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L’os est un matériau hybride qui associe une trame organique dense et organisée de 

fibrilles de collagène (type I) et un réseau minéral d’hydroxyapatite. Il possède une architecture 

hiérarchique complexe, décrite dans la littérature de l’échelle de la molécule jusqu’à l’échelle 

de l’organe (Weiner et Wagner 1998 ; Reznikov et al. 2014 ; Reznikov et al. 2018). On 

distingue dans cette description deux différents tissus osseux que sont le tissu cortical et le tissu 

trabéculaire. Le point commun entre ces deux organisations est la présence d’une structure en 

contre-plaqué torsadé que l’on associe à une géométrie cristal-liquide cholestérique (Bouligand 

1972 ; Giraud-Guille 1988). Sans cesse remodelé au cours du temps, le tissu osseux doit 

maintenir ses propriétés et sa structure pour pallier à la formation de défauts (Parfitt 1994 ; 

Manolagas 2000). 

Dans ce travail de thèse, nous nous sommes efforcés de reproduire in vitro l’organisation 

hiérarchique tridimensionnelle de ce matériau biologique à l’échelle de l’os cortical et 

trabéculaire afin de répondre à une question principale : comment étudier la morphogénèse 

du tissu biologique d’un point de vue physico-chimique in vitro ?  

Il semble communément accepté que la morphogénèse du tissu osseux soit régie par 

l’activité cellulaire. En effet, la littérature propose de nombreux mécanismes pour expliquer la 

formation de cette architecture si complexe principalement basés sur une cascade d’activités 

cellulaires, notamment la rotation périodique et orientée des ostéoblastes (Yamamoto 2012). 

Néanmoins, cela n’explique pas pourquoi les ostéoblastes qui forment un tapis cellulaire 

en 2D interrompent périodiquement de façon synergique leurs jonctions cellulaires pour 

effectuer une rotation sur eux-mêmes et comment un tel contrôle du sens de rotation se fait sur 

une si grande surface après chaque néosynthèse de collagène ? Cette question est d’autant plus 

pertinente que d’une part, le pas du contre-plaqué torsadé équivaut à une rotation de 360° autour 

de l’axe hélicoïdal du cholestérique, et d’autre part, l’épaisseur d’une lamelle osseuse est 

d’environ 5-8 µm (Wagermaier et al. 2006). Ce mécanisme paraît donc envisageable mais à 

l’échelle de quelques cellules et sur une faible épaisseur du matériau.  

L’hypothèse de ce travail est donc que si localement l’activité cellulaire régit la 

formation du tissu osseux, l’organisation à l’échelle suprafibrillaire résulte de processus 

physico-chimiques dont il serait intéressant d’en identifier la nature.  
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Figure 1 : (A) Coupe histologique d’un os de brebis (2 ans) colorée à l’hémalun, observée en lumière blanche 

(grandissement x10). On distingue les ostéocytes et ostéoblastes ainsi que les lamelles osseuses. L’épaisseur 

d’une lamelle est d’environ 5 µm. L’axe hélicoïdal du contre-plaqué est perpendiculaire au tapis cellulaire. (B) 

Cliché en MET d’une coupe oblique ultrafine d’une lamelle osseuse d’os compact humain dévoilant la structure 

en arceaux caractéristique du contre-plaqué torsadé. La direction des fibrilles est indiquée par les barres 

noires : (L) longitudinales, (O) obliques et (T) transverses au plan. Reproduit de Giraud-Guille et al. 1988. 

 

De précédents travaux au laboratoire ont montré qu’il était possible d’élaborer des 

matrices denses de collagène acellulaires, minéralisées ou non, dont la densité et l’organisation 

tridimensionnelle en contre-plaqué torsadé sont similaires à celles du tissu osseux en utilisant 

les propriétés cristal-liquides du collagène in vitro (Wang et al. 2011 ; Wang et al. 2012). Ces 

résultats ont conforté l’hypothèse d’Yves Bouligand (Bouligand 1972, Bouligand et al. 1985) 

visant à montrer que les biopolymères des matrices extracellulaires (MECs) des tissus 

biologiques étaient des analogues cristal-liquides et que de tels mécanismes pourraient 

intervenir dans leur formation.  
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Néanmoins, les procédés utilisés reproduisent la microstructure locale du tissu osseux. 

En effet, les domaines s’apparentant à une géométrie cristal-liquide cholestérique sont 

distribués aléatoirement dans la matrice, qui présente également des domaines non-organisés 

(isotropes) et alignés. Ainsi, si la microstructure osseuse avait été reproduite localement, il fût 

important d’élaborer de nouveaux procédés originaux de préparation de matrices denses de 

collagène afin de contrôler d’une part la géométrie des domaines anisotropes et d’autre part, 

leur distribution spatiale pour reproduire l’os à l’échelle du tissu osseux cortical et trabéculaire.  

En vue de l’élaboration d’un modèle « biomimétique » en termes de composition 

(collagène, eau, hydroxyapatite) et de structure, nous avons mis en place différents modèles 

mettant en jeu différents facteurs physico-chimiques (confinement, flux, concentration en 

collagène, géométrie) afin de mimer l’os cortical d’une part, et l’os trabéculaire d’autre part. 

Nous avons respectivement utilisé une structuration par la microfluidique et une structuration 

par émulsion/porogènes pour ces deux modèles tissulaires.  

Dans ce travail de thèse, les microscopies optiques (à lumière polarisée et à mesures 

polscope) et la microscopie électronique (à balayage) se sont révélées être les techniques les 

plus adaptées pour étudier les propriétés lyotropes et l’arrangement tridimensionnel du 

collagène dans nos modèles. Nos matrices ont été également caractérisées par d’autres 

techniques telles que la résonance magnétique nucléaire à l’état solide et la diffraction/diffusion 

des rayons X aux petits angles. Nos caractérisations ont été comparées à celles d’échantillons 

osseux de référence de différentes espèces afin de pouvoir conclure quant aux phénomènes 

observés.  

Ce manuscrit est organisé en 5 chapitres qui détaillent le cheminement de l’étude visant 

à démontrer l’implication de paramètres physico-chimiques dans la morphogénèse de l’os. 

Le Chapitre 1 est un chapitre bibliographique qui démontre le caractère 

interdisciplinaire de ma thèse et pointe toute sa complexité. Il traite tout d’abord des notions 

générales sur le tissu osseux et de sa formation in vivo, puis sur le collagène et ses propriétés 

lyotropes in vitro. J’ai voulu également présenter dans ce chapitre quelques notions sur 

l’observation de cristaux liquides en lumière polarisée, qui est au cœur de cette thèse.  

Le Chapitre 2 est dédié quant à lui, à la mise en place de modèles acellulaires 

biomimétiques du tissu osseux permettant de comprendre l’effet du confinement sur 

l’organisation des domaines cristal-liquides du collagène. 
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Les Chapitres 3 et 4 traitent respectivement des modèles établis et des résultats obtenus 

pour reproduire l’arrangement tridimensionnel de l’os cortical et trabéculaire. Ces deux 

chapitres présentent des notions bibliographiques plus spécifiques aux modèles existant déjà 

dans la littérature.  

Le Chapitre 5 regroupe l’ensemble des procédés de préparation et techniques 

expérimentales utilisées pendant cette thèse, sous le titre Matériels et Méthodes.  

Enfin, j’ai ajouté des Annexes de planches illustrant les nombreuses observations 

effectuées en MOLP et en PolScope. J’y présente également les travaux qui ne sont pas 

directement liés à mon sujet de thèse mais dans lesquels je suis intervenue à savoir : 1) sur la 

caractérisation de matrices denses de collagène transparentes par tomographie de cohérence 

optique (OCT) (Salameh et al. 2020), et 2) sur l’étude du potentiel de matrices denses hybrides 

collagène/apatite à posséder des propriétés ostéoinductives (implantations chez le petit animal : 

rat) (article en cours de rédaction). 
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I. Le tissu osseux 
 

Le squelette des vertébrés constitue l’organe principal de soutien et de motilité de 

l’organisme. Il assure deux grandes fonctions : une fonction biomécanique qui soutient et 

protège les parties molles comme les organes internes et une fonction biologique en assurant la 

production de minéraux (Ca2+, PO4
3-, CO3

2-) et de cellules sanguines nécessaires au 

fonctionnement de l’organisme. Il est essentiellement composé de deux tissus distincts qui sont 

le tissu cartilagineux et le tissu osseux. Les os constituent la charpente du corps humain.  

L’os est un matériau hybride composé d’une phase organique, principalement des fibrilles 

de collagène de type I, et d’une phase minérale, des cristaux d’hydroxyapatite. Cette association 

complexe se traduit par une hiérarchie d’organisation particulière du tissu osseux, c’est-à-dire 

une organisation à différents niveaux, de l’échelle nanométrique jusqu’à l’échelle visuelle, 

mettant en jeu d’autres composants (cellules, protéines, minéraux) et qui varie au cours du 

temps et de la sollicitation. Ainsi, le tissu osseux est soumis à un ensemble de contraintes 

métaboliques et mécaniques au cours de son existence. Le tissu osseux est sans cesse renouvelé 

par les cellules osseuses (i.e. remodelage osseux) lui permettant de conserver sa densité, ses 

fonctions métaboliques et ses propriétés mécaniques.  

 

1. Anatomie  
 

Le squelette humain est composé de 206 pièces osseuses que l’on peut distinguer en trois 

catégories : (1) les os dits longs tels que le tibia ou le fémur, (2) les os dits courts tels que les 

carpes ou les tarses et enfin, (3) les os dits plats tels que les côtes ou le sternum (Figure 1). 

Les os longs possèdent une partie centrale qu’on appelle diaphyse, des extrémités qu’on 

nomme épiphyses et des extrémités intermédiaires que l’on appelle métaphyses (Figure 2A). 

On distingue deux types de tissus osseux : le tissu cortical et le tissu trabéculaire (Figure 2B). 

La diaphyse est essentiellement constituée d’os cortical (compact) en périphérie et d’un canal 

médullaire central contenant de l’os trabéculaire et de la moelle osseuse. Les épiphyses quant à 

elles sont majoritairement constituées d’os trabéculaire et recouvertes d’une fine épaisseur d’os 

cortical. Les métaphyses sont les régions intermédiaires situées entre les diaphyses et les 

épiphyses. Les périostes et endostes sont respectivement, les interfaces externes (avec les tissus 

mous) et internes (avec la moelle) de l’os. 
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Figure 1 : Représentation schématique du squelette humain en vue antérieure et postérieure. Reproduit d’après 

Gosling et al. 2003. 

 

L’os cortical est quant à lui décrit comme l’arrangement de lamelles osseuses continues 

s’organisant de façon concentrique afin de former des unités cylindriques qu’on appelle ostéons 

(ou systèmes haversiens). On retrouve au centre des ostéons les canaux de Havers qui 

permettent l’irrigation (vaisseaux sanguins) et l’innervation (nerfs) de l’os (Figure 2B). Les 

canaux de Havers sont reliés entre eux par des canaux transversaux qu’on appelle canaux de 

Volkmann. Les ostéocytes présents dans l’os cortical se situent quant à eux dans des lacunes 

ostéocytaires (Figure 2C). 
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L’os trabéculaire forme un réseau tridimensionnel de travées osseuses interconnectées 

délimitant des macropores, ce qui lui donne son aspect d’éponge (Figure 2D). Les macropores 

contiennent de la moelle osseuse rouge. Cet arrangement permet de renforcer la résistance 

mécanique selon des directions privilégiées et est en constant remodelage afin de palier à 

l’intensité des chocs subis par la structure osseuse.  

L’os cortical représente 80% de la masse osseuse du squelette humain et est peu poreux 

(entre 5 et 15% de porosité) tandis que l’os trabéculaire est très poreux (entre 75 et 95% de 

porosité) (McCalden et al. 1993 ; Schaffler et Burr1988) (Figure 3A et B).  

 

 

Figure 2 : (A) Schéma d'un os long en coupe sagittale. Reproduit d'après Servier Médical Art. (B) Schéma d’une 

coupe longitudinale d’un système de Havers laissant apparaitre la transition os compact-os spongieux ainsi que 

les vaisseaux sanguins qui pénètrent l’os compact et se ramifient dans l’os spongieux. Reproduit d’après 

Cummings, Pearson Education Inc. 2006. (C) Cliché en microscopie optique de l’organisation au sein de l’os 

compact constitué d’un canal central et de lacunes osseuses. Reproduit de Cummings, Pears on Education Inc. 

2006 (D) Cliché MEB d’un os spongieux constitué de trabécules délimitant des macropores remplis de moelle 

osseuse rouge. Reproduit de Whitehouse et Dyson 1974. 
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Figure 3 : (A) Coupe transverse d’un os cortical observé en MEB. Les unités haversiennes cylindriques sont 

visibles. (B)Coupe longitudinale de la diaphyse d’un fémur permettant de visualiser la répartition os compact-os 

spongieux : la tête fémorale (ou épiphyse) est constituée de trabécules osseuses tandis que l’os compact constitue 

la diaphyse. Reproduits de Glimcher 1959. 

 

2. Composition  
 

Comme indiqué précédemment, le tissu osseux est un matériau qui se remodèle sans cesse 

au cours de la vie de l’organisme. C’est un matériau hybride qui est composé d’une matrice 

extracellulaire (MEC) et de cellules osseuses (ostéoblastes, ostéoclastes, ostéocytes). Cette 

MEC est composée d’une trame organique minéralisée et hydratée. La phase organique est 

majoritairement constituée de fibrilles de collagène de type I et d’autres protéines non-

collagéniques (NCPs). Quant à la phase minérale, elle est composée de nanocristaux 

d’hydroxyapatite carbonatée dont la dernière formule proposée dans la littérature est :  Ca7.5 

(PO4)2.8 (HPO4)2.6 (CO3)0.6 (OH)0.2 (Von Euw et al. 2019). La part d’hydratation de la MEC 

joue un rôle important dans l’organisation du tissu. Les molécules d’eau sont retrouvées dans 

l’ensemble du tissu, par exemple au niveau des espaces interfibrillaires et à la surface des 

nanoplaquettes d’hydroxyapatite (Bonar et al. 1985 ; Wang et al. 2012). 
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Sur la Figure 4, les proportions massiques des principaux composants de l’os sont 

données. Elles sont amenées à évoluer selon l’âge, le sexe, les contraintes environnementales 

et mécaniques qui s’exercent sur le tissu osseux. Les proportions volumiques des principaux 

composants de l’os ont également été étudiées dans la littérature (Gong et al. 1964) avec des 

fractions volumiques de 36% de matières organiques, 5% de minéraux et 25% d’eau. Le rapport 

organique/minéral varie donc suivant le référentiel choisi.  

 

 

Figure 4 : Schéma des proportions massiques du tissu osseux humain. Reproduit d'après Marc Robin 2017. 

Proportions extraites d'après LeGeros 1981. (A) Cliché en MET d'une coupe ultrafine de fibrille de collagène. (B) 

Formule stœchiométrique de l'hydroxyapatite. Von Euw et al., Scientific Reports, 2019. (C) Cliché en MET de 

cristaux d’hydroxyapatite. Wang et al. 2012. 

 

 

3. Organisation hiérarchique  
 

Le tissu osseux est décrit selon différents niveaux d’organisation hiérarchique, de 

l’échelle subnanométrique (molécules, cristaux) jusqu’à l’échelle centimétrique (organe). 

Différentes descriptions de cette organisation hiérarchique ont été proposées dans la 

littérature ces dernières années à savoir en 7 niveaux par Weiner et Wagner (Weiner et Wagner 

1998) (Figure 5A), puis respectivement en 9 (Reznikov et al. 2014) et en 12 niveaux de 

hiérarchisation (Reznikov et al. 2018) (Figure 5B et Figure 5C). Nous allons décrire plus 

précisément chaque niveau d’organisation selon la description la plus récente en 12 niveaux.  
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Figure 5 : Description des niveaux d'organisation hiérarchique du tissu osseux proposés dans la littérature selon 

(A) Reproduit d’après Weiner et Wagner 1998. (B) Reproduit d’après Reznikov et al.2014 (C) Reproduit d’après 

Reznikov and al. 2018. 
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Niveau I, II, III, IV et V : Les composants majeurs du tissu osseux  

Les premiers niveaux de cette description sont formés par les principaux constituants de 

la MEC du tissu osseux. En effet, même s’ils ne sont pas présentés, les NCPs, telles que les 

protéoglycanes, l’ostéopontine ou encore l’ostéocalcine, et l’eau participent également à la 

formation du tissu osseux Les fibrilles de collagène sont composées de microfibrilles (V) qui 

elles-mêmes sont formées à partir de plusieurs molécules de collagène (IV) constituées de 

chaînes répétitives d’acides aminés (III et II). La phase minérale imbrique aussi différents 

motifs de complexité croissante : des cristaux sous forme d’aiguilles (aciculaires, II) 

s’organisent en plaquettes (III) sous forme de pile (IV) et qui finissent par former un agrégat 

minéral (V). A ces niveaux d’organisation, il n’y a pas de distinction entre les différents tissus 

osseux.  

 

Niveau VI : La fibrille de collagène minéralisée  

La fibrille minéralisé forme l’unité de base du tissu osseux. Les fibrilles présentent un 

décalage périodique de 67 nm, que l’on appelle période D, qui correspond à l’alternance de 

zones de gap et d’overlap. A ce niveau submicrométrique, la fibrille de collagène présente un 

diamètre compris entre 80 et 120 nm. Les plaquettes d’hydroxyapatite s’alignent selon leur axe 

cristallographique c le long de l’axe principal de la fibrille. Un débat dans la littérature porte 

sur la présence de cristaux au sein des espaces intrafibrillaires (Olszta et al. 2007 ; George et 

Veis 2008 ; Boonrungsiman et al. 2012 ; Jäger et Fratzl 2000). La fibrille de collagène sera 

présentée plus en détails plus loin dans ce chapitre.  

 

Niveau VII : Réseaux d’organisation 

Ce niveau d’organisation décrit les différents motifs d’agencement tridimensionnel de 

fibrilles minéralisées et permet de débuter la différenciation entre les différents types de tissus 

osseux grâce à la structure obtenue. L’os spongieux et lamellaire s’organisent de façon 

ordonnée ou désordonnée. 
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(i) Le prolongement du réseau de fibrilles minéralisées alignées dans un même axe à 

plus grande échelle constitue le motif d’agencement le plus simple. Cet alignement 

à grande distance permet l’anisotropie du tissu osseux. Ce motif unidirectionnel peut 

être retrouvé dans différents tissus osseux comme l’os lamellaire, les fibres de 

Sharpey (Sharpey 1846) ou encore dans les tendons minéralisés (Landis et al. 1986). 

Cette organisation est utilisée pour expliquer les premières étapes de la formation 

osseuse (Weiner et Wagner 1998). 

(ii) Le second motif d’agencement consiste en la rotation progressive de l’orientation 

d’un plan de fibrilles minéralisées par rapport aux autres. Ce motif appelé « twisted 

plywood » ou motif en contreplaqué torsadé (Bouligand 1985), peut être observé 

respectivement dans l’os compact de façon concentrique dans les ostéons et dans 

l’os spongieux, au sein de travées osseuses.  

(iii) Des motifs d’agencements dits « désordonnés » sont décrits localement au sein de 

réseaux anisotropes de fibrilles de collagène mais aussi sur de plus grands domaines. 

Les fibrilles sont alors isolées et ne permettent donc pas l’obtention d’un tissu dense 

(Reznikov et al. 2014). 

 

Niveau VIII : Formation de faisceaux ou « bundles » 

Les fibrilles s’auto-assemblent afin de former des fibres de collagène. Les fibres ont un 

diamètre d’environ 1-3 µm et possèdent le même décalage périodique de 67 nm. L’agencement 

des faisceaux permet d’obtenir une structure anisotrope et co-orientée. Ces fibres pourraient 

aussi expliquer l’association possible des fibres de collagène et des protéoglycanes par la 

présence de constituants non-collagéniques situés entre les fibres de collagène (Reznikov et al. 

2014).  

 

Niveau IX : Motifs des différents tissus osseux 

A ce niveau d’organisation, l’agencement tridimensionnel du contreplaqué torsadé dans 

les tissus permet de distinguer les différents types d’os.  
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(i) L’os lamellaire est le tissu le plus commun qui constitue l’os.  Il est composé de 

lamelles osseuses, de 3 à 7 microns d’épaisseur, contenant chacune des faisceaux de 

fibrilles minéralisées orientés différemment de manière unidirectionnelle ou en 

contreplaqué.  

(ii) L’os fibrillaire est composé de fibrilles orientées dans la même direction qui sont 

séparées par de fines couches de tissus « désordonnés ». On retrouve notamment 

cette organisation dans les tendons et les fibres de Sharpey (Weiner et Wagner 

1998). 

(iii) L’os « tissé » ou woven bone est un motif de tissu osseux primaire que l’on retrouve 

lors du remodelage osseux. Il est composé de faisceaux de fibrilles de collagène 

minéralisées ne présentant pas d’orientation préférentielle. C’est un tissu produit par 

les cellules osseuses et qui sert de support transitoire à la formation d’os lamellaire, 

on dit alors que c’est un os « immature ». 

 

Niveau X : Unités du tissu osseux 

Dans l’os cortical, les lamelles osseuses s’organisent de façon concentrique afin de 

former les ostéons. On distingue les ostéons primaires et les ostéons secondaires qui possèdent 

le même agencement des lamelles osseuses. Les ostéons primaires sont formés sans cement 

line, la couche externe des ostéons secondaires ont quant à eux subis un remodelage osseux. La 

cement line est une structure décrite dans l’os qui correspond à la zone frontière entre os mature 

et le tissu ostéoïde non minéralisé (Ebner 1875 ; Schaffler et al. 1987). C’est un tissu constitué 

de fibrilles de collagène (Weidenreich 1930 ; Davies et Hosseini 2000) et minéralisé (Skedros 

et al. 2005). Les ostéons secondaires (ou systèmes haversiens) sont plus abondants dans les 

tissus osseux adultes et présentent un diamètre moyen de 100-200 microns et un canal au centre 

d’un diamètre compris entre 40 et 100 microns.  

Dans l’os spongieux, les lamelles osseuses s’assemblent selon une direction donnée 

pour former les trabécules osseuses qui forment la macroporosité interconnectée. La taille des 

pores au sein de l’os spongieux peut aller de l’échelle de micromètre jusqu’à l’échelle du 

millimètre.  
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C’est cette échelle qui nous intéresse plus particulièrement dans cette thèse. En effet, la 

formation de ces agencements in vitro est la clé dans la compréhension des mécanismes 

physico-chimiques impliqués dans la morphogénèse du tissu osseux. Ces organisations seront 

plus étudiées en détail aux Chapitres 3 et 4.  

 

Niveau XI : Tissus  

Ce niveau d’organisation décrit les deux différents types de tissus osseux qu’on retrouve 

dans la structure des os : l’os cortical et l’os trabéculaire. Ils sont tous deux composées de 

lamelles osseuses dont l’agencement tridimensionnel diffère. Leur composition varie 

légèrement également, l’os trabéculaire présente des tailles de cristallites plus petites et un 

rapport molaire Ca/P plus faible que dans l’os cortical (Eastoe 1956 ; Bigi et al. 1997). 

L’association de la composition et de la structure de ces deux tissus leur confèrent des propriétés 

mécaniques différentes.  

 

Niveau XII : Organe  

Ce dernier niveau présente l’os dans son ensemble.  

 

4. Formation du tissu osseux  
 

Dans la littérature, la formation du tissu osseux est une thématique de recherche qui 

suscite un grand intérêt. L’ostéogénèse est principalement décrite comme une cascade d’actions 

cellulaires. Cependant, ce mécanisme est vivement remis en question. Dans notre étude, nous 

proposons que l’activité cellulaire ne régît pas seule la formation du tissu (Chapitres 3 et 4). 

L’ostéogénèse est un processus de différenciation cellulaire au cours duquel le tissu 

conjonctif se différencie en tissu osseux. On peut distinguer deux types d’ossification : 

l’ossification primaire qui se déroule lors de l’embryogénèse et l’ossification secondaire qui 

correspond au passage de l’os primaire à l’os mature (i.e. remodelage osseux).  
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Différentes cellules osseuses interviennent lors de l’ostéogénèse parmi lesquelles on 

distingue deux grands types cellulaires : les cellules dites ostéoformatrices (ostéoblastes) 

(Figure 6A) et les cellules ostéorésorbantes (ostéoclastes) (Figure 6B). Il est à noter la présence 

de deux autres types cellulaires dérivant de la lignée ostéoblastique : les ostéocytes qui sont 

localisés au sein de la matrice minéralisée et les cellules bordantes qui sont des ostéoblastes 

aplatis le long de surfaces osseuses dites inactives (Figure 6A).  

 

 

Figure 6 : (A) Schéma de la différenciation de cellules mésenchymateuses en ostéoblastes. La différenciation 

nécessite l’expression de facteurs de transcription spécifique. Les ostéoblastes matures peuvent se différencier en 

ostéocytes, des cellules bordantes ou mourir par apoptose. Reproduit de De Gorter et Dijke 2013. (B) Schéma de 

la différenciation de la lignée des macrophages en ostéoclastes. Reproduit de Boyle 2003.  

 

1. Ossification primaire  

L’ostéogénèse (ossification primaire) correspond au processus de formation du primo 

tissu osseux durant l’embryogénèse. L’apposition osseuse s’effectue soit sur un tissu conjonctif 

riche en collagène, on parle alors d’ossification membranaire ou périostique, soit sur du 

cartilage hyalin, on parle alors d’ossification endochondrale. 
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Le processus d’ossification membranaire (ou ossification fibreuse) se retrouve 

principalement dans les os plats comme les omoplates, la face et la voûte crânienne. Ce 

processus consiste en la différenciation de cellules mésenchymateuses en ostéoblastes au sein 

d’un tissu conjonctif primaire (Figure 7A). Ces ostéoblastes vont produire une matrice ostéoïde 

(Figure 7B) après maturation des cellules « piégées » dans la matrice ostéoïde en ostéocytes et 

enrichissement en minéraux par dépôt de phosphate de calcium. La minéralisation de cette 

matrice se poursuit pour donner de l’os lamellaire primaire (Figure 7C et D) (Ascenzi et 

Benedetti 1959 ; Karaplis 2002 ; Opperman 2000).  

 

 

Figure 7 : Schéma des différentes étapes du processus d'ossification membranaire. A) Cluster d’ossification au 

sein d’un tissu conjonctif fibreux. Les cellules mésenchymateuses se différencient en ostéoblastes dans ce cluster. 

B) Une matrice ostéoïde est secrétée dans la membrane fibreuse par les ostéoblastes. Cette matrice se minéralise 

et les ostéoblastes piégés à l’intérieur deviennent des ostéocytes. C) L’os primaire et le périoste sont formés. Le 

tissu est vascularisé. D) Distinction entre os spongieux et os compact. Apparition de moelle osseuse rouge au sein 

des travées osseuses. Copyright © Pearson Education, Inc., publishing as Benjamin Cummings.  
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Le processus d’ossification endochondrale (ou ossification cartilagineuse) se retrouve 

principalement dans les os longs et courts comme le tibia ou les tarses. Du cartilage hyalin est 

formé par la différenciation de cellules mésenchymateuses en chondrocytes qui sécrètent une 

MEC à base de collagène de type II et de protéoglycanes (Horton 1993) (Figure 8A). Les 

cellules mésenchymateuses environnantes continuent de sécréter du collagène de type I afin de 

former le périchondre (Caplan 1987) (Figure 8B). Ces cellules du périchondre influent sur la 

maturation des chondrocytes qui sont au centre du squelette cartilagineux. Elles stoppent leur 

prolifération et s’allongent, on parle alors de chondrocytes hypertrophiés. Ils vont sécréter une 

MEC riche en collagène de type X (Poole 1991) (Figure 8C). Les cellules périchondrales se 

différencient alors en ostéoblastes et accompagnent l’invasion de vaisseaux sanguins au sein du 

moule cartilagineux. Les ostéoblastes y sécrètent une MEC osseuse riche en collagène de type 

I au-dessus de la MEC secrétée par les chondrocytes hypertrophiés. On appelle cette région, la 

spongiosa primaire, qui composera la partie spongieuse de l’os mature (Figure 8D et Figure 

8E). Les ostéoblastes en bordure forment de l’os cortical tandis que ceux au centre de la matrice 

cartilagineuse forment de l’os trabéculaire (Figure 8F). Les ostéoblastes et chondrocytes, 

disposés en colonnes, forment une structure dite avasculaire que l’on retrouve aux deux 

extrémités de l’os en formation. C’est le centre d’ossification secondaire (SOC) (Figure 8G) 

(Karsenty et Wagner 2002). 

 

 

Figure 8 : Représentation schématique de l'ossification endochondrale. (A) les cellules mésenchymateuses se 

regroupent au point de formation du tissu osseux. (B) les cellules se différencient en chondrocytes et prolifèrent. 

(C) différenciation hypertrophique des chondrocytes, les chondrocytes s’allongent au niveau de H. (D) les cellules 

périchondriales se différencient en ostéoblastes (schématisés en rose) et l’apoptose des chondrocytes 

hypertrophiés favorise la minéralisation de la matrice et la vascularisation (schématisés en traits rouges). (E) les 

ostéoblastes accompagnent l’invasion vasculaire et forment le spongiosa primaire (PS). (F) les chondrocytes 

continuent de proliférer et mènent à l’allongement de l’os, les ostéoblastes du PS forment de l’os spongieux et les 

ostéoblastes du col forment de l’os cortical. (G) le centre d’ossification secondaire (SOC) se forme au travers de 

cycles hypertrophie chrondrocytaire/ invasion vasculaire/ activité ostéoblastique. Reproduit d’après Karsenty et 

al. 2009. 
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2. Ossification secondaire  

L’ossification secondaire correspond à des étapes de remodelage du tissu osseux à 

l’échelle locale. Le remodelage osseux est un processus cellulaire dynamique dans lequel la 

matrice osseuse minéralisée subit l’alternance d’une phase de résorption et de formation 

osseuses. Le remodelage osseux permet d’assurer tout au long de la vie de l’organisme trois 

grandes fonctions majeures : l’adaptation du tissu osseux aux efforts mécaniques auxquels il 

est soumis, la réparation de micro-défauts intra-osseux ainsi que le maintien de l’homéostasie 

phosphocalcique auquel le tissu osseux sert de réservoir. On estime que chez l’homme adulte, 

10% du tissu osseux est remodelé annuellement et qu’à l’échelle locale une même zone est 

renouvelée tous les 2-5 ans (Narducci et al. 2011 ; Parfitt 1994 ; Manolagas 2000). 

Le remodelage osseux correspond à la résorption de l’os lamellaire « ancien » par les 

ostéoclastes et à l’apposition d’une nouvelle matrice qui sera minéralisée par la suite pour 

donner de l’os lamellaire « jeune » par les ostéoblastes. Lorsque le remodelage osseux est 

« normal », il n’y a pas de changement de densité et des propriétés mécaniques du tissu osseux. 

Par contre, certaines pathologies telles que l’ostéoporose ou l’ostéogénèse imparfaite peuvent 

induire une baisse de la densité du tissu osseux et des propriétés mécaniques résultantes (Misof 

et al. 1997 ; Fratzl 1996).  

Différentes phases successives vont permettre le remodelage grâce à l’intervention 

d’unités cellulaires fonctionnelles de remodelage appelées BMU (Basal Multicellular Unit) qui 

associent et coordonnent étroitement les actions des ostéoclastes, ostéoblastes, ostéocytes et 

cellules bordantes (Frost 1964) (Figure 9). 
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Figure 9 : Schéma du remodelage osseux. Les différentes phases correspondent respectivement à la 

quiescence/l'activation, la résorption/inversion, la formation puis au retour à la quiescence. Reproduit de Feng et 

Mcdonald 2011. 
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Les BMU mesurent entre 1-2 mm de long et 0,2-0,4 mm de large (Sims 2008). Elles 

progressent de façon différente dans l’os cortical et l’os trabéculaire. Dans l’os cortical, les 

BMU creusent des « tunnels ». Au passage des BMU, l’os est remodelé (Manolagas 2000). 

Dans l’os trabéculaire, les BMU forment de nouvelles travées. On estime qu’entre 1 et 2 

millions de BMU sont actifs à chaque instant (Parfitt 2008). L’action de ces unités cellulaires 

souligne la coordination étroite des ostéoblastes et des ostéoclastes durant le remodelage (Sims 

et Martin 2014). Plus précisément, le processus de remodelage osseux implique 4 grandes 

étapes distinctes qui se chevauchent :   

La première étape du remodelage osseux consiste en l’activation au sein d’un site 

spécifique du tissu osseux (Figure 9, Phase 1). L’hypothèse émise est lorsque les ostéocytes 

sont capables de détecter une déformation dans le tissu, ils transmettent un signal aux cellules 

bordantes présentes sur le site de résorption afin de « recruter » des précurseurs d’ostéoclastes 

(Parfitt 2002). Ces précurseurs sont en étroit contact avec les cellules bordantes, formant ainsi 

le BRC (bone-remodeling compartment), fortement vascularisé (Parfitt 2001 ; Andersen et al. 

2009 ; Everts et al. 2002) s’étendant sur une zone de l’ordre de plusieurs centaines de microns 

(Andersen et al. 2009). Les précurseurs d’ostéoclastes s’attachent à la matrice osseuse et se 

différencient en ostéoclastes sous l’action des facteurs de transcription spécifique présents dans 

le BRC (RANKL et M-CSF, Figure 7B).  

Cette différenciation des précurseurs en ostéoclastes mène à la deuxième phase (Figure 

9, Phase 2). Le phénomène de résorption prédomine cette phase, les ostéoclastes résorbent la 

matrice osseuse « ancienne ». En parallèle, des cellules mésenchymateuses et/ou 

ostéoprogéniteurs sont recrutés de la moelle osseuse dans le BRC. Ces cellules vont alors se 

différencier en préostéoblastes, puis en ostéoblastes au cours de cette phase.  

Le phénomène de remodelage prédomine lors de la troisième phase (Figure 9, Phase 3). 

Le phénomène qui permet aux ostéoblastes de former la matrice osseuse est très largement 

débattu dans la littérature. Il est néanmoins admis que les ostéoblastes secrètent une matrice 

non minéralisée appelé tissu ostéoïde (Virchow 1851 ; Raina 1972). Les fibrilles de collagène 

qui composent ce tissu ne sont pas minéralisées et présentent peu ou pas d’orientation 

tridimensionnelle préférentielle (Raine 1971 ; Juster et al. 1967).  
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La minéralisation du tissu ostéoïde conclut le processus de remodelage osseux (Figure 

9, Phase 4). Il est décrit dans la littérature que le tissu ostéoïde servirait de point de nucléation 

à la phase minérale et donc à la minéralisation du tissu osseux. Le tissu ostéoïde se minéralise 

progressivement par le dépôt d’une phase organique de NCPs qui initient la nucléation des 

cristaux (Davies et Hosseini 2000). La zone de minéralisation qui détermine l’interface entre 

l’os non minéralisé et l’os mature est appelée front de minéralisation. 

Les notions physico-chimiques du processus de remodelage osseux sont brièvement 

évoquées dans la littérature. Par exemple, le BRC pourrait jouer un rôle de confinement en 

forçant la présence des phénomènes de résorption et de remodelage dans un environnement 

étroitement contrôlé (Andersen et al. 2009). L’environnement chimique local pourrait aussi 

avoir un rôle sur l’organisation tridimensionnelle résultant de la matrice osseuse (Thèse de M. 

Robin 2017). La formation du tissu osseux dans ma thèse est abordée uniquement d’un 

point de vue physico-chimique. 

 

II. Le collagène : structure, synthèse et cristaux liquides 
 

Le collagène est la matière première utilisée dans ma thèse. Dans ce chapitre, je vais décrire 

ses propriétés d’auto-assemblage qui nous seront très importantes pour comprendre l’originalité 

des résultats obtenus. 

Le collagène est la protéine la plus abondante des vertébrés. Elle représente 25 à 30% des 

protéines de l’organisme humaine. Elle est la composante organique principale des différentes 

MECs. On dénombre 28 types de protéines collagéniques : le collagène de type I est le plus 

abondant au sein des tissus conjonctifs humains tels que l’os, la cornée, le derme ou les tendons. 

Le collagène de type I fait partie des collagènes dits fibrillaires, capable de s’auto-assembler en 

fibrilles, tels que le type II et le type V qu’on retrouve respectivement dans le cartilage et dans 

la cornée. Le collagène est à la fois une protéine structurale qui façonne la charpente des tissus 

conjonctifs mais est aussi une protéine fonctionnelle qui peut intervenir dans différents 

processus biochimiques (croissances des tissus, différenciation cellulaire). Dans ce travail, nous 

parlerons essentiellement du collagène de type I qui représente 90% de la fraction organique de 

la MEC de l’os et constitue à lui seul 20% en masse et 30% en volume de l’organe.  

 

 



Chapitre 1 : Etat de l’art 

46 
 

1. La molécule de collagène  
 

La molécule de collagène est composée d’une triple hélice droite de trois chaînes 

polypeptidiques, appelées chaines α en hélice gauche (Figure 10A). Une chaîne polypeptidique 

est composée d’un millier d’acides aminés (Woodhead-Galloway 1982) où les séquences 

d’acides aminés sont identiques avec le motif Gly-X-Y où la position X peut être occupée par 

la proline dans 22% des cas et Y par l’hydroxyproline dans 13% des cas selon le tissu (voir 

Matériels et Méthodes). La glycine, l’alanine et l’hydroxylysine sont les acides aminés les 

plus abondants rentrant dans la composition de la molécule de collagène (Figure 10B).  

 

 

Figure 10 : (A) A) chaîne peptidique d’hélice gauche dont la distance longitudinale entre deux résidus adjacents 

est 0.31 nm. B) les chaînes polypeptidiques sont séparées entre elles d’une distance de 0,45 nm et le pas de l’hélice 

droite est de 8,5 nm ce qui correspond à environ 30 acides aminés. C) la molécule de collagène est longue 

d’environ 300 nm et a un diamètre de 1,2 nm. Reproduit et modifié d’après Wang 2016. (B) Formule chimiques 

des acides aminés les plus abondants de la molécule de collagène de type I : Gly) glycine, (Pro) proline, (Ala) 

alanine, (Hyp) hydroxyproline, (Hyl) hydroxylysine. 
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2. Synthèse des fibrilles de collagène in vivo et in vitro 

 

In vivo, les chaînes polypeptidiques α sont synthétisées au sein des cellules, elles forment 

ce qu’on appelle le procollagène, un précurseur du collagène (Figure 11). Ces chaînes α vont 

subir des modifications au niveau de leur structure polypeptidique afin d’améliorer les 

propriétés de solubilité et de stabilité thermique de la molécule de collagène (Myllyharju et al. 

2005) et vont s’assembler sous forme de triple hélice au niveau de l’appareil de Golgi puis être 

secrétées en dehors des cellules par l’intermédiaire de vésicules de sécrétion. Ces molécules de 

procollagène sont solubles à pH physiologique de par la présence de propeptides chargés 

négativement à chacune des extrémités.  

Sous l’action enzymatique des procollagènes peptidases, les propeptides C- et N- 

terminaux vont être clivés pour former la molécule de collagène, laissant des extrémités non 

hélicoïdales que l’on appelle les télopeptides (Hulmes et al. 2002). Ce clivage enzymatique 

rend les molécules de collagène insolubles à pH physiologique (Figure 11). Les molécules vont 

alors s’auto-assembler. Sous l’action de la stabilisation de la lysyloxydase par des liaisons 

covalentes, les molécules de collagène vont précipiter sous forme de fibrilles. On appelle ce 

processus biologique, la fibrillogénèse.  

 

 

Figure 11 : Représentation schématique de la molécule de procollagène de type I. Reproduit d'après Rossert et de 

Crombrugghe 2002.  
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In vitro, les molécules de collagène peuvent être solubilisées à pH acide (Zachariades 

1900). Les molécules de collagène sont extraites de tissus riches en collagène, tels que les 

tendons de queues de rats car moins coûteux que les solutions de collagène vendues 

commercialement. Ces molécules ne présentent donc pas de propeptides. Les tissus sont dissous 

à pH acide afin d’obtenir une solution acido-soluble de molécules de collagène, on utilise 

communément de l’acide acétique ou de l’acide chlorhydrique pour cette extraction. La solution 

est ensuite purifiée en différentes étapes permettant d’éliminer les cellules et autres protéines 

résiduelles afin d’obtenir une solution acido-soluble pure de molécules de collagène à environ 

3 mg/ml. Ce protocole est détaillé dans Matériels et Méthodes (Partie II). 

In vitro, il a été démontré dans la littérature que la précipitation des molécules de 

collagène en fibrilles pouvait être induite par une remontée du pH du milieu (Ermann et Gey 

1956). On utilise typiquement l’ammoniaque pour induire la fibrillogénèse in vitro. D’autres 

paramètres peuvent également induire la fibrillogénèse tels que la force ionique ou la 

température (Gross 1958). 

La fibrille de collagène a un diamètre variant entre 50 et 300 nm (Holmes et al. 2001 ; 

Landis 1986). In vivo, ce diamètre varie en fonction de la nature du tissu biologique tandis qu’in 

vitro il varie en fonction du pH, de la force ionique mais aussi de la température. L’étude de 

paramètres physico-chimiques impliqués dans la fibrillogénèse reste encore à être approfondie.  

Au sein des fibrilles, les interactions moléculaires sont assurées à l’aide de liaisons 

hydrogène et des forces électrostatiques. Cet auto-assemblage s’effectue avec un décalage 

périodique de 67 nm, qu’on appelle période D, de l’agencement des molécules au sein de la 

fibrille. Cette période D est la combinaison d’une zone de gap de 40 nm, occupée par les 

télopeptides, et d’une zone d’overlap de 27 nm, où les molécules de collagène se chevauchent 

(Hodge et Petruska 1963). L’alternance de gaps et d’overlaps mène à l’observation de fibrilles 

striées (alternance de bandes noires et blanches) en microscopie électronique à balayage (MEB) 

ou en transmission (MET) en présence de contrastants (sels de métaux lourds) qui précipitent 

au niveau des zones de gaps. (Figure 12). 
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Figure 12 : Représentation schématique de l'organisation des molécules au sein de la fibrille de collagène et 

observation en MET de la fibrille striée et de la période D d’alternance entre zones de gaps et zones d’overlap. 

Reproduit et modifié de Gelse et al. 2003. 

 

3. Organisation tridimensionnelle et propriétés lyotropes du collagène in 

vitro 
 

L’organisation tridimensionnelle des tissus relève d’une cascade de processus 

biologiques liés aux activités cellulaires. Plus récemment, il a été proposé l’implication de 

processus physico-chimiques intrinsèques dans l’organisation tridimensionnelle des tissus dans 

les MECs. Ces études ont pour origine l’observation d’organisations similaires dans différents 

tissus biologiques bien que la nature des biomacromolécules organique y soit différente (e.g. 

collagène, chitine, cellulose, ADN).  

Yves Bouligand a été le premier à mettre en évidence ces analogies entre les tissus et à 

proposer l’existence d’analogues biologiques des cristaux liquides (CL) (Bouligand 1972 ; 

Besseau et Bouligand 1998 ; Giraud-Guille 1998 ; Livolant et Bouligand 1986). En effet, 

l’observation de coupe ultrafines de ces différents tissus présente la même structure en arceaux 

rappelant les organisations cholestériques des cristaux liquides. Les travaux de Bouligand ont 

permis de démontrer que cette structure en arceaux n’est pas due à des structures fibrillaires 

continues mais à la coupe oblique d’une rotation continue des fibrilles le long d’un axe 

cholestérique, c’est le modèle du contreplaqué torsadé (Figure 13, schéma central). 
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Figure 13 : Structures en arceaux observées au MET dans différents tissus biologiques composés de biopolymères 

différents. (a) Schéma représentant le contreplaqué torsadé. Chaque trait représente une fibrille. Les coupes 

obliques révèlent la structure en arceaux. Reproduit de Nassif 2013, conférence CDF et Giraud-Guille 1998.  

 

Comme évoqué précédemment, les molécules de collagène de type I sont solubles à pH 

acide in vitro (pH~2.5-3) . Les travaux de Giraud-Guille ont permis de démontrer par 

microscopie à lumière polarisée (MOLP) qu’à partir d’une certaine concentration en collagène 

(≥ 40 mg/ml), les molécules de collagène s’auto-assemblent spontanément et peuvent former 

différentes phases cristal-liquides (Giraud-Guille et al. 2003 ; Besseau et Giraud-Guille 1995 ; 

Giraud-Guille 1989). Elle a ainsi permis de démontrer que le collagène se comporte comme un 

cristal liquide lyotrope in vitro. 

Un diagramme de phase en fonction de la concentration en collagène a été proposé à 

partir des observations faites sur les solutions acides de collagène in vitro (Figure 14) (Giraud-

Guille et Besseau 1998). La transition isotrope-anisotrope d’une goutte de la solution acide de 

collagène s’observe sous lumière polarisée. Au départ, la solution est isotrope, c’est-à-dire 

qu’elle ne peut altérer le trajet de la lumière. Lors de l’évaporation des solvants, la solution se 

concentre, les molécules s’auto-assemblent, l’anisotropie de la solution augmente et permet 

l’observation de différentes textures de biréfringence sous polariseurs croisés. 
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Au-delà de 40 mg/ml, on peut observer de larges domaines d’alignements qui s’apparent à une 

géométrie cristal-liquide de type nématique. Des alternances de bandes claires et sombres sous 

forme d’ondulations sont observables à mesure que la concentration augmente vers 70 mg/ml 

qu’on associe à une texture précholesterique en bandes. Vers 80 mg/ml, des motifs 

s’apparentant à des empreintes digitales sont observés, motifs caractéristiques d’une 

organisation cholestérique. Ces organisations géométriques type cristal-liquide peuvent être 

mises en analogie avec certaines organisations fibrillaires de tissus vivants (Figure 15). 

 

 

Figure 14 : Représentation schématique du diagramme de phase des différentes phases cristal-liquide des 

molécules de collagène en fonction de la concentration. Les molécules représentées par un bâton sont dans le 

plan, celles représentés par un clou sont obliques au plan et celles représentées par un point sont perpendiculaires 

au plan. Reproduit d’après Giraud-Guille et Besseau 1998. 

