, qui reste insuffisante dans l’état actuel.
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A.3. Mesure AFM sur Sphéroïde

Figure A.4 – Superposition d’images de microscopie en champ clair et en fluorescence mon-
trant une cellule A338, dont le cytoplasme a été marqué en vert, aspirée par notre dispositif
adapté à l’échelle cellulaire (pipette de 5 µm)

A.3 Mesure AFM sur Sphéroïde

Afin de sonder l’élasticité des cellules en surface d’un sphéroïde, nous avons réalisé des
mesures par microscopie à force atomique (AFM).

Figure A.5 – Image du sphéroïde fixé sur la surface, avec le cantilever positionné au-dessus.

Dans un premier temps, nous avons utilisé des cantilevers sans pointe (tipless) présentant
une surface de contact de taille comparable à celle d’une cellule (environ 20 µm x 20 µm),
permettant de mesurer les modules de Young des cellules situées à la surface du sphéroïde.
Les résultats obtenus sont présentés dans la Figure A.6.
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Figure A.6 – Courbes d’approche et de retrait obtenues lors de la mesure AFM, avec ajuste-
ment de la courbe d’approche pour la détermination du module de Young. Le tableau présente
les valeurs des modules de Young mesurées sur plusieurs essais, illustrant une variabilité no-
table, mais cohérente avec les valeurs obtenues par AMP.

Ensuite, nous avons utilisé une pointe pyramidale plus fine, permettant de visualiser la
topographie de la surface d’un sphéroïde et de mesurer l’élasticité à l’échelle subcellulaire.
Ces résultats sont présentés dans la Figure A.7.
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A.4. Pression d’aspiration triangulaire et analyse de Fourier

Figure A.7 – Mapping de la surface du sphéroïde, accompagné de la cartographie de l’élas-
ticité obtenue avec une pointe pyramidale. Cette cartographie révèle l’hétérogénéité des pro-
priétés mécaniques au sein de la zone analysée.

A.4 Pression d’aspiration triangulaire et analyse de Fou-

rier

Afin de sonder plus efficacement la réponse des sphéroïdes sous excitation sinusoïdale
forcée, nous avons exploré l’application de pressions d’aspiration non sinusoïdales, en parti-
culier de formes triangulaires. Ce type de forçage permet de stimuler plusieurs harmoniques
simultanément, offrant ainsi une perspective plus complète sur la réponse du sphéroïde à di-
verses fréquences. La réponse obtenue avec ce forçage triangulaire est illustrée dans la figure
suivante.
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Figure A.8 – Réponse du sphéroïde à un forçage triangulaire, illustrant les effets de la
viscoélasticité qui modifie la forme attendue de la réponse.

En raison des propriétés viscoélastiques du sphéroïde, chaque harmonique présente une
réponse distincte, ce qui modifie la forme de la réponse globale, la rendant non strictement
triangulaire. Pour mieux comprendre cette déformation, nous avons effectué une analyse
spectrale de Fourier de la réponse du sphéroïde, présentée dans la Figure A.9.
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A.5. Fluorescence des tigettes

Figure A.9 – Spectre de Fourier de la réponse du sphéroïde sous excitation triangulaire,
montrant un signal dominé par le bruit en raison de la faible répétition des excitations.

Cependant, la nécessité de limiter le nombre de répétitions de l’excitation pour préserver
l’intégrité du sphéroïde a entraîné un faible rapport signal/bruit dans le spectre obtenu,
rendant l’analyse de Fourier difficilement exploitable dans ces conditions.

A.5 Fluorescence des tigettes

Nous avons souhaité quantifier précisément la fluorescence des tigettes afin de détermi-
ner quels fluorophores sont les plus compatibles avec notre dispositif. Pour cela, nous avons
réalisé une cartographie de fluorescence 2D à l’aide d’un fluorimètre Fluorolog 3 de Horiba.
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Figure A.10 – Caractérisation par spectroscopie de fluorescence des films secs (SUEX) des
SMPs. Un signal significatif est observé pour les longueurs d’onde d’émission de 400-520
nm, lorsque les SMPs sont illuminés avec des longueurs d’onde de 340-430 nm.

