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RÉSUMÉ 

 

La détection précise des régions du cerveau abritant une activité électrique accrue joue un rôle 

central dans la compréhension et le traitement de maladies telles que l'épilepsie. Parallèlement à 

l'activité électrique, le cerveau produit des champs magnétiques à partir de l'activité électrique 

neuronale. Cette étude explore une nouvelle méthode de détection de l'activité cérébrale basée sur 

l'agrégation de nanoparticules superparamagnétiques d'oxyde de fer (NPSOF) par les champs 

magnétiques neuronaux. Les nanoparticules superparamagnétiques d'oxyde de fer (NPSOF) 

peuvent réagir aux champs magnétiques en s'agrégeant et représentent un potentiel candidat en tant 

que nouvel indicateur de l'activité neuronale. 

 

Nous avons émis l'hypothèse que les NPSOF à proximité de tissus cérébraux actifs s'agrégeraient 

proportionnellement à l'activité électrique neuronale. Nous avons également supposé que cette 

agrégation pourrait être détectée en utilisant l'imagerie par résonance magnétique (IRM), une 

modalité sensible aux changements de susceptibilité magnétique. Nous avons utilisé une approche 

expérimentale par étapes, prouvant d'abord le concept en utilisant des tranches de cerveau de rats 

gardées actives et en observant l’agrégation en direct sous microscopie. Nous avons ensuite utilisé 

un modèle similaire de tranches de cerveau de rats in vitro avec une activité réglable. Dans cette 

deuxième partie des expérimentations, après exposition à divers degrés d'activité, l'agrégation a été 

évaluée en utilisant l'IRM et la diffusion dynamique de la lumière (Dynamic light scattering, - 

DLS). Nous avons ensuite réalisé une première étude de faisabilité dans un modèle de rat 

épileptique in vivo. 

 

Nous avons constaté que l'augmentation de l'activité des tranches de cerveau était associée à des 

niveaux plus élevés d'agrégation mesurés par DLS, ce qui suggère que les champs magnétiques 

générés par le tissu neuronal pourraient induire une agrégation des NPSOF à proximité. Nous avons 

également constaté que les changements liés à l'agrégation des NPSOF peuvent modifier le signal 

IRM (temps de relaxation T2), permettant une détection de l'agrégation non invasive combinée à la 

résolution spatiale et aux capacités d'imagerie de l'IRM. Dans les expériences in vivo, l'activité 
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cérébrale a été associée à une agrégation de NPSOF lorsque évaluée par IRM. Par contre, le modèle 

animal in vivo s’est démontré sous-optimal pour confirmer si l'activité épileptique peut engendrer 

une agrégation plus importante de NPSOF par rapport à l'activité cérébrale normale.  

 

Ces travaux confirment le potentiel des NPSOF pour détecter l'activité épileptique cérébrale. Les 

changements de signal à l’IRM induits par l'agrégation de NPSOF peuvent s’avérer un outil 

puissant pour la détection de l'activité électrique du cerveau à l'aide de NPSOF. 
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ABSTRACT 

 

Precise detection of brain regions harbouring heightened electrical activity plays a central role in 

the understanding and treatment of diseases such as epilepsy. Along with electrical activity, the 

brain produces magnetic fields from neuronal electrical activity. We explore in this thesis a new 

method of detection of electrical brain activity based on the aggregation of superparamagnetic iron 

oxide nanoparticles (SPIONs) under neuronal magnetic fields. Superparamagnetic iron oxide 

nanoparticles (SPIONs) can react to magnetic fields by aggregating and represent an interesting 

new candidate to monitor neuronal activity.  

 

We hypothesized that SPIONs in close vicinity to active brain tissue would aggregate 

proportionally to the neuronal electrical activity. We also supposed that this aggregation could be 

detected using magnetic resonance imaging (MRI), a modality that is sensitive to changes in 

magnetic susceptibility. We used a stepwise experimental approach, first proving the concept of 

aggregation in living rats brain slices. We then used an in vitro rats brain slices model with 

adjustable activity. In that second portion of the experimentations, after exposure to various degree 

of activity, aggregation was assessed using MRI and dynamic light scattering (DLS). We finally 

performed a first feasibility study in an in vivo epileptic rat model.  

 

We found that increasing brain slice activity was associated with higher levels of aggregation as 

measured by dynamic light scattering (DLS), suggesting that the magnetic fields generated by 

neuronal tissue could induce aggregation in nearby SPIONs in solution. We further found that the 

aggregation-related changes in SPIONs solutions can change the MRI signal (T2 relaxation time), 

allowing non-invasive aggregation detection combined to the spatial resolution and imaging 

capabilities of MRI. In the in vivo experiments, brain activity was associated with increased 

aggregation as assessed with MRI, but the animal model was suboptimal to confirm if epileptic 

activity can be differentiated from normal brain activity using SPIONs. 
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This work confirms the potential of SPIONs to serve as a sensor of brain epileptic activity. MRI 

signal change induced by SPIONs aggregation can serve as a powerful tool for detection of brain 

electrical activity using SPIONs.  
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CHAPITRE 1 INTRODUCTION 

 

L’étude de l’activité cérébrale est au cœur de l’investigation et du traitement de diverses maladies 

du système nerveux, notamment de l’épilepsie. Pour certains cas d’épilepsie, une carte précise de 

l’activité électrique cérébrale est nécessaire afin de localiser la zone épileptogène responsable des 

crises convulsives. Malgré l’existence de plusieurs techniques de détection, la localisation précise 

de ces zones épileptogènes reste ardue. Les travaux actuels visent à explorer une nouvelle méthode 

de détection de l’activité cérébrale se basant sur l’agrégation de nanoparticules 

superparamagnétiques d’oxide de fer (NPSOF) en présence des champs magnétiques cérébraux. 

Cette introduction fait un survol des trois aspects fondamentaux qui supportent les travaux de 

recherche présentés soit : l’activité cérébrale, l’épilepsie et les nanoparticules 

superparamagnétiques d’oxide de fer. Suite à la mise en place du cadre théorique, la problématique, 

les hypothèses et objectifs de l’étude sont détaillés.  

 

1.1 L’activité cérébrale 

 

1.1.1 Le neurone et le potentiel d’action 

Les neurones constituent des cellules hautement spécialisées dans la signalisation électrique sur 

courtes et longues distances [1]. Un neurone est classiquement composé de trois parties : un corps, 

des dendrites et un axone. Dans le corps reposent plusieurs des organelles nécessaires au maintien 

de la cellule dont le noyau cellulaire porteur de l’acide désoxyribonucléique (ADN). L’axone et les 

dendrites constituent des excroissances partant du corps neuronal servant à la transmission des 

influx électriques. Les dendrites ont principalement un rôle dans la réception des influx électriques 

et sont la cible des influx synaptiques des neurones avoisinants [1]. L’axone est une extension 

unique partant du corps cellulaire qui peut mesurer de quelques micromètres jusqu’à 1 mètre. Son 

rôle en est un de transmission de l’influx électrique vers les cellules cibles, par le biais d’une 

communication entre la terminaison de l’axone et la cellule appelée synapse. Un seul neurone peut 

recevoir de multiples influx par le biais de synapses sur ses dendrites. Il intègre ces signaux et 
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génère un l’influx électrique le long de son axone par une suite d’évènements électriques appelés 

potentiels d’action. L’activité électrique est générée dans un neurone par les mouvements d’ions 

chargés électriquement à travers sa membrane.  

 

Deux forces agissent sur les mouvements ioniques à travers la membrane du neurone : 1) le gradient 

de concentration et la force électromotrice (charges électriques) [1]. Au repos, un neurone génère 

activement un potentiel négatif : le voltage à l’intérieur du neurone étant inférieur qu’à l’extérieur 

(- 40 à -90 mV). Ceci est principalement dû à la perméabilité de la membrane à l’ion potassium 

(K+) qui est pratiquement à l’équilibre électrochimique dans ces conditions [2]. Lorsqu’un neurone 

se trouve suffisamment dépolarisé (atteinte du seuil, autour de -40 mV), un potentiel d’action est 

déclenché dans l’axone et le transport d’ions inverse le voltage du neurone vers le positif [2]. Ceci 

est rendu possible par une perméabilité accrue de la membrane au sodium (Na+) dont l’entrée 

massive inverse la polarité de la cellule (jusqu’a +58 mV, près de l’équilibre électrochimique du 

sodium) [3]. Le neurone se repolarise par la suite grâce à une sortie d’ions K+ facilitée par une 

perméabilité accrue de la membrane spécifique à cet ion. Cette sortie de K+ hyperpolarise 

temporairement le potentiel cellulaire, la rendant temporairement plus réfractaire à la génération 

d’un nouveau potentiel d’action.  

 

La propagation de l’influx électrique le long des neurones se fait par un flot de courant passif. Il 

s’agit de la propagation passive du courant le long de la membrane à la suite d’une dépolarisation. 

Le courant se propage par transfert de charges et non pas par mouvement d’ions à l’intérieur de la 

cellule [4]. Le courant se propage de part et d’autre du lieu de la dépolarisation, perdant d’amplitude 

de voltage de façon exponentielle avec la distance.  

 

Lorsqu’une dépolarisation est suffisante pour occasionner un potentiel d’action, le courant 

engendré se dissipe passivement de part et d’autre de ce dernier, dépolarisant la membrane à 

distance suffisamment pour qu’un autre potentiel d’action soit généré. Le potentiel d’action se 

propage ainsi de proche en proche le long de la membrane. Au niveau des axones, la propagation 

du potentiel d’action est plus rapide car un agent isolant, la myéline, entoure l’axone et augmente 

la résistance de la membrane le long de ce dernier [1]. Des trous dans cette gaine isolante, placés à 
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intervalle régulier, permettent les échanges ioniques transmembranaires. Le potentiel d’action se 

propage donc de façon saltatoire au niveau de l’axone par ce mécanisme.  

 

Tel que mentionné précédemment, les neurones communiquent entre eux via une unité entre 

dendrite et axone appelé synapse. Lorsque le potentiel d’action atteint le bout de l’axone, des 

neurotransmetteurs agissant sur les canaux ioniques du neurone récepteur sont relâchés [1]. Une 

synapse peut être excitatrice ou inhibitrice, selon si les neurotransmetteurs qu’elle relâche 

favorisent la génération d’un potentiel transmembranaire au-delà de son seuil (excitateur) ou en-

deçà de celui-ci (inhibiteur). La sommation spatio-temporelle des potentiels activateurs et 

inhibiteurs des synapses (souvent des milliers) sur les dendrites d’un neurone décide à un moment 

donné si un potentiel d’action est généré ou non au sein du neurone.  

 

1.1.2 Activité électrique cérébrale  

L’activité électrique est propre aux neurones et fait référence aux influx électriques transmis par 

ces derniers. Elle miroite l’activation électrique de certaines régions du cerveau en lien avec les 

différentes fonctions des réseaux de neurones impliqués. Un autre type d’activité cérébrale qui est 

fortement corrélé à l’activité électrique est l’activité métabolique [1]. L’activité métabolique fait 

référence à la consommation de métabolites (glucose, oxygène, lipides) afin de générer l’énergie 

nécessaire à la cellule sous forme d’adénosine triphosphate (ATP) [5]. Cette activité fait appel à la 

phosphorylation oxydative et nécessite de l’oxygène. Par rapport à son activité métabolique, le 

neurone possède deux particularités de 1) ne consommer que du glucose et 2) d’avoir de très petites 

réserves de glucose. L’activité électrique est corrélée avec l’activité métabolique, puisque de 

l’énergie est nécessaire afin de générer les courants électriques neuronaux par les pompes ioniques 

dépendant de l’ATP [1]. Elle constitue donc un marqueur indirect de l’activité électrique.  
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1.1.3 Activité magnétique cérébrale  

Les champs magnétiques issus des neurones proviennent de l’activité électrique de ces derniers. 

Des charges électriques se déplaçant d’un point à l’autre génèrent un champ magnétique 

perpendiculaire orienté selon la règle de la main droite [6]. Les champs magnétiques propres à un 

seul neurone n’ont encore jamais été mesurés, mais des modèles mathématiques expérimentaux 

nous donnent un aperçu de ce à quoi pourrait ressembler la direction et l’amplitude de ces derniers 

[7,8]. Dans l’un de ces modèles, on simule l’activité électrique d’un neurone dont la structure 

tridimensionnelle est inspirée de données sur le vivant obtenues grâce à la microscopie à 

fluorescence [7,9,10]. Le neurone modélisé est stimulé à 40 Hz via les synapses excitatrices et 

inhibitrices sur son arborisation dendritique (2500 en tout) de telle sorte qu’à tout moment, 2% de 

toutes les synapses sont activées de façon aléatoire. La distribution des synapses est telle que le 2/3 

sont excitatrices et 1/3 inhibitrices. Pour les fins de calcul, le neurone est divisé en compartiments 

de 2 micromètres de longueur et le champ magnétique est calculé à l’aide de la loi de Biot-Savart, 

qui prend en compte un courant uniforme (direction et amplitude) dans un compartiment donné. 

Leur modèle considère également les courants extracellulaires qui sont provoqués par les 

déplacements des ions lors d’une excitation ou une inhibition aux synapses, qui contribuent à 

moindre échelle aux champs magnétiques cérébraux [11,12].  

 

Le champ magnétique résultant possède une forme complexe qui épouse les contours du neurone 

dont l’intensité est de l’ordre du picotesla (10-12) dans les environs immédiats du neurone (50 

micromètres). L’intensité du champ varie également de façon complexe tout autour du neurone 

(figure 1.1).  

 

La sommation spatiotemporelle des champs magnétiques locaux détermine le champ magnétique 

d’une région cérébrale à un moment donné. Le champ magnétique résultant d’une dépolarisation 

synchrone de plusieurs dendrites organisées de façon parallèle sera plus intense que le champ 

résultant de dépolarisations asynchrones de dendrites organisées de façon aléatoire. Via le même 

modèle mathématique [9,13,14], on a pu estimer que le champ magnétique local généré par 

l’activité synchrone d’une population de 40 000 neurones serait de l’ordre de 10-7 Tesla (T). Les 
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variations de forme et d’intensité de champ, complexes à proximité du neurone, se simplifient en 

se combinant avec la distance [15].  

 

 

 

 

 

Figure 1.1: Champs magnétiques simulés autour d'un neurone actif.  

Blagoev et al. [7] (Article open access libre de droits). 
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1.1.4 Devis de mesure de l’activité cérébrale 

Plusieurs outils sont à disposition afin de mesurer l’activité cérébrale. Cette section donne un 

aperçu des techniques actuellement disponibles afin de mieux situer où se trouverait la nouvelle 

méthode à l’étude par rapport à ces dernières. Un tableau comparatif à la fin de cette dernière donne 

les avantages et désavantages de chacune (tableau 1.1).  

 

Électroencéphalographie (EEG) 

Il s’agit de la méthode la plus simple et la plus directe pour mesurer l’activité cérébrale. Par la mise 

en place d’électrodes à divers points sur le scalp, on enregistre les fluctuations de courants (voltage) 

émanant du cerveau. Les signaux enregistrés sont de l’ordre du microvolt [1] et émanent davantage 

des potentiels post-synaptiques que des potentiels d’action, ces derniers étant d’une durée beaucoup 

plus courte (1 à 10 millisecondes contre 200 millisecondes) [1]. Les enregistrements d’EEG captent 

les changements extracellulaires secondaires à l’activité neuronale plutôt que de l’activité 

intracellulaire [15,16]. Les potentiels d’action entraînent des changements extracellulaires 

d’amplitude plus petite que l’activité post-synaptique au niveau des dendrites, ceci est une autre 

raison pour laquelle l’EEG ne représente pas les potentiels d’action. La figure 1.2 explique la 

genèse des courants extracellulaires secondaire aux influx d’ions intracellulaires. Dans tous les cas, 

un dipôle électrique est formé par d’un côté l’entrée d’ions dans la cellule (le potentiel post-

synaptique) et de l’autre côté par la perte de charges à travers la membrane à distance du potentiel 

post-synaptique.  
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Figure 1.2: Genèse du dipôle électrique par les mouvements d'ions au sein du milieu 

extracellulaire. 

Kirschtein et al. [16], avec permission. 

 

Au niveau du cortex cérébral, l’organisation des dendrites des neurones pyramidaux est 

perpendiculaire à ce dernier. La sommation des courants de ces dendrites parallèles donne le signal 

capté à l’EEG. L’un des principaux désavantages de l’EEG provient du fait que le signal électrique 

doive traverser plusieurs couches (méninges, os et scalp) avant d’atteindre l’électrode, ce qui 

amenuise la précision de ce dernier.  

 

Électrocorticographie (ECoG) 

L’électrocorticographie utilise le même type d’électrodes que l’EEG mais avec ces dernières 

positionnées directement sur le cortex cérébral. Ceci possède l’avantage d’obtenir une moins 

grande distorsion de signal en se mettant plus proche de la source. Le principal désavantage revient 

au fait qu’une procédure chirurgicale doive être accomplie pour placer les électrodes. Le placement 

de ces dernières doit être planifié au préalable puisqu’une seule partie du cortex peut être 

enregistrée à la fois par la fenêtre chirurgicale obtenue [17]. Un autre désavantage concerne le fait 
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que le cortex est organisé en sillons, « cachant » donc une quantité substantielle de cortex aux 

électrodes positionnées à la surface de ce dernier [18].  

 

Enregistrements électrophysiologiques 

Cette méthode est utilisée en laboratoire pour enregistrer l’activité électrique à l’échelle du 

neurone. Elle implique l’insertion de microélectrodes au sein du parenchyme cérébral afin 

d’enregistrer l’activité extracellulaire ou intracellulaire. L’activité extracellulaire (« single unit 

recording ») enregistrée correspond aux potentiels d’action (activité « tout ou rien »). Les 

enregistrements intracellulaires quant à eux permettent de mesurer les petites variations de potentiel 

électrique dans la cellule qui peuvent mener au potentiel d’action [1]. Bien que ces enregistrements 

nous apportent des informations uniques sur l’activité à l’échelle du neurone, son application 

pratique en-dehors des études expérimentales est impossible vu le besoin de visualiser et de 

manipuler les neurones sous microscope en milieu contrôlé.  

 

Résonance magnétique fonctionnelle (IRMf) 

La résonance magnétique fonctionnelle (IRMf) utilise les propriétés magnétiques du sang oxygéné 

et désoxygéné pour déduire la consommation d’oxygène propre à une région cérébrale. Une 

concentration augmentée de désoxyhémoglobine, dont la susceptibilité magnétique diffère de 

l’oxyhémoglobine, sera à l’origine du contraste observé en IRM fonctionnelle [19,20]. L’IRMf est 

donc une mesure indirecte de l’activité électrique cérébrale par une appréciation de son activité 

métabolique. Une nuance à apporter aux données issues de l’IRMf (ainsi qu’à toutes les méthodes 

de mesure de l’activité cérébrale métabolique) vient du fait que l’activité activatrice tant 

qu’inhibitrice consomme de l’énergie et qu’il peut y avoir une différence notable entre l’activité 

métabolique et électrique au sein d’un même réseau neuronal [21-23].  

 

Médecine nucléaire 

Les études de médecine nucléaire telles le SPECT (Single-Photon Emission Computed 

Tomography) et le PET (Positron Emission Topography) permettent d’apprécier l’activité 

cérébrale en captant à l’aide de caméras spécialisées les émissions émanant de substances injectées 
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auxquelles un isotope radioactif a été attaché [24]. Le SPECT utilise de l’exametazime liée au 

technetium-99m injecté dans la circulation afin de suivre la perfusion cérébrale. Cet agent traverse 

très rapidement la barrière hémato-encéphalique et sa rétention cérébrale au cerveau est 

suffisamment longue (30 minutes) pour permettre l’acquisition d’images [25]. Le PET quant à lui 

utilise du glucose lié à de la fluorine-18. Le glucose étant un substrat indispensable à la production 

d’énergie du neurone, une plus grande consommation de ce dernier est attendue dans les zones plus 

actives du cerveau [24]. Les études de médecine nucléaire sont des études de l’activité métabolique 

du cerveau.  

 

Spectroscopie près de l’infrarouge 

Cette technologie utilise les propriétés optiques d’ondes près de l’infrarouge pour déterminer la 

consommation en oxygène d’une région du cerveau [26]. Ces ondes peuvent aisément traverser le 

scalp et le crâne et sont absorbées de façon différente par l’oxyhémoglobine et la 

désoxyhémoglobine. Elle présente l’avantage de pouvoir s’administrer facilement et d’avoir une 

bonne résolution temporelle mais présente comme principal désavantage d’avoir une faible 

résolution spatiale (ne peut mesurer qu’une région cérébrale à la fois et les régions cérébrales 

profondes sont inaccessibles) [27,28].  

 

Magnétoencéphalographie (MEG) 

La magnétoencéphalographie est un marqueur indirect de l’activité électrique neuronale. Elle 

mesure un composant corolaire au courant électrique, dans ce cas-ci les champs magnétiques 

cérébraux créés par les courants électriques neuronaux. Des SQUID (superconducting quantum 

interference devices) qui émettent des signaux électriques lorsque traversés par un champ 

magnétique servent de capteurs de l’activité magnétique cérébrale dans la 

magnétoencéphalographie [6]. Les champs magnétiques captés par la MEG proviennent, comme 

pour l’EEG, des potentiels excitateurs et inhibiteurs post-synaptiques sur les dendrites [6,14]. 

L’organisation parallèle des dendrites le long du cortex permet la sommation spatiale de leurs 

champs magnétiques (figure 1.3). Même si les champs magnétiques générés par les potentiels 

d’action le long des axones ne sont pas captés en raison de leur très courte durée, on n’exclut pas 
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par contre que ces derniers puissent contribuer à des champs magnétiques de haute fréquence qui 

n’auraient pas encore été démontrés [14]. 

 

 

 

Figure 1.3: Section transverse de cortex cérébral démontrant des neurones et leurs dendrites 

orientés de façon tangentielle au cortex.  

Hamalainen et al. [14], avec permission. 

 

Les champs magnétiques générés par une décharge simultanée de 1 mm2 de cortex sont de l’ordre 

du femtotesla (10-15) lorsqu’ils arrivent aux SQUID. Ceci correspond au plus petit signal pouvant 

être détecté par la MEG [7]. L’analyse des signaux par les SQUID permet d’inférer le dipôle 

magnétique qui pourrait le mieux expliquer les champs magnétiques mesurés [29] (figure 1.4).  
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Figure 1.4: Représentation du dipôle magnétique généré par la décharge simultanée de neurones 

corticaux. 

Image de gauche : la flèche représente le sens du courant et les cercles le champ magnétique 

généré. Image de droite : La flèche représente le dipôle magnétique en lien avec les champs 

magnétiques (cercles concentriques). Kharkar et al. [6] (image de gauche), Hamalainen et al [14] 

(image de droite) (avec permissions). 

 

L’un des grands avantages de la MEG vient du fait que les signaux captés ne sont pas altérés par 

le passage au-travers du scalp, contrairement à l’EEG. Elle présente par contre le désavantage de 

mesurer un signal très faible qui estime un dipôle sans vraiment l’objectiver [6]. De plus, une partie 

du cortex est « silencieuse » à la MEG car son activité magnétique, bien qu’existante, n’est pas 

captée. Ceci s’explique en grande partie par l’annulation locale des champs magnétiques par 

d’autres champs magnétiques en sens inverse [14]. Ceci pourrait expliquer pourquoi seuls les 

courants tangentiels au crâne sont captés en MEG, ce qui la rend plus sensible pour détecter 

l’activité à l’intérieur des scissures du cortex qu’à la surface de ces dernières [30]. D’autres régions 

du cerveau sont silencieuses à la MEG en raison de leur profondeur. Les champs magnétiques 

perdant rapidement de leur intensité avec la distance, leur activité magnétique devient trop faible 

pour être captée [30-32]. 
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Tableau 1.1: Comparaison des différents devis de mesure de l'activité cérébrale. 

