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Resumen / Abstract

Una de las fortalezas de la microscopia de fuerzas atdmicas (AFM) radica en su capacidad de
obtener y evaluar propiedades mecdnicas de materiales de forma cuantitativa. Este hecho ha
abierto las puertas a la implantacidn de este tipo de instrumentacién a campos como la
biomedicina y los biomateriales, no solo proporcionando imagenes topograficas de alta
resolucidn, sino también caracterizando la respuesta mecanica de gran variedad de muestras.

Esta tesis doctoral ha estado basada en la caracterizacién de las propiedades mecanicas tanto
de células como de tejidos bioldgicos, teniendo como objetivo el dar una mayor precision y
consistencia a los andlisis basados en medidas realizadas por AFM. El primer capitulo introduce
de forma general la relacién entre la microscopia y la biologia a lo largo de la historia. Se centra
en la configuracion del AFM, la calibracidon del instrumento, su uso como herramienta
cuantitativa y el experimento denominado como curva de fuerza-distancia. Posteriormente, se
introduce lo denominado como “espectroscopia de fuerzas clasicas” en mecanica de contacto y
el concepto de médulo de Young, incluyendo graficas con las durezas de los materiales mas
emblematicos.

En el segundo capitulo se discuten las diferencias que hay entre los modelos infinitos puramente
eldsticos y las muestras bioldgicas a la que nos enfrentamos (efecto del substrato, corteza celular
y comportamiento viscoelastico). Se describen los distintos conceptos que abarca la
viscoelasticidad, introduciendo los modelos mecanicos constitutivos usados mas
frecuentemente. Y se finaliza con una introduccion a los distintos procedimientos y técnicas
experimentales existentes en la actualidad para obtener informacidn viscoelastica de células.

El conocimiento introducido en los dos primeros capitulos ve su fruto en el tercero. En este
capitulo se desarrolla una metodologia para la determinacién de propiedades mecdnicas en
materiales viscoelasticas (células) a partir de experimentos de indentaciéon con AFM. Se estudia
el comportamiento reoldgico de fibroblastos para frecuencias en el rango de 0.2 a 4 Hz, y se
analizan los cambios en las propiedades mecanicas de dichos fibroblastos ante modificaciones
guimicotemporales en el entorno celular.

Hasta ahora se habia analizado la respuesta mecanica de la célula de forma global. En el cuarto
capitulo se utiliza la teoria elaborada en el capitulo anterior con el fin de desarrollar una
metodologia capaz de obtener mapas tridimensionales de informacién mecanica, que lleven a
visualizar y analizar heterogeneidades propias de las células. Esta metodologia, que ademas de
AFM combina técnicas como fluorescencia y simulaciones por elementos finitos, tendra como



fin dltimo el detectar contribuciones de estructuras y arquitecturas internas de la célula a partir
de los mapas de propiedades mecanicas.

La tesis concluye con dos aplicaciones dentro del mundo de la biomedicina y los biomateriales,
correspondientes al quinto y sexto capitulo. Primero, se estudiard desde el punto de vista
mecanico la influencia y posibles ventajas que tienen los implantes basados en espumas
tridimensionales porosas de 6xido de grafeno reducido en la regeneracién neural de ratas con
una hemiseccién crénica de la médula espinal. Y segundo, se investigara el papel que juega la
Caveolina-1y las caveolas en los mecanismos, principalmente mecanobiolégicos, relacionados
con el almacenamiento de grasa. Todo ello conteniendo estudios de la respuesta mecanica,
tanto a nivel tisular como celular.
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Capitulo 1

Introduccion al microscopio de fuerzas atomicas y
su aplicacion en sistemas bioldgicos

1.1. Introduccién general a la microscopia relacionado
con la biologia

La historia y el desarrollo de la biologia han estado siempre ligados al potencial de poder
visualizar y observar seres vivos. Esto ha supeditado el avance en el campo de la biologia al
desarrollo de todo tipo de microscopias. Es mds, aventurandonos incluso a decir que los
avances en microscopia han revolucionado la biologia, hasta el punto de ser responsables de la
aparicion de una de sus principales areas de investigacién, como es la histologia o estudio de la
anatomia de tejidos y células tanto animales como vegetales.

En los albores de la civilizacién occidental, los primeros dispositivos de magnificacion, o lupas,
fueron ideados en la Grecia de la Edad Antigua®. Habria que esperar hasta bien entrada la Baja
Edad Media, s. XlIl italiano, para que se fabricaran las primeras lentes para uso en gafas?. En el
s. XVIl de la mano de Antoine Van Leeuwenhoek, utilizando un microscopio de una sola lente
fabricado por el mismo, se establecieron las primeras investigaciones relacionadas con la
microbiologia: observaciones de bacterias, protistas y diversos microorganismos
(“animdlculos” fue la denominacién aportada por el propio A. V. Leeuwenhoek a dichas
observaciones)®*. Este pionero de la ciencia esta considerado el precursor de la microbiologia y
biologia celular. Simultdaneamente, el fisico Robert Hooke en 1665 publicé el libro titulado
“Micrographia”, en el cual describe un trabajo original de biologia usando un microscopio. En
este trabajo, introdujo por primera vez el término “célula”, observando células vegetales
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muertas con su tipica forma poligonal®. En el s. XIX se inventaron las tinciones por dispersion,
basdndose en los distintos indices de refraccién de los materiales (0. Maschke y F. E Wright)®.
R. A. Zsigmondy y H. Sidentopf en 1903 desarrollaron el “ultramiscroscopio” o microscopio de
campo oscuro’®, uno de los primeros intentos de superar el limite de difraccién de Abbe
(1873), que establece el limite de resolucion de los sistemas dpticos en aproximadamente 200
nm. Mencién especial merecen los trabajos de nuestro Premio Nobel en medicina (1906),
Santiago Ramdn y Cajal, quien utilizando microscopios Opticos y distintos sistemas de
contraste llegd a establecer la estructura del sistema nervioso®. Entre 1911-1913, las
compafiias Carl Zeiss y Karl Reichert desarrollaron la microscopia de fluorescencia®.
Posteriormente, el método de contraste de fases fue inventado por Frists Zernile, siendo una
técnica microscépica muy util para células vivas, permitiendo identificar componentes o partes
de las mismas con distinto indice de refraccion'®. Esto le valié para obtener el Premio Nobel de
Fisica en 1953. En 1957 gracias a la contribucidon de Malvin Misky, el microscopio confocal vio
la luz, representado en su utilizaciéon junto con la microscopia de fluorescencia, una de las
principales técnicas de caracterizacidn de sistemas bioldgicos en la actualidad®?.

Era - AFM
Era - Microscopio Electronico N
g
Era - Microscopio Optico >
=
1600|1700 1800 1900 2000
uunnn g n l: : : . $ - . } ’
Siglo Xl d. C.
Italia 1986
Utilizacién de lentes 1819-1852 Binnig, Quate y Gerber
para gafas. Varios autores, F. W. Herschel y G. Stokes 1930s ¢ “Atomic Force Microscope” (AFM)
Descubrimiento de la fluorescencia. Ernst Ruska y M. Knoll
Primer microscopio electrénico
) Premio Nobel en Fisica (1986)
Siglo Xvil
Antonie Van Leeuwenhoek [~® 1957
Primer microscopista y microbiélogo Malvin Minsky
(observacién de bacterias y otros microorganismos). Microscopia Confocal
® 18703-1911
Siglo XVl 0. Maschke y F.E Wright 1937
Robert Hooke Tincignes por dispersion M. v. Ardenne
Publicacion: “Micrographia” (1665): Microscopio electrénico de barrido (SEM)
Primera aparicién de la denominacién: “Célula”
1903 l
R. A. Zsigmondy y H. Siedentopf ) 198? )
Ultramicroscopio o Microscopio de campo oscuro 1932 'G Blﬂl‘!'l y H. Rohrer ) i
& Siglolvac. Premio Nobel en Quimica (1925) Erits Zernile Seanning TU“"EWE Microscope” (STM)
A L Premio Nobel en Fisica (1986)
Grecia Clasica Microscopia de contraste de fases
Lupa (dispositivos de magnificacion) Premio Nobel en Fisica (1953)

Figura 1.1. Linea temporal que abarca los mayores hitos de la microscopia que han jugado un papel
importante en el desarrollo de la biologia. Se ha destacado la invencién del microscopio éptico en azul, el
desarrollo del primer microscopio electrénico en verde y la invencion del primer microscopio de fuerzas
atémicas en rojo. Cada una de las tres representa grandes avances tanto en el mundo de la microscopia
como de la biologia.

Uno de los grandes saltos en el mundo de la microscopia fue dado durante la década de los
afios 30 (siglo XX). Ernst Ruska y M. Knoll desarrollaron el primer microscopio electrdnico,
valiéndole a E. Ruska para obtener el Premio Nobel de Fisica en 1986%. En 1937 M. v. Ardenne
construyé el primer microscopio electrénico de barrido (SEM; por siglas en inglés: “Scanning
Electron Microscope”)'*. Este microscopio presenté toda una revolucién en el campo de la
biologia, principalmente como herramienta en la investigacién de componentes sub-celulares
como proteinas y la estructura del virus.
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En 1982, con la invencién del microscopio de efecto tunel (STM por sus siglas en inglés
“Scanning Tunneling Microscope”) una nueva rama de la ciencia emergia para convertirse en
uno de los grandes focos de actividad, creatividad y conocimiento en las décadas venideras. La
comunidad cientifica dio la bienvenida al STM de una forma practicamente inmediata. La
extraordinaria capacidad que el STM presentaba para la visualizaciéon de estructuras a escala
atdmica en superficies metalicas y superconductores®®?'’, no encontraba rival en aquellos
momentos. Incluso actualmente, sigue siendo un referente. Afos después, en 1986, el
microscopio de fuerzas atémicas (AFM por sus siglas en inglés “Atomic Force Microscope”) fue
desarrollado por Binnig y colaboradores'®, siendo capaz de conseguir resolucién molecular y
atémica en superficies sélidas. La gran ventaja que el AFM representd respecto al STM, fue su
operatividad sobre muestras no conductoras, mientras que el STM requeria de forma
imperativa un material electro conductor.

A pesar del mencionado limite de difraccidn, en la actualidad existen una serie de técnicas
englobadas en lo denominado como microscopia de super-resolucion capaces de superar
dicho limite y llegar a resoluciones de 20 a 50 nm. Estas son técnicas basadas en marcadores
de fluorescencia, y entre las mas conocidas estan “stimulated emission depletion” (STED),
“photoactivated localization microscopy” (PALM) y “stochastic optical reconstruction
microscopy” (STORM). Todas ellas representan un competidor directo del AFM para la
visualizacién de estructuras internas de la célula a escala nanométrica®2?.

En este primer capitulo introduciremos los principios basicos que rigen la fisica de un
microscopio de fuerzas atédmicas, incluyendo la calibracion de los elementos constitutivos del
mismo. Asimismo, presentaremos el experimento fundamental alrededor del cual orbita esta
tesis doctoral: la curva de fuerza-distancia; y los principales modelos de mecdnica de contacto
que nos permitirdn extraer informacién intrinseca y cualitativa de los materiales estudiados.
Para terminar, comentaremos la importancia que han tenido las propiedades mecanicas de los
materiales, particularmente relacionadas con la rigidez (médulo de Young), a la hora de
investigar los mecanismos que rigen los comportamientos de los sistemas bioldgicos.

1.2. Principios y magnitudes basicas del AFM

El principio que rige el funcionamiento del instrumento cientifico conocido como AFM tiene
cierta similitud con el sentido del tacto. Si una persona se viese privada de la visién, tenderia a
recurrir a utensilios, como una guia o bastén blanco, para poder discernir la forma vy
localizacién de los objetos que le rodean. Este comportamiento es la base sobre la cual se ha
desarrollo el AFM, un instrumento que consta de una sonda (figura 1.2.a) que realizard un
movimiento o barrido sobre una muestra, a la vez que detecta simultaneamente la topografia
de la misma. Como es de esperar, el AFM es un maquina altamente sofisticada asistida por una
electrénica puntera que realiza un escaneo con un control exhaustivo y minucioso. Este tipo de
microscopios estd comunmente formado por una serie de elementos principales, los cuales se
encuentran representados y enumerados en el esquema expuesto en la figura 1.2.b.

A continuacién, se describird mas en detalle estos componentes esenciales del AFM. Para
empezar, la sonda consiste en una micropalanca o “cantilever” terminada en una punta con
una geometria determinada, normalmente cdnica o esférica. El sistema de deteccién, en su
configuraciéon mas extendida, estd basado en la deteccidén de un haz laser (OBD, por sus siglas
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inglés: “Optical Beam Deflection”) que ha sido reflejado en la parte trasera de una
micropalanca. El angulo con el que se reflecte el haz nos permitira medir cambios en la
deflexién del micropalanca???3. Para registrar estos cambios en la posicion del haz se utiliza un
sistema de fotodiodos. Dicho sistema estd dividido en cuatro diferentes secciones o paneles
pudiendo medir deflexiones tanto flexurales como torsionales del micropalanca. Por su parte,
el escaner esta compuesto por un sistema de transductores piezoeléctricos que permiten un
posicionamiento espacial altamente preciso de la punta con respecto a la muestra (llegando a
resolucidn atémica), tanto en el eje horizontal x-y como el vertical z. Por ultimo, el controlador
proporcional-integral-derivativo (PID) detecta la sefal recogida por el fotodiodo y calcula los
cambios necesarios para mantener el parametro de retroalimentacién o “feedback” en el valor
requerido (previamente establecido por el usuario).

Micropalanca

Az

z /" \

Muestra

Zo XYZ 4

Figura 1.2. a) Imagen SEM modificada de una micropalanca tipica de AFM con punta piramidal (fuente:
© Science Photo Library). b) llustracion esquemdtica de un AFM con cada uno de sus principales
componentes marcados: 1. Laser; 2. Fotodiodo; 3. Micropalanca; 4. Escaner; 5. Controlador; y 6.
Ordenador (PC). c) Representacion de las distancias y magnitudes presentes en la configuracion de un
AFM tipico.

Con el fin de procurar andlisis cuantitativos de la informacién adquirida por el microscopio de
fuerzas atémicas es necesario definir una serie de magnitudes fisicas y consideraciones
geométricas. En la configuraciéon que presentamos en la figura 1.2.c, S(t) representa la
distancia punta muestra instantdnea, Z, la posicion de la muestra respecto a un sistema de
referencia determinado, Z(t) la posiciédn de la base de la micropalanca conforme al mismo
sistema de referencia y 4z representa la variacién en la deflexiéon de la micropalanca. Tanto
Z(t) como Az son magnitudes directamente obtenidas por el microscopio, una gracias a la
lectura de los piezoeléctricos (Z(t)) y la otra mediante la lectura de la deflexién de la
micropalanca por parte del sistema de deteccion de fotodiodos (4z). Como es de esperar, para
obtener valores fiables de estos parametros serd necesaria una apropiada calibracién del
equipo (ver seccién 1.3. de este capitulo: Calibracién del instrumento). En cambio, Z, es una
magnitud que no es aportada directamente por el microscopio, para determinar la posicidn de



Introduccion al microscopio de fuerzas atémicas y su aplicacion en sistemas bioldgicos

la muestra serad necesario hacer experimentos complementarios (en general mediante curvas
de fuerza-distancia, explicado en la seccion 1.4). La relacion matematica entre estas
magnitudes viene determinada por la ecuaciéon 1.1.

St)=Z(t)+Az(t) — Z, (1.1)

1.3. Calibracion del instrumento

El AFM es una herramienta analitica capaz de medir propiedades locales de forma precisa a
escala nanométrica e incluso inferior. Uno de los pasos mas importantes y clave para un
correcto uso de un AFM es la calibracién de los distintos parametros, especialmente, si se
requiere de una extraccidn de propiedades cuantitativas a raiz de los observables. En concreto,
existen tres elementos principales que deben ser calibrados: el escdner piezoeléctrico, la
sensibilidad del fotodiodo y la constante de fuerza de la micropalanca.

Escaner piezoeléctrico. Para llevar a cabo movimientos precisos en la escala de los
nanémetros e inferior, el AFM esta equipado con un sistema de piezoeléctricos, el cual permite
movimientos altamente precisos en las tres direcciones espaciales (x-y-z). La sensibilidad de los
transductores piezoeléctricos estad directamente relacionada con cuanto se ha expandido o
contraido el piezoeléctrico por voltio aplicado?*. Desafortunadamente esta relacion es
exclusivamente lineal para unos rangos muy pequefios de desplazamiento. Como
consecuencia, es necesaria una calibracion rutinaria y cuidadosa. Existen diferentes
procedimientos para calibrar los piezoeléctricos de un sistema de este tipo, entre los que se
encuentran métodos basados en interferometria dptica?®, en sensores de desplazamiento por
inductancia®* vy, los méds comuinmente usados, basados en el escaneo de muestras o
especimenes de calibracion 2577,

Sensibilidad del fotodiodo. La calibracién de la sensibilidad del fotodiodo nos permite
correlacionar los cambios en voltaje medidos por el fotodiodo (relacionados con la deflexion
de la micropalanca) con valores de distancia realizados por los piezo-actuadores. El valor
obtenido para la sensibilidad sera exclusivo y dependera del tipo de micropalanca que estemos
utilizando. Ademas, el camino dptico realizado por el laser del fotodiodo también afectara la
sensibilidad. Esto implica que la calibracidn y, por consiguiente, el valor obtenido para la
sensibilidad, dependerd de la posicién en la cual coloquemos el haz del laser sobre la
micropalanca.

El método mas extendido entre los usuarios de AFM para obtener la sensibilidad del fotodiodo
consiste en la realizacién de curvas de fuerza-distancia sobre una muestra hecha de un
material no deformable, tipicamente se usa mica. La figura 1.3 muestra un ejemplo de curva
de fuerza-distancia. Una vez la punta de la micropalanca toca la muestra (considerada
indeformable), todo el movimiento que hacen los piezos es debido a que el micropalanca se
estd curvando (deflectando). Por tanto, midiendo la pendiente de la curva en la zona de
contacto es posible determinar la relacion entre el desplazamiento del piezo (Az
[nanémetros]) y el voltaje medido en el fotodetector (AV [voltios]), lo cual nos dara
informacidn sobre cuanto se ha deflectado la micropalanca para un cierto cambio en voltajes
del fotodiodo. Los valores que se obtengan para la sensibilidad del fotodiodo vendran

5
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determinados por la configuracién experimental utilizada; como por ejemplo el tipo de punta
gue estemos usando, el medio en el cual se trabaja o la posicién del haz de laser sobre la
micropalanca. La sensibilidad viene determinada por la siguiente expresion:

Sd = Sensibilidad = — (1.2)

Az

AV (voltios)
nm

Existen métodos mas elaborados y no invasivos, pero menos frecuentes, para medir la
sensibilidad. Estos estan basados en las fluctuaciones térmicas de la posicién de la
micropalanca %731,

34 = Curva Experimental
—— Ajuste lineal - Pendiente

Deflexion Vertical (V)

_1 - Regién
ajustada

626 628 630 632 634 6.36
Z (um)

Figura 1.3. Curva de calibracion ilustrativa del método. En concreto esta curva fue tomada con una
punta tipo BL-AC40TS-C2 inmersa en un buffer de fosfato salino (PBS, por sus siglas en inglés:
“Phosphate Buffered Saline) y sobre una muestra de vidrio. La sensibilidad se obtuvo ajustando por
regresion lineal la curva experimental en la zona sombreada. En concreto la sensibilidad obtenida para el
fotodiodo de nuestro JPK Nanowizard 3 fue de aproximadamente 8 nm/V.

Calibracidn de la constante de fuerzas del micropalanca. El objetivo de esta Ultima calibracidn
es ser capaces de transformar la deflexién de la micropalanca ya obtenida (nandmetros) en
valores de fuerza ejercida por la punta (comiUnmente nanonewtons, para experimentos en
células y tejidos bioldgicos). Si consideramos la micropalanca como un elemento acorde a la
ley de Hooke, con una constante de fuerzas k, y una deflexion Az, la fuerza nos viene dada por:

F= —kAz (1.3)

A raiz de esta expresion y a fin de obtener la fuerza ejercida por la micropalanca, necesitamos
un procedimiento para calcular la constante de fuerza del mismo (k). A continuacion,
introduciremos los dos métodos mds populares y extendidos en la comunidad de AFM para
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determinar el valor de k de una micropalanca, que son el denominado método de Sader y el
método del ruido térmico.