 

Plus récemment, nous avons démontré la présence d’une nouvelle phase cholestérique, 

notée P*, présente un motif dit à facettes visible sous polariseurs croisés à ~ 45 mg/ml (Salameh 

et al. 2020). Cette phase mène à l’observation d’un gap de transparence au sein de matrices de 

collagène fibrillaire dans une plage étroite de concentration de ce diagramme de phase. Nous 

reviendrons sur la définition générale des cristaux liquides et de leurs défauts topologiques dans 

la partie IV de ce chapitre.  
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Figure 15 : Textures de biréfringence de solution acide de molécules de collagène en fonction de la concentration 

associées à des organisations tissulaires neutres de collagène. Reproduit et modifié d’après Salameh et al. 2020. 
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Cette analogie a été d’autant plus mise en évidence lorsque les travaux de Giraud-Guille 

ont permis de reproduire in vitro l’organisation en contre-plaqué torsadé de l’os compact.  Après 

avoir atteint la concentration visée en collagène (i.e. 80 mg/ml), elle a démontré qu’il était 

possible de stabiliser l’organisation 3D des géométries CL lors de l’étape de précipitation des 

molécules de collagène en fibrilles (Figure 16A). Cette étape permet une discrétisation des 

molécules en fibrilles. Le procédé de précipitation des molécules de collagène en fibrilles n’est 

pas nouveau (Gross 1956 ; Fauré-Fremiet et Garrault 1937 ; Nageotte 1927 ; Wood et Keech 

1960), ici elle a montré qu’il était possible de conserver l’organisation moléculaire à l’échelle 

fibrillaire. On parle alors de transition sol-gel (molécules en solution → gel fibrillaire). Lorsque 

l’on observe une coupe ultrafine oblique de la matrice en MET (Figure 16B), une structure 

fibrillaire en arceaux (i.e. contreplaqué torsadé), mimétique de celle observée sur les coupes de 

tissus osseux (Figure 13 et Figure 16C), témoigne d’un probable passage par une phase 

cholestérique. 

 

 

Figure 16 : (A) Représentation schématique de la stabilisation de l’organisation et de la transition sol-gel des 

phases cristal-liquides du collagène in vitro. La distance P/2 correspond à la moitié de la valeur du pas 

cholestérique. Reproduit de Giraud-Guille et Besseau 1995. (B) et (C) Observations au MET de coupes obliques 

ultrafines d’un os compact (B) et d’une matrice de collagène (C) Les fibrilles s’organisent en contreplaqué torsadé 

révélant un probable passage par une organisation cholestérique. Reproduit d’après Giraud-Guille 1995.  



Chapitre 1 : Etat de l’art 

54 
 

Il n’a pas été démontré pour le moment que le collagène passe par un état cristal-liquide 

dans l’organisation des tissus biologiques in vivo. Ces structures observées in vitro, sur des 

gouttes à l’échelle de la lame-lamelle, ont pu être reproduites et un champ disciplinaire tourné 

vers la chimie des matériaux a pu permettre d’en faire des matériaux grâce à différents procédés 

(Ghanzanfari et al. 2016). 

 

III. Mise en forme 3D de matrices denses de collagène et 

méthodes de caractérisation multi-échelles   
 

Différents procédés proposés dans la littérature ont permis de mettre en forme ces solutions 

acides de collagène afin d’obtenir des matériaux (i.e. matrices de collagène) à plus grande 

échelle, les travaux de N. Nassif se sont notamment insérés dans une volonté d’un passage du 

2D vers le 3D (Nassif et al. 2010). Dans cette thèse, plusieurs de ces procédés seront utilisés 

pour mettre en évidence l’implication de paramètres physico-chimiques dans la morphogénèse 

des tissus osseux. 

 

1. Procédés de mise en forme de matrices denses de collagène  
 

Afin d’obtenir des matrices denses de collagène in vitro, différents dispositifs ont été 

proposés dans la littérature. Nous allons décrire ici plus précisément ces différents procédés et 

quels peuvent être leurs avantages et inconvénients pour ce que nous souhaitions faire, c’est-à-

dire obtenir des matrices denses de collagène, homogènes en taille de fibrilles et présentant une 

organisation similaire aux structures observées dans le tissu osseux. La liste des exemples que 

nous allons présenter ici n’est pas exhaustive, des ajustements de ces procédés (compression, 

aspiration/injection) mais ne sont pas présentées dans cette partie (Griffanti et Nazhat 2020). 
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La méthode de dialyse inverse (Figure 17A) met en contact une solution acido-soluble 

de collagène faiblement concentrée (contenue dans une membrane de dialyse scellée) et une 

solution concentrée d’un polymère (généralement du PEG dissous dans le même solvant). La 

concentration en PEG permet de déterminer la concentration finale de la matrice de collagène. 

Ce processus est suffisamment lent pour promouvoir l’auto-assemblage des molécules de 

collagène. Il est à noter qu’en atteignant des concentrations très élevées (250 mg/mL), il faut 

un volume conséquent de départ, le collagène va donc se concentrer localement à différents 

endroits de la membrane de dialyse. Ainsi, pour former la matrice de collagène, qui à cette 

concentration forme un gel physique, il est difficile de la retirer de la membrane de dialyse sans 

altérer l’organisation tridimensionnelle de l’échantillon (cisaillement induit) (Figure 18). Ce 

procédé n’a donc pas été utilisé dans notre étude. 

 

 

Figure 17 : Représentations schématiques des différents procédés de concentration de solutions acido-solubles de 

collagène dans la littérature. (A) Dialyse inverse : la solution de polyéthylène glycol (PEG) permet de déterminer 

la concentration finale de la matrice de collagène. (B) Evaporation : une solution peu concentrée de collagène est 

placée dans un bécher sous hotte à flux laminaire ou poste de sécurité microbiologique (PSM), l’eau et l’acide 

s’évaporent au fur et à mesure permettant à la solution de se concentrer. (C) Compression : une solution ou un 

gel est soumis à une charge qui élimine l’eau de l’échantillon. (D) Injection : une solution faiblement concentrée 

est injectée entre lame et lamelle et se concentre par évaporation au contact de l’air. (E) Injection + dialyse 

inverse : une solution faiblement concentrée est injectée dans un moule au contact d’une solution de PEG. (F) Ice 

templating : une solution de collagène concentrée est placée dans une chambre thermostatée jusqu’à congélation 

puis est lyophilisée. (G) Spray-drying : une solution de collagène faiblement concentrée passe au travers d’un 

aérosol, permettant la formation de microparticules de collagène sèches. (A), (B), (C), (D), (E) reproduits Wang 

et al. 2011 ; (F) reproduit de Rieu et al. 2019 et (G) reproduit de Lama et al. 2020. 
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Le procédé d’évaporation (Figure 17B) est usuellement utilisé pour obtenir des 

matrices de collagène en 3D pour les milieux de cultures cellulaires (e.g. fibroblastes ou 

ostéoblastes) (Helary et al. 2005 ; Helary et al. 2010 ; Robin et al. 2016). On utilise alors un 

grand volume de solution acido-soluble de collagène faiblement concentrée (2-5 mg/ml). Cela 

permet de concentrer les molécules par évaporation des solvants (i.e. eau et acide). Cependant, 

la solution doit être régulièrement agitée, sinon un gradient de concentration se forme au contact 

de l’air. Or, la solution est de plus en plus visqueuse lors de l’évaporation des solvants, un film 

sec peut apparaître en surface. Ce procédé n’est donc pas adapté pour atteindre des 

concentrations en collagène au-dessus de 40 mg/ml. Il sera utilisé pour le Chapitre 4 pour 

mettre en évidence la formation de domaines anisotropes associés à des géométries CL 

cholestériques (> 80 mg/mL) en présence de porosité.  

 

 

Figure 18 :  Illustration des propriétés physico-chimiques du collagène en fonction de sa concentration et 

représentations schématiques respectives de l’organisation spatiale des molécules de collagène. (A) solution 

diluée à ~2mg/ml et (B) solution concentrée par dialyse inverse à ~250 mg/ml. Reproduit de Wang et al. 2012. 

 

Le procédé de compression proposé par Brown et al. (Figure 17C), consiste à utiliser 

une matrice de collagène fibrillaire (i.e. la fibrillogénèse in vitro préalablement induite) et à 

appliquer une compression plastique sur la matrice qui permet d’éliminer le solvant, ce qui 

permet d’atteindre des concentrations élevées en collagène de l’ordre de 150 mg/ml. Les 

matrices obtenues ne sont pas biomimétiques en termes de structure et de composition puisque 

(1) l’on obtient un gel fibrillaire dense mais non-organisé, l’organisation tridimensionnelle de 

la matrice est isotrope ; (2) la quantité d’eau résiduelle ne permet pas de satisfaire des propriétés 

mécaniques comparables avec le tissu in vivo.   
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Mosser et al. (Figure 17D) ont proposé un procédé qui combine l’évaporation et 

l’injection continue : une solution acido-soluble de collagène faiblement concentrée (< 5 

mg/ml) est injectée en continue à un faible débit dans une microchambre en verre (système 

lame/lamelle), le solvant s’évaporant à l’interface air/solution. Ce procédé permet d’atteindre 

des concentrations très élevées en collagène (1000 mg/ml) mais présente le désavantage pour 

les conditions que nous recherchons ici, de mener à un gradient de concentration très important 

(de 5 à 1000 mg/ml). En effet, il ne permet pas de contrôler la concentration finale en collagène. 

Par ailleurs, la morphologie des matrices n’est pas modulable en 3D. Ce procédé a donc été 

écarté car nous souhaitons pouvoir contrôler précisément la concentration finale en collagène 

et élaborer un matériau en 3D. 

Le freeze casting, ou ice-templating (Figure 17F), est un procédé usuellement utilisé 

dans l’élaboration de matériaux céramiques. Dans le cas de matrices denses de collagène 

(Semyari et al. 2018), les solutions acido-solubles de collagène (< 40 mg/ml) sont placées dans 

des moules cylindriques et traitées par congélation à l’azote liquide, la température de la 

chambre étant contrôlée par un thermocouple. Des cristaux de glace se forment au sein de la 

solution permettant la concentration du collagène et la texturation de la matrice. Puis, la 

sublimation de ces cristaux permet de figer cette structure. Après fibrillogénèse, les matrices 

sont lyophilisées. Ce procédé permet d’obtenir des matériaux avec un gradient de porosité. 

L’absence d’eau dans les matériaux formés et la présence de domaines mono-orientés 

(alignements) ne permettent pas d’obtenir des matrices biomimétiques du tissu osseux. Cette 

méthode a donc été écartée. 
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Dans le but d’obtenir des matrices denses de collagène homogènes en concentration (au 

moins supérieur à 80 mg/ml) et en taille de fibrilles et de passer à un matériau en 3D sans 

cisaillement, un procédé combinant la dialyse inverse à l’injection continue (Figure 17E) a 

été développé au laboratoire par Wang et al. (Brevet WO2011151587A3). Pour cela, une 

solution acido-soluble de collagène faiblement concentrée (1 à 3 mg/ml) est injectée à l’aide 

d’un pousse-seringue au sein d’un moule scellé par une membrane de dialyse, plongé dans une 

solution concentrée de PEG. Ce procédé présente l’avantage de pouvoir contrôler la 

morphologie 3D (celle du moule utilisé) et concentration finale du matériau. Ce procédé a 

permis la synthèse de matrices caractérisées par des organisations cholestériques à l’échelle du 

millimètre (versus micromètre pour d’autres procédés) et donc d’atteindre le niveau IX 

d’organisation du tissu osseux (Figure 5C). La distribution spatiale en 3D de ces domaines 

organisés reste aléatoire au sein du matériau. Dans cette étude, nous allons devoir mettre en 

place un dispositif permettant de contrôler de la distribution 3D de ces domaines dans l’espace 

au sein du matériau. Ce procédé sera donc utilisé dans le Chapitre 2 comme preuve de concept 

de ce nouveau dispositif  

Un autre travail du laboratoire a mis en lumière la possibilité d’utiliser des 

microparticules denses de collagène afin de pouvoir injecter des solutions de collagène 

concentrées. En effet, la viscosité du collagène augmente avec sa concentration, il est 

notamment impossible d’injecter une solution à une concentration supérieure à 10 mg/mL. Il 

était donc nécessaire d’établir un procédé palliant cette propriété. Le procédé de spray-drying 

ou aérosol (Figure 17G) a été décrit par Lama et al. (Brevet WO 2016146954A1). Il consiste 

à injecter un volume (250-300 ml) de solution acido-soluble de collagène faiblement concentrée 

(entre 1 et 5 mg/ml) au sein d’un aérosol. Deux flux d’air différents permettent alors 

respectivement de cisailler d’abord la solution sous forme de fines gouttelettes, puis de les 

sécher. Une poudre blanche de microparticules de collagène est récupérée dans le cyclone 

lorsque toute la solution a été injectée. Ce procédé permet de préparer des solutions de collagène 

à des concentrations voulues, par simple pesée de la poudre et du volume de solvant fixés. Ce 

procédé sera utilisé dans les Chapitres 3 et 4 afin d’avoir des solutions de collagène à des 

concentrations précises. 
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Ainsi, dans le cadre de cette étude, nous avons utilisé les procédés d’évaporation, de 

dialyse inverse/injection continue et de spray-dring. En conclusion de cette partie, il est 

intéressant de noter que peu de des procédés, que nous avons cité, permettent d’obtenir des 

matrices de collagène 3D denses, organisées et homogènes en termes de taille de fibrilles, donc 

caractéristiques des tissus biologiques. 

 

2. Caractérisations multi-échelles des matrices denses de collagène  
 

Afin de caractériser les matrices denses de collagène à différentes échelles, nous avons 

utilisé des techniques de caractérisation classiques comme le microscope optique à lumière 

polarisée (MOLP), le microscope électronique à balayage (MEB), le microscope électronique 

à transmission (MET), la diffraction des rayons X (DRX) et la diffusion des rayons X aux 

grands (WAXS) et petits angles (SAXS). Nous avons également utilisé des techniques de 

caractérisation moins courantes comme la microscopie optique à lumière polarisée à mesure 

polscope (PolScope) et la résonance magnétique nucléaire à l’état solide (ssRMN) que nous 

allons présenter plus en détails dans cette partie (Figure 19). Les protocoles de préparation des 

échantillons suivant la technique de caractérisation utilisée sont détaillés dans le chapitre 

Matériels et Méthodes (Partie VI).  

 

 

Figure 19 : Techniques de caractérisation utilisées, distances caractéristiques et nature des informations 

structurales recueillies. 
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Comme montré précédemment (Figure 15), la microscopie optique à lumière polarisée 

est utilisée couramment pour étudier l’anisotropie des matrices de collagène à l’échelle du 

micron. La technique PolScope nous permet de déterminer avec précision l’orientation 

tridimensionnelle des molécules au sein de notre système. Cette technique a déjà été utilisée 

dans la littérature par exemple dans l’étude des altérations organisationnelles du collagène et 

des propriétés mécaniques du tissu après une greffe de peau (Rosin et al. 2005) (Figure 

20A) démontrant une isotropie globale du tissu biologique par la présence d’unidirectionnalités 

des fibres de collagène ; et dans l’observation de la biréfringence du collagène comme 

indicateur de l’organisation résultante des tissus dans l’étude de la réparation fibrotique après 

un infarctus du myocarde (Nong et al. 2011) (Figure 20B) montrant ainsi que les fibrilles de 

collagène ne sont pas organisées dans le tissu fibrotique.  

Dans cette thèse, les observations au PolScope ont été faites à l’Institut de Physique de 

Rennes (IPR) dans le cadre d’une collaboration avec Dr. Franck Artzner et Arnaud Bardouil. 

Les différences entre un microscope optique à lumière polarisée standard et un PolScope seront 

expliquées plus loin dans ce manuscrit. 

La microscopie électronique à balayage est une technique de caractérisation basée sur 

les interactions électrons-matière. Le faisceau d’électrons balaye la surface de l’échantillon, le 

détecteur d’électrons secondaires transcrit le flux en signal lumineux sur un écran.  Dans le cas 

de nos matériaux, le collagène n’étant pas conducteur, ils sont donc métallisés (ici à l’or) sur 

une épaisseur fixée de 10 nm. A l’échelle de la centaine de microns, elle permet d’étudier les 

assemblages 3D des fibrilles de collagène sur nos matériaux et nos échantillons de référence 

d’os déminéralisé comme le montre le cliché en Figure 21. 
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Figure 20 : (A) Micrographies PolScope de la surface du derme étudiant les orientations du après 8 semaines de 

greffe de peau à différentes surfaces et profondeur dans le derme. (Barre d’échelle=200 µm). Reproduit de Rosin 

et al. 2015. (B) Micrographies PolScope circulaires et de retardance des orientations des fibrilles de collagène 

du myocarde de la souris. Reproduit de Nong et al. 2011.  
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La microscopie électronique en transmission est une technique de microscopie reposant 

également sur les interactions électrons-matière. Le faisceau est ici transmis à travers 

l’échantillon, il est donc nécessaire que l’échantillon observé soit très fin. Dans le cas de nos 

matériaux et nos références, des coupes ultrafines (≤ 80 nm) ont été préparées (fixées, 

déshydratées et mises en résine) et contrastées pour l’observation. Elle permet d’obtenir des 

informations plus locales sur la taille et l’organisation des fibrilles comme cela est illustré pour 

le contre-plaqué torsadé observé dans l’os compact déminéralisé dans la Figure 22. 

 

 

Figure 21 : Cliché en MEB d'une coupe transverse d'un os compact humain déminéralisé. Les ostéons apparaissent 

sous la forme de lamelles osseuses concentriques (barre d’échelle=100µm). Reproduit de Giraud-Guille 2003.  

 

 

Figure 22 : Clichés MET de coupes ultrafines d'os compacts décalcifiés. (a) Deux orientations des fibrilles de 

collagène sont observées : l’une où les fibrilles sont alignées et l’autre où les fibrilles sont orthogonales au plan. 
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(b) les fibrilles de collagène décrivent un motif en arceaux (barre d’échelle=0.1µm). Reproduit de Giraud-Guille 

2003.   

La diffusion des rayons X est une technique de caractérisation basée sur les interactions 

rayons X-matière. Cette technique permet de déterminer la nature cristalline ou amorphe de nos 

composés et d’en identifier les phases cristallines. Elle permet également d’étudier 

l’organisation des fibrilles de collagène entre elles. Dans le cas de nos échantillons, la diffusion 

des rayons X aux grands angles (WAXS) a été utilisée.  

La spectroscopie de résonance magnétique nucléaire à l’état solide est une technique de 

caractérisation moins courante. Elle est basée sur les propriétés de certains noyaux atomiques à 

posséder un spin nucléaire non-nul lorsqu’ils sont placés dans un champ magnétique. Les 

atomes absorbent l’énergie du rayonnement électromagnétique (ou rayonnement 

radiofréquence) auxquels ils sont soumis, puis relâchent cette énergie, c’est ce qu’on appelle la 

relaxation. Chaque isotope possède sa propre fréquence de résonnance, appelée fréquence de 

Larmor, qui dépend à la fois du champ magnétique appliqué à l’atome mais aussi de son rapport 

gyromagnétique (i.e. rapport entre le moment magnétique et le moment cinétique du noyau). 

Dans cette thèse, cette technique nous permet de déterminer la phase minérale de phosphate de 

calcium (Figure 23). Ces caractérisations se porteront sur deux noyaux différents : l’hydrogène 

1H et le phosphore 31P. Les différentes séquences utilisées dans cette étude sont détaillées dans 

le chapitre Matériels et Méthodes (Partie VI-2.3). 
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Figure 23 : Investigation structurale de la phase minérale d’une poudre de synthèse (CHA), dans un os de brebis 

fraîchement extrait (fresh sheep bone) et dans une matrice de synthèse de collagène/apatite (Coll/CHA/SBF 

matrix). (a) Analyse quantitative du 31P dans les trois échantillons (b) spectre 2D 1H-31P de la matrice 

Coll/CHA/SBF (c) spectre 2D 1H-31P sur l’os de brebis frais. La similarité des deux derniers spectres RMN montre 

que l’environnement chimique des phosphates est similaire. Reproduit de Wang et al. 2012. 

 

IV. Lumière polarisée et défauts topologiques dans les cristaux 

liquides lyotropes  
 

Dans cette partie, nous allons rappeler les principes de base de la polarisation de la lumière 

ainsi qu’une définition générale sur les cristaux liquides lyotropes et les défauts associés à leurs 

organisations. Cette notion de défauts a été essentielle dans la compréhension des phénomènes 

que nous avons observé dans cette thèse.  
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1. Polarisation, biréfringence et microscopie optique à lumière polarisée 
 

La microscopie optique à lumière polarisée est une technique de caractérisation qui étudie 

l’anisotropie locale des propriétés optiques d’un matériau. L’anisotropie optique d’un matériau 

(e.g. tissu) relève de son organisation à l’échelle micrométrique de telle sorte que les propriétés 

optiques résultantes (absorption, réflexion, transmission) dépendent de l’agencement de l’ordre 

moléculaire.  

Le principe de la microscopie optique à lumière polarisée est fondée sur les propriétés de 

la polarisation de la lumière et de la capacité d’un matériau anisotrope à dévier la lumière 

(Figure 24A). En effet, la transition isotrope/anisotrope lors de la concentration d’une solution 

de collagène par évaporation de solvant s’observe sous lumière polarisée : la solution isotrope 

ne va pas modifier le trajet de la lumière tandis que la solution concentrée, va spontanément 

s’organiser à l’échelle moléculaire et s’agencer pour former des domaines anisotropes qui vont 

dévier le trajet de la lumière et empêcheront l’extinction de la lumière entre polariseurs croisés. 

On parle alors de propriétés de biréfringence.  

La lumière est une onde électromagnétique, elle correspond à la propagation simultanée d’un 

champ électrique et d’un champ magnétique dont les oscillations respectives sont 

perpendiculaires entre elles et à la direction de propagation de la lumière. Rappelons que l’onde 

lumineuse ne se propage pas à la même vitesse selon le milieu qu’elle traverse mais à une 

vitesse v telle que :  

𝑣 =  
𝑐

𝑛
 

Où c est la constante de célérité de la lumière et n l’indice de réfraction propre à la matière 

traversée.  

La polarisation de la lumière est induite par la direction des oscillations du champ 

électrique dans le plan perpendiculaire à la propagation de la lumière, c’est-à-dire que si cette 

direction n’est plus aléatoire mais privilégiée alors la lumière est polarisée. Cette polarisation 

dépend de l’amplitude et de la direction du champ électrique qui déterminent le caractère 

elliptique de l’onde lumineuse (onde polarisée linéairement, circulairement ou elliptiquement) 

(Figure 24B). Elle peut être ainsi décomposée en deux composantes x et y dont l’amplitude est 

déphasée d’un angle φ :  

Ex = E0x cos(ωt) et Ey = E0y cos(ωt + φ) 
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Dans le cadre de cette thèse, les études faites par microscopie optique à lumière polarisée 

et microscopie optique à lumière polarisée à mesures PolScope sont respectivement faites par 

une polarisation linéaire et circulaire de l’onde lumineuse.  

 

 

Figure 24 : (A) Représentation schématique des différents composants du microscope optique à lumière polarisée 

traditionnel. Dans notre cas, il est également équipé d’une caméra CCD. Reproduit de Oldenbourg 2013. (B) 

Représentation schématique des états de polarisation de la lumière : a) linéaire b) circulaire gauche c) circulaire 

droite d) dépolarisation. Reproduit de Iizuka 2002. (C) a) Cliché sous lumière polarisée linéaire d’une goutte de 

solution de collagène entre lame et lamelle b) Représentation schématique de l’orientation des molécules suivant 

les extinctions. Reproduit de Giraud-Guille 2005.  

 

La biréfringence d’un matériau anisotrope relève de sa capacité à avoir un indice de 

réfraction n différent de celui de la direction de la polarisation de la lumière, lié à l’organisation 

intrinsèque du matériau. Les deux indices de réfractions nx et ny agissent ainsi sur les 

composantes x et y du champ électrique de l’onde électromagnétique. Cette variation de vitesse 

des composantes du champ électrique agit directement sur l’amplitude de l’angle φ, on appelle 

cette variation le phénomène de retardance Γ, exprimé en radians par la formule suivante :  

𝛤 =
2𝜋𝛥𝑁𝐿

𝜆0
 

où Δn est la biréfringence, L l’épaisseur de l’échantillon observé et λ0 la longueur d’onde de la 

lumière dans le vide.  
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Deux méthodes utilisées dans ce travail nous ont permis d’observer la biréfringence des 

échantillons. Dans le cas d’un microscope à lumière polarisée « classique » (i.e. polarisation 

linéaire Figure 24A) deux filtres sont placés à 90° l’un de l’autre. Le premier filtre polarise la 

lumière à la sortie du condenseur (polariseur) et le deuxième placé derrière la lentille objective 

permet d’analyser la polarisation de la lumière qui a traversé l’échantillon (analyseur). Seules 

les zones optiquement anisotropes sont alors observées, les domaines isotropes apparaissent 

sombres (Figure 24C). En effectuant une rotation de 45° du polariseur et de l’analyseur, il est 

alors possible de récupérer les orientations des domaines anisotropes à 90°. Néanmoins, cette 

méthode ne nous donne pas accès à l’orientation des molécules à 360°. 

Dans le cas du PolScope (i.e. polarisation circulaire Figure 25A), les modifications 

apportées à l’appareillage sont la polarisation circulaire de l’onde lumineuse générée à l’aide 

d’un polariseur linéaire et d’une lame quart-d’onde, et l’ajout d’un compensateur cristal-liquide 

universel permettant ainsi de déterminer avec précision l’orientation des domaines anisotropes. 

Les retardateurs variables dans l’appareillage sont mis en œuvre en tant que dispositifs 

électroniques et permettent de régler uniformément la retardance en fonction du voltage 

appliqué afin de prendre différents clichés de l’échantillon à différentes retardances. Ces 

clichés, dont l’intensité lumineuse varie, vont être compilés à l’aide d’un logiciel de traitement 

d’images. Deux mesures sont alors visibles sur le cliché : la retardance par l’intensité de la 

couleur observée (Figure 25B) et l’azimuth (i.e. orientation) par la couleur observée (Figure 

25C), déterminée par un cercle chromatique d’ordre 2 (pas de discrimination possible à 180°). 

Néanmoins, cette méthode ne nous permet pas d’observer la retardance et l’azimuth sur une 

ligne continue, à cause de la trop grande retardance sur certains domaines. La résolution à plus 

fort grandissement est donc plus faible qu’en lumière polarisée classique. 

L’intérêt de combiner ces deux méthodes nous permettra donc d’étudier et de suivre 

précisément l’évolution des domaines anisotropes en lumière polarisée et d’en déterminer leurs 

orientations exactes. Ces outils vont être importants dans la compréhension de l’apparition de 

défauts dans nos systèmes de cristaux-liquides lyotropes.  
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Figure 25 : (A) Représentation schématique du design optique du LC-PolScope (B) Cliché LC-PolScope d’un 

spermatocyte d’une mouche grue Nephrotoma suturalis. La luminosité observée est proportionnelle à la 

biréfringence de l’échantillon indépendamment de l’orientation de la structure (C) Région cytoplasmique de (B) 

agrandie. Les lignes rouges indiquent la direction de chaque pixel, la direction des molécules correspondantes est 

perpendiculaire à ces lignes. Reproduit de Tani et al. 2016. 

 

 

2. Cristaux liquides, cristaux liquides lyotropes et défauts topologiques   
 

Les cristaux-liquides sont un état de la matière qui possède à la fois des propriétés propres 

aux liquides conventionnels et des propriétés propres à celles des solides, il peut donc s’écouler 

comme un liquide mais présente un ordre à grande distance. Cet état de la matière est une 

mésophase, c’est-à-dire un état de transition entre deux autres états de la matière. Différentes 

phases de cristaux-liquides existent et différent de par les textures de biréfringence observées 

en lumière polarisée et des caractéristiques physico-chimiques des matériaux. 
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Historiquement, les premières traces de travaux sur les cristaux-liquides dans la littérature 

datent du XVIIème et du milieu du XVIIIème siècle (Buffon 1749 ; Virchow 1854) mais on 

considère une véritable avancée dans ce domaine par les travaux de Reinitzer en 1888 (Reinitzer 

1888) sur les cristaux de benzoate de cholestérol. Il découvrit en étudiant les propriétés physico-

chimiques que ce composé possédait deux points de fusion différents. En effet, à 145,5°C, les 

cristaux fondent sous forme de liquide laiteux et à 178,5°C, le liquide devient plus clair et laisse 

apparaître certaines couleurs et textures. Il constate également que ce phénomène est réversible. 

Avec l’aide du physicien Lehmann, ils vont étudier ce phénomène sous lumière polarisée et le 

nom de cristaux-liquides sera donné en 1900. C’est d’ailleurs cette étude qui donnera le nom 

de la phase cholestérique en rapport avec le benzoate de cholestérol.  

De nombreux travaux ont par la suite été menés sur les cristaux-liquides, notamment :  

- P.G. de Gennes obtient le Nobel de physique en 1991 pour ses travaux sur les 

phénomènes d’ordre dans des systèmes simples appliqués aux systèmes complexes (De 

Gennes 1974, 1993 et 1995).  

Cette thématique de recherche est très vaste et applicable à de nombreux domaines d’études. 

Cette liste n’est donc pas exhaustive. Dans le champ disciplinaire qui nous intéresse ici, nous 

pouvons citer : 

- Y. Bouligand qui a mené ses travaux à une interface plus biologique sur l’analogie des 

géométries cristal-liquides avec les organisations observées dans les tissus biologiques 

comme décrits dans ce chapitre (Bouligand 1965, 1969, 1972, 1978, 1985 et 2010).  

- M. Mitov qui a poursuivi ses travaux dans la même optique de compréhension sur ces 

analogies biologiques des cristaux-liquides cholestériques notamment chez les 

coléoptères (Mitov 2000, 2010 et 2017).  

- F. Livolant qui a travaillé sur les phases cristal-liquides hexagonales obtenues avec des 

polymères hélicoïdaux comme l’ADN (Livolant 1986, 1989, 1991). Notons que l’ADN 

est une seule molécule double brin qui ne présente pas la propriété de former des unités 

auto-assemblées à d’autres échelles telles que les fibrilles pour le collagène, les whiskers 

pour la cellulose et les cristallites pour la chitine. 

- Comme citée précédemment dans ce chapitre, M.-M. Giraud-Guille a mené ses travaux 

sur les analogies biologiques des cristaux liquides cholestériques sur la chitine (dans les 

cuticules de crabe) et le collagène (dans l’os, voir Chapitre 2).  
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- F. Gaill a, quant à elle, travaillé sur les contre-plaqués orthogonaux observés dans les 

cuticules d’annélides. Elle a montré que dans ces cuticules, le collagène s’organisait en 

double contreplaqués hélicoïdaux. Elle a notamment démontré la présence de phases 

bleues pour cette molécule. (Gaill 1991 et 1993).  

On distingue trois types de cristaux-liquides (CLs) : les thermotropes, les lyotropes et les 

métallotropes. Les cristaux-liquides thermotropes et lyotropes sont majoritairement retrouvés 

avec des molécules organiques tandis que les métallotropes sont composés à la fois de 

molécules organiques et inorganiques. Les CLs thermotropes s’organisent en fonction de la 

température, il existe donc une température critique à laquelle on peut observer la transition de 

phase isotrope-anisotrope du milieu. Pour les CLs lyotropes, cette transition est une fonction de 

la concentration du soluté. Néanmoins, il est à noter que les paramètres de température et de 

pression seront à prendre en compte dans notre étude. En effet, nos observations n’ont pas 

toutes été réalisées dans des conditions contrôlées (pièce climatisée), l’évaporation des solvants 

a donc pu être plus rapide selon ces paramètres. Pour les CLs métallotropes, cette transition 

dépend de tous les paramètres énoncés précédemment mais également du rapport 

organique/inorganique du matériau.  

Les différentes phases cristal-liquides (Figure 26) ne seront pas toutes décrites en détail 

dans cette partie, nous allons nous intéresser essentiellement à la phase nématique allongée et 

à la phase nématique chirale (cholestérique) et aux notions de défauts et d’ancrage dans ces 

organisations que nous avons été menés à observer dans cette thèse.  

Dans notre étude, des solutions à différentes concentrations en collagène ont été utilisées. 

Nous serons donc amenés à pouvoir observer la transition isotrope-anisotrope lorsque la 

concentration critique en collagène sera franchie. De plus, le système que nous avons mis en 

place dans ce travail nous permettra d’étudier les défauts inhérents à l’organisation du collagène 

in vitro.  
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Figure 26 : Représentations schématiques des principales phases cristal-liquides (a) nématique (molécules 

allongées) (b) nématique (molécules discoïdes) (c) nématique chirale ou cholestérique (d) smectique A (e) 

smectique C (f) smectique chirale C (g) hexagonale. Reproduit de Bouligand 2010.  

 

1. Cas de la phase nématique  

La structure nématique est l’organisation la plus commune chez les CLs et la première 

mésophase à se former lors de la transition isotrope-anisotrope. L’orientation des molécules 

dans cette structure est unique, c’est-à-dire que les molécules vont s’orienter dans une seule 

direction à grande distance, on parle alors d’alignements selon un axe préférentiel (Figure 27). 

Comme nous le verrons dans le Chapitre 3, selon le diagramme de phase des transitions du 

collagène (Figure 14), la phase nématique apparaît au-dessus de 40 mg/ml (Giraud-Guille 

1988).  

 

 

Figure 27 : Représentation schématique de la phase nématique dont l’ordre orientationnel des molécules est fait 

selon une direction privilégiée. Reproduit et modifié de Barrett et al. 2012.  
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On distingue deux types de défauts dans les structures cristal-liquides qu’on appelle 

communément dislocations : les dislocations de translation, qui correspondent à un 

déplacement linéaire des molécules au sein de la structure, et les dislocations de rotation ou 

disinclinaisons qui correspondent à des rotations d’un angle θ autour d’un point de défaut en 

2D.  

La notion d’ancrage d’un nématique relève de la fixation de l’orientation du cristal-

liquide en fonction de la surface d’observation. En absence de surface et forces imposées 

(frottements, rugosité, etc.), on considère le champ directeur du nématique uniforme et sans 

orientation privilégiée.  

On distingue alors trois différents types d’ancrage : l’ancrage homéotrope 

(perpendiculaire à la surface) où les molécules s’organisent spontanément sur une surface lisse, 

l’ancrage planaire (parallèle à la surface) où les molécules s’organisent selon le sens du 

frottement et l’ancrage oblique (oblique à la surface) où les molécules s’organisent selon 

différents axes de symétrie de la surface.  

Dans le cas de la phase nématique, l’observation en lumière polarisée est sous forme de 

filaments entre polariseurs croisés sur une lame de verre traitée par ancrage homéotrope, ce 

phénomène a été étudié par Friedel (Friedel 1922) (Figure 28). Entre deux lames de verre non 

traitées, l’organisation des molécules dans la structure nématique est développée selon un 

ancrage planaire et on observe une nouvelle texture sous lumière polarisée en « plage à 

noyaux » : les filaments sont alors des extinctions du nématique et les molécules sont tangentes 

ou parallèles à ces extinctions. Selon les champs directeurs obtenus par le processus de 

Volterra-De Gennes-Friedel (Volterra 1907), différentes disinclinaisons peuvent être obtenues 

(Figure 29).   
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Figure 28 : (Gauche) Texture à fils d'un cristal liquide nématique en ancrage homéotrope. Les défauts n’entrent 

pas en contact les uns avec les autres. Distinction entre fils fins et fils épais qui constituent deux disinclinaisons 

différentes. (Droite) Plages à noyaux d’un cristal liquide nématique en ancrage planaire. Les noyaux représentent 

le cœur des défauts, à 2 ou 4 branches. Reproduit de Oswald et Pieranski 2000. 

 

 

Figure 29 : Représentation schématique des disinclinaisons dièdre planaires associées à leur rang topologique 

m. Reproduit de Oswald et Pieranski 2000. 
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2. Cas de la phase cholestérique  

La structure cholestérique ou nématique chirale correspond à une phase nématique au 

sein de laquelle a été introduite une torsion (i.e. une chiralité de structure). Cette torsion des 

molécules les unes par rapport aux autres induit une orientation préférentielle de chaque plan 

moléculaire, où chaque plan est « décalé » d’une rotation par rapport au précédent selon l’axe 

cholestérique ou hélicoïdal. Une rotation de 360° correspond donc à un pas cholestérique P 

(Figure 30). La valeur de ce pas cholestérique est de l’ordre du micron au sein des différentes 

molécules. Comme on le verra dans le Chapitre 3, selon le diagramme de phase des transitions 

du collagène (Figure 14), la phase cholestérique apparaît vers 80 mg/ml (Giraud-Guille 1988).  

 

 

Figure 30 : Représentation schématique de la phase cholestérique où les plans moléculaires virtuels parallèles 

successifs effectuent une rotation par rapport au plan précédent. 360° correspond à un pas cholestérique, ici 

seulement un quart de ce pas est représenté. Reproduit et modifié de Barrett et al. 2012. 

 

Dans le cas de la phase cholestérique, suivant le type d’ancrage des molécules, la texture 

observée sous lumière polarisée sera différente. Sur une surface à ancrage planaire, l’hélice 

cholestérique est orientée uniformément et parallèlement au plan d’observation. Le pas 

cholestérique est visible entre polariseurs croisés dans les bandes observées (Figure 31A). Sur 

une surface à ancrage homéotrope, l’hélice cholestérique est orientée perpendiculairement au 

plan d’observation. Les molécules sont orientées (molécules dans le plan, molécules 

perpendiculaires et molécules obliques) et sous lumière polarisée on observe une différence 

d’intensité lumineuse due à l’orientation des plans moléculaires qui engendre une alternance de 

bandes sombres et claires, ce motif est dit en empreintes digitales ou en plages à éventails 

(Figure 31B).  
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Figure 31 : (A) Texture cholestérique en ancrage planaire dite dans un « coin de Cano » observée sous polariseurs 

croisés. Dans chaque bande correspond un nombre n de demi-pas hélicoïdaux. Thèse de Brunet-Germain 1972. 

(B) Texture cholestérique en plage à éventails ou en empreintes digitale. Les strates cholestériques sont 

perpendiculaires à la lame de verre. Différents motifs sont visibles : (a) pincement élémentaire qui ne perturbe 

pas les différentes strates à grande distance, (b) zigzag qui correspond au contact de deux strates à l’orientation 

définie différente, (c) dislocation coin qui correspond à un coin de Cano et (d) losange qui correspond à 

l’opposition de deux orientations parallèles au plan cholestérique. Bouligand 1973. Reproduit de Oswald et 

Pieranski 2000.  

 

Selon la texture cholestérique, différentes disinclinaisons sont également observables : 

les disinclinaisons de la phase nématique auxquelles s’ajoutent des disinclinaisons qui 

correspondent à des rotations autour de l’axe cholestérique.  

Dans le cas des biopolymères, les molécules sont orientées dans différentes directions 

de l’espace ce qui mène à l’observation de textures cholestériques en empreintes digitales 

(Belamie et al. 2006 ; Giraud-Guille 2003) (Figure 32A et Figure 32B). Différentes 

disinclinaisons peuvent être observées sur un même échantillon.  

Bien que le phénomène de défauts intrinsèques n’ait pas été spécifiquement étudié sur 

la morphogénèse des tissus, il a été néanmoins montré que les défauts jouent un rôle sur les 

propriétés mécaniques des tissus biologiques (Mo et Raney 2020). 
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Figure 32 : Clichés en lumière polarisée de texture cholestérique en empreintes digitales. (A) Suspension 

colloïdale de cristallites de chitine soniquée. a) dislocation coin, b) dislocation coin. Reproduit de Revol et 

Marchessault 1993. (B) Solution acido-soluble de collagène concentrée à 80 mg/mL. a) dislocation coin, b) 

pincement élémentaire. Reproduit de Giraud-Guille 2003. 

 

Dans le contexte de cette thèse et des preuves de concept que nous avons mis en 

évidence (Chapitre 2), nous serons amenés à étudier l’association des disinclinaisons de la 

phase nématique dans notre système (Chapitre 3).  
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L’objectif est ici de comprendre le concept d’un probable effet de confinement sur l’état 

cristal-liquide du collagène dans la formation des architectures osseuses in vitro et de pouvoir 

faire des analogies avec de possibles mécanismes « opérant » in vivo. Par confinement, on 

entend ici de reproduire les forces de cisaillement qui s’appliquent in vivo dans le tissu osseux 

en reproduisant les ordres de grandeur caractéristiques des différentes unités du tissu 

biologique. Si ce concept de confinement paraît simple, nous le verrons, il est complexe de 

maîtriser les différents paramètres expérimentaux pour « monter » des modèles pertinents. 

Ainsi, ce chapitre me permet également de montrer quels sont les autres paramètres sur lesquels 

je me suis appuyée pour construire ces matériaux plus sophistiqués. 

 

I. Modèles biomimétiques osseux de matrices denses de 

collagène et collagène/apatite 
 

Comme nous l’avons expliqué dans le Chapitre 1, les méthodes de synthèse des 

matrices de collagène denses de la littérature ne permettaient pas la mise en place de matériaux 

3D homogènes en taille de fibrilles et en concentration finale de collagène. 

Avant de présenter les résultats proprement dit des matériaux obtenus comme modèles, 

il m’a semblé important de présenter les résultats qui avaient été obtenus lorsque j’ai intégré le 

laboratoire (Wang et al. 2011 ; Wang et al. 2012) et le contexte dans lequel ce travail a été 

proposé et construit.  

Par le biais du procédé de dialyse inverse/injection continue, des matrices denses de 

collagène (250 mg/mL) ont été préparées à partir d’une solution acido-soluble de collagène 

faiblement concentrée (1 mg/mL). Les observations en lumière polarisée permettent de mettre 

en évidence la formation de larges domaines anisotropes de l’organisation 3D des fibrilles de 

collagène au sein de la matrice, caractéristiques d’un ordre à grande distance (Figure 1A). 

L’observation par MEB d’une matrice fracturée obliquement met en évidence une organisation 

cholestérique sur une centaine de micromètres (Figure 1B, C et D) au-delà des échelles 

obtenues jusqu’ici dans la littérature. Les observations au MET montrent une distribution 

homogène de la taille des fibrilles sur l’ensemble de la matrice (Figure 1E) comparable à celle 

décrite dans le tissu osseux. 
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Figure 1 : (A) Cliché en MOLP d’une matrice à 250 mg/ml synthétisée par injection continue/dialyse inverse où 

sont observées des textures de biréfringence révélant des organisations fibrillaires différentes. (B) Clichés en MEB 

de la section de la matrice révélant l’organisation cholestérique et (C) à plus fort grandissement, une homogénéité 

dans le diamètre des fibrilles. (D) Représentation schématique de l’arrangement des fibrilles de collagène dans 

l’organisation cholestérique. (E) Cliché en MET d’une coupe ultrafine non contrastée d’une matrice de collagène 

minéralisée révélant la structure en arceaux. Le contraste est donné par le minéral.  (F) Cliché en MET mettant 

en évidence l’alignement des plaquettes d’hydroxyapatite le long de l’axe c des fibrilles de collagène. Reproduit 

et modifié de Wang et al. 2012. 
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A la suite de ces travaux, dans le contexte de synthèse de matrices biomimétiques du 

tissu osseux, la phase minérale d’hydroxyapatite a été associée à la phase organique de fibrilles 

de collagène de type I. Pour cela, une synthèse de phosphate de calcium avait été développée 

au laboratoire, à partir d’une solution acide de précurseurs minéraux ioniques de 

l’hydroxyapatite qui précipitent par diffusion de vapeurs d’ammoniaque (Nassif et al. 2010) 

(Figure 2). Ces cristaux de phosphate de calcium présentent l’avantage de posséder les mêmes 

propriétés morphologiques et structurales que celles du tissu osseux en solution aqueuse (e.g. 

auto-assemblage) (Wang et al. 2013 ; Von Euw et al. 2019). 

En associant les précurseurs ioniques acides de phosphate de calcium à la solution acido-

soluble de collagène dans le procédé de dialyse inverse/ injection continue, il a été prouvé 

qu’après remontée de pH par diffusion de vapeurs d’ammoniaque, le collagène et les 

précurseurs d’HA co-précipitent. Les observations en MET démontrent que deux 

caractéristiques de la microstructure du tissu osseux ont été reproduites : la présence d’une 

structure en arceaux (Figure 1E) qui témoigne d’une organisation cholestérique au sein de la 

matrice et la présence des cristaux d’HA qui sont co-alignés le long de l’axe principal des 

fibrilles (Figure 1F). 

 

 

Figure 2 : Schéma du procédé de précipitation d'hydroxyapatite par diffusion de vapeurs. Les échantillons sont 

placés dans un bécher scellé avec du parafilm. (1) la diffusion de vapeurs d’ammoniac est induite par la 

décomposition d’une solution aqueuse d’ammoniaque en NH3(g) et CO2(g). (2) Solubilisation de NH3(g) (et 

CO2(g)) dans les solutions de précurseurs d’HA et solutions de collagène acides. (3) Précipitation de HA. 

Reproduit de Nassif 2010. 

 

Ces résultats ont permis de mettre en évidence le rôle de l’organisation 

tridimensionnelle de la phase organique des biopolymères sur la phase minérale (structure et 

orientation) dans la MEC du tissu osseux. Cette organisation tridimensionnelle correspond au 

niveau IX de l’organisation hiérarchique de l’os présentée dans le chapitre précédent. 
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Cette organisation se retrouve de manière aléatoire au sein de la matrice et correspond 

au niveau IX selon la proposition d’organisation hiérarchique dans le tissu osseux faite dans la 

littérature (Reznikov et al. 2018). De plus, les domaines cholestériques coexistent avec des 

plages d’alignements et isotropes (Figure 3). Ainsi, il est apparu intéressant de mettre en place 

une nouvelle méthode pour contrôler la formation de ces domaines anisotropes spatialement à 

l’échelle suprafibrillaire. C’est dans ce contexte que ma thèse s’est inscrite. Nous avons fait 

l’hypothèse qu’une synthèse acellulaire de tels matériaux était possible. Nous avons établi 

des modèles permettant de déterminer les paramètres physico-chimiques impliqué dans 

l’organisation suprafibrillaire afin de pouvoir contrôler la formation et la disposition des 

domaines anisotropes biomimétiques de l’os. Ces modèles permettront de pouvoir atteindre des 

niveaux hiérarchiques plus élevés, et ainsi de pouvoir reproduire les unités caractéristiques des 

différents tissus osseux (ostéons et trabécules).  

 

 

Figure 3 : (A) a) Photo d’une matrice dense de collagène synthétisée par dialyse inverse/injection continue, 

reproduit de Wang et al. 2011, et b) représentation schématique des différents domaines d’organisation au sein 

de la matrice. Reproduit et modifié de Reznikov et al. 2018. (B) a) Représentation schématique du niveau IX de 

l’organisation hiérarchique de l’os. Reproduit de Reznikov et al. 2018, et b) illustration du niveau IX sur un cliché 

en MEB d’un os compact partiellement décalcifié. Reproduit et modifié de Giraud-Guille et al. 2003.  