Devi Avantages Désavantages 

Electroencéphalographie 

(EEG) 

-Facile à administrer  

-Données sur temporalité de 

l’activité 

-Signaux altérés par le scalp 

-N’échantillonne qu’une 

partie du cortex 

Électrocorticographie (ECoG) - Idem que EEG + : Signaux 

non altérés par scalp 

(électrodes directement sur 

cortex) 

-Invasif (nécessite chirurgie) 

-N’échantillonne qu’une 

partie du cortex 

Enregistrements 

électrophysiologiques 

-Données précises sur activité 

intra et extra cellulaire 

-Application uniquement en 

contexte de laboratoire 

Résonance magnétique 

fonctionnelle 

-Haute définition spatiale -Mesure indirecte de l’activité 

électrique 

Médecine nucléaire -Données sur la 

consommation en énergie des 

zones cérébrales 

-Mesure indirecte de l’activité 

électrique 

Spectroscopie près de 

l’infrarouge 

-Facile à administrer 

-Bonne résolution temporelle 

-Faible résolution spatiale 

Magnétoencéphalographie -Signaux magnétiques non 

perturbés par passage au 

travers du scalp 

-Très faible signal (distance) 

-Certaines zones cérébrales 

« silencieuses » 

 

 

1.2 L’épilepsie 

 

1.2.1 Définitions 

L’épilepsie se définit comme un trouble cérébral caractérisé par une prédisposition durable à 

générer des crises épileptiques [33]. Une crise épileptique (ou convulsive) consiste en une activité 

excessive synchrone des neurones du cerveau [33]. L’épilepsie est considérée comme l’un des 

désordres neurologiques les plus communs et des plus invalidants [34], atteignant près de 50 

millions de personnes à travers le monde [35]. L’épilepsie est considérée comme réfractaire au 

traitement après l’échec de deux régimes médicamenteux bien tolérés [36]. Malheureusement, près 

du tiers des épileptiques entrent dans cette catégorie [37,38]. Cette catégorie d’épileptiques est celle 

chez qui le fardeau sociétaire est le plus grand en raison de la diminution de la qualité de vie et des 
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séquelles psychologiques encourues et des nombreuses comorbidités associées à une maladie non 

contrôlée [39-41]. Pour ces patients aux prises avec une épilepsie pharmaco-résistante, une 

chirurgie visant l’ablation de la zone épileptogène peut entraîner une guérison des crises. La zone 

épileptogène, ou foyer épileptique, réfère au réseau de neurones responsable de l’épilepsie et dont 

l’exérèse prodigue une disparition de ces dernières [42,43].  

 

1.2.2 Chirurgie de l’épilepsie et localisation du foyer épileptique 

Pour être candidat à une chirurgie visant l’ablation du foyer épileptique, un patient doit posséder 

un foyer identifiable et confiné à une zone accessible chirurgicalement. La détection par imagerie 

par résonance magnétique (IRM) d’une anomalie structurelle au site du foyer présumé augmente 

de beaucoup les chances de succès de la chirurgie (68% de succès) [44,45]. Malheureusement, près 

du tiers des patients avec épilepsie focale pharmacorésistante n’ont pas de lésion épileptogène 

évidente sur l’IRM [46-48]. Pour de tels cas la localisation du foyer épileptique repose sur les devis 

d’étude de l’activité cérébrale tels que l’EEG, l’imagerie par la médecine nucléaire et l’IRM 

fonctionnelle [49]. La mise en place d’électrodes intracrâniennes (électrocorticographie) est 

considérée comme la dernière ligne dans l’investigation d’un foyer épileptique, de par son caractère 

invasif et non exempt de complications [50,51]. Il est important de mentionner que l’activité 

cérébrale n’est pas élevée que lors des crises convulsives. Il existe chez de nombreux épileptiques 

une activité dite interictale, qui représente une activation synchrone de neurones du foyer 

épileptique. C’est le plus souvent cette activité qui est enregistrée par les devis d’étude de l’activité 

cérébrale.  

 

Récemment, l’ajout de la magnétoencéphalographie (MEG) a permis l’ajout d’une toute nouvelle 

dimension dans l’investigation du foyer épileptique [52,53]. Elle présente par contre les 

désavantages mentionnés plus haut. Lors de l’investigation d’un foyer épileptique, l’ensemble des 

tests disponibles doit être prise en compte, puisque la valeur prédictive de chaque devis pris 

individuellement est faible [54]. Malgré les modalités d’investigation présentement disponibles, le 

taux de succès global de la chirurgie dans les cas d’épilepsie réfractaire non lésionnelle n’est que 

de 43% [45,55-58]. Il y a donc un besoin pour une méthode plus précise d'identification du foyer 

épileptique. 
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1.3 Les nanoparticules superparamagnétiques d’oxide de fer 

 

1.3.1 Nanoparticules d’oxide de fer 

On définit un nanomatériau comme tout composé dont l’une des dimensions est entre 1 et 100 

nanomètres (nm) [59,60]. Les oxydes de fer représentent des composés issus d’une combinaison 

d’oxygène et de fer, avec 16 différents types connus à ce jour. Les nanoparticules d’oxyde de fer 

qui reçoivent actuellement le plus d’attention en raison de leurs propriétés magnétiques sont celles 

issues de la magnétite (Fe3O4) et de maghémite (γ-Fe2O3) [61]. Les nanoparticules d’oxyde de fer 

peuvent être synthétisées par une co-précipitation de Fe2+ et de Fe3+ en solution aqueuse de sels 

par l’addition d’une base.  

 

Par exemple, des nanoparticules de magnétite peuvent être synthétisées selon l’équation chimique 

suivante [62] :  

 

Fe2+ + 2Fe3+ + 8OH-  →   Fe3O4 + 4H2O 

 

Le contrôle de la taille, de la forme et de la composition des nanoparticules dépend du type de sel 

utilisé, du ratio Fe2+ et Fe3+ et du pH de la solution [63].  

 

1.3.2 Superparamagnétisme 

 

1.3.2 Superparamagnétisme 

L'oxyde de fer sous forme de magnétite est ferromagnétique tandis que sous forme de maghémite 

il est ferrimagnétique [64]. Le ferromagnétisme et le ferrimagnétisme sont propres à des matériaux 

qui montrent une magnétisation intrinsèque spontanée organisée en domaines [64]. A l'intérieur 

d'un domaine, le moment magnétique de chaque atome est parallèle. Ces domaines génèrent des 

(1.1) 
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moments magnétiques locaux qui la plupart du temps s’annulent les uns les autres, sans 

magnétisation résultante [65]. Toutefois, lorsqu'ils sont soumis à un champ magnétique, les 

domaines alignés avec le champ prennent de l’expansion au dépend des autres, et le matériau 

devient magnétisé. Après le retrait du champ, les matériaux ferromagnétiques et ferrimagnétiques 

restent magnétisés et continuent à générer des champs magnétiques [65]. Le ferrimagnétisme 

diffère de ferromagnétisme en ce qu'il est plus faible, le ferromagnétisme étant le type de 

magnétisme le plus puissant. Cette différence provient du fait qu'à l'intérieur des domaines d'un 

matériau ferrimagnétique, les moments magnétiques, bien que parallèles, alternent de direction et 

d’intensité d’atome à atome [64]. Les matériaux paramagnétiques, quant à eux, ne sont pas 

organisés en domaines. L’application d’un champ magnétique aura pour effet d’aligner les 

moments magnétiques des divers atomes du matériau, qui ne retiendra pas sa magnétisation une 

fois le champ retiré (figure 1.5).  
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Figure 1.5: Organisation des moments magnétiques pour différents types de magnétisme. 

Les matériaux ferromagnétiques et ferrimagnétiques organisés en domaines conservent une 

magnétisation résiduelle alors que les matériaux paramagnétiques n’en conservent pas.  
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En réduisant la taille de l'oxyde de fer à celle des nanoparticules, on modifie ses propriétés 

magnétiques. En dessous de la taille d'un seul domaine magnétique, il devient superparamagnétique 

[66,67]. Tout comme dans le ferromagnétisme et le ferimagnétisme, un matériau 

superparamagnétique est magnétisé et attiré par un champ magnétique, mais lorsque le champ 

magnétique est retiré, le matériau ne reste pas aimanté. Ceci peut être expliqué par le fait que le 

dipôle des nanoparticules (nord et sud) change constamment direction. Ces changements de 

direction peuvent être à l’intérieur de la particule (en alternance entre les 2 états orthogonaux le 

long d'un axe) ou secondaire à une agitation thermique des particules (mouvements browniens). 

Dans une solution de nanoparticules qui ne sont pas exposés à un champ magnétique, les moments 

magnétiques des dipôles mobiles s’annulent, ce qui ne produit aucune magnétisation nette. Sous 

l'influence d'un champ magnétique, les dipôles s’alignent dans la même direction que le champ 

magnétique, ce qui entraîne une forte aimantation (figure 1.6). Le superparamagnétisme diffère du 

paramagnétisme en ce que sa susceptibilité à se magnétiser en regard d’un même champ 

magnétique est beaucoup plus forte (plus proche de celle du ferromagnétisme). 

 

 

 

 

Figure 1.6: Effet des champs magnétiques sur les NPSOF. 

Sans champ magnétique, des NPSOF (nanoparticules superparamagnétiques) en solution ne sont 

pas magnétisées, l’application d’un champ magnétique magnétise ces dernières 
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1.3.3 Utilisation actuelle des NPSOF dans l’épilepsie 

Les travaux actuels portant sur l’utilisation de nanoparticules dans la prise en charge de l’épilepsie 

sont en grande partie centrés sur le potentiel des nanoparticules à améliorer le transport de 

médicaments anti-épileptiques par-delà la barrière hémato-encéphalique [68-70]. 

 

Les quelques travaux qui adressent le potentiel des nanoparticules dans la localisation du foyer 

épileptique utilisent ces dernières en conjonction avec un marqueur de l’activité métabolique 

cérébrale. Par exemple, Akhtari et al. profitent de la visibilité des NPSOF à l’IRM et lient à ces 

dernières un substrat métabolique qui est consommé par les neurones (alpha-methyl-triptophan ou 

glucose) [71,72]. Les NPSOF sont injectées par voie intraveineuse à des rats lors d’une crise 

convulsive provoquée et leur accumulation préférentielle au foyer épileptique est confirmée à 

l’IRM. Cette méthode est similaire à l’imagerie par médecine nucléaire mais utilise les 

nanoparticules comme agent localisateur plutôt qu’un isotope radioactif. De ce fait les résultats 

obtenus sont similaires aux études d’imagerie par médecine nucléaire qui utilisent également un 

marqueur métabolique de l’activité cérébrale [73]. Le groupe de Fu et al. a quant à lui utilisé des 

NPSOF liées à un anticorps qui se lie spécifiquement à certaines protéines inflammatoires 

(interleukines) qui sont souvent présentes au sein de foyers épileptiques pour certains types 

d’épilepsie [74]. Dans ce cas précis, les nanoparticules sont des marqueurs indirects de l’activité 

épileptique en témoignant de l’inflammation secondaire à cette dernière. Le projet actuel se 

démarque de ces travaux principalement par le fait qu’il vise à détecter le foyer épileptique par son 

activité magnétique plutôt que par son activité métabolique ou inflammatoire. L’activité 

magnétique reflète selon nous de manière plus directe l’activité électrique neuronale que l’activité 

métabolique ou inflammatoire. 
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1.4 Problématique  

 

L’épilepsie est la deuxième maladie neurologique la plus commune dans le monde [35]. Ce trouble 

des plus invalidants est associé à un important impact sociétaire [34]. Malheureusement, près du 

tiers des épileptiques continuent à présenter des crises malgré la prise de médicaments 

anticonvulsivants [37,38]. C’est cette catégorie d’épileptiques, chez qui la qualité de vie est la 

moindre, qui apporte le plus important fardeau sociétaire [39-41]. Pour ces patients aux prises avec 

une épilepsie pharmacorésistante, une chirurgie visant la résection de la zone responsable de 

l’épilepsie (foyer épileptique) peut entraîner une guérison des crises [42].  

 

Les patients candidats à une telle chirurgie doivent avoir un foyer identifiable et confiné à une zone 

accessible chirurgicalement. La détection d’une lésion (tumeur, malformation, etc.) par IRM 

augmente de beaucoup les chances de guérison puisque la localisation de cette lésion est 

généralement congruente avec le foyer épileptique [44,45]. Malheureusement, près du tiers des 

patients avec épilepsie focale pharmacorésistante n’ont pas de lésion épileptogène évidente sur 

l’IRM [46-48]. La localisation du foyer repose alors sur plusieurs modalités non-invasives (EEG, 

PET, IRMf, SPECT) dont la résolution spatiale et/ou temporelle est sous-optimale [49]. Ainsi, il 

faudra parfois recourir à des électrodes intracérébrales pour mieux définir la zone épileptogène, 

technique dont le caractère invasif la rend sujette à des complications [50,51]. Cette technique 

invasive comporte non seulement son lot d’inconfort et de complications, mais elle ne garantit pas 

nécessairement de bons résultats.  

 

Récemment, la mesure des champs magnétiques par la magnétoencéphalographie (MEG) a apporté 

une nouvelle dimension à l’investigation du foyer épileptique [52,53]. Son potentiel dans l’ajout 

d’informations afin de préciser la localisation du foyer épileptique est important. Elle comporte par 

contre les désavantages de ne pas échantillonner l’ensemble du cerveau, ceci étant en grande partie 

dû à la faiblesse des champs magnétiques émis par le cerveau et par l’annulation de certains champs 

à mesure qu’ils s’éloignent du cerveau [6,14,30].  
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Malgré toutes les modalités d’investigation présentement disponibles, le taux de succès global 

(éradication des crises) de la chirurgie dans les cas d’épilepsie réfractaire non lésionnelle n’est que 

de 43%[55,58]. Il y a donc un besoin pour une méthode plus précise d'identification du foyer 

épileptique. Une nouvelle technique de détection du foyer épileptique pourrait également ouvrir de 

nouvelles avenues dans l’étude plus générale de l’activité cérébrale. 
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1.5 Objectifs et hypothèses 

 

1.5.1 Objectif général  

L’objectif général consiste à prouver la faisabilité d’une nouvelle méthode de détection de l’activité 

électrique cérébrale se basant sur la réactivité magnétique de nanoparticules superparamagnétiques 

d’oxyde de fer. L’application principale envisagée serait de servir à identifier les zones cérébrales 

à activité électrique élevée correspondant au foyer épileptique. Cette méthode pourrait s’ajouter 

aux existantes pour aider à la délimitation précise des zones cérébrales épileptogènes. Pour des 

nanoparticules distribuées à proximité du cerveau, une agrégation préférentielle de ces dernières 

est attendue au foyer épileptique. Les nanoparticules changeant le temps de relaxation de leur 

environnement, l’agrégation de ces dernières pourrait être visible à l’imagerie par résonance 

magnétique [75]. Afin d’éviter les effets du milieu biologique sur l’agrégation des nanoparticules 

(voir chapitres 2 et 4), la méthode de rapprochement NPSOF avec le cerveau prévoit d’isoler les 

NPSOF à l’intérieur de capsules plastique mises en place chirurgicalement sur le cortex.  

 

Plusieurs données probantes, détaillées plus tôt dans l’introduction et plus tard dans le chapitre 2 

(revue critique de la littérature) ainsi que dans le chapitre 4 (article de revue), supportent le concept. 

De manière générale, on peut retenir que : 

 

1) Les déplacements des NSPOF sont hautement sensibles aux gradients de champ 

magnétique environnant.  

 

2) La présence de champs magnétiques est un facteur qui favorise l’agrégation des NSPOF.  
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3) Les champs magnétiques issus d’une zone cérébrale à activité électrique augmentée 

(épileptiques) sont plus importants que les champs magnétiques cérébraux lors de l’activité 

normale.  

 

4) Le signal perçu par l’imagerie par résonance magnétique peut être altéré de façon 

proportionnelle à l’agrégation de NSPOF en solution.  

 

Suivant l’ordre d’idées des points mentionnés ci-haut, la question centrale à laquelle veut répondre 

cette thèse est la suivante: les champs magnétiques cérébraux issus d’un foyer épileptique sont-ils 

en mesure d’occasionner une agrégation quantifiable et distincte de NSPOF environnantes au sein 

du cerveau? Une approche centrée sur trois objectifs spécifiques et trois hypothèses est préconisée. 

 

1.5.2 Objectifs spécifiques 

 

Objectif 1 

Démontrer que les champs magnétiques cérébraux sont un facteur contributoire à 

l’agrégation de NPSOF à proximité.  

 

Objectif 2 

Démontrer que les champs magnétiques de type épileptiformes sont à l’origine d’une 

agrégation plus importante et détectable par l’IRM de NPSOF à proximité.  

 

Objectif 3 

Démontrer que des NPSOF s’agrègent de façon préférentielle face à un foyer épileptique 

connu dans un modèle de rat épileptique.  
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1.5.3 Hypothèses 

 

Trois hypothèses principales seront testées au cours de ce projet:  

 

Hypothèse 1 

Les champs magnétiques cérébraux sont un facteur contributoire à l’agrégation de NSPOF 

d’oxyde de fer à proximité.  

 

Hypothèse 2 

Les champs magnétiques cérébraux de type épileptiformes sont à l’origine d’une agrégation 

plus importante et détectable par l’IRM de NPSOF à proximité.  

 

Hypothèse 3 

Des NPSOF s’agrègent d’une façon préférentielle face à un foyer épileptique connu dans un 

modèle de rat épileptique. 

 

 



24 

CHAPITRE 2 REVUE CRITIQUE DE LA LITTÉRATURE 

 

Ce chapitre présente une analyse critique de la littérature en lien avec la stabilité colloïdale 

(propension à s’agréger) des NSPOF au sein du système nerveux central. Cette analyse permet de 

mettre en perspective l’ensemble des travaux de recherche présenté au chapitre 3. La première 

section traite des différents facteurs pouvant influencer la stabilité colloïdale des NSPOF. Puisque 

l’application envisagée vise d’utiliser la propension des NPSOF à s’agréger, une connaissance de 

tous les facteurs en jeu est essentielle. Puisque ceci est le sujet central de l’article de revue 

constituant le chapitre 4, un survol des facteurs est donné puisqu’ils seront traités en détails plus 

loin. La seconde section analyse les données existantes supportant l’hypothèse principale qui 

suppose que les champs magnétiques cérébraux ont le potentiel d’induire une agrégation 

significative de NSPOF à proximité. La dernière section révise la littérature actuelle supportant la 

détection de l’agrégation de NSPOF par le biais de l’IRM, qui est la méthode de détection 

préconisée dans ces travaux.  

 

2.1 Déterminants de la stabilité colloïdale des NPSOF  

 

On définit la stabilité colloïdale d’une suspension de nanoparticules comme leur capacité à résister 

à la formation d’agrégats. La sommation des différentes forces attractives et répulsives au sein d’un 

système donné déterminera cette stabilité. L’agrégation obtenue est généralement irréversible. 

Plusieurs facteurs peuvent influencer la stabilité colloïdale des NPSOF au sein du système nerveux 

central.  

 

2.1.1 Mouvements Browniens 

Les mouvements Browniens correspondent aux mouvements aléatoires de petites particules en 

solution causés par les collisions entre ces particules et les molécules environnantes en mouvement 

[76]. Les mouvements Browniens de NPSOF sont influencés par la taille, la température ambiante 
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et la viscosité de la solution. L’effet net des mouvements Browniens sur la stabilité colloïdale d’une 

suspension de NPSOF peut être à la fois déstabilisateur (par l’augmentation des collisions entre les 

nanoparticules) et stabilisateur (par le bris de nouveaux agrégats faiblement formés).  

 

2.1.2 Flot hydrodynamique 

Au sein d’un fluide en mouvement, les forces de cisaillement sont les forces tangentielles à 

l’interface du liquide et de son contenant. Elles sont présentes par exemple entre le sang et le 

vaisseau sanguin dans lequel il circule. Ces forces ont un effet stabilisateur, en favorisant la 

dispersion des NPSOF [77]. 

 

2.1.3 Concentration 

En augmentant la concentration d’une suspension de NPSOF, on augmente la probabilité de 

collisions entre les particules et ainsi leurs chances de s’agréger [78]. 

 

2.1.4 Forces de Van der Walls 

Les forces de Van der Walls sont l’un des facteurs principaux favorisant l’agrégation d’une 

suspension de NPSOF. Elles proviennent des faibles interactions entre les dipôles des molécules 

constituant les nanoparticules et sont dépendantes de la nature de ces dernières, de leur rayon et de 

la distance entre les nanoparticules [79]. 

 

2.1.5 Forces électrostatiques 

À l’inverse des forces de Van der Walls, les forces électrostatiques sont l’une des principales forces 

favorisant la stabilité de nanoparticules en solution [80]. Lorsque des nanoparticules sont en 

suspension dans un médium polaire tel que l’eau, elles acquièrent une charge de surface. Ces 

charges étant de la même nature (positive ou négative), elles se repoussent. L’ajout d’ions en 

solution a pour effet de diminuer ces forces et de favoriser l’agrégation [81]. 
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2.1.6 Forces stériques 

Ces forces sont l’un des mécanismes par lequel agissent certains agents d’enrobage (« coating ») 

qui sont utilisés pour aider à stabiliser les NPSOF en solution. Les molécules à chaîne longue qui 

composent ces agents d’enrobage à la surface des NPSOF sont comprimées lors du contact entre 

les nanoparticules. Lors de cette compression, l’entropie des molécules à chaîne longue diminue, 

créant une force de répulsion entre les nanoparticules [82]. 

 

2.1.7 Forces magnétiques 

En l’absence de champs magnétique externe, la variation constante des dipôles magnétiques au 

sein des NPSOF donne une magnétisation nette nulle et une absence d’interactions magnétiques 

entre les nanoparticules. Lorsqu’on applique un champ magnétique, les dipôles des NPSOF 

s’alignent avec ce dernier, donnant lieu à de potentielles interactions entre leurs dipôles (positif et 

négatif), favorisant l’agrégation [83,84]. Tout comme pour les forces de Van der Walls, la force 

d’attraction entre deux dipôles magnétiques de NPSOF est inversement proportionnelle à la 

distance. C’est pour cette raison qu’un champ magnétique non-homogène (avec un gradient) qui 

entraîne un déplacement des NPSOF et pouvant les rapprocher est à même de déstabiliser de 

manière plus importante les NPSOF qu’un champ magnétique homogène [64,85].  

 

2.1.8 Forces d’hydration 

Les forces d’hydration ne sont encore que partiellement comprises et entrent en jeu lorsque les 

NPSOF sont en suspension aqueuse. Elles constituent une force répulsive provenant d’une 

restructuration des molécules d’eau en contact avec les nanoparticules dissoutes [86]. 
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2.1.9 Mesure de l’agrégation d’une suspension de NPSOF 

Plusieurs méthodes sont disponibles pour mesurer l’agrégation de nanoparticules en solution, telles 

que la microscopie par force atomique [87], la microscopie par balayage d’électrons [88], la 

spectroscopie Raman [89], la spectroscopie ultraviolet [90], la diffraction par rayon-X [91], la 

spectroscopie infrarouge par transformation de Fourier [92] et la microscopie par transmission 

d’électrons [88]. Bien que le signal de l’IRM puisse varier avec l’agrégation de NPSOF (détaillé 

plus loin), son utilisation pour caractériser l’agrégation de NPSOF n’est pas actuellement répandue. 

L’une des méthodes les plus utilisées est la diffusion dynamique de la lumière (« dynamic light 

scattering ») [93]. Cette méthode mesure la diffusion de la lumière venant d’une source lumineuse 

(laser) sur la solution de nanoparticules. Les nanoparticules étant en constant déplacement dus aux 

mouvements Browniens, l’intensité de la lumière diffusée varie [94]. Plus les nanoparticules sont 

de grande taille, plus les mouvements Browniens sont lents et les fluctuations de la lumière diffusée 

seront petites.  

 

À partir de ces données, il est possible de calculer la taille des nanoparticules en solution. Puisque 

les agrégats agiront comme des particules de taille plus grande, l’augmentation de taille de 

nanoparticules au sein d’une même solution sera corrélée à l’agrégation.  
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2.2 Potentiel des champs magnétiques cérébraux pour induire l’agrégation de 

NPSOF à proximité 

 

Cette section fait état et analyse les données probantes supportant le concept à la base de la 

recherche présentée, à savoir si les champs magnétiques cérébraux sont à même de pouvoir induire 

une agrégation observable de NPSOF. Les modèles actuels déterminant la stabilité colloïdale d’une 

solution de nanoparticules organisent les facteurs influençant l’agrégation selon s’ils influencent la 

fréquence des collisions ou l’efficacité des collisions [95]. Par exemple, une concentration 

croissante de nanoparticules au sein d’une solution augmentera la fréquence des collisions (en 

diminuant l’espace entre les nanoparticules) et aura un effet déstabilisateur.  

 

Les trois principaux déterminants de l’efficacité des collisions pour les NPSOF sont les forces de 

Van der Walls (attractives), les forces électrostatiques (répulsives) et les interactions magnétiques 

(attractives) [96]. Les interactions magnétiques proviennent de l’attraction entre dipôles opposés 

(positif et négatif) des nanoparticules et diminuent avec la distance entre les nanoparticules. 

