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Introduction générale 
 

 

 

 

L’utilisation des Dispositifs Médicaux Implantables (DMI) en titane s’est fortement 

développée ces dernières décennies et ce type de solution, qui présente globalement 

d’importants taux de réussite, est accessible à l’ensemble de la population. Néanmoins, ces 

solutions peuvent avoir une durée de vie limitée et ne sont pas applicables dans certains cas 

plus complexes liés à la physiologie des patients. Les évolutions technologiques de ces 

dernières années couplées aux avancées dans la recherche permettent d’aller plus loin et 

d’étendre le champ d’application des solutions. Une des clés de la réussite de ces dispositifs 

« nouvelle génération » réside dans l’optimisation de l’interface entre l’os et le dispositif 

implantable. La notion de biocompatibilité d’un biomatériau englobe de nombreux aspects, 

tant sur le plan mécanique que sur le plan biologique. Aujourd’hui il ne s’agit plus seulement 

de minimiser l’interaction entre le biomatériau et l’hôte mais de l’optimiser. C’est dans cette 

continuité d’amélioration de l’interface os-implant que s’inscrivent les travaux de cette thèse. 

Dans le cadre d’application implantaire, l’alliage le plus couramment utilisé est l’alliage de 

Ti-6Al-4V (TA6V), mais il présente certaines limites. D’un point de vue biologique et 

chimique, certains éléments de cet alliage tels que le vanadium et l’aluminium sont considérés 

comme potentiellement toxiques. D’un point de vue des propriétés mécaniques, le TA6V est 

significativement plus rigide que l’os cortical sur lequel les DMI sont fixés. L’association de 

cet alliage standard à l’os n’est pas optimale : elle entraîne un phénomène connu dans le 

monde médical sous le nom de « stress-shielding » à l’origine de pertes osseuses non 

physiologiques pouvant aller jusqu’aux échecs d’implantation.  

Plusieurs leviers d’action peuvent permettre de répondre à ces problématiques. L’utilisation 

d’un alliage de titane β, composé d’éléments considérés comme bio-inertes, à bas module de 
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Young, permet d’améliorer la biocompatibilité des DMI, en évitant la présence d’aluminium 

et de vanadium. La biocompatibilité mécanique des DMI est également recherchée grâce à la 

faible rigidité de ce type d’alliage de titane. Un alliage constitué par exemple de titane et 

niobium (Ti-Nb) assure en effet un meilleur transfert de charge entre l’os et l’implant et réduit 

significativement les problèmes de stress-shielding.  

En plus du choix du matériau, plusieurs solutions géométriques peuvent permettre d’améliorer 

le transfert de charge entre os et implant/prothèse. Elles peuvent directement concerner la 

géométrie intrinsèque des DMI, ou plus globalement le positionnement des dispositifs au 

regard de l’os péri-implanté. Il est notamment question d’optimiser la configuration de pose 

de certaines pièces à géométrie standard à travers la simulation numérique, sans 

nécessairement modifier la géométrie même des pièces. D’autres leviers permettent 

d’intervenir sur la géométrie propre des implants/prothèses, comme c’est le cas de 

l’optimisation topologique, qui permet de déterminer la répartition optimale de matière dans 

un volume défini en répondant à un objectif donné. Enfin, le concept de sur-mesure et 

d’individualisation des DMI a également montré son efficacité. Cependant, ces méthodes 

d’optimisation de structure peuvent induire des géométries complexes. 

La fabrication additive métallique Selective Laser Melting (SLM) a récemment montré ses 

nombreux avantages en termes de liberté de forme. Ce procédé de fabrication permet 

d’envisager la réalisation des solutions géométriques à formes complexes. La maîtrise globale 

du procédé ne cesse de s’étendre et on assiste aujourd’hui à son industrialisation. De même, la 

mise en œuvre par SLM de matériaux innovants tel que l’alliage Ti-Nb a fait l’objet d’études 

prometteuses. Cependant, l’élaboration d’un DMI sur-mesure ne se résume pas à une seule 

étape de fabrication mais à une chaîne de valeurs. Elle est à ce jour encore peu étudiée et peut 

être considérablement améliorée. Les étapes de parachèvement des pièces et de 

fonctionnalisation des surfaces en aval de la fabrication additive restent encore aujourd’hui un 

point bloquant. Ces étapes de finition sont particulièrement importantes dans le cadre de 

l’implantologie.  

Parmi le vaste champ de l’implantologie, l’implantologie dentaire est un domaine de choix du 

fait des efforts importants générés pendant la mastication. Ces forces occlusales, sollicitent de 

manière intense les dispositifs de réhabilitation dentaire ainsi que l’os maxillaire/mandibulaire 

qui peut être détérioré. Cette discipline médicale offre donc un vaste champ de perspectives 
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d’amélioration. Dans ces travaux, deux dispositifs de réhabilitation seront étudiés pour mettre 

en œuvre les solutions matériaux et géométriques proposées : l’implant dentaire endo-osseux 

et l’implant supra-osseux à plaque. Le premier correspond à l’implantologie dentaire axiale 

classiquement utilisée, dont les perspectives d’optimisation concerneront plutôt la 

configuration de pose. Le second dispositif offre de nouvelles possibilités géométriques 

d’individualisation. Il est adapté à la fabrication additive SLM, et constituera l’exemple 

permettant d’illustrer et améliorer la chaîne de valeurs de réalisation d’un DMI sur-mesure par 

fabrication additive. 