Método de Sader. Conociendo tanto la geometria de la micropalanca como sus
propiedades intrinsecas es posible determinar la constante de fuerza de la micropalanca (k).
Sader et al.3? desarrollaron un método capaz de obtener el valor de la constante de fuerza de
una micropalanca rectangular, sabiendo la masa de la micropalanca (m) y su frecuencia de
resonancia en vacio (wv..), basandose en consideraciones dimensionales y definiendo ciertos
pardmetros invariantes a la longitud de escala. Para una micropalanca rectangular oscilando en
vacio la solucién viene dada por la ecuacion 1.4. Dicha expresion estd constituida por la
constante de la micropalanca expresada en funcién de la densidad de la micropalanca (p.), la
masa efectiva normalizada M, (M, = 0.2427 si L/b. > 5), y sus dimensiones (h., b, y L:
grosor, anchura y longitud, respectivamente),

k=M, pcbch ngac (1.4)

Posteriormente, extendieron el problema al caso de la micropalanca rectangular rodeado por
un fluido, con cierta viscosidad y densidad333*, Esto permitié su aplicacidon en el campo de la
biologia, ya que cominmente, las muestras bioldgicas se encuentran sumergidas en algun tipo
de buffer o medio de cultivo. En la ecuacién 1.5 podemos observar como en este caso la
constante de fuerza depende de la frecuencia de resonancia de la micropalanca en el fluido
(wf), la parte imaginaria de la funcién hidrodinamica (I;; dependiente de la forma de la
micropalanca) y el factor de calidad en dicho fluido (Qf).

k =0.1906 py b? L Q; T;(wy) wf (1.5)

Recientemente, el método ha sido modificado para aceptar una forma arbitraria de la
micropalanca (triangular entre ellas), adaptando la funcién hidrodinamica para las distintas
geometrias®®. Asimismo, el grupo de Sader ha introducido modificaciones en la formulacidn
que permiten obviar la funcidn hidrodindmica, usando en su lugar calibraciones de
micropalancas de referencia con la misma geometria3¢?’,

Método del ruido térmico®*“°, Una micropalanca vibrando bajo efectos de ruido

térmico obedece el teorema de equiparticion. Este teorema establece que, dado un sistema en
equilibrio térmico, cada uno de los términos cuadraticos independientes en su energia total
tiene una contribucidon media igual a %2 k5 T. Donde kg es la constante de Boltzmanny T es la
temperatura absoluta. Esto implica que cada uno de los modos vibracionales de Ia
micropalanca tiene una energia cinética y potencial igual a %2 kT, para cada una de ellas.

Para el caso particular de una micropalanca vibrando, la media de la energia potencial del
sistema viene determinada por la media de la deflexién al cuadrado (z2) (en la direccidn
vertical) multiplicada por la constante de fuerza k. Por tanto, el teorema de equiparticion nos
relaciona la amplitud del ruido térmico con la constante de la micropalanca por medio de la
siguiente expresion:
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L sT = 2k(z2) (1.6)
278 T '

El desplazamiento cuadratico medio (z2) puede ser calculado en el espacio real, o través de su
equivalente en el espacio de Fourier (frecuencias) por medio de la “power spectral density”
(por sus siglas en inglés: PSD; también conocido como sefial espectral definida en potencia).
Una vez obtenido la PSD de la micropalanca nos centraremos en el pico de menor frecuencia
de resonancia, correspondiente al modo fundamental***2. Sobre él ajustaremos una funcién
tipo oscilador arménico. Esto nos permitira extraer la (z2) debido al ruido térmico, y por tanto,
la constante de fuerza k de nuestra micropalanca mediante la ecuacién (1.6).

S. M. Cook et al.*? compararon los dos métodos expuestos para calcular la constante de fuerza
en una gran variedad de micropalancas, caracterizadas por pertenecer a un amplio rango de
ordenes de magnitud en k. Encontraron una buena concordancia entre los valores obtenidos
por ambos métodos concluyendo que ambos deberian usarse como norma para la calibracion
de la constante de fuerza en el campo del AFM.

Otras consideraciones.

Inclinacién de la micropalanca. En la configuracién de un microscopio de fuerzas
atémicas, la micropalanca se encuentra inclinada con respecto al eje horizontal a grados. Esto
es un factor que a priori deberia tomarse en consideracion para la calibracién de la constante
de fuerzas, pero utilizando el ruido térmico medido por el AFM para obtener dicha constante
nos ahorra este factor®®. Al medir la deflexion aparente con el fotodiodo, Unicamente
obtendremos una de las componentes de la verdadera deflexién de la micropalanca. Por tanto,
mediante el método del ruido térmico (utilizando un fotodiodo) no obtendremos la k real, sino
una aparente o efectiva, k,r) (subestimada respecto a la real). Esta Ultima es en realidad la
valida para las medidas tomadas al trabajar con un AFM. Sin embargo, si queremos comparar
este constante de fuerza aparente con la real (por ejemplo: calculada por el método de Sader
o con un interferdmetro, el cual mide la deflexidon real y exacta de la micropalanca) tendremos
que aplicar la siguiente correccion*:

Krear (1.7)

kA =
FM
cos? a

Funcién para ajustar en el espectro de ruido térmico de la micropalanca. La funcidn

mas comunmente usada para ajustar este tipo de espectros es la del oscilador armdnico
amortiguado. Este sistema puede representar de forma aproximada el comportamiento para
un Unico modo de vibracién, cuando la micropalanca se encuentra inmersa en un medio
viscoso. Para el caso de aire, con un factor de calidad cercano a 100, este modelo se ajusta de
forma precisa a los datos experimentales del espectro de ruido térmico. En cambio, para
micropalancas con constante de fuerza menor (como los usados en muestras bioldgicos)
inmersos en un medio acuoso con una Q del orden de 1, existen modelos mas acertados para
describir esta sefial. Pirzer and Hugel* propusieron la utilizacién de una funcién Lorentziana en
vez del oscilador armdnico amortiguado.
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1.4. El AFM como herramienta cuantitativa — La curva de
fuerza-distancia

Aungque inicialmente fuese disefiado para ello, el AFM no es exclusivamente una herramienta
de adquisicion de imagenes de topografia a alta resolucién. Puede ser igualmente usada para
extraer informacidn cuantitativa sobre la respuesta mecdanica de cualquier muestra. El AFM es
capaz de medir curvas de fuerza versus distancia, o como es cominmente denominado, curvas
de fuerza (FC por sus siglas en inglés “Force Curves”). Estas curvas pueden proporcionar
informacidn perteneciente a parametros como elasticidad, viscosidad, adhesién, constante de
Hamaker?®, densidad de carga superficial*’*%, entre otros. Esta capacidad es la razén por la cual
este tipo de técnica experimental se ha convertido en una pieza esencial en campos de
investigacion tan variados como la ciencia de superficies, la biologia y la ingenieria de
materiales*>*0.

Fuerza e
| ]

a indentacién umbral
[ ]

A \4 da

Entrada en
el material
N T
§ 2 \L Acercamiento
]
- 1

Salida 4‘ Punto de Contacto

del material (
¢ Alejamiento

| -
3| Vuelta T

< |

Indentacion

4

Figura 1.4. Procedimiento detallado de la aplicacion de una curva de fuerza-distancia. Los pasos 1y 4
corresponden con periodos de ausencia de contacto entre la punta y la muestra, uno para realizar el
acercamiento, y otro el alejamiento. Por otro lado, las etapas 2 y 3 corresponden con fases de contacto
punta-muestra, en las cuales se estd indentando dicha muestra, sea para entrar o salir de la misma. Lo
que se denomina como ida engloba los pasos 1y 2, y la vuelta los pasos 3 y 4. Todos ellos, en su
conjunto, forman un ciclo entero de curva fuerza-distancia.
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1.4. El AFM como herramienta cuantitativa — La curva de fuerza-distancia

La curva de fuerza-distancia es uno de los experimentos mds comunes cuando se estd
operando un AFM. El proceso estd basado en el uso de una punta de AFM con el fin de aplicar
una fuerza sobre la muestra, mientras que simultdneamente se mide cdmo dicha muestra se
deforma en respuesta a esta tensién. Como ya pudimos observar con anterioridad, la fuerza
ejercida sobre la muestra no es uno de los observables directos medidos por el AFM. Son
variaciones en dngulos debido a cambios en la deflexién de la micropalanca lo que realmente
se mide, hecho que otorga un rol fundamental a la calibracidon para obtener magnitudes fisicas
cuantitativas con el AFM mediante las curvas de fuerza-distancia (ver secciéon 1.3 sobre
calibracién). Detalles sobre el proceso que envuelve la curva de fuerza-distancia se encuentran
ilustrados en la figura 1.4. Inicialmente, la punta de AFM se ird acercando paulatinamente al
material (1). Por consiguiente, al no existir aun contacto entre ambos, la fuerza medida es nula
y se manifiesta como una linea plana en la curva de fuerzas (“baseline”). En el preciso instante
en que la punta de AFM empieza a ser afectada por fuerzas repulsivas, se considera que estd
en contacto con la muestra (punto de contacto). Los piezos seguirdn moviendo la base de la
micropalanca en la misma direccidén hasta que se alcance un umbral de fuerza o indentacion
(parametro a eleccién del usuario) (2). En este segundo tramo, la punta de AFM se encuentra
penetrando o indentando la muestra. Una vez es alcanzado este umbral predefinido, Ia
direccidon del movimiento de la punta es revertida, empezando el camino de vuelta (3). La
fuerza aplicada sobre el material ird disminuyendo hasta perder de nuevo el contacto con la
muestra. Finalmente, la punta se alejard de la muestra presentando de nuevo una linea plana
en la curva de fuerza, ya que vuelve a no existir contacto entre ambos elementos (4).

El procedimiento descrito es cominmente realizado de forma continuada y ciclica. Cada uno
de los ciclos se puede dividir en dos etapas bien diferenciadas correspondientes a diferentes
direcciones de movimiento de la micropalanca, antes y después de alcanzar el umbral de
fuerzas o indentacidn. La primera etapa, cuando la punta se mueve en direccion a la muestra y
antes de alcanzar el valor umbral, se denomina aproximacion o ida (en la literatura cientifica se
suele hablar de “approach” o “extend”). La segunda parte del ciclo, cuanto la punta se mueve
en direcciéon contraria a la muestra, y después de haber alcanzado este valor umbral, se
denomina alejamiento o vuelta (en la literatura cientifica se suele hablar de “retraction” o
“withdraw”).

Para la extraccion de propiedades mecdnicas pertenecientes a la muestra, o material
estudiado (en nuestro caso particular seran sistemas bioldgicos como células o tejidos),
tendremos que analizar la zona de la curva de fuerzas correspondiente al contacto entre la
punta y la muestra mediante una serie de modelos tedricos. Esto nos introduce en el amplio
mundo de la mecanica de contacto, en posteriores secciones de esta tesis describiremos con
mas detalle la fisica que envuelve esta clase de fenédmenos.

— 1.4.1. Determinacién del punto de contacto

Determinar con exactitud la posicidn del punto de contacto (definido en la secciéon 1.2 como
Zo) es uno de los pasos claves previos a la aplicacién de modelos mecanicos para la extraccion
de informacidon cualitativa de la muestra. Este es un pardmetro que no es obtenido
directamente de las medidas de AFM, pero puedo ser calculado con una inspeccién adecuada
de las curvas de fuerza-distancia. Para el caso de muestra duras no deformables, la
identificacion del punto de contacto es practicamente inmediata. El problema aparece cuando
nos encontramos ante muestras blandas deformables. Al medir muestras blandas nos vemos
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forzados a usar micropalancas con menor constante de fuerza, lo cual implica un aumento del
nivel de ruido en la seial adquirida, siendo esta relacidn sefial-ruido especialmente baja en la
zona de inicio del contacto punta-muestra. Ademas, existe otro factor afiadido que dificulta
aun mas la obtencidn de este punto de contacto. A no ser que nos encontremos ante el caso
de un indentador con geometria cilindrica (plano), la relacidn entre la fuerza y la indentacion
deja de ser lineal. Convirtiéndose en una funcién u otra dependiendo de la geometria de la
punta®*2, Todo esto hace altamente complicado la identificacion de este punto de contacto de
forma precisa, incluso habiéndose descontado efectos experimentales desfavorables como la
presencia de adhesiones, efectos eléctricos inherentes, etc.

Una mala o inexacta determinacién del punto de contacto puede llevar a grandes errores en
los valores obtenidos para los pardmetros mecénicos®*°3. Mediante simulaciones por efectos
finitos, Yin et al. demostraron que, para materiales puramente elasticos y médulos de Young
del orden de decenas de kPa (esta es una magnitud que serd introducida en la seccién 1.5
sobre mecénica de contacto), indeterminaciones de decenas de nandmetros en el punto de
contacto pueden acarrear errores hasta de un orden de magnitud en el médulo de Young
obtenido para los primeros 200 nm de indentacion. A partir de estos 200 nm y conforme
incrementamos la indentacién, el valor obtenido para el mdédulo de Young tiende
asintéticamente al valor esperado.

Resumiendo, a lo largo de los afios se han ido proponiendo diferentes metodologias o
procedimientos para calcular de forma precisa el punto de contacto®. Estas pueden ser
divididas en cuatro grandes grupos:

Deteccidn visual: esta es la forma mas simple e inmediata de obtener el punto de
contacto. Consiste basicamente en la inspeccidn visual de la curva para detectar la zona de no
contacto de forma manual®*%>°%, Este método tiene dos grandes inconvenientes al representar
un alto coste temporal (imposibilidad de automatizaciéon) y al estar sujeto a la subjetividad del
usuario.

Estudio de las derivadas de la deflexidn: existen otros procedimientos que analizan
directamente la deflexion de la curva de fuerzas mediante sus derivadas. En este sentido
existen distintos criterios para determinar el punto de contacto®”*%, El mds comun, consiste en
escoger el contacto inicial como el punto con la maxima variacion de la deflexién con respecto
a la posicion de los piezos. El principal problema al que se enfrentan este tipo de
procedimientos es el alto nivel del ruido que tienen las derivadas de la deflexién, sobre todo
en muestras blandas (como la mayoria de sistemas bioldgicos).

Ajuste de funciones por tramos: este método consiste en ajustar algun tipo de funcidn
a la curva de fuerzas, de manera que el punto de contacto se incluya como parametro libre. Y,
por tanto, la convergencia nos determine la posicion del punto de contacto. El

comportamiento para ajustar a la curva de fuerzas va desde simples funciones lineales y
cuadraticas para, respectivamente, la zona de no contacto y la zona de indentacion®. Hasta
funciones mas elaboradas como los modelos de Hertz o Sneddon (introducidos en la seccién
1.5 de este capitulo de la tesis)>**®%%6 E| principal inconveniente de este tipo de métodos es
la suposicion de un comportamiento para el material restringido al marco de una fisica
determinada. Lo cual conlleva que, para cualquier discrepancia o diferencia entre la realidad
observada y la teoria asumida, se introducira un error directamente en la colocacion del punto
de contacto.
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1.5. Modelos de mecdnica de contacto

Ratio de variaciones: este ultimo procedimiento estd basado en el estudio estadistico
por intervalos del comportamiento de la curva de fuerza-distancia. Badsicamente, dividiremos la
curva de fuerzas en pequeiias ventanas en funcidn del desplazamiento del piezo. Una vez
dividida, estudiaremos la variacion en la sefial de la deflexién (de forma puramente
estadistica®® o realizando regresiones locales por tramos®). De esta manera para la zona de no
contacto no deberiamos medir cambios en la sefial de deflexién, mas alla de los debidos al
ruido instrumental. Y para la zona de contacto, una vez la punta ha empezado la indentacidn,
deberiamos observar un incremento en la deflexion. Y, por tanto, obteniendo una variacién en
la deflexidn mayor en esta segunda regién que en la zona de no contacto.

Uno de los puntos clave de este método es que dentro de una misma zona (contacto o no
contacto), las variaciones medidas en dos distintos intervalos deberian ser equivalentes. Esto
nos permite comparar de forma inequivoca ventanas pertenecientes a las dos regiones, y
obtener claras diferencias. Una vez dividida la curva en intervalos, el tamafio de los mismos
determinara la precisién con la cual obtendremos el punto de contacto.

Para concluir esta seccién, caben destacar enfoques més recientes como el de Gavara®. El cual
propone la combinacién de diferentes tipos de metodologias para de forma comparativa e
iterativa, obtener un valor mas fiable del punto de contacto en nuestras curvas de fuerza-
distancia.

1.5. Modelos de mecanica de contacto

Hasta ahora hemos dado las claves para poder medir con un AFM tanto la deformacién como
la fuerza aplicada sobre un material de forma precisa. Por tanto, es el momento de incluir
algunas teorias capaces de transformar estos observables en propiedades mecanicas
caracteristicas del material. El comportamiento de cualquier material ante un conjunto de
fuerzas que lo deforman puede ser expresado mediante una ecuacion constitutiva. Esta
ecuacion proporciona informacidn intrinseca del material y, por tanto, depende Unicamente
de la naturaleza del mismo y no del tamafio o forma del objeto medido. En concreto, para el
caso mas sencillo, la respuesta de un material puramente elastico puede expresarse mediante
una ecuacién constitutiva del tipo:

oc=FEc¢ (1.8)

Que relaciona la tensién aplicada (o; “stress”) con la deformacion producida (g; “strain”) en el
material, a través de una constante E (indicador de dureza y resistencia a la deformacion). A
continuacién, introduciremos la solucidn particular de un experimento de cardcter
tridimensional, estando basada en la mecanica de contacto y correspondiente al tipo de
estimulo o deformacién que aplicaremos con nuestras puntas de AFM sobre los distintos
sistemas bioldgicos.

La mecanica de contacto es la disciplina que estudia la deformacién de solidos que se
encuentran en contacto entre ellos por uno o mas puntos. Uno de los problemas
fundamentales de esta area de la ingenieria mecanica es él de un semiespacio infinito
(representado por un material isotrépico puramente elastico) indentado por un cuerpo rigido.
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Este problema clasico fue tratado por Hertz (1881)% y Boussinesq (1885)% en primera
instancia, resultando en expresiones explicitas para la fuerza y el drea de contacto en funcién
de la indentacidon. Mas recientemente, humerosos autores han contribuido al desarrollo de
este marco tedrico, el cual es actualmente aplicado en infinidad de problemas de indentacion
para todas las longitudes de escala. Landau®® re-analizd y resumié todo el enfoque Hertziano,
derivando otra vez sus resultados y obteniendo expresiones para los campos de
desplazamiento y tensiones. Sneddon®”® continuo el enfoque abierto por Boussinesq y
desarroll6 una metodologia basada en transformaciones integrales. Finalmente derivando
soluciones para indentadores con diferente simetria axial. Asimismo, se han obtenido
soluciones aproximadas para casos con geometrias mas complejas como la piramidal®®7°,

Las soluciones al problema de indentacion de un semiespacio infinito por un indentador
axisimétrico estdn recogidas en la ecuacion 1.9, permitiéndonos representar de forma
compacta muchas de las soluciones para la indentacién de materiales elasticos con respuesta
lineal*->>,

F=216F (1.9)

En la ecuacidn 1.9 F es la fuerza aplicada por el indentador y 6 la indentacidn realizada en el
material. 1 y S son dos coeficientes que dependen de la geometria del problema y del
coeficiente de Poisson del material (v). Este coeficiente es una constante eldstica y parametro
caracteristico de cada material que indica la relacién entre las deformaciones transversales a la
direccion de carga, o fuerza externa aplicada sobre el material, y las longitudinales. Para
materiales blandos, como geles, polimeros y células, v suele asumir un valor de 0.5
(incomprensible; dada una compresién en una determinada direccidn acabara originando la
mitad de extensidn en la direccién ortogonal)>>>”7172, Para la mayoria de metales se encuentra
entre 0.25 y 0.35; para cemento y cerdmicas alrededor de 0.10; y para corcho, v = 0.
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Tabla 1.1. Soluciones para el problema de indentacion de un semiespacio infinito isotropo y eldstico por
medio de indentadores axisimétricos. Estdn recogidos los cuatro casos mds comunes de geometrias
axisimétricas utilizadas como sonda de AFM. Se han incluido tanto los valores del coeficiente A, del
exponente [ (ecuacion 1.9) asi como del radio de contacto para estas cuatro geometrias mds comunes.