L’application d’un champ magnétique externe aura pour effet d’aligner les dipôles et de favoriser 

leur agrégation en chaînes. En présence d’un champ magnétique non-uniforme (avec gradient), un 

autre facteur pro-agrégation s’ajoute : le mouvement des nanoparticules. Suivant l’intensité du 

gradient, les NPSOF se déplacent, ce qui augmente la fréquence de leurs collisions et favorise 

l’agrégation [96-99]. Tel que vu au chapitre précédent, les champs magnétiques cérébraux sont 

complexes et ont le potentiel d’induire l’agrégation de NPSOF par ces deux mécanismes.  
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2.2.1 Effet des champs magnétiques cérébraux sur l’efficacité des collisions de NPSOF 

 

L’efficacité des collisions entre NPSOF est donnée par le modèle étendu de Derjaguin-Landau-

Verwey-Overbeek (DLVO) [100,101]. Il considère que l’énergie potentielle totale (en joules) sera 

la résultante de trois forces : forces de Van der Walls (attractives), forces électrostatiques 

(répulsives) et interactions dipôle-dipôle (attractives). Ceci peut être exprimé par l’équation (2.1) 

suivante : 

 

     VT = VA + VR + VM                                  (2.1) 

 

Où VT est l’énergie d’interaction totale, VA l’énergie d’attraction secondaire aux forces de Van der 

Walls, VR l’énergie de répulsion secondaire aux forces électrostatiques et VM l’énergie magnétique 

provenant des interactions dipôle-dipôle. Le système penchera en faveur de l’agrégation si la 

résultante des forces d’attraction surpasse celle des forces répulsives.  

 

 Forces de Van der Walls 

Les forces d’interaction de Van der Walls entre deux nanoparticules sphériques sont 

données par l’équation (2.2) suivante [96] :  

 

 

 

Où A131 correspond à la constante d’Hamaker (en zJ), h la distance interparticules (en m) 

et λ la longueur d’onde des atomes des particules (en m).  
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Forces électrostatiques 

Les forces électrostatiques répulsives entre deux particules sont données par l’équation 

(2.3) suivante  [102]:  

 

 

 

Où ε correspond à permissivité diélectrique du médium (en Fm-1), ai correspond au rayon 

d’une particule i (en m), ψi correspond au potentiel de plan d’Helmholtz d’une particule i 

(en V), κ est la longueur de Debye (en m) et h correspond à la distance interparticules (en 

m).  

 

Forces magnétiques 

Les forces magnétiques attractives entre deux particules sont données par l’équation (2.4) 

suivante [96] :  

 

 

 

Où μ0 correspond à la perméabilité magnétique du vide (en H m-1), a au rayon d’une 

particule, χ à la susceptibilité magnétique des particules, B0 à l’induction magnétique 

provenant du champ magnétique externe (en T) et h à la distance interparticules (en m).  
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On peut résoudre l’équation précédente pour une suspension aqueuse de NPSOF de magnétite de 

20 nm de diamètre. La susceptibilité magnétique des NPSOF étant connue [103], il reste à 

déterminer la distance interparticules ainsi que l’intensité du champ magnétique provenant des 

neurones. Il est possible d'estimer la distance moyenne entre les particules (l'espacement inter-

particules, EIP) à l’aide de l’équation (2.5) suivante [104] : 

 

 

 

Où dp représente le diamètre des nanoparticules, Φm la fraction maximale de paquetage des 

nanoparticules et Φ la fraction volumique des nanoparticules. La fraction maximale de paquetage 

Φm représente la fraction volumique maximale de nanoparticules dans une solution où l'espacement 

inter-particules (EIP) devient zéro [104]. La fraction volumique des nanoparticules est le volume 

occupé par les nanoparticules en regard du volume du solvant. La fraction de paquetage maximale 

pour des NPSOF peut être retrouvée dans la littérature [105,106]. La fraction volumique d’une 

suspension de nanoparticules dépendra de leur concentration. En supposant que les NPSOF sont 

livrées directement au cerveau, la concentration de nanoparticules atteignant le système nerveux 

peut être estimée à partir d’études animales dans lesquelles des NPSOF sont livrées au cerveau par 

différents moyens [107,108]. Dans ces études, les animaux sont sacrifiés après la livraison des 

NPSOF, ce qui permet de mesurer la concentration de ces dernières directement sur les cerveaux. 

Pour les fins du calcul, la moyenne des concentrations trouvées dans ces études a été utilisée.  

 

En résolvant l'équation ci-haut, l’EIP pour des NPSOF de 20 nm de diamètre en suspension aqueuse 

dans du tissu cérébral est inférieure à un micromètre (0,17 µm). Les détails concernant les données 

utilisées pour résoudre l’équation de l’EIP peuvent être trouvés dans le tableau 2.1.  
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L’amplitude du champ magnétique cérébral peut être inférée à partir d’études de simulation de 

champs magnétiques neuronaux [7] et de données de magnétoencéphalographie chez le vivant 

[109]. L'amplitude du champ magnétique qui a été utilisée représente le plus petit champ 

magnétique local perceptible émanant d’une population de neurones dont l’activité est synchrone 

sur une surface de 1 mm2 [109]. En résolvant l’équation 2.4, la force d’attraction magnétique venant 

des interactions dipôle-dipôle donnée par les champs magnétiques cérébraux pour des NPSOF 

également distancées de 0,17 µm est négligeable (2,15 e-27 J) et risque d’avoir peu d’impact face 

aux autres facteurs contributifs à l’efficacité des collisions.  

 

 

Tableau 2.1: Paramètres utilisés pour le calcul de l'espacement inter-particules. 

 

Paramètre Symbole/unité Valeur 

Diamètre dp (nm) 20 

Fraction 

volumique 

Φ (-) 1,57 10-4 

Fraction de 

paquetage 

maximale 

Φm (-) 0,15 

Masse volumique 

des NPSOF 

ρ (g/cm3) 7,8 10 6 g/m3 
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2.2.2 Mouvements des NPSOF secondaires aux gradients des champs magnétiques 

cérébraux 

 

Les principales forces applicables sur une seule NPSOF en suspension peuvent être divisés en 3: 

1) la flottabilité, 2) les forces magnétiques et 3) la force de traînée, qui représente la résistance au 

mouvement appliqué sur la particule par le liquide environnant. Cette dernière est, par définition, 

une force « négative » qui oppose le mouvement. Afin d’inférer l’effet que pourraient avoir les 

champs magnétiques cérébraux sur la fréquence de collision de NPSOF environnantes, il est 

nécessaire de connaître quel genre de mouvement ces champs pourraient donner aux 

nanoparticules.  

 

La force appliquée sur une NPSOF par un champ magnétique peut être exprimé par l'équation (2.6) 

suivante [110,111] : 

 

 

 

Où Vp représente le volume de la particule, χp et χf la susceptibilité magnétique de la particule et 

du médium, B le champ magnétique externe, B le gradient magnétique, et μ0 la perméabilité 

magnétique du vide.  
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La force de traînée agissant contre le mouvement de la nanoparticule est exprimée par l'équation 

(2.7) suivante [110,111] :  

 

Fd = -3πηdpvp 

 

Où η représente la viscosité du fluide, dp le diamètre de la particule et vp la vitesse de la particule.  

 

Les équations (2.6) et (2.7) peuvent être fusionnés pour obtenir la vitesse de la particule lorsque Fm 

= Fd: 

 

 

 

Nous avons résolu l'équation ci-dessus pour une NPSOF de magnétite pure de 20 nm de diamètre 

en suspension dans le liquide extracellulaire à proximité (à moins de 50 µm) de neurones actifs. 

Les informations relatives à la grandeur des champs magnétiques et gradients dans le voisinage des 

neurones proviennent d’expériences de simulation de champs magnétiques neuronaux [7] et de 

données de magnétoencéphalographie chez le vivant [109]. L'amplitude du champ magnétique qui 

a été utilisée représente le plus petit champ magnétique local perceptible émanant d’une population 

de neurones dont l’activité est synchrone sur une surface de 1 mm2 [109]. La viscosité utilisée 

correspond à celle du milieu intracellulaire [112]. Les détails concernant les paramètres utilisés 

peuvent être trouvés dans le tableau 2.2.  

 

(2.7) 
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Tableau 2.2: Paramètres utilisés pour le calcul de la vélocité des NPSOF. 

 

Paramètre Symbole/unité Valeur 

Diamètre de la particule dp (m) 20 10-9 

Viscosité du fluide η (Pas) 1,002 10-4  

Susceptibilité magnétique 

de la particule 

χp (-) 2 105 

Susceptibilité magnétique 

du fluide 

χf (-) -9,05 10-6 

Perméabilité du vide 

(constante magnétique) 

µ0 (T/A m) 1,26 10-6 

Champ magnétique B (T) 14 10-6 

Gradient du champ 

magnétique 

   B (T/m) 1,2 

 

 

En résolvant l’équation (2.8) avec les données mentionnées au tableau 2.2, nous constatons que la 

vitesse d'une seule NPSOF de magnétite sous l'influence des champs magnétiques cérébraux serait 

de l'ordre de 0,3 µm/s. 

 

Connaissant la vitesse approximative de NPSOF dans le système nerveux central, le deuxième 

facteur à déterminer dans l'interaction des particules est la distance entre elles dans le cerveau. Ceci 

a été démontré plus tôt lors des calculs de l’influence des champs magnétiques cérébraux sur 

l’efficacité des collisions des NPSOF (sous-section 2.2.1, équation (2.5)). En utilisant la même 

distance interparticules (0,17 µm), compte tenu de la vitesse précédemment calculée pour les 

NPSOF en suspension (0,3 µm/s), toutes les nanoparticules soumises aux champs magnétiques 

cérébraux pourraient parcourir la distance nécessaire à une collision avec une autre nanoparticule 

environ chaque seconde.  

 

Selon les résultats obtenus à partir des données présentées dans les deux dernières sous-sections 

(2.2.1 et 2.2.2), les champs magnétiques cérébraux auraient le potentiel de favoriser l’agrégation 
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de NPSOF à proximité en influençant leur mouvement et la fréquence des collisions plutôt que 

l’efficacité des collisions. Par contre, plus la distance entre les NPSOF diminuera, plus les 

interactions magnétiques, en plus des forces de Van der Walls, seront importantes. De plus, les 

agrégats formés de NPSOF deviennent magnétisés et agissent eux-mêmes comme des aimants 

entraînant l’agrégation des NPSOF à proximité [64,85,113-116]. Dans ce contexte, il est possible 

de supposer que l’activité magnétique cérébrale aura pour effet de favoriser l’agrégation des 

nanoparticules à proximité en agissant comme facteur pro-agrégeant.  

 

2.2.3 Stabilité des NPSPOF en regard de l’activité épileptique 

 

L’activité épileptique étant par définition une activité plus importante et synchrone que l’activité 

cérébrale basale, il va de soi que les champs magnétiques qui en sont issus devraient être plus 

importants. Ceci est confirmé par des études de MEG qui ont pu capter des crises épileptiques [117-

121]. Cette plus forte activité magnétique sera à l’origine de mouvements plus importants des 

nanoparticules à proximité, qui devrait mener à une agrégation plus importante. Un autre facteur à 

considérer est ce qui risque de se passer entre les crises. Il est vrai qu’au retrait d’un champ 

magnétique, une désagrégation progressive des nanoparticules peut survenir. Ceci a été démontré 

principalement dans des systèmes in vitro avec des nanoparticules bien espacées (certains 

enrobages spécifiques) et sans la présence d’autres facteurs qui favorisent l’agrégation (pro-

agrégeant) [115,122].  

 

Par contre, de nombreux autres facteurs pro-agrégeant restent présents entre les crises. Tout 

d’abord, tel que démontré précédemment, l’activité cérébrale basale peut constituer un facteur pro-

agrégation. De plus, un foyer épileptique est le plus souvent animé d’une activité interictale, c’est-

à-dire de décharges épileptiformes (associées à une activité magnétique augmentée [121,123-125]) 

qui sont présentes entre les crises, rendant son activité supérieure à celle du reste du cerveau. De 

plus, tel que mentionné précédemment, les agrégats formés de nanoparticules peuvent ne plus se 

comporter comme des composants superparamagnétiques et peuvent retenir leur magnétisation, ce 

qui pourrait aider au maintien local des champs magnétiques [126]. Leur magnétisation est 
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également plus grande [85,98]. Ces facteurs pris en compte, il est possible d’émettre l’hypothèse 

qu’autour d’un foyer épileptique, l’agrégation de NPSOF sera favorisée. Il est aussi important de 

mentionner que la vitesse d’agrégation au sein d’un système est dépendante de sa stabilité, plus ce 

dernier est stable et plus long cela prendra avant que des agrégats apparaissent [127].  

 

Dans la littérature, un groupe s’est penché sur le potentiel des champs magnétiques épileptiques 

pour induire l’agrégation de NPSOF à proximité par le biais de simulations informatiques [128]. 

En se basant sur les modèles connus de champs magnétiques cérébraux venant de l’activité 

neuronale, ils calculent le déplacement et l’agrégation de nanoparticules dispersées dans la vicinité 

des champs magnétiques (figures 2.1-2.3). Ils concluent que les champs magnétiques cérébraux 

issus d’une zone épileptique sont à même de pouvoir induire l’agrégation de NPSOF à proximité.  

 

 

 

Figure 2.1: Trajectoire de 70 nanoparticules sous l'influence d'une source magnétique. 

Pedram et al. [128] (avec permission) 
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Figure 2.2: Trajectoire de 15 nanoparticules sous l'influence de 3 sources magnétiques. 

Pedram et al. [128] (avec permission). 

 

 

 

Figure 2.3: trajectoire de 100 nanoparticules sous l'influence de 10 sources magnétiques. 

Pedram et al. [128] (avec permission). 
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2.2.4 Influence des champs magnétiques externes 

 

En plus des champs magnétiques issus de l’activité cérébrale, des interférences provenant des 

champs magnétiques environnant pourraient être à même d’influencer l’agrégation des NPSOF. 

On peut diviser ces champs magnétiques entre les champs magnétiques environnementaux (champ 

magnétique terrestre, bruit urbain) et les autres champs magnétiques biologiques tels ceux produits 

par le cœur.  

 

Le champ magnétique terrestre est causé par les courants électriques provenant des mouvements 

de convection de fer en fusion dans le noyau externe de la Terre [129]. Ces champs sont présents 

partout à la surface du globe et sont de l’ordre de 25-65 μT [130]. Afin de connaître l’influence 

potentielle des champs magnétiques terrestres sur l’efficacité des collisions de NPSOF en 

suspension nous avons remplacé les champs magnétiques cérébraux dans l’équation 2.6 par les 

champs magnétiques terrestres. On arrive ainsi à une influence négligeable des champs 

magnétiques terrestres sur l’efficacité des collisions (2,22 x 10-26 J), à peine plus grande que celle 

que pourraient induire les champs magnétiques cérébraux. Quant à la fréquence des collisions, 

puisque le champ terrestre est grandement homogène [131], il n’induira pas de mouvement des 

NPSOF et donc son influence globale sur la stabilité de NPSOF en suspension risque d’être minime 

[96].  

 

Les champs magnétiques en environnement urbain proviennent principalement des lignes à haute 

tension et des appareils électriques environnant [132]. Bien que variant selon la proximité de la 

source électrique, ils sont en moyenne de l’ordre de 0,11 μT [133] et sont généralement assez 

homogènes (sans gradient) dans la plupart des environnements urbains [134]. Puisque l’amplitude 

des champs magnétiques urbains est encore plus petite que celle du champ magnétique terrestre, 

leur influence sur l’efficacité des collisions de NPSOF n’a pas été calculée. Concernant la 

fréquence des collisions, comme il a été mentionné ces champs sont généralement homogènes. 

Pour fins d’exemple, l’un des gradients environnementaux urbains les plus élevés enregistrés sont 

créés par des trains à lévitation magnétique et sont de l’ordre de 4,25 10-5 T/m [135]. Ce gradient 

magnétique reste largement inférieur aux gradients locaux observés autour des neurones.  
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Plus près du cerveau, le cœur peut aussi être à l’origine de champ magnétiques qui pourraient faire 

interférence avec les champs magnétiques cérébraux. Le cœur génère les champs magnétiques les 

plus importants du corps humain. À la surface du thorax on enregistre des champs magnétiques 

cardiaques de l’ordre de 10-14 T [136,137]. Au niveau du cerveau, ces champs auront perdu en 

intensité et gagné en homogénéité, rendant encore minimale leur potentielle contribution à 

l’agrégation de NPSOF [138,139]. Le tableau 2.3 résume l’amplitude des différents champs 

magnétiques pouvant interférer avec les champs magnétiques cérébraux.  

 

Tableau 2.3: Amplitude des champs magnétiques externes. 

 

Paramètre Amplitude (T) 

Champs magnétiques 

terrestres 

4,5 10-5 

Champ magnétiques 

urbains 

1,1 10-7 

Champs magnétiques 

cardiaques 

1,0 10-14 
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2.3 Potentiel de l’IRM dans la détection de l’agrégation de NPSOF 

 

L’imagerie par résonance magnétique (IRM) est une méthode d’imagerie non-invasive se basant 

sur les propriétés magnétiques et les interactions moléculaires des tissus [140]. L’absence de 

radiations ionisantes, sa haute résolution spatiale et sa capacité de différencier les tissus mous en 

font l’un des outils d’imagerie de choix dans le domaine médical [140]. Cette sous-section 

démontre comment l’IRM peut être utilisée pour mesurer le niveau d’agrégation de NPSOF en 

suspension aqueuse.  

 

2.3.1 Bases du fonctionnement de l’IRM 

Une majorité de noyaux d’atomes formant un tissu tournent autour de leur axe, un phénomène 

appelé spin. Ces noyaux en rotation (les spins) génèrent un dipôle magnétique (avec un pôle nord 

et un pôle sud) [141]. Les noyaux d’hydrogène sont généralement ceux étudiés en IRM puisqu’ils 

sont présents en abondance au sein du corps humain et qu’ils ont le dipôle magnétique le plus fort. 

La figure 2.4 donne une représentation d’un spin d’un noyau d’hydrogène.  

 

 

Figure 2.4: Spin d'un noyau d'hydrogène. 

Le noyau d’hydrogène en rotation autour de son axe induit un dipôle magnétique (Nord-Sud).  
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À la base de l’IRM, un patient est installé à l’intérieur d’un champ magnétique statique (qui ne 

varie pas avec le temps) très puissant (appelé B0). Ceci a pour effet d’aligner les spins dans la 

direction du champ magnétique. Les spins vont s’aligner de façon parallèle et antiparallèle dans 

une proportion près de 50%, favorisant légèrement la direction parallèle au champ B0. Cette 

magnétisation dans la direction du champ externe est appelée M0 [140]. Par la suite, un deuxième 

champ magnétique (appelé B1) venant d’une pulsation dans l’ordre de la radiofréquence est créé. 

Ce deuxième champ a pour effet de déplacer les spins selon un certain angle variant entre 0 et 90 

degrés. Les spins déplacés débuteront un mouvement de rotation (appelé précession) autour du 

champ B0. Cette phase est appelée l’excitation. La fréquence à laquelle les spins font précession 

est dictée par B0 et la fréquence d’oscillation donnée par B1 doit correspondre à cette fréquence 

pour initier la précession (on dit que les deux fréquences sont en résonances, d’où le nom de la 

modalité). Les spins excités en précession vont induire un courant électrique dans des bobines 

réceptrices et constituera le signal capté par l’IRM [140]. La figure 2.5 représente la précession 

d’un atome d’hydrogène suite à l’excitation par B1.  
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Figure 2.5: Précession d'un spin d'hydrogène. 

Précession d’un spin d’atome d’hydrogène autour du champ magnétique B0 suite à l’excitation 

par B1.  

 

 

2.3.2 La relaxation 

Les spins excités par B1 vont éventuellement revenir dans leur état de base aligné sur B0. On appelle 

ce phénomène la relaxation. On divise la relaxation en IRM selon les axes donnés par les champs 

magnétiques B0 et B1 [140,141]. Après l’excitation, la magnétisation dans le sens de B0 se voit 

diminuée car les spins ne sont plus alignés avec B0. Dans le cas d’une excitation à 90 degrés, la 

magnétisation dans le sens de B0 devient nulle. La relaxation longitudinale fait référence à 

l’augmentation de la magnétisation dans le sens de B0 (vers sa valeur de base) après l’excitation 
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(figure 2.6). La rapidité avec laquelle la relaxation longitudinale se fait est spécifique à différents 

tissus biologiques et caractérisée par un temps de relaxation appelé T1. T1 ne correspond pas au 

temps pris pour revenir à l’état de base mais correspond plutôt à la vitesse de la relaxation. La 

relaxation longitudinale est un processus exponentiel et T1 correspond environ au temps pris pour 

que 63% de la magnétisation dans le sens de B0 soit revenue [142].  

 

 

Figure 2.6: La relaxation longitudinale. 

Après un certain temps un spin excité reprend sa position originale, rétablissant la magnétisation 

M0.  

 

Après l’excitation, une magnétisation dans le sens de B1 est créée et cette dernière revient à 0 après 

un certain temps. Ce processus est appelé la relaxation transverse. À l’inverse de la relaxation 

longitudinale qui fait référence à un gain de magnétisation vers son état de base, la relaxation 

transverse fait référence à une perte de magnétisation vers zéro. La vitesse de relaxation transverse 

sera aussi tissu-dépendante et caractérisée par un temps de relaxation appelé T2 [140,142]. De la 

même manière que pour T1, la relaxation transverse est un processus exponentiel et T2 correspond 

à une vitesse de relaxation. Due aux interactions entre les dipôles des spins et aux inhomogénéités 
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du champ magnétique B0, la précession des différents spins excités deviendra rapidement 

asynchrone (figure 2.7). Cette perte de synchronisme dans la précession fait que la relaxation 

transverse peut être plus courte que la relaxation longitudinale, puisque les spins asynchrones 

s’annulent et mènent à une magnétisation nulle dans le plan transverse même si leur précession 

n’est pas terminée et donne toujours une plus petite magnétisation dans le plan longitudinal [141].  

 

 

Figure 2.7: La relaxation transverse. 

Le déphasage des spins avec le temps mène à la relaxation transverse et à une diminution de M1 

 

Il est possible de corriger l’effet des inhomogénéités dues au champ B0 par des champs 

magnétiques pulsés dans le sens inverse de B1, qui auront pour effet de remettre en phase 

(synchroniser) une partie des spins. Le temps T2* fait référence à la « vrai » relaxation captée 

tandis que le temps T2 fait référence à la relaxation en présence de re-phasage des spins [143].  
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2.3.3 Influence de l’agrégation de NPSOF sur le signal de l’IRM 

 

Les NPSOF étant magnétiques, elles perturbent les champs magnétiques environnants en ajoutant 

aux inhomogénéités du champ. Ceci contribue au déphasage des spins dans le plan transverse et 

donc raccourcit les temps T2 et T2* [144]. En s’agrégeant, les agrégats de NPSOF se comportent 

comme des nanoparticules paramagnétiques de plus grosse taille. L’influence de la taille de 

nanoparticules magnétiques a été modélisée en trois modèles de relaxation (régimes) [145]. Pour 

les plus petites particules, un régime dit de « moyenne de mouvement » domine et prédit un déclin 

du T2 et T2* avec une augmentation de taille des nanoparticules [146-148]. Ce déclin de T2 et T2* 

est dû au fait qu’en augmentant la taille des nanoparticules, les protons en diffusion aux alentours 

(les spins) seront davantage exposés aux perturbations de champ magnétique par les nanoparticules 

environnantes. Lorsque la taille des nanoparticules atteint une valeur critique, un autre régime 

appelé « régime de déphasage statique » prend le dessus. Cette valeur est atteinte lorsque le temps 

pris par un proton en diffusion pour parcourir le rayon d’une nanoparticule est plus grand que 

π√3/2Δω, où Δω représente l’étendue des fréquences de Larmor à la surface des nanoparticules. 

Dans ce régime, T2 et T2* ont atteint leur minimum et ne varient plus avec la taille des 

nanoparticules [147,149-151].  
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Figure 2.8: Variation du T2 et T2* selon l'agrégation de NPSOF. 