Le mémoire de thèse s’articule autour de quatre chapitres principaux, précédés d’une étude 

bibliographique et d’une présentation des techniques expérimentales et numériques utilisées 

durant les travaux. Le troisième chapitre présente une étude par Éléments Finis (EF) de 

l’influence des différents paramètres qui interviennent lors de la pose d’un implant dentaire 

(géométrie de l’implant, de l’os, matériaux). Cette étude numérique est réalisée à travers un 

modèle numérique multiparamétrique. Elle permet ensuite d’optimiser la configuration de 

pose du dispositif selon des critères mécaniques. 

Les chapitres suivants s’inscrivent dans la chaîne de valeurs de réalisation d’un DMI sur-

mesure par fabrication additive. Le quatrième chapitre fait état d’une démarche d’optimisation 

topologique particulière adaptée à l’implantologie. Cette méthode mathématique est 

complémentaire de la fabrication additive puisqu’il en résulte des designs de pièces 

complexes. La plupart du temps, elle est utilisée pour optimiser le volume d’une pièce en 

répondant aux sollicitations mécaniques qui lui sont appliquées. Dans cette étude, l’originalité 

tient du critère choisi pour l’optimisation qui ne tient plus uniquement compte de la tenue 

mécanique intrinsèque à la pièce considérée mais d’une variable extérieure. Il s’agit 

d’optimiser la géométrie du DMI au regard des sollicitations appliquées à l’os, afin 

d’optimiser le transfert de charge entre os et implant/prothèse.  

L’élaboration des dispositifs, sur-mesure, doit nécessairement tenir compte des opérations 

mécaniques de parachèvement, par des procédés soustractifs. Ces étapes constituent encore à 

ce jour un verrou qui limite l'utilisation de la fabrication additive. La seconde partie des 

travaux est donc focalisée sur la finition des pièces issues de la fabrication additive, qui 

délivre des pièces brutes aux états de surface non satisfaisants pour des applications 

implantaires. Le cinquième chapitre de la thèse aborde les problématiques de reprise en 



 
 

4 

 

usinage de pièces sur-mesure, et aborde notamment le transfert entre machine de fabrication 

additive et centre d’usinage. Le concept développé dans cette sous-partie consiste à utiliser les 

supports de fabrication additive comme montage d’usinage, en laissant la pièce solidaire de 

son substrat de fabrication additive. Pour anticiper les potentielles instabilités en usinage du 

système {pièce + supports}, un modèle numérique par EF est développé et est couplé à un 

modèle analytique de calcul des efforts de coupe en fraisage périphérique. Cette stratégie 

numérique a pour objet de prédire le comportement dynamique de l’ensemble pendant 

l’opération d’usinage. 

Pour finir, le sixième et dernier chapitre de la thèse traite du contrôle de l’état de surface et de 

la rugosité d’un DMI issu du procédé SLM. Outre les surfaces qui nécessitent un 

parachèvement par usinage, d’autres sont en contact avec des tissus biologiques et nécessitent 

un traitement de surface adapté. Une étude expérimentale de polissage par sablage et 

tribofinition est menée. Pour finir, l’étude des états de surface résultants est corrélée à des 

essais de culture cellulaires afin de réaliser une validation biologique des surfaces traitées. 

Ces travaux de thèse sont financés par le FEDER dans le cadre du projet Hôpital Virtuel de 

Lorraine et Centres associés. 
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Chapitre 1 - Contexte et état de l’art 
 

 

 

 

1.1 Les alliages de titane : biomatériaux pour l’implantologie 

1.1.1 Notions générales sur les dispositifs médicaux et les biomatériaux 

1.1.1.1 Des biomatériaux dans les dispositifs médicaux implantables 

L’évolution de la prothèse est une longue histoire qui a débuté il a plusieurs millénaires. Le 

plus ancien dispositif découvert à ce jour est une prothèse d’orteil retrouvée sur une momie 

datant de plus de 3000 ans, par une équipe d’égyptologues allemands [1]. La réhabilitation 

dentaire est elle aussi très ancienne et plusieurs civilisations antiques se sont essayées à 

remplacer les dents par divers matériaux tels que l’ivoire, les os bovins et des matériaux 

métalliques [2]. Les Dispositifs Médicaux (DM) de manière générale ont connu, comme 

beaucoup d’industries, un fort développement depuis la seconde partie du XXème siècle grâce 

à toutes les avancées mécaniques et technologiques, et plus récemment numériques. 

Aujourd’hui, les agences de sécurité des produits médicaux, telle que l’Agence Nationale de 

Sécurité du Médicament et des produits de santé (ASNM) en France, définissent les DM 

comme des produits de santé qui accomplissent leur action médicale chez l’homme par un 

moyen mécanique. Parmi eux se distinguent les Dispositifs Médicaux Implantables (DMI), 

qui comme leur nom l’indique sont entièrement implantés dans le corps humain, de façon 

temporaire ou non. Parmi eux, on peut distinguer les implants et prothèses directement au 

contact de l’os. Ce type de DMI peut servir à réparer, consolider, ou même remplacer un os 

ou une partie d’un os, voir une articulation, de manière totale ou partielle. Plusieurs types de 

prothèses existent pour répondre à différents types de cas : de chirurgie traumatique à la suite 
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d’un accident, de chirurgie fonctionnelle pour remplacer des entités défectueuses, ou de 

chirurgie reconstructrice. Plusieurs spécialités médicales sont donc concernées, comme les 

domaines cranio-maxillo-faciale, orthopédique et dentaire.  