Dichas configuraciones geométricas estdn descritas en la figura 1.5 con todo detalle. E* = 1—267'69'70.
=V
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1.5. Modelos de mecdnica de contacto

En la tabla 1.1 podemos observar distintos valores adoptados por el término A y el exponente
B de la ecuacién 1.9, en funcién de la configuracién del problema a resolver. Empezaremos
analizando el exponente f, dependiente de la geometria del problema (indentador).
Trataremos las distintas formas posibles para el indentador, asumiendo siempre
deformaciones sobre un material eldstico semi-infinito. Las indentaciones realizadas mediante
un cilindro plano se caracterizan por un drea de contacto constante en funcién de cuanto
penetremos el material, dando lugar a la obtencién de un exponente f igual a 1 para la
modelizacidn tedrica. En contraposicidn, para el caso de un indentador esférico (tratado en la
teoria original de Hertz) el exponente adquiere un valor de 3/2, lo cual lo hace claramente
diferenciable de los casos piramidal y cénico (Sneedon), en los cuales el exponente es de 2.
Esto es debido a que el area de contacto evoluciona de una forma completamente distinta en
funcién de la indentacién para las distintas geometrias de indentador.

Por otro lado, no solo 8 estd afectado por consideraciones geométricas del problema. Sino que
existen también aspectos geométricos que afectan al valor de . Como podemos observar en
la tabla 1.1 (con ayuda de la figura 1.5), para cada uno de los distintos casos, A tiene una
dependencia o bien con radio del cilindro (caso del “punch”), con el radio de la esfera
(indentador esférico o paraboloide), con el semiangulo del cono (indentador cénico) o con el
semiangulo de la piramide definido desde una de las aristas al centro (caso de indentador
piramidal con cuatro caras).

4
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Figura 1.5. Principales geometrias con las que se suelan modelizar las puntas de AFM. Para cada uno de
los casos incluimos la expresion para la respuesta del material a una fuerza determinada segtn
describimos en la ecuacion (1.9). En azul se ha destacado el principal factor geométrico que influye la
respuesta mecdnica para cada configuracion.

El area de contacto entre el material y el indentador ha sido resuelta matematica y
analiticamente para todas estas configuraciones axisimétricas expuestas en la tabla 1.1. Siendo
el radio de contacto la magnitud apropiada para indicarnos cdmo evoluciona esta area de
contacto conforme se va penetrando el material. Como es de esperar, para el caso del
indentador cilindrico el radio de contacto se mantiene constante al igual que el area. Por otro
lado, para los casos conico, piramidal y paraboloidal, el radio de contacto se comporta de una
forma concreta en funcién de la indentacion.
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Las diferencias en el término A no son puramente geométricas, sino que dependen de dos
pardmetros intrinsecos del material, como son el coeficiente de Poisson v y el médulo de
Young E (mddulo de elasticidad). E es una propiedad mecanica de los materiales sdlidos
eldsticos lineales y un indicador de la rigidez del mismo. En un problema unidimensional, se
define como el ratio entre la tensidn y la deformacion para un comportamiento perfectamente
elastico (ecuacién 1.8)73. El médulo de Young puede ser calculado para un caso muy concreto
y controlado (barra uniforme), resultando bastante académico y explicativo, y permitiéndonos
definirlo de forma intuitiva. El experimento de compresién longitudinal de una barra uniforme
y las magnitudes fisicas que lo engloban se encuentra recogido en la siguiente expresién:

o(e) F/A Fl

E = = =
£ AL/Ly, AAL

(1.10)

donde F es la fuerza ejercida sobre el objeto, A es el area de la seccién transversal
(perpendicular a la fuerza aplicada), AL es la longitud que el material se ha comprimido o
estirado y Ly la longitud inicial del objeto. Un esquema ilustrativo para este tipo de
experimento de obtencién del médulo de Young se encuentra expuesto en la figura 1.6.a).

a) b) c)
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Figura 1.6. Esquemas de experimentos tipicos para la obtencion de los tres distintos modulos de
elasticidad. a) Mddulo de Young, experimento de compresion longitudinal en una unica direccion. b)
Moddulo de cortadura, respuesta a esfuerzos transversales (como el realizado por unas tijeras romas). c)
Moddulo de compresibilidad, experimento de aplicacion de una presion homogénea (P) sobre todas las
caras del objeto’.

Si empezamos a incluir direccionalidades en este problema mecanico, tenemos que empezar a
tomar en consideracion tres modulos distintos para describir un material (recogidos en la
figura 1.6). Las definiciones que haremos a continuacién presuponen un material eldstico lineal
e isétropo:

Médulo de Young (E, comunmente denominado como mddulo de elasticidad, debido
a su extensa utilizacion en comparacién con los otros dos casos): definido para el caso de
tensiones y deformaciones longitudinales.

Mddulo de cizalla o cortadura (G, médulo de rigidez transversal o segunda constante
de Lamé): constante eldstica que nos da informacién sobre los cambios experimentados
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1.5. Modelos de mecdnica de contacto

debido a esfuerzos cortantes. Definido como la relacidn entre la fuerza tangencial por unidad
de dreay la deformacién angular del cuerpo.

tn F/A _FL

G =" = =__
0 Ax/L Alx

(1.11)

Donde T, es la tensidn cortante, O es la deformacién angular, F y A son la fuerza y el drea
sobre la que actua, respectivamente, L es la longitud inicial y Ax es el desplazamiento
transversal. Conceptualmente, la forma mas sencilla de entender este médulo es considerando
la configuracién de la figura 1.6.b, donde tenemos un cubo sometido a una fuerza cortante.

Médulo de compresibilidad (B): constante eldstica de un material que mide su
resistencia a una compresién uniforme. Indica el aumento de presidn necesaria para aplicar
una disminucién unitaria de volumen sobre un objeto.

5 - VdP_ P (1.12)
oAy AV, '

Donde P es la presién homogénea ejercida sobre todas las caras, IV es el volumen, AV es la
variacién del volumen, V,, es el volumen inicial y dP/dV es la derivada de la presidn respecto al
volumen. Una ilustracién de la compresion uniforme puede observarse en la figura 1.6.c.

Las propiedades eldsticas de los materiales lineales isdtropos ante pequefias deformaciones
vienen determinadas Unicamente por dos constantes. Estos pueden ser, por ejemplo, los
denominados parametros de Lamé: A1, y G. A, conocido como primer parametro de Lamé, no
tiene una interpretacién fisica directa o simple; o cualquier pareja de los ya introducidos:
coeficiente de Poisson, moédulos de elasticidad, moédulo de cizalla y mddulo de
compresibilidad. Al estar todos relacionados entre si, es posible calcular a partir de dos de
ellos, todos los demds. A continuacién, se introducirdn las férmulas de conversidén que
relacionan los tres moédulos descritos con anterioridad.

9KG

—_— (1.13)
3K+ G

E=26(1+v)=3K(1—-2v) =

En un experimento tipico de AFM, la punta ejerce una fuerza penetrando y ocasionando
deformaciones en el material en las tres distintas direcciones del espacio. Por tanto,
exponiéndonos a un completo problema tridimensional. Este problema fue resuelto por Hertz,
como ya expusimos al principio de esta seccion, para un tipo reducido de materiales
(puramente elasticos e isdtropos) bajo una configuracidn concreta (asumiendo que la muestra
representa un espacio semi-infinito). De esta manera existe la posibilidad de que, mediante un
experimento de curva de fuerza-distancia, seamos capaces de obtener informacidon sobre
magnitudes como el mddulo de elasticidad y el coeficiente de Poisson (expresiones derivadas
de la ecuacidn 1.9 con ayuda de la tabla 1.1). A partir de la ecuacién 1.13, seremos capaces de
extraer informacién también concerniente al resto de mddulos de elasticidad.
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1.6. El Modulo de Young (elasticidad) de muestras
bioldgicas

Uniendo todos los elementos que se han ido introduciendo a lo largo de este capitulo da pie a
considerar el AFM como una potente herramienta para extraer propiedades eldsticas de todo
tipo de materiales, entre los que se encuentran las muestras bioldgicas. Aplicando una
correcta calibracién, utilizando la metodologia experimental adecuada y empleando un marco
tedrico apropiado, nos permitird extraer informacién cuantitativa del médulo de Young de un
material de forma intuitiva, sencilla y fiable.

Previamente, se ha demostrado que existen pardmetros mecanicos conectados a propiedades
bioldgicas. Una gran variedad de trabajos avala este hecho. Andlisis de propiedades mecanicas
han sido participes en estudios relacionados con artritis’®, diabetes’®, asma’’, malaria’®®,
cancer®8* y anemia®, entre otros®®8 En la comunidad cientifica relacionada con el
microscopio de fuerzas atdmicas, el médulo de Young ha sido ampliamente utilizado para
caracterizar una gran variedad de procesos, afecciones y muestras bioldgicas. El caso mas
sonado, es el de la distincidn entre células cancerosas (malignas) y no cancerosas (benignas).
En lo que atafie a este tema en particular, podemos encontrar una amplia literatura, existiendo
estudios sobre cancer de vejiga, prostata, mama, Utero, pulmdn, pancreas, rifidn, tiroides,
ovarios, esdfago, condrocitos®1.. En general, casi todas las células cancerosas tienen en
comun una disminucién de rigidez (mdédulo de Young) respecto a su equivalente sana.
Dependiendo de ddnde esté localizado el cancer, el cociente entre el médulo de Young para
células malignas y benignas adquirird un valor determinado. También se ha demostrado que E
puede ser utilizado para estudios relacionados con el potencial migratorio de las células
cancerigenas (metdstasis)®2. Por otra parte, la elasticidad de las células viene afectada por la
edad de las mismas, con diversos estudios apoydndolo®. Y, por dltimo, cabe destacar la
utilizacidon del moédulo de Young para la evaluacion de los efectos de ciertas drogas sobre las
células, como por ejemplo citocalasina D, citocalasina B, latrunculina, paclitaxel, flucitosina,
colchicina, sustancias antifiingicas, etcétera®9%,

La gran versatilidad que representan las medidas de AFM nos permite caracterizar la respuesta
mecdnica de, desde tejidos bioldgicos con tamafios de milimetros, hasta filamentos
pertenecientes al citoesqueleto de una célula, con tamafios que rondan la decena de
nanémetros. Dandonos la oportunidad de estudiar todo tipo de elementos y materiales
biolégicos distintos®1%, Esta reciente irrupcién del AFM en campos del conocimiento como la
biomecanica puede llevarlo a ser una pieza fundamental a la hora de mejorar el entendimiento
de las fisiopatologias de una gran variedad de enfermedades. En la figura 1.7 exponemos de
forma resumida el mddulo de Young de diferentes materiales representativos con el fin de dar
una idea de su rigidez, hecho que ayudara al lector en su periplo a lo largo de esta tesis
doctoral. Para finalizar, en la siguiente subseccidon haremos especial hincapié en el médulo de
Young de tejidos bioldgicos ya que parte de la investigacion que discutiremos se realizard en
este tipo de materiales.
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Figura 1.7. Diagrama de Mddulos de Young en escala logaritmica de una amplia variedad de materiales.
El espectro barre valores desde 100 GPa (materiales muy duros) hasta 100 Pa (materiales

extremadamente blandos y fdciles de deformar)®:101-106,
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— 1.6.1. Tejidos bioldgicos del cuerpo humano

En la figura 1.8 introducimos una grafica que contiene los mddulos de Young para una serie de
tejidos representativos, presentes en el cuerpo humano. La posibilidad de medir propiedades
mecanicas de cada uno de estos tejidos representa una de las fortalezas del AFM a la hora de
afrontar su aplicabilidad al mundo de la biomedicina.
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Figura 1.8. Representacion de las propiedades biomecdnicas de una seleccion de tejidos bioldgicos en
términos del mdédulo de Young. Indicador de la cantidad de fuerza requerida para deformar una
sustancia, es decir, su rigidez. Cada tejido presenta un E diferente relacionado con sus propiedades
fisicas intrinsecas y la funcion especifica que tiene que desempefiar, siendo las diferencias entre ellos de
varios érdenes de magnitud*®’-112,
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1.7. Referencias

Los tejidos mas rigidos del cuerpo son los dientes y los huesos, con un E superior a los 10°
Pa'3114 En un segundo plano, y sin llegar al umbral de los GPa, se encuentra el tejido de los
cartilagos articulares'#1'>, Con una rigidez intermedia alrededor de los 10° Pa tenemos tejidos
como la piel o el estroma corneal, hasta llegar a los musculos'®18, En un nivel intermedio
bajo se encuentran los tejidos pulmonar, mamario y hepatico, con valores de mddulo de Young
superiores a los 10° Pa!'®'23, Finalmente, entre los tejidos mas blandos tenemos el tejido
adiposo, cerebral, de médula espinal y la mucosa estomacal (<10° Pa)!**!?’, Los datos relativos
a la médula espinal y el tejido adiposo en la figura 1.8 han sido incluidos gracias a los trabajos
desarrollados en los capitulos 5 y 6 de la presente tesis doctoral.

Excepcionalmente, el AFM ha tenido una gran repercusion en temas relacionados con la
diagnosis del cancer, aumentando el conocimiento de este tipo de enfermedades desde un
punto de vista mecanico, facilitando un diagndstico precoz y demostrando la existencia de una
marca mecanica Unica en los tumores para cada uno de los diferentes estados de progresiéon
del Céncer121’125’128'129.
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Capitulo 2

Viscoelasticidad y diferencias respecto al modelo
infinito - hertziano

2.0. Introduccidén

El modelo puramente eldstico introducido en el capitulo 1 representa una primera
aproximacién para caracterizar la rigidez de los sistemas bioldgicos, y en concreto de las
células. Uno de los objetivos del trabajo elaborado durante esta tesis, consiste en elaborar
alternativas a este modelo puramente eldstico e infinito, de manera que sea posible aportar
una descripciéon mas fiable, y acorde con la realidad, de la respuesta mecanica de este tipo de
sistemas. Para ello intentaremos extender las conexiones existentes entre el mundo bioldgico
y el mundo mecanofisico relacionando ciertos comportamientos observados en las células con
distintos pardmetros mecdnicos.

A continuacion, se intentaran introducir y abordar dos problemas distintos que se nos
presentan al caracterizar las células con un modelo exclusivamente hertziano. El primero se
centra en el grosor finito de las células. Como pudimos apreciar en la seccién 1.5, una de las
suposiciones durante el desarrollo del modelo de Hertz radica en el caracter ilimitado de la
anchura de la muestra objeto de estudio. Asumir que la célula se extiende hasta el infinito
representa una aproximacion no realista, la cual puede ser evitada mediante una serie de
inteligentes correcciones y extensiones de la teoria existente para la mecanica de contacto. El
segundo punto a considerar esta relacionado con el caracter heterogéneo de la célula.
Inicialmente el modelo de Hertz asume las hipdotesis de un material perfectamente
homogéneo e isétropo. Esto difiere con la estructura de una célula, la cual esta constituida por
una gran variedad de elementos diversos que forman un material altamente heterogéneo. En
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la investigacién expuesta sobre este segundo punto, trataremos la influencia que tiene un
elemento en particular de la célula (la corteza celular) sobre los valores de dureza que
obtenemos mediante las medidas de AFM. Esta corteza celular, también llamada corteza de
actina (“actin cortex”) o corteza de actomiosina, consiste en una region interna de la célula con
una alta densidad de filamentos de actina conformando una capa justo debajo de la
membrana plasmatica. Esta es una estructura muy comun en células eucariotas, se encuentra
adherida a la membrana celular y juega un papel muy importante en el control de la forma y
morfologia que adquiere la misma. En la mayoria de los casos, el grosor de esta corteza de

actina se encuentra entre los cientos de nanémetros y la micra’™®.
Corteza Celular P
Zad ™) .
— 4 ™. Ndcleo
4 ,.',j‘
\
A\
- N
e ST ol S it S s o A L TN

Substrato

Figura 2.1. Esquema de una célula tipica cultivada in vitro destacando el substrato y la corteza de actina.
La contribucion de estos dos elementos a la respuesta mecdnica de la célula ante un experimento de
AFM serd estudiada en este capitulo.

Aunque hayamos corregido parcialmente algunos de los principales problemas que nos
encontramos al extraer la respuesta elastica de nuestro sistema experimental, sigue siendo
muy optimista modelizar el alto grado de heterogeneidad que corresponde con una célula
exclusivamente mediante una respuesta de caracter elastico. En el interior de la célula
coexisten componentes como fibras pertenecientes al citoesqueleto, el nucleo, los nucléolos,
diferentes organulos, ribosomas, el citosol, etc.. Esto da cabida a una modelizacién
viscoelastica de la respuesta mecanica de células, permitiendo estudiar y tener en cuenta la
contribucion de cada uno de los componentes subcelulares a la respuesta global.

El primer paso para llevar a cabo una modelizaciéon viscoeldstica de las células es introducir las
nociones bdsicas sobre esta materia. En la seccidon 2.2 de este capitulo incluiremos los
principales conceptos fisicos relacionados con la viscoelasticidad para un problema
estrictamente unidimensional. Ademas, se incluiran los modelos mecanicos constitutivos mas
emblematicos, y que, por ende, pueden sernos de mads utilidad cuando nos enfrentemos al
estudio del comportamiento de las células.

Para finalizar este segundo capitulo discutiremos diversas metodologias experimentales, tanto
basadas en la microscopia de fuerzas atdmicas como ajenas a dicha técnica, que nos permiten
extraer informacion viscoeldstica de células bioldgicas. Primero, centrandonos en el AFM, se
introduciran dos clases de metodologias experimentales, una basada en métodos de fuerza
oscilatoria y otra en estudios de la respuesta temporal (secciéon 2.3). En cuanto a técnicas
ajenas al AFM, se discutiran métodos basados en conceptos fisicos diversos como la dptica, el
magnetismo o la microfluidica (seccion 2.4). Algunos ejemplos destacados son: el estiramiento
por medios épticos, la reometria por planos paralelos, la microreologia por seguimiento de
particulas o torsidon magnética, la citometria por microfluidica, entre otros.
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2.1. Limitaciones de los modelos hertzianos para la
extraccion de propiedades mecanicas de células con AFM

Como ya hemos adelantado, a continuacién, trataremos dos de los principales desafios que
nos encontramos al abordar la adquisicion de un valor fiable para la rigidez o dureza de las
células. Estos son: (1) los efectos debidos a la rigidez del substrato de cultivo, sobre el cual
yace la célula; y (2) la contribucién de la corteza celular sobre los datos obtenidos a partir de
curvas de fuerza-distancia mediante un AFM.

— 2.1.1. Correccion debido a los efectos del substrato

Los modelos mecdnicos de contacto semi-infinitos desprecian la influencia de la dureza del
substrato, usado para cultivar las células, sobre las medidas de propiedades eldsticas. El
problema mecanico de la indentacién de capas gruesas fue planteado en campos de la
ingenieria’ mucho antes de la aplicaciéon del AFM para extraer propiedades nano mecanicas de
células. Mas recientemente, Gavara & Chadwick® demostraron que la influencia del substrato
introduce un error en las medidas de médulo de Young en células. En este tipo de
experimentos de AFM, la tensién ejercida por la punta se propaga a través de la célula hasta
alcanzar al substrato. Una vez alcanzado, el efecto de la tensién se ve reflejado de vuelta hacia
la superficie celular en contacto con la punta, modificando de esta forma la deflexion
registrada por el AFM.

Las células de mamiferos cultivadas sobre soportes rigidos (usualmente una placa Petri) tienen
un grosor finito de 2-20 um, mientras que los experimentos de curvas de fuerzas por AFM
penetran una profundidad de 0.2-3 um®®, lo cual corresponde con un ~10-20 % del grosor
total de la célula. Por otro lado, el mdédulo de Young de una célula viva se encuentra en el
orden de los kPa (ver seccion 1.6 sobre mddulo de Young en el capitulo 1), mientras que el
soporte adquiere valores de decenas de GPa, representando una diferencia de alrededor de 6-
7 6rdenes de magnitud entre ambos materiales. Tanto el alto porcentaje de indentacidon como
la gran diferencia en valores de rigidez célula-soporte hacen que el efecto del substrato deba
ser tenido en cuenta y evaluado con precision, de forma que se puedan aportar propiedades
mecanicas fiables de las células que son objeto de medida.