Ligne pointillée : T2* 

 

Lorsque la taille des nanoparticules continue d’augmenter, on entre dans le dernier régime appelé 

« régime à mouvement lent ». Dans ce régime, le temps pris par les protons pour diffuser sur le 

rayon des nanoparticules devient plus long que le temps entre les pulsations de re-phasage des spins 

[146]. Ceci a pour effet de rendre significatif le re-phasage des spins et d’allonger T2. Dans ce 

régime, plus la taille des nanoparticules augmentera et plus cet effet sera significatif avec une 

élongation de T2 [145,146]. Puisque ce régime est dépendant du re-phasage des spins, seul T2 est 

affecté et T2* restera à sa valeur minimale malgré l’augmentation de taille des nanoparticules. La 

figure 2.8 résume les différents régimes.  
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En considérant qu’avec l’agrégation, la taille moyenne des nanoparticules ira en augmentant, 

l’agrégation de NPSOF suivra ces régimes. Ces comportements de T2 et T2* avec l’agrégation ont 

été observés dans la littérature [147,149,152,153]. De cette manière, il est possible de suivre 

l’agrégation d’une solution de NPSOF en suivant les temps T2 et T2* de la solution.  
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CHAPITRE 3 DÉMARCHE DE L’ENSEMBLE DU TRAVAIL DE 

RECHERCHE 

 

 

Ce chapitre présente la démarche générale du travail de recherche en y précisant la place de chaque 

article et son impact sur les étapes de recherche subséquentes. Le rôle de chaque article par rapport 

aux objectifs de recherche et hypothèses y est également discuté.  

 

3.1 Phase initiale: revue de la littérature et article de revue 

 

3.1.1 Description de l’article  

Le premier article est un article de revue portant sur la stabilité colloïdale des NPSOF au sein du 

système nerveux central. Il fait en premier lieu une revue exhaustive des facteurs pouvant 

influencer la stabilité colloïdale de NPSOF au sein du système nerveux central. En plus de 

mentionner ces facteurs, leur impact dans les conditions biologiques du système nerveux central 

(température, concentration ionique, etc.) est analysé. En deuxième lieu, l’impact potentiel de 

l’agrégation de NPSOF au sein du système nerveux central est exploré selon 3 phases qui résument 

le passage de NPSOF dans le système nerveux central : la livraison, le séjour et l’élimination.  

 

3.1.2 Statut actuel 

Cet article est publié dans la revue « Nanomedecine » depuis juin 2018. Nanomedecine est un 

journal publiant des articles revus par les pairs et indexé dans les principales banques de données 

du domaine médical tel que Medline. Le co-auteurs de cet article sont : Pierre-Olivier Champagne, 

Harrison Westwick, Alain Bouthillier et Mohamad Sawan.  
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3.1.3 Rôle de l’article par rapport aux objectifs 

L’article nous a permis de faire une partie de la revue critique de la littérature au départ du travail 

de recherche afin de savoir si l’objectif général était réalisable. Ceci nous a permis de savoir où en 

étaient les connaissances actuelles sur le sujet et quelle place pourraient avoir nos travaux dans la 

recherche future. Grâce à l’article de revue, nous avons pu jeter les bases du projet et acquérir les 

informations nécessaires pour pouvoir élaborer les phases expérimentales subséquentes.  

 

3.1.4 Influence sur les étapes futures 

L’un des apports les plus important de cet article dans la démarche du travail de recherche a été de 

changer notre approche sur la méthode de livraison des NPSOF envisagée pour l’application. Au 

départ une livraison directe de NPSOF au système nerveux central par le système sanguin était 

envisagée. Cependant, comme il a été mis évidence dans l’article, une myriade d’autres facteurs 

pro-agrégants sont présents dans le vivant et leur influence sur l’agrégation risque de masquer tout 

effet que pourraient avoir les champs magnétiques cérébraux. De plus, la livraison sanguine de 

NPSOF se bute à deux autres problèmes : le passage de la barrière hémato-encéphalique et 

l’élimination de particules d’oxide de fer qui pourraient s’avérer toxiques. Dans ce contexte, il a 

été décidé que les NPSOF seraient isolées dans des capsules plastique qui seraient déposées 

directement sur le cortex par une intervention chirurgicale. De cette manière, on résout à la fois le 

problème de la livraison/élimination et de l’influence des autres facteurs pro-agrégation. Les 

NPSOF étant physiquement isolées du vivant, les champs magnétiques cérébraux seront le seul 

facteur pro-agrégant externe pouvant influencer les NPSOF. De plus, puisque l’application 

envisagée des NPOSF est pour la détection de foyers épileptiques en vue d’une chirurgie, 

l’implantation des NPSOF pourrait se faire à l’intérieur du processus chirurgical. Dans 

l’application envisagée, les NPSOF sont d’abord implantées lors d’une première chirurgie. Après 

une certaine période de temps pendant laquelle les NPSOF s’agrègent sous l’influence des champs 

magnétiques cérébraux on procède à une IRM qui permettrait de discerner les zones ou les NPSOF 

sont plus agrégées, correspondant au foyer épileptique qui serait enlevé lors d’une deuxième 

intervention pendant laquelle les NPSOF seraient aussi enlevées.  
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3.2 Première phase expérimentale: preuve de concept 

 

3.2.1 Description de l’article  

Le deuxième article est un article de conférence qui constitue une première preuve de concept 

supportant les travaux de recherche actuels. Dans les travaux décrits dans l’article, l’activité 

cérébrale provient de tranches de cerveau de rat maintenues en vie grâce une solution nutritive. On 

ajuste l’activité des tranches de cerveau soit en induisant la mort de la tranche (aucune activité), en 

la laissant dans le liquide nutritif (activité basale) ou en ajoutant une drogue (bicuculine) qui 

augmente son activité (activité augmentée). Des NPSOF fluorescentes enrobées d’amidon sont 

acheminées directement dans l’épaisseur des tranches par le biais de micropipettes de verre. Les 

NPSOF en suspension aqueuse restent à l’intérieur des micropipettes pour éviter tout contact direct 

entre les NPSOF et le tissu. Une agrégation plus importante des conditions basale et activité 

augmentée par rapport à la condition sans activité a pu être observée sous microscope à 

fluorescence.  

 

3.2.2 Statut actuel  

Cet article a été publié en aout 2016 dans les procédés de l’« IEEE Engineering in Medecine and 

Biology Society ». Il a été présenté oralement à cette conférence (Orlando, USA) en aout 2016. 

Les co-auteurs de cet article sont : Pierre-Olivier Champagne, Dang Nguyen, Lionel Carmant, 

Alain Bouthillier, Nathalie Sanon et Mohamad Sawan.  

 

3.2.3 Rôle de l’article par rapport aux objectifs 

Cet article a pour but de répondre à l’hypothèse 1 qui suppose que les champs magnétiques 

cérébraux sont un facteur contributoire à l’agrégation de NSPOF d’oxyde de fer à proximité. En 

démontrant une agrégation plus importante de NPSOF en présence d’activité cérébrale au sein des 

tranches de cerveau, cet article a rempli son objectif au sein de la démarche de l’ensemble du travail 

de recherche.  



52 

 

 

3.2.4 Influence sur les étapes futures 

Une fois cette preuve de concept conclue, il a été possible d’entamer la suite des phases 

expérimentales plus complexes et demandant davantage de ressources mais également plus près 

des méthodes envisagées de livraison et de visualisation de l’agrégation de NPSOF.  

 

3.3 Deuxième phase expérimentale : modèle animal in vitro  

 

3.3.1 Description de l’article  

Le troisième article rassemble les principaux résultats des travaux de recherche actuels. Le modèle 

de tranches de cerveau à 3 niveaux d’activité introduit dans l’article 2 est réutilisé. Cette fois-ci des 

NPSOF sans enrobage en suspension aqueuse sont contenues dans des capsules plastiques 

directement posées sur les tranches de cerveau. L’agrégation des NPSOF a été quantifiée à l’aide 

de deux méthodes : par la diffusion dynamique de la lumière et par IRM. Les résultats présentés 

dans l’article sont positifs, avec une agrégation des NPSOF proportionnelle à l’activité cérébrale 

vue à la fois par la technique de diffusion dynamique de la lumière et par l’IRM.  

 

3.3.2 Statut actuel 

L’article est actuellement soumis à la revue « Scientific Reports » (journal avec comité de pairs) 

depuis novembre 2019. Une première demande de révision a été demandée et est en préparation. 

Le co-auteurs de cet article sont : Pierre-Olivier Champagne, Nathalie Sanon, Lionel Carmant, 

Dang Nguyen, Sylvain Deschênes, Philippe Pouliot, Alain Bouthillier et Mohamad Sawan.  

 

3.3.3 Rôle de l’article par rapport aux objectifs 

L’article 3 a pour but de répondre à l’hypothèse 2 qui suppose que les champs magnétiques 

cérébraux de type épileptiformes sont à l’origine d’une agrégation plus importante et détectable 
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par l’IRM de NPSOF à proximité. L’agrégation a d’abord été mesurée à l’aide d’une méthode plus 

éprouvée (diffusion dynamique de la lumière) puis confirmée à l’aide de l’IRM, permettant 

d’affirmer qu’avec l’IRM il est possible de détecter l’agrégation de NPSOF induite par l’activité 

cérébrale. Ces résultats sont au cœur de l’objectif principal des travaux de recherche actuels et 

permettent de soutenir la faisabilité d’une nouvelle méthode de détection de l’activité cérébrale 

utilisant des NPSOF et l’IRM.  

 

3.3.4 Influence sur les étapes futures 

Les résultats in vitro obtenus dans l’article 3 ont pu permettre la transition vers le modèle in vivo 

de l’article 4, qui se rapproche encore davantage de l’utilisation projetée dans le domaine clinique.  

 

3.4 Troisième phase expérimentale: modèle animal in vivo  

 

3.4.1 Description de l’article 

Le quatrième article relate l’expérience initiale d’implantation de capsules de NPSOF chez le rat 

vivant. Des capsules de NPSOF ont été implantées chirurgicalement directement sur le cortex de 

rats sains et de rats rendus épileptiques. Des capsules non implantées ont servi de contrôle (capsules 

non-exposées à l’activité cérébrale) et l’agrégation a été mesurée à l’aide de l’IRM. Une agrégation 

plus importante a été notée dans les capsules implantées que dans les capsules servant de contrôle. 

Une différence significative d’agrégation n’a pas pu être démontrée entre les capsules implantées 

chez les rats sains et épileptiques.  

 

3.4.2 Statut actuel 

Cet article est actuellement soumis à la revue « Epilepsy Research » (journal avec comité de pairs) 

depuis janvier 2020. Le co-auteurs de cet article sont : Pierre-Olivier Champagne, Nathalie Sanon, 

Lionel Carmant, Philippe Pouliot, Alain Bouthillier et Mohamad Sawan.  
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3.4.3 Rôle de l’article par rapport aux objectifs 

L’article 4 a pour but de répondre à l’hypothèse 3 qui suppose que des nanoparticules d’oxyde de 

fer s’agrègent d’une façon préférentielle face à un foyer épileptique connu dans un modèle de rat 

épileptique. Cet article est une preuve de concept du produit final désiré: une capsule implantable 

directement sur le cortex dont le signal à l’IRM peut être altéré selon l’activité cérébrale. Bien que 

les capsules implantées aient démontré un niveau d’agrégation supérieur à celles non-implantées, 

une différence significative entre rats épileptique et sains n’a pu être démontrée. Ceci est attribué 

majoritairement à des difficultés d’ordre technique en lien avec le modèle animal (mort d’animaux, 

complications neurologiques, absence de crises épileptiques lorsque désirées et présence de crises 

épileptiques lorsque non désirées).  

 

3.4.4 Influence sur les étapes futures 

Cet article a permis d’établir une première transition des trouvailles du modèle in vitro vers un 

modèle in vivo. Il a aussi mis en évidence que le modèle de rat utilisé est sous-optimal pour 

démontrer correctement si un foyer épileptique connu peut engendrer une agrégation préférentielle 

de NPSOF à proximité. Les étapes futures devront envisager l’utilisation d’un modèle animal plus 

gros, en mesure de supporter plus aisément une intervention chirurgicale d’implantation.  
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CHAPITRE 4 ARTICLE 1 (COMPLÉMENT DE REVUE CRITIQUE DE 

LA LITÉRATURE): COLLOIDAL STABILITY OF 

SUPERPARAMAGNETIC IRON OXIDE NANOPARTICLES IN THE 

CENTRAL NERVOUS SYSTEM: A REVIEW 

Auteurs : Pierre-Olivier Champagne, Harrison Westwick, Alain Bouthillier, Mohamad Sawan 

Revue : Nanomedecine 

 

4.1 Abstract 

Superparamagnetic iron oxide nanoparticles (SPIONs) consist of nanosized metallic-based 

particles with unique magnetic properties. Their potential in both diagnostic and therapeutic 

applications in the central nervous system (CNS) is at the source of an expanding body of literature 

in recent years. Colloidal stability of nanoparticles represents their ability to resist aggregation and 

is a central aspect for the use of SPION in biological environment such as the CNS. This review 

gives a comprehensive update of the recent developments and knowledge on the determinants of 

colloidal stability of SPIONs in the CNS. Factors leading to aggregate formation and the 

repercussions of colloidal instability of SPION is reviewed in detail pertaining to their use in the 

CNS. 

 

4.2 Introduction 

Superparamagnetic iron oxide nanoparticles (SPIONs) consist of particles of magnetite (Fe3O4) or 

maghemite (γ-Fe2O3) in which the individual size of the particles is smaller than the size of a single 

magnetic domain for the given material [67]. Iron oxide particles are considered to be 

supraparamagnetic when smaller than 10 nanometers (nm) [67]. Superparamagnetism in 

nanoparticles can be explained by the fact that the dipole (south and north) of each particle is 

constantly changing direction along an orthogonal axis (fig. 4.1). These changes in direction are 

due to both intrinsic flipping of the poles and thermic agitation of the particles (Brownian 

movements). When no external magnetic field is applied, there is no net dipole of the SPION 

suspension due to the constant movement of the individual dipoles counterbalancing themselves. 
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(fig. 4.1). With the application of an external magnetic field, the dipoles align and the SPIONs 

become strongly magnetised, and when the field is removed, the SPIONs revert to their original 

un-magnetised state. 

 

The magnetic properties of SPIONs (superparamagnetism), which renders them highly susceptible 

to magnetic fields without keeping an apparent magnetisation once the field is removed [154]. It is 

this important characteristic of SPIONs that allows them to react to strong magnetic fields [67] and 

to generate heat when submitted to alternate fields [155]. Unfortunately, superparamagnetic 

properties are lost when SPION aggregate into clusters (fig. 4.1), rendering these assemblies 

permanently magnetised [126]. Colloidal stability of SPION is thus paramount for their in vivo 

applications.  

 

 

Figure 4.1: Effect of aggregation of SPION on their magnetism. 

a: single SPION with an alternating dipole (North and South), b: multiple SPIONs with each 

having alternating dipoles, the resulting effect is that the net magnetisation is null, c: a 

representation of an aggregate of SPIONs, the dipoles interactions aligned the dipoles of the 

SPIONs, creating a net magnetisation 
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The unique magnetic properties of SPION offer novel and innovative bio-medical applications, 

and have recently been the focus of many studies for applications regarding the central nervous 

system (CNS). From targeted drug delivery [156] to heat-induced cell death [157], magnetothermal 

stimulation [158], blood-brain-barrier remodeling [159] and brain imaging using magnetic 

resonance imaging (MRI) [160], SPION seem to have many promising uses for future applications 

in the CNS 

 

The goal of this review is to comprehensively address the factors involved in the colloidal stability 

of SPIONs in the CNS. Individual factors and implications of SPION colloidal stability in CNS is 

discussed and analyzed. For the purpose of this review, the passage of SPIONs through the CNS 

will be presented as a 3-step process: 1) delivery, 2) stay, and 3) elimination. 

 

4.3 Determinants of colloidal stability of SPION in the CNS 

Stability of a nanoparticles suspension is defined by its ability to resist aggregate formation. This 

is influenced by the frequency and efficiency of collisions between particles [161]. The 3 main 

factors determining the frequency of collisions are Brownian motion, hydrodynamic flow, and 

nanoparticle concentration. Many factors can affect the efficiency of collision of suspended 

nanoparticles. These factors can be divided in attractive and repulsive forces, with aggregation 

occurring when attractive forces surpass repulsive forces. Table 1 summarises the main factors that 

could affect the stability of superparamagnetic iron oxide nanoparticles in neural tissue. A 

landmark theory in determining the stability of nanoparticles in suspension is the Derjaguin-

Landau-Verwey-Overbeek (DLVO) theory that aims to predict the aggregation behavior of 

particles in aqueous colloidal suspensions [162]. It takes into account the 2 major forces at play in 

the efficiency of nanoparticle interaction, namely the Van der Wall forces (attractive) and the 

electrostatic double layer (EDL) forces (repulsive). The next section depicts each determinant of 

the colloidal stability of SPIONs aimed to be delivered in the CNS. 
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Table 4.1: Determinants of colloidal stability of SPIONs in the CNS. 

 

 

4.3.1 Brownian motion 

First observed by the botanist Robert Brown while observing grains of pollen under microscope 

[163], what is referred today as Brownian motion refers to the seemingly random movement of 

small particles in a fluid caused by their collisions with ambient moving molecules [76]. Brownian 

motions could influence nanoparticles both towards aggregation and disaggregation [164]. 

Increased movements of the nanoparticles lead to an elevated rate of collisions, augmenting the 

odds of aggregate formation. On the other hand, the kinetic energy given by Brownian motions 

could lead to the breakup of weakly formed aggregates. Three factors can influence the Brownian 

motion of nanoparticles: size of the particles, the viscosity of the medium and ambient temperature.  

 

Size 

With decreasing size, Brownian motions augment and as previously said, this could increase both 

instability and stability. However, what is mostly observed is that with decreasing size, aggregates 

form more easily [165]. This emphasis that other factors than Brownian motion must be at play. 

Some mention that with smaller nanoparticles, a higher surface volume is exposed and available 

for collision [81]. Also, in line with the DVLO theory, with decreasing size, shielding effect of 

diluted ions is more pronounced and the repulsive electrostatic forces (discussed later) will be 

weaker.  

Factor Effect on stability 

Collision frequency  

   Brownian motion (size, temperature, 

viscosity) 

Pro or anti-aggregation 

   Hydrodynamic flow Anti-aggregation 

   Concentration Pro-aggregation 

Collision efficiency  

   Van der Walls forces Pro-aggregation 

   Electrostatic forces (electrolytes, pH) Anti-aggregation 

   Steric forces Anti-aggregation 

   Magnetic forces Pro-aggregation 

   Hydration forces Anti-aggregation 



59 

 

With respect to the CNS, as it will be further discussed later (see: delivery of SPIONs to the CNS), 

a certain (smaller) size of SPIONs is optimal for passing through the blood-brain-barrier to reach 

the CNS [166]. Another aspect to keep in mind in regard of the size of SPIONs is that their magnetic 

susceptibility augments with size. Thus, bigger SPIONs will react more to external applied 

magnetic fields. This can be taken into account in applications such as magnetic targeting and 

magnetic heating.  

 

Temperature 

Augmenting temperature leads to elevated Brownian motion which can lead to either aggregation 

or desegregation, with both behaviours being observed in different studies [164]. Since the brain is 

the most heat-sensitive organ in the human body [167], temperature is tightly regulated in the CNS. 

In normal physiological conditions, the brain temperature fluctuates within 3 oC [168], which might 

have minimal impact on SPIONs stability since significant impact on aggregation was seen in 

studies with temperature gaps above 10 oC [164]. However, local temperature elevations up to 50 

oC are seen when using magnetic thermotherapy [169]. Thus, the effect of temperature on SPIONs 

(and as discussed in the “magnetic forces” section, the effect of the magnetic field itself) in this 

application could influence significantly their stability and further use.  

 

Viscosity 

Viscosity represents the internal resistance of a liquid to flow or shear. Augmenting viscosity will 

reduce the Brownian motion of particles diluted in a solvent [170]. As it varies with fluid 

composition, viscosity changes between blood, extracellular and intracellular environment [112]. 

However, at the nanoscale, the viscosity experienced by nanoparticles is different than the viscosity 

of whole fluid [171]. The nanoparticles, being small enough, are still surrounded by solvent and 

experience a viscosity closer to that of the solvent (microviscosity) than the one of the more 

complex solution in which it is (macroviscosity). Thus, being in blood or intra/extra cellular 

environment, SPIONs will generally be subjected to the viscosity of water instead of the viscosity 

of blood or extra/intra cellular fluid. Thus, the fluid composition in the CNS will have little impact 

on the viscosity-related aggregation of SPIONs. Interestingly, aggregates formation augments the 
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macroscopic viscosity and aggregates augmenting in size will progressively be subjected to the 

influence of macroviscosity, diminishing their Brownian motion [172].  

 

4.3.2 Hydrodynamic flow 

Shear forces in fluid dynamic represent the tangential forces at the interface between a moving 

fluid and its boundary. The effect of shear forces on nanoparticle aggregation results in augmented 

stability, via enhancement of dispersion of particles (diminishing their collisions) and rupture-like 

deformation preventing aggregation [77]. Grabinski et al. developed a model simulating blood flow 

in vessels and measured the effect of flow on nanoparticles aggregation. Their finding was that 

dynamic flow decreased the aggregation of nanoparticles [173]. In the CNS, fluids in motion are 

mainly represented by blood and cerebrospinal fluid (CSF). Regarding the vascular apparatus, 

shear stress in the vascular system is actually higher than some experimental values studied and it 

is inferred that its effect on slowing aggregate formation would be more important than those 

observed in these studies [173]. Thus, vascular delivery of SPIONs to the CNS would contribute 

to the stability of SPIONs via shear stress. As the vascular branching progresses to the level of the 

capillaries in the brain, the level of flow and shear stress is subjected to an important heterogeneity 

[174], making the impact of shear unequal in different areas. In physiologic conditions, flow (and 

shear) varies in the brain according to brain activity in different regions, a phenomenon called the 

hemodynamic response [175]. This added heterogeneity could impact further on the effect of shear 

stress on the stability of SPIONs brought to the CNS via the vessels. Cerebral blood flow and shear 

stress can also vary in pathological conditions such as seizures, head trauma and occlusive vascular 

disease [176]. 

 

4.3.3 Concentration 

A higher concentration of nanoparticles is expected to increase the rate of aggregation of the later. 

This can be explained by the fact that a higher number of nanoparticles increases the probability of 

collisions between them, elevating the probability of their aggregation [78]. This behavior was 

observed in SPIONs by He et al, who confirmed an increase in aggregation with elevated 

concentration [78]. The final concentration of SPIONs in various regions of the CNS will depend 
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on various factors such as their size, the dose used, the pathway taken to deliver them and their 

specific coating.  

 

The most direct mean of delivery of SPIONs is through surgical injection, which allows to control 

the exact concentration of SPIONs delivered. The technique of using a pressure gradient while 

injecting nanoparticles directly in the brain is called convection-enhanced delivery (CED) [177]. 

SPIONs delivered by CED have been investigated for the treatment of brain tumors [178]. Coating 

also affects the dispersion of nanoparticles delivered by CED; for example PEG coated 

nanoparticles were able to diffuse more into the brain than those without PEG coating because of 

the diminution of the interactions with the extracellular matrix [179]. Details regarding the impact 

of SPION stability on their delivery to the CNS will be reviewed in the “Delivery of SPIONs to 

the CNS” section. 

 

4.3.4 Van der Walls forces 

The van der Walls forces consists of the weak interactions between the permanent and induced 

dipoles of molecules. They are distance-dependant (the closer the nanoparticles, the stronger the 

van der Walls forces) and act as an attractive force between similar nanoparticles since they are 

always attractive between identical materials [180]. In the classic DLVO theory, they consist of 

the main attractive force driving aggregation between nanoparticles [181]. Be it in the central 

nervous system or anywhere else, the van der Walls forces are always present between particles 

since they represent an intrinsic property of the materials. The van der Walls forces between two 

spherical nanoparticles will vary with radius of the particles, interparticle distance, and the nature 

of the particles [79]. 

 

4.3.5 Electrostatic forces 

When in suspension in a polar medium such as water, most substances acquire a surface charge. 

The equally charged (positive or negative) nanoparticles in solution will then repulse each other 

due to electrostatic forces, leading to better colloidal stability [80]. Diluted ions in solution 
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organises around nanoparticles, creating the electrical double layer (EDL) [182]. The “double” 

composition of the EDL comes from the 2 layers of ions that composes it (fig. 4.2). The innermost 

layer, named “Stern layer” after the German physicist Otto Stern, is composed of counter-ions (ions 

of opposed charge of that of the nanoparticle) attached strongly enough to the nanoparticles that 

thermal diffusion cannot move them [182]. The outermost layer is called the diffuse layer and 

counter-ions being farther away from the nanoparticle move more freely [183]. Ions of opposite 

charge attracted by the counter-ions are also present in the diffuse layer. The presence of the EDL 

creates a voltage gradient in the order of millivolts that diminishes as the distance to the 

nanoparticle augments.  

 

 

Figure 4.2: Schematic representation of the electric double layer (EDL) forming around 

nanoparticles. 

A positively charged nanoparticle is surrounded by firmly adherent negative counter-ions in the 

Stern layer while and less adherent negative counter-ions in the diffuse layer. 