 

Pour cela, il a fallu d’abord comprendre les différences et les similarités structurales des 

tissus osseux compacts et spongieux. Cette analyse est décrite dans la partie suivante.  
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II. Hypothèse de travail et structures visées de l’os cortical et 

l’os trabéculaire 

 

Comme décrit dans le chapitre précédent, l’os est un matériau hybride composé d’une 

matrice organique dense et organisée de fibrilles de collagène de type I et d’un réseau de 

nanoparticules d’hydroxyapatite non-stœchiométrique. A l’échelle de notre étude, l’unité de 

base est le contre-plaqué torsadé (i.e. twisted plywood). En effet, cette unité de base se retrouve 

à la fois dans l’os cortical et l’os trabéculaire où respectivement elle s’organise de façon 

concentrique dans l’ostéon ou de façon linéaire le long de la trabécule comme schématisé dans 

la Figure 4 qui suit.  

 

 

Figure 4 : Organisation du contre-plaqué torsadé de façon (A) linéaire dans l’os trabéculaire et (B) concentrique 

dans l’os cortical. Reproduit et modifié d’après Reznikov et al. 2018. 

 

C’est en réalité plus complexe car il y a une continuité entre les domaines anisotropes 

et, à un niveau d’organisation supérieure, une association et une orientation des structures 

lamellaires nécessaire à la construction du tissu osseux. Cela est illustré pour l’os trabéculaire 

(Figure 5A) et l’os cortical (Figure 5B) dans la figure qui suit.  
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Figure 5 : Organisation du contre-plaqué torsadé dans l’os cortical et l’os trabéculaire (A) Cliché en MEB d’une 

trabécule osseuse montrant les différentes orientations des lamelles osseuses (barre d’échelle = 40 µm). Reproduit 

de Reznikov et al. 2015. (B) Cliché en MEB d’une fracture oblique d’un os cortical humain. Les lamelles osseuses 

s’organisent de façon concentrique autour des canaux de Havers (barre d’échelle = 100 µm). Reproduit de 

Giraud-Guille 2003.  

 

La formation de cette architecture est complexe et est encore étudiée dans la littérature 

(Karsenty 2009). Il est néanmoins décrit qu’elle serait contrôlée grâce à l’activité cellulaire. On 

sait que les ostéoblastes sécrètent la matrice ostéoïde riche en collagène, qui se minéralise au 

cours du temps. Il est proposé, comme décrit dans le Chapitre 1, qu’ils effectueraient une 

rotation après chaque dépôt de plan fibrillaire pour former l’architecture en contre-plaqué 

torsadé (Bidan et al. 2016 ; Yamamoto et al. 2012) (Figure 6). Le pas du contre-plaqué 

correspond à une rotation de 360° selon l’axe hélicoïdal. Or, les ostéoblastes forment un tapis 

cellulaire en 2D à la surface du tissu osseux. Ainsi, cela impliquerait que les ostéoblastes de 

façon périodique arrêtent leurs jonctions intercellulaires systématiquement afin d’assurer leur 

cycle de rotation. Ainsi, nous pensons qu’un tel mécanisme peut être remis en question sur une 

telle épaisseur de tissu in vivo. 
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Figure 6 : Schéma représentant la rotation périodique des ostéoblastes pour former le contre-plaqué torsadé. (a) 

les ostéoblastes migrant dans une direction privilégiée, les fibrilles de collagène sont déposées de manière à être 

orientée de la même façon lors du premier dépôt, (b) les ostéoblastes effectuent une rotation, les fibrilles de 

collagène sont déposées selon une nouvelle direction dans ce nouveau plan, et (c) les ostéoblastes effectuent de 

nouveau une rotation et les fibrilles de collagène déposées forment une demi-période du contre-plaqué torsadé. 

Reproduit de Yamamoto et al. 2012. 

 

Notre hypothèse est que la formation d’une telle organisation est régie par un 

contrôle cellulaire très localement mais est établi grâce à des phénomènes physico-

chimiques (i.e. auto-assemblage sous confinement) à l’échelle suprafibrillaire. 
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Avant de présenter comment nous avons construit nos modèles expérimentaux, il était 

d’abord nécessaire d’identifier les caractéristiques structurales des tissus modèles visés. Nous 

avons tout d’abord observé des échantillons témoins d’os cortical et d’os trabéculaire de brebis, 

dont l’organisation suprafibrillaire est similaire à celle de l’os humain (Nunamaker 1998). Bien 

que connu dans la littérature, nous avons faits nos propres observations de coupes histologiques 

par microscopie optique à lumière polarisée (MOLP) afin d’identifier les textures de 

biréfringence des organisations tridimensionnelles des fibrilles de collagène du tissu visé 

(Figure 7).  

Comme décrit dans la littérature, dans l’os trabéculaire, une alternance de bandes 

sombres et claires est observée le long des travées, qui révèle une texture cholestérique (Figure 

7A, A’ et A’’). Dans l’os cortical, cette alternance de bandes sombres et claires se retrouve 

également au sein du tissu de façon concentrique autour des canaux de Havers (Figure 7B, B’ 

et B’’). Cette texture est typique d’une organisation en contre-plaqué torsadé des fibrilles de 

collagène dans le tissu (Reznikov et al. 2015 ; Giraud-Guille 1988 ; Giraud-Guille 2003 ; Reid 

1986).  
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Figure 7 : Clichés par microscopie optique (MO) de coupes histologiques d’os cortical (A) et d’os trabéculaire 

(B) contrastées au trichrome de Masson (barre d’échelle 500 µm (A) et 200 µm (B)). Textures de biréfringence 

observées par MOLP des zones encadrées de (A) et (B) : (A’) (A’’) L’alternance de bandes sombres et claires le 

long des travées entre les deux positions des polariseurs croisés sont caractéristiques d’une organisation 

cholestérique (barre d’échelle 100 µm). (B’) (B’’) L’alternance de bandes sombres et claires, qui s’organisent de 

façon concentrique autour du canal de Havers, entre les deux positions des polariseurs croisés sont 

caractéristiques d’une organisation cholestérique (barre d’échelle 100 µm). 
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Néanmoins, soulignons que les textures observées paraissent plus complexes lorsque le 

plan de coupe n’est pas entre autres parfaitement transverse à l’axe cholestérique (Figure 8). 

Les observations dépendent également du plan où a été effectuée la coupe. A cela s’ajoute les 

artéfacts de coupes lorsque l’on observe les structures fibrillaires. Ces points ont été importants 

lors de l’observation des différentes organisations dans nos modèles afin d’identifier les plans 

de coupe. Notons que pour la Figure 8D, seul le schéma central correspond à l’observation en 

lumière polarisée d’une organisation cholestérique. 

 

 

Figure 8 : Représentations schématiques de l’orientation fibrillaire au sein de l’ostéon montrant le changement 

régulier de l’orientation des fibrilles de collagène (A) ; de l’observation en lumière polarisée résultante du contre-

plaqué torsadé (B) suivant un plan de transverse (a, a’, a’’) ou oblique (b, b’, b’’) ; du modèle du contre-plaqué 

torsadé (C), chaque plan indique la rotation progressive de l’orientation des fibrilles, et suivant le plan de coupe, 

transverse (b) ou oblique (c), l’observation des fibrilles est respectivement une alternance points/segments et des 

arceaux ; des trois différents types d’ostéons (D) (clair (a), intermédiaire (b) et sombre (c)) observés en coupe 

oblique en lumière polarisée . (A) Reproduit de Giraud-Guille 1998 et (B), (C), (D) Reproduits de Giraud-Guille 

1988. 
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Bien que le passage par un état cristal-liquide des molécules de collagène n’a jamais 

encore été démontré in vivo, nous avons vu que les molécules de collagène possèdent des 

propriétés lyotropes in vitro (Chapitre 1). Ainsi, si cet état existe in vitro et est précurseur à 

l’état fibrillaire adoptant une architecture en contre-plaqué torsadé décrite par Bouligand 

(Bouligand 2008), alors différents facteurs tels que notamment, les effets de cisaillement, 

peuvent influencer l’auto-assemblage des molécules de collagène, et donc la phase résultante 

observée.  

Or, in vivo l’os est traversé par les différents canaux (i.e. Havers et Volkmann) et 

vaisseaux qui permettent son irrigation et par les nerfs qui permettent son innervation. Cette 

vascularisation est notamment nécessaire lors du remodelage osseux (Lafarge-Proust et al. 

2015 ; Barou et al. 2002 ; Carulli et al. 2013). Il est donc soumis également à la pression et au 

flux des circulations de fluides (i.e. fluides extracellulaires) (Arkin et al. 1956 ; Hillsley et 

Frangos 1994) qui peuvent influencer la géométrie cristal-liquide. A cela s’ajoute à une autre 

échelle, la présence des cellules au sein de la MEC (i.e. ostéocytes). 

Nous avons ensuite observé des morceaux d’os de brebis décalcifiés au MEB afin de 

déterminer les dimensions caractéristiques des différentes unités (i.e. ostéons et travées) du 

tissu. Comme indiqué dans le chapitre précédent, l’os trabéculaire est formé de travées osseuses 

qui délimitent un réseau tridimensionnel de macropores interconnectés (Figure 9A). La taille 

de ces macropores varie de la dizaine de microns jusqu’au millimètre, on estime dans cette 

étude la taille moyenne d’un macropore à 200-300 microns. La taille d’une trabécule varie quant 

à elle entre 100 et 300 microns (Figure 9A’). L’os cortical est quant à lui formé de lamelles 

osseuses qui s’organisent de façon concentrique autour des canaux de Havers afin de former les 

ostéons (Figure 9B). Le diamètre d’un ostéon et la distance inter-ostéons varient respectivement 

entre 50 et 100 µm et entre 75 et 300 µm. On estime dans cette étude une distance moyenne de 

200 µm entre les ostéons (Figure 9B’).  
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Figure 9 : Observations par MEB d’un morceau d’os trabéculaire (A) et d’os cortical (B) de brebis décalcifiés à 

l’EDTA. Les travées osseuses délimitent des macropores interconnectés dans (A) et, à plus fort grandissement, les 

tailles des pores et des travées sont mesurées (A’) tandis que les lamelles osseuses s’organisent de façon 

concentrique et forment l’ostéon autour du canal de Havers dans (B), le diamètre d’un ostéon et la distance 

interostéons sont également mesurés (B’).  

 

Les distances caractéristiques que nous avons pu établir au laboratoire avec nos 

échantillons références d’os de brebis et de dromadaire et celles obtenues dans la littérature sont 

résumées dans le Tableau 1. Notons que l’on retrouve plus fréquemment dans la littérature des 

informations structurales sur le diamètre moyen des canaux de Havers, le diamètre moyen de 

l’ostéon, le diamètre moyen d’une trabécule et le pourcentage de porosité dans le tissu osseux. 

Sauf erreur de ma part, je n’ai trouvé que très peu de données dans la littérature sur les distances 

inter-ostéons et sur le diamètre moyen des macropores.  
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Os cortical 
Diamètre moyen canal de 

Havers (µm) 

Distance moyenne 

interostéons (µm) 

Référence brebis 50 - 100  150 - 200 

Référence dromadaire 150 - 200 100 - 300 

Frost 1963 (humain) 76 ± 29 / 

Giua et al. 2014 (brebis) 22 ± 2 / 

Skedros et al. 2013 

(humain) 
46-60 / 

Dragoi et al. 2014 (humain) / 100-250 

Os trabéculaire 
Diamètre moyen 

macropores (µm) 

Taille moyenne trabécules 

(µm) 

Référence mouton 200 - 300 100 - 300 

Référence dromadaire 300 - 400 100 - 250 

Legrand et al. 2000 

(humain) 
/ 97,3 ± 26,7 

Whitehouse et al. 1971 

(humain) 
100 - 600 100 - 200 

Singh 1977 / 80 - 300 
Tableau 1 : Récapitulatif des distances moyennes caractéristiques observées au MEB ou obtenues dans la 

littérature pour l’os cortical et l’os trabéculaire.  

 

Ainsi, le MOLP et le MEB sont les deux techniques qui ont été privilégiées dans cette 

thèse pour étudier les modèles expérimentaux mis en place pour reproduire l’organisation 

hiérarchique (niveau X) du tissu osseux (Reznikov et al. 2018) et nous permettre d’avancer 

dans l’identification des facteurs physico-chimiques intervenant dans les processus de 

morphogénèse du tissu osseux compact et spongieux. 

 

III. Preuves de concept du confinement et étude de l’influence du 

flux sur l’orientation du collagène 
 

Afin d’établir les modèles expérimentaux visant à reproduire la structure 3D de l’os 

cortical et de l’os trabéculaire, il a été nécessaire, dans un premier temps, de valider l’échelle 

de valeurs évaluée dans les échantillons biologiques pour un probable effet de confinement sur 

les mésophases du collagène. Dans la littérature, la notion de confinement sur la précipitation 

du minéral et la phase qui en résulte a notamment été très étudiée dans les travaux de F. 

Meldrum (Meldrum et O’Shaughnessy 2020 ; Meldrum et Cölfen 2008).  
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Je n’ai néanmoins pas trouvé dans la littérature de modèles impliquant un effet de 

confinement sur l’organisation des phases denses de collagène. Par contre, il existe des travaux 

où la notion de cisaillement a été étudiée. Dans ces travaux, les fibrilles de collagène sont 

alignées dans une même direction, par capillarité (Gobeaux et al. 2008) (Figure 10A et G), par 

spin-coating (Saeidi et al. 2011) (Figure 10B) ou par extrusion (Rieu et al. 2020) (Figure 10C). 

D’autres travaux ont également été menés sur différents biopolymères cités précédemment, la 

cellulose (Cherpak et al. 2018 ; Li et al. 2016) (Figure 10D et E), et la chitine (Belamie et al. 

2004) (Figure 10F) où les domaines cholestériques sont alignées par capillarité. L’axe 

cholestérique est perpendiculaire au sens du cisaillement. 

 

 

Figure 10 : Clichés en MEB (A, B, D), MET (C) et MOLP (E, F, G) de l'organisation de différents biopolymères 

par effet de cisaillement. Le sens de l’alignement est indiqué par les flèches blanches (A) collagène par capillarité, 

reproduit de Gobeaux et al. 2008 ; (B) collagène par spin-coating, reproduit de Saeidi et al. 2011 ; et (C) cellulose 

par capillarité. Les domaines cholestériques sont alignés dans le sens du cisaillement, l’axe cholestérique est 

quant à lui perpendiculaire dans la cellulose (D), la chitine (E) et le collagène (F). (C) et (D) reproduits de 

Cherpak et al. 2018 ; (E) et (F) reproduits de Belamie 2006. 



Chapitre 2 : Contexte, objectif et construction acellulaire des modèles osseux biomimétiques : la 

problématique du confinement 

 

109 
 

 

Dans un deuxième temps, l’os étant un organe soumis à la pression et à la circulation 

des fluides (Arkin et al. 1956 ; Hillsley et Frangos 1994), l’influence du flux sur l’organisation 

tridimensionnelle des fibrilles de collagène a donc été également étudié. 

 

1. Effet du confinement sur l’organisation tridimensionnelle du collagène 

 
 

L’idée ici est de simplement pouvoir observer par microscopie optique à lumière 

polarisée si la biréfringence des molécules de collagène apparaît dans une certaine gamme de 

distances et si les valeurs que nous avons extraits de nos observations et de la littérature font 

sens. 

Pour cela, nous avons utilisé une solution acido-soluble de collagène juste avant la 

concentration critique de la transition isotrope-anisotrope de 40 mg/mL, ici à 38 mg/mL. La 

solution a été placée dans un réseau de billes de verre (Ø ~ 0,5-1 mm), disposées de façon 

aléatoire sur une lame de verre pour générer des distances interbilles différentes. Le protocole 

de cette étude est détaillé dans le chapitre Matériels et Méthodes. 

La nature des billes, ici le verre, va bien entendu influencer l’orientation des molécules 

de collagène puisqu’elles peuvent interagir avec la surface. Néanmoins, ce facteur n’est pas un 

point déterminant pour ce que nous cherchons à démontrer. Il le sera par contre pour nos études 

au sein des chambres microfluidiques et sera discuté dans le Chapitre 3. 

Après 30 minutes, l’observation en lumière polarisée permet de mettre en évidence une 

anisotropie locale au sein de la solution acido-soluble de molécules de collagène à une distance 

de 200 µm entre les billes de verre. En effet, comme on peut le constater sur la Figure 11, des 

textures de biréfringence sont observées au contact de billes de verre (Figure 11A et Figure 

11A’). Cette anisotropie n’est cependant pas observée lorsque la distance entre les billes est 

supérieure à 200 µm (*), on peut donc soulever la question d’une évaporation préférentielle des 

solvants entre les billes.  
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Figure 11 : Clichés en lumière polarisée de la solution acido-soluble de collagène concentrée à 38 mg/ml en 

présence des billes de verre à faible grandissement d’une première zone (A) et à plus fort grandissement d’une 

seconde zone (B). (A’) et (B’) correspondent à des clichés après rotations à 45° du polariseur et de l’analyseur. 

Des textures de biréfringence sont observées entre 3 billes (rectangle jaune), tandis qu’en dehors de ce 

confinement local, la solution est globalement isotrope (*). Une orientation préférentielle des molécules de 

collagène est observée à la surface des billes (flèche jaune). Précholestérique (orange) et nématique (jaune). 

 

A plus fort grandissement, on observe également que les molécules de collagène 

s’orientent préférentiellement par rapport à la surface des billes de verre (flèche) (Figure 11B 

et Figure 11B’). La nature chimique des billes semble servir de point d’ancrage aux molécules 

de collagène, ce qui n’est pas étonnant compte tenu de la nature du solvant, ici l’acide acétique. 
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On peut observer des domaines d’alignements s’apparentant à une géométrie cristal-

liquide nématique. Il est intéressant de constater que les textures de biréfringence semblent 

indiquer en plus de la phase nématique observée après 40 mg/mL, la présence également de 

domaines précholestériques (P et P* ; Salameh et al. 2020) (orange). Comme vu dans le 

Chapitre 1, cette phase ne se forme pourtant qu’à des concentrations supérieures à 45 mg/mL 

indiquant soit que la solution ne s’est pas évaporée de façon homogène et est plus concentrée 

ici localement, soit que le confinement permet de former ces assemblages à des concentrations 

plus faibles. 

La présence de ces textures de biréfringence est d’autant plus intéressante car la distance 

entre les billes est d’environ 200 µm, qui est la distance moyenne que nous avons déterminé 

préalablement entre deux ostéons dans l’os cortical et la taille moyenne d’une trabécule.  

En parallèle, nous avons concentré une solution de collagène à 250 mg/ml selon le 

procédé de dialyse inverse couplée à l’injection continue (Wang et al. 2011) afin d’observer les 

effets sur une solution où les assemblages cristal-liquides cholestériques sont atteints. Pour cela, 

des billes de verre ont été placées au sein du moule afin que la solution de collagène se concentre 

au contact des billes. Après une exposition aux vapeurs d’ammoniaque afin d’induire la 

précipitation des molécules de collagène en fibrilles, on peut observer à l’œil nu la présence de 

billes de verre au sein de la matrice de collagène CollGlass1 (Figure 12).  

 

 

Figure 12 : Photo de la matrice CollGlass1. La présence de billes est visible au sein de la matrice (barre d’échelle 

= 0,5 cm). 

 



Chapitre 2 : Contexte, objectif et construction acellulaire des modèles osseux biomimétiques : la 

problématique du confinement 

112 
 

Nous avons ensuite préparé la matrice de collagène CollGlass1 pour l’observation 

en microscopie électronique à balayage (Figure 13) (préparation des échantillons dans 

Matériels et Méthodes – Partie VI – 1.1). Dans les Figure 13A et B, on observe la présence 

(*) ou l’empreinte (+) des billes au sein de la matrice. Les fibrilles semblent s’organiser de 

manière concentrique autour des billes (Figure 13A’) indiquant un effet de confinement local 

des fibrilles de collagène. A plus fort grandissement, grâce à ces défauts laissés vacants, les 

fibrilles de collagène forment des strates (Figure 13B’) rappelant les organisations 

concentriques observées dans l’os cortical (Giraud-Guille 1994) (Figure 13C et C’).  

 

 

Figure 13 : Clichés en MEB de la matrice CollGlass1 concentrée à 250 mg/ml en présence de billes de silice (A) 

(A’). Des billes sont encore présentes au sein de la matrice (*), tandis que celles qui ont été retirées, laissent une 

empreinte (+) (A). Une organisation concentrique des fibrilles de collagène est observée autour de la bille (B). 

Des strates sont observées (B’) rappelant l’organisation au sein du tissu biologique (C)(C’) (crédits : N. Nassif).  
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Il est donc possible d’envisager qu’in vivo, l’agencement tridimensionnel des fibrilles 

de collagène soit dû en partie à un effet de confinement crée par les différents composants du 

tissu (e.g. vaisseaux, moelle osseuse). Il serait également intéressant d’étudier à une autre 

échelle si les cellules osseuses participent également à l’agencement final des fibrilles. En effet, 

les ostéocytes et les ostéoblastes ont un diamètre moyen de 15 µm (Canè et al. 1982 ; Jones et 

Boyde 1977 ; Florencio-Silva et al. 2015). Ces deux types cellulaires sont présents au sein de 

la matrice extracellulaire (Robin et al. 2016 ; Franz-Odendaal et al. 2006) et pourraient donc 

induire localement des défauts ou des zones de contraintes pour forcer l’organisation 

tridimensionnelle des fibrilles de collagène.  La distance entre deux contraintes géométriques 

est également un paramètre qui peut être pris en considération dans notre étude (Schemenz et 

al. 2020 ; Repp et al. 2017). 

Ainsi, l’observation de domaines anisotropes interbilles (MOLP) et autour des billes 

(MEB) mimant ceux du tissu osseux a permis d’envisager la mise en place de modèles 

géométriques pour étudier l’influence du confinement sur les propriétés d’auto-assemblage du 

collagène dans un contexte physiologique.  

Dans les travaux de Gobeaux et al. (Gobeaux et al. 2008) la solution de collagène est 

aspirée au sein d’un capillaire (diamètre = 2 mm) dans lequel l’effet de cisaillement induit 

semble mener les domaines cholestériques à s’aligner dans la direction du capillaire (Figure 

14A). On observe également dans la littérature que l’axe cholestérique est perpendiculaire aux 

effets de cisaillement comme dans les précédents travaux menés au laboratoire (Wang et al. 

2011) (Figure 14B). In vitro, dans un milieu de culture cellulaire, l’axe cholestérique est 

également perpendiculaire aux ostéoblastes (Figure 14C) (Silvent et al. 2013). In vivo, les 

molécules de collagène secrétées par les ostéoblastes sont alignées parallèlement dans le sens 

des cellules, mais l’axe cholestérique est perpendiculaire au sens de sécrétion (Jones et Boyde 

1976 ; McKee et Cole 2012) (Figure 14D et E). Dans notre cas, on observe une orientation des 

molécules par rapport à la surface des billes, un arrangement concentrique des fibrilles autour 

des billes qui semble suggérer une interaction avec la surface (Figure 14F). Il n’est néanmoins 

pas facile de conclure sur l’orientation de l’axe cholestérique dans notre modèle. La nature de 

l’interface peut influencer l’interaction avec les molécules de collagène. Néanmoins, ici le fait 

que la solution de collagène se concentre par évaporation avec l’air et que l’organisation 

concentrique est observée après injection/dialyse (les billes n’étant pas forcément à 200 µm, les 

unes des autres) laisse supposer le rôle primordial de la direction du flux des molécules de 

collagène. C’est ce qui est étudié dans la partie suivante.  
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Figure 14 : L’orientation de l’axe cholestérique est perpendiculaire in vitro par rapport au flux ou au cisaillement 

et in vivo par rapport aux ostéoblastes. (A) Cliché MOLP de domaines cholestériques d’une solution de collagène 

orientés par capillarité. Reproduit de Gobeaux et al. 2008. Clichés MEB d’une matrice dense de collagène par 

dialyse inverse/injection continue (B) (reproduit de Wang et al. 2011), d’une matrice de collagène dense (40 

mg/mL) par évaporation en présence d’ostéoblastes (C) (reproduit de Silvent et al. 2013), d’un os de singe 

(reproduit de Jones et al. 1975), de notre matrice dense de collagène par injection continue/ dialyse inverse en 

présence de billes de verre (F). (D) Cliché MET d’une coupe ultrafine d’un os humain. Ob=ostéoblastes et 

MM=matrice minéralisée montrant l’alignement de la matrice par rapport aux ostéoblastes. Reproduit de McKee 

et Cole 2012. 

 

2. Effet du flux sur l’organisation tridimensionnelle du collagène  
 

Comme expliqué précédemment, l’os possède un réseau vasculaire étendu qui assure la 

formation, le remodelage et l’homéostasie du tissu (Brandi 2006 ; Tomlinson 2013). Cette 

vascularisation assure l’apport en nutriments du tissu. Différentes techniques ont été mises en 

place afin de mesurer le flux sanguin au sein du tissu osseux (McCarthy 2006). Néanmoins, il 

est à noter que le squelette humain étant constitué de 206 os, chaque os possède son réseau 

vasculaire propre et la proportion os cortical/os trabéculaire/moelle osseuse varie (Gross 1981 ; 

Brookes 1974 ; Hillsley 1994). A plus petite échelle, l’os est également soumis au flux imposé 

par la production de composants (e.g. collagène et minéraux) par les cellules (Tate 2003). 
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La stratégie employée ici est d’étudier l’organisation des fibrilles de collagène par 

rapport à l’orientation d’une contrainte suivant le flux. Pour cela, nous avons choisi de travailler 

à une concentration en collagène (250 mg/mL) décrite comme menant à des structures en 

arceaux et une taille de fibrilles homogène du même ordre de grandeur que celles observées 

dans l’os cortical humain (Wang et al. 2012). Le protocole est détaillé dans le chapitre 

Matériels et Méthodes (Partie III – 2).  

Des fibres de nylon (FN), dont le diamètre moyen est de 200 µm, sont placées dans une 

résine élastomère (PDMS). Par le biais du procédé de dialyse inverse couplée à l’injection 

continue, les FN-PDMS sont placées dans le moule selon deux directions différentes : (1) 

parallèle et (2) perpendiculaire au sens du flux d’injection de la solution de collagène qui arrive 

dans le moule. La précipitation des fibrilles est induite par exposition aux vapeurs 

d’ammoniaque pendant 24 h. Les échantillons ont été nommés CollBAD┴ et CollBAD// 

respectivement pour les échantillons dont les FN ont été placées perpendiculairement et 

parallèlement au sens du flux d’injection.  

A l’œil nu, on peut observer que les FN sont bien « insérées » au sein des matrices 

CollBAD┴ (Figure 15A) et CollBAD//  (Figure 15B) quel que soit leur orientation par rapport 

au flux d’injection de la solution de collagène.  

 

 

Figure 15 : Photos des matrices CollBAD// et CollBAD
┴

 où les fibres de nylon sont placées parallèlement (A) ou 

perpendiculairement (B) au flux de l’injection de la solution de collagène.  
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L’observation de ces matrices a été effectuée par MEB afin de nous renseigner 

principalement sur l’organisation à grande échelle des fibrilles autour des FN. L’empreinte des 

FN est visible au sein des matrices quelle que soit l’orientation (Figure 16A et B) mais le 

traitement des échantillons où les FN sont placées parallèlement au flux d’injection n’a pas 

permis de maintenir la structure 3D. Néanmoins, nous avons pu tout de même extraire les 

informations nécessaires. Ainsi, lorsque les FN sont placées parallèlement ou 

perpendiculairement au flux d’injection de la solution de collagène, on constate que les fibrilles 

de collagène s’orientent le long des FN (Figure 16A’ et B’). La reproductibilité des échantillons 

est assurée par le maintien des FN dans la matrice de collagène. 

Nous avions d’abord émis l’hypothèse en se référant à nos observations précédentes 

avec les billes de verre et les travaux de la littérature (Wang et al. 2011 ; Gobeaux et al. 2008 ; 

Belamie et al. 2004) que les domaines cholestériques résultants s’organiseraient 

perpendiculairement à la direction d’injection de la solution de collagène, peu importe le 

positionnement des FN au sein du moule. Ici, nous n’avons pu qu’observer des plages 

d’alignements. Cette observation coïnciderait avec une géométrie cristal-liquide nématique, 

l’axe nématique serait donc parallèle à la direction d’injection, ce qui ne semble pas converger 

vers les conclusions des travaux menés dans la littérature (Jones et Boyde 1976 ; McKee et Cole 

2012). Il est donc intéressant de constater que le flux semble contrôler dans ces conditions 

expérimentales (sous contraintes et en présence d’une surface hydrophile) l’orientation des 

fibrilles de collagène.  
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Figure 16 : Clichés en MEB des matrices de collagène à 250 mg/ml synthétisés en présence des fibres de nylon. 

(A) CollBAD// et (B) CollBAD
┴

. L’empreinte des FN est visible au sein de la matrice (flèche orange). A plus fort 

grandissement (rectangle jaune), on observe que les fibrilles de collagène sont alignées dans le sens du flux (A’) 

(B’), l’orientation des fibrilles est indiquée par les flèches jaunes et par des *.  

 

L’observation de coupes ultrafines par microscopie électronique à transmission (MET) 

des matrices de collagène nous renseigne sur la morphologie des fibrilles à l’échelle locale et 

la microstructure. En accord avec la concentration choisie, le matériau est dense en fibrilles. 

Les fibrilles sont striées ce qui démontre que la fibrillogénèse a correctement été induite. La 

taille des fibrilles est cependant relativement faible, ceci est probablement dû à la solution de 

collagène utilisé qui a mené également dans d’autres travaux à l’observation de fibrilles de 

petite taille. Différentes orientations fibrillaires sont observées. Les fibrilles sont alignées soit 

parallèlement (Figure 17, barre) soit perpendiculairement (Figure 17, point) au plan de coupe. 

Cette organisation est observée sur de grandes distances (~ 20 µm). Les observations de ces 

orientations fibrillaires s’apparentent aux organisations fibrillaires observées dans des plans de 

coupes obliques de contre-plaqués (orthogonaux ou torsadé). Cependant, il n’est pas possible 

de conclure d’un effet de l’orientation des FN sur la formation de ces organisations fibrillaires.  
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Figure 17 : Clichés en MET de coupes ultrafines contrastées à l’acétate d’uranyle des échantillons synthétisés 

en présence des FN parallèlement CollBAD// (A) et perpendiculairement CollBAD┴ (B)au sens du flux 

d’injection. Les orientations des fibrilles sont représentées par des points (perpendiculaires au plan de coupe) et 

des traits (alignées dans le plan de coupe). 
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Nous avons démontré que l’alignement des fibrilles de collagène selon leur axe principal 

dans nos modèles semble être contrôlée par le sens du flux dans les conditions expérimentales 

que nous avons établi. Cette observation pourrait jouer un rôle avec les travaux dans la 

littérature montrant que l’orientation du flux et l’organisation spatiale des fibrilles de collagène 

jouent un rôle sur la différenciation cellulaire (Matsugaki et al. 2020 ; Ping Ng et Swartz 2006), 

il serait donc intéressant d’étudier nos matrices de collagène en culture cellulaire.  

 

IV. Conclusion  
 

Dans ce chapitre, nous avons d’une part pu vérifier que notre hypothèse de travail quant 

à l’implication du confinement sur la présence des structures observées dans l’os étaient 

cohérentes et, d’autre part, nous avons pu démonter l’influence de la direction du flux de 

collagène sur l’organisation tridimensionnelle résultante des fibrilles. Nous avons également 

constaté que l’organisation des fibrilles était différente selon la nature de la surface de la 

contrainte géométrique (hydrophile/hydrophobe) dans nos conditions expérimentales. Il serait 

intéressant d’effectuer ces mêmes expériences avec d’autres types de surface. Ces observations 

nous ont permis d’établir des modèles biomimétiques du tissu osseux et de discuter l’influence 

de ces paramètres sur les organisations formées à l’échelle suprafibrillaire. Ces modèles ont été 

construits par une structuration microfluidique pour l’os cortical (Chapitre 3) et par une 

approche émulsion/agents porogènes de l’interaction moelle-tissu pour l’os trabéculaire 

(Chapitre 4). 
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Afin de pouvoir reproduire l’organisation suprafibrillaire hiérarchique du tissu à 

l’échelle de l’os cortical dans le but d’identifier les paramètres physico-chimiques impliqués 

dans le processus de morphogénèse du tissu osseux, nous avons mis en place différents modèles 

intégrant les données recueillies dans le chapitre précédent sur les distances interdomaines. 

L’objectif est ici d’appliquer in vitro des contraintes géométriques sur les mésophases de 

collagène afin de contrôler l’arrangement tridimensionnel des domaines anisotropes et leur 

distribution spatiale. Les contraintes imposées visent à mimer celles qui peuvent être impliquées 

in vivo à l’échelle suprafibrillaire, tels que les canaux de Havers dans le cas de l’os cortical. 

Notons que l’on s’est affranchit ici du réseau cellulaire formé par les ostéocytes afin de 

simplifier dans un premier temps cette étude. 

Dans le chapitre précédent, nous avons mis en évidence un effet de confinement sur 

l’organisation tridimensionnelle du collagène. Les travaux de la littérature montrent qu’un effet 

de cisaillement sur l’auto-assemblage de biopolymères (i.e. collagène, chitine, cellulose) résulte 

en une organisation unidirectionnelle des domaines cholestériques qui semblent ainsi dirigés 

par la surface en contact de la solution cristal-liquide et par le sens de la pression d’aspiration 

au sein du capillaire (Gobeaux et al. 2008 ; Belamie et al. 2006 ; Cherpak et al. 2018). Pourtant 

in vivo, si on observe des domaines cholestériques alignés, la distribution plus complexe en 3D 

de ces domaines dans le matériau démontre que d’autres mécanismes sont mis en jeu.  

Nous avons choisi d’effectuer les études par microfluidique qui est un procédé utilisant 

des fluides étudiés à l’échelle du micron au sein de canaux. Ce domaine de recherche permet 

l’étude de matériaux complexes à l’échelle micrométrique, et donc comprends l’échelle que 

nous souhaitions étudier. Les applications des systèmes microfluidiques dans la littérature sont 

étendues, allant de l’optique à l’astrobiologie en passant évidemment pas l’étude de modèles 

biomimétiques (Domachuk et al. 2009 ; Stone et Kim 2004 ; Tan et Desai 2003). Les 

biopolymères, comme le collagène, sont largement utilisés dans les systèmes microfluidiques, 

notamment pour la culture cellulaire (Figure 1A, B et C) (Paguirigan et Beebe 2006 ; Cabodi et 

al. 2005 ; Puleo et al. 2009 ; Hung et Lee 2007 ; Lee 2006 ; Lanfer et al. 2008 ; Guo et Kaufman 

2007). Sans discuter de l’état du collagène (moléculaire ou fibrillaire) dans ces études, on voit 

ici aussi que le collagène est « simplement » aligné le long des canaux microfluidiques sur 

quelques microns (1-100 µm). L’organisation résultante du collagène en terme de densité n’est 

pas biomimétique du tissu biologique visé ici, à savoir l’os compact.  
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Figure 1 : Organisations du collagène sous confinement microstructuré. Microscopie confocale (A) 1,5 mg/mL, 

reproduit de Lee et al. 2006 ; (B) 2,5 mg/mL en présence d’un aimant et de billes magnétiques, reproduit de Guo 

et Kaufman 2007 ; (C) 0,8 mg/mL sur un substrat de POMA, reproduit de Lanfer et al. 2008.  

 

 Des modèles microfluidiques mimant l’organisation du tissu osseux ont précédemment 

été établis afin d’étudier certaines pathologies (Bersini et al. 2014), la vascularisation (Jusoh et 

al. 2015) ou les interactions cellules-médicaments/bactéries (Lee et al. 2012). Néanmoins, 

d’une part le design des systèmes microfluidiques utilisés n’est pas biomimétique des unités du 

tissu osseux, les distances micrométriques utilisés dans les modèles n’étant pas des ordres de 

grandeur de celles identifiées dans le tissu biologique, et d’autre part, l’environnement chimique 

n’est pas biomimétique de la matrice extracellulaire du tissu osseux car la composition 

(concentration en collagène) ne permet pas d’atteindre les organisations tridimensionnelles 

observées dans le tissu.  

L’effet du confinement sur l’arrangement tridimensionnel de cristaux-liquides au sein 

de chambres micro-patternées et l’étude de leurs défauts topologiques ont déjà été étudiés dans 

la littérature (Figure 2) (Opathalage et al. 2019 ; Kim et al. 2018 ; Saw et al. 2017 ; Kawagushi 

et al. 2017). Notons que si les échelles de grandeurs sont respectées, l’intégration de la 

« géométrie osseuse » n’est pas prise en compte dans le modèle (Figure 2A). A l’inverse, la 

mise en présence de plots au sein de la chambre microfluidique pour étudier la formation des 

défauts topologiques d’un cristal-liquide nématique, similaires à ceux que nous avons mis en 

place dans notre modèle plus loin dans ce chapitre, n’est pas effectuée à une échelle similaire à 

celle du tissu osseux (facteur 10) (Figure 2B). Néanmoins, certains modèles microfluidiques 

établis pour l’étude des défauts topologiques au sein de l’épithélium lors de l’extrusion 

cellulaire sont du même ordre de grandeur que le tissu biologique visé (Figure 2C) et confortent 

l’hypothèse de l’existence d’analogues cristal-liquides aux tissus biologiques (Bouligand 

1978). 

 



Chapitre 3 : Vers l’os cortical par une structuration microfluidique 

 

133 
 

 

Figure 2 : Défauts topologiques des cristaux liquides étudiés par structuration microfluidique. (A) Microscopie à 

fluorescence du nématique selon différents régimes de confinements. Les flèches blanches indiquent la circulation 

du nématique, le cyan la double spirale, le bleu et la magenta, les défauts topologiques de charge -1/2 ou +1/2, 

reproduit de Opathalage et al. 2019 ; (B) Clichés en MOLP de l’évolution d’un système isotrope-nématique-

smectique A. La croissance des domaines nématiques résulte en la formation de défauts -1/2, reproduit de Kim et 

al. 2018 ; (C) Clichés en microscopie confocale des défauts +1/2 et -1/2 au sein d’un modèle microfluidique 

mimant l’extrusion cellulaire, reproduit de Saw et al. 2017. 
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La mise en évidence de défauts dans le tissu osseux n’a pas été directement étudiée dans 

la littérature. Cependant, quelques travaux notent la présence de différentes morphologies 

d’ostéons (Figure 3A) (Skedros et al. 2016/2009 ; Pazzaglia et al. 2012). De par nos 

observations des travaux faits dans la littérature, nous ne pouvons qu’observer la présence de 

ces défauts (Figure 3B) (Granke et al. 2013). Néanmoins, aucune analogie avec les cristaux-

liquides n’a été mise en avant dans ces observations. Nous pensons que ces architectures 

tridimensionnelles sont directement liées par l’organisation d’analogues cristal-liquides 

au sein du tissu biologique.  

 

 

Figure 3 : (A) Clichés en MEB des différentes morphologies d’ostéons observées en coupe transverse, reproduit 

de Skedros et al. 2016 ; (B) cliché en microscopie acoustique de la présence de défauts d’organisations (rectangles 

jaunes ajoutés) au sein des ostéons, reproduit de Granke et al. 2013.  

 

Pour pouvoir conclure, la topologie et la composition du tissu osseux devront être 

respectés dans notre modèle. Des observations en lumière polarisée linéaire et circulaire nous 

permettront d’étudier in situ la formation des domaines anisotropes et des défauts topologiques 

inhérents à cette organisation résultant de l’effet de confinement impliqué par la géométrie de 

notre modèle. Le rôle de la présence de ces défauts topologiques n’a pas été étudié dans cette 

partie mais il serait pertinent d’approfondir cet aspect.  
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I. Construction du modèle microfluidique  
 

Comme décrit dans le chapitre précédent, l’os cortical est composé de lamelles osseuses 

formant des unités cylindriques, les ostéons, qui s’organisent de façon concentrique. Les 

ostéons sont creusés en leur centre par les canaux de Havers.  

Toutes les étapes de la construction de la chambre microfluidique mimétique de l’os 

cortical initialement prévue sont décrites ci-après dans la Figure 4. Des chambres 

microfluidiques texturées ont été utilisées pour réaliser cette étude. Nos observations nous ont 

menées à estimer le diamètre moyen d’un ostéon et la distance inter-ostéons respectivement à 

50-100 µm et 200 µm (Figure 4A, Figure 4B et Tableau Chapitre 2).  Le procédé de fabrication 

de ces chambres en polydiméthylsiloxane (PDMS) par photolithographie et les différents 

paramètres des chambres sont détaillés dans le chapitre Matériels et Méthodes (Partie IV) 

(Figure 4C). Nous avons utilisé le PDMS pour ses nombreuses propriétés intéressantes telles 

que sa transparence permettant l’observation dus système en microscopie optique et sa 

maniabilité permettant de mouler des objets de taille micrométrique facilement.  

La texture prend la forme d’un réseau de plots circulaires répartis de manière régulière 

à la surface de la chambre. La hauteur et le diamètre des plots sont respectivement d’environ 

50 µm et 100 µm, et la distance inter-plots varient entre 75 et 240 µm. Ces plots représentent 

un « négatif » de l’os cortical (Figure 4D), chaque plot simule un canal haversien.  

La stratégie prévue initialement consistait à associer le procédé de dialyse 

inverse/injection continue et les chambres microfluidiques (Figure 4E). En injectant en continu 

une solution de collagène, diluée à 1 mg/ml, au sein de la chambre, nous espérions pouvoir 

observer in situ (i) la formation de phases cristal-liquides, puis (ii) un arrangement concentrique 

du collagène autour des plots. L’injection était prévue pour être effectuée par les 4 côtés de la 

chambre afin de favoriser une diffusion « homogène » de la solution de collagène au sein de la 

chambre. Enfin, la concentration finale devait être contrôlée en plaçant une membrane de 

dialyse (Figure 4E) et en plongeant la chambre dans une solution acide de PEG (300 mg/mL) 

(Figure 4F) comme décrit pour les matrices denses de collagène concentrées par injection 

continue/dialyse inverse (Wang et al. 2011).  
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Figure 4 : Etapes décrivant la mise en place d’une chambre microfluidique mimant la structure de l’os compact 

= système haversien assimilé à un réseau de cylindres surlignés par des cercles jaunes pointillés et l’interdistance 

par une ligne verte. (A) Cliché en MEB d’une coupe transverse d’os compact humain décalcifié. Reproduit de 

Giraud-Guille 1994. (B) Schéma de l’organisation lamellaire d’un os compact long coupé transversalement. Les 

lamelles concentriques formant les ostéons sont disposées autour des canaux haversiens. Reproduit de Giraud-

Guille 1988. (C) Schéma du masque lithographique représentant les canaux haversiens en résine SU-8. (D) 

Réplique négative du masque représentant le réseau de plots en PDMS. (E) (gauche et droite) Photo du montage 

d’injection continue de la solution de collagène diluée à 1 mg/ml au sein de la chambre microfluidique (centre) 

recouverte d’une membrane de dialyse. (F) Lors de l’injection de la solution de collagène, la chambre 

microfluidique est mise dans un bécher rempli d’une solution PEG/AA à 300 mg/mL afin d’atteindre une 

concentration finale à 250 mg/mL selon Wang et al. 2011.  
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Nous nous sommes heurtés à différents problèmes techniques qui n’ont pas rendu 

possible la mise en place d’un tel dispositif : (i) l’herméticité de la chambre n’a pas pu être 

parfaitement assurée car nous voulions récupérer la matrice de collagène pour les 

caractérisations structurales, il n’était donc pas possible de sceller la chambre microfluidique 

par plasma sur une lame de verre ; (ii) la membrane de dialyse n’a pas permis pas d’assurer un 

contrôle de la concentration au sein de la chambre car il a été impossible d’assurer un contact 

hermétique de la membrane sur la chambre ; (iii) la concentration de la solution de collagène 

par diffusion des solvants (H2O, acide) au travers du PDMS a été rendue difficile par la pression 

de l’injection dans la chambre qui tend à décoller la chambre de la lame de verre ; et (iv) 

l’opacification de la chambre a rendu impossible des observations par lumière polarisée après 

2 semaines d’injection, le PDMS étant à la base transparent. Ces problèmes ne sont pas observés 

dans le procédé d’injection continue/dialyse inverse classique car l’herméticité du système est 

assurée par le bouchon, la membrane de dialyse et le débit d’injection de la solution au sein du 

moule.  

Il a donc été décidé d’aborder un montage microfluidique moins conventionnel que nous 

avons appelé ici microfluidique en « statique ». Ce procédé permet d’étudier les textures de 

biréfringence, c’est-à-dire l’arrangement des molécules de collagène en solution autour des 

plots pendant l’évaporation des solvants (H2O, AAc) entre lame de verre et chambre 

microfluidique (Figure 5A). Le système est régulièrement contrôlé à différents temps par 

microscopie optique à lumière polarisée dans un premier temps, puis par microscopie optique 

à mesure polscope dans un deuxième temps. 
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Des solutions acido-solubles de collagène à différentes concentrations initiales (40, 50, 

65 et 80 mg/ml) ont été préparées à partir de microparticules denses de collagène (Lama et al. 

2020). Cette méthode permet de contrôler précisément la concentration initiale des solutions de 

collagène déposées dans les chambres. Elle rend donc cette étude plus systématique, le contrôle 

et la détermination des concentrations en collagène n’étant pas une tâche aisée à de telles 

concentrations. Comme décrit dans le chapitre Matériels et Méthodes (Partie III - 4), pour cela 

on pèse la masse de poudre de collagène que l’on mélange ensuite à une solution d’AAc (500 

mM). Ces concentrations ont été choisies car elles correspondent à l’observation de différentes 

textures de biréfringences du diagramme de phase du collagène préalablement présenté dans le 

Chapitre 1 ; 40 mg/mL étant la concentration en dessous de la concentration critique de 

formation des phases cristal-liquides. Un volume de solution de collagène (200 µL) est déposé 

sur une lame de verre (Figure 5B1), puis la chambre microfluidique est déposée par-dessus la 

solution (Figure 5B2), côté texturé sur le verre. Une pression homogène est exercée afin 

d’assurer un contact entre les plots et la lame de verre (Figure 5B3). Après 3 jours 

d’observations, le système est exposé aux vapeurs d’ammoniaque afin d’induire la précipitation 

des molécules de collagène en fibrilles. Les matrices de collagène sont nommées Coll/X/Y/Z, 

où X est la distance inter-plots de la chambre utilisée, Y la concentration de la solution initiale 

de collagène et Z la présence du plasma (P) ou des précurseurs minéraux (HA), le cas échéant. 

Le récapitulatif des différents paramètres étudiés est donné dans le Erreur ! Source du renvoi i

ntrouvable. de Matériels et Méthodes. 

 

 



Chapitre 3 : Vers l’os cortical par une structuration microfluidique 

 

139 
 

 

Figure 5 : Photo du système solution de collagène-chambre microfluidique texturée (A) et étapes de préparation 

du montage collagène-chambre (B) : (1) 200 µL de la solution de collagène sont déposés sur la lame de verre ; 

(2) la chambre est posée sur la goutte, texture tournée vers le bas ; (3) une pression homogène est exercée sur la 

chambre afin d’assurer le contact texturation-lame de verre.  