Inicialmente, la influencia del substrato sobre medidas mecanicas de células fue tratado por
Dimitriadis et al'!, resolviendo el problema para una geometria esférica del indentador.
Posteriormente, Garcia & Garcia'? generalizaron la solucién para una gran variedad de
geometrias, a la vez que validaban el método por medio de simulaciones numeéricas. Este
ultimo trabajo presenta una teoria valida para cualquier tipo de indentador con simetria axial,
exponiendo en concreto los casos esférico, cdnico, indentador plano, nano-hilo y aguja.

La tabla 2.1 recoge las expresiones para un material puramente eldstico corregidas por su
grosor finito (asumiendo un coeficiente de Poisson de 0.5 y, por tanto, incompresibilidad) para
cuatro tipos de escenarios geométricos posibles. En cada una de esas ecuaciones se expresa la
fuerza real F en funcidn de la fuerza (Fy) que corresponderia al modelo hertziano (caso
infinito) multiplicada por una correccién (Cor). Fy (8, P;e,) depende de la indentacidn § y de
un parametro geométrico relevante Pg,,, €l cual viene determinado por el caso que se esté
estudiando. Para el indentador plano Pg,., = a, correspondiendo con el radio del cilindro. Para
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la punta conica Pg., = 8, correspondiendo con el semidngulo del cono. Para el caso
esférico Pz, = R, correspondiendo con el radio de la esfera. Lo que aqui denominamos caso
esférico estd referido al caso de un indentador de tipo paraboloide, aplicado dentro de la
condicion 6 < R. En la tabla 2.1, hemos incluido también dos geometrias adicionales, las
cuales pueden ser interesantes para la extraccion o el mapeo de propiedades nanomecanicas
con el AFM. Por un lado, tenemos la geometria de aguja (“needle”) que corresponde con un
indentador plano cubierto o finalizado por un cono. Y, por otra parte, lo que denominamos
como nanohilo corresponde a un indentador plano taponado por una esfera. Dadas estas
descripciones es esperable que las expresiones para ambos sean algun tipo de combinacién de
las tres basicas (indentador plano, esfera y cono), con las apropiadas condiciones de contorno.

La teoria expuesta anteriormente ha sido validada mediante simulaciones FEM (método de
elementos finitos, por sus siglas en inglés: “Finite Element Method”). Garcia & Garcia®?
simularon una curva de fuerzas distancia sobre un material con una rigidez de 4 kPa y un
grosor de 5 um. Posteriormente ajustaron, por un lado, modelos hertzianos y, por otro lado,
modelos que incluyen la influencia del substrato sobre las medidas de propiedades mecanicas.
Los resultados que obtuvieron estan recogidos en la figura 2.2. Esta figura nos muestra que el
error que se cometeria al no asumir este tipo de comportamiento no debe ser despreciado. La
no aplicaciéon de esta correccidon implicaria una cuantificacion errénea de las propiedades
mecanicas de la célula aportando un valor sobreestimado del médulo de Young. En la figura
2.2 también se observa como este es un artefacto que afecta todas las posibles geometrias del
indentador.

a) b) c)
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3 6 6 6
= .
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5 4 4 4
% 2 Sneddon-Cilindro 2 Sneddon-Cono 2 Sneddon-Parabaloide
'g Correcion efectos del substrato Correcion efectos del substrato Correcién efectos del substrato
2 0 0 0
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Figura 2.2. Resultados de la determinacion del médulo de Young comparando modelos hertzianos con la
teoria que considera efectos del substrato. a) Cilindro con a = 2.5 um. b) Cono de 8 = 76 °. c) Paraboloide
con R =5 um. El grosor del material simulado por FEM es de 5 um con un mdédulo de Young de 4kPa. Se
ajustaron las curvas de fuerza simuladas, por un lado, a los modelos de mecdnica de contacto expuestos
en el capitulo 1 de esta tesis; y, por otro lado, a las ecuaciones expuestas en la tabla 2.1. Adaptada del
trabajo de Garcia & Garcial*?.

Para concluir esta subseccion cabe destacar que la correccién debida al efecto del substrato
aumenta conforme se va incrementando el drea de contacto entre la punta y la muestra. En el
caso cilindrico, al ser el area de contacto constante la correccién se mantiene constante, ver
figura 2.2.a). Esto implica que para una misma indentacidn, el caso cénico siente en menor
grado la presencia del substrato en comparaciéon con el caso esférico (mayor area de
contacto), viéndose reducido el artefacto afiadido a las medidas.
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Expresion matematica

Geometria Esquema
F =F,(6, P, -Cor(6,P;., 0 . .
000 Poeo) (9, Poeo, 1) ilustrativo
Fy(6, Pgeo) Cor (6, Pgeo, 1)
Indentador | . 8a 5 1 1.133a 1.283a%? 0.598a® 0.291a*
plano punch M cell ﬁ + h + 2 + W3 - X
Punta conica | F tanf ., | 1 07218 tand 0.6506%tan”*# 0.4918%tan®*#  0.2256* tan* 0
u cone 8 31 Ecenr ﬂ + h + h2 + h3 + h4
. 16 1 1.133Vv6R 1.4976R 1.4695RV46R o..wmmamwwv
F. - 3/2
Paraboloide sphere 5 m.nw:/\.mmw ﬂ + - + % + e + 3
m.m here Qwv
. Fp(8) = P if6<6
Nanohilo m.:% :s\ﬁ v ﬁmﬁ:mﬁwﬁ%v + m.w::n:Qw - %mv N.W 5> %ﬁ
(o
Feone(6)
) Nﬂ Am. ”M cone . mw < mw
Nanoaguja Eow :%&EA ) Feone ) + ﬁu:zn:A% —&c) M“ S W %n
c

Tabla 2.1. Formulario de las correcciones debidas al efecto del substrato para las principales geometrias de puntas de AFM (cilindro, cono, esfera, nanobhil

nanoaguja). Esquemas, desde una perspectiva lateral del experimento de indentacion que se simula y resuelve teéricamente en el trabajo de Garcia & Garcia®?.
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2.1. Limitaciones de los modelos hertzianos para la extraccion de propiedades mecdnicas de células con AFM

— 2.1.2. Efecto del “actin cortex” en los valores extraidos de Modulo
de Young

Mediante técnicas de caracterizacién bioquimica se demostré que el principal componente de
la corteza celular es la actina. La actina es una familia de proteinas globulares que tienen como
funcién principal su polimerizacion en diferentes tipos de fibras. Se encuentran
fundamentalmente en las células eucariotas en forma de mondmeros libres (G-actin) o como
parte de polimeros lineales denominados microfilamentos (F-actin). Los microfilamentos son
uno de los tres componentes primordiales del citoesqueleto (compuesto por: microfilamentos,
filamentos intermedios y microtubulos) jugando un rol esencial en la movilidad celular,
durante la divisién celular y en la integridad estructural de la célula. Una gran variedad de
cofactores celulares ensambla la F-actin en configuraciones de distinta morfologia,
conformando la arquitectura y estableciendo la respuesta tanto mecdnica como dinamica de
las células eucariotas.

El grosor de la corteza celular ubicada justo debajo de la membrana plasmatica ha sido
determinado por diferentes técnicas de microscopia. Estudios de microscopia electrdénica de
transmisién (TEM, por sus siglas en inglés: “Transmission Electron Microscopy”) sugieren
valores en torno a los 100 nm en células de tipo Dictyostelium*>'* y células de melanoma
humano®. Estudios basados en microscopia de fluorescencia estiman valores mayores de 100
nm en Hela Cells %', Estudios de microscopia electrdnica de barrido han aportado valores de
30-150 nm en células redondeadas®’8,

Una de las maneras mas accesibles para observar la accidn de la corteza celular en la respuesta
mecanica de la célula es a través de cambios en la geometria de la punta AFM. Diferencias en
las medidas del médulo de elasticidad de células, entre geometrias caracterizas por ser, o
afiladas, o romas, es una fenomenologia previamente observada y bien conocida en la
comunidad de espectroscopia de fuerzas en células. Existe una gran variedad de estudios que
han observado un substancial incremento en los valores obtenidos para el médulo de Young
en puntas afiladas (cénicas, piramidales...) con respecto a los obtenidos con puntas romas
(esféricas, paraboloides...)*®%’. En nuestro caso particular, decidimos comprobar el alcance de
este tipo de comportamiento en una de las lineas celulares comerciales de las cuales
disponiamos: NIH 3T3 fibroblastos, realizando diversas secuencias de curvas de fuerza-
distancia. No se llegd a realizar un estudio sistematico en cada una de las lineas celulares, pero
si que se observd, cualitativamente, este tipo de tendencia en cada una de ellas. Para mas
informacidn sobre los experimentos mencionados consultar el Apéndice A.1.1.

Tanto los resultados expuestos en la bibliografia como los resultados del apéndice A.1.1. son
prueba de la influencia de la corteza celular en la respuesta mecanica de células medidas por
AFM. No obstante, existe aun bastante controversia sobre el posible origen de este fendmeno
de obtencidn de distinto mddulo de Young dependiendo de la geometria del indentador.
Diversos estudios justifican que este comportamiento pueda ser atribuido a artefactos: en el
proceso de medida como endurecimiento por deformacion (relacionado con plasticidad)?%22°,
en el proceso de estimacidon del drea de contacto!®, en la determinacién del punto de
contacto™ o en las interacciones con el substrato®®-°,

Como argumento a favor de nuestra hipdtesis, tenemos simulaciones por elementos finitos
gue demuestran como este comportamiento experimental es compatible con la presencia de
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la corteza celular'®?®, Boccaccio et al.'® han mostrado cémo afectan distintos grosores de la
corteza celular a las medidas de curva de fuerzas (manteniendo invariante la geometria de la
punta). Es posible observar en este trabajo como para la misma indentacién, el mddulo de
Young equivalente, obtenido al ajustar el comportamiento mediante un modelo hertziano,
seria mayor cuanto mds gruesa sea la corteza celular. A su vez, Vargas-Pinto et al?® observan
como un aumento de la rigidez de la corteza celular conlleva un incremento del médulo de
Young equivalente de todo el sistema. Este efecto se ve amplificado al utilizar puntas afiladas,

ya que con este tipo de puntas las medidas estan mas fuertemente afectadas por la corteza
celular (figura 2.3).

a) b)

20 35
35

15 — 25
20
15
10

E..icmo (normalizado) (u.a.)

1 10 100 1 10 100

Ecorteza celular (NOrmalizado) (U .a )

Figura 2.3. Resultados de simulaciones FEM (v=0.49) para el médulo de Young aparente del sistema
(Esistema, Nnormalizado por la dureza del citoesqueleto, siendo simulado como todo el material que se
encuentra bajo la corteza celular) en funcion de la dureza del “actin cortex” (E corteza celular, NOrmalizado de
igual manera que Esistema) que se le ha asignado. Se realizaron las simulaciones con tres distintas
geometrias de indentador. Los tridngulos representan la solucion para indentaciones con una punta
afilada. En cambio, los circulos, tanto solidos como sin rellenar, representan los resultados para puntas
esféricas con didmetro de 4.5 um y 10 um, respectivamente. El grosor de la corteza celular simulada es
de: a) 200 nm, y b) 400 nm. Figura adaptada de Vargas-Pinto et al 2.

Como conclusién de este apartado se puede afirmar que se ha aportado informacion
complementaria al hecho de que las medidas de AFM en células estan afectadas por la corteza
celular, observando un aumento del médulo de Young efectivo medido con las puntas afiladas
con respecto a las puntas esféricas o romas. Las puntas afiladas activan o sienten
principalmente zonas de la corteza celular mientras que las medidas con puntas esféricas estan
influenciadas por una combinacion de la corteza celular y el citoesqueleto que yace justo bajo
ella. Nuestros resultados y la bibliografia expuesta sugieren que, al realizar medidas de
cuantificacion del mddulo de Young en células mediante AFM, se deben considerar efectos
debido a la corteza celular.
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2.2. Viscoelasticidad

La viscoelasticidad es el estudio de las propiedades de los materiales que exhiben
comportamientos tanto viscosos como elasticos ante una deformacion dada. Un material
puramente elastico posee una ecuacién constitutiva independiente del tiempo. Por ejemplo,
no hay diferencia alguna al aplicar una tensidn durante un segundo o un dia, o al hacerlo
rapida o lentamente, la deformacidn resultante serd exactamente la misma. Esto da lugar a
qgue un material elastico se deforme instantdaneamente ante una tensidn aplicada, a la vez que
recuerda su configuracién inicial. Y, por tanto, una vez se elimine dicha tensién volverd
también instantdneamente a su estado original. En este tipo de materiales, la energia debida a
la deformacién es almacenada y recuperada completamente una vez dejen de actuar las
fuerzas externas sobre el material (no existe disipacion). El metal y la fibra de cuarzo, son
algunos de los materiales que mds se asemejan al perfecto material eldstico

Por otro lado, la respuesta de un material viscoso si que depende de la velocidad con la cual se
ha aplicado la tensidn, sin ser capaz de recuperar la configuracion inicial una vez es eliminada
la tension aplicada y dando lugar a que se mantenga el estado deformado. En un material
puramente viscoso, toda la energia requerida para producir la deformacion es disipada como
energia no recuperable (por ejemplo: calor). Entre los ejemplos mas conocidos de materiales
viscosos tenemos la brea o la miel.

La combinaciéon de componentes tanto elasticos como viscosos en un mismo material da lugar
a hablar de la viscoelasticidad, implicando una dependencia temporal en la respuesta
suministrada al observador y una cierta pérdida de energia en el proceso de deformacién. La
relacion dada por la ecuacidén constitutiva entre la tension y la deformacion no puede ser
expresada como una constante, como hicimos en el capitulo anterior para el caso eldstico
(ecuacion 1.8). En el caso mas general posible la tensién se convierte en un funcional de la
deformacién vy, por tanto, dependiente del historial de la deformacién o, en otras palabras,
como ha sido aplicada la deformacién a lo largo del tiempo. Podemos expresar esta idea con la
siguiente expresiéon3’:

t
o) = E [e(w)] (2.1)

—00

En la ecuacién 2.1 denotamos t como el tiempo en el que estamos midiendo y u como todos
los tiempos pasados, desde el inicio del experimento hasta el momento actual. o y €
representan componentes de los tensores de tensiones y deformaciones, respectivamente.
Dependiendo de las direcciones en las que estén actuando dichas tensiones y deformaciones,
entraran en juego una u otra componente del tensor. Por ejemplo, podrian hacer referencia a
un experimento de compresion o de “shear”. Manteniendo una nomenclatura genérica para
las componentes de ambos tensores hard que las expresiones que introduzcamos en este
apartado hagan referencia a un problema exclusivamente unidimensional.

Asumir un comportamiento viscoelastico lineal (aproximacion precisa para deformaciones
infinitesimales) implica que los funcionales deben satisfacer dos condiciones. Primero, un
incremento en el estimulo por un factor arbitrario @ debe incrementar la respuesta de igual
medida (ecuacidn 2.2.1). Segundo, una suma arbitraria de estimulos provoca una respuesta
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que es equivalente a la suma de las diferentes respuestas obtenidas, si cada estimulo hubiera
actuado independientemente (ecuacién 2.2.2).

t t

E [ae(w)] =a E [e(w)] = aa(t) (2.2.1)
t =X *® t
E Z e(uy)] = Z E [e(u,)] (2.2.2)

Andlogamente, en ambas expresiones podriamos intercambiar la deformacion por la tensién,
teniéndose que cumplir también esta condicion de linealidad.

Si el comportamiento mecdnico del material objeto de estudio se ajusta a las condiciones de
linealidad, podemos expresar la respuesta a un estimulo dado en forma de integral de
convolucién, aplicando el principio de superposicion de Boltzmann32. Esto da pie a que la
ecuacion 2.1 pueda expresarse mediante las expresiones contenidas en 2.3.1 y 2.3.2. De esta
forma, describimos la tensién, como la respuesta a una superposicion lineal de las
deformaciones presentes y pasadas.

o) =| Q(u) e(t—u)du (2.3.1)

e +

t
e(t) = f Uwo(t —u) du (2.3.2)

De la ecuacidn 2.3.1 podemos interpretar que la tensiéon ¢ en el tiempo presente t, afectada
por un historial de deformaciones & arbitrario, es una superposicion lineal de todas las
deformaciones aplicadas en momentos anteriores, multiplicado por unos valores que vienen
determinados por una funcién de ponderacién (“weighting function”), Q(t). La ecuacién 2.3.2
es interpretada de forma analoga, simplemente intercambiando tensiones por deformaciones,
y aplicando la correcta funcidn de ponderacion, U(t). Mas en detalle, Q(t), es conocida como
“relaxance”, representando la respuesta del material a un pulso (funciéon delta) de
deformacién. Por otro lado, U(t), es conocida como “retardance”, representa la respuesta a
un pulso de tensién.

Experimentalmente, aplicar una excitacion sobre un material en forma de pulso (o delta de
Dirac) resulta complejo y acarrea ciertas complicaciones. Por esta razdn, se suelen aplicar otros
tipos de excitaciones para extraer las propiedades mecdnicas de materiales. Normalmente
estan caracterizadas por una imposicion espontanea (o bien en forma de deformacién o en
forma de tensidn), la cual se mantendra constante en el tiempo indefinidamente. Si la
excitacidon escogida es una deformacién constante, estaremos ante un experimento de “Joad
relaxation”, y la respuesta del material vendra determinada por la funciéon de relajacién
(“relaxation function”, K(t)). Sin embargo, si aplicamos una tensién constante sobre el
material, estaremos ante un experimento de “creep compliance”, y la respuesta del material
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vendra dada por la funcidn de “creep”, J(t). Ambas funciones, independientemente, aportan
informacidn completa sobre la respuesta del material. Pudiéndose usar ambos métodos de
forma indistinta, y dando lugar a un estudio equivalente.

Aplicando el adecuado procedimiento matematico, es posible expresar las ecuaciones 2.3.1 y
2.3.2, en funcién de K(t) y J(t), de manera que la respuesta del material venga determinada
por la funcidn de relajacién o de “creep” (ecuacion 2.4.1 0 2.4.2).

a(t)zf K(t—u) —— ( ) (2.4.1)

€)= f Je -0 4 (2.42)

Histéricamente, estas dos funciones han sido los medios mas comunes de expresar la distinta
respuesta viscoeldstica de los materiales. Dependiendo del modelo constitutivo atribuido al
material les corresponderdn unas funciones de relajacion y de “creep” especificas,
permitiéndonos determinar el comportamiento del material relativo a tensiones vy
deformaciones, y caracterizarlo con los apropiados parametros mecanicos. A continuacion,
introduciremos los modelos mecanicos mas comunes y el tipo de respuesta que representan.

— 2.2.1. Modelos mecanicos constitutivos

En esta seccidn se introducira la representacion del comportamiento viscoelastico mediante
modelos mecdnicos unidimensionales, también conocidos como reolégicos. Cada uno de estos
modelos predice la repuesta del material ante diversas condiciones de excitacién. El
comportamiento viscoelastico tiene componentes elasticas y viscosas, las cuales se pueden
modelar como combinaciones de distintos elementos mecanicos (muelles para elasticidad y
amortiguadores para viscosidad). Cada modelo tiene una configuracion caracteristica de estos
elementos, que puede ser equivalentemente representado por medio de circuitos eléctricos
andlogos. En el circuito eléctrico equivalente, la tensidn representa el voltaje, y la velocidad de
deformacién la intensidad. A su vez, el médulo de elasticidad del muelle es andlogo a la
capacitancia (almacena energia) y la viscosidad del amortiguador a la resistencia eléctrica
(disipa energia).