63 

 

 

In the diffuse layer exists a “slipping plane”, a point from which ions inside will move along with 

the nanoparticle. The electrical potential between the slipping plane and the solution is called the 

zeta potential (ζ) [184]. A higher zeta potential is associated with higher charges at the vicinity of 

the slipping plane which can more effectively repulse each other, leading to a more stable 

nanoparticle suspension. One of the main factors influencing the importance of the repulsive 

electrostatic forces is the concentration of ions in solution. With higher ionic concentration the 

electrostatic forces decrease, favouring aggregation. This can be explained by a shielding effect of 

the ions in the diffuse layer: with more ions in solution, more ions negate the counter ions in the 

diffuse layer, diminishing the net charge at the border (zeta potential) and the repulsive electrostatic 

forces [81]. The solution’s composition leading to a zeta potential of zero is referred to as the “point 

of zero charge”. At this point the repulsive effect of EDL is null. Another important factor for the 

electrostatic forces is the valence of diluted ions, with multivalent ions (e.g. Ca++) being more 

potent to shield the charges of counter ions than monovalent ions (e.g. Na+) [185]. The effect of 

ions concentration on SPION stability has been observed extensively in experimental conditions 

[78]. Smaller size of SPION could render them more susceptible to charge titration (shielding), 

since more of their surface is exposed [78].  

 

Ions such as Na+, K+, Cl- and Ca++ are ubiquitous in living tissues (CNS is no exception). Table 2 

represents the average ion concentration in the brain and in blood [186]. The Na+ and Cl- 

concentrations present in the extracellular CNS compartment is in the upper range of the tested 

conditions on the effect of salts of SPIONs stability [78]. It is thus expected that the ionic 

concentrations present in the CNS extracellular milieu will favour aggregation. The ionic charge 

inside neurons being slightly less, its effect on charge shielding could also be less. Looking at table 

2, the ionic charge in blood is comparable to the one in the CNS. The effect of ions on stability of 

SPION is thus not expected to change much from their passage from blood to the CNS.  
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Table 4.2: Ionic composition of the CNS milieu and blood. 

 

 Concentration (meq/L) 

Ion CNS: neuron CNS: extracellular Blood 

Potassium (K+) 140 5 4,2 

Sodium (Na+) 5-15 145 142 

Chloride (Cl-) 4-30 110 108 

Calcium (Ca2+) 0,0001 1-2 1,3 

 

Acidity, Potential of hydrogen (pH) 

The acidity, potential of hydrogen (pH) will also impact on the particle’s surface charge and 

electrostatic forces. With increasing pH, charge shielding gets more important, diminishing the 

electrostatic forces and favouring aggregation [78]. This behavior was observed experimentally in 

SPIONs [122]. The pH is tightly regulated in the human organism and does not vary much between 

blood (7.35) and the CNS (7.3) [185]. Brain tumors such as malignant gliomas and metastasis can 

however harbour a much lower pH (6.5 to 6.9) in their extracellular environment. One of the main 

cause for this is the “Warburg effect”, a tendency for tumors to derive energy through the anaerobic 

glycolytic pathway creating lactates (lactic acid) [187]. These variations in pH could affect stability 

of SPIONs delivered to tumours. Interestingly, Liu et al. used to their advantage the influence of 

tumoral acidotic pH on nanoparticles stability to tailor aggregation in tumors [188]. Using gold 

nanoparticles with specifically designed pH-sensitive zwitterionic surface, they were able to 

promote aggregation and retention of nanoparticles in tumors. Another acidotic environment lies 

in the endosomes and lysosomes (pH 4.5-5.5), the vesicles by which the cells can internalise 

nanoparticles [189]. 

 

4.3.6 Steric forces and coating 

Coating of nanoparticles with various agents can serve to augment stability and to add specific 

functionality. Stabilisation through coating is a necessity for most of the nanoparticles meant to be 

used in biological environment. Stability using surface coating can be achieved by an increase of 

surface charge (electrostatic forces) and by steric repulsion. Since electrostatic forces were 
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discussed earlier, this section mainly focuses on the later. The types of surface coating used to 

stabilise nanoparticles in solution are sometime divided into 2 types: surfactant and polymers. Both 

of them can use steric and electrostatic forces to stabilise the system and the main difference relies 

in the strength of attachment between the coating agent and the nanoparticles. Surfactants adsorbs 

onto the surface of the nanoparticles usually in a reversible fashion, and environmental variations 

can affect this adsorption-desorption behaviour [185]. On the other hand, polymer’s attachment via 

adsorption or covalent bounds onto nanoparticle’s surface is usually irreversible [190].  

 

Steric forces comes from the overlap of coating layers composed of long chain molecules. With 

compression of the coating layers, the entropy of the long chain molecules decreases, creating a 

repulsive force. If the material coating the nanoparticles possess a good solubility in the given 

solvent, the resulting steric forces will be repulsive and favour stability [82]. On the other hand, a 

coating material with poor solubility will favour coalescence of the nanoparticles to diminish the 

contact with the solvent [191]. Polymers used to coat nanoparticles usually have a good solubility, 

favouring stability through steric repulsion. Given the reversible nature of coating with surfactant 

and that some of them can be toxic for cells, current coating trends for applications in the CNS are 

favouring polymers. Table 4.3 lists the main coatings studied in SPIONs to be used in the CNS 

[61,192-197]. For a more exhaustive list of possible coatings of SPIONs, the reader is encouraged 

to look into this review [198]. One of the most popular coatings for in vivo applications at large is 

poly(ethylene glycol) (PEG). PEG is hydrophilic and stabilises nanoparticles through steric forces. 

It also possesses the advantage of resisting excessive protein adsorption (protein fouling) and has 

good biocompatibility [199]. Stabilizing coatings relying mostly on electrostatic forces are rarely 

stable in biological medium because of the strong ionic charge present [200]. Interestingly, coating 

SPIONs can influence on their magnetic behavior by reducing their magnetic moment. Three 

factors could explain this phenomenon: 1) diminution of the core size due to the chemical reaction 

at the surface of the SPIONs, 2) the reaction between the SPIONs and coating leading to oxidation 

of magnetite to the less magnetic maghemite, and 3) the formation of new bonds with the coating 

leading to a spin canting phenomenon (tilt of the magnetic spin, diminishing their net 

magnetisation) [201].  
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Table 4.3: Surface coating for SPIONs used in CNS. 

Coating Mechanism of 

stability 

enhancement 

Properties Examples of potential 

uses in the CNS 

References 

Poly(ethylene 

glycol) (PEG) 

-Steric repulsion -Biocompatible 

-Longer circulation 

in the bloodstream 

-Possibility to add 

functional groups  

-Augments cell 

internalisation 

-Imaging of brain 

tumors 

-Imaging cerebral 

ischemia 

-Crossing the BBB 

when conjugated (e.g. 

with lactoferrin) 

[202] 

Dextran -Steric repulsion 

-Electrostatic forces 

-Biocompatible 

-Longer circulation 

in the bloodstream 

-Possibility to add 

functional group 

-Targeting tumors 

when conjugated (e.g. 

epithelial growth 

factor) 

-Tumor margin 

visualisation 

[198] 

Starch -Steric repulsion -Biocompatibility 

-Possibility to add 

functional group 

-Drug delivery 

-Hyperthermia 

[199] 

Chitosan  -Steric repulsion 

(depending on which 

derivative) 

-Electrostatic forces 

(depending on which 

derivative) 

-Biocompatibility 

-Antibacterial 

-Easily cross cell 

membrane 

-Drug delivery 

-Gene therapy 

[200] 

Silica -Steric repulsion 

-Electrostatic forces 

 

-Biocompatibility 

-Possibility to add 

functional group 

(e.g. fluorophore) 

-Stem cell 

transplantation 

-Neural stem cell 

labeling  

-Brain tumor targeting 

[201] 

Polyvinyl alcohol 

(PVA) 

-Steric repulsion 

 

-Biocompatibility 

-Possibility to add 

functional group 

-Drug delivery 

-Hyperthermia 

[203] 

Dimercaptosuccin

ic acid (DMSA) 

-Steric repulsion 

-Electrostatic forces 

* Interparticle 

disulfide bond could 

hinder stability 

-Biocompatibility 

-Possibility to add 

functional group 

-Amyloid Abeta 

labeling for Alzheimer 

Disease 

 

[204] 

Alginate -Steric repulsion 

-Electrostatic forces 

-Biocompatibility 

-Possibility to add 

functionnal group 

-Gene delivery to brain 

tumor cells 

-Imaging of brain 

tumors 

[199] 
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Protein adsorption and the concept of biological identity 

Nanoparticles used in a biological environment will come in contact with proteins, lipids, cells and 

ions. Charged nanoparticles will attract proteins, creating a layer around them, the “Corona” [203]. 

Many factors involving both the nanoparticle and the protein composition of the medium will 

influence the nature and size of the corona surrounding SPION over time. Regarding the 

nanoparticles, two of the most important factors influencing the adsorption of proteins are their 

hydrophobicity and surface charge [204]. The importance of protein binding is directly 

proportional with their surface charge and inversely proportional to their hydrophobicity [202]. 

The protein crown can affect the interactions of the nanoparticles with the organism, defining their 

biological identity [205].  

 

The effect of the corona on colloidal stability can be both stabilizing and destabilizing [200]. 

Adsorbed proteins on the surface of nanoparticles can stabilise them the same way other coatings 

do: through steric repulsion and/or electrostatic forces. For example, Chen et al observed in vitro 

that SPIONs coated with 2,3-dimercaptosuccinic acid (DMSA) were stabilised by the adsorbed 

protein corona while they aggregate in the absence of proteins [206]. On the other hand, protein 

corona can also destabilise nanoparticles in suspension through charge shielding (the same way 

ions can) and/or interactions (bridging) between the coating proteins [207]. The degree of protein 

coating also influences the aggregation behaviour, with nanoparticles that are not completely 

covered by proteins aggregating through bridging and intercalation of proteins [208]. Hirsch et al. 

showed in vitro that charged PVA coated SPIONs were more unstable in the presence of proteins 

[204]. Interestingly, some have observed a stabilizing effect of high ions concentration when 

nanoparticles are covered with proteins. This so-called “anomalous stability” is explained by short-

range (0.2 nm) repulsive hydration forces [209]. These forces arise from the layering of water 

molecules around the charged proteins. When the particles get in close vicinity there is necessity 

for ions to lose their bound water in order to allow their approximation. From this energy barrier 

arises the repulsive hydration force. The ionic charge at which anomalous stabilisation of protein-

covered nanoparticles begins is in the lower range than the one in the CNS. Thus, anomalous 

stability could play a small role in the stability of protein-covered SPIONs in the CNS. Apart from 
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the ionic charge, another factor influencing the strength of hydration forces is the type of proteins, 

with coverage by more hydrophilic proteins leading to stronger repulsive hydration forces [209]. 

 

The exact effect of proteins on stability is still not entirely understood. It was even demonstrated 

that proteins from the same family can have opposite effects on nanoparticle stability [210]. Given 

this unpredictable effect of the corona, preventing protein adsorption with coating is one of the best 

ways to ensure stability. As stated earlier, neutral and hydrophilic coatings provide the least 

adsorption. Coatings such as PEG have been shown to greatly reduce or prevent protein corona 

formation, consequently enhancing the stability [211]. The density of the PEG coating as well as 

its conformation also impact on its ability to prevent protein adsorption. 

 

4.3.7 Magnetic forces 

A characteristic that separates SPIONs from many other nanoparticles is their superparamagnetism. 

It is however a double-edged sword, giving unique properties on one side while having the potential 

to promote aggregation on the other. Superparamagnetism helps the nanoparticles to remain stable 

in solution in the absence of an applied field. As stated earlier, with the permanently fluctuating 

dipole of each SPIONs, the net magnetisation of all nanoparticles remains null and thus there is no 

magnetic interaction between the particles. With the application of an external magnetic field, the 

magnetic dipoles of each SPIONs align with the field, which can give rise to dipole-dipole 

interaction (with opposed dipoles aligned) [83]. These interactions are attractive and favor 

aggregation (fig. 4.3). The structure of magnetically-induced aggregates will depend on many 

factors but will be most of the time linear (chain) in the direction of the applied field [83]. This 

behaviour of SPIONs was observed in many experiments and simulations [84]. As seen earlier, 

formed aggregates of SPIONs lose their superparamagnetism and become permanently magnetised 

(ferromagnetic). These magnetic aggregates have a constant dipole that can interact with and attract 

other aggregates and surrounding SPIONs, further compromising the stability of the system [61]. 

Thus, the use of stabilisation methods such as surfactant or polymer coating are vital for the 

colloidal stability of SPIONs that will be subjected to magnetic fields. However, coating might not 

prevent completely magnetic aggregation, as shown by Chin et al. who observed aggregation of 

coated superparamagnetic particles in high magnetic fields of 0.4 T (Tesla) [115].  
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Figure 4.3: Dipole-dipole interaction of two SPIONs caused by an external magnetic field. 

a: alternating magnetic fields of the two SPIONs prior to field application, b: field application 

and dipole-dipole interaction, c: chain cluster formation with net magnetisation even when the 

external field is removed. 

 

 

SPIONs in the CNS could be affected by two types of magnetic field: the intrinsic fields of the 

brain and the extrinsic applied fields. Brain magnetic fields come from the electric impulses of 

neural networks and are very weak. In an elegant simulation by Blagoev et al., the magnetic field 

of a single neuron was calculated to be in the order of the picotesla (10-12 T) in its vicinity [7]. The 

overall magnetic field affecting SPIONs in the CNS would be the sum of local neuronal fields at a 

given moment. From data measuring human magnetic activity using magnetoencephalography 

(MEG), the minimal local magnitude of the magnetic field that could affect SPIONs in the CNS 

would be in the order of the microtesla (10-6 T) [7]. Certain situations favouring simultaneous 

neuronal firing such as tasks execution or epileptic discharges produce higher magnetic fields 

[212]. Magnetic aggregation of SPIONs has been documented with magnetic fields as low as 10-4 

T [213]. In a pilot study, Champagne et al. observed an aggregation behaviour of SPIONs 

proportional to the magnetic activity on mice brain slices [214]. If brain magnetic fields could 

influence on the stability of SPIONs is still unclear and if present, their contribution among other 

factors might be minimal.  
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Extrinsic fields comprise those used in the various potential applications of SPIONs such as MRI 

for imagery, alternating fields for thermotherapy and magnetic fields gradients for guided therapy. 

They are on a much larger scale than local brain magnetic fields and their influence on SPIONs 

stability has been studied. Bae et al observed aggregation for SPIONs under magnetic fields similar 

to those of MRI [215]. David et al. showed in an in vitro model that magnetic targeting of starch-

coated SPIONs using fields in the order of 0,4T would lead to aggregates formation in the brain 

capillaries [85]. Similarly, static strong magnetic fields were proven to cause aggregation of PEG-

coated SPIONs in biological environment [216]. Sun et al. also observed a destabilizing effect of 

alternating magnetic fields for hyperthermia on SPIONs [217]. 

 

4.3.8 Hydration forces 

Hydration forces are still not completely understood and are often viewed as the mechanism by 

which hydrophilic particles repulse each other in solution [209]. Current understanding of 

hydration forces state that it is due to the ordering and restructuring of water molecules in contact 

with the surface of the dissolved particle [218]. It is the overlap of the two layers of ordered water 

molecules at the surface of approaching particles that would create the repulsive force. The most 

observed effect of dissolved ions is to promote hydration forces [86], however it is not always the 

case. Chen et al. observed a destabilizing effect of magnesium ions (Mg2+) on dextran-coated 

SPIONs at high temperature while observing a stabilizing effect of calcium ions (Ca2+) in the same 

conditions, explaining their results by the fact that surface-bound Ca2+ favoured hydration while 

unbound Mg2+ could not provide enough hydration [219]. However, SPIONs were stable with both 

ions at room temperature. The amplitude of hydration forces will also be dependent on the solvent 

pH, augmenting with increasing pH. Other factors impacting on hydration involve the surface of 

the particles, such as their amorphous or crystalline nature. Regarding SPIONs, hydration forces 

were proved to play a role in the stability of uncoated and polymer-covered SPIONs [220]. 

Hydration forces play a part in the previously discussed hydrophilic-favoured stability of coatings 

and their role is central in the non-fouling properties of coatings such as PEG. The potential role 

of protein corona in regard of hydration forces was discussed in a previous section. 
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4.4 Implications of colloidal stability of SPIONs in the CNS 

In this section, the potential implications of SPIONs aggregates formation in the CNS will be 

reviewed, dividing the process of SPIONs travel through the CNS in three parts: delivery, stay and 

elimination. Table 4.4 summarizes the potential consequences of SPIONs instability in the CNS. 

 

Table 4.4: Consequences of SPIONs instability in the CNS. 

Delivery to the CNS - ↓ Blood Bioavailability 

- ↓ Passage through the Blood-Brain Barrier 

- ↓ Intra-nasal delivery 

- ↓ Diffusion into the brain parenchyma 

 

Stay in the CNS - ↓ Entry into cells 

- ↓ T2 relaxation rate on MRI 

- ↓ Toxicity secondary to reactive oxygen species 

 

Elimination from the 

CNS 

- ↑ Resistance to degradation 

- ↓ Rate of elimination from the CNS  

 
 

 

4.4.1 Delivery of SPIONs to the CNS 

SPIONs delivery to the CNS can be described using mainly 3 routes: blood, intra-nasal and direct 

delivery. The most studied and convenient way to deliver SPIONs to the CNS is via the 

bloodstream, since it is a non-invasive route that has the potential to reach the whole CNS. 

However, a major obstacle is encountered in the blood-borne delivery on SPIONs to the CNS, 

namely the blood-brain-barrier (BBB) (fig. 4.4).  
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Figure 4.4: The blood-brain barrier and its cellular components. 

Endothelial cells (red) lack fenestrations, allowing very few components either through it or via 

its tight junctions; pericytes surrounding the endothelial cells (blue) phagocyte unwanted 

elements that passed through; astrocytes (green) and neurons (yellow) modulate the permeability 

of the BBB while microglial cells play the role of antigen-presenting cells for lymphocytes. 

 

Bare SPIONs do not naturally cross the BBB [221]. Passage of the BBB by SPIONs can be 

achieved either by coating them with ligands or by BBB disruption. Ligands facilitate SPIONs 
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uptake by the endothelial cells of the BBB via interaction with specific receptors at the luminal 

side of the later. Various functional ligands can be attached to SPIONs in order to facilitate their 

passage through the BBB. Ligands such as lactoferrin, ferritin, transferrin, BBB-penetrating 

peptides, curcumin, polyethylene glycol (PEG)/chitosan and serum albumin [222] have been 

shown to increase the quantity of SPIONs in the CNS. Specific ligands that target tumors, 

functionally active regions and zones of inflammation [74] have also been described. A method 

through the BBB specific to SPIONs is magnetic targeted delivery in which magnetic gradients are 

used to direct SPIONs to the brain [223].  

 

Another way to enhance the passage of SPIONs through the BBB is by using “opening” techniques 

that augment the permeability of the BBB. Intra-carotid injection of mannitol, focused ultrasound 

and heat generated through the application of an alternating magnetic field to the SPIONs [224] 

are all techniques that have been demonstrated to increase the permeability of the BBB allowing 

SPIONs to access the CNS. The percentage of SPIONs delivered via the bloodstream that reaches 

the CNS can vary from 17 to 30% according to rodent studies [225]. Variations in the blood-borne 

delivery of SPIONs within different regions of the CNS is also to be expected. For example, Sousa 

et al. studied gold nanoparticles coated with human serum albumin and found a greater 

concentration of nanoparticles in the cortex, thalamus and hippocampus [226]. Also, certain 

sections of the CNS are devoid of BBB and belong to an apparatus called the circumventricular 

organs. Being devoid of BBB, an augmented blood-borne delivery of nanoparticles in these organs 

has been observed [227].  

 

If the SPIONs aggregate in the bloodstream before reaching the CNS, their elimination by the 

reticuloendothelial system will be faster, diminishing the total fraction reaching the CNS [228]. 

Regarding passage through the BBB per se, Kurokawa et al. demonstrated that size augmentation 

of nanoparticles secondary to aggregation can switch their mechanism of passage of BBB from 

endocytosis to micropinocytosis, diminishing their uptake through the BBB [229]. Thus, the 

resulting effect of aggregation in blood-borne delivery will be to diminish the quantity of SPIONs 

reaching the CNS, either by the accelerated clearance of aggregates or by the lowered permeability 

of the BBB to aggregates. As seen earlier, strong magnetic fields can promote aggregation. 
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However, two methods of BBB passage (magnetic hyperthermia and magnetic guidance) use 

strong magnetic fields to either locally disrupt the BBB or direct SPIONs through the BBB. The 

efficiency of these methods to cross the BBB has been showed [159], but their potential in making 

more SPIONs reach the CNS in the form of aggregates has not been addressed. 

 

Intranasal delivery is an interesting way to reach the CNS since it bypasses the BBB and is non-

invasive. Compounds reach the CNS through the olfactory mucosa via the olfactory or trigeminal 

nerves, translocating into their axons. This mean of delivery has however the shortcomings of 

having a relatively local distribution and being limited to small doses [230]. Possibly due to these 

factors, limited data exists on the understanding of SPIONs passage through the nerves into the 

CNS, with some reports stating that augmenting size (and thus aggregation) could be an obstacle 

to SPIONs translocation into the CNS via the nerves of the olfactory mucosa [231]. 

 

Direct brain delivery can be achieved by injecting SPIONs directly in the brain parenchyma. If a 

pressure gradient is used to push the particles away from the site of injection via the extracellular 

matrix (ECM), the method is named convection-enhanced delivery (CED). Local delivery of 

SPION can be done when local effect is desired, for example in tumour hyperthermia or wireless 

brain stimulation. CED could also be used to deliver pharmaceutical agents to tumours. The size 

of injected nanoparticles plays a direct role in their capacity to move in the ECM, with nanoparticles 

above 100 nm often being too large to transit in normal ECM. Thus, aggregation of SPIONs could 

greatly limit the distance traveled with CED [232]. 

 

4.4.2 Stay of SPIONs in the CNS 

Once in the CNS, aggregation can have repercussions on the desired applications of SPIONs and 

potentially on their toxicity. These two topics are detailed in this section. Since cell penetration is 

required for a great number of drugs to act, aggregate formation could hinder the delivery of drugs 

carried by SPIONs by diminishing their entry into cells. Aggregated SPIONs were found to 

penetrate less neurons in culture and size above 200 nm (which can easily be the size of aggregates) 

was found to be associated with poor penetration of SPIONs in non-phagocytic cells in vitro [233]. 
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Aggregation also changes the MRI signal of SPIONs, most of the time by shortening the T2 

relaxation rate [147]. Unwanted aggregation could then give rise to unpredictable signal changes. 

However this change in MRI signal can also be of use. For example, Harris et al. designed 

nanoparticles in which aggregation would be promoted in neoplastic environment, using the MRI 

signal change to detect tumours [234]. Another negative impact of SPIONs aggregates would be 

for their use in magnetic hyperthermia, with aggregates greatly reducing the heating capability of 

SPIONs under alternating magnetic fields [235].  

 

SPIONs toxicity is a vital aspect for their in vivo application. The main mechanism by which 

SPIONs could damage cells in the CNS is by the production of reactive oxygen species (ROS) 

coming from iron reaction with oxygen peroxide present in biological environment (Fenton’s 

reaction) [236]. Numerous studies reported in vivo and in vitro cytotoxicity of SPIONs while 

multiple others also reported their safety [236]. Although the potential for toxicity is clear, many 

factors including coating, size, surface charge and concentration (>300 ug/mL is a commonly seen 

threshold) will ultimately determine the toxic effect of SPIONs reaching the CNS. Regarding 

aggregation, it is however suggested that it could lower toxicity. Aggregates formation, by reducing 

the surface area per mass available for Fenton’s reaction will slow down the generation of ROS 

(fig. 4.5) [237]. 
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Figure 4.5: Reduction of surface available for Fenton's reaction occurring with aggregation. 