 

De par la mise en place et l’évolution du système, plusieurs facteurs, schématisés en 

Figure 6, l’évaporation de surface au travers du PDMS, le cisaillement et la référence, ont été 

surveillés afin de pouvoir observer les effets des paramètres physico-chimiques que nous avions 

décidé d’étudier. La pression exercée afin d’assurer le contact entre les plots et la lame de verre 

entraîne un écoulement de la solution de collagène à l’intérieur de la chambre.  

 

 

Figure 6 : Schéma représentatif des paramètres surveillés s’appliquant aux observations en lumière polarisée du 

système.  
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Des effets de cisaillement locaux sont appliqués à la solution de molécules de collagène 

lors de l’étalement de la goutte (Figure 7). Différentes directions de flux radiaux de la solution 

de collagène peuvent être observées en lumière polarisée (flèches blanches). La direction du 

flux dépend de la disposition des plots dans le réseau. Il est donc apparu nécessaire de laisser 

le système « s’équilibrer » avant de commencer les observations afin de laisser les molécules 

de collagène se réorganiser. Notons que la direction des molécules semble persister dans cet 

effet de cisaillement induit. Les observations en lumière polarisée ont donc été faites à 

« distance » de la zone de cisaillement afin de négliger les effets d’écoulements.  

 

 

Figure 7 :  Cliché en lumière polarisée des différentes directions de flux à t=J+2 sur l’échantillon Coll/120/8%. 

Les flèches indiquent le sens de cisaillement des molécules de collagène.  

 

Entre lame de verre et PDMS, l’évaporation des solvants se fait par diffusion lente au 

travers de la surface en PDMS. Cette évaporation est cependant plus rapide par les côtés de la 

chambre et entraîne une concentration de la solution de collagène plus important aux bords. 

L’observation des textures de biréfringence par lumière polarisée (Figure 8A) est toujours mise 

en parallèle avec la lumière blanche (Figure 8B) afin de vérifier que les domaines observés 

soient toujours en solution cristal-liquide, c’est-à-dire que la solution de collagène n’ait pas 

séchée. 
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Figure 8 : Clichés en lumière polarisée (A) et en lumière blanche (B) de l’échantillon Coll/200/8% à t=J+7 mettant 

en parallèle la chambre où la solution cristal-liquide est encore liquide avec la formation d’un film sec.  

 

Afin de s’assurer que les organisations observées soient bien induites par la géométrie 

des plots de la chambre microfluidique, les textures de biréfringence sur le « bord » de la 

chambre (sans plots) ont été utilisées en guise de référence. Dans la Figure 9, on observe bien 

qu’entre les plots, les textures de biréfringence observées s’apparentent à des organisations 

d’ordre nématique (jaune) et cholestérique (rouge), tandis que dans une zone dit de référence 

sans plots, on observe seulement de larges domaines homogènes d’alignements des molécules 

qui s’apparentent à une géométrie nématique (jaune).  
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Figure 9 : Clichés en lumière polarisée de Coll/120/8% à t=J+2 mettant en évidence les différentes textures de 

biréfringence observées avec et sans plots : nématique (jaune) et cholestérique (rouge). 

  

Le confinement entre les plots induit donc bien la formation de différentes textures de 

biréfringence de complexité supérieure, qui n’apparaissent pas dans une zone hors motif. Suite 

à ces d’observations, nous avons ensuite pu étudier l’effet de différents facteurs physico-

chimiques au sein des chambres microfluidiques.  
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II. Etude de facteurs physico-chimiques pouvant contrôler 

l’organisation cristal-liquide 
 

Plusieurs facteurs physico-chimiques pouvant influencer la géométrie des phases cristal-

liquides du collagène (agencement des molécules) à l’échelle macroscopique ont été choisis 

afin d’identifier leur implication dans les organisations biologiques observées, à savoir : (i) le 

confinement, (ii) le diagramme de phase du collagène, (iii) les changements d’état de surface 

de la chambre microfluidique, (iv) la géométrie du réseau de plots et enfin (v) la présence de la 

phase minérale du tissu osseux. Les observations ont été limitées à un réseau de 4 plots à t=J+3 

dans ce manuscrit. En effet, après trois jours d’étude, un « équilibre » est atteint, le système 

tend à ne plus évoluer et sèche. J’ai donc privilégié ici des planches réalisées proche du bord 

des chambres, là où le système évolue le plus rapidement. 

Notons qu’il est difficile parfois d’observer les domaines cristal-liquides s’apparentant 

à une géométrie cholestérique car les tailles de domaines observés en lumière polarisée ici ne 

sont pas continus comme dans le tissu osseux. Observer localement à travers le PDMS, dont 

l’épaisseur n’est pas homogène suivant la chambre, est donc une contrainte qui a limité nos 

observations à différents grandissements.  

En parallèle, la répétition des organisations cristal-liquides observées dans nos modèles 

nous a permis d’aborder les notions d’ancrage, de longueur de persistance et de défauts 

topologiques présentées brièvement dans le Chapitre 1. Nous n’avons pas établi de modèle 

théorique ou effectué de calculs par rapport à ces observations, nous nous sommes concentrés 

sur la présence de ces phénomènes dans nos chambres.  

Les planches illustrant les organisations à plus petit grandissement sont présentées en 

Annexes. Les préparations et les traitements de toutes les matrices sont résumés dans le tableau 

dans le chapitre Matériels et Méthodes. 
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1. Effet de confinement  
 

Nous avons vu dans le Chapitre 2, l’influence de billes de verre sur l’organisation des 

phases cristal-liquides du collagène en fonction de leur distance. Pour étudier ce confinement 

plus rigoureusement, des premiers modèles microfluidiques ont été construits en faisant varier 

la distance entre les plots, mimant ainsi la distance interostéons dans le tissu osseux. Nous avons 

sélectionné ici 4 distances inter-plots (75, 120, 200 et 240 µm) qui visent à borner les distances 

préalablement déterminées dans le Chapitre 2.  

La Figure 10 résume les observations par lumière polarisée effectuées après 3 jours de 

concentration de la solution de collagène, soit 12 heures où la cinétique de transformation de 

phase évolue à TA, à une concentration initiale en collagène de 40 mg/mL. On constate qu’en 

fonction de la distance inter-plots, différentes textures de biréfringence peuvent être observées 

dans une même chambre. L’identification des phases n’est pas aisée, néanmoins on peut 

observer des agencements classiques décrits pour le collagène (Giraud-Guille et Besseau 1998). 

Cette disparité d’organisations est dépendante de la distance entre les plots à laquelle elles sont 

observées. Des domaines identifiés comme nématique (jaune), précholestérique (orange) et 

cholestérique (rouge) ont été à titre d’exemples encadrés sur les clichés. 

Pour une distance inter-plots de 75 µm (Figure 10A), des textures sous forme 

d’alignements et d’ondulations respectivement caractéristiques d’organisations nématiques et 

précholestériques sont observées. Cependant, nous avons constaté lors de nos observations que 

la solution de collagène avait tendance à sécher plus rapidement pour cette distance inter-plots 

particulière. Nous n’avons pas pu expliquer ce phénomène avec plus de précisions. Pour l’étude 

des autres paramètres, nous avons donc décidé d’écarter cette interdistance.  

Pour une distances inter-plots de 120 µm (Figure 10B), on observe de larges domaines 

nématiques et la formation de domaines précholestériques et des domaines 

précholestériques/cholestériques.   
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Pour une interdistance de plots de 200 µm (Figure 10C), la présence de domaines 

nématiques et précholestériques est observée. L’alternance régulière de bandes sombres et 

claires formant un motif d’empreintes digitales (Giraud-Guille 1989) témoigne également de la 

présence de domaines cholestériques. Ainsi, ces organisations se rapprochent de celles 

observées dans les ostéons (Giraud-Guille 1988). 

Pour une distance inter-plots de 240 µm (Figure 10D), des domaines nématiques sont 

observés, avec semble-t-il des domaines cholestériques, par l’agencement plus régulier 

d’alternances de bandes sombres et claires. Ces domaines sont intercalés avec des domaines qui 

semblent isotropes, car ils restent sombres après rotation de 45° de l’analyseur et du polariseur. 

Cette observation indique que la distance inter-plots est trop grande pour étudier un effet de 

confinement dans les conditions fixées.  

De ces observations, pour les études des autres paramètres, nous avons sélectionné la 

chambre dont la distance inter-plots est 200 µm. Les observations de confinement à cette 

interdistance confortent l’échelle des distances interostéons validée dans le chapitre précédent.  
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Figure 10 : Observations en lumière polarisée des textures de biréfringence à partir d’une solution initiale de 

collagène de 40 mg/mL après t=J+3 dans les chambres microfluidiques dont la distance inter-plots est 

respectivement 75 (A), 120 (B), 200 (C) et 240 µm (D). Nématique (jaune), précholestérique (orange) et 

cholestérique (rouge). 
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D’un point de vue physico-chimique, le collagène est une molécule semi-rigide (Sun et 

al. 2002) avec une longueur de persistance comprise entre 12 et 40 nm dans l’eau (Lovelady et 

al. 2013) et 161 nm dans l’acide acétique (Amis et al. 1985). La longueur de persistance permet 

de caractériser la rigidité intrinsèque d’un polymère. La répétition sur plusieurs réseaux de plots 

de l’organisation cristal-liquide indique une anisotropie à grande échelle. Cependant, comme 

nous le verrons plus loin dans le chapitre, la notion d’ancrage à la surface du verre et du PDMS 

induit ces organisations. 

Même s’il est difficile de conclure quant à la concentration du collagène à un temps t 

étant donné que l’évaporation des solvants au sein de la chambre n’est pas forcément 

homogène, l’observation de différentes phases cristal-liquides au sein des chambres confirme 

l’intérêt de travailler avec une interdistance biomimétique de plots de 200 µm. Des études en 

atmosphère contrôlée (température, pression), comme cela avait été envisagé initialement, 

seraient bien entendu plus concluantes Néanmoins, les observations menées en lumière 

polarisée nous ont permis de démontrer qu’en jouant sur la distance inter-plots, nous 

pouvions contrôler l’auto-assemblage des molécules de collagène autour des plots.  

 

2. Effet de la concentration en collagène 
 

Comme indiqué en début de chapitre, plusieurs solutions acido-solubles de collagène 

ont été préparées. L’effet possible de la concentration en collagène sur les assemblages observés 

a été étudié en changeant la concentration initiale de la solution de collagène soit donc 40, 50, 

65 et 80 mg/mL, correspondant respectivement à des agencements isotropes, précholestériques 

P*, précholestériques P et cholestérique selon la littérature (Salameh et al. 2020). Nous avons 

étudié l’évolution des textures de biréfringence à une distance inter-plots fixée à 200 µm, qui 

est la distance moyenne que nous avons estimée sur nos observations précédentes, pendant 3 

jours d’évaporation lente des solvants.  La Figure 11 représente les observations à t=J+3  
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De façon intéressante, des textures de biréfringence associées à une géométrie 

nématique sont observées à t=0 (Annexe) même avec la solution de collagène à 40 mg/mL, qui 

est la concentration en dessous de la transition isotrope-anisotrope. Ceci peut être dû aux effets 

de cisaillement induits par la seringue et la pression de la chambre microfluidique sur la lame 

de verre. Après trois jours d’étude, des domaines nématiques, précholestériques et 

cholestériques peuvent être observées par lumière polarisée (respectivement encadrés jaunes, 

oranges et rouges) (Figure 11A, B, C et D). Cependant, on observe que la coexistence de ces 

organisations à un même temps n’est pas aussi bien marquée ; la géométrie observée sur 

l’ensemble des chambres tend à être plus homogène. De manière intéressante, les organisations 

observées à une concentration initiale en collagène de 65 mg/mL (Figure 11C) rappellent celles 

de coupes transverses d’ostéons dits « clairs » (Ascenzi et Bonucci 1968 ; Giraud-Guille 1988) 

(Figure 12). 

Comme mentionné précédemment, la concentration du collagène au sein de la chambre 

ne peut être spécifiquement déterminée lors des observations in situ. De plus, la température de 

la pièce n’étant pas contrôlée (20 °C ± 2°C) avec précision, elle peut aussi avoir un impact sur 

ces transitions de phases (Engel et Catchpole 1970). Ainsi, il est difficile de conclure si les 

agencements observés s’effectuent aux mêmes concentrations que celles discutées pour le 

diagramme de phase (Giraud-Guille et Besseau 1998 ; Gobeaux et al. 2007) ou si la cinétique 

y est modifiée. Néanmoins, une comparaison systématique à partir de différentes concentrations 

peut nous aider à identifier d’éventuelles modifications sur les organisations résultantes.   

La concentration initiale de la solution acido-soluble de collagène ne semble pas affecter 

le processus d’auto-assemblage des molécules de collagène. Ce facteur physico-chimique 

permet une cinétique plus rapide lorsque la concentration est initialement plus élevée (65 ou 80 

mg/mL). Cependant, (i) la présence de domaines cholestériques dans le tissu biologique est 

avérée (Giraud-Guille et al. 2005), or l’analogue cristal-liquide in vitro d’une telle organisation 

est observé en lumière polarisée à partir d’une concentration en collagène de 80 mg/mL, ce qui 

n’est pas le cas dans notre modèle microfluidique où l’on observe des domaines apparentés à 

une géométrie précholestérique P* (Figure 11D) ; et (ii) sur la même figure, la présence de 

domaines isotropes (flèche) est observée. La présence de telles organisations paraît surprenante 

in vitro, or, in vivo la présence de domaines isotropes a été étudiée dans le tissu osseux (Weiner 

et al. 1999 ; Reznikov et al. 2014). 
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Figure 11 : Observations en lumière polarisée des textures de biréfringence en fonction de la concentration initiale 

en collagène à t=J+3 dans une chambre microfluidique avec interdistance de 200 µm : 40 (A), 50 (B), 65 (C) et 

80 (D) mg/mL.  



Chapitre 3 : Vers l’os cortical par une structuration microfluidique 

150 
 

Les observations les plus intéressantes dans une perspective de biomimétisme semblent 

être obtenus pour les cellules 200 µm avec une concentration initiale de collagène à 65 mg/mL. 

Après 3 jours étude, la concentration en collagène peut avoir dépassé la concentration critique 

de transition précholestérique/cholestérique à 80 mg/mL in vitro. En effet, si on fait le parallèle 

avec la chambre à 40 mg/mL où l’on observe des domaines précholestériques normalement 

observés au-dessus de 45 mg/mL, une augmentation de l’ordre de 15 mg/mL semble être 

atteinte au sein des chambres après 3 jours. Pour la suite, nous nous sommes limités à 

l’utilisation des solutions de collagène concentrées à 40 comme témoin et à 65 mg/mL comme 

modèle à développer.  

 

 

Figure 12 : Représentations schématiques des différentes orientations fibrillaires des ostéons et leur observation 

respective en lumière polarisée : a) ostéon clair ; b) ostéon intermédiaire et c) ostéon sombre. Reproduit de 

Giraud-Guille 1988. 

 

3. Effet de surface de la chambre microfluidique  
 

Les chambres microfluidiques sont fabriquées en PDMS, qui est un élastomère de la 

famille des siloxanes. Après réticulation, le PDMS est hydrophobe grâce aux groupements 

méthyls présents en surface. Or, nos solutions acido-solubles de collagène contiennent de l’eau. 

Il nous a donc semblé pertinent d’étudier l’organisation tridimensionnelle du collagène en 

modifiant la surface du PDMS pour confirmer la pertinence de notre modèle microfluidique.   
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Pour cela, les chambres microfluidiques ont été placées pendant 30 secondes sous 

plasma O2 afin de nettoyer et d’activer la surface pour la rendre hydrophile pour le début de 

l’étude. Dans la littérature, il est démontré que la formation de groupements silanols par 

prétraitement plasma permet d’augmenter l’adsorption de biomolécules à la surface du PDMS 

(Jastrzebska et al. 2018). Nous avons étudié l’effet de l’état de surface sur une chambre 

d’interdistance de plots 200 µm à 40 et 65 mg/mL, mais les observations ont mené aux mêmes 

résultats. Nous montrons ici en Figure 13, les observations en lumière polarisée sur un réseau 

de 15 plots après deux jours d’évaporation.  

Les mêmes textures de biréfringence sont observées à la différence près que la longueur 

de persistance de la molécule de collagène semble plus grande sans (Figure 13A) qu’avec 

traitement plasma (Figure 13B). En effet, comme discuté précédemment, la flexibilité de la 

molécule de collagène lui permet de s’organiser tridimensionnellement. Dans nos modèles, les 

molécules sont ancrées à la surface selon un ancrage planaire (Oswald et Pieranski 2000), c’est-

à-dire qu’elles sont parallèles à la surface du PDMS. Sur une surface hydrophile, les molécules 

de collagène ne peuvent plus s’ancrer sur le PDMS, les organisations cristal-liquides ne sont 

pas les mêmes d’un réseau de plots à l’autre. Les ancrages des molécules mènent à la formation 

de défauts topologiques caractéristiques des phases cristal-liquides observées, nous reviendrons 

plus tard sur ces phénomènes dans le chapitre. 

Malgré cette différence, l'organisation similaire entre les 2 échantillons nous indique 

qu’un traitement plasma n'est pas nécessaire pour notre modèle microfluidique. En effet, de 

nombreux travaux dans la littérature montrent que, même si la surface est hydrophobe, le PDMS 

peut adsorber des biomolécules, dont le collagène, à la surface (Toepke et Beebe 2006). 
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Figure 13 : Observations en lumière polarisée des textures de biréfringence à t=J+3 au sein d’une chambre 

microfluidique d’interdistances de plots de 200 µm à une concentration initiale de 40 mg/mL de la solution de 

collagène. (A) sans traitement et (B) avec traitement plasma.  

 

4. Effet de la géométrie du réseau de plots 
 

Dans les chambres microfluidiques utilisées jusqu’à présent, les plots sont disposés dans 

un réseau carré (Figure 14A). Ici, un nouveau modèle de texturation microfluidique a été utilisé, 

basé sur un pavage de Penrose de type 3 de quasi-symétrie 5 (Figure 14B et C). Les plots sont 

alors organisés dans un arrangement apériodique de deux différents losanges. Nous avons fait 

ici l’hypothèse que créer localement du désordre dans le réseau de plots, pouvait 

déstabiliser l’organisation tridimensionnelle répétitive du collagène.  
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Figure 14 : Clichés en lumière blanche d'une chambre microfluidique texturée dont les plots sont disposés dans 

un réseau carré, surlignés par pointillés rouges (A) et dans un motif type pavage de Penrose de symétrie 3, 

surlignés par pointillés verts et bleus (B). (C) Représentation schématique d’un pavage de Penrose de symétrie 

3. Le désordre local est induit par la juxtaposition de deux losanges différents.  

 

Nous avons étudié le désordre en comparant les textures de biréfringence observées à 

t=J+3 à partir de notre concentration témoin (40 mg/mL) et de notre concentration d’étude (65 

mg/mL) avec une chambre microfluidique d’interdistances de plots (réseau carré) de 200 µm 

et la chambre à motif pavage de Penrose.  

Les observations en lumière polarisée montrent que les molécules de collagène s’auto-

assemblent et qu’une répétition des textures de biréfringence est observée dans chaque réseau 

de 4 plots au sein d’un réseau carré (Figure 15A et C).  

Ce qui contraste nettement avec les études précédentes est qu’au sein d’un réseau 

hétérogène (Figure 15B et D), différents domaines cristal-liquides coexistent selon la distance 

entre les plots dans un réseau apériodique (Figure 15B). De la même manière que 

précédemment, il est difficile d’observer la présence des domaines cholestériques du fait de 

l’épaisseur des chambres. Des domaines isotropes sont également observés lorsque la distance 

interplots augmente. Les auto-assemblages autour des plots ne sont pas reproductibles d’un 

réseau de plots à l’autre. Un désordre local du réseau de plots induit donc la formation de 

différents domaines cristal-liquides non répétitifs entre chaque réseau de plots. Ce modèle 

s’inscrit donc dans une démarche d’apparence plus biomimétique (différentes interdistances) 

que les modèles utilisés jusqu’à maintenant ici et dans la littérature (Jusoh et al. 2015 ; Blin et 

al. 2016). Cependant, il serait envisageable d’étudier l’organisation du collagène sur une 

chambre dont le motif serait totalement aléatoire (diamètre, interdistances, hauteur de plots). 
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Figure 15 : Clichés en lumière polarisée des textures de biréfringence observées avec une concentration initiale 

en collagène de à 40 (A)(B) et à 65 mg/mL (C) (D) à t=J+3 d’une chambre microfluidique dont les plots sont 

organisés dans un réseau carré (A) (C) et dans un pavage de Penrose (B) (D). Nématique (jaune), précholestérique 

(orange) et cholestérique (rouge). 
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Or, comme nous l’avons montré Figure 12 dans ce chapitre et en Figure 8 du Chapitre 

2, les travaux dans la littérature ont démontré que suivant l’orientation des molécules de 

collagène, l’observation des textures de biréfringence des ostéons est différente. On peut alors 

imaginer que les domaines cristal-liquides observés dans nos modèles sont issus de différentes 

orientations du contre-plaqué (Giraud-Guille 1988 ; Skedros et al. 2013). 

 

5. Effet de la force ionique en vue de la co-précipitation 

collagène/hydroxyapatite 
 

Pour pouvoir reproduire l’architecture du tissu osseux à l’échelle suprafibrillaire, les 

précurseurs minéraux acides de l’hydroxyapatite, dont la force ionique est identique à celle dans 

le plasma sanguin (Wang et al. 2012), ont été ajoutées dans la solution initiale de collagène. 

Les observations en lumière polarisée des textures de biréfringence sans (Figure 16A) et en 

présence (Figure 16B) des précurseurs minéraux d’hydroxyapatite ne permettent pas de 

conclure d’un effet de la phase minérale sur l’organisation résultante des molécules de 

collagène dans les conditions expérimentales établies. En effet, les mêmes textures de 

biréfringence sont observées (Figure 11C). Ceci est en accord avec les travaux précédents 

effectués au laboratoire mais sur des matrices de collagène en 3D de plus grands volumes 

(Wang et al. 2012). Nous sommes allés caractériser plus finement ces échantillons après 

remontée de pH pour induire la co-précipitation des molécules de collagène en fibrilles et des 

cristaux d’hydroxyapatite notamment afin de pouvoir observer ou pas le co-alignement des 

fibrilles et des cristaux d’hydroxyapatite caractéristique du tissu osseux (Weiner et Traub 1986 ; 

Fratzl et al. 2004).  
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Figure 16 ; Clichés en lumière polarisée des domaines cristal-liquides observés à t=J+3 d’une solution de 

collagène concentrée à 65 mg/mL sans (A) et en présence (B) des précurseurs acides d’hydroxyapatite. Nématique 

(jaune), précholestérique (orange) et cholestérique (rouge) 

 

Après remontée de pH, nous avons ensuite caractérisé la matrice fibrillaire. Par MEB, 

l’observation de l’orientation des fibrilles de collagène (Figure 17) est plus ardue même si on 

peut encore distinguer les organisations (flèche blanche/noire montrant respectivement un 

défaut ancré au plot et un arrangement concentrique). Ceci indique que le minéral est aligné 

avec le réseau tridimensionnel de fibrilles de collagène et qu’il n’y a pas de formation de 

sphérulites (Wang et al. 2012). 
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Figure 17 : Cliché en MEB de la matrice de collagène Coll/200/4% minéralisée après 48 h d’exposition aux 

vapeurs d’ammoniaque. Les flèches indiquent les organisations fibrillaires visibles : défaut en blanc et 

arrangement concentrique en noir. 
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Le taux de minéralisation des matrices de collagène minéralisées est déterminé par 

analyses thermogravimétriques (ATG). Comme décrit dans Matériels et Méthodes (Partie VI 

– 2.1), la perte de masse entre TA et 200°C correspond à l’évaporation de l’eau physisorbée 

(Legeros 1978). Cette perte d’eau à la surface des fibrilles correspond à environ 90% de la 

masse totale de la matrice initialement introduite, c’est pourquoi nous l’avons négligé pour 

calculer le taux de minéralisation dans nos matrices Ensuite, de 200 à 600°C, l’eau chimisorbée 

et le collagène sont dégradés en H2O et CO2 ; la concentration en collagène se calcule donc à 

partir de 200°C. On détermine une concentration pour la matrice, dont le thermogramme est 

présenté en Figure 18, une concentration en collagène de 85 mg/mL, ce qui concorde avec 

l’augmentation d’environ 15 mg/mL que nous avions établi par rapport à nos observations en 

lumière polarisée. La perte de masse liée à l’hydroxyapatite a lieu entre 600 et 1000°C. Le taux 

de minéralisation d’une matrice est calculé en fonction de la masse de la phase organique et de 

la phase minérale. On en déduit donc que le taux de minéralisation moyen de nos matrices de 

collagène minéralisées est d’environ 7%. Ce taux est en accord avec les résultats précédents du 

laboratoire pour des matrices 3D de plus gros volume (Wang et al. 2012) où le taux de 

minéralisation est compris entre 5 et 10% avec ce procédé de co-précipitation.  
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Figure 18 : Thermogramme de la matrice Coll/120/6,5%/HA avec (orange) ou sans (bleu) prise en compte de 

l’eau physiosorbée.. 

 

Des analyses en diffusion des rayons X aux petits angles (SAXS) en transmission ont 

été faites afin de caractériser plus finement l’interaction entre la phase minérale et les fibrilles 

de collagène (Figure 19A). Nous avons pour cela comparé nos échantillons à des échantillons 

de références d’os décalcifiés (Figure 19B). Les études ont été faites en montant les échantillons 

dans des capillaires de borosilicate de 1 mm pour les matrices de collagène et de 2 mm pour les 

échantillons d’os décalcifiés. L’intensité observée sur les clichés à des angles 2ϴ particuliers 

correspond à des distances caractéristiques sondées dans nos échantillons. On observe une forte 

diffusion anisotrope (flèches blanches) dans nos matrices de collagène et les échantillons d’os 

décalcifiés. Cette anisotropie est observée par l’intensité de diffusion plus importante qui 

indique une orientation particulière des fibrilles à grande échelle ce qui concorde avec les 

observations faites dans la littérature sur l’anisotropie du tissu osseux (Rinnerthaler et al. 1999 ; 

Cedola et al. 2007 ; Grünewald et al. 2020).  
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Les profils linéaires 1D des gels et des os en fonction du vecteur q (Figure 19C) sont 

obtenus par accumulation radiale des clichés en 2D. Par la formule reliant le vecteur q aux 

distances interréticulaires d (q= (4π/λ)*sin(ϴ/2) = 2π/d), on remonte à la distance interfibrillaire 

dans nos matrices de collagène minéralisées qui est d’environ ~1,2 nm avec q= 0,5307 Å contre 

~1,4 nm sans minéral avec q= 0,4848 Å. Ces résultats sont en accord avec les données de la 

littérature qui montrent qu’en présence de minéral, la distance interfibrillaire diminue 

(Glimcher 1984 ; Landis et al. 1990, Fratzl et al. 1992/2012). Il est intéressant de noter qu’une 

distance de 1,3 nm est également retrouvée dans nos échantillons de référence d’os décalcifiés 

de brebis (q= 0,5336 Å). Cette distance interfibrillaire similaire entre matrice de collagène 

minéralisé et os décalcifiés indique que (i) nos matrices sont faiblement minéralisées et (ii) que 

la décalcification de l’os n’est que partielle, il reste du minéral résiduel au sein du tissu. Ceci 

avait été également observé dans le cas des matrices denses de collagène de plus gros volumes 

(Wang et al. 2012 ; Nassif et al. 2010) indiquant que ce faible degré de minéralisation est 

inhérent au procédé de co-précipitation dans les expérimentales choisies (e.g. concentration).  

 

Figure 19 : Clichés en 2D de diffusion des RX aux petits angles d’un os de brebis décalcifié à l’EDTA (A) et d’une 

matrice de collagène 200/6,5% (B). Les profils linéaires de l’intensité et du vecteur q sont pris le long de 

l’orientation axiale (C). 
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Je n’ai malheureusement pas pu inclure à temps dans ce manuscrit les résultats des 

observations des matrices denses de collagène par MET pour caractériser plus finement la 

microstructure du réseau de collagène et l’interface collagène/apatite. En effet, des problèmes 

techniques sur le microscope m’ont empêché de les observer jusqu’à maintenant. Il en est de 

même pour la caractérisation de la phase minérale par RMN à l’état solide du 31P qui aurait 

confirmé la nature de la phase minérale.  

Il serait très intéressant pour la suite de ce travail d’effectuer des analyses plus 

approfondies par 3D SAXS (Georgiadis et al. 2015 ; Seidel et al. 2012), ainsi que des 

caractérisations simultanées WAXS-SAXS (White et al. 1977 ; Gupta et al. 2006) par 

rayonnement synchrotron sur nos matrices de collagène comme cela a été effectué 

précédemment sur des matrices denses collagène/apatite au laboratoire (Nassif et al. 2010) et 

sur les échantillons d’os décalcifiés de références auraient pu nous renseigner plus finement sur 

l’ultrastructure de nos matériaux.  

III. Défauts topologiques des organisations cristal-liquides 
 

En parallèle, des études en PolScope ont été menées en collaboration avec Franck 

Artzner et Arnaud Bardouil à Rennes (IPR) afin d’étudier les phénomènes de défauts des cristal-

liquides que nous avons évoqués au Chapitre 1. Les mesures d’azimuth et de retardance nous 

ont permis de déterminer les orientations à 360° des molécules de collagène dans les chambres 

microfluidiques. La retardance (intensité des couleurs) traduit la biréfringence de la solution de 

collagène dans la chambre à l’interface air/collagène. Ce phénomène indique donc que la 

solution de collagène se concentre comme nous l’avions envisagé auparavant.  
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Comme indiqué précédemment, lors de l’étalement de la goutte et au cours de 

l’évaporation des solvants, le collagène va s’organiser localement suivant différentes 

orientations. De par la topologie du réseau de la chambre microfluidique et de l’ancrage des 

molécules de collagène à la surface du PDMS, ces orientations ne peuvent pas toujours être 

compatibles avec la transition cholestérique, c’est-à-dire que d’autres orientations du collagène 

(autres phases cristal-liquides) sont en contact avec des orientations susceptibles de mener à des 

géométries cholestériques car l’espace libre disponible ne permet pas au collagène de 

s’organiser corrrectement. Ces incompatibilités vont alors former ce qu’on appelle des 

défauts topologiques, qui sont des points de contacts entre les différentes orientations. Ces 

défauts vont se traduire par des mesures d’azimuth différentes, c’est-à-dire un changement de 

couleur abrupt. L’overlay mesuré nous permet de donner l’orientation des molécules dans 

l’espace (perpendiculaire aux traits blancs) comme montré sur la Figure 20. En fonction de 

l’interdistance des plots dans le réseau carré, la localisation des défauts diverge légèrement 

comme cela est illustré avec deux exemples : 120 et 200 µm. Ici, les clichés ont été pris à t=J+1. 

Comme pour la MOLP, j’ai choisi ici des clichés représentatifs de mes observations qui ont 

duré plusieurs jours et qui ont dû être répétées afin de vérifier la reproductibilité des 

phénomènes observés. Cela a constitué une grande partie de mon travail de thèse.  Pour 

l’illustrer, des planches d’observations reflétant cette étude ont été placées en Annexes. 

Pour une interdistance de 120 µm, on observe en moyenne deux défauts dans un réseau 

de 4 plots (Figure 20A). La présence de défauts supplémentaires peut être due aux impuretés 

(poussières ou rugosité du PDMS) présentes en surface. La position des défauts est 

reproductible d’un réseau à l’autre, l’un est situé entre les plots (cercle), et l’autre semble être 

ancré aux plots (+). Pour une interdistance de 200 µm, les défauts observés sont différents d’un 

réseau à l’autre avec la présence de 2 ou 3 défauts (Figure 20B). L’interdistance augmentant, il 

est possible d’envisager l’augmentation du nombre d’incompatibilités d’orientations.  

Le collagène se réorganise au cours de l’évaporation des solvants en suivant son 

diagramme de phase (Besseau et Giraud-Guille 1998) et le nombre de défauts par réseau de 

plots semble augmenter avec l’interdistance. J’ai donc émis l’hypothèse qu’à l’interdistance 

biomimétique de 200 µm, la présence de défauts soit favorisée par l’espace disponible dans le 

tissu biologique.  
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Afin d’améliorer notre compréhension sur les procédés d’auto-assemblage du collagène 

autour des plots, nous avons induit la fibrillogénèse in vitro des molécules de collagène afin de 

fixer l’organisation à l’état fibrillaire. Des études par MEB au laboratoire et microscopie 

électronique à balayage aux ions hélium (SHIM) à Dublin (Trinity College, Département 

d’Ingénierie Biomédicale) ont été faites. 

 

 

Figure 20 : Clichés en PolScope de la solution de collagène en milieu microtexturé réseau carré d’interdistance 

de plots de 120 (A) et 200 (B) µm avec une concentration initiale de collagène à 65 mg/mL après t=J+3. Les 

flèches blanches sont l’overlay des orientations mesurées. + défauts ancrés au plots, ○ défauts entre 4 plots, ▲ 

défaut triple.  
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Les observations de matrices en MEB nous permettent de constater que le motif de la 

chambre microfluidique est bien conservé (Figure 21A). A plus fort grandissement, on observe 

que les fibrilles s’organisent de façon concentrique autour du plot (Figure 21B) (cercle jaune). 

Cependant, une orthogonalité des fibrilles au point d’ancrage du défaut établi précédemment 

semble indiquer la présence de défauts topologiques caractéristiques d’un nématique de type 

+1/2 (Oswald et Pieranski 2000) (Figure 21C). Ces observations se confirment lorsque l’on 

utilise une matrice d’interdistance de plots de 240 µm (Figure 21D). J’ai émis l’hypothèse que 

le défaut situé près du plot pouvait être le point de départ de la cholestérisation des 

orientations (Figure 21E). 

 

 

Figure 21 : Clichés en MEB de l'organisation tridimensionnelle des fibrilles de 200/8% (A) et 240/8% (D) après 

48 h d’exposition aux vapeurs d’ammoniac. (B) et (E) sont des grandissements respectifs de (A) et (D). (C) Défaut 

topologique de type +1/2 dans l’organisation nématique. Reproduit de Oswald et Pieranski 2000. 
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Notons que nous avions présenté dans le Chapitre 1 les différents défauts topologiques 

liés aux organisations cristal-liquides nématiques et cholestériques. La phase cholestérique, 

appelée également nématique chiral ou mésophase frustrée, possède en plus des défauts liés aux 

rotations autour de l’axe cholestérique, les défauts de la phase nématique (Kléman et Friedel 

1969). Sans caractérisation de l’ultrastructure par MET, nous ne pouvons donc confirmer 

ou infirmer la présence d’une organisation cholestérique. 

En parallèle, nous avons pu confirmer la pertinence de nos observations en les 

comparant à des échantillons de référence d’os décalcifiés de dromadaire (Figure 22A et A’) et 

de brebis (Figure 22B et B’). En effet, nous avons pu observer également la présence de ce 

même type de défauts topologiques (rectangles rouges). Des conflits d’organisations de la 

matrice organique au sein du tissu biologique pourraient conduire à la formation de ces défauts 

qui se traduisent par des changements abrupts des orientations fibrillaires. Ce phénomène 

n’ayant pas été étudié dans la littérature, il serait intéressant de déterminer si la formation de 

ces défauts est inhérente aux phénomènes de remodelage osseux ou si l’apparition de ces 

défauts est visible dès la primo-formation du tissu osseux.  

 

 

Figure 22 : Clichés en MEB des échantillons de références d’os corticaux et trabéculaires décalcifiés à l’EDTA 

de dromadaires (A)(A’) et de brebis (B)(B’). 
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Néanmoins, il a déjà été fait mention de la présence de défauts topologiques dans le tissu 

osseux mais à une autre échelle, par un contrôle cellulaire. Il est décrit que les ostéocytes 

imposent localement (à l’échelle de 10 µm) l’organisation spatiale des lamelles osseuses 

(Skedros et al. 2006 et 2013). 

Nous avons ensuite étudié nos échantillons par microscopie électronique à balayage aux 

ions hélium SHIM. Cette technique de microscopie a permis une meilleure profondeur de 

champ et ainsi d’observer l’organisation fibrillaire à l’interface du plot/collagène (Figure 23A). 

On observe de façon intéressante la même organisation sous forme de strates concentriques 

(flèches blanches) entre l’échantillon de synthèse et celle d’un échantillon biologique à savoir 

l’interface d’un vaisseau sanguin et de la MEC d’un ostéon d’os de brebis (Figure 23B). Notons 

également la similarité des observations à une échelle plus locale au sein d’une lacune de 

Howship, qui est une cavité dans le tissu osseux de faible densité creusée par les ostéoclastes, 

après décellularisation (Figure 23C). Comme en MEB, on observe bien à l’extérieur du plot 

des domaines fibrillaires orientés avec une homogénéité en taille de fibrilles (Figure 23A).  

Notre modèle paraît donc pertinent pour étudier à cette échelle la formation des 

organisations des fibrilles de collagène du tissu osseux.  
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Figure 23 : (A) Clichés en SHIM de l’organisation fibrillaire du collagène dans le plot et clichés MEB à l’interface 

vaisseau sanguin/MEC d’os de brebis (B) et dans une lacune de Howship (x1000) (C).(C) reproduit de Boyde et 

Hobdell 1969. 
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IV. Conclusion 
 

Afin d’étudier les phénomènes physico-chimiques impliqués dans la morphogénèse du 

tissu osseux et ainsi pouvoir reproduire in vitro l’organisation suprafibrillaire de l’os à l’échelle 

du tissu cortical, nous avons élaboré des modèles microfluidiques biomimétiques de ce tissu. 

Nous avons ciblé différents paramètres à étudier tels que le confinement, la concentration 

initiale en collagène, l’état de surface, la géométrie et la présence de la phase minérale, afin de 

pouvoir contrôler l’arrangement spatial des fibrilles de collagène.  

Nous avions établi au préalable une échelle de grandeur de distances interostéons à 200 

µm. Par l’étude des textures de biréfringences dans des chambres d’interdistances de plots 

différentes, nous avons pu observer des organisations cristal-liquides similaires à celles 

observées dans le tissu biologique (Giraud-Guille 1988) pour une distance de plots de 200 µm, 

ce qui valide notre modèle entre billes de verre.  

L’étude systématique à partir de solutions initiales de collagène de concentrations 

différentes a permis d’observer la présence de différentes organisations assimilées à des 

géométries cristal-liquides par lumière polarisée au même temps. De manière intéressante, la 

cinétique est plus rapide à partir de solutions plus concentrées cependant, il n’a pas été observé 

d’effet de la concentration sur l’organisation des domaines anisotropes. De manière 

intéressante, ces motifs biréfringents présentent une répétabilité à grande échelle (mm) dans un 

réseau de plots modèle. La perturbation de ce réseau en modifiant l’agencement du réseau de 

plots a induit un désordre dans l’organisation des molécules de collagène. Ce modèle plus 

biomimétique d’un point de vue structural a permis de mettre en avant le désordre potentiel 

dans les organisations organiques du tissu osseux.  
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Nous avons été capables de minéraliser nos matrices comme les matrices obtenues 

précédemment au laboratoire sur de plus grands volumes (Wang et al. 2012). L’étude des 

clichés 2D SAXS nous a permis de déterminer la distance interfibrillaire dans nos matrices en 

accord avec des échantillons d’os partiellement décalcifiés et les ordres de grandeurs établis 

dans la littérature (Lee et Glimcher 1991). L’anisotropie de diffusion a également montré un 

alignement du collagène à grande distance. Compte-tenu des résultats obtenus précédemment 

avec des matrices hybrides denses au laboratoire, le minéral semble co-aligné avec l’axe 

principal des fibrilles de collagène. Cependant, il nous faudrait confirmer cela par une analyse 

couplée SAXS-WAXS. Il serait intéressant d’étudier l’effet du minéral à différentes forces 

ioniques, l’apatite modifie les propriétés mécaniques et la mobilité du collagène, ce qui devrait 

ralentir la formation des phases cristal-liquides.  

Les observations en PolScope et en MEB des matrices de collagène ont permis de mettre 

en avant la présence de défauts topologiques d’organisations aux points d’ancrage du collagène 

à la surface des chambres. Ces défauts sont le fruit d’incompatibilités d’orientations fibrillaires 

différentes. En parallèle, le même type de défaut a pu être observé dans des échantillons d’os 

décalcifiés. Cette observation conforte l’hypothèse d’Yves Bouligand sur l’existence de 

domaines cristal-liquides dans les tissus biologiques (Bouligand 1978 ; Bouligand et Giraud-

Guille 1985) et il en découle une question quant à la période de formation de ces défauts 

puisqu’ils semblent être répartis dans l’ensemble du tissu : apparaissent-ils lors de 

l’ostéogénèse ou sont-ils formés (plus localement) lors du remodelage osseux ? Il serait 

intéressant d’observer des coupes histologiques de tissus osseux sains de différentes espèces à 

différents âges afin d’infirmer ou de confirmer ces hypothèses.  

Ces modèles microfluidiques biomimétiques nous ont permis d’étudier l’influence de 

différents facteurs physico-chimiques. De futures études sur ces modèles nécessiteraient de 

pouvoir fixer avec précision la température, l’humidité et la pression afin que la cinétique soit 

contrôlée. Du fait des problèmes techniques liés au modèle initialement envisagé, le flux ici est 

« statique », il serait donc intéressant d’observer ce système en appliquant un écoulement 

continu de la solution de collagène afin d’étudier le régime d’écoulement des fluides au sein de 

la chambre (laminaire ? turbulent ?).  L’ancrage des molécules devrait être favorisé par un 

régime laminaire (contact avec les parois plus marqué car vitesse plus faible du flux). 
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De plus, il serait intéressant de développer un modèle théorique des différents 

phénomènes physico-chimiques observés (ancrage des cristaux-liquides lyotropes, défauts 

topologiques) afin de pouvoir faire le parallèle avec des observations de pathologies telles que 

l’ostéoporose.   

  



Chapitre 3 : Vers l’os cortical par une structuration microfluidique 

 

171 
 

Références bibliographiques 

 

Amis, E. J., C. J. Carriere, J. D. Ferry, et A. Veis. 1985. « Effect of pH on collagen flexibility 

determined from dilute solution viscoelastic measurements ». International Journal of 

Biological Macromolecules 7 (3): 130-34. 

Ascenzi, A., et E. Bonucci. 1968. « The compressive properties of single osteons ». The 

Anatomical Record 161 (3): 377-91. 

Belamie, E., G. Mosser, F. Gobeaux, et M. M. Giraud-Guille. « Possible transient liquid crystal 

phase during the laying out of connective tissues: α-chitin and collagen as models ». Journal of 

Physics: Condensed Matter 18: S115–S129.  

Bersini, S., J. S. Jeon, G. Dubini, C. Arrigoni, S. Chung, J. L. Charest, M. Moretti, et R. D. 

Kamm. 2014. « A microfluidic 3d in vitro model for specificity of breast cancer metastasis to 

bone ». Biomaterials 35, 8: 2454-61.  

Blin, A., A. Le Goff, A. Magniez, S. Poirault-Chassac, B. Teste, G. Sicot, K. A. Nguyen, F. S. 

Hamdi, M. Reyssat, et D. Baruch. 2016. « Microfluidic model of the platelet-generating organ: 

beyond bone marrow biomimetics ». Scientific Reports 6 (1): 21700. 

Boyde, A., et M. H. Hobdell. 1968. « Scanning electron microscopy of lamellar bone ». 

Zeitschrift Für Zellforschung Und Mikroskopische Anatomie 93 (2): 213-31.  

Bouligand Y. 1978. « Liquid crystals and their analogs in biological systems ». Solid state 

physics, supplement 14. 

Bouligand, Y., et M.-M. Giraud-Guille. 1985. « Spatial organization of collagen fibrils in 

skeletal tissues: analogies with liquid crystals ». In Biology of Invertebrate and Lower 

Vertebrate Collagens, édité par A. Bairati et R. Garrone, 115-34. NATO ASI Series. Boston, 

MA: Springer US. 

Cabodi, M., N. Won Choi, J. P. Gleghorn, C. S. D. Lee, L. J. Bonassar, et A. D. Stroock. 2005. 

« A microfluidic biomaterial ». Journal of the American Chemical Society 127, 40: 13788-89. 



Chapitre 3 : Vers l’os cortical par une structuration microfluidique 

172 
 

Cedola, A., M. Mastrogiacomo, S. Lagomarsino, R. Cancedda, C. Giannini, A. Guagliardi, M. 

Ladisa, M. Burghammer, F. Rustichelli, et V. Komlev. 2007. « Orientation of mineral crystals 

by collagen fibers during in vivo bone engineering: an x-ray diffraction imaging study ». 

Spectrochimica Acta Part B: Atomic Spectroscopy, A Collection of Papers Presented at the 18th 

International Congress on X-Ray Optics and Microanalysis (ICXOM 2005), 62 (6): 642-47. 

Cherpak, V., V. F. Korolovych, R. Geryak, T. Turiv, D. Nepal, J. Kelly, T. J. Bunning, O. D. 

Lavrentovich, W. T. Heller, et V. V. Tsukruk. 2008. « Robust chiral organization of cellulose 

nanocrystals in capillary confinement ». Nano Letters 18: 6770-77.  

Domachuk, P., K. Tsioris, F. G. Omenetto, et D. L. Kaplan. 2010. « Bio-microfluidics: 

biomaterials and biomimetic designs ». Advanced Materials 22, 2: 249-60.  

Engel, M. B., et H. R. Catchpole. 1970. « Thermal effects on birefringence of tendon with 

aging ». Proceedings of the Society for Experimental Biology and Medicine 133 (1): 260-63.  

Fratzl, P., S. Schreiber, et K. Klaushofer. 1996. « Bone mineralization as studied by small-angle 

X-Ray scattering ». Connective Tissue Research 34 (4): 247-54. 

Fratzl, P., H. S. Gupta, E. P. Paschalis, et P. Roschger. 2004. « Structure and mechanical quality 

of the collagen–mineral nano-composite in bone ». Journal of Materials Chemistry 14 (14): 

2115-23. 

Fratzl, P. 2012. « A composite matter of alignment ». Science 335 (6065): 177-78.  

Georgiadis, M., M. Guizar-Sicairos, O. Gschwend, P. Hangartner, O. Bunk, R. Müller, et P. 

Schneider. 2016. « Ultrastructure organization of human trabeculae assessed by 3D SSAXS and 

relation to bone microarchitecture ». PLOS ONE 11 (8): e0159838.  