Como ya se ha mencionado con anterioridad las componentes elasticas se pueden modelizar
como muelles (lineales, “Hookean springs”), teniendo tanto una masa como una energia
disipada despreciables. Este comportamiento viene representado por la ecuacién 1.8, que ya
introdujimos en el capitulo anterior, y en el cual Unicamente tratdbamos el caso puramente
eldstico. Por otro lado, las componentes puramente viscosas estdan modelizadas por
amortiguadores (lineales, “Newtonian dashpot”) con una masa despreciable. En este segundo
caso, la relacidn entre la tensidn y la deformacion vendra dada por la siguiente ecuacion
constitutiva,

_ de (2.5)
=
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donde 71 es la viscosidad del material y de/dt es la primera derivada de la deformacién. A
mayor rapidez en la deformacién, mayor sera la tensidn aplicada.

Distintas combinaciones de muelles y amortiguadores dan lugar a diferentes modelos
reoldgicos. A continuacién, discutiremos algunos de los mas representativos, entre los que se
encuentran: el modelo Maxwell, el modelo Kelvin-Voigt, el SLS (por sus siglas en inglés:
“Standard Linear Solid”) y los modelos tipo “Power Law”3'32,

Maxwell: este modelo mecanico esta caracterizado por un muelle y un amortiguador
en serie (ver Tabla 2.2, representacién del modelo Maxwell). En esta configuracion, la tension
que sienten ambas partes del sistema es equivalente 0yt = Ogamper = Ospring- Mientras
que la deformacidn total vendra dada por la suma de ambas contribuciones €;p¢q1 =
€damper T Espring- Estas dos expresiones pueden ser rescritas en una Unica ecuacion (2.6),
representando la relacion tensidon-deformacién para este tipo de materiales.

de(t) oa(t) N lda(t)

2.6
dt n E dt (26)

Kelvin-Voigt: este modelo es representado por un muelle y un amortiguador en
paralelo, como esta mostrado en la tabla 2.2. Dado que ambas componentes se encuentran en
paralelo la deformacion en ambas sera equivalente €;otq1 = €Egamper = Espring- Sin embargo,
la tension total sera la suma de ambas contribuciones 0¢otqi = Ggamper + Ospring- Gracias a
estas propiedades un material Kelvin-Voigt esta gobernado por la siguiente expresion o
ecuacion constitutiva:

o(t) = Ee(t) + n% (2.7)

El modelo Kelvin-Voigt predice de forma mas realista un experimento de “creep” (aplicacién de
una tensién constante, gy), ya que en el limite de tiempos infinitos se aproxima a la
deformacién constante mientras que el modelo Maxwell crece linealmente como funciéon del
tiempo de forma ininterrumpida. No obstante, para un experimento de “load relaxation”
(deformacién constante a lo largo del tiempo, &;) un material Maxwell presenta un
decaimiento exponencial, mientras que en este caso es el Kelvin-Voigt el que no presenta
relajacidn de la tension con respecto al tiempo.

“Standard Linear Solid” (SLS): también conocido como modelo Zener, es un modelo

viscoeladstico que es capaz de predecir realisticamente tanto el “creep” como el “load
relaxation”, combinando tres diferentes elementos mecanicos. El SLS aglomera los aspectos
positivos de los dos modelos previamente introducidos. Existen dos posibles representaciones
para el SLS; la Maxwell y la Kelvin (figura en tabla 2.2). En la configuracion Maxwell se presenta
el conjunto como dos sistemas en paralelo; primero un muelle solitario, y posteriormente, un
muelle y un amortiguador en serie. Por otro lado, en la configuracidon Kelvin invertimos los
ordenes, presentamos el conjunto como dos sistemas en serie, primero un muelle, y después,
un muelle y un amortiguador en paralelo. Dado que ambas configuraciones presentan un

35
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comportamiento mecdanico equivalente (modelos conjugados que pueden obtenerse uno a
partir del otro3!), introduciremos exclusivamente la matematica de la configuracién Maxwell,
la cual suele usarse cuando el estimulo aplicado es una deformaciéon. En la ecuacién 2.8 se
describe la relacidn entre tensién y deformacion para el caso previamente mencionado.

n do(t) n (E1 + E;) de(t)
E, dt Ere(®+ E, dt

o(t) + (2.8)

Ley de Potencias (“Power Law”): todos los modelos viscoelasticos presentados hasta
ahora estdn basados en redes de muelles y amortiguadores conectados en serie o en paralelo
con distintas configuraciones. Para los casos de los modelos con una gran variedad de estos
elementos se puede demostrar que la funcidn de relajacién del sistema puede resumirse en el
tiempo elevada a una potencia®*=°. La gran diferencia de este modelo respecto a los
anteriores, es que, al englobar el comportamiento de una gran cantidad de elementos, no
tendremos un Unico tiempo de relajaciéon. Andlogamente al muelle y el amortiguador, este
modelo puede representarse por un elemento fraccional (“Scott-Blair’ o “spring-pot”) con una
ecuacion constitutiva del tipo 2.93674°,

d’e

Donde 0 <y <1 es el elemento fraccional actuando sobre la derivada. Esta expresion se
traduce en una funcién de “creep” para el sistema modelizado conforme a la ecuaciéon 2.10.

J@®) =Jo (%)y (2.10)

El pre-factor Jo caracteriza la blandura del material (magnitud con un significado inverso al
modulo de elasticidad), la constante to normaliza la variable temporal, y el exponente y
(parametro mas relevante) expresa como de cercano es el comportamiento del sistema a un
muelle “Hookean” (y = 0) o un amortiguador “Newtonian” (y = 1). Se puede observar como
paray = 0 la ecuacidn constitutiva 2.9 se reduce a una del tipo 1.8 (toda la energia debido a la
deformacién es almacenada de forma eldstica), mientras que para y = 1 se convierte en una
expresion similar a 2.5 (el sistema es incapaz de almacenar eldsticamente la energia de
deformacién, disipandola en forma de calor).

Una vez introducidos algunos de los modelos mecanicos mas bdsicos, y otros con especial
relevancia en la modelizacion de sistemas bioldgicos, es momento de resumir toda la
informacidn previamente descrita. En la tabla 2.2 se pueden encontrar los cuatro modelos que
hemos discutido en el texto incluyéndose la funcién de relajacién y la funcion de “creep” de
cada uno de los ellos. Estas expresiones tendran un papel crucial en el desarrollo del capitulo
3, que es cuando aplicaremos los conceptos viscoeldsticos para modelizar el comportamiento
de células vivas. Finalmente, cabe mencionar que en esta misma tabla estan representados
cada uno de los modelos como conjuntos de varios amortiguadores y/o muelles conectados en
serie y/o paralelo entre si.
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Expresiones matematicas

Modelo Representacion del
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Tabla 2.2. Comparacién de los distintos modelos reolégicos introducidos. La tabla contiene tanto la funcion de relajacién como la de “creep” para cada uno de los
modelos. A su vez, la representacion del modelo en funcion de muelles, amortiguadores o “spring-pot” se encuentra incluida. Para el caso particular del SLS, las

E{+E,
Eq

expresiones matemdticas estdn referidas a la configuracion Maxwell( Aﬂ,m& = ﬁm&v.



38

2.3. Métodos experimentales para medir las propiedades viscoeldsticas de células con un AFM

2.3. Métodos experimentales para medir las propiedades
viscoelasticas de células con un AFM

La comunidad cientifica que basa sus trabajos y aportaciones en la técnica de AFM ha ido
proponiendo, a lo largo de las ultimas décadas, diversos métodos para extraer las propiedades
mecdanicas de una gran variedad de materiales. Entre estos estdn tanto células como tejidos
biolégicos. A continuacidn, se introducirdan y enumerardn una serie de estudios de AFM
dedicados a la obtencién de las propiedades viscoelasticas de células. Estas contribuciones
pueden ser clasificadas en dos categorias principales, métodos de estudio de la respuesta
temporal y métodos basados en la aplicacion de una fuerza oscilatoria.

b)

Fuerza e
= indentacion umbral

Ida

Oscilacion sinusoidal

Fuerza

: Punto de Contacto
=  5=0
: Vuelta

Indentacioén

Figura 2.4. Esquema del procedimiento experimental de los denominados métodos de fuerza oscilatoria.
a) llustracién de como inicialmente indentamos la célula una profundidad &, para posteriormente
aplicar una excitacién con amplitud de &§(w) sobre la célula. Adaptada de Rother et al**. b) Curva de
fuerzas-distancia que ejemplifica el mismo protocolo experimental, la amplitud de las oscilaciones
inducidas a una determinada indentacion § = §, suelen ser del orden de decenas de nanémetros.

Lo que denominamos métodos de fuerza oscilatoria son todos aquellos procedimientos en los
cuales la punta penetra la célula hasta una profundidad preseleccionada o indentacién (6 =
8p), seguido de una posterior perturbaciéon de la misma en forma sinusoidal (la figura 2.4
contiene un esquema representativo de esta metodologia). Los primeros en introducir esta
metodologia fueron Shroff et al.** y Mahaffy et al.*®, permitiéndonos el estudio reoldgico de la
dependencia en frecuencias tanto de geles como de células. En este trabajo obtienen
informacidn sobre el modulo complejo o mdédulo dindmico E*(w), propiedad que hace
referencia al cociente entre deformaciones y tensiones en condiciones vibratorias (w =
velocidad angular).

o(w) = E*(w) e(w) (2.11)

Como se indica en la ecuacion 2.11, E*(w) se define como la respuesta sinusoidal de la tensidn
en estado estacionario debida a una deformacion sinusoidal de amplitud unidad. Para un
material puramente elastico toda la respuesta se encuentra en fase con el impulso, por
ejemplo, para una deformacién del tipo €(w) = €ysin(wt), la consecuente tensidn ejercida
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(ecuacion 2.11) serd o(w) = gy sin(wt + 1) = E* ¢, sin(wt), con A =0y E*(w) =E'. En
cambio, para un material puramente viscoso, la tensidn es proporcional a la velocidad de la
deformacién (ecuaciéon 2.5), y por tanto toda la respuesta se encuentra fuera de fase.
Aplicando el mismo ejemplo, la tensién provocada en el material serd del tipo o(w) =
g sin(wt + 1) = E* €y w cos(wt), con A =90° y E*(w) =E". Por tanto, un material
viscoelastico, exhibird un comportamiento intermedio (ecuacién 2.12), con una componente
en fase que viene dada por el “storage modulus”, E', relacionada con la parte real del médulo
complejo y representando la energia almacenada por el sistema; y una segunda componente
que viene determinada por el “loss modulus”, E''o Ej, ., relacionada con la parte imaginaria
del mddulo dindmico y representando la energia disipada durante el estimulo.

Ill

E*(w)= E'+iE" (2.12)

El ratio entre el “loss” y el “storage modulus” es definido como la tangente de perdidas:
tanA = E''/E’', aportandonos informacion sobre el grado de amortiguamiento que presenta el
material.

Extrapolando esta idea, Mahaffy et al.*® estudiaron la diferencia entre la sefial oscilatoria que
aplicaban a la muestra con la sefal de repuesta leida en la micropalanca, pudiendo obtener
informacidon completa del médulo complejo del material medido. Asimismo, en este trabajo
asumen un area de contacto constante durante las oscilaciones, ya que las amplitudes de las
mismas se mantienen muy bajas. De esta forma evitan las complicaciones derivadas de la
tridimensionalizacidn del problema, lo que conllevaria un area de contacto dependiente de la
indentacidn. Este aspecto en concreto del problema de indentacién sera abordado en el
capitulo 3 de la presente tesis doctoral. Finalmente, cabe destacar que este procedimiento
experimental, clasificado en métodos de fuerzas oscilatorias, ha sido ampliamente usado en
gran cantidad de trabajos cientificos para el estudio de propiedades mecanicas de una gran
variedad de células**,

AAAAMMAMMANAANAAMANY

I
kcant % [:q Ccant

A

c dinamica LJ k dindmica
muestra muestra

ALl R TR R R R R Y

Figura 2.5. Modelo equivalente utilizado en los experimentos siguiendo el método denominado “multi-
harmonic AFM experiments” para el contacto con la célula para extraer las propiedades viscoeldsticas
(kdindmica. grqdiente de fuerzas repulsivas dindmico; y cZEmica. gmortiguamiento dindmico). En esta
configuracion miden tres observables: deflexion media (Ao), amplitud del primer armdnico (A1) y la

diferencia de fase (¢p,); para obtener informacion sobre las propiedades viscoeldsticas.
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Existen otra clase de experimentos que también pueden ser englobados en métodos de fuerza
oscilatoria, son los denominados “multi-harmonic AFM experiments”. A diferencia de la
anterior metodologia, en este caso no se utiliza una indentacion previa a la oscilacidn de la
micropalanca, sino que es la propia oscilacidon la que se usa para indentar la muestra y extraer
las propiedades mecanicas. Requiriendo del uso de un elaborado marco teédrico, y en muchos
casos no siendo posible la extraccidon de propiedades constitutivas del material como son el
moédulo de Young vy la viscosidad, o como el “storage” y “loss modulus”. La configuracion
experimental usada mediante este método estd representada en la figura 2.5, utilizando una
teoria de vibracidn lineal (oscilador armdnico de masa puntual) e informaciéon de varios
armonicos para extraer informacién mecénica del material deseado*’=°.

Como ya se introdujo al principio de esta seccion, existen otro tipo de procedimientos
destacables en lo referido a la extraccion de propiedades viscoeldsticas de células, estos son
los denominados métodos de estudio de la respuesta temporal®*™>. Estos métodos estan
basados en los conceptos experimentales previamente introducidos en la seccién 2.2 sobre
modelos mecanicos (“load relaxation” y “creep complicance”). A continuacién, expondremos el
caso concreto de como realizar este experimento con una técnica en particular, el AFM. Para
un experimento de “load relaxation”, la punta es acercada a la muestra y posteriormente
penetrada hasta una cierta indentacién. Una vez alcanzada, el microscopio se encargard de
mantener la posicion de la punta constante (para ello se mantiene la indentacion constante:
S(t) = const), mientras que los cambios en la fuerza ejercida por el material sobre la punta
seran registrados. Por el contrario, en un experimento de “creep”, realizamos el proceso
inverso. También acercamos la punta a la muestra y la penetramos. Sin embargo, esta vez el
microscopio tiene que mantener constante la fuerza ejercida sobre le material (F = const),
mientras que se miden los cambios en indentacion.

El principal inconveniente o desventaja al cual se tienen que enfrentar este tipo de
procedimientos es el largo tiempo de adquisicion al cual es expuesta la muestra. Para un
experimento de ambos tipos (“creep” o relajacién) es necesaria la actuacidon periodos de
tiempo que pueden rondar los segundos. Y, por tanto, abocando estas metodologias a la
imposibilidad de un mapeo o adquisicion de imagenes de propiedades mecdnicas de alta
resolucion.

2.4. Otros métodos para lograr extraer propiedades
mecanicas de células mas alla del AFM

Mas alld de los estudios realizados por la comunidad cientifica de AFM, existen una gran
variedad de técnicas y herramientas dedicadas a la extraccion de propiedades mecanicas de
células o muestras bioldgicas. En esta seccién se introducirdn las técnicas mas comunes
utilizadas en el ambito cientifico para este propdsito. Métodos experimentales como
“Magnetic Twisting Cytometry” (MTC), microreologia por seguimiento de particulas (PTM, por
sus siglas en inglés: “Particle-Tracking Microrheology”), reometria de planos paralelos (PPR,
por sus siglas en inglés: "Parallel-Plate rheology”), reologia de capas celulares (CMR, por sus
siglas en inglés: “Cell Monolayer Rheology”), aspiracion con micropipetas, (MA, por sus siglas
en inglés: “Micropippete Aspiration”), substratos elastoméricos, (ES, por sus siglas en inglés
“Elastomeric Substrate”), citometria por microfluidica, (MC, por sus siglas en inglés:
“Microfluidic Cytometry”) o estiramiento 6ptico (OS, por sus siglas en inglés: “Optical
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Strechting”). Todas las técnicas mencionadas pueden englobarse en tres distintas categorias:
medidas basadas en particulas submicrométricas (MTC y PTM), métodos dedicados a medidas
de monocapas celulares (CMR y ES) y procedimientos capaces de medir la respuesta de una
célula completa (PPR, OS, MA y MC)3%°6-%9,

La comparacion entre las diferentes técnicas experimentales expuestas puede resultar
complicada y distar en muchos de los casos de lo trivial. Como ya se comentd en la subseccion
sobre la influencia de la corteza celular, dentro de las propias medidas de AFM, hay que tener
especial cuidado y atencién al comparar experimentos realizados con diferente tipo de puntas
o con distintas velocidades. No obstante, existen mas factores que pueden cambiar el mddulo
de Young de las células que medimos experimentalmente. Entre este tipo de factores se
encuentran por ejemplo si trabajamos con una poblacién o con una célula individual; si la
célula se encuentra flotando o adherida a un sustrato; si estamos midiendo la respuesta celular
de forma global o local; si se estd usando una drea de contacto célula sonda grande o pequefia;
si se estdn evaluando zonas concretas como el nucleo, citoplasma, lamelipodios, corteza
celular, etc.; si se estan ejerciendo mayores o menores tensiones; o simplemente cual es el
ambiente extracelular y como estd influenciando nuestras medidas. Todos estos factores o
condiciones experimentales deben ser tenidos en cuenta y evaluadas cuidadosamente para
poder llegar a una comparacién exitosa entre las distintas técnicas experimentales. A
continuacidn, se describirdn brevemente las bases de cada una de las metodologias que se han
mencionado previamente.

Métodos basados en el seguimiento de particulas:

MTC (“Magnetic Twisting Cytometry”): Esta técnica se basa en la aplicacion de un
campo magnético homogéneo sobre un sistema previamente configurado, el cual estd
compuesto por una particula ferromagnética colocada sobre la superficie de una célula.
Mediante la exposicidn a un campo magnético originado por unas bobinas, se produce el
movimiento y rotacién de la particula ferromagnética, a la vez que interacciona con la célula.
Con esta metodologia es posible obtener valores del mddulo de cortadura del material,
conociendo el desplazamiento de la particula, el campo magnético aplicado y el drea de
contacto entre la particula y la célula336%-%>,

PTM (“Particle-Tracking Microrheology”): Este segundo método consiste en la medida
del movimiento espontaneo de una serie de particulas submicrométricas previamente
inyectadas en la célula. Sencillamente, unas particulas fluorescentes se introducen en la célula,
nucleo o citoplasma, y se mide su movimiento y evolucién dentro de la misma. Para analizarlo
se suele evaluar el desplazamiento cuadratico medio de las trayectorias de cada una de las
particulas, pudiéndose obtener valores de elasticidad y viscosidad para la célula®®7°,

Método de medida de monocapas celulares:

CMR (“Cell Monolayer Rheology”): En este caso se utilizard un reémetro para intentar
calcular el médulo de cizalla de las células. La configuracion experimental consiste en un plano
o placa y un anillo, entre los cuales se colocaran las células formando una monocapa dispersa.
En algunos casos habra que utilizar compuestos como la fibronectina para mejorar la adhesion
de las células a los platos del redémetro (anillo y plano). Una vez colocadas las células se
realizard una rotacion del anillo sobre su eje de simetria, y, por tanto, aplicando una
deformacidn transversal sobre las células’.

41



42 2.4. Otros métodos para lograr extraer propiedades mecdnicas de células mds alla del AFM

“Magnetic Twisting Cytometry”

de particulas

Técnica Categoria Ventajas / Inconvenientes
T% Medir propiedades locales de células.
B Amplio rango de frecuencias (0.01 -1000 Hz).
magnética Medida de hasta ~100 células en paralelo,
Seguimiento rendimiento: 2000 células por hora.

Alta resolucion en cambios de dureza (~1 s).

Bajo torque maximo aplicable.
Trabaja en la superficie celular.

KT Agitacion

térmica

“Particle-Tracking Microrheology”

Seguimiento
de particulas

Intracelular, medidas locales y cuantitativas del
modulo de cortadura.

Altas frecuencias (hasta 100 kHz).
Rendimiento: 30 células por hora.

Limitado a materiales transparentes.
Solo para materiales blandos (G << 100 Pa).

Posibilidad de medir toda una capa de células.

S
> Fuerzas de tracccion

“Elastomeric Substrate”

T
Monocapa
' - [—— celular Rendimiento: 5-6 horas por monocapa.
= | No tiene resolucion subcelular.
“Cell Monolayer Rheology”
Habilidad de medir las fuerzas de traccion de
células tanto individual como colectivamente.
Monocapa -
celular Principalmente para células adherentes.