 

4.4.3 Elimination of SPIONs from the CNS 

Elimination of SPIONs from the CNS is thought to be made mainly through their metabolism into 

cells. All of the cells in the CNS were proven to internalise SPION to a different extend, with 

astrocytes and microglia being those with the strongest ability to take in SPIONs [238]. Once into 

the cells, SPIONs are eventually moved into the acidotic lysosomal compartment where they are 

degraded and produce free iron. Iron from SPIONs degradation can then be stored in the storage 

protein ferritin, used for protein synthesis or exported towards the bloodstream via the transporting 

protein transferrin. Aggregates of SPIONs have been proven in vivo to be more resistant to 

degradation, prolonging their potential stay in the neural tissue [239]. This resistance to degradation 

is due to the fact that aggregates present less surface for chemical reaction at a given time than 

would individual nanoparticles. Other factors such as the type of coating can also affect the 

degradation rate of SPIONs. 
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4.5 Conclusion 

With their tremendous potential in both diagnostic and therapeutic applications, it is no surprise 

literature about SPIONs has been growing at a steady state through the last years. However, the 

potential effects of colloidal stability on observed results are still overlooked. The ultimate 

aggregation behaviour of SPIONs delivered to the CNS will depend on a variety of factors 

involving both the particles themselves and the environment. As shown in this review, interactions 

between SPIONs and the CNS biological milieu are complex and still not completely understood. 

Given the repercussions of aggregates formation, understanding and predicting colloidal stability 

of SPIONs in the CNS should be sought before their use. We encourage future research considering 

the interactions between nanomaterial and biological environment and their effect on colloidal 

stability. 

 

4.6 Future perspective 

The domain of nanoparticles application to the CNS is rapidly evolving one. Future work on 

SPIONs will allow a better understanding and predictability of their aggregation behaviour in the 

CNS. With this knowledge, control over the stability of SPIONs in the CNS will be made easier, 

with the possibility to tune aggregation whether it is desired or not, depending on the circumstances 

and needs.   

 

4.7 Executive summary 

 

- Determinants of colloidal stability of SPIONs in the CNS 

o Many factors can influence the aggregation behaviour of SPIONs in the CNS:  

 

▪ Brownian motion: which can be both stabilizing and destabilizing and is 

influenced by the size of the SPIONs, temperature and viscosity of the 

medium 

▪ Hydrodynamic flow: which enhance stability by dispersing the SPION and 

breaking up loosely formed aggregates 
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▪ Concentration: which decreases stability by augmenting the collision rate 

between SPIONs 

▪ Van der Walls forces: which encourages instability by favouring attraction 

between SPIONs 

▪ Electrostatic forces: which promote stability by favouring repulsion 

between SPIONs and is inversely proportional to the ionic charge of the 

medium 

▪ Steric forces: which provides additional stability via repulsive forces and 

represent one of the main mechanism to enhance the stability of SPIONs in 

a biological environment though coating 

▪ Magnetic forces: which can destabilize SPIONs via dipole-dipole 

interaction 

▪ Hydration forces: which are still not completely understood and are 

thought to enhance stability via water molecules ordering around SPIONs 

 

- Implications of colloidal stability of SPIONs in the CNS 

o Aggregation can impact the whole process of SPIONs passage through the CNS: 

 

▪ Delivery: aggregates could diminish the delivery of SPIONs to the CNS by 

speeding up their elimination from the blood stream and hindering their 

passage of the BBB 

▪ Stay: aggregates formation could limit SPIONs utilisation in various 

applications such as magnetic hyperthermia and MRI visualisation. 

SPIONs toxicity could be lowered by aggregation by a reduction of the 

available surface for oxidative reactions 

▪ Elimination: aggregates are more resistant elimination from the CNS since 

they present less area available for their degradation 

 

- Conclusion 

o Interactions between SPIONs and biological environment are complex, a better 

understanding of their aggregation behaviour is important for their proper use in 

the CNS 
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5.1 Abstract 

The study of cerebral magnetic activity is very promising for the understanding and care of diseases 

involving impaired cerebral activity such as epilepsy. One of the main hurdles in the recording of 

cerebral magnetic activity is that the intensity of cerebral magnetic fields is very weak. In this 

regard, we explore another potential way to appreciate the magnetic cerebral activity using 

superparamagnetic nanoparticles. These particles react to magnetic fields and can aggregate under 

their influence. Being superparamagnetic, they are also visible on magnetic resonance imaging 

(MRI). Superparamagnetic nanoparticles distributed in cerebral tissue could aggregate under the 

influence of local magnetic fields, with this aggregation being visible using MRI. In order to 

explore the feasibility of this new concept, we observed the behaviour of nanoparticles brought in 

proximity of living rat’s brain slices of different levels of activity. A statistically significant 

aggregation of nanoparticles that is proportional to the rat’s brain activity was observed in the study 

of 9 rats. These results favour the statement that brain electrical magnetic fields are sufficient to 

induce an aggregation of superparamagnetic nanoparticles in their vicinity. These results serve as 

a first “stepping stone” for the basis of a new method to appreciate brain magnetic activity using 

aggregation of nanoparticles as a marker of increased brain activity. 

 

5.2 Introduction 

Epilepsy affects more than 2,2 million people in the United States [240,241]. Its tremendous 

impacts on quality of life and its cost to society make of this disease one of the most problematic 



80 

 

brain disorder. It is defined as an enduring predisposition to generate epileptic seizures [33]. These 

seizures are the result of the abnormal synchronous firing of a network of neurons. This zone of 

increased brain activity is often labeled as the “epileptic focus”. To understand and treat epilepsy, 

it is essential to study brain activity. Recently, the measurement of brain magnetic fields using 

magnetoencephalography added a completely new angle to our comprehension of brain activity 

[242]. However, brain magnetic fields generated by the electrical impulses of neurons are very 

weak (in the order of the femtotesla), diminishing the precision of measurements [242]. From this 

problem emerged the concept of using superparamagnetic iron oxide nanoparticles (SPION) in 

order to map the brain magnetic activity. Instead of picking up a weak signal in the distance, very 

sensitive “sensors” could be brought directly to the source of magnetic fields. SPION can aggregate 

in the presence of magnetic fields [243] and produce a visible signal on MRI [71]. SPIONS 

distributed through the brain tissue could produce more intense signals on MRI in the areas of 

increased brain magnetic activity, thus allowing a precise mapping of the brain’s magnetic activity. 

The very first question to be answered in regard of this new concept is: are brain weak magnetic 

fields sufficient to generate an aggregation of nearby SPION? This proof of concept using an 

animal model of living brain slices serves to answer that question. 

 

5.3 Objectives 

The main objective is to observe and characterise the aggregation behaviour of SPION in aqueous 

suspension when exposed to local magnetic fields generated by a living brain slice in an animal 

model. 

 

5.4 Hypothesis 

We suppose that SPIONS in the vicinity of cerebral tissue will aggregate in a proportionate and 

quantifiable fashion in regard of cerebral activity. A more important network of neurons firing 

simultaneously generates a more important magnetic field, since the individual field of each 

neurons add up spatiotemporally [71,244]. The movement of SPION in liquid suspension being 

proportional to the intensity of magnetic fields, the collisions between particles leading to 

aggregation should augment with the augmented magnetic field. 
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5.5 Methods 

A model of living rat’s brain slices is used to generate the biological magnetic fields. The use of 

the animal model was approved by the Research Ethic Committee of the institution (Sainte-Justine 

Hospital). Healthy Sprague-Dawley rats are put under general anesthesia using inhaled isoflurane 

(Baxter Corporation, Missisauga, ON, Canada). After sacrifice of the rats by beheading, the brains 

are extracted and put in a cold (4 C°) preservation solution containing electrolytes and glucose. 

The solution is oxygenated using a continuous flow of pure oxygen. The 2 hemispheres are cut in 

slices of 300 μm using a vibratome while in the preservation solution. At this point, every step 

involving the brain slices are done in the preservation solution in order to maximise the longevity 

of the cells of the slices. The thickness of the slice allows for the glucose and oxygen to diffuse to 

every cell in order to allow them to undergo oxidative phosphorylation, the process by which the 

cells produce their energy in the form of adenosine triphosphate (ATP). The lifespan of the brain 

slices under these conditions is approximatively 6 hours.  

 

It is possible to change the electrical activity of an entire slice by changing its environment. 3 levels 

of activity were tested: 1) no activity, 2) basal activity and 3) augmented activity. To render a slice 

inactive (first condition), the slice is put in unfavorable conditions for its survival, killing most of 

its cells. It is transferred in deionised non oxygenated water for an entire hour. Cell death is always 

confirmed under microscope at 60x magnification before proceeding with further experiments. 

 

The slices with basal activity (second condition) are those with no change of their environment. 

Their electrical activity is therefore referred as “basal”, indicating the activity under normal 

conditions. To augment the electrical activity (third condition), the drug bicuculine (Sigma-

Aldrich, Oakville, ON, Canada) is added to the solution containing the slice. This molecule inhibits 

the GABA receptor on the neurons. GABA being the main neurotransmitter in charge of 

diminishing the neuron electrical activity, the lack of stimulation of GABA produced by bicuculine 

has the net effect augmenting the electrical activity of the neurons.  
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Commercial SPION are used (Chemicell, Berlin, Germany). They consist of a core of magnetite 

(iron oxide) coated with starch and a fluorophore (Lumogen Red). The iron oxide core has a 

diameter of 65 nm and the hydrodynamic diameter of the complete particle is 100 nm. The choice 

of these nanoparticles is explained by 1) their superparamagnetic behaviour (best reaction to 

magnetic field), 2) their inert coating preventing spontaneous aggregation and 3) their fluorescent 

coating facilitating the visualisation of clusters of nanoparticles under microscope. A solution of 

3,8 μg/cm3 of SPION in deionised water is prepared and sonicated to assure a good dispersion and 

eliminate existing aggregates. The solution is then inserted in a thin-wall borosilicate glass 

micropipette. The tip of the micropipettes has been previously closed using heat. The micropipette 

is then inserted obliquely in the thickness of the brain slice. This position of the micropipette 

maximises the contact between the micropipette and the slice. The inside of the micropipette is 

observed under fluorescence microscope (60x magnification) for 30 minutes for the appearance of 

aggregates (fig. 5.1). For each rat sacrificed, 3 brain slices representing each condition (inactive, 

basal and augmented) are studied. 

 

This method of observation of aggregation has been chosen because it brings the nanoparticles the 

closest to the brain slices while preventing direct contact between the brain tissue and the 

nanoparticles, since direct contact between the particles and the brain might bring into play many 

other factors that can influence the aggregation of the particles (method of delivery and flow, 

presence of ions in the solution, contact with the tissue, etc.) [245,246]. The fact that nanoparticles 

are physically separated from the brain tissue also assures that only the magnetic forces within the 

brain tissue will affect the aggregation of the nanoparticles. For an eventual application, the 

particles will have to be in contact with the tissue. However at this stage, isolating the nanoparticles 

allows to study more specifically their behaviour in regard to brain magnetic fields. 
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Figure 5.1: Experimental setup. 

Representation of the experimental apparatus necessary to maintain the living brain slices while 

observing aggregation inside of the micropipette. 

 

5.6 Results 

The images obtained with the fluorescence microscope are analysed using the Image J software. 

For each condition, the micropipette is screened after 30 minutes for aggregates. The aggregates 

appear as mobile fluorescent corpuscles inside of the micropipette (fig. 5.2). The difference in size 

between aggregates was not accounted for in the present study. The aggregates are counted 

manually in each microscopic field starting at the tip of the micropipette. The count of aggregates 

continues moving onward and ends just above the slice. Thereafter the mean number of aggregates 
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per microscopic field is calculated using the total number of aggregates seen and the number of 

fields traveled from the tip of the micropipette. This number represents the average number of 

aggregates per field of visualisation in the section of the micropipette that is inside the brain slice. 

 

 

 

Figure 5.2: Aggregate formation under microscopic view. 

Images taken with the fluorescence microscope (60x magnification) showing aggregates (circled 

in red) in suspension inside of the micropipette after 30 minutes of exposure to brain slice 

activity. A: inactive slice showing no aggregates. B: basal activity slice showing 1 aggregate in 

the field. C: augmented activity slice showing 2 aggregates in the field. 
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A total of 9 rats were sacrificed. For each rat, the 3 conditions of brain activity were tested using 3 

brain slices. Fig. 3 demonstrates the mean number of aggregates per field observed under each 

condition for the 9 rats. As supposed, the number of aggregates is higher in the conditions with the 

most brain activity. Both the basal and augmented conditions have a significantly (p < 0,001, t test) 

higher number of aggregates per field than the inactive condition (0,16 for the inactive against 1,62 

for the basal and 2,12 for the augmented brain activity). However, the difference in mean number 

of aggregates between the slices with basal activity (1,62) and those with augmented activity (2,12) 

is not statistically significant (p = 0,23). 

 

 

 

Figure 5.3: Graph representing the mean number of aggregates per field for the 9 studied rats for 

each condition. 

 

5.7 Discussion 

The aggregation behaviour of SPION in an aqueous solution exposed to different levels of activity 

of brain slices follows the predicted pattern: an augmented brain activity leads to an augmented 

number of aggregates visualised under the microscope. All but 2 of the inactive brain slices had no 

visible aggregates after 30 minutes of exposure to the slice, thus explaining the very low number 

of mean aggregates for this category (Fig. 5.3). Even if the mean number of aggregates in the slices 

with augmented activity is higher than those with basal activity, the difference is not statistically 
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significant. Two factors can explain this to ours eyes: 1) the number of studied slices was too low 

to prove the existing difference (lack of statistical power), 2) the effect of the drugs did not result 

in an augmentation of the magnetic field of the expected magnitude. As stated earlier, the magnetic 

field generated by an epileptic focus is more important than those of the normal brain because the 

neurons fire their electrical impulses in a synchronous fashion. The drug given to augment the 

activity of the slice (bicuculine) allows for more firing of all the neurons but not necessarily in a 

synchronous fashion, thus the generated magnetic field might not be higher than the one in the 

slices of basal activity.  

 

Regardless of the lack of significant difference between the 2 types of active slices, the actual 

results show strongly that the sole presence of brain activity is sufficient to induce the aggregation 

of SPION in the vicinity of the active brain tissue after 30 minutes of activity. A longer time of 

exposure to the cerebral magnetic field might also lead to a more important number of aggregates. 

The time limit of 30 minutes in the presented experiments reflects the maximal time of observation 

that could be achieved in order to test all of the 3 conditions using 1 rat without exceeding the 

lifespan limit of the model.  

 

This proof of concept sets the basis for the future use of SPION as ultrasensitive detectors of 

elevated brain activity in diseases such as epilepsy. The capacity of SPION to aggregate in the 

presence of the weak cerebral magnetic fields coupled to their detectability by MRI makes them a 

potential marker that could precisely map the regions of epileptiform activity.  

 

Among the eventual challenges for this technique are the other interactions between the living 

organism and the nanoparticles. The delivery itself of any agent to the brain is hindered by the 

presence of the blood-brain barrier at the level of the cerebral capillaries. The nanoparticles are no 

exception but much advance has been made regarding ways to get pass it using different coatings 

for the nanoparticles [108]. Regarding aggregation, other in situ biological factors such as the 

presence of ions and proteins or even the blood flow might also favour the aggregation of the 

nanoparticles. Another potential concern is the becoming of the particles inside the brain. In this 
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regard, given proper coating, SPIONS show good biocompatibility and half-life when delivered to 

the brain via the intra-venous route [196,247,248].  

 

Future research involving this technique will surely have to take the aforementioned points into 

consideration. Animal studies involving in vivo use of SPION and induced epileptic focus are 

among the next steps that could contribute in the development of this potential technique. 
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6.1 Abstract  

Precise detection of brain regions harbouring heightened electrical activity plays a central role in 

the understanding and treatment of diseases such as epilepsy. Recently, the study of the brain’s 

magnetic fields opened new avenues in the understanding of its electrical behaviour. However, 

distant detection of magnetic fields can be arduous, because of the very weak fields that diminish 

with distance and can potentially cancel each other. Superparamagnetic iron oxide nanoparticles 

(SPIONs) can react to magnetic fields by aggregating and represent interesting candidates as new 

sensors for neuronal magnetic activity. We hypothesized that SPIONs in aqueous solution in close 

vicinity to active brain tissue would aggregate proportionally to the neuronal electrical activity. We 

tested this hypothesis using an in vitro model of rat brain slice maintained alive in artificial 

cerebrospinal fluid. After exposure of SPIONs to different levels of slice activity, aggregation was 

assessed with dynamic light scattering and magnetic resonance imaging. We found that increasing 

brain slice activity was associated with higher levels of aggregation as measured by dynamic light 

scattering, suggesting that the magnetic fields generated by neuronal tissue could induce 

aggregation in nearby SPIONs in solution. We further found that the aggregation-related changes 

in SPIONs solutions can change the MRI signal (T2 relaxation time), allowing distant aggregation 

detection combined to the spatial resolution and imaging capabilities of MRI. This work confirms 

the potential of SPIONs to serve as a sensor of brain activity. MRI signal change induced by 

SPIONs aggregation can serve as a powerful tool for detection of brain electrical activity using 

SPIONs. 
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6.2 Introduction 

In-depth knowledge of the brain’s electrical activity is necessary to understand and treat epilepsy, 

a condition ranked among the most prevalent and invalidating neurological disorders [34]. The 

recurrent seizures that define epilepsy consist of the synchronous and excessive electrical firing of 

a network of neurons within the brain [33]. In many instances, such as when contemplating surgery 

to treat epilepsy, precise localisation of the source of epileptic activity is necessary. This so-called 

epileptic focus is defined as the network of neurons responsible for the abnormal electric activity 

that must be removed in order stop the recurrent seizures [42]. Much effort is currently being 

deployed to achieve better means of detection of the epileptic focus.  

 

The recent study of the brain’s magnetic signature using devices such as magnetoencephalography 

offers an interesting new insight on the study of brain activity (Fig. 6.1a). The magnetic fields 

emitted by the neuron’s electric signaling offer the advantage of being minimally distorted while 

passing through structures such as the skull and scalp [223]. However, distant detection of the 

brain’s magnetic fields comes with its challenges. For instance, those fields are very weak and 

loose strength with distance, being in the order of the femtotesla (10-15 T) when reaching the sensor. 

This can make source localisation arduous and less precise [6]. Distant detection of the brain’s 

magnetic fields also allows certain regions to be “silent” because of local cancellation of fields that 

go in opposite directions [14]. Thus, closing the distance between the sensor and the source of the 

fields could help to overcome these hurdles while retaining sensitivity to this undistorted signal.  

 

In the idea of bringing the sensor closer to the source, superparamagnetic iron oxide nanoparticles 

(SPIONs) represent interesting candidates for epilepsy localisation. Superparamagnetism refers to 

the property of these particles to be strongly magnetized in the presence of a magnetic field while 

retaining no net magnetisation once the field is removed. Magnetic fields have the potential to 

destabilise SPIONs in solution by favouring their aggregation [249]. When a magnetic field is 

applied, the dipoles (north and south) of SPIONs align with it, giving rise to attractive dipole-dipole 

interactions (Fig. 6.1b) that promote irreversible SPIONs aggregation [83]. Since epileptic seizures 

generate stronger and more sustained magnetic fields [117-120], aggregation of SPIONs could be 

more important near the epileptic focus, making the aggregation pattern on SPIONs a potential 
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indicator of epileptic activity. Preliminary data from a pilot study lead by our group showed 

SPIONs macro-aggregates formation occurring in the presence of neuronal activity [214], 

confirming their possible use in epilepsy detection. 

 

 

Figure 6.1: Depiction of the underlining rationale of the current study. 

Magnetic fields from the brain electrical activity causing aggregation of nearby SPIONs. A. 

Representation of the brain’s electrical current giving rise to a magnetic field. B. SPIONs with 

freely moving dipoles (N: North and S: South) before the application of an external field. C. 

Alignment of the dipoles with the external magnetic field leading to dipole-dipole interaction (red 

circle) between North and South poles of SPIONs, favouring their aggregation. 

 

6.2.1 Objective 

This study explores a new concept of using SPIONs to locate epileptic activity in an in vitro model 

using rat brain tissue. The aim of this work is to objectify and quantify aggregation of SPIONs in 

regard of neural tissue activity. 
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6.3 Methods 

Experiments consisted of 2 steps: exposure of SPIONs to brain tissue followed by analysis for 

aggregation. Two methods were used to assess aggregation: dynamic light scattering (DLS) and 

magnetic resonance imaging (MRI). DLS is based on the analysis of fluctuations of Rayleigh light 

scattering due to Brownian motion of particles in suspension. DLS measurements can approximate 

the size distribution profile of particles in solution. DLS is used to assess aggregation by measuring 

augmentation in mean particle size [250]. MRI signal can also be influenced by the aggregation 

status of SPIONs. Because of their intrinsic property to diphase nearby protons with their magnetic 

field, SPIONs are known to shorten the transverse relaxation times T2 and T2*. 

 

Both the T2 and T2* relaxation times of an aqueous suspension of SPIONs can change with 

aggregation. T2 relaxation time, or transverse relaxation time, corresponds to the time taken for the 

transverse component of magnetization to fall to approximately to 37% (1/e) of its initial value 

after the initial radiofrequency pulse of the MRI. Similarly, T2* relaxation time, or T2* decay, 

corresponds to the time constant at which signal strength in the transverse component decays after 

the initial radiofrequency pulse but is also influenced by magnetic fields inhomogeneities. SPIONs 

size and aggregation status have been proven to induce a change in both T2 and T2* relaxation 

times [149,152]. The possibility to assess aggregation with MRI offers the advantage of distant 

analysis of the SPIONs coupled with the well-known imaging capabilities of this technique. 

 

6.3.1 Nanoparticles preparation 

Commercial uncoated spherical SPIONs (magnetite) of 50 nanometers (nm) diameter were 

acquired (fluidMAG-UC/A, Chemicell GmbH, Berlin, Germany). Those SPIONs possess an 

anionic charge at their surface to prevent spontaneous aggregation. SPIONs were diluted in 

ultrapure water (Milli-Q, MilliporeSigma, Oakville, Canada) to obtain suspensions of 0.1 mg/cc 

(high concentration) and of 0.025 mg/cc (low concentration). 800 microliters (µl) of solution were 

transferred into a small container made of 2 layers of 4 cm2 of rigid polyvinyl chloride (PVC) 
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plastic film (Clear-Lay®, Grafix, Maple Heights, USA) (Fig. 6.2). These plastic watertight 

containers (capsules) ensured that no direct contact could occur between the nanoparticles and 

brain tissue later on. Isolation of SPIONs from the tissue serves to prevent other destabilising 

hazards such as the presence of ions in solution to influence aggregation. At each step before 

contact with the solution, every container was extensively rinsed with ultrapure water to avoid 

contamination by impurities. 

 

 

 

 

Figure 6.2: Artist rendering of the experimental setup. 

After extraction of a rat’s brain, 350 µm thickness slices centered around the hippocampus were 

made and kept in oxygenated artificial cerebrospinal fluid (ACSF). A platinum mesh helped to 

hold the slices in place. Slices of various electrical activity were brought in contact with a plastic 

capsule containing an aqueous solution of SPIONs. Magnetic fields generated by the slice and 

causing SPIONs aggregation are represented. 
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6.3.2 Brain slice preparation and electrophysiology recording 

Research protocols using animals were approved and conducted according to the Institutional 

policy and guidelines of the CHU Ste-Justine Research Ethics Committee (Comité Institutionnel 

de bonnes pratiques animales: CIBPAR #699), which follows the guidelines of the Canadian 

Council on Animal Care (CCAC). Brain slices were prepared as previously described by Sanon et 

al. [251]. In line with CCAC policies and in an effort to reduce the number of used animals, Sprague 

Dawley rats (Charles River, QC, Canada), usually destined to sacrifice, aged between 21 and 50 

days from both sexes indistinctly were used as we solely needed sane brains with electrical activity. 

Rats were anaesthetized with isoflurane (Fresenius Kabi, ON, Canada) and rapidly decapitated. 

The brain was extracted and immersed in cold (4oC) and oxygenated (95% O2, 5% CO2) artificial 

cerebro-spinal fluid (ACSF) containing (in mM): 126 NaCl, 3 KCl, 2 CaCl2, 25 NaHCO3, 1 

NaH2PO4, 2 MgSO4, 14 D-glucose (pH 7.3-7.4; 300-310 mOsm). Transverse whole brain slices 

(350 µm thickness) centered around the hippocampal region were cut using a vibratome (VT1000S, 

Leica Microsystems Inc., NY, USA) and placed in oxygenated ACSF at room temperature. Slices 

electrical activity was adjusted for 3 levels: no activity, basal and epileptic. For the model with no 

activity, neuron death was achieved by transferring the slices into ultrapure unoxygenated water 

for 30 minutes. For the basal model of activity, slices were left in ACSF. For epileptic slices, the 

drug bicuculline methiodide (BIC, 1µM) (MiliporeSigma, Oakville, Canada) was added to ACSF. 

Bicuculline is a gamma-aminobutyric acid (GABA)A receptor antagonist known to generate 

epileptic activity in neurons [252,253].  