Giraud-Guille, M. M. 1988. « Twisted plywood architecture of collagen fibrils in human 

compact bone osteons ». Calcified Tissue International 42, 3: 167-80. 

Giraud‐Guille, M-M. 1989. « Liquid crystalline phases of sonicated type in collagen ». Biology 

of the Cell 67 (1): 97-101. 

Giraud-Guille M-M., et Besseau L. 1998. « Banded patterns in liquid crystalline phases of type 

I collagen: relationship with crimp morphology in connective tissue architecture ». Connective 

Tissue Research 37 (3-4): 183-93.  



Chapitre 3 : Vers l’os cortical par une structuration microfluidique 

 

173 
 

Giraud Guille M.M., Mosser G., Helary C., et Eglin D. 2005. « Bone matrix like assemblies of 

collagen: From liquid crystals to gels and biomimetic materials ». Micron 36: 602-8. 

Glimcher, M. J., H. Muir, A. Miller, D. C. Phillips, et R. J. P. Williams. 1984. « Recent studies 

of the mineral phase in bone and its possible linkage to the organic matrix by protein-bound 

phosphate bonds ». Philosophical Transactions of the Royal Society of London. B, Biological 

Sciences 304 (1121): 479-508.  

Gobeaux, F., E. Belamie, G. Mosser, P. Davidson, P. Panine, et M.-M. Giraud-Guille. 2007. 

« Cooperative ordering of collagen triple helices in the dense state ». Langmuir 23 (11): 

6411-17.  

Gobeaux, F., G. Mosser, A. Anglo, P. Panine, P. Davidson, M. -M. Giraud-Guille, et E. 

Belamie. 2008. « Fibrillogenesis in dense collagen solutions: A physicochemical study ». 

Journal of Molecular Biology 376: 1509-22.  

Gupta, H. S., J. Seto, W. Wagermaier, P. Zaslansky, P. Boesecke, et P. Fratzl. 2006. 

« Cooperative Deformation of Mineral and Collagen in Bone at the Nanoscale ». Proceedings 

of the National Academy of Sciences 103 (47): 17741-46. 

Granke, M., A. Gourrier, F. Rupin, K. Raum, F. Peyrin, M. Burghammer, A. Saïed, et P. 

Laugier. 2013. « Microfibril orientation dominates the microelastic properties of human bone 

tissue at the lamellar length scale ». PLOS ONE 8 (3): e58043. 

Grayson, A. C. Richards, I. S. Choi, B. M. Tyler, P. P. Wang, H. Brem, M. J. Cima, et R.Langer. 

2003. « Multi-pulse drug delivery from a resorbable polymeric microchip device ». Nature 

Materials 2, 11: 767-72.  

Grünewald, T. A., M. Liebi, N. K. Wittig, A. Johannes, T. Sikjaer, L. Rejnmark, Z. Gao, et al. 

2020. « Mapping the 3D orientation of nanocrystals and nanostructures in human bone: 

indications of novel structural features ». Science Advances 6 (24): eaba4171. 

Guo, C., et L. J. Kaufman. 2007. « Flow and magnetic field induced collagen alignment ». 

Biomaterials 28 (6): 1105-14. 

Hung, L.-H., et A. Phillip Lee. 2007. « Microfluidic devices for the synthesis of nanoparticles 

and biomaterials ». J. Med. Biol. Eng. 27: 7. 



Chapitre 3 : Vers l’os cortical par une structuration microfluidique 

174 
 

Jastrzebska, E., A. Zuchowska, S. Flis, P. Sokolowska, M. Bulka, A. Dybko, et Z. Brzozka. 

2018. « Biological characterization of the modified poly(dimethylsiloxane) surfaces based on 

cell attachment and toxicity assays ». Biomicrofluidics 12 (4): 044105. 

Jusoh, N., S. Oh, S. Kim, J. Kim, et N. L. Jeon. 2015. « Microfluidic vascularized bone tissue 

model with hydroxyapatite-incorporated extracellular matrix ». Lab on a Chip 15: 3984-88.  

Kawaguchi, K., R. Kageyama, et M. Sano. 2017. « Topological defects control collective 

dynamics in neural progenitor cell cultures ». Nature 545: 327-31.  

Kim, D. S., S. Čopar, U.Tkalec, et D. Ki Yoon. 2018. « Mosaics of topological defects in 

micropatterned liquid crystal textures ». Science Advances 4, (11): 8064.  

Kleman, M., et J. Friedel. 1969. « Lignes de dislocation dans les cholestériques ». Le Journal 

de Physique Colloques 30 (C4): C4-43-C4-53.  

Lama M., F. M. Fernandes, A. Marcellan, J. Peltzer, M. Trouillas, S. Banzet, M. Grosbot, et al. 

2020. « Self-assembled collagen microparticles by aerosol as a versatile platform for injectable 

anisotropic materials ». Small 16 (4): 1902224.  

Landis, W. J., J. Moradian-oldak, et S. Weiner. 1991. « Topographic imaging of mineral and 

collagen in the calcifying turkey tendon ». Connective Tissue Research 25 (3-4): 181-96.  

Lanfer, B., U. Freudenberg, R. Zimmermann, D. Stamov, V. Körber, et C. Werner. 2008. 

« Aligned fibrillar collagen matrices obtained by shear flow deposition ». Biomaterials 29 (28): 

3888-95. 

Lee D.D. et M.J. Glimcher. 1991. « Three-dimensional spatial relationship between the collagen 

fibrils and the inorganic calcium phosphate crystals of pickerel (Americanus americanus) and 

herring (Clupea harengus) bone ». Journal of Molecular Biology 217 (3): 487-501. 

Lee, J.-H., Y. Gu, H. Wang, et W. Y. Lee. 2012. « Microfluidic 3D bone tissue model for high-

throughput evaluation of wound-healing and infection-preventing biomaterials ». Biomaterials 

33: 999-1006. 

Lee P., R. Lin, J. Moon et L. P. Lee. 2006. « Microfluidic alignment of collagen fibers for in 

vitro cell culture ». Biomed Microdevices 8 :35-41.  

LeGeros, R. Z., G. Bonel, et R. Legros. 1978. « Types of “H2O” in human enamel and in 

precipitated apatites ». Calcified Tissue Research 26 (1): 111-18.  



Chapitre 3 : Vers l’os cortical par une structuration microfluidique 

 

175 
 

Lovelady, H. H., S. Shashidhara, et W. G. Matthews. 2014. « Solvent specific persistence length 

of molecular type I collagen ». Biopolymers 101 (4): 329-35.  

Nassif, N., F. Gobeaux, J. Seto, E. Belamie, P. Davidson, P. Panine, G. Mosser, P. Fratzl, et 

M.-M. Giraud Guille. 2010. « Self-assembled collagen−apatite matrix with bone-like 

hierarchy ». Chemistry of Materials 22 (11): 3307-9. 

Opathalage, A., M. M. Norton, M. P. N. Juniper, B. Langeslay, S. Ali Aghvami, S. Fraden, et 

Z. Dogic. 2019. « Self-organized dynamics and the transition to turbulence of confined active 

nematics ». Proceedings of the National Academy of Sciences 116: 4788-97.  

Oswald, P., et Pieranski P. 2000. « Les cristaux liquides : concepts et propriétés physiques 

illustrés des expériences, Tome 1 ». Gordon and Breach Science Publishers. 

Paguirigan, A., et D. J. Beebe. 2006. « Gelatin based microfluidic devices for cell culture ». 

Lab on a Chip 6: 407-13 

Pazzaglia, U. E., T. Congiu, M. Marchese, F. Spagnuolo, et D. Quacci. 2012. « Morphometry 

and patterns of lamellar bone in human haversian systems ». The Anatomical Record 295 (9): 

1421-29. 

Puleo M., C., W. McIntosh Ambrose, T. Takezawa, J. Elisseeff, et T.-H. Wang. 2009. 

« Integration and application of vitrified collagen in multilayered microfluidic devices for 

corneal microtissue culture ». Lab on a Chip 9: 3221-27. 

Reznikov, N., R. Shahar, et S. Weiner. 2014. « Three-dimensional structure of human lamellar 

bone: the presence of two different materials and new insights into the hierarchical 

organization ». Bone 59: 93-104.  

Rinnerthaler, S., P. Roschger, H. F. Jakob, A. Nader, K. Klaushofer, et P. Fratzl. 1999. 

« Scanning small angle X-Ray scattering analysis of human bone sections ». Calcified Tissue 

International 64 (5): 422-29. 

Salameh C., F. Salviat, E. Bessot, M., J.-M. Chassot, E. Moulongui, Y. Wang, et al. 2020. 

« Origin of transparency in scattering biomimetic collagen materials ». Proceedings of the 

National Academy of Sciences 117 (22): 11947-53. 

Saw, T. B., A. Doostmohammadi, V. Nier, L. Kocgozlu, S. Thampi, Y. Toyama, P.Marcq, C. 

Teck Lim, J. M. Yeomans, et B. Ladoux. 2017. « Topological defects in epithelia govern cell 

death and extrusion ». Nature 544: 212-16. 



Chapitre 3 : Vers l’os cortical par une structuration microfluidique 

176 
 

Seidel, R., A. Gourrier, M. Kerschnitzki, M. Burghammer, P. Fratzl, H. Shikhar Gupta, et W. 

Wagermaier. 2012. « Synchrotron 3D SAXS analysis of bone nanostructure ». Bioinspired, 

Biomimetic and Nanobiomaterials 1 (2): 123-31.  

Skedros, J. G., S. D. Mendenhall, C. J. Kiser, et H. Winet. 2009. « Interpreting cortical bone 

adaptation and load history by quantifying osteon morphotypes in circularly polarized light 

images ». Bone 44 (3): 392-403.  

Skedros, J. G., A. N. Knight, G. C. Clark, C. M. Crowder, V. M. Dominguez, S. Qiu, D. M. 

Mulhern, S. W. Donahue, B. Busse, B. I. Hulsey, M. Zedda et S. M. Sorenson. 2013. « Scaling 

of haversian canal surface area to secondary osteon bone volume in ribs and limb bones ». 

American Journal of Physical Anthropology 151 (2): 230-44. 

Skedros, J. G., M. S. Doutré, et D. J. Weaver. 2016. « Proximate mechanisms involved in the 

formation of secondary osteon morphotypes ». Osteologie 25 (2): 101-12. 

Skedros, J. G., D. J. Weaver, et M. S. Doutré. 2016. « Osteocyte size, shape, orientation, and 

population density ». Osteologie 25 (2): 92-100. 

Stone, H. A., et S. Kim. 2001. « Microfluidics: basic issues, applications, and challenges ». 

AIChE Journal 47: 1250-54.  

Sun, Y.-L., Z.-P. Luo, A. Fertala, et K.-N. An. 2002. « Direct quantification of the flexibility 

of type I collagen monomer ». Biochemical and Biophysical Research Communications 295 

(2): 382-86.  

Tan, W., et T. A. Desai. 2004. « Layer-by-layer microfluidics for biomimetic three-dimensional 

structures ». Biomaterials 25: 1355-64.  

Toepke, M. W., et D. J. Beebe. 2006. « PDMS absorption of small molecules and consequences 

in microfluidic applications ». Lab on a Chip 6 (12): 1484-86.  

Wang Y., T. Azaïs, M. Robin, A. Vallée, C. Catania, P. Legriel, G. Pehau-Arnaudet, F. 

Babonneau, M.-M. Giraud-Guille, et N. Nassif. 2012. « The predominant role of collagen in 

the nucleation, growth, structure and orientation of bone apatite ». Nature Materials 11 (8): 

724-33. 

Wang Y., J. Silvent, M. Robin, F. Babonneau, A. Meddahi-Pellé, N. Nassif, et M. M. Giraud 

Guille. 2011. « Controlled collagen assembly to build dense tissue-like materials for tissue 

engineering ». Soft Matter 7 (20): 9659-64.  



Chapitre 3 : Vers l’os cortical par une structuration microfluidique 

 

177 
 

Weiner, S., W. Traub, et H. D. Wagner. 1999. « Lamellar bone: structure–function relations ». 

Journal of Structural Biology 126 (3): 241-55.  

Weiner, S., et W. Traub. 1986. « Organization of hydroxyapatite crystals within collagen 

fibrils ». FEBS Letters 206 (2): 262-66. 

White, S. W., D. J. S. Hulmes, A. Miller, et P. A. Timmins. 1977. « Collagen–mineral axial 

relationship in calcified turkey leg tendon by X-Ray and neutron diffraction ». Nature 266 

(5601): 421-25.  

 

 

 

  



Chapitre 3 : Vers l’os cortical par une structuration microfluidique 

178 
 

 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Chapitre 4 : Mésophases de collagène à 

porosité contrôlée 
  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



Chapitre 4 : Mésophases de collagène à porosité contrôlée 

180 
 

Tables des matières du Chapitre 4 

Chapitre 4 : Mésophases de collagène à porosité contrôlée .............................. 179 

I. Vers l’os trabéculaire par un procédé d’émulsion ou d’agents porogènes .......... 186 

1. Procédé « foaming » : Carbonates d’ammonium (NH4)2CO3 ................................. 187 

2. Réplique de matériaux macroporeux ....................................................................... 189 

3. Procédés d’émulsion collagène-huile ou ségrégation de phases ............................. 192 

1. Ségrégation de phases collagène/glycérol............................................................ 193 

2. Emulsion collagène-coprah .................................................................................. 195 

4. Templating par utilisation d’agents porogènes ........................................................ 199 

II. Conclusion .................................................................................................................. 203 

Références bibliographiques ........................................................................................... 205 

 

 

 

 

 

 

 

 



Chapitre 4 : Mésophases de collagène à porosité contrôlée 

 

181 
 

Dans la littérature, différents travaux portent sur la synthèse de matériaux visant à 

reproduire la porosité de l’os trabéculaire qui le plus souvent appartiennent au domaine des 

biomatériaux. On peut distinguer 4 catégories de ces matériaux en fonction de leur nature 

chimique : céramiques, polymères synthétiques, polymères naturels et composites (O’Brien 

2011 ; Giannoudis et al. 2005 ; Moore et al. 2001). Les procédés de synthèse de ces matériaux 

sont variés, allant du frittage au freeze-casting en passant par la calcination et mènent à des 

domaines de taille de pores qui ne sont pas toujours dans la gamme de celles qui sont observées 

dans l’os. Je vais présenter ici quelques-uns de ces matériaux acellulaires pour illustrer leur 

diversité. 

La bibliographie dédiée aux céramiques frittées à base d’hydroxyapatite (Figure 1A, B 

et C) ou de phosphate tricalcique (TCP) (Figure 1D et E) (Tancred et al. 1998 ; Landi et al. 

2003 ; Seebach et al. 2010 ; Buckley et O’Kelly 2010) est conséquente. Ces matériaux sont 

commercialisés compte tenu de leur faible coût lié à la nature des composants non-

immunogènes et très facilement stérilisables sans dénaturation. Ces biomatériaux possèdent de 

très bonnes propriétés mécaniques avec une rigidité mécanique élevée (module de Young), et 

permettent une différenciation cellulaire des ostéoblastes (Ambrosio et al. 2002). Ils sont décrits 

comme ostéoconducteurs. Cependant, même si ces matériaux sont proches en termes de 

composition de la phase minérale du tissu osseux, leur fragilité (ils présentent une faible 

élasticité et une surface cassante) et leur faible taux de dégradation par les cellules ne permettent 

pas d’induire une ostéoinduction (Tancred et al. 1998 ; Conz et al. 2005). Notons que les 

hydroxyapatites sont de par le procédé de synthèse (traitement thermique) très cristallisées ce 

qui peut expliquer leur faible résorption laquelle est favorisée par le TCP (forte solubilisation). 

La nature intrinsèque de la céramique implique la présence de porosités afin que l’implant 

puisse s’intégrer dans le défaut en étant colonisé par les cellules. Néanmoins, plus la céramique 

est poreuse, moins ses propriétés mécaniques sont bonnes (elle devient plus fragile) mais plus 

la colonisation cellulaire est favorisée. L’inverse (plus la matrice est dense, plus les propriétés 

mécaniques sont bonnes et plus la colonisation cellulaire est faible) est également vrai ce qui 

explique une gamme de macroporosités de ces matériaux (Figure 1). Ceci constitue une grande 

différence avec l’os autologue, matériau de référence ou « gold standard » (Bauer et al. 2000), 

prélevé de la crête iliaque et dont les fragments denses ne nécessitent aucune macroporosité 

pour être résorbés (hormis celle formée par leur assemblage au sein du défaut). De nouvelles 

céramiques à basse température possédant une meilleure réactivité sont en développement 

(Denry et Holloway 2014 ; Chevalier et Gremillard 2009). 
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Figure 1 : Clichés en MEB de céramiques macroporeuses synthétisées à partir d’HA (A)(B)(C) et de β-TCP. La 

porosité des céramiques varie entre 100-200 µm. (A)(D) reproduits de Tancred et al. 1998 ; (B) reproduit de Landi 

et al. 2003 ; (C) reproduit de Buckley et O’Kelly 2010 et (E) reproduit de Seebach et al. 2010. 

 

Les polymères synthétiques sont proposés pour combler les défauts osseux lors de 

fractures (Carson et Bostrom 2007). Ils présentent l’avantage d’être facilement stérilisables (pas 

de dénaturation) et ont un faible coût (Haugen et al. 2019). On peut retrouver le polyuréthane 

(PU) (Figure 2A) (Gorna et Gogolewski 2003/2006 ; Spaans et al. 1998), le polystyrène (PS) 

(Figure 2B) (Bokhari et al. 2007), l’acide polyglycolique (PGA), le polyméthylacrylate 

(PMMA) (Figure 2C) (Han et al. 2011), le polycaprolactone (PCL) (Figure 2D) (Scaffaro et 

al. 2016 ; Salerno et al. 2009) et le poly-L-lactide (PLA) (Figure 2E) (Coombes et Heckman 

1991 ; Bolland et al. 2008 ; Scaffaro et al. 2016). Ils présentent également l’avantage de pouvoir 

adopter des architectures particulières car ils sont aisément manipulables (par impression 3D 

par exemple) (Murphy et Atala 2014). Par contre, ils ne sont pas, ou très peu, résorbables 

menant souvent à une réaction inflammatoire (Babensee et al. 1998 ; Eglin et al. 2009 ; Baker 

et al. 2015). Le défaut est donc difficilement comblé par du nouveau tissu (Glowacki et al. 

1986). Ils ne présentent également pas d’interactions biologiques avec les cellules 

environnantes. On entend ici par interactions biologiques, la capacité d’un matériau à ne pas 

être le plus inerte possible mais qu’il fasse réagir le tissu vivant de l’hôte de façon appropriée 

afin qu’il puisse faciliter les interactions. Enfin, la nature chimique des traitements, très loin 

d’une approche biomimétique était pour nous à écarter.  
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Figure 2 : Clichés en MEB de matrices poreuses de polymères synthétiques. (A) polyuréthane, reproduit de Gorna 

et Gogolewski 2003 ; (B) polystyrène, reproduit de Bokhari et al. 2007 ; (C) PMMA, reproduit de Han et al. 2011 ; 

(D) et (E) PCL et PLA, reproduits de Scaffaro et al. 2016. 

 

Les biopolymères quant à eux présentent l’avantage d’être bioactifs et de promouvoir 

la différenciation et croissance cellulaires. Ils sont résorbables par l’organisme et permettent 

donc de promouvoir la formation du nouveau tissu. Les biopolymères généralement utilisés 

sont la gélatine (Figure 3A) (Wu et al. 2010), l’alginate (Figure 3B) (Venkatesan et al. 2015 ; 

Sun et Tan 2013), le chitosane (Figure 3C) (Madihally et Matthew 1999 ; Saravanan et al. 

2016 ; Shamekhi et al. 2017), la cellulose (Figure 3D) (Zaborowska et al. 2010 ; Petrauskaite 

et al. 2013) et les protéoglycanes. Cependant, ces matériaux sont peu organisés.  

Des matériaux à base de collagène ont également été synthétisés (Figure 3E et F) (Chen 

et al. 2017 ; Callegari et al. 2007 ; Zitnay et al. 2018). La porosité de ces matériaux formée par 

compression ou ice-templating est proche de la porosité de l’os trabéculaire. Cependant, la 

densité dans les travées et la structure de ces matériaux ne sont pas biomimétiques du tissu 

osseux, les propriétés mécaniques résultantes ne sont donc pas semblables. On ne retrouve pas 

l’organisation en contre-plaqué torsadé de la matrice organique. 
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Figure 3 : Clichés en MEB de matériaux macroporeux à base de polymères naturels. (A) gélatine, Wu et al. 2010 ; 

(B) alginate, Moshaverinia et al. 2012 ; (C) chitosane, Madihally et Matthew 1999 ; (D) cellulose, Zaborowska et 

al. 2010 ; (E) (F) collagène, Callegari et al. 2007 et Zitnay et al. 2018. 

 

Afin d’améliorer la formation d’une interface biomatériau-tissu (vs. encapsulation du 

biomatériau), des matériaux composites ont été développés (Damien et Parsons 1991) dans 

l’idée de concilier les avantages des deux matériaux. Ces composites sont généralement des 

céramiques/polymères synthétiques (Figure 4A) (Cao et Kuboyama 2010 ; Xie et al. 2012), 

polymères synthétiques/naturels (Figure 4B) (Chen et al. 2001 ; Ngiam et al. 2009), 

biopolymère/minéraux (Figure 4C et D) (Hatton et al. 2019 ; Yokohama et al. 2005 ; Pek et al. 

2008), biopolymères de nature différente (Figure 4E et F) (O’Brien et al. 2004 ; Tan et al. 

2009). Cependant, ici encore, ces matériaux ne sont pas biomimétiques en termes 

d’organisation tridimensionnelle et de propriétés mécaniques notamment car l’organisation de 

la matrice organique du tissu osseux trabéculaire n’est pas reproduite.  
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Figure 4 : Clichés en MEB de matériaux poreux composites. (A) PGA- β-TCP, Cao et Kuboyama 2010 ; (B) PLGA-

collagène, Chen et al. 2001 ; (C) alginate-bioactive glass, Hatton et al. 2019 ; (D) collagène-CaP, Yokohama et 

al. 2015 ; (E) gélatine-chitosane-hyaluronane, Tan et al. 2009 ; (F) collagène-GAG, O’Brien et al. 2004. 

 

La microstructure du tissu osseux joue un rôle majeur dans les propriétés notamment 

pour la différenciation cellulaire (Murphy et al. 2014). De plus, il a été montré que des matrices 

diluées de collagène possédant une forte charge en minéral, possédaient un module élastique 

du même ordre que des matrices de collagène non minéralisées mais dont l’organisation 

fibrillaire mimait localement celle trouvée dans l’os (~ 1 GPa) (Nassif et al. 2010). Ces résultats 

ont mis en valeur que l’assemblage suprafibrillaire de la matrice organique conditionnait les 

propriétés mécaniques du matériau.  

La plupart des matériaux poreux synthétiques ne parviennent pas à remplir ces critères. 

Les recherches associées se focalisent sur la reproduction de la macrostructure de l’os 

trabéculaire car ils sont bien souvent constitués de composants non-résorbables comme décrit 

précédemment.  

Ainsi, puisque les propriétés du tissu sont directement liées à la structure, nous faisons 

l’hypothèse que si l’on reproduit les mêmes architectures organiques tridimensionnelles 

avec la même composition (fibrilles de collagène de taille homogène, cristaux 

d’hydroxyapatite carbonatée, eau) que celles du tissu biologique visé, ici le tissu osseux 

trabéculaire, alors nous serons en mesure d’obtenir les mêmes réponses notamment en 

terme de comportements cellulaires (e.g. colonisation, différenciation, croissance). Ceci 

constitue en l’absence d’additifs (facteurs de croissance et/ou cellules) pour nous le seul 

moyen de mettre en place des matériaux ostéoinducteurs compétitifs à la greffe autologue.  
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L’objectif est ici d’appliquer in vitro des contraintes géométriques sur les mésophases 

du collagène afin de reproduire l’organisation suprafibrillaire hiérarchique de l’os à l’échelle 

du tissu trabéculaire en induisant ici aussi du confinement et, ainsi, également d’un point de 

vue fondamental d’identifier les paramètres physico-chimiques impliqués dans la 

morphogénèse de ce tissu. Les contraintes imposées visent à contrôler l’arrangement 3D des 

domaines en contre-plaqués torsadés autour de macropores, que l’on retrouve in vivo alignés le 

long des trabécules osseuses (Figure 5 Chapitre 2). Ils suivent un arrangement concentrique 

dans le tissu compact comme vu dans le chapitre précédent (Chapitre 3). 

Dans cette démarche bioinspirée, nous avons imaginé plusieurs stratégies de synthèse 

(foaming, émulsion, ségrégation de phases, microparticules) visant à reproduire la porosité de 

l’os trabéculaire en mimant l’interaction os trabéculaire-moelle osseuse. Nous avons pour cela 

dû établir préalablement les caractéristiques de l’os trabéculaire tels que la taille des trabécules 

osseuses et le diamètre moyen des macropores, (Tableau 1 Chapitre 2). Puis, choisir le procédé 

et par ce biais le composant permettant de générer des macropores aux dimensions fixées au 

sein de notre matrice de collagène. Ces procédés me semblent plus complexes que celui établi 

pour l’os cortical car une nouvelle contrainte est rajoutée : créer de la porosité interconnectée. 

 

I. Vers l’os trabéculaire par un procédé d’émulsion ou d’agents 

porogènes 
 

Comme décrit dans le Chapitre 1, l’os trabéculaire est formé d’un réseau 

tridimensionnel de travées osseuses délimitant des macropores interconnectés. La moelle 

osseuse est retrouvée à l’intérieur des macropores (Farhi 2009). On distingue la moelle osseuse 

rouge, riche en cellules mésenchymateuses, de la moelle osseuse jaune, riche en adipocytes. 

L’interaction entre le tissu et la moelle osseuse dans la morphogénèse des tissus osseux est 

encore méconnue dans la littérature (Hoffman et al. 2019 ; Fazzi et al. 2002).  
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Les connaissances et le savoir-faire relatif au collagène au laboratoire ont permis de 

réaliser des matrices denses de collagène mimant l’organisation locale en contre-plaqué torsadé 

de la matrice organique du tissu osseux (Wang et al. 2011 et 2012). Afin de créer de la porosité 

au sein d’une matrice de collagène, nous allons présenter plusieurs stratégies qui ont été mises 

en place : (i) un procédé de type « foaming » avec le dégagement gazeux de dioxyde de carbone 

par la décomposition thermique de carbonate d’ammonium, (ii) la réplique de matériaux 

macroporeux, (iii) l’émulsion hydrophile/hydrophobe et (iv) l’utilisation d’agents porogènes. 

Les préparations et les traitements de toutes les matrices sont résumés dans le Tableau dans le 

chapitre Matériels et Méthodes. 

 

1. Procédé « foaming »: Carbonates d’ammonium (NH4)2CO3 

 
 

Le carbonate d’ammonium (NH4)2CO3 est un sel d’ammonium NH4
+ et de carbonate 

CO3
2-. Il se décompose thermiquement entièrement à 58°C en NH3(g) et CO2(g). L’idée ici a été 

d’utiliser cette décomposition thermique partielle à TA afin d’introduire du CO2(g) au sein d’une 

solution de collagène concentrée pour faciliter la formation de bulles et de NH3(g) afin de fixer 

cette structure. En effet, il n’était pour nous pas envisageable de chauffer afin d’éviter la 

dénaturation irréversible du collagène en gélatine.  

Des matrices denses de collagène (> 250 mg/mL) ont été synthétisées par le procédé de 

dialyse inverse/injection continue (Wang et al. 2011) à partir d’une solution acide de collagène 

peu concentrée (1 mg/mL). L’ajout de carbonate d’ammonium a été effectué dans une seconde 

seringue reliée au moule d’injection lors du temps d’équilibre du gradient formé au sein du 

moule (Figure 5).  

 



Chapitre 4 : Mésophases de collagène à porosité contrôlée 

188 
 

 

Figure 5 : Schéma illustrant où le carbonate d'ammonium a été utilisé dans les matrices de collagène. 

 

Dans le cas de ces matrices denses de collagène synthétisées en présence de carbonates 

d’ammonium au sein d’une autre seringue relié au même moule d’injection, on peut observer à 

l’œil nu que les matrices ne semblent pas présenter de porosités (Figure 6).  

 

 

Figure 6 :  Photo d'une matrice dense de collagène synthétisée en présence de carbonates.  

 

L’observation de ces matrices en MEB met en évidence des matériaux denses en 

collagène présentant une organisation anisotrope sur une dizaine de micromètres (Figure 7A, B 

et C). On observe à la surface de la matrice des irrégularités, de l’ordre du micron (Figure 7D), 

qui pourraient être dues à la formation de gaz par la décomposition thermique du carbonate 

d’ammonium. La formation de porosités au sein de la matrice de collagène aurait notamment 

nécessité une plus forte pression de gaz. De plus, l’échelle des irrégularités n’est pas la même 

que celle observée dans le tissu biologique. Ce procédé n’était donc pas adapté en l’état à notre 

objectif et était trop contraignant à mettre en place. 
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Figure 7 : Clichés en MEB d'une matrice de collagène préparée par injection continue/dialyse inverse en présence 

de carbonates. (A), (B) et (C) la matrice est dense et des domaines anisotropes sont observés ; (D) des petites 

porosités ouvertes sont observées en surface de la matrice.  

 

2. Réplique de matériaux macroporeux 
 

Le principe ici a été de faire des répliques de matériaux présentant une macroporosité 

rappelant celle de l’os trabéculaire. Pour cela, nous avons répliqué un morceau de sucre à l’aide 

d’une résine élastomère. Le concept est illustré dans la Figure 8. Ce modèle simple de sucre a 

été choisi pour différentes raisons : 1) le sucre est soluble dans l’eau en vue de son élimination, 

2) un réseau macroporeux interconnecté est présent entre les microcristaux de sucre, et 3) le 

sucre est un produit accessible dans le commerce. L’idée a été ensuite d’injecter la solution de 

collagène au sein de la réplique du sucre.  

Une résine polymère (PDMS) est versée sur le sucre, qui est ensuite placé dans une 

étuve à 60°C pendant 48 h afin de réticuler le PDMS. Le sucre est ensuite éliminé de la résine 

élastomère par H2O. Ces modèles sont ensuite placés au sein du moule d’injection. Le collagène 

a été injecté selon le même procédé décrit dans le chapitre Matériels et Méthodes (Partie III – 

2). La matrice résultante est exposée aux vapeurs d’ammoniac dans un dessiccateur pendant 48 

h après injection/équilibre afin d’induire la précipitation des fibrilles de collagène. 
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Figure 8 : Principe de la réplique de la porosité du sucre et matrice de collagène obtenue. 

 

La macroporosité de la réplique du modèle de sucre a été comparée à celle du tissu 

biologique par MEB. On observe que cette macroporosité est semblable avec des diamètres de 

pores qui sont proches de ceux que l’on souhaitait reproduire, c’est-à-dire environ 200 µm 

(Figure 9). Une étude par porosité Hg aurait permis de caractériser la distribution poreuse et de 

déterminer avec précision le diamètre moyen des pores formés. Il aurait également pu être 

intéressant d’effectuer une imprégnation sous-vide afin de pouvoir observer si toute la porosité 

peut être moulée.  
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Figure 9 : Clichés en MEB du (A) moule PDMS-sucre et (B) d’un os trabéculaire de brebis décalcifié à l’EDTA. 
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Après injection de la solution de collagène par le biais du procédé de dialyse 

inverse/injection continue, on observe à l’œil nu que le moule est bien implanté au sein de la 

matrice (Figure 10). Cependant, il n’est pas possible de faire la distinction entre le collagène et 

le PDMS. Or, le PDMS étant un polymère chimiquement résistant, il n’a pas été possible de 

l’éliminer sans dénaturer le collagène ou sans abimer la structure 3D du matériau. Nous avons 

donc décidé de ne pas poursuivre les caractérisations de ce matériau et l’utilisation de ce 

procédé.  

 

 

Figure 10 : Photo d’une matrice de collagène préparée par injection continue/dialyse inverse en présence du 

moule PDMS-sucre. 

 

3. Procédés d’émulsion collagène-huile ou ségrégation de phases  
 

Pour les deux procédés, des rapports 50/50 produit/solution de collagène en volume ont 

été préparés dans des Eppendorfs, puis soniqués et vortexés afin de faciliter la diffusion des 

composés au sein de la solution concentrée de collagène. Une goutte d’indicateur coloré 

universel a été ajouté afin de pouvoir suivre l’évolution du pH lors de la diffusion de vapeurs 

d’ammoniac pendant 96 h pour induire la précipitation des fibrilles de collagène. La phase est 

ensuite « éliminée » en plaçant la matrice dans une étuve à 37°C pendant plusieurs jours (Figure 

11).  
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Figure 11 : Schémas illustrant les procédés de ségrégation de phases (A) et d'émulsion (B).  

 

1) Ségrégation de phases collagène/glycérol 

Dans le cas d’une ségrégation de phases, nous avons utilisé un composé : le glycérol. 

Le glycérol est un composé dont les interactions avec le collagène ont été étudiées dans la 

littérature pour ses propriétés de stabilisation de la triple hélice (Penkova et al. 1999). Sa 

viscosité (Segur et Oberstar 1951) lui donne des propriétés intéressantes dans notre étude. De 

plus, il est utilisé dans la littérature pour générer des scaffolds 3D par freeze-casting (Fu et al. 

2007 ; Porter et al. 2013) 

Le schéma du procédé est présenté dans la Figure 11A. Ici, l’idée était de mélanger la 

solution acido-soluble de collagène et le glycérol à grande vitesse afin d’induire une dispersion 

du collagène dans le glycérol. Sous vapeurs d’ammoniaque, les molécules de collagène 

précipitent tandis que le glycérol non. Le glycérol a été ensuite éliminé par des nettoyages 

successifs dans des bains de tampon phosphate (PBS). Ce procédé de ségrégation de phases 

nous a permis d’observer au sein de la matrice formée des différences de densité qui semblent 

indiquer la présence de porosités fermées (*) (Figure 12).  
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Figure 12 : Photo de la matrice collagène-glycérol 50/50 (40 mg/mL). La présence d’agglomérats est notée par 

une *. 

.  

En effet, les observations par MEB de la matrice permettent de mettre en évidence des 

hétérogénéités de structure. La présence de feuillets semble délimiter de larges macropores 

(Figure 13A). Cette structure rappelle l’observation de la porosité de l’os trabéculaire non 

décalcifié de brebis (Figure 13B) mais est différente de celle observée en Figure 9A. 

L’organisation des fibrilles de collagène dans les feuillets met en évidence des domaines 

d’alignements (Figure 13C) et des strates (Figure 13D) indiquant que ce procédé est prometteur 

pour l’objectif visé.  
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Figure 13 : Clichés en MEB de (A) la matrice collagène-glycérol 50-50 et (B) de l’os trabéculaire non décalcifié 

de brebis. Des organisations tridimensionnelles du collagène au sein de (A) sont observées avec des domaines (C) 

d’alignements et (D) de strates.  

 

Ce procédé permet de créer de la porosité au sein de la matrice de collagène, cependant 

il reste à prouver d’une part, la présence d’interconnectivité entre les pores et à en déterminer 

la morphologie (e.g. cylindres, feuillets) et d’autre part, d’effectuer des caractérisations en MET 

sur des coupes ultrafines et en MOLP sur des coupes histologiques afin de pouvoir conclure 

quant au caractère biomimétique des structures fibrillaires.   

 

2) Emulsion collagène-coprah 

L’émulsion a été effectuée avec deux liquides non miscibles qui ont été dans notre cas : 

(1) une solution acido-soluble de collagène, concentrée soit par évaporation soit par mise en 

solution des microparticules de collagène dans l’acide acétique, à 40 ou 65 mg/mL, et (2) de 

l’huile de coprah. L’huile de coprah est un composé hydrophobe riche en acides gras saturés 

dont la température de fusion est comprise entre 23 et 30°c selon son hydrogénation. 

L’utilisation de cette huile nous a permis de créer une émulsion collagène-coprah. Le coprah 

présente aussi l’avantage de pouvoir être facilement éliminée de la matrice de collagène à 35-

37°C sans dénaturer le collagène. Le processus est illustré dans la Figure 11B.  
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On a observé à l’œil nu, après élimination de l’excédent d’huile dans une étuve à 37°C 

pendant 48 h, la présence de porosités au sein de la matrice (Figure 14). 

 

 

Figure 14 : Photo de la matrice de collagène-coprah synthétisée par émulsion (40 mg/mL) après 48 h dans une 

étuve à 37°C. 

 

Nous avons ensuite observé par MEB la matrice afin de mettre en évidence la présence 

de cette porosité (Figure 15A). Les murs de la matrice sont denses et semblent homogènes en 

taille de fibrilles. On distingue la présence de porosités à la surface de la matrice lesquelles 

semblent présenter parfois une interconnectivité (*). L’ensemble des observations semblent 

indiquer un diamètre de pores variant entre 30 et 200 µm (Figure 15B), ce qui correspond à une 

échelle de valeurs satisfaisante par rapport à celle établie dans le Chapitre 2.  

A plus fort grandissement, on observe une texture des fibrilles particulière (Figure 15C). 

Ceci peut s’expliquer par la présence résiduelle de coprah lors de l’étape de fibrillogénèse. Il 

est en effet difficile d’éliminer l’intégralité de l’huile. Sans autre caractérisations, il est difficile 

de conclure quant à la présence d’organisations cholestériques des fibrilles sur les lamelles 

délimitant les pores.  

Bien que prometteur, ce procédé ne nous a pas permis de reproduire l’architecture 

tridimensionnelle de l’os trabéculaire. Ce procédé pourrait être amélioré en utilisant un solvant 

miscible avec l’huile de coprah ne dénaturant pas le collagène. Il aurait été aussi intéressant de 

pouvoir agiter l’émulsion à très grande vitesse tout en induisant la fibrillogénèse en même temps 

afin de figer l’émulsion.  
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Il serait nécessaire de vérifier si la totalité de l’huile de coprah est éliminée par ATG ou 

RMN. Afin de caractériser la macroporosité, il faudrait ici encore effectuer des études par 

porosimétrie Hg. De plus, l’observation de coupes histologiques de nos matériaux en lumière 

polarisée permettrait d’étudier les organisations anisotropes. 
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Figure 15 : Clichés en MEB d'une matrice collagène-coprah 50-50 (40 mg/mL). La présence de porosité ouverte 

est observée (A) (B). A plus fort grandissement, on observe un aspect fibrillaire particulier (C).  
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4. Templating par utilisation d’agents porogènes  
 

Pour les mêmes raisons évoquées que précédemment, des microparticules d’huile de 

coprah ont été utilisées comme agents porogènes. Elles ont été synthétisées à l’aide d’une unité 

d’encapsulation. Le procédé est illustré dans la Figure 16A. L’huile de coprah est atomisée par 

flux d’air, les microparticules sont immédiatement figées dans de l’azote liquide. Différents 

rapports collagène-microparticules en volume ont été étudiés afin de favoriser la présence des 

microparticules pour générer de la porosité interconnectée (Matériels et Méthodes). Le 

mélange coprah-collagène est maintenu dans un bain de glace afin de figer l’huile, puis placé 

dans un dessiccateur sous vapeurs d’ammoniaque pendant 96 h afin d’induire la fibrillogénèse. 

La porosité est révélée en plaçant l’échantillon dans une étuve à 37°C pendant 48 h (Figure 

16B), qui varie macroscopiquement de 50 à 300 µm.  

 

 

Figure 16 : Schéma illustrant le procédé de synthèse des microparticules d’huile de coprah (A) et de préparation 

de la matrice de collagène en présence des microparticules de coprah (B).  
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Etant donné, la température de fusion de l’huile de coprah, il n’a pas été possible de 

caractériser la taille de ces microparticules par les techniques mises à notre disposition au 

laboratoire. Cette information a été déduite par la dimension des pores dans nos matrices à l’œil 

nu et par MEB. 

Le procédé d’encapsulation nous a permis d’obtenir une poudre de microparticules 

d’huile de coprah. La vitesse et la pression d’injection sont fixées (cf. Matériels et Méthodes, 

V- 2).  

Il est à noter que lors de nos expériences, un facteur de rapidité d’exécution des tâches 

a dû être pris en compte étant donné que les microparticules sont directement figées dans de 

l’azote liquide. Il est nécessaire d’élaborer les mélanges microparticules/collagène rapidement 

afin que les microparticules de coprah ne fondent pas.  

Les observations en MEB des matrices obtenues suivant différents rapport 

collagène/microparticules en volume ont permis d’évaluer la formation de macroporosités au 

sein des matériaux. Les matrices sont homogènes et denses en fibrilles de collagène dans les 

murs.  

Pour des rapports 70/30 et 50/50 (Figure 17A et B), on a pu constater que la présence 

de macroporosités au sein de la matrice de collagène est relativement faible avec un diamètre 

moyen respectif de 100 et 20 µm (Figure 17A’ et B’).  

Pour un rapport 30/70 (Figure 17C), la présence de macroporosités est favorisée par 

l’augmentation du volume de microparticules de coprah. Ce rapport collagène/coprah est donc 

le plus adapté pour observer une interconnectivité des macropores.  

 



Chapitre 4 : Mésophases de collagène à porosité contrôlée 

 

201 
 

 

Figure 17 : Clichés par MEB des matrices de collagène synthétisées en présence de microparticules de coprah à 

différents rapports collagène/microparticules en volume : (A) 70/30 ; (B) 50/50 et (C) 30/70. Des clichés à plus 

fort grandissement (A’), (B’) et (C’) ont été faits de (A), (B) et (C) pour observer la macroporosité.  

 

Les observations par MEB d’une matrice 30/70 en volume montrent la présence de pores 

sur une large partie de l’échantillon avec un diamètre moyen d’environ 50 µm (Figure 18A), ce 

qui correspond à une échelle basse de la gamme de porosités établie pour l’os trabéculaire 

(Chapitre 2). De la porosité interconnectée est également observée au sein de la matrice (*) 

(Figure 18B). En ce qui concerne le réseau fibrillaire, de larges domaines d’alignements sont 

observés à plus fort grandissement (flèches blanches) (Figure 18C). 
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Figure 18 : Clichés en MEB de la matrice collagène-coprah (30/70 en volume) (40 mg/mL). La diamètre moyen 

observé des pores est de 50 µm (A). Des pores interconnectés sont observés par une * (B)(C). Les domaines 

d’alignements sont indiqués par des flèches blanches.  
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L’utilisation des microparticules de coprah en tant qu’agents porogènes permet, sans 

dénaturation du collagène, d’obtenir une porosité homogène qui semble. En comparaison avec 

les travaux de la littérature. La microporosité du tissu trabéculaire a été reproduite mais en 

travaillant sur des rapports coprah/collagène où le coprah est en fort excès, nous pourrions 

observer des tailles de pores plus importantes.  L’organisation fibrillaire de l’os trabéculaire ne 

semble pas atteinte car nous n’avons pu observer la présence de domaines cholestériques sur 

nos matrices, cependant en l’absence de caractérisations en MET, il est difficile de pouvoir 

réellement conclure sur l’organisation suprafibrillaire qui résulte de la formation de porosité au 

sein de la matrice de collagène. Il aurait également été intéressant de pouvoir visualiser le réseau 

formé par la porosité intrinsèque de notre matériau en 3D par tomographie RX mais également 

d’effectuer des coupes fines par faisceau d’ions focalisés FIB et les observer par MEB 

 

II. Conclusion  
 

Dans ce chapitre, nous avons proposé des voies de synthèse variées et originales pour 

reproduire l’organisation de l’os trabéculaire à l’échelle suprafibrillaire. Ces approches 

comprennent le procédé « foaming », la réplication à partir d’un moule, la séparation de phases, 

le templating par émulsion ou par un agent porogène. Certaines d’entre elles n’ont pas abouti. 

D’autres approches ont permis de reproduire la microporosité de l’os trabéculaire sans 

dénaturation du collagène. L’approche la plus prometteuse consiste à utiliser l’huile de coprah 

comme template. J’ai constaté que les interactions collagène/huile (hydrophile/hydrophobe) 

influencent l’aspect des fibrilles ; il faudra donc améliorer le procédé d’extraction de l’huile de 

coprah, qui est également un problème identifié récurrent dans les émulsions. J’ai pu identifier 

que l’immiscibilité entre l’huile et le collagène pouvait mener à la formation de porosités 

interconnectées similaires à celles observées dans le tissu biologique. Cependant, le réseau de 

macropores interconnectés et l’organisation en contre-plaqué torsadé n’ont pu être reproduits 

dans nos matrices. Ces procédés n’excluent cependant pas l’implication d’un rôle de la moelle 

osseuse dans la formation du tissu osseux trabéculaire et de l’effet du confinement dans la 

formation de ces porosités in vivo.  

En parallèle, l’utilisation du glycérol a permis d’élaborer des matériaux avec une texture 

en feuillets qui n’est pas la structure visée mais qui peut être intéressante pour la suite.  
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Je n’ai néanmoins pas pu davantage caractériser l’organisation tridimensionnelle de l’os 

trabéculaire à l’échelle suprafibrillaire et du réseau poreux. Des investigations en MET sur 

coupes ultrafines et MOLP sur coupes histologiques devraient nous renseigner sur une possible 

organisation en contre-plaqué au sein de nos modèles et du caractère mimétique ou pas de la 

macroporosité sur l’agencement spatial du collagène.  
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I. Liste des réactifs et des solutions 
 

Réactifs Nom Pureté 

CaCl2.2H2O Chlorure de calcium dihydraté ≥ 99% 

NaCl Chlorure de sodium ≥ 99% 

NaH2PO4.H2O 
Dihydrogénophospate de sodium 

monohydraté 
≥ 99% 

Na2HPO4.12H2O 
Hydrogénophosphate de sodium 

dodécahydraté 
≥ 99% 

NaHCO3 Bicarbonate de sodium ≥ 99% 

KCl Chlorure de potassium  

 

Solutions Composition chimique 

CH3COOH 0,5 M CH3COOH Purex 29 mL ; H2O distillée 2 L 

PBS (Phosphate Buffer Saline) x10 
NaCl 80 g ; KCl 2 g ; Na2HPO4.12H2O 28,9 g ; 

NaH2PO4.H2O 2,027 g ; H2O distillée 1 L 

PBS x1 PBS x10 dilué 10 fois 
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II. Préparation des solutions de collagène  
 

1. Extraction et purification du collagène de type I  
 

Solutions utilisées :  

CH3COOH 0,5 M CH3COOH Purex 29 mL ; H2O 1 L  

PBS (Phosphate Buffer Saline) x10 

NaCl 80 g ; KCl 2 g ;  

Na2HPO4.12H2O 28,9 g ; NaH2PO4.H2O 

2,027 g ; H2O distillée 1 L  

PBS (Phosphate Buffer Saline) x1 PBS x10 dilué au 1/10 ; H2O distillée 1 L 

NaCl 4 M NaCl 233,8 g ; H2O 1 L 

NaCl 4 M / CH3COOH 0,5 M  NaCl 233,8 g ; CH3COOH 0,5 M 1 L  

Tableau 1 : Composition des solutions utilisées pendant l'extraction du collagène. 