Avec le vieillissement de la population, en lien avec l’augmentation du niveau de vie, de plus 

en plus de prothèses et implants sont posés chaque année, et ce nombre ne va cesser 

d’augmenter dans un futur proche [3]. Il en résulte des marchés économiques qui ne cessent 

de croître chaque année. En 2017, celui de l’implant dentaire a généré plus de 7 milliards de 

dollars de chiffre d’affaire, et il est prévu une augmentation d’environ 6 % au cours des cinq 

prochaines années [4]. Face à ce volume de DMI produits, le choix du matériau est stratégique 

puisqu’il doit à la fois prendre en considération des contraintes mécaniques, liées aux 

procédés de fabrication, de biocompatibilité mais aussi d’approvisionnement en matière 

première et de capacité de production. 

Les DMI, selon leurs caractéristiques fonctionnelles et anatomiques, peuvent être constitués 

de divers matériaux. Les quatre grandes familles sont retrouvées : métaux et alliages, 

céramiques, polymères et matériaux d’origine naturelle. La prothèse totale de genou (PTG) 

est une excellente illustration des possibilités d’un dispositif multi matériaux : sa tête fémorale 

est composée de chrome-cobalt pour la résistance aux frottements, la surface articulaire de sa 

rotule est composée de polyéthylène et enfin la partie tibiale est en alliage de titane (Figure 1). 

Ces matériaux non vivants qui visent à traiter les zones lésées sont appelés des biomatériaux. 
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Figure 1 – La prothèse totale de genou, un DMI multi matériaux (© 2018 Chirurgie Orthopédique et 

Chirurgie du Sport à Grenoble). 

La catégorie des biomatériaux métalliques permet de répondre à une grande partie des besoins 

en implantologie. Métaux purs ou alliages, cette catégorie de biomatériaux s’est tout d’abord 

illustrée dans l’industrie classique du fait des propriétés mécaniques intéressantes qu’elle 

offrait telle que la rigidité ou la résistance à la rupture. On peut citer comme alliages 

médicaux les plus communément utilisés les alliages de titane, les alliages de chrome-cobalt 

et les aciers inoxydables. Initialement, c’est la résistance à la corrosion, en plus des bonnes 

propriétés mécaniques, qui justifie l’utilisation de certains alliages métalliques dans le monde 

biomédical [5]. 

Les principaux éléments et alliages métalliques ont d’ailleurs été classés suivant cette 

résistance à la corrosion et la réaction des tissus en contact (Figure 2). Ces éléments 

métalliques sont catégorisés selon trois principaux effets sur les tissus hôtes, une réaction 

toxique, une réaction d’encapsulation et un effet nul ou une bio-inertie [6]. Mais la résistance 

à la corrosion n’est qu’un aspect particulier de la notion plus générale de biocompatibilité. 

Implant fémoral : 
Cr-Co 

Insert tibial : 
polyéthylène 
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Figure 2 - Classification des éléments et alliages métalliques selon leur réaction avec les tissus en 

contact et leur résistance à la corrosion [6]. 

 

1.1.1.2 La notion de biocompatibilité 

La notion de biocompatibilité est assez large et englobe différentes propriétés mécaniques, 

chimiques et biologiques. Elle ne concerne pas uniquement les propriétés intrinsèques d’un 

biomatériau, mais également la réponse du système biologique avec lequel il est en contact, 

appelé l’hôte. Afin d’évaluer cette réponse de l’hôte, beaucoup de tests existent prenant en 

compte différentes réponses qui permettent de décrire cette biocompatibilité. Les tests les plus 

couramment réalisés sont les tests de génotoxicité pour le risque de modification du génome, 

de cancérotoxicité, d’hémocompatibilité pour le risque lié à l’hémolyse, ou encore le test 

d’implantation endo-osseuse. 

Depuis les premiers dispositifs médicaux implantés dans les années 40, jusque dans les années 

80, la bonne compatibilité d’un biomatériau n’était définie que par la plus faible réaction 

chimique possible entre l’hôte et l’implant. Ainsi, la biocompatibilité d’un matériau ne 

consistait qu’à la non détérioration des tissus hôtes, en étant simplement inerte chimiquement 

et biologiquement. Trop générale, cette définition ne prenait pas en compte toutes les 

spécificités propres à chaque situation implantaire (site implanté, biomatériau, type de DMI) 

d’où l’émergence d’une nouvelle définition en 1986 à la conférence de Chester, qui implique 

le fait que la biocompatibilité varie aussi en fonction de l’application et dépend du système 

hôte-implant, et plus uniquement du matériau [7]. 

w 
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La compréhension de plus en plus poussée des mécanismes biologiques à l’interface os-

implant, ainsi que les avancées scientifiques dans la fonctionnalisation des surfaces et le 

développement d’une ingénierie tissulaire avec des biomatériaux actifs et intelligents, ont plus 

récemment permis d’apporter des degrés supplémentaires à la définition du concept de 

biocompatibilité. En effet, aujourd’hui, il ne s’agit plus uniquement de minimiser l’interaction 

entre biomatériau et hôte, mais de la prendre en compte pour l’optimiser. Selon la dernière 

définition admise par la communauté, « la biocompatibilité fait référence à la capacité d'un 

biomatériau à réaliser une fonction souhaitée par rapport à un traitement médical, sans 

provoquer tout effet local ou systémique indésirable chez le receveur, mais générant la 

réponse cellulaire ou tissulaire bénéfique la plus appropriée dans cette situation spécifique » 

[8]. 