 

Neuron viability and slice electrical activity were assessed for each condition. Slices recovered a 

minimum of one hour before individual slices were transferred in a submerged recording chamber 

with ACSF flowing at a rate of 2-3ml/min. Recorded slices were visually identified using an upright 

microscope (BX50WI, Olympus Canada, Markham, ON, Canada) equipped with differential 

interference contrast and infrared (DIC-IR) CCD video camera (XC-E150, Sony, Japan). 

Extracellular field recordings were made by implanting a concentric, bipolar, tungsten stimulating 

microelectrode (World Precision Instruments, Sarasota, USA) in the Radiatum layer activating 

Schaffer collaterals. Current pulses (0.2ms, 0.03 Hz, 0-0.5mA in 0.05mA increments; Pulsemaster 
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A300, WPI) were delivered via a stimulus isolation unit (A360, WPI). We recorded field 

population spikes (fPS) by implanting a 1mm (outer diameter) borosilicate patch pipette (WPI, FL, 

USA) filled with NaCl (2mM) on the dorsal side of the Pyramidal hippocampal CA1 region cell 

layer (Fig.6.3a). The signals were acquired using an Axopatch 200B amplifier (low-pass filtering 

at 1 kHz). Data acquisition, at a sampling rate of 20 kHz was performed using a Digidata 1440A 

analog-digital converter (Molecular Devices, Sunnyvale, CA, USA) and pClamp10 software 

(Molecular Devices, Sunnyvale, CA, USA). 

 

6.3.3 Dynamic light scattering measurements  

Plastic capsules housing SPIONs solution of 0.1mg/cc (high concentration) were placed over brain 

slices in oxygenized preservation solution for 2 hours. The same procedure was repeated on the 

following 2 days for a total of 6 hours of exposure to brain tissue. Figure 6.2 represents the 

experimental setup of SPIONs exposure to brain slices. Each capsule was exposed to the same type 

of slice electrical condition over the 3 sessions. An additional capsule not exposed to any tissue 

served as a reference (control). The choice to separate exposure in 3 sessions rests in those 2 

reasons: 1) because of the limited viability of the slice model and of the potential toxicity of long-

term exposure to bicuculline, 2 hours were arbitrary chosen as the limit of consecutive exposure, 

2) because of the variability of the viability of the slices in the model, exposure to slices coming 

from different rats would augment the chances of the SPIONs being exposed to the activity they 

were supposed to.  

 

After the 3 sessions, SPIONs solution were transferred into folded capillary cells for DLS analysis 

(Zetasizer ZEN5600, Malvern Instruments, Malvern, United Kingdom). Each SPIONs sample was 

analysed for mean hydrodynamic particle diameter (DH) using a multiangle detection protocol 

(173° backscatter and 12.8° forward-scatter angles) at 25 oC. Size distribution parameters such as 

the aggregation index (AI) and polydispersity index (PdI) were also gathered. The AI is calculated 

from the size measurement difference at 12.8o (sensitive to higher size values) and 173o (sensitive 

to lower size values). It is defined as 1 minus the ratio of the diameter at 12.8o to the diameter at 

173o. The polydispersity index is a 2-parameter fit to the correlation data that reflects size 

distribution, with lower values representing a more monodispersed sample. It is defined as the ratio 
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of the square of the standard deviation to the square of the mean diameter. Measurements were 

performed at least in triplicate for each sample. 

 

6.3.4 Magnetic resonance imaging relaxivity measurements 

SPIONs exposure to brain tissue was done in the same fashion as for DLS measurements. For MRI 

analysis, the low-concentration SPIONs solution (0.025 mg/ml) was used instead of the high 

concentration (0.1 mg/ml) since it produced a less artefacted signal allowing for a better analysis 

of T2 relaxation time on preliminary experiments (data not shown). After exposure, plastic capsules 

containing SPIONs solutions were stacked together in a precise order and then scanned using a 7T 

horizontal MRI scanner (Agilent Technologies, Santa Clara, United States) with 30 cm bore and 

600 mT/m gradients. T2 relaxation time was obtained using a Spin-Echo Multi Slice (SEMS) 

sequence, designed to capture a broad range of possible T2 values, with the choice of 6 different 

echo times (10, 25, 63, 160, 400 and 1000 ms). Other parameters included: 5.02 s repetition time, 

SGLsinc pulses of 4.0 and 3.2 s durations, 64 x 64 matrix and 50 kHz spectral width. Similarly, 

T2* relaxation time was obtained using a Gradient Echo Multi Slice (GEMS) sequence repeated 

with 6 different echo times (1.1, 2.5, 5.3, 11, 24, 50 ms), and with 4.0 s repetition time, 90° flip 

angle, Gaussian pulses of 1 s duration, 32 x 32 matrix and 50 kHz spectral width. For both 

sequences, 5 slices of 2 mm thickness with 0.6 mm gap were imaged with a field of view of 32 x 

12 mm. Data obtained from MRI were analysed using Matlab 2017b (The Mathworks, MA) code 

developed in-house. For each sample, a region of interest (ROI) in a single image slice (the 

midslice, 3/5) was drawn to encompass the largest uniform volume while avoiding susceptibility 

artefacts and border zones (partial volume effects). The T2 and T2* of each sample was calculated 

voxel-by-voxel using the Matlab function nlinfit to fit a simple exponential decay, and the median 

values were reported. 

 

6.3.5 Statistical analysis 

Data obtained from DLS and MRI measurements was entered into an analysis of variance (one-

way ANOVA) statistic model to compare indicators of aggregation between the different levels of 

brain activity. A Tukey post-hoc test was used to compare groups individually and a Welch test 
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was used when Levene’s statistic shown unequal variances. A p value < 5% was considered 

significant. All statistical analysis was conducted using the SPSS software Version 24.0 (IBM 

Corp. Armonk, USA). 

 

6.4 Results 

 

6.4.1 Neuron viability and electrophysiology recording (Fig. 6.3) 

In order to determine the level of electrical activity of the underlying slices with which the SPIONs-

containing capsules are in contact, we proceeded to record the extracellular activity by measuring 

the field population spikes (fPS) evoked by stimulation of the presynaptic afferences. Slices from 

the whole brain were used to induce nanoparticles aggregation, but only hippocampal slices were 

used for recordings, taking advantage of its layered cell disposition. Following afferent fiber 

stimulation at various intensities, we obtained responses with one fPS (Fig. 6.3b) in basal 

conditions or multiple fPS (Fig. 6.3c) in epileptic conditions, a hallmark of slice hyperexcitability 

[254]. However, when recording a dead slice, as visible from the numerous swollen dead cells in 

photomicrograph (Fig. 6.3d), no fPS was recorded despite a clear preceding stimulation artifact. 

The 3 slice conditions tested exert distinct fPS amplitudes (Fig. 6.3e). This does not represent slice 

electrical activity as shown in (Fig. 6.3f) where fPS remain between 1 and 1.5mV amplitude. At 

the beginning, the slice is in a basal condition and a single fPS is seen, while after 2h of BIC 

exposure a second fPS, suggesting hyperexcitability, appears while the fPS amplitude has not 

changed. This suggests that during the entire time they are in contact with the capsules, the slices 

remain healthy and yielding electrical activity, except in the case of dead slices. 
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Figure 6.3: Electrical excitability of underlying brain slices. 

A. Photomicrograph (objective 4X) of a CA1 hippocampal slice showing the location of 

stimulating electrode, in Schaffer Collateral afferences, and recording electrode in the Pyramidal 

cell layer. B. Field population spike (fPS) trace induced by electrical stimulation and recording as 

seen in A., in presence of Artificial Cerobrospinal Fluid (ACSF). In this basal condition, only one 
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large amplitude negative spike is present. This activity comes from a slice where cells are alive 

and well with usual pyramidal shaped cells as seen in 60X photomicrograph. As the stimulation 

intensity increases from 0mA to 0.5mA, the fPS responses increase reaching close to 3mV from 

peak to peak (n=2) (red arrows). C. fPS trace recorded in presence of Bicuculline (BIC 1mM) in 

which condition, the fPS changes and a second fPS appears (red *) being a hallmark of slice 

hyperexcitability due to GABAA disinhibition. Slice in photomicrograph (60X) shows healthy 

pyramidal cells. Here again, fPS responses increase with stimulation intensity (n=3). D. 

However, recording from a slice without activity shows no fPS at all stimulation intensities, 

although a clear stimulation artifact is present (n=1). Slice photomicrograph (60X) shows swollen 

dead pyramidal cells (white *). E. Comparing fPS in all 3 conditions over 15 min, shows that fPS 

amplitudes are quite distinct among the 3 types of electrical activity. F. The slices remain alive 

and hyperexcitable in the long term as seen by the apparition of a second fPS (red *) and typical 

epileptic fPS amplitudes even after over 2 hours in BIC. Therefore, the nanoparticles are in 

contact with no, basal or hyperexcitable activity slices for the whole wait period. 

 

 

6.4.2 DLS measurements (Fig. 6.4) 

Thirty (30) rats were used for DLS measurements. DLS analysis was performed on 40 capsules, 

10 times for each condition: control, no activity, basal and epileptic. Regarding particle size, there 

was a statistically significant difference between groups as determined by one-way ANOVA (F = 

17.64, p < 0.001). The Tukey post hoc test revealed that the SPIONs size was statistically 

significantly higher in the epileptic condition (117.8 nm) compared to the basal (99.4 nm, p = 

0.018), no activity (88.4 nm, p < 0.001) and control (76.5 nm, p < 0.001) conditions. There was a 

statistically significant difference between the basal condition and the control (p = 0.002) but not 

with the no activity condition (p = 0.262). There was no statistically significant difference between 

the control and no activity conditions (p = 0.202). Figure 6.4a summarizes the findings regarding 

DLS measurements after exposure to each condition.  
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Regarding secondary measures of size dispersion, there was no statistically significant difference 

in the aggregation index between groups as determined by one-way ANOVA (F = 1.82, p = 0.161). 

There was however a difference of the polydispersity index between groups using one-way 

ANOVA (F = 11.53, p < 0.001). The post hoc Tukey test revealed that the SPIONs polydispersity 

index was statistically significantly higher in the control condition (0.240) compared to the no 

activity (0.182, p = 0.003), basal (0.162, p < 0.001) and epileptic (0.163, p < 0.001) conditions. 

There was no statistically significant difference when comparing the epileptic condition with the 

basal (p = 1.00) or no activity (p = 0.634) conditions. There was no statistically significant 

difference between the basal and no activity conditions (p = 0.573). 

 

6.4.3 MRI relaxivity measurements (Fig. 6.4) 

Eighteen (18) rats were used for MRI measurements. MRI analysis was performed on 24 capsules, 

6 times for each condition: control, no activity, basal and epileptic. Regarding T2 relaxation time, 

there was a statistically significant difference between groups as determined by one-way ANOVA 

(F = 40.49, p < 0.001). The post hoc Tukey test revealed that the T2 relaxation time was statistically 

significantly higher in the epileptic condition (69.02 milliseconds (ms)) compared to the basal 

(42.95 ms, p = 0.002), no activity (20.73 ms, p < 0.001) and control (6.69 ms, p < 0.001) conditions. 

T2 relaxation time in the basal condition was statistically significantly higher than in the no activity 

(p = 0.008) and control (p < 0.001) conditions. There was no statistically significant difference in 

the T2 relaxation time between the no activity condition and the control one (p = 0.127). 
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Figure 6.4: Results of the aggregation analysis with DLS and MRI. 

A. Results of the DLS analysis. Graphs illustrating the difference in mean size, polydispersity 

index and aggregation index under each condition. Statistically significant differences are shown 

in brackets. *: p < 0,05, **: p < 0,01, ***: p < 0,001 (one-way ANOVA followed by Tukey’s 

post hoc test). B. Mosaic of the 24 SPIONs capsules imaged during MRI sessions. Eight samples 

were imaged per session. Epileptic, basal, no activity and control samples were always stacked in 

that order from top to bottom. Labeling samples from 1 to 24 from the top, epileptic slices 

correspond to samples 1, 5, 9, etc. The readout direction was horizontal. Column A: scout images 

with ROIs chosen to avoid susceptibility artifacts. Spin echo images at TE = 10, 25, 63 and 160 

ms (B to E). C. Depiction of the 3 relaxation regimes and corresponding T2 behaviour. The place 
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of this study results into these regimes is represented. Dotted line represents the behaviour of T2* 

in the ELR. D. Results of the MRI analysis. Graphs illustrating the difference in T2 and T2* 

relaxation time under each condition. Statistically significant differences are shown in brackets. 

*: p < 0,05, **: p < 0,01, ***: p < 0,001 (one-way ANOVA followed by Tukey’s post hoc test). 

Error bars represent confidence intervals at 95% for each condition (n = 10 for each group in 

DLS results and n = 6 for each group in MRI results) 

 

 

Regarding T2* relaxation time, there was a statistically significant difference between groups as 

determined by one-way ANOVA (F = 3.44, p = 0.037). The post hoc Tukey test revealed that the 

T2* relaxation time was statistically significantly higher in the epileptic condition (15.84 ms) 

compared to the control condition (5.20 ms, p = 0.028). There was no statistically significant 

difference in T2* relaxation time of the epileptic condition when compared to basal (13.23 ms, p = 

0.874) and no activity (11.18 ms, p = 0.543) conditions. There was no statistically significant 

difference in T2* relaxation time between the basal condition and the no activity (p = 0.932) and 

control conditions (p = 0.126), neither there was between the no activity and control ones (p = 

0.336). Figure 6.4d summarizes the findings regarding MRI measurements after exposure to each 

condition. Figure 6.4b demonstrates the visible changes in MRI signal in SPIONs solutions 

exposed to the different conditions. 

 

6.5 Discussion 

We investigated the effect of brain activity on the aggregation status of nearby SPIONs. Using an 

adjustable in vitro model of electrically active brain slices, we assessed the aggregation of SPIONs 

using DLS size measurements and relaxivity studies with MRI. Based on previous theoretical [128] 

and experimental [214] observations, we hypothesized that heightened neuronal activity could 

promote SPIONs aggregation in a detectable fashion. 
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6.5.1 DLS measurements  

The mean diameter of SPIONs for each condition follows an augmentation proportional to slice 

activity: 88.4 nm (no activity), 99.4 nm (basal) and 117.8 nm (epileptic). The statistically 

significant difference in mean diameter between the epileptic condition and all the others is 

compatible with our hypothesis, showing more aggregated SPIONs with increasing brain slice 

activity. Regarding the basal condition, although its mean size was higher than the no activity and 

control conditions, only its relationship with the control one was statistically significant. This could 

be explained by a lack of statistical power, with the effect on aggregation of the slices with basal 

activity being less than those with epileptic activity. Although not statistically significant, the mean 

diameter of the no activity condition was higher than the control condition, suggesting that 

exposure of the plastic capsules to oxygenated preservation solution and brain slice with no activity 

could promote SPIONs aggregation. In spite of the fact that some remnant electrical activity could 

be present on the brain slices with “no activity”, contact between the capsules and the preservation 

solution could also by itself favour aggregation. PVC, the plastic composing the capsules, shows 

some permeability to oxygen [255], which can promote aggregation through mechanisms still not 

entirely understood [256,257]. However, even if such an effect of oxygen was present, it does not 

seem important enough to hide the effect of the brain slices activity.  

 

The mean size of SPIONs in the control condition (76.5 nm) is higher than the size reported by the 

manufacturer (50 nm). This could be explained by the fact that DLS tends to overestimate the size 

of nanoparticles since the hydrodynamic diameter measured refers to both the nanoparticle’s core 

and to the layer of solvent that moves with it [258]. DLS is also more sensitive to larger 

nanoparticles [259]. Additionally, some degree of aggregation might be present even before 

exposure of the SPIONs to the brain slices.  

 

The effect of brain slice activity on size dispersion measurements (PDI and AI) were less 

consistent, with the only statistically significant association being the control condition harbouring 

a higher polydispersity index than the other three (Fig. 6.4). Aggregation is usually expected to 

have the opposite effect on dispersion, with aggregates disrupting the size uniformity of the 

samples. Interestingly, SPIONs exposed to slices either had no significant change in size dispersion 
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or seemed more homogenous in size following exposure. A possible explanation is that aggregation 

could have affected the whole sample in a relatively uniform manner, changing minimally the size 

variability of the samples. We report mean PDI measurements ranging from 0.16 to 0.24. In 

literature, samples with PDI below 0.20 to 0.30 are considered to have an acceptable 

monodispersity [260-263]. 

 

6.5.2 MRI relaxivity measurements  

MRI measurement of T2 relaxation time followed slice activity closely, in a similar fashion than 

DLS size measurements (Fig. 6.4). This change in signal responding to slice activity can be 

appreciated with the naked eye (Fig. 6.4b). This is again consistent with our hypothesis, with 

aggregated SPIONs changing MRI signal proportionally to their level of aggregation. The 

influence of SPIONs size on the T2 relaxation time has been theorized into 3 models of relaxivity 

(regimes) [145]. For smaller particles, the motional averaging regime (MAR) dominates and 

dictates a decline of T2 with augmenting size [146-148]. In the MAR, proton diffusion between 

particles is the main factor of signal decay. To fall in this regime, the time τD has to be smaller 

than 1/Δω (τD ≪ 1/Δω), in which τD is the time for a water molecule to diffuse the distance of the 

radius of a nanoparticle and Δω is the spread of Larmor frequencies at the surface of the SPIONs 

which is dependent on the magnetic moment per unit volume of the particles.  

 

When τD gets above π√3/2Δω, the static dephasing regime (SDR) takes over, setting a minimal 

value for T2 [147,149-151]. Within this regime, T2 is not dependent on particles size since signal 

decay becomes independent of proton diffusion because of the strong induced perturbing fields. 

With further increase in SPIONs size, the time τD surpasses the time interval at which the 

refocusing 180° pulses of spin echo sequences are applied (2τcp). At that point, the system enters 

the third regime, named the echo limited regime (ELR) [146]. In the ELR, sometime called the 

slow-motion regime (SMR), T2 is expected to rise with SPIONs size. Figure 6.4c summarizes the 

behaviour of T2 in the different regimes. Both in the MAR and SDR, T2 and T2* relaxation times 

are expected to be approximately equivalent. This is not the case in the ELR. Since τD>2τcp, the 

effect of the refocusing 180° pulse becomes significant and T2 elongates with increasing SPIONs 
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size while T2* remains at the minimal value set by the SDR [145,146]. According to theorical 

simulations, SPIONs aggregates are expected to follow the same behaviour than single 

nanoparticles, with aggregates augmenting in size going through the 3 regimes [147,153]. Other 

factors such as the aggregates compactness due to the presence of coating or the individual SPIONs 

size could also affect their effect on relaxivity [147,264]. 

 

The current reported T2 values would fit in the ELR theoretical regime (Fig. 6.4c), showing a 

discernable increase of the T2 with slice activity and hence aggregation of the SPIONs. This is in 

line with modeling experiments that showed a transition of SPIONs clusters into the ELR with 

aggregates diameters in the range of 30 nm [147]. Since the SPIONs we used were of 50 nm, it 

then comes to no surprise that further aggregation could fall into the ELR. Again, no statistically 

relevant difference was seen between no activity and control conditions, but the no activity 

condition had a slightly longer T2 relaxation time than the control one. This is also in agreement 

with DLS findings, suggesting that exposure to the oxygenated solution could promote 

aggregation.  

 

Measurements of T2* relaxation time show the same trend as those of the T2 relaxation time but 

with a weaker effect and much less statistical significance (Fig. 6.4d). The only statistically 

significant difference between all 4 conditions exists between the epileptic and no activity 

conditions. This difference between T2 and T2* measurements corroborates partially with the 

predicted ELR regime. According to the ELR, T2* is expected to be different and consistently 

smaller than T2, which is the case in our experiments. However, as previously explained, T2* is not 

supposed to vary much with aggregation once it reached its minimal value set by the SDR. Here 

T2* shows a slight and barely statistically significant augmentation with aggregation. We believe 

that this effect could be due to the susceptibility artefacts caused by the aggregates, since the same 

regions of interests (ROI) were used for both T2 and T2* and T2* sequences are much more affected 

by those artefacts.  

 

A worrisome aspect of the use of MRI to detect aggregation of magnetic nanoparticles is the effect 

that MRI itself, a very strong magnet, could have on the aggregation of SPIONs. Although static 
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magnetic fields such as those of MRI will favour aggregation, the aggregating process can span 

over minutes [99] and is more likely to affect already aggregated SPIONs [83]. In the light of the 

favorable results we obtained using MRI, we speculated that MRI would favour aggregation 

equally in all conditions, preserving the differences between them. To confirm this hypothesis, we 

conducted a single experiment in which SPIONs in each condition were analysed for size 

measurement with DLS before and after MRI analysis using a 3T MRI (Magnetom Skyra, Siemens 

Healthcare GmbH, Erlangen, Germany). The results of this experiment, shown in Fig. 6.5, are in 

agreement with our hypothesis, with a very similar augmentation in size in every condition, 

preserving the size differences between them. 

 

 

 

Figure 6.5: Effect of MRI of SPIONs aggregates formation. 

Graph representing the mean size of SPIONs solutions assessed with DLS in each of the 4-

studied condition both before and after MRI analysis. 
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6.5.3 Limitations of the in vitro slice model  

The slice model used to generate brain activity presents some limitations. Since slices were cut 

from the rat’s brain, the outermost layers contain mostly dead cells damaged by the process. Thus, 

the tissue closest to the capsules would also be the least active one. Cutting the brain into slices 

also causes the interruption of all neuronal networks exiting the thickness of the slice. As mentioned 

in the methods section, a weakness of the slice model is its variability, with some slices being less 

healthy and containing more dead cells, diminishing their electrical activity. However, the 

consequence of these limitations would be to underestimate the observed effect of brain activity on 

SPIONs stability.  

 

We explore a new method of epilepsy detection using magnetic nanoparticles. Research so far in 

magnetic nanoparticles for epilepsy detection is limited to binding SPIONs to metabolic or 

inflammatory markers for the detection of the heightened metabolic activity coupled with epilepsy 

[71,74]. Taking advantage of SPIONs instability under magnetic fields, we demonstrate that 

SPIONs can react to magnetic fields generated by epileptic activity of a brain slice model, creating 

a discernible signal on MRI. This new method of epilepsy detection presents the advantage of being 

sensitive to the unaltered magnetic signal of the epileptic focus coupled with detection using MRI, 

which presents high spatial resolution. Being close to the source of magnetic fields ensure that 

SPIONs will react to the strongest signal possible and will not be subjected to field cancellation 

that occurs with distance.  

 

A potential limitation of this new method of detection is the need to physically isolate SPIONs 

from brain tissue. Direct contact between SPIONs and living tissue highly promotes aggregation 

[249], justifying the use of coating agents to stabilize SPIONs. Protecting against aggregation 

caused by the tissue would most probably also prevent aggregation due to epileptic activity. Also, 

direct delivery of SPIONs to the brain raises concerns about the delivery method (since passage 

through the blood-brain barrier can be arduous) as well as iron toxicity [249]. For these reasons, 

the envisioned use of SPIONs for epilepsy detection would be one of a surgically implantable 



107 

 

device similar to the capsules used in the current experiments laid directly on the brain. Current 

transition into an in vivo model using these capsules in a similar fashion that would be in humans 

is being made. 

 

6.6 Conclusion 

Precise mapping of the epileptic focus is a continuous endeavour using data from multiple 

localisation methods. Using an in vitro model of epilepsy, we demonstrated the potency of SPIONs 

to aggregate in the presence of magnetic fields coming from epileptic activity using DLS and MRI 

measurements. Such a method of epilepsy detection could offer a high-resolution mapping of 

epileptic cortex, helping to delineate precisely the epileptic focus. Future validation of these in vitro 

findings in animal models of epilepsy will be necessary to confirm the potential of this new 

indicator of brain activity. 
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CHAPITRE 7 ARTICLE 4: FEASIBILITY OF IMPLANTABLE IRON 

OXIDE NANOPARTICLES IN DETECTING BRAIN ACTIVITY – 

INITIAL EXPERIENCE IN A RAT MODEL 

Auteurs: Pierre-Olivier Champagne, Nathalie Sanon, Lionel Carmant, Philippe Pouliot, Alain 

Bouthillier, Mohamad Sawan 

Revue: Epilepsy Research 

7.1 Abstract 

7.1.1 Background 

Precise detection of zones of increased brain activity is a crucial aspect in the delineation of the 

cortical region responsible for epilepsy (epileptic focus). When possible, removal of this area can 

lead to improved control of epilepsy or even its cure. This study explores a new method of detection 

of electrical brain activity based on the surgical implantation of iron oxide superparamagnetic 

nanoparticles (SPIONs). By their magnetic nature, SPIONs tend to aggregate in the presence of 

magnetic fields. This study aims to demonstrate if brain’s magnetic fields could change the 

aggregation status of SPIONs in in a rat model. 