 

Le protocole d’extraction et de purification du collagène de type I est un procédé de 

routine effectué au laboratoire. Ce protocole nécessite de travailler en conditions stériles : toutes 

les solutions et le matériel sont stérilisés, soit par filtration soit par autoclave, et les 

manipulations se font sous hotte à flux laminaire dans une pièce climatisée à 20°C ± 4°C. Toutes 

les centrifugations ont été réalisées au laboratoire sur une centrifugeuse Avanti J-26 XP.  

 

1. Prélèvement des tendons 

L’extraction de collagène de type I est réalisée à partir de tendons de queues de rat de 

laboratoire de type Wistar âgés de 5 à 8 mois maximum n’ayant subi aucun traitement 

particulier (rats témoins). De manière générale, chaque lot de collagène a été préparé à partir 

d’une trentaine de queues de rats et mène à un volume final de collagène d’environ 1 L 

concentré à 2-5 mg/mL.  

Sous hotte à flux laminaire (PSM), les tendons sont prélevés à l’aide d’une pince coupe-

ongles en serrant à 1 cm de l’extrémité fine de la queue puis en cassant la vertèbre par rotation 

ce qui permet de tirer une partie du tendon formant une sorte de « fil ». Les tendons recueillis 

sont ensuite placés dans du PBS x1 et l’opération est répétée tous les centimètres tout au long 

de la queue. On évitera les derniers centimètres qui sont trop vascularisés (Figure 1).  
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Figure 1 : Extraction des tendons de queues de rat.  

 

2. Lavage des tendons 

Les tendons sont lavés dans du PBS x1 puis sont centrifugés à 4°C à 4400 r.p.m pendant 

5 min. L’opération est répétée jusqu’à ce que le surnageant soit limpide et incolore, signe 

indiquant l’absence de sang résiduel. Les tendons sont ensuite placés dans une solution aqueuse 

de NaCl 4M permettant la lyse des cellules par choc osmotique et la précipitation éventuelle de 

protéines de haut poids moléculaires. Une nouvelle fois les tendons sont lavés dans du PBS x1 

et centrifugés à 4°C à 4400 r.p.m pendant 5 min, le surnageant doit être de nouveau limpide et 

incolore à la fin de l’opération et le culot exempt de vaisseaux sanguins et déchets cellulaires 

résiduels.  

 

3. Mise en solution du collagène 

Les culots de tendons sont placés dans une solution aqueuse de CH3COOH 0,5 M stérile 

et le tout est mis sous agitation pendant 24 h à 20°C sous hotte à flux laminaire jusqu’à 

dissolution totale des tendons. Une solution visqueuse est récupérée dans laquelle peuvent 

subsister quelques agrégats. 
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4. Purification du collagène 

Cette solution de collagène est alors centrifugée à 4°C à 21000 r.p.m pendant 2 h afin 

d’éliminer ces agrégats résiduels. Le surnageant des tubes est récupéré et est dilué avec une 

solution de NaCl 4 M CH3COOH 0,5 M de sorte que la concentration finale en sels soit de 300 

mmol/L. Ceci permet la précipitation d’éventuels contaminants (protéines plasmiques, sang) 

encore présents et leur élimination par centrifugation à 4°C à 21000 r.p.m pendant 3 h.  

Le surnageant est récupéré et cette fois-ci c’est le collagène qui est précipité en ajoutant 

une solution de NaCl 4 M CH3COOH 0,5 M de façon à obtenir une concentration finale en sels 

de 700 mmol/L, le tout mis sous agitation pendant 24 h. Le collagène précipité est alors 

centrifugé à 10°C à 4400 r.p.m pendant 45 min.  

Les culots sont rassemblés et resolubilisés dans une solution aqueuse de CH3COOH 0,5 

M stérile sous agitation pendant une nuit.  

Afin d’éliminer le sel, quatre dialyses successives sont effectuées contre une solution 

CH3COOH 0,5 M. Il faut environ 10 volumes de CH3COOH pour 1 volume de collagène. Des 

membranes de dialyse de 12-14 kDa (Spectra/Por®) sont utilisées (Figure 2). Les solutions de 

CH3COOH seront changées 2 fois par jour afin que les dialyses s’effectuent plus rapidement. 

Une dernière centrifugation sera effectuée afin d’éliminer les derniers agrégats non dissouts à 

4°C à 21000 r.p.m pendant 4 h.  

La solution de collagène purifiée est conservée dans une bouteille stérile à 4°C. La 

concentration de la solution est déterminée par le dosage de l’hydroxyproline. 

 

 

Figure 2 :  Dialyse du collagène contre l’acide acétique 0,5 M.  
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2. Dosage de l’hydroxyproline 
 

Comme rappelé dans le Chapitre 1, la molécule de collagène est une triple hélice droite 

composée de 3 chaînes polypeptidiques. Chaque chaîne comporte un millier d’acides aminés 

(Woodhead-Galloway 1982) dont la séquence est un motif répétitif Gly-X-Y. La composition 

en acides aminés varie selon le tissu où le collagène est prélevé. Dans le cas des tendons de 

queues de rats, Y représente 13% d’hydroxyproline (Eastoe 1955 ; Ignat’eva et al. 2007). La 

concentration en collagène des solutions et des matrices peut donc être déterminée par un 

dosage de l’hydroxyproline. 

 

Solutions utilisées :  

Tampon de dosage (solution conservée 

à 4°C)  

6,25 g d’acide citrique monohydraté (0,25 M) 

17,5 g d’acétate de sodium trihydraté (1 M) 

4,25 g d’hydroxyde de sodium (0,85 M) 

1,5 mL d’acide acétique Purex 

125 mL H2O 

Ajuster le pH à 6 avec de l’acide acétique Purex 

Acide perchlorique 3,15 M (solution 

conservée à 4°C) 

30 mL d’acide perchlorique 65% (10,39 M) 

70 mL H2O distillée  

Hydroxyproline standard (20 µg/mL) Solution mère : 20 mg d’hydroxy-L-proline 

                          100 mL H2O 

 

Solution de dosage : solution mère diluée au 1/10 

Chloramine T 400 mg de chloramine T 

5 mL H2O distillée 

7,5 mL de méthyl Cellosolve (éther 

monoéthylique de l’éthylène glycol) ou Acétone 

12,5 mL de tampon dosage 

DMBA 1 g de DMBA (diméthylamino-4-benzaldéhyde) 

ou Acétone 

5 mL de méthyl Cellosolve 
Tableau 2 : Composition des solutions utilisées pour le dosage de l’hydroxyproline. 

 

1. Hydrolyse du collagène  

Lorsque la concentration en collagène d’une solution ou d’un gel est supérieure à 20 

mg/mL, l’échantillon doit être dilué à l’aide d’une solution d’acide acétique à 0,5 M afin 

d’atteindre une concentration expérimentale adéquate soit entre 1 et 5 mg/mL. L’aide d’un bain 

à ultrasons peut accélérer la dissolution.  
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Un volume de la solution de collagène (50 µL) est prélevé auquel est ajouté un volume 

d’une solution d’acide chlorhydrique HCl (35%, 50 µL). Le tout est vortexé puis 

hermétiquement fermé dans une eppendorf à 100°C pendant une nuit. En milieu acide, les 

molécules de collagène sont hydrolysées. Cela permet la libération des résidus 

d’hydroxyproline. Le mélange est enfin séché, eppendorf ouvert, à 100°C afin d’évaporer le 

liquide restant.  

Pour les matrices denses de collagène (avec ou sans minéral), il faut prélever entre 30 

et 50 mg de la matrice. L’eau de surface est éliminée entre deux papiers Kimtech afin de ne pas 

fausser la mesure de la pesée. Un volume en large excès d’une solution d’HCl (35%, 200 µL) 

est introduit afin de faciliter la libération des résidus d’hydroxyproline de la matrice. Le reste 

du protocole reste le même.  

 

2. Dosage de l’hydroxyproline 

Les échantillons secs sont repris dans un volume d’eau distillée (1 mL) puis vortexés. 

Ensuite, selon les proportions indiquées dans le Tableau 3 ci-dessous, des aliquotes des 

échantillons sont prélevés et dilués dans de l’eau et oxydés par une solution de chloramine T 

(200 µL). Deux aliquotes de 40 µL seront prélevés au lieu des 10, 20 et 40 µL habituels, la 

valeur d’hydroxyproline lue à 10 µL étant trop peu reproductible car le volume prélevé est trop 

faible. En parallèle une gamme étalon d’hydroxyproline est également préparée (Figure 3). 

La réaction d’oxydation de l’hydroxyproline est arrêtée par l’ajout d’une solution 

d’acide perchlorique (3,15 M, 200 µL) et un complexe coloré est formé par l’ajout final d’une 

solution de DMBA (200 µL). Ce complexe formé entre le DMBA et l’hydroxyproline est 

détectable par spectroscopie UV-visible à 557 nm.  

Le dosage de l’hydroxyproline est un dosage complexe. Sa reproductibilité n’est pas 

évidente. En effet, il est nécessaire d’utiliser des solvants « neufs » à chaque série de dosage. 

Dans la littérature (Gobeaux 2008), il est indiqué que le redissolution du collagène dans l’acide 

est partielle, la chloramine ne peut donc oxyder toutes les molécules de collagène. De plus, sa 

reproductibilité est également manipulateur-dépendant. Quand une meilleure précision est 

nécessaire, la concentration en collagène d’une matrice sera préférentiellement déterminée par 

analyse thermogravimétrique (ATG).  
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Figure 3 : Gamme d'étalonnage d'hydroxyproline. 

 

 
Gamme d’hydroxyproline à partir d’une 

solution mère de 20 µg/mL 
Echantillon collagène 

Aliquotes (µL) 0 40 80 100 140 20 40 40 

H2O (µL) 400 360 320 300 260 380 360 360 

Dilution  1/20 1/10 1/10 

Chloramine T 200 µL à TA pendant 20 min, puis vortexer. 

Acide 

perchlorique 

3,15 M 

200 µL à TA pendant 5 min, puis vortexer. 

DMBA 200 µL à 60°C au bain marie pendant 20 min, puis vortexer. 

Tableau 3 : Composition des solutions utilisées pendant le dosage de l’hydroxyproline. 

 

3. Calcul de la concentration en collagène 

La concentration en collagène de la solution initiale est déduite à partir de la courbe 

étalon de la concentration d’hydroxyproline mesurée par spectroscopie UV-Visible (Figure 4). 

Rappelons que l’hydroxyproline représente 13% en masse du collagène dans le cas des tendons 

de queues de rat, et que la masse volumique du collagène est assimilée à celle de l’eau (1 

mg/mL), il est donc possible de remonter à une concentration massique en mg/mL.  

Dans le cas de solutions, il faudra tenir compte du volume prélevé Vp des aliquotes, de 

la reprise du collagène sec dans 1 mL d’H2O distillée et de la quantité initiale de collagène 

hydrolysé (50 µL). La concentration de collagène peut être alors calculée par la formule A ci-

dessous.  
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Dans le cas de matrices de collagène, il faudra tenir compte des mêmes facteurs mais il 

faudra aussi considérer les différentes dilutions éventuelles ayant été réalisées car les matrices 

étant très concentrées (40 à 200 mg/mL), il a été nécessaire de diluer les solutions après réaction 

pour respecter la gamme de tolérance de la loi de Beer-Lambert. La concentration de collagène 

peut être alors calculée par la formule B ci-dessous.  

 

Formule A : Ccoll = Qhyd / Vp * 1000 / Véchantillon * 7,7 

 

Formule B : Ccoll = Qhyd*X / Vp * 1000 / Véchantillon * 7,7 

 

Où :  

Ccoll : concentration de collagène en mg/mL 

Qhyd : quantité d’hydroxyproline par molécule de collagène (µg) 

Vp : aliquote après reprise dans 1 mL d’H2O distillée en µL 

Véchantillon : quantité initiale de collagène prélevée en µL  

X : facteur de dilution appliqué 

7,7 : inverse du pourcentage d’hydroxyproline dans une molécule de collagène 

 

 

Figure 4 : Feuille de calcul pour déterminer la concentration de collagène. 
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4. Conditionnement et conservation des échantillons 

Toutes les solutions de collagène sont conservées dans des contenants étanches et 

stériles à 4°C afin d’éviter : (i) la dénaturation du collagène en gélatine par la chaleur, (ii) 

l’évaporation des solvants qui augmenterait la concentration de la solution et (iii) une éventuelle 

contamination par des microorganismes. 

Les matrices sont quant à elles également conservés à 4°C pour les mêmes raisons 

évoquées que précédemment dans des tubes (type Falcon®) et du PBS x1 stérile. Certaines 

matrices ont été conservées dans l’eau distillée stérile afin d’éviter un effet du tampon 

phosphate sur la taille des fibrilles. 

 

III. Concentration des solutions de collagène et synthèse des 

apatites 
 

Comme décrit dans le Chapitre 1, il existe différents procédés proposés dans la 

littérature permettant de concentrer une solution acido-soluble de collagène afin de former une 

matrice dense. Ici seront exposées les méthodes de concentration par évaporation et par dialyse 

inverse couplée à l’injection continue, ainsi que le procédé d’aérosol, qui ont été utilisées dans 

ces travaux de thèse. 

 

1. Concentration du collagène par évaporation ([collfinale] ≤ 40 mg/mL) 
 

Ce procédé est le plus simple pour obtenir une solution acido-soluble de collagène 

concentrée. Le principe est de laisser s’évaporer le solvant de la solution de collagène, ici l’acide 

acétique, sous hotte à flux laminaire de sorte d’en augmenter la concentration. Ce procédé bien 

que rapide et peu contraignant présente néanmoins l’inconvénient de mener à un gradient de 

concentration dans la solution si l’ensemble n’est pas agité. Ce phénomène devenant plus 

important au fur et à mesure que la concentration en surface augmente, la viscosité augmente 

également, ralentissant l’évaporation. La concentration est suivie en observant la diminution de 

la masse totale, menant à des concentrations de collagène à des valeurs de 40 mg/mL au 

maximum pour les raisons pratiques énoncées précédemment.  

Par exemple, quand on part d’un volume de 100 mL d’une solution de collagène 

concentrée à 3 mg/mL, il faut 7 jours pour obtenir une solution à 40 mg/mL.   
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Cette méthode de concentration de collagène a été utilisé dans différentes parties de 

cette thèse : (i) dans les études préliminaires avec les billes de verre, (ii) dans les essais 

préliminaires avec l’huile de copra. Les matrices de collagène sont respectivement nommées 

C-X et CollCocoX (Tableau 4).  

 

Nom 

échantillon 

Source 

collagène 

[coll]initiale 

(mg/mL) 

Temps de 

précipitation 

sous NH3 (h) 

C1 
Grade 

clinique 
39,2 24 

C2 
Grade 

clinique 
39,2 24 

CollCoco1 
Grade 

clinique 
37,4 48 

CollCoco2 
Grade 

clinique 
37,4 48 

CollCoco3 
Grade 

clinique 
37,4 48 

CollCoco4 
Grade 

clinique 
37,4 48 

Tableau 4 : Résumé des différents échantillons préparés par évaporation. 

 

2. Concentration du collagène par dialyse inverse couplée à l’injection 

continue ([collfinale] ≥ 40 mg/mL) 
 

Ce procédé, développé au laboratoire (Wang et al. 2011 et 2012), combine deux 

procédés de concentration du collagène que sont la dialyse inverse et l’injection continue. Le 

système nécessite d’être hermétique afin d’éviter d’éventuelles fuites, il se compose d’une 

seringue stérile contenant la solution acido-soluble de collagène dilué (généralement 1 ou 3 

mg/mL) dans l’acide acétique 0,5 M et reliée à un capillaire en téflon (30 cm de long, 1 mm de 

diamètre) à l’aide d’un cône percé. Le tout est actionné à l’aide d’un pousse-seringue à l’aide 

duquel la solution de collagène est conduite dans le capillaire qui est relié à son autre extrémité 

à un bouchon de dialyse (QuixSep®, 1 mL) équipé d’une membrane de dialyse (Spectra/Por®, 

taille d’exclusion moléculaire de 3,5 kDa) maintenus ensemble par un clip cylindrique. 

L’étanchéité du montage est assurée par de la cire fondue au niveau des jonctions 

bouchon/capillaire et capillaire/cône (Figure 5).   

 



Matériels et Méthodes 

228 

 

 

Figure 5 : Schéma du montage de remplissage du bouchon de dialyse. Reproduit de la thèse de Yan Wang 2012. 

 

Le bouchon est immergé au niveau de la membrane de dialyse dans un bécher, sous 

agitation continue, contenant une solution de polyéthylène glycol à 300 mg/mL (PEG, Fluka, 

35 kDa) dans une solution d’acide acétique 0,5 M (Figure 6). Le PEG étant introduit en large 

excès, impose à la solution de collagène une pression osmotique qui entraîne le passage de 

petites molécules (eau, acide acétique, sels) diffusant à travers la membrane de dialyse pour 

équilibrer la concentration des différents éléments de part et d’autre de la membrane. La 

concentration en PEG détermine ainsi la concentration finale du collagène, nous avons en 

théorie un rapport 1 : 1, mais en pratique la concentration de PEG est 1,5 fois supérieure à celle 

souhaitée en collagène (Figure 7).  

 

 

Figure 6 : Photo du montage du procédé de dialyse inverse couplée à l’injection continue. A gauche, la solution 

acido-soluble de collagène à 1 mg/mL est injectée dans le capillaire sous l’action du pousse-seringue. A droite, le 

capillaire est relié au moule fermé hermétiquement par une membrane de dialyse. Le moule est plongé dans une 

solution acide de PEG à 300 mg/mL. 
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Figure 7 : Schéma du procédé de concentration du collagène par la méthode de dialyse inverse couplée à 

l’injection continue. A) Le bouchon de dialyse est plongé dans une solution acide de PEG sous agitation. La 

solution de collagène diluée est injectée par le capillaire grâce au pousse-seringue dans le moule fermé 

hermétiquement. B) Stabilisation du gradient de concentration de la solution de collagène après injection 

continue. Reproduit de la thèse de Yan Wang 2012.  

 

 La solution de collagène est injectée en continu dans le bouchon de dialyse à l’aide du 

pousse-seringue dont le débit d’injection est fixé afin d’éviter une différence de pression de part 

et d’autre de la membrane de dialyse. La vitesse d’injection est diminuée au fur et à mesure de 

la dialyse, la solution de collagène devenant plus visqueuse, la diffusion diminuant tandis que 

la concentration augmente. 

Après avoir injecté la solution de collagène dilué (18 mL à 1 mg/mL), l’injection est 

stoppée mais le bouchon de dialyse et le capillaire, uniquement « déconnectés » de la seringue, 

sont laissés dans le PEG une semaine afin de diminuer le gradient de concentration au sein du 

bouchon de dialyse pour permettre l’obtention d’une matrice de concentration homogène.  

Après l’équilibre le bouchon de dialyse, sans capillaire, est placé dans un dessiccateur 

au contact d’un bécher contenant une solution aqueuse d’ammoniaque (8 mL, 30%). Les 

vapeurs d’ammoniac induisent une remontée de pH au sein de la matrice de collagène qui 

permettent d’induire la précipitation des molécules de collagène en fibrilles. Ce procédé se 

déroulant dans un système hermétique à pH basique permet d’éviter toute contamination 

bactérienne. Différents temps d’exposition aux vapeurs d’ammoniac ont été effectués selon les 

échantillons afin de déterminer le temps d’exposition optimal mais la différence de 

fibrillogénèse selon ces temps ne sera pas décrite dans ce manuscrit.  
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Après exposition aux vapeurs d’ammoniac la matrice de collagène est délicatement 

retirée du bouchon de dialyse et rincée avec du PBS x1 jusqu’à obtention d’un pH neutre des 

solutions de rinçage sous PSM. Elles ont la forme d’un disque d’environ 1 cm de diamètre et 

3~4 mm d’épaisseur (Figure 8). Elles sont conservées dans du PBS x1 à 4°C dans des tubes 

(Falcon®). 

 

 

Figure 8 : Photo macro de la matrice CollBAD7. La matrice forme un disque d’environ 1 cm de diamètre. 

 

Cette méthode de concentration de collagène a été utilisée dans différentes parties de 

cette thèse : (i) dans les études préliminaires en présence de billes de verre, (ii) dans les études 

préliminaires en présence de fibres de nylon, ainsi que (iii) pour les moules de matériaux 

macroporeux. Les matrices de collagène sont respectivement nommées CollGlassX, 

CollBADX et CollSUCX dans le Tableau 5.  

Dans le cas des billes de verre, les billes ont été placées directement au sein du moule 

lors du montage (Figure 9A). Les billes ont été préalablement nettoyées à l’éthanol absolu et 

stérilisées par exposition aux UV.  

Dans le cas des fibres de nylon (FN), les fibres ont été fixées dans une épaisseur de 

PDMS, puis nettoyées à l’éthanol absolu et stérilisées sous UV. Elles sont ensuite placées dans 

le moule parallèlement ou perpendiculairement à l’arrivée de la solution de collagène (Figure 

9B). La difficulté a été d’assurer un maintien des FN au sein des matrices de collagène.  
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Figure 9 : (A) Billes de verre (diamètre moyen d’une bille ~ 0,5 mm). (B) Fibres de nylon dans PDMS (diamètre 

moyen d’un poil ~ 70 µm). 

 

Nom 

échantillon 

Source 

collagène 

Volume 

injecté 

(mL) 

[coll]initiale 

(mg/mL) 

Temps de 

précipitation  

sous NH3 

(h) 

Commentaires 

CollGlass1 Rat 15 1,5 4  

CollGlass2 Rat 15 1,5 4  

CollGlass3 Rat 9 3 4  

CollGlass4 Rat 9 3 4  

CollGlassCHA1 

 
Rat 9 3 4  

CollGlassCHA2 

 
Rat 9 3 4  

CollBAD1 Rat 15 1 24 parallèle 

CollBAD2 Rat 15 1 24 perpendiculaire 

CollSUC1 Rat 15 1 48  
Tableau 5 : Résumé des différents échantillons préparés par le procédé de dialyse inverse/injection continue.  

 

3. Synthèse des matrices hybrides collagène/apatite (co-précipitation du 

collagène avec l’apatite) : CollCHA  
 

Le procédé de synthèse des matrices hybrides collagène-apatite, correspondant à une 

co-précipitation des molécules de collagène et des précurseurs d’hydroxyapatite, est le même 

que celui évoqué dans la partie précédente : une dialyse inverse couplée à une injection 

continue.  
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Les deux seules différences par rapport au protocole précédent sont : (i) la présence de 

précurseurs ioniques de la phase minérale au sein de la solution initiale de collagène acido-

soluble avant l’injection, et (ii) la présence de ces mêmes précurseurs ioniques dans la solution 

acide de PEG à la même concentration que dans la solution de collagène afin que de part et 

d’autre de la membrane la concentration en ions soit la même.  

La force ionique de la solution acide initiale est identique à celle du plasma sanguin 

(Kokubo 1987) (Tableau 6). Ici, une seule composition de sels est utilisée et la concentration 

des sels dans la solution initiale de collagène acido-soluble (1 mg/mL), basée sur la synthèse 

d’apatites carbonatées par diffusion de vapeurs d’ammoniac (Nassif et al. 2010), est indiquée 

dans le tableau suivant :   

 

Concentration 

(mM) 
CaCl2.2H2O NaH2PO4 NaHCO3 

Acide 

acétique 

Force 

ionique 

(mM) 

CollCHA 46,1 13,8 13,8 500 165,9 
Tableau 6 : Concentration des ions présents dans les solutions mères acides de collagène 

 

Etant donné que la masse des sels à dissoudre est très petite (~ 10 mg) dans la solution 

acido-soluble de collagène à 1 mg/mL, les pesées ne peuvent être faites correctement. Afin 

d’assurer une bonne reproductibilité de la concentration en sels, deux solutions mères sont 

préparées au préalables : une solution stock de collagène à 3 mg/mL et une solution contenant 

les précurseurs ioniques (CHA) dont la concentration sera 1,5 fois plus élevée que celle 

indiquée dans le tableau précédent. Un rapport ⅓ de solution de collagène et ⅔ de solution de 

précurseurs ioniques sera respecté lors du mélange afin d’obtenir les valeurs choisies.  

Cette méthode de concentration de collagène en présence des précurseurs minéraux a 

été utilisée dans les études préliminaires avec les fibres de nylon. Les matrices de collagène 

minéralisées sont nommées CollCHABADX (Tableau 7).  

 

Nom 

échantillon 

Source 

collagène 

Volume injecté 

(mL) 

[coll]initiale 

(mg/mL) 

Temps de 

précipitation  

sous NH3 (h) 

CollCHABAD1 Rat 15 1 5 

CollCHABAD2 Rat 15 1 5 
Tableau 7 : Résumé des différents échantillons en présence des précurseurs minéraux préparés par le procédé de 

dialyse inverse/injection continue. 
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4. Synthèse de matrices denses de collagène à partir de microparticules de 

collagène  
 

Le procédé de synthèse de matrices denses de collagène à partir de microparticules de 

collagène (Lama et al. 2020) permet d’obtenir des matrices à des concentrations précises en 

collagène.  

L’obtention des microparticules de collagène se fait par atomisation d’une solution 

acido-soluble de collagène (Brevet WO2011151587A3). Un aérosol Büchi B290 est utilisé pour 

l’atomisation. Il est nécessaire que l’aérosol soit placé sous hotte, et que la température initiale 

du flux d’air soit maintenue en-dessous de 37°C afin d’éviter toute dénaturation ou 

condensation du collagène lors du process (Figure 10). La solution acido-soluble de collagène 

(1-5 mg/mL) est aspirée dans l’aérosol. Deux flux d’air distincts (1) cisaillent la solution sous 

forme de fines gouttelettes, puis (2) les sèchent. Les microparticules sèches sont récupérées 

dans le collecteur.  

 

 

Figure 10 : Schéma du fonctionnement du procédé de formations de microparticules de collagène par atomisation. 

Reproduit de Sosnik et al. 2015. 

 

En vue de maximiser le rendement de microparticules de collagène dans le collecteur, 

les paramètres d’atomisation sont réglés au préalable sur l’appareil en fonction de la 

concentration en collagène de la solution initiale (Tableau 8).  
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Concentration 
Flux 

solution 

Flux 

air 

Vitesse 

d’aspiration 

Température 

Inlet 

(établie) 

Température 

Inlet 

(mesurée) 

Température 

Outlet 

(mesurée) 

1 mg/mL 

5% 

(1,5 

mL/min) 

35 

(414 

L/h) 

50% 

(20 m3/h) 
30°C 34-35°C 19-25°C 

Tableau 8 : Exemple de paramètres d'atomisation en fonction de la concentration initiale de la solution de 

collagène. 

 

5. Synthèse des apatites biomimétiques par diffusion de vapeur 
 

Cette synthèse établie au laboratoire est effectuée par diffusion de vapeurs d’ammoniac 

(Nassif et al. 2010). Les solutions de sels de calcium et de phosphate sont préparées dans une 

solution aqueuse d’acide acétique 0,5 M à température ambiante. Une solution est préparée : 

CHA1 avec 46,1 mM de CaCl2.2H2O ; 13,8 mM de NaHCO3 et NaH2PO4.H2O. Le rapport 

molaire Ca/(P+C) est égal à 1,67.  

 

 

Figure 11 : (A) Schéma du montage pour la synthèse d’apatites par la méthode de diffusion de vapeurs d’après 

Nassif et al. 2010. (B) Photo de la précipitation des apatites biomimétiques par diffusion de vapeur. 
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Trois flacons (30 mL, h = 50 mm) sont placés dans un bécher de 1L fermé 

hermétiquement. Deux des flacons contiennent un volume de la solution de sels de calcium et 

de phosphate (20 mL) et le troisième contient un volume d’une solution aqueuse d’ammoniaque 

(8 mL, 30%). Les trois flacons sont recouverts de parafilm, lequel est percé de quelques trous 

à l’aide d’une aiguille afin de ralentir la diffusion de vapeur d’ammoniac. Le bécher est placé 

sous hotte à température ambiante (Figure 11A). 

Suite à la diffusion de vapeur d’ammoniac, le pH des solutions augmente et la 

précipitation des ions est observable au bout d’une heure au sein des flacons (Figure 11B). 

Après 6 jours, le pH des solutions mesuré est 10-11. Les précipités sont récupérés par 

centrifugation à 6000 rpm pendant 10 minutes à 5°C, lavés ensuite avec 20 mL d’eau 

doublement distillée. Cette étape de centrifugation-lavage est répétée plusieurs fois jusqu’à ce 

que l’eau de lavage soit neutre (environ 3 ou 4 lavages en moyenne). Une dernière étape de 

centrifugation est réalisée avec de l’éthanol absolu. La poudre est ensuite séchée à 37°C dans 

une étuve pendant une semaine. Une fois sèche, elle est broyée dans un mortier et stockée dans 

un tube (type Falcon®) avant caractérisations. 

 

IV. Fabrication des chambres microfluidiques texturées  
 

L’utilisation de chambres microfluidiques texturées a été un des dispositifs essentiels 

dans ce travail. Cette partie de l’étude a été réalisée dans le cadre d’une collaboration avec 

Franck Artzner et Arnaud Bardouil à l’Institut de Physique de Rennes (IPR).  

Les chambres microfluidiques sont faites en polydiméthylsiloxane (PDMS), et la 

texturation réalisée dessus prend la forme d’un réseau de plots circulaires répartis de manière 

régulière à la surface de la chambre. Les plots sont espacés d’une distance variant entre 75 et 

240 µm (bord à bord) suivant la chambre et ont un diamètre de 100 µm. La hauteur de la 

chambre microfluidique est d’environ 50 µm. Les caractéristiques des différentes chambres 

utilisées dans ce manuscrit sont détaillées dans le Tableau 9. 
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Numéro 

chambre 

Distance inter-

plots (µm) 

Diamètre plots 

(µm) 

Hauteur plots 

(µm) 
Réseau plots 

1 75 100 50 Carré 

2 120 100 50  Carré 

3 200 100 50 Carré 

4 240 100 50 Carré 

5 70-240 100 50 
Pavage de 

Penrose 
Tableau 9 : Caractéristiques des différents paramètres des chambres microfluidiques utilisées. 

 

Ces plots ont pour but de simuler la distribution des canaux de Havers des ostéons, l’idée 

étant d’étudier s’il est possible de pouvoir reproduire l’organisation cholestérique concentrique 

du collagène autour de ces plots.  

 

• Fabrication des moules  

Les chambres microfluidiques texturées sont faites en PDMS à partir de moules réalisés 

en résine SU-8 sur des wafers de silicium par photolithographie (Figure 12) (Algaba 2016).  

 

 

Figure 12 : Etapes successives de la photolithographie de la résine SU-8. a) Dépôt de la résine sur le wafer de 

silicium b) Etalement de la résine par spin-coating c) Chauffages de pré-exposition successifs à 65 et 95°C d) 

Exposition aux UV e) Chauffages de post-exposition successifs à 65 et 95°C f) Développement g) Moule texturé 

final. Reproduit de la thèse de H. Algaba 2016. 
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La résine est déposée sur un wafer de silicium (a), puis spin-coatée à une vitesse définie 

qui détermine l’épaisseur finale (ici 50 µm) de la chambre microfluidique (b). Un traitement 

thermique est effectué sur plaque chauffante à 65°C pendant 2 minutes et à 95°C pendant 7 

minutes (c).  

Le substrat est ensuite exposé aux UV pour réticulation. Un masque est posé entre la 

surface du wafer et la source lumineuse. Le motif de la chambre microfluidique est imprimé 

sur le masque de telle sorte que les plots soient formés selon un schéma prédéfini (d). Les 

différents masques utilisés ont été réalisés sur le logiciel CleWin3® à l’IPR. 

Un deuxième traitement thermique est appliqué au wafer sur plaque chauffante à 65°C 

pendant 1 minute 30 et à 95°C pendant 6 minutes (e). La partie n’ayant pas été exposée aux UV 

sous le masque va être retirée lors de l’étape du développement (f). Le moule, une fois nettoyé 

et séché, peut être utilisé pour le moulage du PDMS (g). 

 

• Moulage en PDMS 

Le PDMS possède de nombreuses propriétés intéressantes qui font de lui un matériau 

de choix pour une utilisation en microfluidique (McDonald et al. 2000). Il est transparent, ce 

qui permet de pouvoir observer facilement aux différents microscopes optiques l’évolution du 

système. Il est très souple et permet donc de mouler des objets de l’ordre micrométrique 

facilement. Dans le cadre de ce travail, le PDMS utilisé (Sylgard 184) est fourni sous la forme 

d’un gel visqueux et d’un agent réticulant. 

Un mélange PDMS-réticulant (9 : 1) est préparé et mis sous vide afin de dégazer les 

bulles d’air présentes. Le mélange est ensuite versé sur le moule dans une boîte de Pétri, le tout 

est remis sous vide pour un deuxième dégazage. La boite de Pétri est ensuite placée à l’étuve à 

65°C afin d’accélérer la réticulation. Il est ensuite possible de découper la couche polymère et 

de décoller la chambre microfluidique ouverte sur un côté. 
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• Etude de la concentration de la solution de collagène au sein de la chambre  

La mise en place du système de l’organisation du collagène au sein de la chambre 

microfluidique texturée est la suivante (Figure 13). On dépose une goutte de la solution de 

collagène concentrée à x mg/mL sur une lame de verre préalablement nettoyée, puis la chambre 

microfluidique est déposée par-dessus. On exerce une pression homogène sur la chambre afin 

d’assurer un contact entre les plots et la lame de verre. Dans notre cas, nous ne scellons pas les 

chambres microfluidiques avec de la colle industrielle afin de pouvoir récupérer les films pour 

les études structurales.  

 

 

Figure 13 : Principe de la concentration de la solution de collagène au sein de la chambre microfluidique texturée. 

Une goutte de la solution est déposée entre la lame de verre et la partie texturée de la chambre. On observe 

l’évolution du système par MOLP ou par PolScope. Reproduit de la thèse de H. Algaba 2016. 

 

Le processus de concentration de la solution de collagène s’effectue par diffusion des 

solvants (eau, acide) à travers le PDMS. En effet, le PDMS est un matériau très peu perméable 

à l’eau. De ce fait, l’évaporation des solvants au sein de la chambre sera lente.  

Le suivi du système est fait par observations en lumière polarisée à différents temps 

dans une période de 3 à 6 jours à température ambiante (18-20°C). Les échantillons sont 

néanmoins conservés la nuit à 4°C.  
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Le montage lame de verre-chambre microfluidique est placé sous vapeurs d’ammoniac 

dans un dessiccateur pendant 96 h, afin de précipiter les molécules de collagène sous forme de 

fibrilles. Après précipitation, la chambre est délicatement retirée de la lame de verre, puis la 

matrice de collagène fibrillaire de la lame de la chambre. La matrice est nettoyée au PBS x1 

jusqu’à obtention d’un pH neutre de la solution de rinçage. Il est ensuite stocké dans une boîte 

de culture cellulaire dans du PBS x1 à 4°C.   

Les chambres sont soigneusement nettoyées dans de l’éthanol et mises dans un bain à 

ultrasons afin d’éliminer tous les débris. Nous avons observé une opacification de la chambre 

microfluidique au fur et à mesure de nos observations due à l’évaporation des solvants, 

notamment l’acide acétique. Il a donc été décidé, entre chaque session d’observations, de les 

mettre à l’étuve à 40°C afin de faire évaporer le restant de solvant « piégé » dans le PDMS.  

• Cas de l’étude de l’état de surface 

Dans le cas de l’étude de l’organisation tridimensionnelle du collagène autour des plots 

en fonction de l’état de surface, les chambres microfluidiques ont préalablement été traitées au 

plasma O2 (PDC-32G-2 HARRICK PLASMA) pendant 2 minutes avant la mise en contact avec 

la lame de verre. L’étude par traitement plasma n’a pas été réalisée sur la chambre 75 µm, nous 

l’avons écartée par rapport à son trop grand écart par rapport à la distance moyenne entre deux 

ostéons (200 µm). La chambre penrose n’a également pas été sélectionnée dans cette étude. 

Deux concentrations de collagène ont été étudiées : 40 et 65 mg/mL, afin de ne pas multiplier 

la quantité d’échantillons. 

• Cas de l’étude de la force ionique 

Dans le cas de l’étude de l’effet de la force ionique sur l’organisation tridimensionnelle 

du collagène, les précurseurs ioniques de la phase minérale d’hydroxyapatite ont été dissous au 

préalable dans la solution de collagène initiale. L’étude de la force ionique n’a pas été faite sur 

la chambre 75 µm préalablement écartée. Deux concentrations de collagène ont été étudiées : 

40 et 65 mg/mL, afin de ne pas multiplier la quantité d’échantillons. 

Les matrices de collagène sont nommées Coll/X/Y/Z, où X est la distance inter-plots de 

la chambre utilisée, Y la concentration de la solution initiale de collagène et Z la présence du 

plasma (P) ou des précurseurs minéraux (HA), le cas échéant. Le récapitulatif des différents 

paramètres étudiés est donné dans le Tableau 10.  

 



Matériels et Méthodes 

240 

 

Nom échantillon 

Distance 

inter-plots 

(µm) 

[coll] 

(mg/mL) 

Durée 

observations 

(jours) 

Temps de 

précipitation 

sous NH3 

(h) 

75-4% 75 40 3 24 ou 48 

75-5% 75 50 3 24 ou 48 

75-6,5% 75 65 3 24 ou 48 

75-8% 75 80 3 24 ou 48 

120-4% 120 40 3 ou 7 48 

120-4%-P 120 40 3 ou 7 48 

120-4%-HA 120 40 3 ou 7 48 

120-5% 120 50 3 ou 7 48 

120-6,5% 120 65 3 ou 7 48 

120-6,5%-P 120 65 3 ou 7 48 

120-6,5%-HA 120 65 3 ou 7 48 

120-8% 120 80 3 ou 7 48 

200-4% 200 40 3 ou 7 24 ou 48 

200-4%-P 200 40 3 ou 7 48 

200-4%-HA 200 40 3 ou 7 48 

200-5% 200 50 3 ou 7 24 ou 48 

200-6,5% 200 65 3 ou 7 24 ou 48 

200-6,5%-P 200 65 3 ou 7 48 

200-6,5%-HA 200 65 3 ou 7 48 

200-8% 200 80 3 ou 7 24 ou 48 

240-4% 240 40 3 ou 7 24 ou 48 

240-4%-P 240 40 3 ou 7 48 

240-4%-HA 240 40 3 ou 7 48 

240-5% 240 50 3 ou 7 24 ou 48 

240-6,5% 240 65 3 ou 7 24 ou 48 

240-6,5%-P 240 65 3 ou 7 48 

240-6,5%-HA 240 65 3 ou 7 48 

240-8% 240 80 3 ou 7 24 ou 48 

Penrose-4% 70-240 40 3 ou 7 48 

Penrose-6,5% 70-240 65 3 ou 7 48 

Penrose-4%-HA 70-240 40 3 ou 7 48 

Penrose-6,5%-HA 70-240 65 3 ou 7 48 
Tableau 10 : Résumé des différents paramètres pour l'étude de la concentration du collagène par évaporation 

dans les chambres microfluidiques. 

 

V. Formation de porosités au sein des matrices denses de 

collagène  
 

Comme expliqué dans les Chapitres 2 et 4, les approches pour mimer l’organisation 

tridimensionnelle de l’os trabéculaire ont été : (i) l’émulsion corps gras/corps aqueux et (ii) 

l’utilisation d’agents porogènes.  
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Différents composés ont présenté des intérêts par rapport à ces deux approches, mais 

nous avons choisi de présenter exclusivement les résultats liés à l’huile de coprah. Cette huile 

est riche en acides gras saturés. Suivant son pourcentage d’hydrogénation, sa température de 

fusion varie entre 20 et 30°C, ce qui en fait un produit de choix pour une étude avec le collagène 

sans dénaturation. Dans le cadre de ce travail, nous nous sommes procurés de l’huile de coprah 

vendue dans la grande distribution.  

 

1. Emulsion collagène/ huile de coprah 
 

La mise en place du système de l’organisation tridimensionnelle du collagène au sein 

d’une émulsion avec l’huile de coprah est la suivante. Dans une Eppendorf, un volume d’une 

solution acido-soluble de collagène (0,5 mL), concentrée à 40 mg/mL par évaporation, a été 

ajouté à un volume d’huile de coprah liquide (0,5 mL).  Le mélange a été agité à l’aide d’une 

spatule, placé dans un bain à ultrason pendant 1 min, puis vortexé pendant 1 min afin de faciliter 

l’émulsion. Le système a été ensuite figé dans un bain eau-glace afin de solidifier l’huile de 

coprah.  Le mélange a été ensuite placé dans un dessiccateur sous vapeurs d’ammoniac pendant 

96 h afin d’induire la précipitation des molécules de collagène en fibrille. La matrice de 

collagène-coprah a été ensuite nettoyée dans du PBS x1 ou de l’eau distillée. Elle a été ensuite 

coupée en tranches, puis placée dans une étuve à 37°C afin de faciliter l’élimination de l’huile 

de coprah qui ne précipite pas. Une matrice présentant quelques porosités à l’œil nu est 

récupérée comme on peut le voir sur la Figure 14. 

 

 

Figure 14 : Photo macro de la matrice CollCocoE50/50-4%. L’huile de coprah semble en partie piégée à 

l’intérieur de la matrice de collagène. 
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Néanmoins, ce procédé bien que prometteur en termes de formation de porosités ne 

permet pas : (i) d’éliminer l’huile de coprah en totalité, la formation d’agrégats est visible à 

l’œil nu ainsi que (ii) la formation de porosités interconnectées.  

Les matrices sont nommées CollCocoE-X/Y-Z où X et Y sont le ratio collagène-coprah 

introduits dans l’Eppendorf et Z la concentration de la solution acido-soluble de collagène 

utilisée. Les paramètres des différentes matrices sont résumés dans le Tableau 11. 

 

Nom échantillon 

Rapport 

collagène-

coprah 

[coll] 

(mg/mL) 

Temps de 

précipitation 

sous NH3 (h) 

CollCocoE50/50-4% 50/50 40 96 

CollCocoE50/50-6,5% 50/50 65 96 
Tableau 11 : Résumé des différents paramètres pour le procédé d’émulsion collagène-coprah. 

 

2. Huile de coprah et agents porogènes 
 

Ce procédé consiste à former des microparticules d’huile de coprah qui serviront 

d’agents porogènes au sein de la matrice de collagène. Les microparticules de coprah ont été 

formées à l’aide d’une unité d’encapsulation Nisco Var J30 (Figure 15). L’huile de coprah 

liquide est placée dans une seringue sur un pousse-seringue. Le pousse-seringue est relié à 

l’unité d’encapsulation. Le débit du pousse-seringue est fixé à 0,5 mL/min. Une fois arrivée 

dans l’unité d’encapsulation, l’huile de coprah est transformée sous forme de fines gouttelettes 

grâce à un flux d’air, dont la pression est comprise entre 4 et 5 bars. Les gouttelettes sont 

immédiatement figées dans de l’azote liquide. Une fois l’azote évaporé, les microparticules 

blanches sont stockées dans un tube (type Falcon®) à -10°C. Etant donné la température de 

fusion de l’huile de coprah suivant son taux d’hydrogénation (20-34°C), il n’a pas été possible 

de mesurer avec précision le diamètre moyen des microparticules. 
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Figure 15 : Montage de l'unité d'encapsulation Nisco Var J30. 

 

Dans un Eppendorf, un volume de microparticules d’huile de coprah (0,3-0,6 mL) est 

mesuré, puis centrifugé 30 secondes sur une centrifugeuse de paillasse. Un volume de solution 

acido-soluble de collagène (0,3-0,5 mL), préparée à partir de microparticules de collagène à 40 

ou 65 mg/mL, est ajouté. Le tout est mélangé à l’aide d’une spatule, puis de nouveau centrifugé 

30 secondes. Un deuxième volume de microparticules d’huile de coprah est ajouté (0,1-0,2 mL), 

mélangé et centrifugé. Deux ratios de collagène-coprah ont été étudiés dans ce travail : 50/50 

et 30/70. Entre chaque étape, l’Eppendorf est placé 5 min dans un bain eau-glace afin d’éviter 

la fusion des microparticules de coprah.  

L’Eppendorf est ensuite mis dans un dessiccateur sous vapeurs d’ammoniac pendant 96 

h afin d’induire la précipitation des molécules de collagène en fibrille. La matrice de collagène-

coprah a été ensuite nettoyée dans du PBS x1 ou de l’eau distillée. Elle a été ensuite coupée en 

tranches, puis placée dans une étuve à 37°C afin de faciliter l’élimination de l’huile de coprah 

qui ne précipite pas. A l’œil nu, la matrice semble présenter de la porosité.  
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Figure 16 : Photo macro de la matrice CollCocoM-30-70-6,5%. Des pores sont visibles au sein de la matrice.  

 

Néanmoins, nous savons que la totalité de l’huile de coprah n’a pu être parfaitement 

éliminée également. De plus, nous avons rencontré des difficultés quant à la préparation de ces 

matrices pour des observations au MEB. En effet, un phénomène de rétractation des matrices, 

certainement due à une mauvaise préparation, des matrices nous a empêché de pouvoir 

pleinement observer la porosité des matrices. Pour pallier cette problématique, les précurseurs 

minéraux de l’hydroxyapatite ont été ajoutés à la solution de collagène afin d’assurer une 

meilleure tenue de la structure lors de la préparation.  

Les matrices sont nommées CollCocoM-X/Y-Z où X et Y sont le ratio collagène-coprah 

introduits dans l’Eppendorf et Z la concentration de la solution acido-soluble de collagène 

utilisée. Les paramètres des différentes matrices sont résumés dans le Tableau 12. 

 

Nom échantillon 

Rapport 

collagène-

coprah 

[coll] 

(mg/mL) 

Temps de 

précipitation 

sous NH3 (h) 

CollCocoM50/50-4% 50/50 40 96 

CollCocoM50/50-6,5% 50/50 65 96 

CollCocoM30/70-4% 30/70 40 96 

CollCocoM30/70-6,5% 30/70 65 96 

CollCocoM30/70-4%-HA 30/70 40 96 

CollCocoM30/70-6,5%-HA 30/70 65 96 
Tableau 12 : Résumé des différents paramètres pour le procédé des microparticules de coprah. 
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VI. Techniques de caractérisations  
 

Différentes techniques de caractérisations ont été utilisées au cours de cette thèse pour 

chaque type d’échantillon (matrice ou film, minéralisé ou non, nanoparticules minérales, billes 

de collagène) qui pour une même technique de caractérisation peuvent nécessiter une 

préparation différente.  