Plusieurs types de réactions à l’implantation d’un biomatériau doivent donc être compris, à la 

fois biologiques, chimiques, physiologiques et mécaniques (Figure 3). Parmi ces réactions, on 

s’intéressa plus spécifiquement dans le point suivant à la mécano-transduction, c’est-à-dire à 

la réaction des cellules aux stimuli mécaniques, dans ce cas à l’origine du remodelage osseux 

[9], [10]. 
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Figure 3 - Les différents types de réactions à l'implantation d'un biomatériau [11]. 

 

1.1.2 La famille des alliages de titane dans le biomédical 

1.1.2.1 Le succès des alliages de titane grâce à l’ostéo-intégration 

L’alliage le plus couramment utilisé dans le domaine biomédical est le Ti-6Al-4V (ou grade 

V, ou encore TA6V). Avec une densité près de deux fois inférieure aux aciers et aux alliages 

de Cr-Co, une haute résistance, une bonne tenue en fatigue, il est mécaniquement le plus 

intéressant. Son module de Young (110 GPa) est également plus faible qu’un acier inoxydable 

(190 GPa). Les applications prothétiques et implantaires du TA6V sont extrêmement variées 

comparées aux autres alliages métalliques (Figure 4). On en trouve quasiment dans tous les 

domaines biomédicaux : en dentaire avec les implants endo-osseux, en chirurgie orthopédique 

avec les prothèses de hanches ou de genoux, en chirurgie traumatique avec les plaques et les 

vis d’ostéosynthèse, et en chirurgie cranio-maxillo-faciale avec des prothèses de 

reconstruction [12]. 

Conséquence Initiale 
du contact avec 

une ent ité physiologique 

A : Absorbtl on 
de macromolécules 

B : Perturbation de 
l'environnement mécanique 

C · Perturbation de 
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Contribution minime sur la thrombogénlclté 

La réorganisation de la région lnterfaclale peut 
contribuer au développement de l'ECM 3D 

Les protéines absorbées peuvent avoir une Influence 
sur le comportement des cellules souches 

L'enveloppe des protéines est essentielle 
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Figure 4 - Exemples de DMI en alliage de TA6V : (a) Implant dentaire Biotech Dental, (b) Tige 

fémorale de prothèse de hanche Zimmer, (c) Plaque et vis d'ostéosynthèse B. Braun et (d) Plaque 

crânienne DePuy Synthes. 

À l’origine développés pour l’industrie aéronautique, ces alliages se sont exportés dans la 

sphère biomédicale du fait de leur très haute résistance à la corrosion et de leur excellente 

biocompatibilité, notamment grâce au processus d’ostéo-intégration. À l’origine, le terme 

d’ostéo-intégration a été proposé par P.I. Brånemark et al. [13] pour décrire ses premières 

observations cliniques faites à l’interface os-implant lors du traitement d’une mandibule 

édentée par des implants dentaires en titane. Le terme a ensuite été décrit et défini par 

Albrektsson et al. [14] comme un contact et une fixation rigide à l’échelle microscopique 

entre l’os vivant et l’implant, sans formation de tissus fibreux, comme on l’observait 

d’ordinaire pour d’autres alliages métalliques. L’ostéo-intégration est donc la connexion 

fonctionnelle directe et stable entre l’implant et l’os, permise par la nature biocompatible de 

l’alliage impliqué dans le contact [15]. Pour le titane, la jonction est telle que l’on peut parler 

d’ostéo-conduction, c’est-à-dire de croissance et de développement osseux à interface [16]. 

C’est pourquoi l’ostéo-intégration est souvent associée au titane en particulier. 

Bien évidemment, la réponse du tissu vivant n’est pas immédiate et dépend de beaucoup de 

facteurs, tels que les sollicitations mécaniques appliquées, mais aussi l’état de surface du 

dispositif médical. Aujourd’hui encore, il n’existe pas de règle de conduite ou de norme 

précise sur les états de surface à adopter, mais seulement des lignes directrices. Il est 

communément admis que la surface rugueuse (avec un Ra entre 1 et 5 μm) favorise l’ostéo-

intégration des DMI en alliages de titane par rapport à la surface lisse polie-miroir. En 

implantologie dentaire par exemple, de nombreuses études sur les revêtements et les états de 

(b) (c) 
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surface ont été réalisées et préconisent un certain niveau de rugosité [17], [18]. Mais à 

contrario, un trop haut niveau de rugosité favoriserait la péri-implantite, même si ce point 

reste sujet au débat [19]. Au-delà du contrôle des rugosités de surface, le développement de 

structures massives poreuses est également d’actualité, dans l’optique de maximiser la 

colonisation osseuse [20]. Des essais in vivo ont même conclu sur une taille de pore optimale 

de 600 μm [21]. 