A.6 Formation de sphéroïdes grâce à un tampon imprimé

en 3D

Pour structurer des coussins d’agarose permettant la formation de sphéroïdes, nous avons
développé des tampons imprimé en 3D par stéréolithographie. Ces tampons sont conçus pour
créer des empreintes spécifiques dans des plaques 6 puits.
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A.6. Formation de sphéroïdes grâce à un tampon imprimé en 3D

Figure A.11 – Schémas 3D des tampons imprimés ainsi qu’une photographie illustrant
l’insertion des tampons dans les puits d’une plaque pour structurer l’agarose.

Une solution contenant les cellules en suspension est versée dans les puits de la plaque,
dans lesquels un coussin d’agarose structuré a été préalablement formé à l’aide des tampons.
Sous l’effet de la gravité, les cellules se sédimentent au fond de chaque puits et, au bout
d’une vingtaine d’heures, elles s’agrègent pour former un sphéroïde bien défini.
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Figure A.12 – Images de microscopie des sphéroïdes dans les puits structurés en agarose.
Vue de dessus et vue de côté montrant le positionnement du sphéroïde au fond du puits.

A.7 Dispositif pour l’insertion précise des tigettes

Afin d’assurer une insertion contrôlée et précise des tigettes dans la puce microfluidique,
nous avons développé un dispositif spécialisé. tout en offrant la possibilité de surveiller le
processus en temps réel avec un microscope inversé, ce qui est impossible lors d’une insertion
manuelle. Grâce à cette méthode, la précision d’alignement est estimée à environ 20 µm,
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A.8. Mesure de tension de surface

nettement supérieure aux plus de 100 µm obtenus avec une insertion manuelle.

Figure A.13 – Image d’un dispositif conçu pour l’insertion précise de la tigette à l’intérieur
de la puce.

A.8 Mesure de tension de surface

Coalescence de Sphéroïdes

La fusion de sphéroïdes permet d’étudier les propriétés mécaniques de ces agrégats mul-
ticellulaires. Lorsque deux sphéroïdes sont placés en contact, ils commencent à fusionner de
manière analogue à des gouttes liquides, phénomène guidé par la tension de surface et freiné
par la viscosité du matériau. Ce processus de fusion permet d’évaluer le rapport entre ces
deux grandeurs.
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Figure A.14 – Séquence temporelle montrant la fusion de deux sphéroïdes A338 placés
dans un puits de culture. (b) Évolution temporelle de la taille de la zone de contact entre les
sphéroïdes. (c) Histogramme de la tension de surface déduite, selon l’équation A.1, avec une
viscosité fixée à η = 1, 2.106 Pa.s.

La fusion de ces agrégats multicellulaires est modélisée par l’équation A.1 (issue de Oriola,
2022), qui relie la dynamique du rayon de la zone de contact entre les deux sphéroïdes (r0)
aux paramètres rhéologiques :(

r0
R0

)2

= 22/3(1− e−t/τ ), avec τ = 22/3R0
η

γ
(A.1)

Pour des temps courts (t≪ τ), le développement limité de cette équation permet d’esti-
mer le rapport γ/η à partir du comportement linéaire de r20 en fonction de t :

⇒ pour t << τ on a : r20 ∼
γ

η
R0t.

Ces expériences menée sur des sphéroïdes issus de la lignée A338 nous ont permis de
mesurer une tension de surface γ ∼ 5mN/m.

Mesure de la pression seuil

Nous avons également réalisé des mesures de tension de surface en étudiant le régime où
des pressions d’aspiration ∆P inférieures à la pression critique ∆Pc sont appliquées. Pour
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cela, nous avons développé un nouveau design de pipette (cf. figure A.15) permettant une
meilleure visualisation de l’entrée de la pipette et de ses bords.

Figure A.15 – Image de microscopie électronique à balayage du nouveau design de pipette.
Ce design permet d’éviter l’apparition de deux zones sombres sur les bords de la pipette.
Image de microscopie montrant un sphéroïde déformé de Rp.

Nous avons ensuite effectué des paliers de pression de 30 minutes, augmentant la pression
de 0,5 mbar à chaque palier. Cela nous a permis de déterminer la pression à partir de laquelle
le sphéroïde se déforme au-delà de Rp et commence à pénétrer dans la pipette. Cette mesure
permet de déterminer ∆Pc (à 0,5 mbar près) et d’en déduire la tension de surface. Bien que
cette étude soit semi-quantitative, nous sommes parvenus à mesurer des tensions de surface
proches de 10 mN/m.
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