Propiedades de las células afectadas por la
topografia del substrato.

F
Microplaca flexible

Microplaca rigida I

Mvt. por
piezoeléctricos

]

“Parallel-Plate Rheometry”

Deformacion
Global

Controlar el pre-estrés de la célula.
Amplio rango de fuerzas (hasta ~ 1 uN).

No tiene resoluciéon subcelular.
Bajo rendimiento: 6 células por hora.

Haz laser

“Optical Stretching”

Deformacién
Global

Medidas con alta precision a bajas fuerzas (10-2-
103 pN).

Alta resolucién en cambios de dureza (~1s).
Rendimiento: 60-300 células por hora.

Fuerza maxima < 500 pN.
Calentamiento de la célula causado por el laser.

Pipeta

Deformacién
Global

Simple y econémico.
Amplio rango de fuerzas (hasta ~ 100 nN).

Posible dafio a las células.
Capacidad: menos de 6 células.
Bajo rendimiento: <1 célula/10 minutos

“Microfluidic Cytometry”

Deformacién
Global

Rendimiento: ~ 3600 células por hora.

Posible dafio a las células.
Propenso a la adhesién de células y
obstrucciones.

Tabla 2.3. Resumen comparativo de las técnicas mds comunes de la literatura cientifica para extraer
propiedades mecdnicas de células a parte de la microscopia de fuerzas atémicas.
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ES (“Elastomeric Substrate”): Técnica que permite determinar las fuerzas de traccidn
tanto de una célula como de una poblacién de las mismas mediante la deformacién que
ejercen sobre un determinado substrato. Dicho sustrato estara formado por micro-postes o
micro-pilares verticales (normales a la superficie) que se venceran en una direccidon u otra
segln la célula ejerza una tensién sobre ellos”.

Métodos basados en la deformacion de toda la célula de forma individual:

PPR (“Parallel-Plate Rheometry”): Mediante esta técnica se usa en reémetro de planos
paralelos para medir la deformabilidad y dureza de las células. El sistema experimental
consiste en dos placas, una rigida y una flexible (previamente calibrada), entre las cuales se
introducira una unica célula. La célula es presionada y estirada entre ambas placas mediante
una serie de movimientos tanto oscilatorios como a velocidad constante. Analizando y
comparando el movimiento introducido por la placa rigida y la consecuente respuesta en
forma de deflexion en la placa flexible, es posible obtener informacion sobre valores
relacionados con la elasticidad y viscosidad de la célula que estd siendo estudiada’7®.

OS (“Optical Stretching”): el estiramiento dptico es una técnica de la misma familia que
las pinzas dpticas (“Optical Tweezers”), todas ellas consistiendo en trampas épticas (“Optical
traps”). Las trampas Opticas aprovechan la diferencia en el indice de refraccién entre una
particula y su medio circundante, para mover o mantener inmdviles objetos microscépicos.
Para ello se usa un haz laser altamente focalizado, el cual pasa a través del objeto
transfiriéndole momento debido a estos cambios en el indice de refraccidn. Esta transferencia
de momento implica una fuerza neta sobre la interfase objeto-medio (segunda ley de
Newton), ocurriendo tanto a la salida como a la entrada del haz en el objeto. Si el objeto posee
un indice de refraccidn mayor que el medio circundante, el haz del laser gana momento al
entrar en el objeto, ocasionando una transmision de momento a la superficie del material
(interfase) en la direccién opuesta a la del haz. De forma analoga, el haz al salir del material
pierde momento transfiriéndoselo a la superficie de salida del material en la direccién de la
propagacion de la luz. Aprovechando este fendmeno fisico, el OS se caracteriza por colocar en
el mismo eje dos haces laser no focalizados completamente idénticos y provenientes de
direcciones opuestas. En medio de ambos haces divergentes se posicionara una célula, cada
uno de los haces por separado intentara mover la célula en una direccién, contrarrestandose
uno al otro y manteniendo la célula estabilizada en el eje (mecanismo descrito en la figura
sobre OS en la tabla 2.3). Esta trampa Optica origina unas tensiones sobre la célula

ocasionando deformaciones y elongaciones de la misma a lo largo de la direccion del eje sobre
el cual estdn trabajando los haces laser. Conociendo las deformaciones originadas, las
tensiones aplicadas y algunos factores geométricos es posible obtener informacion de las
propiedades viscoelasticas de la célula’’®2,

MA (“Micropippete Aspiration”): Mediante esta técnica experimental se usa una

micropipeta para succionar una célula individual gracias a la utilizaciéon de una diferencia de
presion. Normalmente, la célula se aspira mediante la aplicacion de una presién negativa o
succiéon con ayuda de una jeringa (bomba de infusidn de jeringa). Una vez atrapada la célula se
encontrard deformada llegando a cierta longitud de aspiracién. Todo el proceso serd
monitorizado por microscopia dptica, permitiéndonos conocer propiedades como la tension
superficial de la célula®,.

MC (“Microfluidic Cytometry”): Este tipo de citometria consiste en la creacién de un

conjunto de micro tuneles por los cuales pueden moverse células vivas flotantes. Dentro de
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esta red de tuneles existen zonas en las cuales el conducto se estrecha, quedandose la célula
atrapada y deformada, y permitiéndose medir propiedades mecdnicas de la misma®. Esta
técnica representa una extensién de la técnica anterior (MA) para la medida simultanea de
varias células.
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Capitulo 3

Determinacion de propiedades mecanicas de
células vivas y su evolucion ante la
despolimerizacion del citoesqueleto

3.0. Introduccion

Toda célula viva estd constantemente sujeta a la accién de fuerzas mecdanicas de indole tanto
compresivo, extensivo, de cortadura... La habilidad de las células para responder a este tipo de
acciones y deformase es un punto critico en campos como homeostasis de tejidos y érganos
adultos’?, o como desarrollo embrionario®. Incluso en trabajos recientes, se han revelado que
cambios en la mecanica celular son sellos distintivos para diversas enfermedades del ser
humano, en particular cédncer metastatico, afecciones cardiovasculares, inflamacion,
laminopatia y la fragilidad relacionada con la edad*®. Esta respuesta celular ante fuerzas
mecanicas (ejercida directamente sobre la célula o a través del ambiente circundante: células
vecinas o matriz extracelular®) viene definida por la mecénica celular, pudiendo ser de tipo
viscoso, eldstico o viscoelastico. A lo largo de este capitulo confirmaremos la hipdtesis sobre
un caracter viscoelastico en la respuesta de células bioldgicas.

En capitulos anteriores se han ido introduciendo una gran variedad de metodologias que
combinandolas nos hardn capaces de extraer informacion mecanica de células. En primer
lugar, el capitulo 1 engloba toda la informacion referente a indentaciones tridimensionales de
materiales puramente elasticos. Por otro lado, el capitulo 2 introdujo los conceptos basicos de
la respuesta viscoelastica, cifiéndose a un caso unidimensional.
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3.0. Introduccion

La propuesta que vamos a plantear a continuacién, y en la cual se basa el proyecto
desarrollado en esta seccidén, radica en la idea de usar uno de los protocolos mas extendidos
en la comunidad de AFM a la hora de extraer informacidon mecdnica de cualquier tipo muestra.
Desde muestras consideradas como materia blanda, rango de kPa, hasta materiales con
modulos de elasticidad cercanos a los GPa. Este procedimiento es el conocido como curva de
fuerza-distancia, el cual consiste en indentaciones ciclicas del material midiendo al mismo
tiempo tanto la fuerza ejercida sobre el mismo como la distancia recorrida por el indentador.
En el caso que exista contacto entre el indentador y la muestra, la distancia recorrida por el
indentador correspondera con la deformacién causada sobre el material objeto de estudio.

Substrato

Figura 3.1. Esquema de una célula tipica cultivada in vitro destacando el substrato, la corteza de actina y
el nucleo. En este tercer capitulo de la tesis se abordard la cuestion sobre el tipo de respuesta mecdnica
que se manifiesta en una célula individual y demostrando que la misma tiene cardcter viscoeldstico.

Aunque previamente se ha introducido el concepto de curva de fuerza-distancia, a
continuacién, explicaremos con detalle los pasos y mecanismos en los cuales estd basado este
procedimiento para la obtencion de las propiedades mecdnicas de una Unica célula viva. Para
un material puramente elastico, existe una superposicion entre la curva de ida y de vuelta. No
obstante, como ya se comentd en el capitulo 2 la respuesta de un material viscoelastico
conlleva una disipacidn de energia. Este tipo de mecanismos se traduce en una histéresis en las
curvas de fuerza-distancia!®!l. La transformaciéon o la cuantificacién de esta histéresis,
encerrada entre las curvas de aproximacion y retirada, en propiedades fisicas conocidas
conlleva un proceso con dos etapas principales. Primero, es necesario un modelo fisico para
procesos inherentes a la disipacion de energia®?. Y segundo, estos modelos requieren que el
area de contacto entre punta-muestra se conozca de manera que se pueda cuantificar de
forma precisa la energia involucrada. Actualmente, no existe ningun tipo de modelo para saber
de forma cualitativa cudl es el drea de contacto entre un material de caracter viscoelastico y la
punta o indentador, este serd una de los grandes problemas que resolveremos en el presente
capitulo. Con la ayuda de los conceptos introducidos tanto el capitulo 1 como el 2 podremos
abordar estos problemas de manera eficaz, dando lugar a la resolucidn del problema
tridimensional de indentacidn en un material viscoelastico.

Una vez resuelto el problema de indentacion tridimensional de materiales viscoelasticos y
teniendo como finalidad comprobar su validez, realizaremos un estudio del comportamiento
reoldgico a bajas frecuencias de modulacion de células vivas individuales. Y ya para concluir, le
daremos una segunda aplicacidn a la solucién obtenida, monitorizando la evolucién de las
propiedades mecanicas de las células vivas cuando se encuentran sometidas a una
despolimerizacién de su citoesqueleto.
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citoesqueleto

3.1. Teoria viscoelastica para indentaciones 3D

En el capitulo 1 se introdujeron las principales soluciones al problema de mecdanica de contacto
para distintas geometrias de indentador. En ese caso, nos remitiamos al caso puramente
eldstico, sin ningln tipo de consideracién viscosa o dependiente del tiempo. Por tanto,
mediante la utilizacion de esas contribuciones (modelos mecanicos clasicos) obtuvimos la
soluciéon para el problema tridimensional de penetracion en un material con un
comportamiento elastico. Por otro lado, en el capitulo 2 se incluyen los conceptos basicos de la
viscoelasticidad, limitandonos exclusivamente a soluciones para un problema estrictamente
unidimensional. A continuacién, trataremos de combinar ambas teorias, las cuales estan ya
bien establecidas en la literatura cientifica, para obtener la solucién de un problema
tridimensional de indentacion sobre un material viscoelastico.

En primera instancia Lee®® propuso basarse en el método de la transformada de Laplace para
resolver el problema de la indentacidn viscoeldstica. Este consiste basicamente en eliminar la
dependencia explicita del tiempo, transformandolo en una especie de andlogo elastico en el
espacio de Laplace y resolverlo. La principal limitacidon de este procedimiento se encuentra en
la condicion de contorno, ya que Unicamente funciona si dicha condicidon no depende del
tiempo (como ejemplo tenemos el caso de un indentador cilindrico en el cual el area de
contacto no cambia a lo largo de la penetracidn). Para una condicion de contorno dependiente
del tiempo, Radok* propuso usar el método de ecuaciones funcionales, siendo completada la
solucién por Lee & Radok®. El método de ecuaciones funcionales estd basado en resolver el
problema viscoelastico, usando como punto de partida el eldstico y reemplazando el médulo
de elasticidad en la solucién por su correspondiente operador integral.

La respuesta de un material viscoelastico estd ejemplificada en la ecuacién 2.4, si nos cefiimos
a la solucidn basada en la funcién de relajacion podemos definir un operador viscoeldstico
(Wk(t)) siguiendo la ecuacion 3.1, siendo este un operador integral que actuard sobre la
deformacién. Notese que se podria realizar un tratamiento totalmente analogo con la funcién
de “creep”.

t d
Y (t) = f K(t—u) T du (3.1)

Donde t es el tiempo actual y u es una variable muda que recorre todos los tiempos pasados.

La ecuacién general para un indentador axisimétrico actuando sobre un material puramente
eldstico viene dada por (1.9): F = A8P. S| reescribimos esta ecuacién en funcién del médulo
de elasticidad obtendremos:

F = VESP. (3.2)

Donde A’ depende del coeficiente de Poisson y algunas consideraciones geométricas, mientras
que f es el exponente que Unicamente depende de la geometria del indentador. Aplicando la
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solucidn de Lee & Radock, intercambiamos el médulo de Young (E) en el problema eldstico por
su equivalente operador viscoeldstico en la ecuacion 3.2:

E = %(© (3.3.1)

t d

F(t)=/1’f K(t —u) a[5(u)ﬁ] du (3.3.2)

La expresion 3.3.2 nos muestra cual es la fuerza ejercida sobre un material viscoelastico en
funcién del tiempo mediante la observada integral de convolucidn.

Una vez disponemos de la ecuaciéon general que describe el problema, para resolverla
necesitaremos determinar tres puntos importantes relativos al modo de penetracion o
excitacion que estamos realizando sobre el material. Primero, deberemos conocer la forma de
la indentacién pudiendo ser, por ejemplo, triangular (velocidad constante con el tiempo) o
sinusoidal. Los experimentos realizados en este capitulo, los cuales estdn basados en curvas de
fuerza-distancia estandar, se realizaran a velocidad constante. Segundo, tenemos que conocer
la forma o geometria del indentador (obviamente restringiéndonos a los casos con simetria
axial). En la tabla 1.1 y la figura 1.5 podemos encontrar informacién referente a este tipo de
indentadores, aportandose la informacidn necesaria para determinar que valorares se deben
dar a los pardmetros de la ecuacion 3.3.2 (1’ y B) segun cual sea la geometria elegida. Para
nuestro caso particular, utilizaremos puntas con forma cdnica, las cuales describiremos con
mas detalle en el apartado experimental. Por uUltimo, el tercer aspecto a tener en cuenta es el
modelo viscoelastico constitutivo que queremos aplicar a nuestro material, en concreto,
células vivas. Dicha informacion se encuentra representada por la funcién de relajacion K (t).
Diferentes funciones de relajacién fueron introducidas en la tabla 2.2, junto con
representaciones de los distintos modelos constitutivos mas usuales encontrados en la
bibliografia.

La eleccién del Kelvin-Voigt como modelo constitutivo para la respuesta de nuestras células se
realizd por dos razones principales. Primero, este modelo mecdnico nos proporciona unas
soluciones analiticas, lo que hace todo mas simple de analizar e interpretar. La segunda razdn
es por simplicidad del modelo y el tipo de pardmetros que obtenemos a partir de los
observables. Tanto la viscosidad como el mddulo de Young son pardmetros que dan
informacidn facilmente interpretable sobre la mecdnica del sistema. Uno de los principales
objetivos que se persigue al representar la mecanica de un objeto mediante modelos
mecdanicos constitutivos es poder relacionar la respuesta mecanica de cada uno de los
elementos del modelo con distintos elementos estructurales de la muestra. En el caso
concreto de una célula podriamos atribuirlos a la membrana, corteza celular, citoesqueleto,
etc. Para el Kelvin-Voigt, como comentaremos mads adelante en la seccidn de resultados y
discusidn, es posible realizar este tipo de correlacion mediante la asuncion de un
comportamiento poroelastico de la célula.

Mas alld de estas dos razones, existe un ultimo argumento a favor de la eleccidn del Kelvin-
Voigt. Este radica en la generalidad que posee este modelo a una Unica frecuencia y su
consiguiente compatibilidad con otros modelos mas complejos como SLS, modelo Maxwell-
Wiechert, modelo “power law”, etcétera. Es posible demostrar que trabajando a una Unica
frecuencia y aplicando una perturbacidn de tipo triangular, todo modelo mas elaborado puede
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ser reducido a un Kelvin-Voigt. De forma que seria equivalente a tener un conjunto de Kelvin-
Voigts, teniendo uno distinto para cada frecuencia. Para mads informacién, la demostracién
matemadtica puede encontrarse en la informacién suplementaria del articulo de Garcia,
Guerrero & Garcia®®.

Como ya introdujimos en la tabla 2.2, la funcién de relajacidn para un Kelvin-Voigt (Kgy ) viene
dada por:

Kky (t) = E + 1g Sairac(t) (3.4)

Dicha ecuacién viene expresada en funcidon del médulo de Young del material (E) y el
correspondiente coeficiente de viscosidad para un experimento de compresién (1 coeficiente
viscoelastico elongacional o coeficiente de “Trouton”). Sin embargo, en la mayoria de
contribuciones cientificas la viscosidad se describe en términos del modelo para un flujo
laminar unidimensional. En dicho modelo el parametro a tener en cuenta es el coeficiente de
viscosidad especifico para un experimento de cortadura (7). Para relacionar ambos
pardmetros podemos recurrir a la expresiéon 1.13, funcionando de manera completamente
andloga al caso que engloba la relacién entre E y G. Por tanto, para un material incompresible
(v = 0.5) la relacién entre ambos coeficientes viscosos sera:

Ng = 3 Nsn (3.5)

A partir de ahora, por simplicidad expresaremos 7ng, como 1. Como ya se comentd en el
capitulo 1, el coeficiente de Poisson normalmente asumido para una célula es de un valor
entre 0.3 y 0.5722, Fundamentalmente las células estdn compuesta por un 70% de agua,
existiendo trabajos que las describen como un material incompresible?®. No obstante, si se
aplica el estimulo adecuado durante grandes periodos de tiempo es posible observar cambios
volumétricos en la célula. Fendmenos que estadn relacionados con la exudacion del liquido
citoplasmatico®. En otros estudios se intuyen, incluso, oscilaciones intrinsecas de masa-
volumen en células vivas®®. Afortunadamente, las medidas de AFM que realizaremos en esta
tesis doctoral tendran una duracidn corta, evitando que este fendmeno de exudacién tenga un
papel importante, y permitiéndonos suponer un volumen constante para nuestras células
durante los experimentos de penetracion (material incompresible, v = 0.5).

Dado que hemos elegido modelizar el comportamiento mecanico de la célula como un Kelvin-
Voigt, la solucién que obtendremos para la ecuacion 3.3.2 adoptara en primera instancia una
forma del tipo:

Fit) =X 8P [3Bn8(t) +ES(t)] (3.6)

Al mismo tiempo, y como ya se menciond previamente, se usara una punta cénica dando a
lugar a que 3.6 se transforme en:
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F(t) = % ZtaTn(“)a(t) [618(t) +E 8()] (3.7)

Esta fuerza de interaccion punta-célula incluye dos distintas contribuciones: una elastica F.(t)
(procesos conservativos) y Fg;s(t) una ineldstica (procesos disipativos). En general la fuerza
puede expresar como:

F(t) = F(t) + Fa;s(6) (3.8)
Donde:
E.(t) = 8 tan(a) E 62(t) (3.9.1)
3 m
tan(a) .
Fyis(t) = 16 — 5() 6(b) (3.9.2)

El resultado expuesto en la ecuacién 3.9.2 para la fuerza disipativa difiere de otros
previamente deducidos, en los cuales no se ha tenido en cuenta la tridimensionalidad del
problema viscoeldstico'?. Mas en concreto, la tridimensionalidad del problema de indentacién
al que nos enfrentamos. En trabajos recientes, se ha optado también por una derivacion
similar para caracterizar la respuesta viscoeldstica de células?®?,

A partir de la ecuacion 3.7 es posible extraer los valores de dos parametros viscoelasticos
independientes: E y 1. No obstante, existe la posibilidad de también obtener informacién de
dos magnitudes fisicas mas, el tiempo de relajacién (t) y el “loss modulus” (Ejss)-

El tiempo de relajacion definido en un material tipo Kelvin-Voigt viene dado por el cociente
entre la viscosidad y el médulo de Young (ecuacién 3.10). Basicamente, equivale al tiempo que
tardaria el sistema en recuperar el estado de reposo después de una excitacion determinada.