 

1.1.2.2  Les limites du TA6V 

Le taux de réussite des DMI en alliage de titane est variable selon les domaines. Il reste 

perfectible, et les principales raisons d’échecs de ce type d’implant ont été répertoriées par A.-

H. Gepreel et al. [22] (Figure 5). Malgré ses excellentes propriétés mécaniques et chimiques 

qui font de lui un matériau de choix en implantologie, le TA6V présente malgré tout des 

limitations tant sur les plans biologique et chimique que mécanique. La toxicité de 

l’aluminium [23] et du vanadium [24] est avérée (Figure 2). Chimiquement, il a été montré 

que malgré son excellente résistance à la corrosion, il était susceptible de relarguer des ions 

vanadium et aluminium par un phénomène de tribocorrosion [25]–[27]. D’autres études ont 

également montré que la concentration de ces éléments nocifs de l’alliage était plus 

importante dans le sang de patients implantés [28], [29].  
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Figure 5 - Raisons des échecs des implants en alliage de titane [22]. 

Un autre problème récurrent dans l’implantologie est d’ordre mécanique, et concerne le 

phénomène de stress-shielding, en grande partie dû à la différence trop importance de rigidité 

entre l’os (environ 15 GPa pour l’os cortical) et le TA6V (110 GPa). Ce problème, plus 

généralement rattaché à la question du remodelage osseux, est détaillé dans la section 

suivante. 
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1.2 Aspects mécaniques de la biocompatibilité et remodelage osseux 

1.2.1 Stabilité primaire des implants  

On peut différencier plusieurs étapes successives après la pose d’un DMI, où plusieurs 

facteurs mécaniques vont conditionner sa pérennité. On parle de stabilités primaire et 

secondaire. Ces termes sont particulièrement employés dans le domaine dentaire mais restent 

valables pour les autres spécialités médicales. La stabilité primaire fait référence à l’ancrage 

immédiat entre l’implant et l’os. C’est d’ailleurs cette première situation qui va conditionner 

la bonne ostéo-intégration ou non du dispositif. La stabilité primaire est en grande partie 

conditionnée par les micromouvements à l’interface os-implant [30]. Elle dépend donc des 

efforts appliqués et du saut de contraintes à l’interface [31].  

 

1.2.2 Le remodelage osseux : loi de Wolff 

Après colonisation osseuse, à plus long terme, on parle de stabilité secondaire. Ce second 

aspect tient compte de l’évolution de l’os au cours de temps : le remodelage osseux. L’os est 

un matériau qui évolue constamment, il se résorbe et se régénère continuellement. Trois types 

de cellules permettent ce renouvèlement continu. Les ostéoblastes sont spécialisés dans la 

production de nouvelle matière osseuse, et les ostéoclastes a contrario permettent la 

destruction de matière osseuse obsolète. Les tâches complémentaires de ces deux cellules 

assurent le remaniement osseux. Elles sont orchestrées par les ostéocytes, un troisième type de 

cellules (Figure 6(a)). La régulation par les ostéocytes est donc primordiale puisque c’est elle 

qui est à l’origine d’une densification ou d’une résorption globale de l’os. La durée d’un cycle 

chez une personne adulte est d’environ 4 mois. Cette structure multicellulaire, où les trois 

types de cellules agissent de manière coordonnée, est aussi appelé BMU (Basal Multicellular 

Unit). Cette structure du remaniement osseux permet également la consolidation des fractures 

(Figure 6(b)). 
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Figure 6 - (a) Schéma de la BMU chargée du remaniement osseux, (b) Image MEB de la réparation 

d’une trabécule après fracture [32]. 

Au départ, l’activation du réseau d’ostéocytes est dû à un stimulus de type mécanique. Ce 

phénomène relève de la mécano-transduction, c’est-à-dire d’un processus par lequel les 

cellules transforment un signal mécanique en un signal biochimique et biologique. Ces 

cellules, dispersées de façon homogène dans l’os, sont en effet sensibles à la déformation 

locale des tissus osseux [33]. Le remodelage global de l’os dépend ainsi des stimuli 

mécaniques appliqués à l’os. Ce phénomène est décrit de manière générale par la loi de Wolff, 

qui relie l’évolution de la densité osseuse au cours du temps à l’amplitude du stimulus 

mécanique extérieur [34]. Le graphique présenté en Figure 7 représente les trois régimes qui 

permettent de définir la dynamique du remaniement osseux : 

- Régime de résorption osseuse : le stimulus mécanique n’est pas assez important. Par 

conséquent la densité de l’os décroit ; 

- Régime d’équilibre : l’excitation mécanique est comprise dans la gamme d’équilibre 

de l’os considéré. La densité de ce dernier reste donc stable dans le temps ; 

- Régime de densification : L’os est sur-sollicité, en résulte une densification trop 

importante pouvant aller jusqu’à la nécrose des tissus. 

Ostéoclaste 

Ostéoblaste 

Ostéocyte 

(b) 
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Figure 7 - Dynamique du remaniement osseux : évolution de la densité osseux en fonction du stimulus 

mécanique appliqué. 

Le remaniement osseux est donc lié à un écart par rapport à une situation d’équilibre. En 

mécanique numérique par exemple, les seuils de ce remodelage osseux qui représentent le 

stimulus mécanique sont souvent exprimés en microdéformations, avec une zone d’équilibre 

entre 1000 µε et 2000 µε [35]. 