 

1. Etude de la microstructure : préparation des échantillons et observations 
 

1. Microscopie électronique à balayage (MEB) 

Les observations des échantillons au microscope électronique à balayage s’effectuent 

sous vide, il est donc nécessaire de les traiter afin d’éviter leur rétractation, il faut ainsi éliminer 

toute présence d’eau pour garantir l’intégrité de leur structure. Pour cela, différentes étapes sont 

nécessaires comme suit : 

Préparation des échantillons 

1) Fixation au glutaraldéhyde  

Solution de glutaraldéhyde 

1h à 4°C Glutaraldéhyde 8% 10 mL 

Tampon cacodylate (pH 7.4) 0,05 M 22 mL 

Solution de lavage 
3 lavages de 10 min 

chacun 
Tampon cacodylate (pH 7.4) 0,1 M 1 volume 

Saccharose 0,6 M 1 volume 

 

La fixation au glutaraldéhyde permet le maintien de la structure des échantillons grâce 

à la réticulation des protéines à l’aide de la création de ponts covalents amides entre les 

groupements aminés et acides libres. Les bains de lavage au tampon cacodylate permettent 

d’éliminer l’excédent de glutaraldéhyde.  

2) Déshydratation 

Bains EtOH 

EtOH 30% 5 min 

EtOH 50% 5 min 

EtOH 70% 5 min 

EtOH 80% 5 min 

EtOH 90% 5 min 

EtOH 95% 5 min 

EtOH 100% 2 x 10 min 
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Les échantillons ont ensuite été progressivement déshydratés dans des bains aqueux 

d’éthanol de concentration croissante. Quand l’ensemble de cette étape ne pouvait pas être 

réalisé dans la journée, il a été possible de s’arrêter à EtOH 70% (bain de conservation) et de 

les conserver la nuit à 4°C. 

 

3) Séchage supercritique CO2 

Les échantillons ont ensuite séché au point critique du CO2 à l’aide soit d’un appareil 

manuel LEICA CO2 séchage point critique CPD30 (1ère moitié de ma thèse), soit à l’aide d’un 

appareil automatique LEICA CO2 séchage point critique CPD300 (2ème moitié de ma thèse) afin 

de préserver leur structure tridimensionnelle.  

Les échantillons sont placés dans une chambre contenant de l’éthanol absolu. La 

chambre est refroidie jusqu’à 15°C. Un échange de l’éthanol vers le CO2 liquide est fait 

graduellement par cycle d’échanges. Durant ces échanges, la pression au sein de la chambre 

augmente (environ 70 bars à la fin des échanges). Le nombre de cycles est respectivement de 

10 et 22 suivant les appareils afin de s’assurer un échange total de l’éthanol vers le CO2. Suite 

à cela, la température de la chambre est augmentée jusqu’à 37°C, le CO2 atteint donc son état 

supercritique (Figure 17). Le CO2 gazeux est évacué de la chambre et après refroidissement, 

les échantillons séchés sont récupérés.  

 

 

Figure 17 : Diagramme de phase du CO2. 
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Cette technique de préparation s’est révélée quelques fois problématique quand certains 

échantillons se sont rétractés après le point critique, ce qui empêchait de pouvoir observer la 

porosité dans nos matrices par exemple. Pour pallier à ce problème, les temps des différents 

bains ont été doublés et nous avons privilégié de plus petits morceaux de matrices à observer. 

 

Observation des échantillons  

Les échantillons ont été fracturés à l’aide d’un scalpel et placés sur des adhésifs de 

carbone conducteur placés eux-mêmes sur des plots métalliques. Les échantillons ont été 

ensuite métallisés à l’or sur une épaisseur d’environ 10 nm avant d’être mis dans la chambre 

d’observation du microscope électronique à balayage Hitachi S-3400N à une tension 

d’accélération variant entre 3 et 10 kV selon le type d’échantillon (e.g. microparticules de 

collagène à 3 kV, nanoparticules d’hydroxyapatite à 7 kV, matrices hybrides à 7 ou 10 kV, 

matrices de collagène à 10 kV).  

 

2. Microscopie électronique à balayage aux ions hélium (MIH) 

Certains échantillons ont pu être observés à l’aide d’un microscope électronique à 

balayage aux ions hélium. Le principe est le même qu’un microscope électronique à balayage 

classique à la différence près que ce sont des ions hélium qui sont la source émise et non des 

électrons. Les échantillons ont donc été préparés au préalable de la même manière que pour une 

observation au MEB. 

 Toutes les observations ont été réalisées au Trinity College à Dublin en collaboration 

avec Stanislas Von Euw (Postdoctoral researcher, PHC Ulysse) dans le cadre d’un projet 

européen d’échange entre la France et l’Irlande (Ulysse), sur un microscope électronique à 

balayage aux ions hélium Zeiss ORION Plus à 29 kV.   

 

3. Microscopie électronique à transmission (MET)  

Comme pour la microscopie électronique à balayage, il est nécessaire de traiter les 

échantillons afin de préserver leur structure. Le volume des échantillons doit être d’environ 1 

mm3. Deux différents protocoles ont été utilisés durant cette thèse. 
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Préparation des échantillons 

Premier protocole  

• Fixation au glutaraldéhyde  

Solution de glutaraldéhyde 

1h à 4°C Glutaraldéhyde 8% 10 mL 

Tampon cacodylate (pH 7.4) 0,05 M 22 mL 

Solution de lavage 
3 lavages de 10 min 

chacun 
Tampon cacodylate (pH 7.4) 0,1 M 1 volume 

Saccharose 0,6 M 1 volume 

 

Même protocole que pour la microscopie électronique à balayage. 

• Post-fixation à l’osmium  

Solution d’osmium 

1h à 4°C 
Tétraoxyde d’osmium 4% 2 volumes 

Saccharose 0,6 M 1 volume 

Tampon cacodylate 0,4 M 1 volume 

3 lavages de 10 min chacun 

 

La post-fixation par le tétraoxyde d’osmium (OsO4) permet de fixer la structure, de 

colorer l’échantillon et d’améliorer le contraste. Cependant, cette étape n’a pas été réalisée afin 

d’éviter des dépôts de précipités d’osmium sur les grilles et éviter une mauvaise interprétation 

des observations. En effet, certains dépôts peuvent être confondus avec ceux de 

l’hydroxyapatite (Wang et al. 2011, Supporting Informations).  

Lors de la dernière inclusion, une coloration des échantillons a été faite au rouge 

nucléaire. Dans un même souci de potentiels précipités de dépôts, la coloration n’a pas été faite 

sur les échantillons contenant du minéral (e.g. os et matrices hybrides).  

• Déshydratation   

Bains EtOH 

EtOH 50% toute une nuit 

EtOH 70% 5 min 

EtOH 95% 5 min 

EtOH 100% 2x10 min 

Oxyde de 

propylène 

EtOH 100% 1 volume + oxyde de propylène 1 volume 10 min 

Oxyde de propylène 10 min 
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Les échantillons ont été ensuite déshydratés dans des bains aqueux d’éthanol puis 

l’éthanol a été progressivement remplacé par l’oxyde de propylène en 2 bains de 10 min, le 

premier dans un mélange 50/50 d’éthanol absolu et d’oxyde de propylène, le second dans de 

l’oxyde de propylène pur. Cela permet de maximiser l’imprégnation de la résine pour la suite.  

• Imprégnation des échantillons 

Préparation de la résine 

(Araldite) 

EMbed 812 20 mL 

DDSA 9 mL 

NMA 12 mL 

BDMA 1,2 mL 

Oxyde de propylène + résine 1 
Oxyde de propylène 2/3 + 

résine 1/3 
1h à 4°C 

Oxyde de propylène + résine 2 
Oxyde de propylène 1/3 + 

résine 2/3 

Sous hotte jusqu’à 

concentration de la résine 

à 100% 

 

L’imprégnation des échantillons dans la résine se fait d’abord dans un bain d’oxyde de 

propylène/résine (2/3 : 1/3) pendant 1h à 4°C puis dans un mélange oxyde de propylène/résine 

(1/3 : 2/3) sous hotte jusqu’à évaporation de l’oxyde de propylène.  

Lors de la dernière inclusion, le kit de résine a été modifié par : un volume d’Araldite 

(20 mL), un volume de DDSA (22 mL) et un volume de DMP-30 (1 mL).  

• Polymérisation de la résine 

Les échantillons sont placés dans des moules alvéolaires remplis d’araldite et placés à l’étuve 

à 60°C pendant 3 jours. 

 

 

Deuxième protocole (Djediat 1990) 

• Fixation des échantillons au glutaraldéhyde  

Tampon phosphate 0.1 M 
Na2HPO4 40,5 mL 

NaHPO4 9,5 mL 

Glutaraldéhyde 2% 
Glutaraldéhyde 2 g 

Tampon phosphate Sorensen 100 mL 
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Les échantillons sont fixés à l’aide d’une solution de glutaraldéhyde 2% pendant 30 min 

à température ambiante. Du tétraoxyde d’osmium est rajouté à une concentration finale de 1% 

dans l’Eppendorf pendant 30 min (cette étape ne sera pas réalisée en raison des artéfacts visibles 

en microscopie). Les échantillons sont ensuite lavés dans trois bains de tampon phosphate 0,1 

M pendant 10 min chacun. 

• Déshydratation  

Bains EtOH 

EtOH 30% 

30 min à TA 

EtOH 50% 

EtOH 70% 

EtOH 90% 

EtOH 100% 

 

• Imprégnation des échantillons  

Préparation de la résine 

ERL 42O6 10 mL 

NSA 26 mL 

DER 6 mL 

DMA 300 µL 

EtOH 100% + résine 
EtOH 1 volume + résine 1 

volume 

1h30 à température 

ambiante 

Résine pure Résine 1 volume 
2 x 1h à température 

ambiante 

 

L’imprégnation des échantillons dans la résine se fait d’abord dans un mélange 50/50 

EtOH 100%-résine pendant 1h30 à température ambiante puis dans deux bains de résine pure 

d’une heure à température ambiante également. 

• Polymérisation de la résine  

Les échantillons sont placés dans des moules alvéolaires dans une étuve à 70°C pendant 

2-3 jours. 

Microtomie 

Les blocs de résine polymérisés sont coupés à l’aide d’un ultramicrotome, un Leica EM 

UC7 pour le premier protocole et un Reichert-Jung pour le deuxième protocole. Tout d’abord 

en sections semi-fines d’environ 1 µm, déposées sur une lame de verre et colorées au bleu de 

toluidine pendant 1 min sur plaque chauffante. L’excédent de toluidine est ensuite rincé à l’eau. 

Les coupes semi-fines sont ensuite observées au microscope optique afin de vérifier la présence 

de l’échantillon sur les coupes comme observé dans la Figure 18. 
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Figure 18 : Observation en lumière blanche d'une coupe semi-fine d’une matrice de collagène.  

 

Ensuite, les échantillons sont coupés afin d’obtenir des sections ultra-fines d’environ 

60-70 nm à l’aide des mêmes ultramicrotomes. Les coupes sont déposées sur des grilles de 

cuivre recouvertes de carbone puis contrastées avec de l’acétate d’uranyle (2%) pendant 15 

min. Les échantillons étant composés d’éléments organiques légers (collagène), l’ajout de sels 

lourds (tels que l’U) permet une meilleure visualisation des échantillons au microscope vis-à-

vis des électrons. Cependant, comme énoncé précédemment avec le tétraoxyde d’osmium, il 

est nécessaire d’avoir une préparation propre pour pouvoir distinguer les dépôts de sels lourds 

des nanoparticules d’apatite.  

Observation des échantillons 

Les observations ont été réalisées au laboratoire avec un microscope électronique à 

transmission FEI TECHNAI G2 Spirit Twin à 120 kV équipé d’une caméra CCD. Compte tenu 

de la fragilité des échantillons, les observations ont été menées avec un diaphragme objectif 

afin d’éviter de brûler nos échantillons en présence de contrastant.    

 

4. Microscopie optique à lumière polarisée (MOLP) 

Différents types d’échantillons ont été observés par microscopie à lumière polarisée : 

évolution suivie sous lumière polarisée des chambres microfluidiques, coupes semi-fines issues 

des préparations de coupe pour le microscope électronique à transmission et coupes 

histologiques (protocole décrit dans la partie Histologie). 
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Un microscope optique Zeiss AX10 équipé d’une caméra AxioCam ICc 5, d’un 

polariseur, d’un analyseur et d’une lame quart d’onde γ a été utilisé pour faire ces observations.  

Les observations ont été menées dans l’ordre suivant :  

• Observation sous lumière blanche à faible grandissement (vue globale de l’échantillon) 

• Lumière polarisée : polariseur à 0°, analyseur à 90° 

• Lumière polarisée : polariseur à 45°, analyseur à 135° 

• Observation sous lame quart d’onde pour les zones d’intérêts : polariseur à 0°, analyseur 

à 90° (pivotement de la platine pour voir les changements de couleurs)  

Ce procédé doit être répété à chaque changement de grandissement. Les clichés ont été 

acquis par la caméra reliée au logiciel ZenCore. En raison de l’épaisseur de certains 

échantillons, le contraste noir/blanc de nos échantillons n’a pas été optimal. Le fond de certains 

clichés tire donc plus vers le violet ou le bleu marine. 

 

5. Microscopie optique à lumière polarisée à mesures PolScope (PolScope) 

Le système lame de verre-goutte de solution de collagène-chambre microfluidique a été 

étudié par PolScope.  

Un microscope inversé Olympus IX-71 équipé du montage optique à même de réaliser 

la mesure polscope a été utilisé afin de faire ces observations (Shribak et Oldenbourg 2003). 

L’image de sortie est envoyée vers une caméra CCD USB EO-0312M (résolution 640x480 

pixels). Suivant l’objectif utilisé, la taille de l’image sera donc différente (Tableau 13). Les 

clichés ont été acquis par la caméra reliée au logiciel Abrio. 

 

Objectif Pleine image horizontale (µm) Pleine image verticale (µm) 

x4 3802 2515 

x6 2253 1670 

x10 1357 1008 

x15 896 672 

x20 662 500 

x30 436 363 

x40 317 252 

x60 211 169 
Tableau 13 : Taille de l'image obtenue par la caméra en fonction de l’objectif d’acquisition. 
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6. Histologie  

Les coupes histologiques permettent de meilleures observations en microscopie optique 

à lumière polarisée. La taille des échantillons doit être d’environ 5mm x 5mm x 1-2 mm. Le 

protocole se divise en 5 étapes : fixation chimique, déshydratation, inclusion, coupe et 

coloration. 

• Fixation chimique 

PFA 4% 

Paraformaldéhyde 4 g Agitation à 60°C 

pendant plusieurs 

heures puis 

filtration 

PBS x1 100 mL 

 

La solution de fixation est préparée sous une hotte. Une masse de paraformaldéhyde (4 

g) est mélangé à un volume PBS x1 (100mL). Le mélange est chauffé à 60°C sous agitation 

pendant plusieurs heures jusqu’à dissolution du paraformaldéhyde, puis la solution est filtrée. 

La solution peut être conservée à 4°C pendant 6 mois, il est possible de faire des aliquots de 5-

10 mL à congeler si l’utilisation est prolongée.  

Le paraformaldéhyde crée des ponts entre les groupements amines NH2 ce qui induit 

une rigidité thermique et physique des échantillons. Selon la concentration en collagène des 

échantillons, ils sont laissés une nuit dans le PFA à 4°C (40-50 mg/mL) ou 48h (au-dessus de 

200 mg/mL). 

• Déshydratation  

Bains EtOH 

EtOH 70% 24 h à 4°C 

EtOH 95% 
4 h à 4°C 

EtOH 100% 

Bains butan-1-ol Butan-1-ol 1 volume 
Pendant 3 jours, changer 

le bain tous les jours 

 

Les échantillons sont d’abord déshydratés sous hotte dans des bains aqueux d’éthanol à 

concentration croissante puis pendant 3 jours dans des bains de butanol qui permet d’éliminer 

l’eau résiduelle. Il faut faire attention d’utiliser une bouteille récente de butanol afin d’éviter la 

présence d’eau dans le solvant. 
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• Inclusion dans la paraffine 

Les échantillons vont être inclus dans de la paraffine. Il est nécessaire de faire fondre de 

la paraffine 56-58°C à l’étuve au préalable. Les échantillons sont ensuite placés dans de petits 

cristallisoirs contenant de la paraffine liquide puis mis à l’étuve à 70°C pendant 4-5 h (40-50 

mg/mL) ou toute une nuit (au-dessus de 80 mg/mL).  

Deux empiècements métalliques sont ensuite placés sur une plaque en verre pour former 

un cube. De la paraffine liquide est coulée dans le cube et l’échantillon est placé sur un côté, il 

ne doit pas toucher la plaque en verre ou les parois métalliques. Avant le refroidissement de la 

paraffine, une étiquette du nom de l’échantillon sera placée du côté opposé de l’échantillon. De 

la paraffine liquide sera rajoutée au centre du cube au bout de 10 min, le refroidissement de la 

paraffine précédente créant un creux qui pourrait fragiliser le cube lors des coupes.  

• Coupes 

Afin de localiser au mieux l’échantillon, la paraffine est taillée en forme de trapèze 

jusqu’à l’échantillon. Le bloc est placé sur le porte-échantillon du microtome. Des coupes de 7 

µm d’épaisseur sont alors réalisées et stockées dans une boîte en carton. Des coupes (5-6) sont 

prélevées et placées sur une lame de verre et recouvertes d’une goutte d’H2O MilliQ. La lame 

est placée sur une plaque chauffante (60°C) afin de détendre la paraffine et de faire adhérer les 

coupes à la lame lors de l’évaporation de l’eau.  

• Coloration des coupes  

Les lames sont placées dans une boîte en verre crantée qui est saisie à l’aide de crochets. 

Afin d’éliminer la paraffine, différents bains sont effectués dans l’ordre suivant : 

- Toluène 10 min x 2 

- EtOH 100% 10 min  

- EtOH 95% 5 min 

- EtOH 70% 5 min 

- H2O MilliQ 5 min 

Ces bains servent à réhydrater les coupes, afin de colorer les coupes puis de déshydrater 

de nouveau, les bains suivants sont maintenant effectués : 

- Rouge de picrosirius 15 min 

- EtOH 100% 3 min 
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- Toluène 3 min x 2 

Afin de maintenir les coupes sur les lames, un montage est réalisé. Les lames sont sorties 

du dernier bain de toluène. De la résine Eukit de montage est déposée en faisant attention de ne 

pas toucher les coupes. Une lamelle est ensuite placée au-dessus des coupes, une légère pression 

est exercée et l’excès de résine est nettoyé à l’aide de papier Kimtech. Les lames sont mises à 

sécher à température ambiante pendant 2 h le temps que la résine durcisse et peuvent ensuite 

être observées.  

 

2. Etude la phase organique et de la phase minérale 
 

1. Analyses thermogravimétriques (ATG)  

Des analyses thermogravimétriques ont été réalisées afin de déterminer plus 

précisément la concentration en collagène et le taux de minéralisation le cas échéant dans les 

matrices minéralisées. Après tare de balance de l’appareil, entre 20 et 40 mg de l’échantillon 

sont prélevés. L’excédent d’eau de surface est épongé entre deux papiers Kimtech.   

Les analyses ont été effectuées sur un appareil thermobalance NETZSCH STA 409PC 

au laboratoire. L’échantillon est placé dans un creuset en alumine, un creuset en alumine vide 

étant utilisé comme référence. L’échantillon est ensuite chauffé sous air jusqu’à une 

température de 1000°C par une rampe de 5°C/min. 

Afin de déterminer le taux de minéralisation des matrices hybrides (collagène-apatite), 

les échantillons sont calcinés jusqu’à 1000 °C. Jusqu’à 200°C la perte de masse correspond à 

l’eau de surface. La phase organique (collagène) quant à elle se décompose entre 200 et 600°C 

et entre 600 et 1000°C les matrices ne contiennent plus que la phase minérale (Figure 19). Le 

taux de minéralisation se calcule à partir de la formule suivante : 

 

𝑇𝑎𝑢𝑥 𝑑𝑒 𝑚𝑖𝑛é𝑟𝑎𝑙𝑖𝑠𝑎𝑡𝑖𝑜𝑛 =
𝑀𝑎𝑠𝑠𝑒 (𝑝ℎ𝑎𝑠𝑒 𝑚𝑖𝑛é𝑟𝑎𝑙𝑒)

𝑀𝑎𝑠𝑠𝑒 (𝑝ℎ𝑎𝑠𝑒 𝑚𝑖𝑛é𝑟𝑎𝑙𝑒 + 𝑝ℎ𝑎𝑠𝑒 𝑜𝑟𝑔𝑎𝑛𝑖𝑞𝑢𝑒)
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Figure 19 : Thermogramme d'une matrice de collagène. Les températures de décomposition des différents 

composants sont indiquées.  

 

2. Diffraction des rayons X (DRX) et diffusion des rayons X aux petits angles 

(SAXS) 

Les poudres de nanoparticules d’hydroxyapatite synthétisées ont été étudiées par DRX 

en mode réflexion. Elles sont broyées au préalable dans un mortier, avant d’être compactées 

dans un porte-échantillon creux en forme de disque afin de pouvoir présenter une face plate. 

Les diffractogrammes ont été enregistrés avec un diffractomètre Bruker D8 utilisant la radiation 

Kα du Cu, sur l’intervalle 0-80° (en 2θ) avec un pas de 0,2°. Les phases ont été identifiées par 

comparaison avec les références du fichier ICDD-PDF (International Center for Diffraction 

Data-Powder Diffraction Files), notamment celles de l’hydroxyapatite 00-009-0432, 01-089-

6438 et 01-084-1998. 
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En ce qui concerne les matrices de collagène, il n’est pas possible de les présenter 

suivant une face plate. Il est d’ailleurs indispensable de les conserver humides le temps de la 

caractérisation. Les matrices ont donc été coupées en petits morceaux et placées dans des 

capillaires en borosilicate de 1 mm fermés hermétiquement par fusion du capillaire. Les 

échantillons d’os ont été placés dans des capillaires de 2 mm. Les capillaires ont ensuite été 

placés dans une enceinte sous vide afin de s’affranchir des phénomènes de diffusion de l’air.  

La diffusion des rayons X et aux petits angles (SAXS) nous a permis d’acquérir les 

diffractogrammes sur capillaire en mode transmission. Les acquisitions ont été faite sur un 

modèle Guinier mis en place à l’IPR (Bizien et al. 2015) composé d’un détecteur 2D Pilatus 

300 K et d’un générateur microsource de rayons X GeniX 3D opérant à 30 W. La radiation 

monochromatique CuKα est de λ = 1.541 Å. La distance échantillon-détecteur est de 232 mm. 

Les diagrammes de diffusion ont été enregistrer pour un espace réciproque q= (4π/λ)*sin(ϴ/2) 

dans une gamme de 0.01 à 1.742 Å−1. 

Cependant, la très faible épaisseur de nos matrices ne permet pas d’obtenir un signal 

suffisant pour étudier les harmoniques des distances intrafibrillaires de collagène. Il serait 

intéressant d’étudier la diffusion couplée SAXS/WAXS sur une ligne synchrotron afin 

d’accéder à ces informations.  

  

3. Résonance magnétique nucléaire (RMN) à l’état solide 

Les expériences de résonance magnétique nucléaire à l’état solide ont été effectuées sur 

un spectromètre Bruker Avance III avec un champ magnétique B0 = 7 T, où la fréquence de 

résonance est de 300 MHz pour le 1H et 121 MHz pour le 31P. Toutes les expériences ont été 

réalisées avec une sonde Bruker double résonance dans des rotors de 4 mm de diamètre.  

Comme dans le cas des caractérisations par SAXS, il est nécessaire que les échantillons 

d’os et les matrices de collagène restent humides. Deux types de rotors ont donc été utilisés : 

les rotors standards pour les poudres d’hydroxyapatite et les rotors « cramps » pour les 

échantillons d’os et les membranes de collagène où l’échantillon est centré dans le rotor entre 

deux inserts en téflon. Les fréquences de rotation à l’angle magique étaient de 8-14 kHz en 

fonction des échantillons. Différentes séquences ont été utilisées dans cette thèse : 
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a) Séquence HPDEC 

La séquence HPDEC (High Power DECoupling) est la séquence la plus simple pour 

acquérir un spectre. Elle consiste à envoyer une impulsion sur la voie S avant l’acquisition du 

signal, qui se découple à haute puissance pendant l’acquisition selon la voie I (Figure 20). C’est 

une séquence quantitative à condition que la relaxation longitudinale (T1) des spins S entre 

chaque impulsion soit respectée. 

 

 

Figure 20 : Séquence d’impulsion HPDEC. Reproduit de Wang 2012. 

 

b) Séquence CP (polarisation croisée) 

La séquence CP permet de transférer une partie de l’aimantation des spins abondants I 

(1H en général) aux spins rares S (ici 31P) (Figure 21). Une impulsion de 90° permet 

l’aimantation des spins I, puis un champ électromagnétique est appliqué en parallèle au champ 

nécessaire à la première impulsion. Les spins I se retrouvent donc « bloqués » (spin-lock) selon 

ce deuxième champ électromagnétique, déphasé de 90° par rapport au champ B0. Les spins I et 

S sont mis en contact pendant un temps tcp selon le champ BIS et un transfert d’énergie est établi 

entre les spins I(1H) et S(31P). Cette technique permet de mettre en évidence les noyaux 31P à 

proximité des noyaux 1H.  

 

Figure 21 : Séquence de polarisation croisée. Reproduit de Wang 2012. 
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c) Séquence HETCOR 

La séquence HETCOR (HETeronuclear COrrelation) est une variante à deux 

dimensions (2D) de la séquence CP à la différence près qu’un délai incrémentable t1 est introduit 

avant le spin-lock (Figure 22). Le noyau abondant étant dans notre cas 1H, il est alors possible 

d’étudier l’évolution de son aimantation. Nous pouvons donc alors acquérir des spectres RMN 

31P dont l’intensité de chaque pic est modulée par les interactions avec les proches protons 1H. 

Le spectre obtenu est un ensemble de tâches de corrélation qui sont fonction des différentes 

proximités dans le système étudié.  

 

Figure 22 : Séquence d'acquisition HETCOR. Reproduit de Wang 2012. 
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L’objectif de ce travail de thèse était de pouvoir structurer en 3D les phases cristal-

liquides du collagène in vitro afin de pouvoir reproduire l’organisation suprafibrillaire de l’os 

à l’échelle du tissu osseux cortical et trabéculaire et d’identifier les paramètres physico-

chimiques impliqués dans la formation de ces architectures. 

Dans les précédents travaux menés au laboratoire, la reproduction du contre-plaqué 

torsadé à l’échelle de la microstructure a été réalisée localement par un procédé combinant la 

dialyse inverse et l’injection continue (FR 2960439/WO 2011151587). Ce procédé nous a permis 

ici dans un premier temps de vérifier en présence de contraintes (réseau de billes de verre ou de 

fibres de nylon) notre hypothèse de travail quant à l’implication du confinement et du flux sur 

l’organisation tridimensionnelle des domaines anisotropes. 

Dans un second temps, les travaux menés sur le diagramme de phase du collagène 

(Giraud-Guille et Besseau 1998 ; Salameh et al. 2020) et la préparation de solutions acido-

solubles de collagène par spray-dring (Lama et al. 2020), nous ont permis de pouvoir étudier, 

de manière reproductible, la formation des domaines cristal-liquides en contrôlant la 

concentration initiale en collagène. 

Ainsi, nous avons d’abord mis en place des modèles microfluidiques dont le réseau de 

plots mime les unités cylindriques de l’os cortical (i.e. ostéons). Ce modèle visait à appliquer 

des contraintes géométriques sur les mésophases du collagène afin de pouvoir contrôler la 

distribution spatiale des domaines orientés. Différents facteurs physico-chimiques ont été 

étudiés par le biais de ces chambres microfluidiques tels que le confinement, la distance inter-

plots, la géométrie des plots, la cinétique en faisant varier la concentration initiale de la solution 

acido-soluble de collagène, l’état de surface et la présence de précurseurs de la phase minérale 

d’hydroxyapatite. De manière intéressante, nous avons pu observer que le confinement des 

molécules de collagène menait à la formation de textures de biréfringence présentant une 

répétabilité à grande échelle. Les études en microscopies ont montré la présence de défauts 

d’organisations dans nos matrices comparables à ceux de nos échantillons d’os de référence et 

qui s’apparentent à des défauts topologiques de cristaux liquides. Ces observations renforcent 

l’hypothèse d’Yves Bouligand sur l’implication d’analogues biologiques cristal-liquides dans 

les processus de morphogénèses (Bouligand 1972 et 2008). 
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Après les études de notre modèle en présence de collagène, nous avons minéralisé la 

matrice dense de collagène par co-précipitation en présence des précurseurs d’hydroxyapatite 

selon un procédé décrit précédemment qui mène au coalignement collagène/apatite comme 

observé dans le tissu osseux (Wang et al. 2012). Les caractérisations de cette matrice ont montré 

que la présence des précurseurs d’hydroxyapatite favorise une distance interfibrillaire plus 

faible que dans les échantillons non minéralisés, ce qui converge avec les échantillons d’os 

décalcifiés de référence et la littérature (Landis et al. 1990 ; Fratzl et al. 1992). Notre objectif 

de reproduire la structure de l’os compact à plus grande échelle sans cellules par un biais 

physico-chimique est donc validé. 

En parallèle, l’approche visant à utiliser un procédé qui combine collagène et huile de 

coprah (émulsion/porogène) mimant l’interface hydrophile/hydrophobe du système « tissu 

osseux-moelle osseuse de l’os trabéculaire » a mené à la formation de porosité mais n’a pas 

permis de reproduire le réseau de macropores osseux interconnectés. Néanmoins, les résultats 

n’excluent pas qu’un tel mécanisme de la moelle osseuse puisse jouer un rôle dans la formation 

de la porosité de l’os trabéculaire. Notamment, si on prend en considération que l’épaisseur 

moyenne des trabécules est compatible avec celle de la distance interostéons de l’os cortical 

(~200 µm), l’analogie nous semble trop forte pour exclure un effet de confinement. Ces 

approches nous semblent donc encore pertinentes, et il serait intéressant de pouvoir élaborer 

des matrices de collagène denses et fibrillaires présentant une macroporosité à l’aide de 

microparticules et de traitements n’altérant pas la nature du collagène. 

Pendant ce travail de thèse, les microscopies optiques et électroniques se sont révélées 

des techniques indispensables pour caractériser l’organisation tridimensionnelle des domaines 

anisotropes au sein de nos matrices de collagène. Ces techniques ont apporté des informations 

pertinentes quant à la distribution spatiale des domaines anisotropes et à l’étude des défauts 

topologiques dans nos matrices et nos échantillons d’os de référence.  
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D’un point de vue personnel, ce travail de thèse contraste entre une idée initiale simple 

et la complexité d’une étude à l’interface entre plusieurs domaines de recherche (chimie, 

physico-chimie, biologie). De cette interdisciplinarité est née une multitude d’obstacles de 

différente nature comme (i) le contrôle de phases cristal-liquides du collagène en 3D car 

rappelons que l’ensemble des travaux dans la littérature sont effectués avec du collagène peu 

concentré ou des échantillons en 2D, (ii) l’assimilation de la terminologie et des travaux 

pertinents de la littérature des différents domaines de sciences (microfluidique, chimie des 

polymères, propriétés de surface, biominéralisation, etc.), et bien sûr (iii) les aléas techniques 

et expérimentaux qu’il a su falloir palier communs à chaque thèse mais qui dans mon cas ce 

sont ajoutés à deux périodes de confinements. Néanmoins, ces difficultés franchies m’ont 

permis d’élaborer des modèles biomimétiques de l’os pertinents qui semblent confirmer notre 

hypothèse de départ sur l’implication de facteurs physico-chimiques dans les processus de 

morphogénèses des tissus biologiques.  

Même si la compréhension des mécanismes de morphogénèse du tissu osseux est loin 

d’être complète, ces systèmes mis en place dans mon travail de thèse peuvent être utilisés pour 

de nouvelles études sur la biominéralisation du tissu osseux.  

Ces modèles donnent également accès à l’étude d’autres paramètres physico-chimiques 

que nous n’avons pas étudiés dans ce manuscrit tels que l’effet de la force ionique des 

précurseurs minéraux et l’effet d’une géométrie aléatoire (diamètre et hauteur des plots et 

distance inter-plots) pour reproduire ce qui est observé in vivo. Il aurait été également pertinent 

de pouvoir étudier nos modèles en termes physico-chimiques afin d’établir des données 

d’hydrodynamisme, de viscosité, etc. en fonction des différentes organisations observées.  

Enfin, il serait pertinent d’effectuer des études de différenciation cellulaire sur les réseaux 

formés pour étudier l’effet de ces arrangements suprafibrillaires sur l’activité cellulaire.  

Bien entendu, beaucoup d’autres questions restent en suspens après cette thèse quant à 

l’étroite association des cellules et des phénomènes physico-chimiques lors des processus de 

formation du tissu osseux. L’observation des défauts d’organisations dans nos échantillons et 

le tissu biologique suscitent de nombreux questionnements : ces défauts sont-ils issus du 

remodelage osseux ou sont-ils primo-formés ? Les cellules peuvent-elles créer localement ces 

défauts ? Les défauts sont-ils à l’origine de l’organisation en contre-plaqué torsadé de la phase 

organique du tissu osseux ? Quel est le rôle du réseau ostéocytaire ? Y-a-t’il un effet de 

cisaillement à cette échelle ? etc.  
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En conclusion, ce travail de thèse apporte un œil nouveau sur les mécanismes physico-

chimiques intégrés dans la morphogénèse des tissus osseux. Ce travail permet de renforcer 

l’idée forte de l’existence de phases cristal-liquides in vivo. En parallèle de cet aspect 

fondamental, il ouvre aussi la voie sur une recherche plus appliquée (Annexes) par l’élaboration 

de biomatériaux en 3D biomimétiques de l’os pour favoriser l’ostéoinduction dans un contexte 

d’ingénierie tissulaire ; l’os autologue étant encore considéré comme le « gold standard ». Ceci 

est d’autant plus pertinent que les matrices denses de collagène minéralisées ont montré un 

comportement similaire à celui de l’os autologue dans un contexte de petit défaut osseux chez 

la brebis (travaux non publiés).   
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I. Planches de suivi des chambres microfluidiques 
 

Dans le cadre des suivis in situ des textures de biréfringence observées dans les 

chambres microfluidiques, il m’a semblé pertinent de mettre en avant l’évolution des systèmes 

de t=0 à t=J+3 pour chaque paramètre physicochimique étudié sur un réseau de plots plus grand.  

Les mêmes observations sont effectuées que dans le Chapitre 3 : 

• La cinétique est plus rapide lorsque l’on part d’une concentration initiale en collagène 

plus élevée (Figure 1 et Figure 2). 

• L’interdistance de plots de 200 µm (Figure 2) mène à l’observation de textures de 

biréfringence similaires à celles observées dans les ostéons (Giraud-Guille 1988) tandis 

que pour une interdistance de plots de 240 µm (Figure 3), les domaines cristaux-liquides 

observés sont intercalés par la présence de domaines isotrope indiquant que cette 

distance interplots est trop grande pour étudier un effet du confinement dans les 

conditions expérimentales choisies.  

• L’étude de l’état de surface par traitement plasma (Figure 4) démontre que la répétition 

des textures de biréfringence observées est modifiée par l’ancrage des molécules de 

collagène à la surface du PDMS.  

• L’ajout des précurseurs de la phase minérale de l’os n’induit pas de différences de 

textures de biréfringence observées en lumière polarisée (Figure 5). 

• L’effet de la géométrie induit du désordre local dans les textures de biréfringence 

observées (Figure 6). 

 

Un exemple de suivi des textures de biréfringence par PolScope est également donné en Figure 

7. 
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Figure 1 : Clichés en MOLP de Coll/200/6,5% à différents temps d’observations 
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Figure 2 : Clichés en MOLP de Coll/200/4% à différents temps d’observations. 
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Figure 3 : Clichés en MOLP de Coll/240/4% à différents temps d’observations. 
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Figure 4 : Clichés en MOLP de Coll/200/4%/P à différents temps d’observations. 
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Figure 5 : Clichés en MOLP de Coll/200/4%/HA à différents temps d’observations 
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Figure 6 : Clichés en MOLP de Coll/penrose/4%/P à différents temps d’observations. 
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Figure 7 : Clichés en PolScope de Coll/200/6,5% à t=J+1, J+2 et J+3. (Gauche) les mesures d’azimuth et de 

retardance, (milieu) (droite) clichés obtenus en polarisation classique. Les tâches rouges correspondent à une 

trop forte biréfringence.  

 

II. Travaux annexes 
 

Lors de mes travaux de stage de Master 2 et de thèse, j’ai eu l’occasion de participer à de 

nombreux projets de Recherche. J’ai ainsi pu travailler sur des travaux en parallèle de mon sujet 

de thèse principal. Ces travaux sont complémentaires de mon sujet d’un point de vue thématique 

(collagène, biominéralisation, implantations).  
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1. Matériaux hybrides collagène-apatite 
 

Lors des travaux de thèse de M. Lama (Thèse de M. Lama 2019), cette dernière a cherché à 

étudier la possibilité d’injecter des solutions acido-solubles concentrées (> 40 mg/mL). La 

stratégie mise en place dans son travail a été de pouvoir contourner les problèmes liés à la 

viscosité du collagène, qui augmente de concert avec sa concentration, en formant des 

microparticules de collagène par spray-drying (Lama et al. 2020). Des modèles in vitro de 

défauts tissulaires ont été élaborer afin d’étudier si (i) l’organisation tridimensionnelle du 

collagène est biomimétique du tissu visé, (ii) les propriétés mécaniques sont semblables à celle 

du tissu biologique et (iii) la nature des réponses cellulaires (adhésion, colonisation, croissance, 

différenciation) vis-à-vis de la matrice de collagène formée.  

Dans un même objectif d’implantation dans un site osseux, la technologie mise en place par M. 

Lama a été associée à la synthèse de poudre d’hydroxyapatite biomimétique établie 

précédemment au laboratoire (Nassif et al. 2010). Dans ce cadre, j’ai pu reproduire la synthèse 

de ces poudres d’hydroxyapatite, que j’ai caractérisé par RMN à l’état solide et DRX.  

Par diffraction des rayons X sur poudre (Figure 8), aucune phase de phosphate de calcium autre 

que l’hydroxyapatite n’a pu être identifiée sur nos diffractogrammes et ce quel que soit la 

poudre synthétisée.  
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Figure 8 : Comparaison des diffractogrammes de CHA1 et CHA2 avec la fiche JCPDS 00-009-0432 

correspondant à l’hydroxyapatite hexagonale. 

 

Les spectres 31P obtenus par RMN à l’état solide des différentes poudres synthétisées sont 

présentées dans la Figure 9.  Un signal centré sur 2,8-2,9 ppm correspond à une valeur de 

déplacement chimique caractéristique de l’hydroxyapatite. La largeur à mi-hauteur des pics 

correspondant à des apatites carbonatées, qui indique la présence d’un environnement chimique 

plus dense sur les sites phosphates. Une légère pollution à l’OCP (*) est visible par 

l’élargissement des pics.  
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Figure 9 : Spectres RMN 31P MAS des apatites CHA1 et CHA2 (B0=7,0 T ; γMAS = 121 kHz). 

 

Des implantations en site intra-musculaire chez le rat ont été effectuées en utilisant ces poudres. 

Les résultats obtenus avec ce nouveau matériau collagène/apatite hybride injectable, dont la 

microstructure mime celle du tissu osseux, ont été comparés à ceux d’une matrice dense 

collagène/apatite non-injectables. Le but du projet était d’évaluer les propriétés ostéoinductrices 

de ces deux matériaux (implanté ou injecté), c’est-à-dire, leur capacité à recruter et activer des 

cellules souches mésenchymateuses (CSMs) de l’hôte provenant de tissus non-osseux 

environnants et à les différencier en ostéoblastes, capables de former du tissu osseux.  Dans ce 

cadre, j’ai effectué la synthèse des matrices collagène/apatite implantées. Les résultats sont 

encore confidentiels car un brevet est en cours de dépôt, néanmoins un article, où je suis donc 

impliquée, est en cours de préparation.  
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2. Matrices de collagène transparentes 
 

J’ai eu l’occasion lors de mon stage de Master 2 de travailler sur la mise en évidence d’une 

nouvelle phase précholestérique, notée P*. Ces études rentraient dans le cadre du post-doctorat 

de C. Salameh. De façon intéressante, la précipitation des fibrilles de collagène à partir d’une 

telle mésophase a mené à la formation de matrices transparentes. Dans ce cadre, ainsi pu 

caractériser ces matrices par MEB et par tomographie de cohérence optique (OCT) dans le 

cadre d’une collaboration avec l’Institut Langevin. La microstructure de nos matériaux a pu 

être mise en analogie avec un tissu biologique, la cornée. Ce travail a mené à la publication 

d’un article joint ci-après : Salameh C., F. Salviat, E. Bessot, M., J.-M. Chassot, E. Moulongui, 

Y. Wang, et al. 2020. « Origin of transparency in scattering biomimetic collagen materials ». 

Proceedings of the National Academy of Sciences 117 (22): 11947-53. 
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Living tissues, heterogeneous at the microscale, usually scatter
light. Strong scattering is responsible for the whiteness of bones,
teeth, and brain and is known to limit severely the performances
of biomedical optical imaging. Transparency is also found within
collagen-based extracellular tissues such as decalcified ivory, fish
scales, or cornea. However, its physical origin is still poorly under-
stood. Here, we unveil the presence of a gap of transparency in
scattering fibrillar collagen matrices within a narrow range of con-
centration in the phase diagram. This precholesteric phase pre-
sents a three-dimensional (3D) orientational order biomimetic of
that in natural tissues. By quantitatively studying the relation be-
tween the 3D fibrillar network and the optical and mechanical
properties of the macroscopic matrices, we show that transpar-
ency results from structural partial order inhibiting light scattering,
while preserving mechanical stability, stiffness, and nonlinearity.
The striking similarities between synthetic and natural materials pro-
vide insights for better understanding the occurring transparency.

collagen | self-assembly | photonic materials | mechanical properties |
transparency

Aside from structural colors and pigmentation, and the usual
strong scattering generated by biological tissues, optically

transparent or translucent organisms are found in nature. They
are quite abundant in aquatic environments (e.g., medusa and
planktonic organisms) but rare on land (e.g., the butterfly Greta
oto). The biological role of transparency appears to be related to
protection from predators (1–3). The physical basis of biological
transparency is not straightforward. Living tissues are heteroge-
neous at the submicron and micrometer scales, resulting in
spatial fluctuations of the refraction index that are expected to
produce light scattering. Deciphering the relation between light
scattering and the structure of disordered or partially ordered
materials is challenging. However, it is a key step in under-
standing the appearance of transparency in living organisms, and
more generally in natural materials.
Among the few reported transparent biological materials,

cornea is a connective tissue that forms the front part of the eye.
It works as a refracting lens possessing dioptric properties. Light
transmission in healthy corneas occurs through the tissue con-
taining collagen fibrils, proteoglycans, and cells, and scattering
from collagen is suppressed by interferences induced by partial
order in the fibrillar network. Interestingly, disorders opacifying
the cornea are a major cause of refractive errors but also blindness
(4). Suppression of scattering is generally a key issue encountered
at different levels in the mechanism of vision (5). Hence, particular
attention has been paid to the distribution of type I collagen, the
principal constituent of the corneal stroma, and the link between
the fibrillar network and the unexpected high transmittance (6–9).
Collagen type I, a major structural protein in the body, dis-

plays an assembled fibrillar organization in numerous connective

tissues such as bone, dermis, and cornea. Depending on the tissue,
collagen organizes differently, which leads to specific mechanical
properties (from hard to soft) and optical properties (from opaque
to transparent) (10). For instance, a cholesteric structure is ob-
served in the compact bone that contributes to its mechanical
properties (11), while the tendon is composed of unidirectional
collagen fibrils (12). For cornea, collagen fibrils organize in a
general lamellar orientation with some local plywood forms (4).
Hence, an interesting correlation exists between the collagen
phase diagram and the tissue ultrastructure, although the occur-
rence of collagen liquid-crystal (LC) phases was never demon-
strated in vivo (13).
In addition to cornea and fish scales (14), transparent collagen

matrices were recently reported in natural tissues, elephant ivory
(15) and teeth of the deep-sea dragonfish (16), and in synthetic
collagen scaffolds (17). Transparency of such heterogeneous

Significance

Disordered materials with heterogeneities at scales ranging
from nano- to micrometers usually scatter visible light and
become opaque beyond a certain thickness. However, trans-
parent materials are found in nature. The physical origin of
transparency in natural and artificial biopolymer materials is
still not fully understood. Here, a gap of transparency is found
in synthetic fibrillar collagen matrices within a very narrow
range of concentration. The transparency results from struc-
tural partial order inhibiting light scattering, while preserving
mechanical stability, stiffness, and nonlinearity. The potential
to produce biomimetic hydrogels with such striking optical
properties by self-assembly opens an interesting route in the
study of photonic materials and provides new elements in the
understanding of the appearance of transparency in natural
materials.
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complex materials remains an intriguing property. It can be pre-
sent in different degrees, measured by the optical thickness L/ℓ,
with L the sample thickness and ℓ the scattering mean free path,
the latter being the average distance a photon travels between
subsequent scattering events. Understanding whether transparency
(L/ℓ << 1) results from a change in the intrinsic parameter ℓ, cor-
related to the microstructure, or merely from a small physical
thickness L of the observed sample, is crucial. To quantitatively
address this issue, it is important to shape the collagen matrices
into a design permitting a measurement of ℓ independently of the
physical thickness L.
Here, we report on the existence of a transparent domain in

the phase diagram of fibrillar collagen, observed in a narrow range
of concentration. Below and above this transparency gap, scat-
tering increases substantially. The stability of the matrices over
time made it possible to produce three-dimensional (3D) collagen
materials up to 1 cm in thickness by different processes. This
ensures that a change in transparency is linked to a change in the
scattering mean free path ℓ, thus revealing a change in the matrix
ultrastructure that depends on the collagen concentration. Around
the critical concentration producing the gap in transparency, the
material exhibits locally the corneal collagen microstructure, to-
gether with optical and mechanical features close to that of real
corneas. Before the fibrils’ precipitation (fibrillogenesis in vitro), a
metastable LC phase with facets ordered into a 3D network forms
between the nematic and the precholesteric phases in the lyotropic
molecular collagen diagram. The optical microscopy of this phase
recalls the DNA precholesteric phase (18) which exhibits a 3D
orientational order (19) similar to that observed in transparent
decalcified elephant ivory (15). This observation strengthens the
hypothesis of the existence of biological LC analogs (20). The
resulting 3D fibrillar transparent matrix may be of interest for
studying the relationship between the materials structure and the
occurring transparency, which remains difficult to assess with nat-
ural corneas, for example (21–23), but also for developing kera-
toprosthesis models. Finally, our understanding of transparency
may provide a new approach to the design of photonic materials
manufacturable using self-assembly processes.