T =— (3.10)

Por otro lado, el “loss modulus” esta relacionado con las perdidas energéticas sufridas en el
material a lo largo de un ciclo, habiéndosele aplicado una excitacion de tipo oscilatorio. Para el
caso concreto de un modelo Kelvin-Voigt, viene dado por:

Ejoss = | — 1 wng| (3.12)
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3.2. Métodos Experimentales

— 3.2.1. Cultivo celular y preparacién de muestras

Las células escogidas para este estudio han sido “Mouse Embryonic Fibroblasts” (MEFs). Han
sido cultivadas en un medio compuesto principalmente por “Dulbecco’s Modified Eagle
Medium — DMEM” (Gibco Life Technologies, Paisley, UK) suplementado con un 10% de “Fetal
Bovine Serum — FBS” (Gibco Life Technologies) y un 1% “penicilin/streptomycin”. Este cultivo se
ha realizado en una incubadora encargada de mantener una atmosfera del 90% de humedad,
5% de CO,, y temperatura de 37 °C (mas detalles sobre el procedimiento de cultivo celular
puede ser encontrado en el apéndice A.2.1).

Una vez que las muestras eran sacadas de la incubadora para ser llevadas al AFM, se afiadia un
elemento extra al medio de cultivo celular para mantener constante el pH del mismo en un
valor entorno a 7.4-7.7. El elemento mencionado es un compuesto quimico denominado
HEPES (Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, USA), y la concentracion utilizada fue de 10 mM.

— 3.2.2. Microscopia y espectroscopia de fuerzas

Los experimentos se realizaron en un AFM comercial (JPK NanoWIlzard 3, JPK Instruments AG,
Berlin, Germany) montado sobre un microscopio invertido tipo Axio Vert. Al (Carl Zeiss,
Oberkochen, Germany). Como los estudios se realizaron en células vivas, un control de la
temperatura adecuado es esencial para el éxito de los mismos. En nuestro caso, se usé el
sistema BioCell (JPK Instruments AG, Berlin, Germany) acoplado a nuestro AFM. Este sistema
permite controlar la temperatura del medio de cultivo con una precisién de 0.1°.

Las micropalancas escogidos fueron del tipo MLCT-B (Bruker, Camarillo, CA, USA) que se
caracterizan por una constante de fuerza nominal en torno a 0.02 N m? y una geometria
conica en su punta. Concretamente, el semi-angulo de abertura de este tipo de puntas es de
alrededor de 18°.

Para obtener informacién cualitativa de propiedades mecanicas en los experimentos de AFM
existe un elemento clave, la calibracién. En nuestro caso la calibracidon se produjo por el
método de andlisis de ruido térmico, el cual permite obtener un valor de la constante de
fuerza de la micropalanca en las condiciones experimentales elegidas (ver seccion 1.3 sobre
calibracién del instrumento).

Como ya se anticipd en la introduccidn, el método experimental escogido para obtener
informacidn de las propiedades mecdanicas es la bien conocida curva de fuerza-distancia
(seccion 1.4 de esta tesis). Esta se basa en inducir un movimiento oscilatorio triangular en la
punta de AFM, dicho con otras palabras, la punta se acerca y se aleja de la muestra a una
velocidad constante. En la figura 3.2 podemos observar cual es el tipo de movimiento
oscilatorio que estd llevando a cabo en nuestro sistema experimental: onda triangular
caracterizada por una velocidad constante. En este tipo de experimentos se puede definir una
frecuencia de modulacién para el movimiento de la punta, la cual depende de la amplitud y
velocidad escogidas. Esta frecuencia de modulacidon es el pardmetro que da un caracter
reoldgico a las curvas de fuerza-distancia. Por ultimo, dentro de este contexto cabe remarcar
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que la utilizacién de curvas de fuerza-distancia con una oscilacién triangular de la micropalanca
es una eleccién, ya que se seria posible utilizar cualquier tipo de sefial temporal en la
perturbacién aplicada sobre la muestra (por ejemplo: tipo sinusoidal) para extraer las
propiedades mecdnicas del material con nuestra metodologia.

Para la determinacién del punto de contacto seguiremos la metodologia ya descrita en el
capitulo 1 (seccién 1.4.1), denominada ratio de variaciones, basada en el estudio estadistico
por intervalos de la evolucion de la curva de fuerza-distancia.

—~—~ 2_
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Figura 3.2. Distancia punta-muestra, S(t), indentacion, §(t), y fuerza, F(t), en funcion del cociente entre
el tiempo transcurrido y el periodo de modulacién. Resultados de las magnitudes involucradas en una
curva de fuerza-distancia para un unico ciclo.

A partir de la configuracién y definiciones que se hicieron en la seccién 1.2 de esta tesis, y las
consideraciones geométricas de la figura 1.2.c podemos definir matematicamente la clase de
experimento que es una curva de fuerza-distancia. Partiendo de la magnitud S(t) (ver
ecuacion 1.1) la cual representa la distancia punta-muestra instantanea (definicién Gnicamente
vdlida para la zona de no contacto). En la regién de contacto material-muestra S(t) representa
la indentacidn ejercida sobre le material. Por tanto, podemos definir otra magnitud fisica §(t),
la indentacion, (figura 3.2) definida como:

6() = —S(t)paraS <0 (3.12)

&(t) se caracteriza por ser nula en la zona de no contacto y convertirse en la inversa de S(t) en
la zona de contacto y, por tanto, cuantificando la penetracidon que se ha realizado sobre la
célula. Una vez se han convertido los datos experimentales obtenidos del microscopio en
magnitudes fisicas relevantes, podemos representar la fuerza en funcién del tiempo vy, por
consiguiente, la ansiada, curva de fuerza-distancia.

En la figura 3.3 tenemos representado una curva de fuerza-distancia realizada sobre una célula
viva. Es posible observar como en la zona de no contacto la fuerza medida es nula, tanto en la
ida como en la vuelta. Este es un resultado esperable, siempre y cuando no halla presentes
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fuerzas adicionales mas alld de las que se derivan de la mecanica de contacto (la curva de
fuerza-distancia presentada ha sido corregido por el efecto del “drag” hidrodinamico, mas
detalles sobre este fendmeno seran expuestos en la siguiente subseccién perteneciente de los
métodos experimentales). Por otro lado, en la zona de contacto podemos observar un
comportamiento muy interesante, ya que las secciones de acercamiento y alejamiento en esta
zona no coinciden, en otras palabras, no se solapan. Por tanto, es posible observar un efecto
de histéresis en el ciclo de indentacion realizado sobre la muestra. En el caso hipotético de un
solapamiento entre ambas secciones de la curva de fuerza, esto seria el resultado de una
respuesta puramente eldstica del material. Por tanto, nuestra observacién experimental previa
revela la existencia de interacciones disipativas entre la punta y la célula (perdidas de energia),
implicando la existencia de mecanismos viscoeldsticos en la respuesta mecanica de nuestras
células vivas. El drea encerrada (histéresis) entre las secciones de ida y de vuelta en la curva de
fuerza-distancia coincide con la energia disipada en la muestra.

A
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Figura 3.3. Curva de fuerza versus distancia tomada en una célula tipo MEF. La histéresis presenta entre
la curva de ida y la de vuelta indica la presencia de procesos disipativos en la interaccion entre la punta y
la célula.

A raiz de esta observacidn es innegable la presencia de comportamientos viscoeldsticos en
muestras medidas experimentales sobre células vivas y, por consiguiente, la necesaria
aplicacion de un modelo constitutivo que incorpore comportamientos viscosos.

— 3.2.3. La presencia del “drag”, efectos y correccidn

La presencia de una diferencia entre las curvas de aproximacidn y de retraccién en la zona de
no contacto evidencia la presencia de un efecto de fuerzas de arrastre (resistencia al
movimiento). Este es un efecto de histéresis debido a comportamientos hidrodinamicos. La
micropalanca al estar en movimiento dentro de un liquido esta afectado por el rozamiento con
el propio liquido (es un efecto analogo al que tendria una vela cuando el viento actua sobre
ella).

| 55
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La fuerza de arrastre se caracteriza por oponerse al movimiento de un cuerpo a través de un
liguido. En ausencia de turbulencias (bajo Numero de Reynold < 1, fluido puramente laminar)
este tipo de efecto, también llamado “Stoke’s drag”, se puede aproximar segun la siguiente
expresion:

Firag= —bv (3.13)

Donde b es el factor de rozamiento y v es la velocidad de la micropalanca. En la configuracion
presente en un experimento de AFM, el factor de rozamiento es un pardmetro empirico que
depende de la forma y el tamafio de la micropalanca y de las propiedades de la muestra.

En la figura 3.4 presentamos un ejemplo de curva de fuerza-distancia afectada por este tipo de
efectos hidrodinamicos. El arrastre hidrodindmico introduce una fuerza “repulsiva” durante el
acercamiento y una “atractiva” durante el alejamiento. Oponiéndose siempre al movimiento
llevado a cabo por la micropalanca. Este efecto, como cabe esperar, aumenta con la frecuencia
de modulacién (velocidad de movimiento inducida sobre la micropalanca).

a) b) c)
i Velocidad = 2 pym/s : Velocidad = 8 um/s : Velocidad = 20 pm/s
: Frecuencia= 0.4 Hz : Frecuencia= 1.6 Hz : Frecuencia=4.0 Hz
3 3 3
\ —lda —Ida
2] \ Vuelta 2 ‘\ —— Vuelta 2]
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Figura 3.4. Curvas de fuerza-distancia en una misma célula para diferentes frecuencias de modulacion.
Datos sin filtrar por el “drag”. a) - c) Ejemplos representativos de este tipo de curvas para tres diferentes
velocidades. A medida que incrementamos la frecuencia de modulacion, la separacion entre los
“baselines” de la ida y la vuelta va aumentando. Este es la huella experimental que el efecto del “drag”
hidrodindmico deja en nuestros resultados.

El método para corregir este “drag” hidrodindmico se ilustra en la figura 3.5%°. Primero, hemos
calculado la diferencia en los “baselines” entre la curva de ida y la de vuelta (los “baselines”
corresponden a la seccién de no contacto de la curva de fuerzas, F; y F,). Una vez obtenido,
determinaremos el valor absoluto de la fuerza de arrastre mediante la ecuacién 3.14.

F, —F.
|Fdrag| == > 2 (3.14)

Posteriormente, substraeremos el valor absoluto de la fuerza de arrastre a la seccidn de la
curva de fuerza-distancia correspondiente con el acercamiento, y lo afadiremos a la zona de
alejamiento. Una vez suprimida la contribucidon de este tipo de efecto hidrodinamico, los
“baselines” para las curvas resultantes deben solaparse quedando como lo mostrado en la
figura 3.5.b.
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Figura 3.5. a) Curva de fuerza-distancia tomada en un MEF a 4Hz de frecuencia de modulacion. Lejos de
la superficie de la célula podemos observar una separacion significativa entre ambas secciones de la
curva (ida y vuelta). b) Curva de fuerza-distancia corregida mediante el método que se ha descrito en el
texto.

En la figura 3.6 podemos observar distintas curvas de fuerza-distancia para diferentes
frecuencias modulacidon. En todas ellas se ha sustraido este efecto de rozamiento
hidrodindmico presente en nuestro sistema experimental.

a) b) c)
i Velocidad = 2 um/s : Velocidad = 8 ym/s : Velocidad = 20 pm/s
: Frecuencia= 0.4 Hz : Frecuencia= 1.6 Hz : Frecuencia=4.0 Hz
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Figura 3.6. Curvas de fuerza-distancia en una misma célula para diferentes frecuencias de modulacion.
a) - c) Ejemplos representativos de este tipo de curvas afectadas por el “drag” una vez han sido
corregidas.

El factor de amortiguamiento puede ser determinado representando los valores de b para
distintas velocidades, y posteriormente, ajustando los resultados experimentales a la ecuacidn
3.13 (figura 3.7). El resultado de este ajuste nos proporciona un valor de b = 1.8 + 0.2 Kg/s,
caso particular para una micropalanca del tipo MLCT-B.
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Figura 3.7. Fuerza del “drag” en funcion de la frecuencia de modulacion de las curvas de fuerza-
distancia. Micropalanca empleada: MLCT-B. La linea roja representa el ajuste lineal realizado sobre la
dispersion de valores experimentales.

— 3.2.4. Tratamiento quimico para la depolimeracion del
citoesqueleto

Durante uno de los estudios reoldgicos llevados a cabo en esta seccidn se procedid a
despolimerizar una parte de citoesqueleto, en concreto, el compuesto por F-actin. Este
proceso se realizé mediante el uso de 5 uM “cytochalasin-D” (Sigma-Aldrich, St. Louis, MO,
USA), la cual se afiadié directamente al medio de cultivo celular.

3.3. Resultados y discusion

Los resultados obtenidos aplicando la teoria introducida y el método experimental descrito
anteriormente se dividiran en tres apartados. Primero, introduciremos la forma de calcular y
determinar los cuatro parametros viscoelasticos (E, Ej,ss, 1 Y T) que se describen en la teoria.
Continuaremos con los resultados obtenidos con un estudio reoldgico realizado sobre MEFs
barriendo valores de frecuencia de modulacion comprendidos entre 0.2 y 4 Hz. Finalizaremos
con un ultimo experimento sobre la misma linea celular (MEFs), realizando un estudio en
tiempo real de la evolucién de las propiedades mecanicas de estas células cuando estan
afectadas por la depolimerizacidn de su citoesqueleto.

— 3.3.1. Calculo de propiedades viscoelasticas de células vivas (E,
Elosss MY T)

Para obtener las propiedades mecanicas E, Ej,ss, 1 YT partiendo de las curvas de fuerza-
distancia, tendremos que resolver un sistema de dos ecuaciones con dos incdgnitas de forma
local. Nos basaremos en las expresiones de la fuerza en funcion de la indentacién tanto para la
curva de aproximacion como para la de alejamiento: 3.15.1 y 3.15.2, respectivamente
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(expresiones que parten de la ecuaciéon 3.7). Estdn caracterizadas por depender de dos
parametros independientes E y 7. Esto implica que nos basaremos en un proceso
exclusivamente analitico.

Anla) o (€ [67 62(6) + E 8,(0)] (3.15.1)

8
F(t) = §

@) 5 ) (67 6,(0) + E 6,(0)] (3.15.2)

8
Fr(t) = §

Si para cada una de ellas fijamos un valor de indentacién (trabajamos de forma local: § = §, =
8p), es posible sustituir un valor de fuerza para ambas expresiones, ya que los conocemos
experimentalmente. Por tanto, pasamos a encontrarnos ante un problema en cual tenemos
dos ecuaciones, y Unicamente dos incégnitas (variables), que son E'y 1.

8 tan(a) dé,
Fo(8) =5 ——56®) [6n— -+ E5(0)]

8 tan(a) ds, (3.16)
E©) =3 s@)[6n —-+ES®)]

La forma mds sencilla de resolver nuestro sistema de ecuaciones consiste en dividir todo el
problema de mecanica de contacto en su contribucién conservativa (F,) y disipativa (F;;5). Con
ayuda de ciertas transformaciones matematicas, se combinardn tanto las fuerzas en la parte
del acercamiento como en la del alejamiento durante un ciclo de la curva de fuerza-distancia
obteniendo la siguiente:

F,(8) + F.(8)

. (3.17.1)

F(6) =

F,(8) — E.(8)

5 (3.17.2)

Fdis(6) =

Las expresiones 3.17.1 y 3.17.2 son tanto la componente disipativa como la conservativa de la
fuerza a lo largo de un ciclo completo de acercamiento y alejamiento en funcion de las fuerzas
medidas experimentalmente para cada una de las partes de dicho ciclo oscilatorio. Si nos
remitimos al caso de un indentador cdénico (situacidn ya presentada en las discusiones a largo
de este capitulo) las expresiones adquieren la forma descrita a continuacién:

F,(6) + E-.(6) 8 tan(a) tan(a) dé, do,
F.(8) = =2 E 8248 _] 3.18.1
(%) 2 3 7 + 7 1% ar + dt ( )
F,(8) —E.(6 8tan(a dé dé.
Fdl‘s(6) — a( ) 2 r( ) — T[( ) 8 [ dta _ dtT':l (3.18.2)
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La ecuacién 3.18.1 nos permite obtener el valor del médulo de Young local a partir de la media

entre la fuerza de aproximacién y alejamiento, sabiendo que velocidad es constante durante

. db s, , . . :
todo un ciclo § = d—t“ ~ —d—tr (simetria entra la ida y la vuelta).

_ 31 (F(8) + F-(8))
E@) = 16 tan(a)52 (319)

Por otro lado, la ecuacidn (3.18.2) nos permite despejar el valor del coeficiente de viscosidad
local a partir de todos nuestros datos experimentales y conociendo el valor exacto de la
velocidad. Si nos fijamos en la expresidon 3.20 de forma mas detallada, podemos concluir
intuitivamente que estamos cuantificando la diferencia entre ambas curvas, en otras palabras,
la histéresis presente en nuestro procedimiento experimental.

7 (Fy(8) — F.(8))
8tan(a) § &

n6) = (3.20)

Ejyss Y T seradn calculados a partir de las expresiones 3.10 y 3.11, introducidas previamente en
la seccidn tedrica de este capitulo, y que relacionan ambos pardmetros secundarios con E y 1.

Finalmente, para determinar un valor de cada uno de los cuatro pardmetros viscoeldsticos en
cada una de las curvas de fuerza-distancia, procederemos a hacer una media aritmética de
todos los valores obtenidos para cada indentacién. La fortaleza de este método radica en su
potencial uso tomografico. Si se desease, seria posible hacer un estudio en funcion de la
profundidad de la evolucién de cada uno de los parametros.

— 3.3.2. Estudio reoldgico de MEFs a baja frecuencia de modulacion
(0.2-4Hz)

El primer experimento que se realiz6 aplicando el marco tedrico descrito consistié en un
estudio reoldgico en células vivas de los cuatro diferentes parametros viscoelasticos. En
concreto, se estudid la respuesta de una célula ante una fuerza ciclica externa, pudiendo variar
la frecuencia de modulacién del movimiento triangular aplicado, barriendo valores desde 0.2 a
4 Hz. Los experimentos se llevaron a cabo en la zona del nucleo del fibroblasto (figura 3.8.a), se
obtuvieron alrededor 10 curvas de fuerza-distancia distintas a cada frecuencia. Cada una de las
curvas se realizé en un punto distinto de la region nuclear (con una separacion de cientos de
nanémetros entre cada una de ellas), de manera que obtuviésemos una estadistica
representativa de la respuesta mecanica global del fibroblasto. Nétese que se escogié el
nucleo de la célula como regién de medida para minimizar los efectos del substrato sobre las
propiedades medidas, y para hacer la comparacién con otros grupos celulares mas facil y
menos propensa a incertidumbres debidas a las medidas experimentales.

En este rango de frecuencias, el mddulo de elasticidad de los MEFs vivos se mantiene
practicamente constante alrededor de 5 kPa (figura 3.9.a). No obstante, el coeficiente de
viscosidad decrece desde un valor cercano a 460 Pa-s hasta 60 Pa-s para una frecuencia de 4Hz
(figura 3.9.b). Este resultado puede ser interpretado como muestra del caracter poroelastico
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de las células eucariotas®®. En este modelo, el citoplasma estd formado por una arquitectura
porosa de material eldstico (citoesqueleto) inmersa todo ella en fluido intersticial (citosol), el
cual se mueve a través de esta estructura porosa en respuesta a gradientes de presién. El
comportamiento poroelastico puede relacionarse con el modelo Kelvin-Voigt de forma muy
directa, de manera que cada elemento estructural queda representado por un parametro del
modelo mecanico. Siguiendo esta la linea interpretativa tendremos por un lado la contribucidn
eldstica (E) del modelo Kelvin-Voigt que caracteriza la respuesta del citoesqueleto o estructura
celular, mientras que la parte viscosa (1) estard relacionada con movimientos internos del
citosol. En esta interpretacién, una mayor viscosidad estara relacionada con una mayor
dificultad del citosol para fluir a lo largo de la red que compone el citoesqueleto.

a)

Periferia celular 3 Nucleo

20 um

Figura 3.8. a) Imagen de microscopia dptica de contraste de fase para una micropalanca rectangular en
las cercanias de un fibroblasto MEF. b) Imagen de AFM en modo contacto de un MEF. Se puede observar
la existencia de varios elementos pertenecientes a la estructura del citoesqueleto.