 

1.2.3 Le phénomène de stress-shielding 

Comme son nom l’indique, le stress-shielding est une déviation des contraintes. Il s’agit d’une 

perturbation du champ des contraintes physiologiques d’un os implanté par une prothèse ou 

un implant qui conduit à une redistribution des contraintes. D’un point de vue anatomique, 

géométrique et matériau, la prothèse implantée est différente du tissu qu’elle remplace. La 

propriété mécanique qui fait le plus défaut aux DMI actuels est leur rigidité, bien supérieure à 

celle de l’os. En effet, le module de Young du TA6V est de 110 GPa, celui de l’acier 316L de 

190 GPa, alors que celui de l’os cortical n’est que d’environ 15 à 20 GPa. Certaines zones 

osseuses se retrouvent donc sous-sollicitées et d’autres sur-sollicitées, impliquant d’après la 

loi de Wolff, des pertes osseuses ou des densifications. L’exemple du phénomène de stress-

shielding au niveau des prothèses de hanche est le plus caractéristique. Il peut être responsable 

de considérables pertes osseuses, à l’origine du descellement de la prothèse qui migre hors de 

dp 

d t 
Résorption Zone d'équilibre Densification 

Stimulus 



Chapitre 1 
 

17 

 

l’os ou du ciment (Figure 8). La partie supérieure du fémur reçoit globalement moins de 

contraintes que la partie inférieure trop chargée qui se densifie [36]–[38]. Ce problème est à 

l’origine de nombreuses chirurgies de réparation ou de remplacement. La prothèse de hanche 

n’est pas un cas isolé, le phénomène de stress-shielding a également été mis en évidence sur 

la prothèse d’épaule [39], sur les plaques d’ostéosynthèses [40], sur une plaque de fixation 

fémorale [41], et même des vis d’ostéosynthèse orthopédiques [42]. 

 

Figure 8 - Résorption osseuse progressive ((A) à la pose, (B) après 7 année, (C) puis après 14 années) 

sur la partie supérieure du fémur due au stress-shielding (indiquée par les flèche blanches)  [43]. 

Le stress-shielding peut donc être défini comme un écart à une situation physiologique de 

référence. De nombreuses études numériques basées sur la méthode des Éléments Finis (EF) 

tentent de quantifier et d’anticiper ces perturbations biomécaniques. Ainsi, Weinans et al. 

[44], définit le stress-shielding en chaque élément du maillage comme l’écart à une référence 

en terme d’énergie de déformation. L’écart à la référence de la contrainte maximale a 

également été envisagé comme critère [45]. De nombreux modèles de remodelage osseux ont 

été ainsi développés prenant en compte l’évolution des propriétés mécaniques de l’os au cours 

du temps [46], [47]. 
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1.3 La fabrication additive SLM au service de l’implantologie sur-

mesure : solutions matériaux et géométriques 

Quasiment tous les types de DMI aujourd’hui possèdent une géométrie standardisée. La 

plupart du temps, différentes gammes de pièces permettent de couvrir un ensemble 

d’anatomies. Cette standardisation prend notamment source dans les moyens de fabrication 

classiques (fonderie, formage, usinage, etc) qui ne permettent pas de prendre en compte une 

liberté géométrique totale. Le hiatus et la discontinuité entre l’anatomie réelle du patient et le 

DMI sont susceptibles de contrarier sa stabilité mécanique. Or, l’aspect sur-mesure est encore 

aujourd’hui peu pris en compte. Cependant, le développement récent de la fabrication additive 

métallique pourrait répondre à ces problématiques d’individualisation des dispositifs 

prothétiques. 

 

1.3.1 Fabrication additive métallique d’alliages de titane et implantologie sur-

mesure 

1.3.1.1 Généralités sur la fabrication additive 

La fabrication additive (FA) désigne toutes les techniques de fabrication basées sur un 

empilement de couches successives, fabriquées les unes sur les autres. Ce principe de 

fabrication permet une liberté de forme et géométrique beaucoup plus étendue que les 

procédés classiques de soustraction [48], [49]. Elle permet notamment de réaliser des pièces 

creuses, des contre-dépouilles, des parois minces, etc [50]. Au départ, le « prototypage 

rapide » était le terme communément utilisé, du fait des premières techniques de réalisation de 

prototypes en polymère en un temps très court à partir d’un modèle 3D numérique CAO [51].  

Historiquement, la FA est très jeune en comparaison avec les autres procédés de fabrication, 

et les premiers développements datent des années 80, avec l’évolution en parallèle de la 

stéréolithographie en France par Jean-Claude André en 1984 [52] et aux USA par Charles 

Hull en 1986 [53]. 

Le principe du « couche par couche » s’est ensuite décliné en plusieurs types de technologies. 

Les différents procédés de FA peuvent être catégorisés selon la source d’énergie qui 

détermine la méthode de dépôt de la nouvelle couche, ou selon le type de matériau de base 
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qu’ils utilisent. On distingue sept grands types de FA : la FA par projection de liant, la 

technologie Directed Energy Depositon (DED), l’extrusion de matière, la technologie PolyJet, 

la fusion sur lit de poudre, la photopolymérisation en cuve et le laminage de feuille [50]. 