7.1.2 Methods 

Plastic containers (capsules) containing SPIONs in aqueous suspension were implanted over the 

cortex of either rats rendered epileptic or sane rats (sham). Capsules not implanted in rats served 

as control. Using magnetic resonance imaging (MRI), the aggregation status of SPIONs contained 

in the capsules was assessed via measurement of the T2 relaxivity time of the solutions. 

7.1.3 Results 

8 Rats were used for the experiments, with 4 rats in each group (epileptic and sham). 1 Rat in the 

sham group died immediately after surgery and 3 rats failed to demonstrate the expected behaviour 
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after intervention (2 rats in epileptic group with limited observable seizures and 1 rat in the sham 

group having repeated seizures). T2 of the control capsules were significantly lower than those 

implanted in rats (146 ms VS 7.6 ms, p < 0.001), suggesting a higher degree of SPIONs aggregation 

in the implanted capsules. No significant difference in T2 could be demonstrated between epileptic 

and sham rats. 

 

7.1.4 Conclusions 

SPIONs implanted over the cortex of active brain showed an increased aggregation status, 

confirming their potential as a new marker for brain activity. One of the main advantages of 

SPIONs is that their aggregation status can be measured at a distance with MRI, taking advantage 

of its high spatial resolution and imaging capacities. The current model was suboptimal to confirm 

if epileptic activity can be differentiated from normal brain activity using SPIONs. 

 

7.2 Introduction 

Epilepsy is the most prevalent serious neurological disorder worldwide [34]. Around 30-40% of 

epileptic become drug-resistant [37,265] severely impacting their quality of life [266]. For such 

cases, surgery aiming at improving seizure control can be considered. When possible, resection of 

the brain region responsible for the abnormal neuronal activity giving rise to seizures (epileptic 

focus) can offer a chance to cure the disease [42]. The success of resection surgeries lies in the 

precise identification of the epileptic focus.  

 

Although various methods are currently available to help delineate the epileptic focus, each comes 

with its own shortcomings and precise detection of the epileptic focus remains an important 

challenge in epilepsy surgery [267]. Our group recently explored a new method to aid in the 

detection of neuronal electrical activity based on magnetic nanoparticles. Using superparamagnetic 

iron oxide nanoparticles (SPIONs) in aqueous solution, we were able to demonstrate that SPIONs 

tend to aggregate proportionally to the magnetic fields generated by neuronal electrical activity in 

an in vitro model [214].  
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SPIONs aggregation can be detected using magnetic resonance imaging (MRI), since aggregated 

nanoparticles in solution change the T2 relaxation time of the solution [149,152]. The envisioned 

use of SPIONs to detect epileptic activity would resemble that of electrocorticography, involving 

surgical implantation of the SPIONs solution contained in a thin plastic membrane over the cortex 

and identification of the epileptic focus using MRI after a certain period of seizure activity. The 

potential advantages of this detection method reside in the high spatial resolution provided by MRI 

coupled with the high sensitivity of SPIONs to magnetic fields, a signal that is unaffected when 

passing through surrounding anatomical structures [223].  

 

This study aims to explore the utility of SPIONs to react to brain activity by aggregating in a rat 

model, thus validating the in vitro findings. This proof of concept would serve to establish the 

potential of this new method in detecting brain activity. 

 

7.3 Methods 

 

7.3.1 Study design 

This is a prospective in vivo animal study conducted on a model of epileptic rats. This study was 

approved by our institution ethics committee (CIBPBAR #699), which follows the guidelines of 

the Canadian Council on Animal Care (CCAC). Both epileptic and non-epileptic (sham) rats were 

implanted with a SPIONs-containing capsule on the cortex. Capsules not implanted in rats served 

as control. The day following surgery, the rat’s head were scanned using MRI to determine the 

mean T2 relaxation time of each capsule content. 

 

7.3.2 Nanoparticles preparation 

Commercial uncoated spherical SPIONs (magnetite) of 50 nanometers (nm) diameter were 

acquired (fluidMAG-UC/A, Chemicell GmbH, Berlin, Germany). Those SPIONs possess an 
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anionic charge at their surface to prevent spontaneous aggregation. SPIONs were diluted in 

ultrapure water (Milli-Q, MilliporeSigma, Oakville, Canada) to obtain suspensions of 0.025 mg/cc.  

 

20 microliters (µl) of solution were transferred into a small container made of 2 layers of rigid 

polyvinyl chloride (PVC) plastic film (Clear-Lay®, Grafix, Maple Heights, USA). These plastic 

watertight containers (capsules) ensured that no direct contact could occur between the 

nanoparticles and brain tissue later on. Isolation of SPIONs from the tissue serves to prevent other 

destabilising hazards such as the presence of ions in solution that influence aggregation. At each 

step before contact with the solution, every container was extensively rinsed with ultrapure water 

to avoid contamination by impurities. 

 

7.3.3 SPIONs capsule implantation (figure 7.1) 

Male Sprague Dawley rats (Charles River, QC, Canada) between 28 and 42 days of age were 

randomly assigned to either a sham surgery (sham rats) or an epilepsy-causing surgery (epileptic 

rats). In the epilepsy-causing procedure, rats were anesthetized with isoflurane 4% (Fresenius Kabi, 

ON, Canada) administered in a closed circuit and subcutaneous buprenorphine at 0.05 mg/kg. With 

the head fixed in a stereotaxic apparatus, a midline scalp incision was made after local shaving. A 

unilateral right-sided square-shaped bone flap spanning from the coronal suture anteriorly to the 

lambdoid suture posteriorly was removed using an electric drill, exposing the right cerebral 

hemisphere. Penicillin G (Sigma, Canada) dissolved in 0.9% saline at concentration 400 UI/µl was 

injected intracerebrally using a 10 µl Hamilton syringe according to previously described protocols 

[268,269]. Penicillin G was administered in the sensorimotor area (1mm posterior and 3 mm lateral 

to the bregma) at depth of 1 mm at a rate of 0.2 µl/min for a total dose of 2.8 µl. The syringe was 

left in place for 5 minutes after injection prior to removal.  

 

Thereafter, a 5 mm x 8 mm capsule containing 20 µl of SPIONs in water (0.025 mg/ml) was 

apposed on the exposed hemisphere. Closure of the bony defect was performed using the bone flap 

and dental cement to keep the capsule in place. Skin closure was performed using 4-0 prolene 

sutures. For the sham rats, the same procedure was performed except for the penicillin G injection, 
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which was omitted. Rats were monitored between 4-10 hours after procedure for the occurrence of 

seizures and imaged using MRI the day after. Rats were anaesthetized with isoflurane (Fresenius 

Kabi, ON, Canada) following MRI. 

 

 

 

 

Figure 7.1: Experimental surgical setup. 

Left panel: sketch rendition of the setup during intracortical penicillin infusion. Right panel: 

picture of the implanted SPIONs-containing capsule over the cortex into the cranial defect. 

 

 

7.3.4 Magnetic resonance imaging relaxivity measurements 

MRI was performed using a 7T MRI scanner with rats in prone position, with a custom-built 

quadrature transmit/receive birdcage head coil with an internal diameter of 46 mm. Control 

SPIONs capsules positioned above the heads outside the rats were imaged at the same time. 

Anesthesia was maintained with 1.5-2.5% isoflurane in pure oxygen and body temperature was 
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maintained at 37.0°C using a warm air fan (SA Instruments, Stony Brook, NY). Respiration and 

heart rate (target=60 BPM) were monitored, the latter with a pulse oximeter. Animals breathed 

freely through an open face mask, held in place by a bite bar.  

 

For precise anatomical imaging, a fast spin echo (FSEMS) sequence was used, with TR = 3.0 s, 

TE = 10 ms, echo-train length = 8, effective TE = 40 ms, matrix size = 256 x 192, 100 kHz spectral 

width, SGLsinc pulses of 2.0 ms for 90° and 1.6 ms for 180° pulses, and 2 averages. 9 slices were 

imaged with 1 mm thickness, 0.2 mm gap, and 40 mm x 40 mm field-of-view. With the same slice 

plan, field of view (FOV) and matrix size, a spin echo sequence (SEMS) was used for the 

measurement of T2 relaxation time within the SPIONs capsules. It was designed to ensure 

observing a difference between very low and moderate values of T2, by the choice of the 6 different 

echo times (4, 8, 16, 32, 64, and 128 ms). Other parameters were: 5.0 s repetition time, SGLsinc 

pulses of 1.25 and 1.0 s durations, and 147 kHz spectral width. For each sample, a volume of 

interest using all relevant slices was drawn to encompass the largest uniform volume while 

avoiding susceptibility artefacts and border zones (partial volume effects). The median T2 of each 

sample was calculated from a voxel-by-voxel non-linear fit. 

 

7.3.5 Statistical analysis 

A 2-tailed Student’s t-test was used for comparison of means of continuous variables. A p value < 

5% was considered significant. All statistical analysis was conducted using the SPSS software 

Version 24.0 (IBM Corp. Armonk, USA). 

 

7.4 Results 

 

Sample size calculation was performed using the online tool of the Clinical & Translational Science 

Institute of University of California – San Francisco (UCSF) (http://www.sample-size.net/sample-

size-means/). Using a Cohen coefficient stemming from our in vitro results (1.9), a normal 

estimation using the Z statistic for an alpha error of 5% and a beta error of 20% favoured a sample 
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of 8, with 4 subjects in each group. Following this calculation, 8 rats were used for the experiment, 

with 4 rats in each group. 

 

7.4.1 Surgical procedures 

8 Rats underwent surgical procedure according to the aforementioned protocol. Of the 4 rats in the 

epileptic group, 2 had to be excluded due to limited clinical seizure activity (less than 3 brief ictal 

episodes only within the first 10 minutes for the whole observation period). Of the 4 rats in the 

sham group, 1 died from blood loss due to venous sinus injury immediately after surgery and one 

other was excluded due to post-operative sustained seizures. This left 4 rats for MRI analysis.  

 

The remaining 2 rats in the epileptic group started having generalized seizures within 10 minutes 

of awakening from anesthesia. Recurrent ictal episodes (both focal and generalized) were observed 

for the whole observation period in both rats. The remaining 2 rats in the sham group recovered 

well from surgery and showed no sign of focal or generalized seizures for the whole observation 

period. All imaged rats were alive at the moment of MRI. 

 

7.4.2 MRI relaxivity (figure 7.2) 

MRI anatomical FSEMS sequences revealed the presence of a hematoma between the capsule and 

the cortex in both epileptic rats (Figure 7.2). There were no such complications in the sham rats. 

Calculations of the T2 relaxation time within the capsules revealed a T2 of 113 and 111 ms for the 

epileptic rats and 176 and 186 ms for the sham rats. 4 control capsules were imaged, with T2 of 

7.0, 7.0, 7.3 and 9.2 ms. There was a significant difference between the T2 of all the implanted 

capsules when compared to the mean T2 of the control capsules (mean T2 7.6 ms VS 146 ms for 

implanted capsules, p < 0.001). 
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Figure 7.2: Results of the relaxivity of the 4 rats kept for analysis. 

A. MRI Fast Spin Echo sequences (FSEMS) in the coronal plane of the 4 rats showing the 

apposition of the SPIONs capsule (circled red) and corresponding T2 relaxation times. Left panel: 

epileptic rats, right panel: sham rats Remark the hematomas distancing the capsules from the 

cortex in the left panel. B. Graph showing the difference in T2 between the 4 rats. 

 

 

7.5 Discussion 

We investigated the effect of brain proximity on the aggregation status of nearby SPIONs using an 

in vivo model of epileptic rats comparing them to a control group (sham) and to SPIONs not in 

contact with any tissues (control). MRI was used to assess the aggregation status of SPIONs in 

solution contained inside the capsules. T2 relaxation time, or transverse relaxation time, was chosen 

as the indicator of aggregation of SPIONS in solution. T2 corresponds to the time constant taken 

for the transverse component of magnetization to fall at 37% (1/e) from its initial value after the 

radiofrequency pulse of the MRI. It was shown to increase with aggregation for SPIONs above 50 

nm diameter [145-149,152,153]. MRI makes an ideal tool for the measurement of SPIONs 

aggregation since it offers the advantage of distant sensing coupled with high spatial resolution 

imaging. A worrisome aspect of MRI resides in the fact that the powerful magnet of MRI could 
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affect SPIONs stability. That aspect was investigated previously and although undergoing MRI 

does increase aggregation of SPIONs, it does not prevent detection of the initial aggregation status 

of different SPIONs solutions [83,99]. 

 

Results of T2 relaxation between implanted capsules and control capsules are in favour of 

increased, detectable aggregation within the implanted capsules (longer T2). These findings align 

with previous results, supporting that brain electrical activity can favour aggregation of nearby 

SPIONs in solution. Since the SPIONs were completely isolated from tissue, other pro-aggregating 

factors aside from the brain’s magnetic fields such as the presence of electrolytes or other 

molecules could not have played a role in the observed aggregation of implanted SPIONs capsules 

[249]. Preserving SPIONs from the interference of ions on aggregation is the main reason why 

SPIONs were implanted in this fashion rather that injected intravenously or directly into the cortex. 

Regarding T2 relaxation between epileptic and control rats, results differed from the expected 

behaviour. Although statistical analysis was not performed due to the low number of rats, capsules 

within control rats had a longer T2, involving that SPIONs exposed to normal brain activity were 

more aggregated than those exposed to epileptic brain activity.  

 

However, both capsules in the epileptic rats were distanced significantly from the cortex by 

hematomas (Figure 7.2). Since magnetic fields diminish with distance [223], we believe that the 

capsules in both epileptic rats were actually exposed to less activity than the well-apposed ones of 

the sham rats, explaining the lower level of aggregation observed.  

 

The main weakness of this exploratory study is the number of excluded rats. 1 Rat died immediately 

after surgery and 3 others were excluded from analysis because they failed to exhibit the expected 

behavior of their respective group (seizures in the control group and absence of seizures in the 

epileptic group). Observed seizures in the control rat could be explained by cortical damages 

secondary to the procedure. Interventions in both groups were relatively extensive, involving 

exposing half of the cerebrum and bleeding from venous plexuses and small cortical contusions 

were frequent. The invasiveness of the procedure also provides an explanation for the observed 

hematomas in the epileptic group.  
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The 3 excluded rats underwent MRI study nonetheless with T2 of 166 ms and 194 ms for the 

epileptic rats that failed to have seizures and T2 of 298 ms for the control rat that had seizures. 

Interestingly, the only rat with no hematoma distancing the capsule and cortex and sustained 

epileptic activity also had the highest T2, (298 ms), suggesting higher aggregation of SPIONs. 

Although due to these limitations no solid conclusion can be draws regarding the differences 

between epileptic rats and control rats, data from the excluded rats reinforces that implanted 

capsules had significantly higher T2 by being exposed to brain activity.  

 

We do not believe adding more rats to the current experiment would be of value for two reasons. 

The first one being that the primary goal of this exploratory study has been achieved: a significant 

increase in T2 of implanted capsules was shown, demonstrating a reactivity of the implanted 

SPIONs to brain proximity. The second reason lies in the model itself: we do not believe this 

current model to be ideal to prove a difference between epileptic rats and control rats. This is shown 

by the high degree of brain injury and hematomas observed, death of one rat and failure to observe 

epileptic behaviour in 2 rats. In this context it was judged unethical to subjugate more rats to such 

an invasive procedure with uncertain outcomes regarding seizure activity. To refine our 

experiment, another model involving a bigger animal able to withstand the procedure better is 

currently envisioned. 

 

7.6 Conclusion 

Using an in vivo rat model, we demonstrate the potency of implanted SPIONs to aggregate when 

brought in contact with living brain tissues. This aggregation is discernable using MRI techniques 

and is most likely due to the influence of brain’s magnetic fields. The current model was suboptimal 

to show a difference in aggregation of SPIONs in regard of epileptic brain activity against normal 

brain activity. 
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CHAPITRE 8 DISCUSSION GÉNÉRALE 

 

 

Les travaux de recherche actuels explorent une nouvelle méthode de détection de l’activité 

cérébrale se basant sur la réactivité de NPSOF aux champs magnétiques cérébraux. Une telle 

méthode pourrait être utilisée pour détecter avec précision les zones responsables d’activité 

épileptique en vue d’une chirurgie visant la résection de ces zones. Une approche par quatre 

articles, impliquant un article de revue et trois articles expérimentaux, a été réalisée.  

 

La revue de littérature initiale, impliquant l’article de revue (article 1), a permis de mieux cerner la 

problématique et le potentiel de faisabilité de cette méthode avant de lancer la phase expérimentale. 

Les trois articles expérimentaux ont pu permettre d’établir la réactivité de NPSOF aux champs 

magnétiques cérébraux. La séquence des expériences a été réalisée de façon progressive, en 

débutant par une preuve de concept demandant un matériel simple (article 2) puis en évoluant vers 

une méthodologie plus éprouvée qui a pu démontrer que l’IRM est en mesure de détecter 

l’agrégation de NPSOF causée par l’activité cérébrale (article 3 [270]). Finalement, le concept a 

pu être mis en place chez le vivant dans une étude de faisabilité (article 4 [271]). 

 

8.1 Interprétation générale des résultats des articles expérimentaux 

 

Les résultats des articles expérimentaux sont généralement positifs, avec une augmentation 

quantifiable de l’agrégation qui est proportionnelle à celle de l’activité cérébrale. Les résultats les 

plus forts sur la grandeur d’effet et la signification statistique se retrouvent dans les mesures par 

IRM du modèle in vitro de l’article 3. Ceci supporte que non seulement l’agrégation des NPSOF 

suit l’activité cérébrale, mais aussi que l’IRM est en mesure de détecter ces changements. Ces deux 

principes sont essentiels pour l’application envisagée des NPSOF pour détecter les zones 

épileptiques.  

 



119 

 

 

Hélas les résultats de l’article in vivo (article 4) n’ont pas été aussi distincts que ceux l’article in 

vivo (article 3) par rapport à la différenciation entre activité cérébrale normale et épileptique. Tel 

que démontré dans la discussion de l’article, ceci pourrait être largement dû au modèle animal lui-

même et aux difficultés d’ordre technique qu’il engendre. De cette manière il est difficile de 

déterminer aussi précisément que dans l’article 3 si les capsules implantées chez les rats 

épileptiques ont bel et bien été exposées à une activité cérébrale plus importante. Néanmoins 

l’article 4 a pu démontrer la faisabilité du concept général chez le vivant et l’agrégation de NPSOF 

implantées directement sur le cortex de rats vivants.  

 

8.2 Limitations  

 

Une des limitations des travaux vient du fait que les champs magnétiques cérébraux ne sont jamais 

directement mesurés lors des phases expérimentales. Cette limitation est principalement d’ordre 

technique puisque la technologie nécessaire pour mesurer les champs magnétiques de l’ordre de 

ceux faits par une tranche de cerveau de rat est peu accessible, très dispendieuse et demande un 

entretien particulier et un soutien technique très avancé. Pour ces raisons la mesure directe des 

champs magnétiques des modèles utilisés a été remplacée par la mesure de l’activité électrique des 

tranches dans l’article 3.  

 

Une autre limitation des travaux présentés réside dans le fait que le la sédimentation (« settling ») 

des plus gros agrégats n’a pas été mesurée. À partir d’une certaine grosseur (près de l’ordre du 

micromètre) les mouvements Browniens ne sont plus suffisants pour maintenir les particules en 

suspension et ces dernières sédimentent en suivant la gravité. N’étant plus en solution, ces agrégats 

ne sont pas mesurés par le DLS ou l’IRM. La prise en compte de ces très gros agrégats pouvant 

sédimenter n’a pas été planifiée dans les phases expérimentales majoritairement car un tel niveau 

d’agrégation n’a pas été anticipé à la lumière de la revue de la littérature.  
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De cette manière les expériences ont été planifiées pour maximiser l’agrégation que pourraient 

induire les champs magnétiques cérébraux. Certaines données (notamment la diminution de l’index 

de polydispersité vu au DLS) pourraient indiquer qu’un certain niveau de sédimentation se soit 

produit lors des expériences menées dans les articles 3 et 4. Cependant, l’effet de la sédimentation 

aurait été de sous-estimer l’ampleur du phénomène d’agrégation observé, qui reste néanmoins 

significatif. La sédimentation des plus gros agrégats devra être pris en compte dans les expériences 

futures.  
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CHAPITRE 9 CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS 

 

 

9.1 Contribution à l’avancement des connaissances 

 

Nous avons été en mesure de démontrer pour une première fois l’agrégation proportionnelle de 

NPSOF en présence d’activité cérébrale croissante. Ceci établie leur potentiel comme nouvelle 

méthode de détection de l’activité cérébrale et de foyers épileptiques et ouvre la voie à de futures 

recherches en ce domaine, dans l’objectif mieux comprendre le fonctionnement général du cerveau 

et de l’activité épileptique. La figure 9.1 donne un aperçu de l’utilisation envisagée des NPSOF en 

détection de l’épilepsie. D’une manière plus générale, nos trouvailles sur l’impact des champs 

magnétiques cérébraux sur la stabilité colloïdale des NPSOF pourront également servir dans le 

domaine appliqué de l’utilisation de nanoparticules magnétiques dans le système nerveux central.  

 

Un autre aspect novateur de ces travaux réside dans l’utilisation de l’IRM pour détecter 

l’agrégation. À notre connaissance, pour la première fois de façon expérimentale on a pu démontrer 

en parallèle l’agrégation par DLS et la corréler avec des résultats d’IRM. Ces nouvelles données 

supportent le concept de l’IRM comme outil de détection de l’agrégation de NPSOF.  
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Figure 9.1: Utilisation envisagée des NPSOF pour la détection d'un foyer épileptique. 

Des NPSOF en solution aqueuse contenues dans une membrane plastique similaire aux capsules 

utilisées dans les articles 3 et 4 sont implantées chirurgicalement directement sur le cortex dans 

une zone d’intérêt. L’agrégation des NPSOF est détectée à l’aide de l’IRM. Les NPSOF pourront 

être retirées au moment d’une seconde intervention au cours de laquelle la résection du foyer 

épileptique pourra être accomplie. 

 

9.2 Limitations 

En plus des différentes limitations méthodologiques discutées dans les différents articles ainsi que 

dans la discussion générale (chapitre 8), la détection de l’activité cérébrale par les NPSOF telle 

qu’envisagée (figure 9.1) présente également quelques limitations. Premièrement, les NPSOF 
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doivent être physiquement isolées du vivant pour prévenir l’interférence d’autres sources 

d’agrégation. Ceci contraint à devoir délivrer les NPSOF chirurgicalement directement sur le 

cortex. En plus des contraintes inhérentes à une intervention chirurgicale (complications 

potentielles, convalescence, etc.), l’implantation des NPSOF contraint à devoir choisir une zone 

d’intérêt ou les implanter. Aussi, cet outil ne donnera pas d’informations quant à la temporalité de 

l’activité cérébrale et la propagation des crises épileptiques. Il donnera plutôt une « carte » des 

endroits avec une activité augmentée lors de la période d’étude. Une limitation envisagée est aussi 

en lien avec la sédimentation potentielle des NPSOF et leur mouvement libre à l’intérieur de la 

capsule implantée. Pour éviter cette « contamination » avoisinante le modèle final prévoit de 

séparer la capsule en petits compartiments ressemblant à des alvéoles. 

 

9.3 Recommandations et nouvelles voies de recherche 

 

À partir des résultats présentés et de leur analyse, nous sommes à même de faire les 

recommandations suivantes en vue de recherche future :  

 

- Ces travaux établissent le potentiel des NPSOF pour la détection de l’activité cérébrale. 

Davantage de validation sur modèle in vivo seront nécessaires afin de faire évoluer ces 

trouvailles vers une application clinique.  

 

- Nous avons pu démontrer que dans un contexte d’utilisation de NPSOF à proximité du 

cerveau, les champs magnétiques cérébraux sont à même de contribuer à leur agrégation et 

doivent être pris en compte.  

 

- L’IRM est à même de pouvoir détecter l’agrégation de NPSOF en solution et son utilisation 

en ce sens est prometteuse et doit être étudiée davantage.  
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- La sédimentation des plus gros agrégats devra être investiguée dans les recherches futures 

et prise en compte dans la potentielle application de NPSOF pour détecter l’activité 

cérébrale.  

 

- Un modèle animal en mesure de tolérer une chirurgie d’implantation de capsules de NPSOF 

devra être utilisé pour démontrer si l’activité épileptique d’un foyer connu peut entraîner 

une agrégation préférentielle. Dans un tel modèle, l’hémisphère cérébral controlatéral au 

foyer épileptique pourra servir pour implanter les capsules exposées à une activité cérébrale 

normale.  
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