Dentro del marco interpretativo que hemos introducido, el hecho de que el mdédulo de Young
se mantenga constante durante esta reducida ventana de frecuencias es un resultado
esperable. Al fin y al cabo, estamos modelizando la respuesta del citoesqueleto como el3stica.
En un sistema exclusivamente eldstico no existe una relacidon entre la frecuencia de la
perturbacién y la respuesta del material. Sin embargo, la bibliografia evidencia que para
sistemas de redes de biopolimeros puede darse el caso de que el valor del médulo de Young
aumenta debido a efectos termodinamicos. Este comportamiento puede ser entendido en
términos de fluctuaciones longitudinales en la dindmica de un Uunico filamento. A pequefas
escalas temporales (altas frecuencias), menos modos de pandeamiento (resonancia) pueden
relajarse. Por tanto, la rigidez que presenta ante una deformacion incrementa al aumentar la
frecuencia®. A la escala de frecuencias en la que hemos trabajado, entre 0 y 4 Hz, es
altamente probable que estos efectos termodindmicos puedan ser despreciados. Debido a que
el comportamiento de este tipo de fendmenos fisicos suele tomar un caracter logaritmo. Y, por
tanto, no apreciable a bajas frecuencias.

En segundo lugar, hemos observado un descenso del coeficiente de viscosidad conforme la
frecuencia del experimento se iba incrementando. Sabiendo que el tiempo de equilibrio del
fluido interno de la célula es del orden de varios segundos®®3, y que se estd trabajando en
tiempos parecidos o inferiores al mismo. La cantidad de material movilizado (liquido
moviéndose a través de los poros que forman el citoesqueleto) dependerda de que a frecuencia
se realicen los experimentos, siendo mayor conforme mds tiempo hayan permanecido en
contacto punta y muestra, o menor sea la frecuencia de modulacién. Si se esta trabajando a
mayores frecuencias, se activara una cantidad mayor de material implicando que la energia
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disipada durante todo el proceso (perdidas de energia debido al movimiento del liquido) se
vera incrementada. Por consiguiente, si estamos en presencia de un fendmeno que involucra
una mayor energia de disipacion, el valor que obtengamos del coeficiente de viscosidad con
nuestras medidas de AFM (el cual esta intrinsecamente relacionado con este tipo de
comportamientos fisicos) deberia ser mayor. Esta argumentacion explicaria porque conforme
incrementamos la velocidad de nuestra punta, el valor experimental obtenido para el 7
disminuye considerablemente, ya que no damos tiempo suficiente al sistema para que salga
del equilibrio.
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Figura 3.9. Dependencia en frecuencias de la respuesta nanomecdnica de una unica célula tipo MEF en
su medio de cultivo. a) Mddulo de Young (E). b) Coeficiente de viscosidad, incluyendo una entrada con la
histéresis. c) “Loss modulus”. d) Tiempo de relajacion. Por completitud se han incluido los valores de la
velocidad de la micropalanca correspondiente a cada frecuencia de modulacion.

Como punto de vista complementario, también podemos entender este comportamiento
comparandolo con el caso puramente elastico. Para el caso eldstico todas las comunicaciones
o transmisiones entre la zona de contacto y el resto del material se hacen de forma
instantanea (como si fuera un Unico muelle ideal). No existen tiempos de relajacion intrinsecos
del material. Pero en el caso viscoeldstico, aunque el drea de contacto y la indentacién sean
exactamente las mismas, la cantidad de material que activamos serd menor cuanto mas rapido
hagamos nuestra deformacién. Esto es debido a que la transmisién no se produce
instantemente, sino que para que la informacién llegue de un punto del sistema a otro se
requiere de un tiempo. En nuestro caso, tendremos cierta cantidad de liquido intersticial, al
cual le llevara un tiempo movilizarse a través de los poros que conforman la estructura de la
célula. Para frecuencias muy altas, si no le damos tiempo suficiente al sistema a llegar su nueva
posicion de relajacidn (después de la deformacion), nos encontraremos en el caso de que la
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punta se estd alejando cuando aun no se ha activado el movimiento de la méaxima cantidad de
material posible.

La histéresis encerrada entre las curvas de aproximacién y retirada que podemos observar en
la figura 3.3 esta relacionada por la cantidad de energia disipada durante la interaccién punta-
muestra (energia de histéresis). Lo cual a su vez estd relacionado con el caracter viscoeldstico
del material que es objeto de medida. En la entrada de la figura 3.9.b, presentamos los valores
de la histéresis obtenidos para este estudio reolégico. Pudiéndose observar un incremento de
la energia disipada desde valores entorno a los 0.40 fJ/ a 0.2 Hz hasta 0.55 f/ a 4 Hz.

La figura 3.9.c muestra que el E;, ¢ tiene un comportamiento creciente con la frecuencia. Para
el rango entre 0.2-2 Hz, E;,¢s incrementa mondtonamente desde 3 hasta 3.7 kPa. Para
frecuencias mayores, E;,ss incrementa de una forma mucho mas leve. Las pérdidas de energia
durante un ciclo en una medida oscilatoria aumentan con la frecuencia, dando lugar a que
incluso para sistemas con viscosidad constante, el parametro E;,;;c aumente cuando se
incrementa la frecuencia del estimulo aplicado. Este resultado en el Ej,¢s €5 un argumento a
tener en cuenta cuando se comparan los valores de mddulo de Young que hemos obtenido con
respecto a otros estudios en los cuales la respuesta de la célula se asume como perfectamente
elastical®?, Al no considerarse comportamientos viscoelasticos se estd englobando todas las
respuestas mecdnicas en un Unico pardmetro. Comportamiento que nosotros somos capaces
de desacoplar en la contribucion de distintos pardmetros. Y, por tanto, llevando a identificar
incrementos en E como comportamientos que podrian ser propios del “loss modulus”.

Por ultimo, el tiempo de relajacidon de nuestra célula decrece cuasi-exponencialmente desde
0.28s para 0.2 Hz hasta 0.05 s para 4 Hz. Este es un resultado esperado, ya que como se
introdujo en la seccién tedrica, el tiempo de relajacién viene determinado por el cociente
entre coeficiente de viscosidad y el mdédulo de Young para cada frecuencia. Este resultado
indica que cuenta mayor sea la frecuencia aplicada por nuestras curvas de fuerza-distancia
sobre la célula, menor tiempo tardara en recuperarse y volver a la configuracién inicial. La
explicacion intuitiva para este comportamiento puede ser englobada en la previamente
realizada para el coeficiente de viscosidad.

— 3.3.3. Estudio temporal de la respuesta celular ante la accion de la
“Cytochalasin-D”.

En este ultimo estudio, expondremos los MEFs a la accion de la Cyt-D. Aplicaremos el método
reoldgico de obtencién de propiedades viscoeldsticas para poder monitorizar en tiempo real la
evolucidn mecdnica de esta célula viva, sujeta a la presencia del compuesto quimico ya
mencionado. La resolucién temporal presentada sera de 1 min.

Previamente, diversos estudios han demostrado que la estructura filamentar de actina
perteneciente al citoesqueleto tiene un rol importante en la respuesta mecanica de la célula
ante una deformacidn externa®®33. Esos estudios se caracterizan por la utilizacion de, entre
otros, un compuesto quimico denominado “cytochalasin-D” (Cyt-D). La Cyt-D es un potente
inhibidor de la polimerizacidon de actina capaz de atravesar la membrana celular (permeable).
Dicho compuesto puede llegar a producir la fragmentacion de los filamentos de actina e inhibir
procesos celulares como la de su propia divisién®**~¢, En definitiva, podemos decir que la Cyt-D
perturba, desorganiza y rompe la red del citoesqueleto basada en actina.
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3.3. Resultados y discusion

Empezaremos mostrando la evaluacion morfoldgica de la célula en el transcurre de la
actuacidon de la Cyt-D. Para ello, analizaremos las imagenes Opticas de contraste de fase
tomadas con un microscopio invertido. Es posible observar un claro cambio en la forma de la
célula. Inicialmente, (figura 3.10.a tiempo t = 0 s) cuando aun no se ha introducido la Cyt-D, la
célula presenta un formato totalmente aplanado y estirado a lo largo del substrato. Conforme
va transcurriendo el tiempo de exposicidn la célula va cambiando gradualmente su aspecto
hacia algo mas redondeado, para acabar convirtiéndose en algo semejante a un globo.

Con ayuda de imagenes topograficas obtenidos con AFM, pudimos observar que el volumen
total que presentaba la célula viva se iba incrementando también conforme la Cyt-D se
introducia y la afectaba, figura 3.11. Estos resultados son un claro indicador de la perturbacion
causada por esta droga y de la consiguiente ruptura de gran parte del citoesqueleto, lo cual ha
desembocado en la perdida de una las funciones principales del citoesqueleto, mantener la
forma y estructura de la célula.
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Figura 3.10. Respuesta nanomecdnica resuelta temporalmente de una unica célula bajo los efectos de la
Cyt-D. a) Secuencia de imdgenes (microscopia dptica con contrate de fase) de un MEF expuesto a dicha
sustancia. b) Mddulo de Young en funcidn del tiempo de exposicion. c) Coeficiente de viscosidad. d) “Loss
modulus”. e) Tiempo de relajacion. Los datos expuestos han sido tomados a una frecuencia de
modulacion de 1 Hz.

En cuanto a las propiedades viscoelasticas, empezaremos exponiendo los resultados obtenidos
a una frecuencia de modulacién de 1 Hz en las curvas de fuerza-distancia empleadas. Para el
caso del médulo de Young (E) (figura 3.10.b) tenemos una evolucion decreciente desde



Determinacion de propiedades mecdnicas de células vivas y su evolucion ante la despolimerizacion del ‘ 5
citoesqueleto

valores alrededor de los 7 kPa hasta llegar a otros cercanos a 1 kPa (después de 60 minutos de
exposicién). No obstante, es posible diferenciar tres distintos regimenes. Primero, un
decaimiento abrupto desde 6.2 kPa hasta 3.6 kPa durante los 5 primeros minutos, etapa
caracterizada por una pendiente de -10 Pa-s’. Mds adelante, entre los 5 y 30 minutos de
afeccién, se produce un cambio de 3.6 a 1.6 kPa con una pendiente de -1 Pa-s*. Después de 30
minutos, el decaimiento se vuelve muy leve con un gradiente de -0.3 Pa-s? estabilizdndose
finalmente alrededor de un valor de 1 kPa. Estos resultados estan en buena consonancia con
trabajos previos sobre otras lineas celulares®3’ Es de esperar que al modificar o
depolimerizar el citoesqueleto, la rigidez o resistencia a la deformacién que presente nuestro
material disminuya. Y, por tanto, el médulo de elasticidad que medimos experimentalmente
sea menor conforme mas partes del citoesqueleto (mas fibras de actina) se vean afectadas por
la Cyt-D.
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Figura 3.11. Evolucion del volumen de una célula viva afectada por Cyt-D. Se ha discretizado el proceso
en tres etapas: a) Estado inicial; b) Mientras estd actuando la Cyt-D; c) Estado final. En las entradas de
los paneles a) - c) se incluye la topografia de la célula obtenida por medio del AFM, una imagen dptica de
la célula y el perfil de alturas a lo largo de la linea discontinua marcada. En las imdgenes de topografia la
escala corresponde con 10 um, y en las dpticas con 20 um. d) Resultados obtenidos para la evolucion del
volumen de una célula individual a lo largo de las tres etapas.

El coeficiente de viscosidad (1) presenta un comportamiento también decreciente, desde
valores cercanos a 150 Pa‘s para 0.2 Hz llegando a 90 Pa's para 4 Hz de frecuencia de
modulacién (figura 3.10.c). Este es un resultado bastante interesante y para explicarlo
recurriremos otra vez a la idea de célula como material poroeldstico. Si pensamos en la Cyt-D
como agente despolimerizador de las fibras de actina, al aplicar este compuesto quimico, el
numero de fibras y su tamafio ira decreciendo paulatinamente conforme el tiempo va
transcurriendo. Eso significa que los poros u orificios que forman la estructura interna de la
célula estdan aumentando de tamano, debido a la disminucién de la densidad de fibras (al
menos las basadas en actina). Por tanto, al incrementar el tamafio de poro para un mismo
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material poroeldstico, la facilidad que tenga el liquido o fluido (compuesto principalmente por
el citosol) para moverse a través de este sistema modificado se verd incrementada.
Finalmente, esta menor resistencia al movimiento del fluido implica un menor coeficiente de
viscosidad medido experimentalmente. Explicando el descenso de 1 conforme el tiempo de
exposicién a la Cyt-D se iba incrementando.

El “loss modulus” decrece desde 3.2 kPa hasta valores cercanos a 1.7 k Pa, con un ritmo de -0.4
Pa-s? (figura 3.10.d). Comportamiento similar al de la viscosidad, ya que a menor viscosidad
del sistema menores perdidas tendremos durante un ciclo.

El tiempo de relajacion (t) es un reflejo inequivoco de la competicién entre los procesos
disipativos y conservativos que se llevan a cabo en el interior de la célula (figura 3.10.e). El
tratamiento con Cyt-D por un lado disminuye la dureza de la célula y por otro reduce la
viscosidad de la misma. No obstante, el proceso de disminuciéon del mddulo de Young se
produce de una forma mas rapida que el de reduccién del coeficiente de viscosidad. Esto da
lugar a un claro incremento del tiempo de relajacion de la célula a medida que el compuesto
quimico la va afectando. Reflexionando un poco sobre el problema, da pie a introducir una
interpretacion mas intuitiva del mismo. Si la Cyt-D debilita el citoesqueleto y, eventualmente,
lo despedaza, implica que el responsable de mantener la forma de la célula y manejar
perturbaciones externas se encuentra ahora ausente. Esto conlleva que ante deformaciones
externas (como son las curvas de fuerza-distancia ejercidas sobre la célula), sea mas dificil y
costoso para la célula recuperar la forma inicial y, por tanto, el gasto temporal de este proceso
aumente. De ahi que el tiempo de relajacion de nuestro material se vea incrementado
conforme se debilita gradualmente el citoesqueleto, desde 0.07 s hasta valores alrededor de
los 0.28 s.
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Figura 3.12. Respuesta nanomecdnica resulta temporalmente de una unica célula bajo los efectos de la
Cyt-D. Los experimentos han sido realizados a dos distintas frecuencias de modulacion: 1 Hz y 4 Hz,
siendo posible comparar las propiedades mecdnicas obtenidas para ambas frecuencias. a) Mddulo de
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Young en funcidn del tiempo de exposicion. b) Coeficiente de viscosidad. c) “Loss modulus”. d) Tiempo de
relajacion.

Para finalizar, combinaremos el estudio reoldgico con la accidn de la Cyt-D sobre las células. En
la figura 3.12 presentamos los resultados obtenidos para la evolucion temporal del fibroblasto
afectado por Cyt-D para dos distintas frecuencias de modulaciéon representativas (1 y 4 Hz). El
modulo de Young decrece para ambas frecuencias. Sin embargo, como se habia predicho con
anterioridad, no hay diferencia apreciable entre 1 y 4 Hz a lo largo de la evolucién temporal.
Por otro lado, para el caso del “loss modulus” podemos apreciar como ambas curvas siguen el
mismo comportamiento, aunque en el experimento a 4 Hz todo esta desplazado hacia valores
mayores. Por ultimo, tanto el coeficiente de viscosidad () como el tiempo de relajacién (z)
presentan un comportamiento semejante para ambas frecuencias siguiendo la misma
tendencia. No obstante, los valores obtenidos para menor frecuencia (1 Hz) estan desplazados
hacia valores mads altos en ambas gréaficas. Con estos resultados probamos la concordancia
entre ambas secciones experimentales de determinacién de pardametros nanomecanicos de
células vivas. Permitiéndonos afirmar, a luz de estas consideraciones, que las interpretaciones
se mantienen congruentes para todo el capitulo.

3.4. Conclusiones

En este tercer capitulo se ha desarrollado y presentado un método de estudio de reologia
nanomecanica para la medida de la respuesta frecuencio-temporal de una célula viva
individual ante la aplicacion de fuerzas externas.

Tanto el desarrollo tedrico como el método experimental expuesto proporcionan un marco
completamente general para tratar problemas de cardcter viscoelastico. Independiente del
modelo mecdanico escogido (Kelvin-Voigt, SLS, series de potencias (PL), tipo “soft glassy”4>*1...)
o la geometria del indentador que se utilice (esférica, cilindrica, cdnica, piramidal...).

A nivel experimental, se ha implementado un procedimiento capaz de medir con un AFM
células vivas en condiciones fisioldgicas. Englobando desde el cultivo de las mismas hasta el
correcto mantenimiento mientras se realizaban los experimentos.

Centrandose en el modelo Kelvin-Voigt, esta metodologia ha permitido obtener una soluciéon
analitica para este problema de indentacién tridimensional, a la vez que proporcionaba
informacidn sobre cuatro pardmetros mecanicos distintos de las células vivas: médulo elastico,
coeficiente de viscosidad, “loss modulus” y tiempo de relajacion.

Cada uno de estos parametros mecdnicos presenta un comportamiento distinto en funcidn de
la frecuencia. Se muestra que existen cambios considerables en la respuesta reoldgica de
fibroblastos vivos, al menos en el rango de frecuencias estudiado (0.2 — 4 Hz), implicando la
necesidad de varios parametros para describir este tipo de comportamiento. En definitiva,
concluyendo que los analisis de la respuesta mecanica de células necesitan estar basados en
modelos que sean capaces de tener en cuenta procesos fisicos que el mddulo de elasticidad
por si solo obvia.

Mediante la utilizacion del modelo poroeldstico para la célula, se ha podido dar una
interpretacion a los pardmetros mecanicos obtenidos en funcidn de elementos estructurales
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de la célula. Correspondiéndole al modelo de Young la rigidez del citoesqueleto, y a la
viscosidad la dificultad del citosol de moverse a través de dicha red de filamentos proteicos.

La aplicacion escogida para probar nuestra metodologia se ha basado en el estudio de la
evolucion de un fibroblasto sujeto a la depolimerizacién de su citoesqueleto de actina
mediante Cyt-D, siendo un ejemplo que evidencia la potencia analitica de nuestra
metodologia. Gracias a este estudio aportamos informacidn sobre los diversos mecanismos
subyacentes que envuelven todo este proceso de depolimerizacién, debilitacién y eventual
ruptura del citoesqueleto. Los resultados que proporcionamos ayudan a reforzar la idea de una

célula con un alto indice de comportamiento poroeldstico.
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Capitulo 4

Visualizacion tridimensional de la arquitectura
celular. Estudio tomografico para la deteccion
directa de los nucléolos y el citoesqueleto

4.0. Introduccion

Los sistemas biolégicos, desde células hasta tejidos, drganos, y organismos estdn
caracterizados por poseer un alto grado de heterogeneidad?. Para ejemplificar esta
heterogeneidad podemos centrarnos en casos de enfermos de cédncer>™>. En este dmbito, no
solo se dan casos de pacientes en los cuales coexisten tumores del mismo tipo con variaciones
tanto genéticas como fenotipicas (lo denominado heterogeneidad intertumoral), sino que se
han dado ocasiones en las que dentro del mismo tumor hay diferencias entre las propias
células cancerosas (heterogeneidad intratumoral). Debido a hechos de esta indole, la
investigacion a nivel de una célula individual ha cobrado una gran importancia en campos
como la biomedicina, llegando a revelar novedosos mecanismos reguladores de procesos
celulares. En este dmbito de estudio individualizado de células se han llevado a cabo
investigaciones en cuestiones como la regulacién epigénetica®, dindmica celular’,
comportamiento de células madre®, anélisis del genoma completo®, entre muchos otros. Si
bajamos al nivel de heterogeneidades dentro de la propia célula nos adentraremos en el
estudio de estructuras y comportamientos que se desarrollan por debajo de la microescala,
incluso llegando a la nanoescala. Las propiedades mecanicas de las células a esta escala (como
la adhesion o la respuesta elastica de la superficie) desempefian importantes funciones en
procesos celulares tales como adhesién focal’®, morfogénesis!!, suministro de drogas!*™?®,
motilidad'®’, metdstasis'® o mecanotransduccién®®. En este escenario el AFM es una técnica
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