Nombreux sont les avantages et les nouvelles possibilités qui découlent de ce type de procédé, 

tels que le gain de masse ou l’allégement de structure, une liberté de forme étendue, 

l’économie de matériau et la customisation de pièces [54], [55]. De nombreux secteurs de 

l’industrie s’y intéressent, notamment les domaines liés au transport, au biomédical, à 

l’architecture et aux industries de pointe telles que l’aéronautique et le spatial [56]. 

L’engouement pour ce nouveau moyen de fabrication est tel que le marché inexistant dans les 

années 80 est passé à un marché estimé à environ 4 milliards de dollars de chiffre d’affaire en 

2014, et qui devrait dépasser les 20 milliards en 2020, d’après le Wohlers Report [57]. 

En ce qui concerne le cas particulier de la FA de matériaux métalliques, des procédés 

fonctionnent actuellement sur un matériau de base sous forme de fil ou de poudre. Ces 

techniques sont adaptées à des applications différentes ; le procédé arc-fil sera par exemple 

plus adapté à des pièces volumineuses, où une concession sur la résolution est cependant 

acceptée [58]. Parmi les technologies basées sur la poudre métallique, on peut différencier les 

procédés qui s’appuient sur un lit de poudre ou sur du dépôt direct de matière [59]. On 

s’intéressera dans cette étude à la technologie sur lit de poudre Selective Laser Melting (SLM) 

qui se différencie du procédé Electron Beam Melting (EBM) par l’utilisation d’un laser 

comme source d’énergie. Ce procédé permet une finesse de fabrication en adéquation avec la 

réalisation de DMI sur-mesure. 

 

1.3.1.2 La technologie SLM 

La technologie SLM est une version métallique du frittage de poudre polymère sélectif SLS 

(Selective Laser Sintering) [60]. Le principe de fonctionnement de la SLM peut se résumer en 

deux étapes qui se succèdent à chaque couche. Tout d’abord, une couche de poudre est étalée 

sur le substrat de fabrication. Cette étape, selon le modèle de machine, peut être réalisée par 

un rouleau qui va compacter la poudre, ou par un racleur qui va la déposer uniformément. La 

couche de poudre est ensuite fondue par le laser de manière sélective (Figure 9). Ces deux 

étapes clés de fabrication, sont précédées de la descente du substrat de fabrication d’une 
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hauteur équivalente à une épaisseur de couche, et sont répétées jusqu’à la fabrication 

complète de la pièce. L’atmosphère de la chambre de fabrication doit être contrôlée et régulée 

et doit parfois, selon l’alliage utilisé, être inerte. 

 

Figure 9 - Principe de fonctionnement de la fabrication additive SLM sur lit de poudre [61]. 

La technologie SLM est un procédé relativement récent mais dont la maîtrise générale a très 

rapidement évolué. Elle reste cependant un procédé complexe du fait des multiples 

interactions et différentes sciences qui interviennent dans sa compréhension globale. Elle fait 

intervenir à la fois des compétences sur la métallurgie et le comportement mécanique des 

poudres métalliques, sur la physique de l’interaction laser-matière, sur la microstructure et les 

caractéristiques métallurgiques des pièces réalisées et enfin sur les propriétés mécaniques 

finales des pièces obtenues. Aujourd’hui, la mise en œuvre de plusieurs alliages métalliques 

est maîtrisée, notamment les alliages de titane [62], des aciers maraging et aciers inoxydables 

[63], des alliages d’aluminium [64], des alliages base nickel [65], de Cr-Co [66], et même de 

cuivre [67] et l’or [68]. 

Le principal aspect de la maîtrise de ce procédé multifactoriel tient de son paramétrage laser. 

Ce dernier peut lui-même se décliner en une multitude de paramètres, qui peuvent se résumer 

par le calcul de l’énergie moyenne appliquée par le laser par unité de volume, autrement dit la 

densité d’énergie pendant le lasage d’une couche de poudre [69] : 

vers le réservoir de poudre 

jeu de 
/ miroirs 

__) 
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 𝐸 =  
𝑃

𝑣 ℎ 𝑇
 (1) 

La détermination de la densité d’énergie E (en J/m3) fait intervenir la puissance du laser P (en 

J/s), v la vitesse du laser (en m/s), h la distance de Hatching ou l’espacement entre chaque 

passe du laser (en m) et T l’épaisseur de la couche de poudre lasée (en m). Le paramétrage est 

primordial puisqu’il influe grandement sur plusieurs facettes du résultat final, telles que la 

qualité de la pièce (porosité, état de surface) [70], sa microstructure [71], ses propriétés 

mécaniques [72], ou encore les contraintes résiduelles résultantes [73]. 

 

1.3.1.3 Les verrous liés au procédé SLM et au parachèvement des pièces  

Certains verrous subsistent encore et bloquent une industrialisation à plus grande échelle et 

une véritable démocratisation de la technologie SLM. Ces problématiques sont liées à 

l’impact du procédé sur la qualité finale des pièces [74]. Elles peuvent être liées aux 

propriétés mécaniques des pièces, comme l’anisotropie du matériau résultante du gradient 

thermique par rapport à la direction de fabrication [75]. Ce gradient thermique est également 

responsable de problèmes liés à la géométrie finale des pièces fabriquées, dus aux distorsions 

induites par les contraintes résiduelles. Dans ce cas, la simulation numérique grâce à des 

modèles thermomécaniques peut permettre de prédire les niveaux de contraintes résiduelles 

[76], [77], mais ils restent limités du fait de l’histoire thermique complexe des pièces lasées. 