Collagen Concentration Gradient and Gap in Transparency
Two types of matrices were prepared, characterized by gradient
in collagen concentration ranging from ∼20 to ∼100 mg/mL. For
this purpose, two setups were used: 1) the continuous injection/
reverse dialysis process (Methods and SI Appendix, Extended
Supporting Methods) described previously for preparing pure or
composite materials (24, 25) (Fig. 1A) and 2) the evaporation
process (26) (SI Appendix, Fig. S1) but without homogenization
of the acidic collagen solution. A gap of transparency was ob-
served for both matrices after the fibrils’ precipitation (Fig. 1A
and SI Appendix, Fig. S1, arrows). Nevertheless, a slight differ-
ence in terms of opacity was observed between the two samples.
Noticeably, the thicker material (i.e., 1 cm large) synthesized by
injection/reverse dialysis was more opaque. The collagen con-
centration in the transparent domain was determined from quan-
tifying the amount of hydroxyproline by titration. The same
concentration was found whatever the process adopted (evapo-
ration or continuous injection/reverse dialysis), which was around
45 mg/mL. Such a gap of transparency found in the fibrillar col-
lagen diagram appears quite counterintuitive since the increase in
collagen concentration leads to an increase in fibrillar density and
order: the isotropic/anisotropic transition occurring slightly above
40 mg/mL (27). An increase in density and ordering are competing
mechanisms that can lead to a suppression of scattering and the
appearance of transparency beyond a given concentration thresh-
old. Here, the recovery of opacity at even larger densities, and
therefore the nonmonotonic behavior of the scattering mean free
path versus concentration, proves the crucial role of the ultra-
structure on the optical properties.

This is easily highlighted as follows. A diluted soluble-acidic
collagen (2 mg/mL) was concentrated by a slow evaporation (26–28)
up to 45 mg/mL. This technique permits an accurate estimation of
the concentration during evaporation by simple weighing. The
fibrillar collagen matrix in the Petri dish is shown in Fig. 1B, red
asterisk. A part of the collagen matrix has been removed locally
(area 1) to demonstrate the presence of a transparent matrix in
the Petri dish. Area 2 shows a fibrillar collagen matrix where a
shear stress was applied using a spatula before fibrillogenesis
in vitro. This area becomes opaque after the precipitation of the
fibrils, indicating a change in the material’s properties. The col-
lagen concentration’s being above 40 mg/mL, this should be due to
the destabilization of the LC geometry. This observation clearly
shows that, in addition to the collagen density, the ultrastructure is
of primary importance for the occurring transparency.

A

C

B

D

Fig. 1. Optical relationships between collagen fibrillar gradient and LC
phase diagram. Images of a fibrillar collagen matrices (A and B). (A) The
matrix is characterized by a gradient in concentration (20 to 50 to 100 mg/mL
range) and exhibits a gap of transparency. (B) The matrix (red asterisk) which
is delimited by the red dotted circle is fully transparent in the Petri dish; the
final concentration of collagen is ∼45 mg/mL. Two other areas are observed:
1 is vacant and 2 is opaque after shearing. (C) Classical collagen phase dia-
gram (scheme and polarized optical micrograph) from nematic (N) to cho-
lesteric (C) observed between crossed polarizers (0 to 90°). Segments are
molecules in the section plane; dots are molecules normal to this plane; nails
are molecules in oblique position with the head representing the molecular
extremity pointing toward the observer. The collagen phase diagram is
implemented with a new precholesteric phase (P*) for which concentration
is found around 45 mg/mL. For the P*, the birefringent texture appears as
cubic platelets (D). This faceted pattern is still observed after a 45° polarizer
rotation; the organization of collagen molecules for P* is presented sche-
matically in the red framed image at higher magnification (SI Appendix, Fig.
S2 A and B). The precholesteric phase (P) occurs by increasing the collagen
concentration in the solution.
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The phase diagram of collagen molecules has been extensively
studied (29) (Fig. 1C) and exhibits three arrangements: nematic
(above 40 mg/mL) (N in Fig. 1C), precholesteric (P in Fig. 1C),
and cholesteric (above ∼75 mg/mL) (27) (C in Fig. 1C). None of
them was described to lead to transparent collagen materials,
although thermotropic nematic liquid crystals tend to be rela-
tively translucent (liquid-crystal displays).
The fact that the physical properties recorded on the trans-

parent matrices remain similar whatever the source of collagen
(the porcine clinical grade and the one extracted from rat tails
tendons; SI Appendix, Extended Supporting Methods) ensured that
the concentration protocols are 1) reproducible for generating the
transparency and 2) that geometry, at a certain collagen concen-
tration, is the key factor for the matrix transparency. Previous
work in the literature described the formation of transparent but
very thin collagen matrices (30, 31) for which the transparency
appears stable at acidic pH (3.5) and is only related to a specific
ionic strength, thus rendering comparison with our work difficult.
Further investigations of the collagen phase diagram were

done handling the solutions with care. For this purpose, an acidic
solution of collagen concentrated at 40 mg/mL was deposited
between slide and coverslip and studied by polarized light micros-
copy, the concentration of collagen occurring at the air/solution
interface through a slow evaporation of solvent. The evaporation
of solvent being not homogeneous over the drop, the precise
concentrations remain uncertain. Acidic collagen solutions with a
2-mm thickness are transparent under ∼100 mg/mL (32). As
expected, first a nematic phase is observed where the molecules
orient themselves in the same direction (Fig. 1C, N). Second,
when we slowly evaporate the collagen solution reaching 44 mg/mL,
a facetted pattern starts to appear (Fig. 1D and SI Appendix, Fig.
S2) with the presence of stripes in some domains (SI Appendix, Fig.
S2 A and B). The facets are polydisperse in size and organize mostly
as a mosaic (SI Appendix, Fig. S2 C–C′). Nevertheless, the bigger
ones locally arrange in layers reminding the fibrillar collagen ar-
rangement in mice corneal stroma (33) and coelacanth scales (14).
The facetted organization of collagen molecules seems different
from the “staggered dots” texture described previously in the lit-
erature for collagen since it was observed over the cholesteric phase
(34) and not related to any optical property. Finally, controlling the
sample thickness and the conditions of observations (temperature,
humidity, and time under the microscope light) slowed down its
systematic transformation into the most common precholesteric
phase with a “banded” structure but did not avoid it (SI Appendix,
Fig. S2D). Note that a color phase possessing a filament texture was
sometimes observed (35) (SI Appendix, Fig. S3A), but only with the
highly purified clinical-grade collagen (SI Appendix, Fig. S3B). The
transition between the nematic and the precholesteric phases oc-
curs around 46 to 47 mg/mL. The fact that the mosaic phase ap-
pears in a very narrow range of concentrations (∼44 to 45 mg/mL)
may explain why it was never identified before. Interestingly, after a
45° polarizer rotation, some vertical areas (Fig. 1D) remain gray,
indicating a vanishing birefringence, while the intensities of areas
within these lines are very sensitive to the cross-polarizer orienta-
tion. Note that with one polarizer blue and brownish colors were
observed, remaining unchanged locally when the stage was rotated
(SI Appendix, Fig. S2B). Such observations indicate a 3D orienta-
tional order that has been characterized in blue phases of chiral
thermotropic liquid crystals (36) and shortened lyotropic doubled-
strand DNA solutions (19). The size of the biomacromolecules
(DNA and collagen) is noticeably much longer than the thermo-
tropic molecules. Finally, the local arrangements of nonfluid an-
alogs in annelid cuticle (37) and boxfish scutes (38) reports on the
analogy between the 3D fibrils’ order and a blue phase geometry,
although the existence of an LC state is not demonstrated. The
polarizing light microscopy images are not in agreement with these
previously observed phases. Indeed, all these models exhibit a
cubic symmetry and are thus incompatible with the experimental

observations of a preferential direction of low birefringence lines.
A new model is consequently required. It should exhibit 1) 3D
orientational order and 2) large oscillations (>40°) of the orien-
tation of the birefringence director. Such a model is proposed in
Fig. 1D (scheme) and is in agreement with all optical microscopy
observations. This is an intermediate organization between the
twisted nematic (39) and the helicoidal instability observed in the
cholesteric phase (40). Interestingly, the molecular orientation is
continuous at long range, and the 3D orientational order of col-
lagen matrices recalls that of the structure in decalcified elephant
ivory (15), although the scale is different. The organization here
does not present any defects that are required between the
double-twist cylinders in 3D-ordered chiral mesophases, ensuring
the high optical transparency of the fibrillar matrix. Indeed, such
defects in blue phases exhibit huge refractive index variation
and are at the origin of light interferences (color) and scattering
(turbidity).

Fig. 2. Ultrastructure investigations of optically transparent collagen-based
materials by electron microscopies. (A) The collagen matrix (*) and the cor-
nea (°) stored in Cornea Cold as classical storage medium. Both samples re-
main transparent when stored in the medium. (B) SEM and (C) TEM images
of the biological cornea (°) and the synthetic transparent collagen matrix (*).
(Scale bars, 1 μm [B] and 500 nm [C].) Insets in C are observations at higher
magnification. (Scale bars, 50 nm.) The fibrils lay parallel (white line) or
perpendicular (white dot) to the section cut. (D) Thick 3D fibrillar collagen
matrix (1 cm in diameter) with a narrow gradient of concentration prepared
by using the injection/reverse dialysis process to reach a final concentration
around 45 mg/mL over the bulk. An optical gradient of transparency is ob-
served going from opalescent (higher concentration) to transparent (lower
concentration) from the curve side but is entirely transparent when observed
from the flat end (Inset). (E and F) TEM images of the opalescent collagen
matrix showing orthogonal arrangements of the fibrils reminding that of
the corneal stroma.
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To improve our understanding of the origin of transparency in
collagen structures, observations were performed on pig corneas
without polarization (SI Appendix, Fig. S4A). Corneal birefringence
is known and varies within a single cornea. Birefringent domains are
observed under physical constraints (SI Appendix, Fig. S4B) which
at higher magnification appear as a layered texture (SI Appendix,
Fig. S4C), in agreement with the birefringence texture in mice
corneal stroma (33).
In summary, as previously described for transparent collagen

matrices of elephant ivory (15), collagen appears to form a pre-
cholesteric phase which presents a 3D orientational order. This
phase can be interpreted as a subtle equilibrium between double-
twist trend for the radial structure of collagen fibrils (41) with only
bending deformation, and a helical deformation with a splay de-
formation. However, due to the lack of crystallographic evidence and
physical properties, we will refer to it as precholesteric* phase, P*.
To help identify the physicochemical factors for the origins of

the transparency, structural, optical, and mechanical character-
ization are required.

Ultrastucture of Transparent Collagen Matrices and Analogy
with Cornea
Before sample preparation for electron microscopy observations,
the synthetic and the biological materials were stored in a clas-
sical storage medium for cornea (i.e., Cornea Cold; SI Appendix,
Extended Supporting Methods). Both were stable and remain
transparent in the medium (Fig. 2A). This step allows a safe com-
parison of the materials in discarding any potential effect that
would have been induced by different ionic forces, pH, and so on
on the observed ultrastructure.
Scanning electron microscopy (SEM) observations were per-

formed on a pig cornea (Fig. 2B, °) and compared to a transparent
collagen matrix (∼45 mg/mL) (Fig. 2B, *). Both exhibit dense
network with thin collagen fibrils (≤ 100 nm). Transmission
electron microscopy (TEM) investigations confirm the high simi-
larity in appearance between the two samples (Fig. 2C). Higher
magnification (Fig. 2 C, Inset) shows that fibrils are monodisperse
in diameter, which is a main characteristic of biological tissues.
The diameter is ∼25 to 30 nm and classical for corneal tissue (42).
The extrafibrillar space also appears in the same range of order
(≤100 nm) with an average interfibrillar spacing of ∼45 nm in both
samples. It is worth mentioning that the formation of biomimetic
self-assembled gel needs both an attractive force to gather to-
gether the collagen molecules into fibrils and a repulsive force to
freeze the fibrils into liquid crystalline order. The balance between
the two forces prevents the fibrils from agglomeration, allowing
the formation of tissue-like matrices (43). The lack of the other
organic constituents (mainly proteoglycans) present in the corneal
extracellular matrix may be the reason for the difference in aspects
of the collagen. Collagen fibrils appear mostly aligned parallel
(line) or perpendicular (dot) to the section plane, recalling pre-
vious observations performed with clustered DNA bundles (19),
although a periodic pattern is difficult to draw (SI Appendix, Fig.
S5). This is in fact also the case for cornea when the section plane
is not perfectly performed perpendicular (SI Appendix, Fig. S6A)
avoiding the observation of the organized orthogonal plywood (SI
Appendix, Fig. S6B). This is quite intriguing since transparency of
cornea is usually related to the arrangement of fibrils in a lattice
with a high degree of order (6–8). Although short-range order is
certainly a key ingredient for transparency, the microstructure of
cornea on a large scale appears to be more complex.
To improve our understanding of the correlation between the

microstructure of the collagen material and its transparency, fur-
ther investigations were performed on a material larger in size
(cylinder ∼0.5 × 1 cm2) with a final concentration of ∼45 mg/mL.
Although the material is indeed transparent from the flat end (Fig.
2 D, Inset), a gradient of transparency forms going from opales-
cent to completely transparent when observed from the curve

side as depicted in Fig. 2D. This indicates a slight difference in
concentration in the collagen material (ΔC ≤ 1). The ultrastruc-
ture was investigated by TEM, revealing two other orthogonal
arrangements of fibrils in the opalescent domain (Fig. 2 E and F).
Their spatial distribution appears heterogeneous over the domain
but we cannot exclude that there is in fact a link between their
position and a specific concentration. Both domains are denser in
collagen fibrils.
One presents two types of bundles of fibrils (Fig. 2E), each

showing a constant orientation, but abrupt angular changes at the
transition from one bundle to the next one. Interestingly, this ar-
rangement recalls that of fish scutes (SI Appendix, Fig. S7A) where
an analogy with a blue phase geometry is made (14, 38). This
original architecture can also be compared to the arrangement
found in decalcified ivory of elephant (15, 44). Noticeably, the 3D
helical arrangement is observed at higher scale but remains opti-
cally transparent (SI Appendix, Fig. S7B).
The other domain presents two types of layers of fibrils. Each

layer shows a constant orientation. As for the two other domains,
the collagen fibrils are observed either in cross-section or in lon-
gitudinal section being systematically at approximate right angles
to the surrounding layers. Thus the synthetic opalescent domain
exhibits high similarities in terms of structure (i.e., local orthog-
onal plywood of lamellae) and size (i.e., fibril diameter, intermo-
lecular packing [SI Appendix, Fig. S8], and thickness of layers) (45)
with the corneal stroma (SI Appendix, Fig. S6B). Although the
orientation of the collagen fibrils in longitudinal section is per-
pendicular to the usual but very local observations found in the
literature as discussed above, it is also found in cornea (SI Ap-
pendix, Fig. S6A, rectangle).
In summary, three domains exhibit very thin and regular fibril

diameter with orthogonal arrangements (from single fibril to lay-
ers or bundles of fibrils). The domains coexist in the gap of
transparency in the fibrillar collagen diagram. According to this
noticeable difference in the domains’ size, it may be proposed that
the ratio between the unit (whatever its nature, e.g., collagen fibril
or empty tubule) and an associate orthogonal arrangement is the
key for building transparent materials. To go further on the un-
derstanding of the structural–property relationship, the intrinsic
degree of transparency (scattering mean free path) was investi-
gated on materials evolving from transparent to opaque and com-
pared to the cornea biological tissue. In addition, mechanical
investigations were performed to help identify the physicochemical
parameters involved in the formation of such optical properties.

Correlation Between Microstructure and Optical and
Mechanical Properties
A set of homogeneous matrices with a thickness of ∼2 mm was
prepared using the slow evaporation process described above (SI
Appendix, Extended Supporting Methods), with concentrations
∼40, ∼42, ∼43.5, ∼45, ∼47, and ∼48 mg/mL, covering a narrow
range around the critical concentration 45 mg/mL. Transmittance
spectra of hydrated fibrillar collagen matrices recorded in the
visible and near-ultraviolet, and normalized by the transmittance
of the more transparent sample (SI Appendix, Extended Supporting
Methods), are shown in Fig. 3A. Increased transmittance of the
∼45 mg/mL matrix is observed over the full wavelength range,
which provides qualitative support to the change in transparency.
For a quantitative assessment of the degree of transparency, we
measured the scattering mean free path ℓ using full-field optical
coherence tomography (OCT) (46) (Fig. 3 B–E). The spatially
averaged OCT signal decays exponentially with depth within the
material, with a characteristic decay length ℓ, thus providing a
direct measurement of this intrinsic parameter in scattering ma-
terials (SI Appendix, Extended Supporting Methods). First, mea-
surements were performed on an ex vivo pig cornea (Fig. 3B). A
typical in-depth OCT cross-section (Fig. 3C) clearly shows the
decreasing OCT signal from which the value of ℓ is extracted.

4 of 7 | www.pnas.org/cgi/doi/10.1073/pnas.2001178117 Salameh et al.

D
ow

nl
oa

de
d 

at
 A

ka
de

m
is

ka
 S

ju
kh

us
et

 o
n 

M
ay

 1
9,

 2
02

0 

https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/lookup/suppl/doi:10.1073/pnas.2001178117/-/DCSupplemental
https://www.pnas.org/cgi/doi/10.1073/pnas.2001178117


Measurements in four different zones (indicated as square regions
in Fig. 3B) are presented in a bar graph, showing an increased
transparency in the center, consistent with the visual appearance
of the cornea. Second, investigations were conducted on the ma-
trix made with the broad gradient in collagen concentration as
shown in Fig. 1A (Fig. 3 D and E). The scattering mean free path ℓ
was measured in seven different zones, with decreasing concen-
tration in collagen, resulting in the bar graph in Fig. 3D. Sub-
stantial changes, by almost a factor of 2, are observed along the
collagen concentration gradient, and thus by moving through
different fibrillar microstructures. Larger values of ℓ at the center
indicate an increase in transparency, in agreement with visual
appearance and the transmittance curves. This substantial change
in ℓ is a signature of the crucial role of partial short-range order in
disordered scattering materials. Indeed, it is known that variations
of partial order in the fibrils positions can lead to smaller or larger
values of ℓ (47, 48), up to transparency (49). Interestingly, the
value ℓ = 125.4 μm found in the center of the pig cornea (Fig. 3B)
is on the order of the values ℓ ∼120 to 140 μm measured at the
edges of the transparency gap of the gradient matrix (zones 1 and
4 in Fig. 3D). This correspondence is supported qualitatively by
the in-depth OCT cross-section images (Fig. 3E) of the 3D syn-
thetic bulk (∼45 mg/mL; Fig. 2D). Indeed, we observe that the
collagen fibrils are parallel and superimposed in the opalescent
part (corresponding to the edge of the transparency gap), recalling
the structure of the corneal stroma (Fig. 3C). This strengthens the
hypothesis that increased partial order at a concentration 45 ±

1 mg/mL is responsible for enhanced transparency. This also sug-
gests that the structure of cornea may not correspond to the max-
imum of transparency, presumably since other properties (e.g.,
mechanical) also need to be optimized.
Based on the evidence of the crucial role of the ultrastructure

on the optical properties, the mechanical properties of the col-
lagen matrices were also investigated. The transparent matrix at
∼45 mg/mL is tough and easy to handle (Movie S1). It remains
transparent upon mechanical handling and shearing, suggesting
that fibrillar rearrangements do not operate at the scale of visible
wavelengths (from ∼100 nm to a few micrometers). However, gel
stability is very sensitive to slight differences in concentration (SI
Appendix, Fig. S9). This suggests that the assumed improvement
of mechanical properties of collagen fibrillar matrices with
concentration described in the literature (30, 50) does not nec-
essarily apply around the concentration leading to transparency.
More quantitative assessment of the mechanical response of

optically transparent materials with concentrations in the range
∼43 to 45 mg/mL was obtained at large strains in tension and
compared to freshly extracted cornea. The general mechanical
response of the matrices exhibits biomimetic mechanical behavior.
Tensile behavior of the fibrillar matrices is strongly nonlinear
(Fig. 4), with extreme compliance at the lower stretches and
hardening at intermediate strains, as expected for biological tis-
sues (51–53) and more especially for cornea (54). From this “J-
shaped” mechanical response, elastic moduli were defined in the
toe and linear region, respectively.

A

B C

D

E

Fig. 3. Transparency of a freshly extracted pig cornea and of collagen matrices investigated by transmittance (A) and full-field OCT (B–E). (A) Transmittance
spectra of collagen matrices for visible and near-infrared wavelengths are provided for concentrations ranging from 40 to 48 mg/mL. (B) Pig cornea over the
black background of the sample holder (Top), and bar graph of the measured values of the scattering mean free path ℓ (Bottom) in four 1.3- × 1.3-mm2 zones
in the stroma (zones 1 through 3) and in the sclera (zone 4). Larger values of ℓ correspond to an increase in transparency. (C) In-depth OCT cross-section image
in zone 3 (Right) from which ℓ is extracted by fitting the average OCT signal versus the depth z (Left, blue dots) with an exponential decay exp(−z/ℓ) (Left, red
curve; values in the gray zone are discarded in the fitting procedure). (D) Collagen matrix (characterized by a gradient in concentration [20 to 50 to 100 mg/mL
range; see Fig 1A]) over the black background of the sample holder (Top), and measured values of ℓ (Bottom) in seven 100- × 100-μm2 zones, evenly spaced
along a horizontal line, parallel to the collagen concentration gradient in the matrix. The general shape of the bar graph and the maximum value of ℓ
measured in the third zone are consistent with the visual observation of maximum transparency in the center of the matrix. (E) Collagen matrix (with a
narrow gradient of concentration around 45 mg/mL over the 1-cm bulk; see Fig. 2D) over the white background of the sample holder (Left), and in-depth OCT
cross-section image (Right) along the collagen concentration gradient (black dashed line in E, Right). The change in the structural appearance of the matrix is
clearly visible (from left to right in the OCT cross-section), with an increasing textured aspect.
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Performing such large strain characterizations on hydrated
materials is delicate due to their intrinsic softness and wetness
that necessitate preventing any slippage in the jaws and drying
during the tests (55). Besides, their potential drying can induce a
collapse of the fibrillar collagen network, dramatically enhancing
the stiffness (56). The elastic moduli in the linear region of the
transparent collagen matrices in the range ∼43 to 45 mg/mL (304 ±
50 kPa) are consistent with the higher values found in the liter-
ature after the critical concentration threshold for anisotropic fi-
brillar arrangement (50, 57). However, the stiffness of the
transparent matrices in the linear regime is about fourfold lower
than that of the pig cornea (1,340 ± 580 kPa) (30). These differ-
ences can be explained by the presence of components in the
cornea that play an important role in ensuring the mechanical
performance (56). The presence of a “nonfibrillar organic matrix”
(including proteoglycan), which resists the separation of the fibrils
during shearing, was reported in bone tissue (58) and may exist for
the synthetic collagen matrix made of residual components not
extracted from the purification step (SI Appendix, Fig. S3B) and/or
collagen molecules that did not precipitate. Furthermore, our
process does not enable a precise spatial control of the anisotropy
in 3D at the microscale, which increases the variability of the
mechanical behavior even in a narrow concentration range. Note
that ultimate stages of the stress-strain curves were truncated
when macroscopic damage (crack) appeared in the sample. Ulti-
mate tensile stresses and strains at break were not investigated, as
failure systematically occurred in the clamps. It is worth men-
tioning that a pretreatment of collagen-based materials is quite
systematically used in the literature to reinforce their mechanical
properties by means of reticulant agents (59, 60).
In conclusion, we have demonstrated the existence of a gap of

transparency in synthetic collagen matrices, around a critical
collagen concentration of 45 mg/mL. Transparency is observed
for a narrow range of concentrations, below a few milligrams per
milliliter, that corresponds to a specific precholesteric phase in
the molecular collagen diagram. This phase presents a 3D ori-
entational order without collagen director linear singularity such

as disclination. The intimate connection between the degree of
optical transparency and the microstructure has been addressed
quantitatively. Transparency emerges from structural correlations
in the fibrillar collagen network that inhibit light scattering and
coexists with a biomimetic mechanical response. The possibility to
produce hydrogels by biopolymer self-assembly with such striking
optical properties opens a very interesting route in the study of
photonic materials. The synthetic collagen matrix also bears deep
resemblance to natural corneal stroma, in terms of microstruc-
ture and macroscopic optical and mechanical properties. This
strengthens the hypothesis of the existence of biological LC
analogs to form 3D tissue architectures with specific emerging
properties.

Methods
Full details of sample preparation and characterization techniques (polarized
light microscopy, SEM, TEM, small-angle X-ray scattering, transmittance, full-
field OCT, and tensile testing) are presented in SI Appendix, Extended
Supporting Methods. This includes the collagen and cornea sources, the
collagen gradient matrices synthesis (evaporation procedure and injection/
reverse dialysis), and the collagen matrices storage and stability. Briefly, two
sources of type I collagen were used either extracted from rat tail tendons or
purchased from Symatèse. The synthesis of collagen gradient matrices was
performed by either slow evaporation under a laminar flow hood or by
injection/reverse dialysis.

Data Availability. The data supporting the findings of this study are available
within the paper and SI Appendix.
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Extended supporting methods 

 

Sample preparation 

Collagen source 

To ensure that the resulting transparency does not depend on the biological tissue source, 

two sources of collagen were investigated: (i) Type I collagen extracted from rat tail 

tendons, (ii) Type I collagen diluted in acetic acid 5 mg/mL purchased from Symatèse® 

(N°Baan : S2132380005). The extraction of type I collagen from rat tail tendons was 

performed following a classical procedure1. Fresh tendons were solubilized in 0.5 M 

acetic acid (glacial acetic acid Carlo Erba®, Purity >= 99.8%) after washing with a 

phosphate-buffered saline (PBS) solution. The raw solution was centrifuged and the 

supernatant was selectively precipitated with 0.7 M NaCl. Precipitated type I collagen 

was solubilized in 0.5 M acetic acid then desalted by dialysis against 0.5 M acetic acid. 

The concentration of type I collagen solutions was calculated by hydroxyproline 

titration2, and found to be equal to ~2 mg/mL. By this procedure, all organic components 

and contaminants are removed giving rise to a pure diluted collagen solution. 

 

Cornea source 

Three corneas were freshly removed from 3 months pigs. Under general anaesthesia and 

sterile conditions, the cornea at its junction with the sclera was cut on 360° and conserved 

firstly in Balanced Salt Solution (ophthalmic irrigation solution), secondly in Cornea 

Cold®. Scanning and transmission electron microscopies, mechanical tests and 

transparency measurements were performed on the extracted corneas. 
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Collagen gradient matrices synthesis 

Evaporation procedure. Collagen matrices were synthesized by slow evaporation under a 

laminar flow hood. Typically 100 mL of collagen acid solution of a concentration 

comprised between 2 and 5 mg/ml were placed in a sterile 200 mL crystallizer previously 

weighed empty. The crystallizer is left open under a laminar flow hood for about 12 

hours. Evaporation in a laminar hood allows the slow concentration of collagen to the 

desired concentration3 by evaporation of the acetic acid/water present in the solution. This 

technique allows an accurate estimation of the concentration during evaporation by 

simple weighing. The pH was then increased to a range of 9 to 10 by ammonia (Carlo 

Erba® 28-30%) gas diffusion for 2 days to induce collagen in vitro fibrillogenesis and 

stabilize the liquid crystalline organization into dense fibrillar matrices4. The matrices 

were then washed several times in PBS until neutralization. All the experiments were 

carried under sterile conditions and at room temperature (19 ± 2°C) in order to prevent 

collagen denaturation. The samples were then stored at low temperature.  

 

Injection/reverse dialysis. Collagen matrices were synthesized following a one step 

procedure (Ref. 24 in the main text) that combines injection5 and reverse dialysis6. The 

procedure is based on the continuous injection of low concentrated collagen into a mold 

closed by a dialysis chamber in contact with a polymer of which the concentration 

controls that of the collagen. Collagen samples were cylinder-shaped with a thickness of 

~3 mm and width of ~10 mm. A sterile syringe (20 mL) is filled with 15 mL of ~1 

mg/mL soluble acidic collagen solution (0.5 mM acetic acid). The dialysis cell and the 

syringe are connected via a capillary, which will allow gradual injection of collagen. In 

order to make the system hermetic, a sterile cone is connected at one end to the syringe 
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tip wrapped in Teflon, and at the other end to the capillary. The bottom of the chamber 

contained a dialysis membrane with a molecular weight cut off of 12-14 kDa. The flux of 

the collagen solution was controlled (1µL/min-15 mL/min for 8 days) to maintain the 

same pressure on each side of the dialysis membrane and avoid thus the « inflation » of 

the membrane. The reverse dialysis process was set against polyethylene glycol (PEG, 35 

kDa, Fluka) dissolved in 0.5 M acetic acid up to respectively 20 mg/mL for 24h, 50 

mg/mL for 72h, 100 mg/mL for 72h and 150 mg/mL for 36h (see Fig. 1a); the final 

concentration over the bulk being ~20-50-100 mg/mL. For the thick 3D fibrillar collagen 

matrix (1 cm in diameter) with a narrow gradient of concentration (final concentration 

around 45 mg/mL over the bulk) (see Fig. 2d), the reverse dialysis process was set 

against polyethylene glycol (PEG, 35 kDa, Fluka) dissolved in 0.5 M acetic acid up to 

respectively 20 mg/mL for 24h, 50 mg/mL for 72h, and 60 mg/mL for 36h. The 

homogeneity of the solution can be maintained by stirring. The continuous injection of 

this solution under dialysis allows the concentration of collagen within the matrix. The 

PEG solution was renewed each 2 days. The form and the size of the matrices depend 

solely on the mold which constitutes the dialysis cell into which the collagen solution is 

injected over time. The molds were adapted to the best configuration suitable for the 

characterization techniques. For instance, 3D thick cylinders were privileged for optical 

tomography, rectangular molds for the mechanical tests. Similarly to the evaporation 

dialysis protocol, the fibrillogenesis step is carried out by bringing the collagen matrix 

into contact with ammonia vapors. The operating conditions described above make it 

possible to obtain a thick matrix of 1 cm3 with a concentration gradient. These matrices 

were then removed from the dialysis chamber and washed several times in PBS solution 
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to remove all the ammonia residues. They were then treated for characterization. All of 

the assembly is carried out under a laminar flow hood in order to keep the mixture in 

sterile conditions. The plugs and clips constituting the dialysis cell are previously 

sterilized by immersion in a beaker containing 90% ethanol for 30 minutes. The dialysis 

membranes are cut to approximately 5 cm in length (the optimum size) then rehydrated 

by immersion in boiling water and finally cooled in sterile water. 

 

Collagen matrices storage and stability 

Collagen matrices obtained by both processes (evaporation and injection/dialysis) derived 

from rat tails as well as clinical grade were stored for several months at 4°C in sterile 

ultrapure water, SBS and Cornea cold®, Eurobio, Les Ulis, France as a preservation 

medium dedicated to corneas without impairing transparency. The best preservation 

mediums were found to be SBS and Cornea cold® since the matrices remained without 

any alteration of transparency for more than a year. A film of salts can form on the 

surface when the matrices are stored in cold PBS in the case of "clinical grade" collagen, 

but it is possible to remove it. The precipitation of salts can be avoided and the storage 

time increased in a cornea preservation medium (Cornea cold®) always at 4°C.  

 

Sample characterization 

For polarized light microscopy (PLM), collagen acid solutions (from rat tails and clinical 

grade) were left to slowly concentrate under a laminar hood up to ~39 mg/mL then a drop 

of each solution was placed between glass slides. Observations were made using a 

transmission Zeiss AxioImager A2 POL and performed on the drop, which slowly 

evaporate to reach concentrations between 40 and 48 mg/mL. The microscope is 
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equipped with the standard accessories for examination of birefringent samples under 

polarized light (i.e. crossed polars) and an AxioCam CCD camera. 

For scanning electron microscopy (SEM) investigations, the cornea as well as the 

synthetic collagen matrices at 45mg/mL were fixed in 2.5% glutaraldehyde and 

dehydrated through successive ethanol baths (30%, 50%, 70%, 80%, 90%, 95% and 

100%) for the supercritical CO2 drying process. The supercritical drying process was 

performed with a BAL-TEC 030. Samples coated with a 10 nm layer of gold were 

analyzed with a Hitachi S-3400N SEM at an accelerating voltage of 10 kV. 

For transmission electron microscopy (TEM), cornea and synthetic collagen matrices 

were fixed in 2.5% glutaraldehyde and dehydrated through successive ethanol baths 

(30%, 50%, 70%, 80%, 90%, 95% and 100%). After washing in a cacodylate/saccharose 

buffer solution (0.05 M/0.6 M, pH 7.4), the matrices were post-fixed with 2% osmium 

tetroxyde in the buffer solution for 1 h at 4°C, washed, dehydrated and embedded in 

araldite. Thin araldite sections (80 nm) were stained with uranyl acetate/lead citrate 

solutions and analyzed with a FEI TECMAI G2 Spirit Twin electron microscope 

operating at 120 kV. 

Small Angle X-ray Scattering (SAXS) experiments were performed using the homemade 

Guinier beamline at IPR7. A two-dimensional Pilatus detector with sample-to-detector 

distance of 232 mm allowed the recording of scattering patterns in the range 0.01 Å−1 to 

1.742 Å−1. The radial scattering vector is q=4πsinθ/λ, where 2θ is the scattering angle and 

λ=1.541 Å is the wavelength of the incident beam. Thin quartz capillaries of 1.5 mm 

diameter (GLAS W. Muller, Berlin, Germany) were loaded with small pieces cut out of 

the transparent gel and analyzed at 20 °C. For Wide X-ray Scattering (WAXS) 
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experiments, small pieces of the gel were cut out of the bulk sample and inserted in X-ray 

cylindrical borosilicate capillary tubes. The tubes were flame-sealed to keep the samples 

hydrated and then placed directly in the vacuum chamber beam. X-ray diffraction 

experiments were performed with a S-MAX 3000 RIGAKU using a monochromatic 

CuKα radiation. The data was collected in the 5-60° range (2θ). The sample-to-detection 

distance was 0.059 meters. The data was analyzed using Andy Ammersley's software 

Fit2D. The two-dimensional WAXS patterns were collected with imaging plates then 

scanned with a 50 µm resolution. The diameter of the cylindrical X-ray beam dimension 

at the specimen was 400 µm and the sample thickness was approximately 1 mm. 

Transmittance measurements were conducted by ellipsometry on the synthetic collagen 

matrices prepared by evaporation at different concentrations, ranging from 40 to 48 

mg/mL. Transmission spectra are obtained using an Ellipsometer (Variable angle 

spectroscopic ellipsometry (VASE) M-2000U Woollam spectroscopic ellipsometer) 

between 370 and 1000 nm at an angle of incidence of 0°. In order to ensure the planarity 

of the surfaces, the ~2 mm thick hydrated collagen matrices are placed between two glass 

slides for microscopy.  

For mechanical characterization, tests were performed in tensile mode on an Instron 

tensile testing machine (model 5565) equipped with a 10 N load cell (with a relative 

accuracy of 0.5% from 0.1% to 100% of the full scale). The samples were placed in a 

home-made screw side action grip. Nominal strain was obtained from the cross-head 

displacement and defined as the ratio (l-l0)/l0, where l and l0 are respectively the length 

during stretching and the initial length. Nominal stress, defined as engineering stress, was 

calculated from the tensile force and the initial cross section area, with respect to the 
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dimensions of the samples. Samples dimensions were about 6mm x 3.5mm x 2mm. The 

tests were performed at room temperature at a nominal strain rate of 0.06 s-1. Careful 

attention was payed to keep the samples hydrated in order to avoid the denaturation of 

collagen in the biological and synthetic materials. 

For the characterization of the intrinsic degree of transparency, we used a Light-CT 

Scanner from LLTech SAS, Paris, France, to image the samples and evaluate their 

scattering mean free path ℓ on different locations. This instrument provides in-depth 

optical sectioning imaging system based on full-field Optical Coherence Tomography 

(FF-OCT)8. Standard en face reflection microscopy images are recorded in planes at 

different depths inside the material, the light backscattered from regions above and below 

the selected plane being rejected using an interferometric detection. From a set of images 

recorded at different depths, 2D or 3D numerical reconstructions are possible, resulting in 

images such as that in Fig. 3c and 3e. The transverse resolution is FF-OCT is diffraction 

limited as in a usual optical microscope, unless optical aberrations from the sample are 

too significant. The axial (in depth) resolution depends on the spectral bandwidth of the 

illumination light9. The LLTech Light-CT Scanner, with its 10x NA 0.3 objectives and 

halogen illumination, achieves 1.5 µm lateral and 1 µm axial resolutions over a 1.3x1.3 

mm² field of view. The inspected samples were placed in the cylindrical sample holder of 

the instrument, immersed in PBS, and covered with an appropriate glass plate. A piston 

enabled us to push and hold the sample close to or slightly in contact with the plate. For 

each inspected position of the samples, we performed a depth scan over several hundred 

micrometers, with a one micrometer step. We then used Fiji10 and Matlab (The 

MathWorks, Inc., Natick, Massachusetts, United States) software to select a 100x100 
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µm² region of interest (ROI indicated in Fig. 3c and 3e) and plot the mean FF-OCT signal 

over this ROI vs. the depth z. The signal was fitted with an exponentially decreasing 

function of the form A exp(-z/ℓ) + B, where A and B are constants needed to adjust the 

maximum and background signal, respectively. Note that, since the refraction index 

mismatch between the samples and the reference arm immersion medium (silicone oil, n 

= 1.41) introduces defocus in depth, blurring images and reducing the signal intensity, we 

used Light-CT tools to measure the mean refraction indices of the samples (ns~1.34 to 

1.36) and to compensate for defocus all along the axial displacement during the depth 

scans11.  
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Fig. S1/ Matrix with a gradient in collagen concentration synthesized by slow 

evaporation. From top to down, the collagen concentration is increasing from 10 

reaching 100 mg/mL. A gap in transparency (arrow) is observed inside the matrix and 

found at ~45 mg/mL after hydroxyproline titration. 
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Fig. S2/ Observations by polarized light microscopy of acidic collagen solutions 

around the concentration found for the gap in transparency in the phase diagram of 

fibrillar collagen. a) Polarized light micrographs of a collagen liquid-crystal solution 

(~45 mg/mL) observed between crossed-polarizers (90°). a’) Observation at higher 



 
 

15 
 

magnification evidences the “facetted dots” pattern where stripes are observed inside 

locally (yellow arrow) (scale bar = 20 microns); b-b’) Same observation with one 

polarizer. Blue and brown colors are observed. c-c’) Different orientations of the mosaic 

texture observed between crossed-polarizers (90°) (left) as evidenced with a first order 

retardation plate (right) (scale bar = 20 microns); d) Polarized light micrograph of a 

collagen liquid-crystal solution (~48 mg/mL) observed between crossed-polarizers (90°). 

The transition between two birefringent textures is observed: the more “classical” 

precholesteric banded-pattern (P) and the mosaic texture determined as a new 

precholesteric phase (P*) (scale bar = 100 microns).   
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Fig. S3/ a) Polarized light micrograph of an acidic collagen solution (clinical grade) 

around the concentration found for the gap in transparency in the phase diagram of 

fibrillar collagen. This coloured phase with a filament texture was only observed with 

the highly purified collagen (scale bar = 20 microns); b) SDS-Polyacrylamide Gel 

Electrophoresis (SDS‐PAGE) of type I Collagen extracted from (1) rat tails tendons 

and (2) porcin dermis (commercialized as clinical grade) confirming the higher purity of 

this latter solution. The red arrow shows the band corresponding to the α chain of type I 

collagen (125.103 KDa). 
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Fig. S4/ Observations of pig cornea by light microscopy. (a) Freshly extracted cornea, 

(b) a birefringence texture is observed under mechanical constraint without the use of 

polarizers, (c) which appears layered at higher magnification. 
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Fig. S5/ TEM micrograph of a transparent collagen matrix (~45 mg/mL). Collagen 

fibrils are monodisperse in diameter (~25-30 nm). They appear aligned parallel or 

perpendicular to the section plane, as respectively underlined by lines and dots. 
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Fig. S6/ TEM micrographs of corneal stroma (pig). Different sections orientations are 

shown (a-b). Fibrils are aligned parallel or perpendicular to the section plane, as 

respectively underlined by lines and dots in (a). The rectangular underlines an unusual 

illustration of the fibrils. (b) Transverse section performed on the orthogonal plywood 

showing the typical feature of the corneal architecture. 
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Fig. S7/ Illustrations of transparent biological materials. a) TEM micrograph of a Fish 

scale showing that bundles of fibrils are aligned parallel or perpendicular to the fracture 

plane, as respectively underlined by red the line and dots; b) image of demineralized 

ivory revealing layered transparent/opalescent domains. Image credit: Marie Albéric 

(Max Planck Institute of Colloids and Interfaces, Potsdam, Germany) and Ina Reiche 

(Institut de Recherche de Chimie Paris, Paris, France). 
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Fig. S8/ (Left) Small Angle X-ray Scattering of the gel in Log-Log plot shows a power-

law behavior from less than qmin = 0.01 Å-1 (more than 60 nm) to 0.4-0.6 Å-1 (1.5-1.0 nm) 

with an exponent of -1.2. Such exponent is close to -1 that is characteristic of a stiff rod, 

with a persistence length longer than 60 nm and a distance between rods around 1.0-1.5 

nm. This range of spacing is characteristic of collagen in the form of fibrils (versus free 

molecules). The reduced flexibility could explain the slight excess of exponent (-1.2 

instead of -1) as observed for polymers in the case of excluded volume effects (-5/3). 

Noteworthy, there is no correlation peak between collagen fibrils. SAXS signal being 

proportional to the product of the contrast and the volume fraction, it suggests that the 

system is in equilibrium in terms of humidity. The volume fraction may not be high 

enough for fibrils to interact at shortest distance explaining the absence of structure 

factor. Collagen being extracted from non-corneal tissues, differences in scattering 

between synthetic and corneal matrices could result from the components forming the 

residual non-fibrillar organic matrix (see main text). Similarly to corneal tissue (Fratzl, 

P., & Daxer, A., Structural transformation of collagen fibrils in corneal stroma during 

drying, an X-ray scattering study, Biophys. J. 64, 1210-1214 (1993)), the SAXS profile of 

our material may be very sensitive to both the electron density contrast between fibrils 

and the surrounding solvent, and to some slight increase of local disorder (Right) Three 
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integrated 1D WAXS profiles of the transparent gel (*peaks artefacts). The intensity of 

the characteristic collagen diffraction signal (d ~ 5.5°), which corresponds to the lateral 

packing of the collagen molecules, is varying. The collagen diffraction signals 

corresponding to the axial repeat of the collagen triple helices (0.29 nm) is not observed 

being hidden with the water diffusion signal.   
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SI video 1/ showing a transparent gel at ~45 mg/mL which remains transparent upon 

mechanical handling. It is tough and easy to handle.  
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Fig. S9/ Image of a transparent matrix synthesized by evaporation. When handling, 

its qualitative behaviour was very different although the concentration was slightly below 

45 mg/mL. The gel exhibits extreme softness and weakness that preclude performing 

tensile mechanical characterization.  
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« Structuration en 3D de phases cristal-liquides pour la formation biomimétique de tissus osseux » 

Résumé 

L’os est un matériau hybride qui associe une trame organique dense et organisée de fibrilles de collagène 

(type I) et un réseau minéral d’hydroxyapatite. La formation de ce matériau à l’organisation si complexe 

a été souvent étudié d’un point de vue biologique dans la littérature. Comment étudier la morphogénèse 

des tissus osseux d’un point de vue physico-chimique et ainsi pouvoir reproduire l’organisation 

hiérarchique de ce matériau à l’échelle suprafibrillaire ? 

Nous proposons d’identifier ces paramètres en appliquant in vitro des contraintes physiques aux 

mésophases du collagène et ainsi pouvoir contrôler l’arrangement spatial 3D des domaines orientés. Des 

chambres microfluidiques mimant les unités cylindriques de l’os cortical (i.e. ostéons) et différents 

procédés d’émulsion mimant l’interaction os trabéculaire-moelle osseuse ont été utilisés au cours de 

cette étude. Ces modèles d’os cortical et trabéculaire nous ont permis de mettre en évidence 

l’implication, notamment, du confinement, du flux en collagène et de la géométrie du réseau dans 

l’organisation fibrillaire résultante du tissu osseux.  

Les microscopies optiques et électroniques révèlent que ces organisations biologiques sont issues de la 

texturisation des phases cristal-liquides du collagène à l’échelle macroscopique grâce à l’observation de 

la propagation de défauts inhérents à la géométrie des tissus. Cette étude ouvre des perspectives dans la 

compréhension des mécanismes physico-chimiques intervenant dans la morphogénèse et la 

biominéralisation osseuse ainsi que sur la caractérisation de l’organisation des domaines anisotropes in 

vivo. Ce travail ouvre des perspectives pour élaborer des échafaudages en 3D à hautes performances 

pour l’ingénierie tissulaire osseuse afin de réparer de plus larges défauts et de favoriser 

l’ostéoinduction.   

Mots-clefs : collagène ; biomimétisme ; auto-assemblage ; microfluidique ; cristal-liquide 

Abstract 

Bone is a hybrid material that combines a dense and organized organic matrix of collagen fibrils (type 

I) and a mineral network of hydroxyapatite. The formation of this so complexly organized material has 

often been studied biologically in the literature. How to study the morphogenesis of bone tissue from a 

physicochemical point of view and thus be able to reproduce the hierarchical organization of this 

material at the suprafibrillary scale? 

We propose to identify these parameters by applying physical constraints in vitro to the mesophases of 

collagen and thus be able to control the 3D spatial arrangement of the oriented domains. Microfluidic 

chambers mimicking the cylindrical units of cortical bone (i.e. osteons) and different emulsion processes 

mimicking the trabecular bone-bone marrow interaction were used in this study. These cortical and 

trabecular bone models allowed us to highlight the involvement, in particular, of containment, collagen 

flow and network geometry in the resulting fibrillar organization of bone tissue. 

Optical and electron microscopies reveal that these biological organizations result from the texturization 

of the liquid crystal phases of collagen on a macroscopic scale by observing the propagation of defects 

inherent in the geometry of the tissues. This study opens up perspectives in the understanding of the 

physicochemical mechanisms involved in bone morphogenesis and biomineralization as well as in the 

characterization of the organization of anisotropic domains in vivo. This work opens prospects for 

developing high-performance 3D scaffolds for bone tissue engineering to repair larger defects and 

promote osteoinduction. 
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