Ces problématiques décrites sont intimement liées au contrôle qualité et à la métrologie des 

pièces qui souvent doivent être adaptés à des pièces unitaires. Des moyens de contrôle adaptés 

sont en cours d’étude, notamment pour les réseaux de structures architecturées, utilisant des 

techniques ultrasonores ou de mesure de résistivité. 
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Figure 10 - (a) Image MEB d’un état de surface brut de fabrication SLM, (b) Image de l’état de 

surface en microscopie confocale. 

Par ailleurs, les états de surface finaux des pièces doivent nécessairement subir des opérations 

de parachèvement, notamment pour améliorer la rugosité trop importante en sortie de 

fabrication SLM. Cette rugosité peut parfois avoisiner un Ra de 20 μm (Figure 10), 

notamment à cause des infondues de la poudre en surface des pièces. Des opérations de 

finition des pièces sont donc nécessaires, par traitement chimique [78], mécanique [79] ou 

même par laser [80]. Certaines surfaces doivent répondre à des qualités dimensionnelles de 

pièces industrielles et la parachèvement par une opération d’usinage ou de rectification est 

nécessaire [81]. Cette démarche est d’ores et déjà adoptée par les constructeurs de machines 

avec des propositions d’hybridation où dépôt et finition par enlèvement de matière sont 

programmés dans une même enceinte [82]. Dans le cadre des technologies sur lit de poudre 

SLM, l’hybridation est plus complexe du fait de l’atmosphère sous argon et de la présence de 

poudre dans la chambre. À ces problématiques s’ajoutent celles des distorsions si la pièce 

thermiquement déformée doit être reprise en usinage. Parfois, des solutions existent déjà avec 

d’autres procédés et une adaptation est nécessaire pour les rendre compatibles à la fabrication 

additive, comme l’est par exemple l’usinage adaptatif de pièces issues de la fonderie 

classique.  

 

1.3.1.4 La fabrication additive au service de l’implantologie sur-mesure 

La FA dans les domaines biomédicaux profite également d’une forte croissance, tant sur la 

fabrication polymère avec les guides chirurgicaux ou les modèles anatomiques, que sur la 

fabrication métallique qui permet la réalisation de DMI [83]. Le développement du DMI 

(a) 
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métallique par la technologie SLM se fait pour plusieurs raisons, les deux principales étant la 

possibilité de réaliser des dispositifs sur-mesure (ou patient-spécifique) basés sur l’imagerie 

médicale [84], [85], et celle d’obtenir un comportement équivalent plus intéressant grâce aux 

structures architecturées. Dans ce second cas, le but recherché est double : se rapprocher 

mécaniquement de l’os, en diminuant par exemple le module de Young [86], et utiliser les 

porosités pour favoriser l’ostéo-intégration [87]. Des porosités induites par des conditions de 

lasage imparfaites ont même été envisagées [88]. Quant à l’aspect sur-mesure,  il existe 

quelques exemples de prothèses et d’implants réalisés par fabrication additive sur lit de 

poudre, en chirurgie de reconstruction cranio-faciale avec un implant poreux de 

reconstruction zygomatique [89], un implant crânien [90], ou encore en chirurgie dentaire 

[91], [92]. La fidélité géométrique permise par ce procédé s’est montrée suffisante pour ce 

type d’application directement basée sur l’anatomie humaine [93]. 

Le procédé de fabrication additive n’est malgré tout pas exempt de verrous pour l’application 

dédiée aux dispositifs médicaux sur-mesure. On y retrouve les mêmes limites technologiques 

et scientifiques que celles rencontrées pour d’autres applications industrielles, à savoir des 

difficultés liées aux états de surface finaux et aux contraintes résiduelles induites pendant la 

fabrication. Pour le cas des DMI, l’aspect et la qualité des surfaces sont particulièrement 

importants puisqu’ils conditionnement directement la viabilité des interfaces entre le 

dispositif et les tissus du corps humain, et donc la pérennité du dispositif implanté. 

 

1.3.2 Un levier supplémentaire : les alliages de titane à bas module de Young 

À ce jour les quelques DMI métalliques sur-mesure ont été réalisés essentiellement en TA6V. 

La mise en œuvre d’alliages de titane β à bas module de Young pourrait constituer un atout 

supplémentaire en vue d’améliorer le transfert de charge et donc la stabilité mécanique de 

l’implant. 
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D’une manière générale, les alliages de titane sont classés selon leurs phases métallurgiques 

prédominantes. On trouve donc : 

- Les alliages de type α avec une phase microstructurale hexagonale compacte (HC) ; 

- Les alliages de type β avec une phase cubique centrée (BC) ; 

- Les alliages de type (α+β). 

Le titane pur, de type α, passe en phase β à une température de 882°C, qui est sa température 

de transition transus β, transition de type martensitique. Le titane pur peut être allié avec des 

éléments d’addition betagène qui auront tendance à stabiliser la phase β, ou des éléments 

alphagène qui, au contraire, auront tendance à stabiliser la phase α. Les traitements 

thermiques appliqués à l’alliage modifient également sa structure. C’est la structure à 

l’équilibre à température ambiante qui définit le type de l’alliage. 

Les alliages de titane utilisés dans le biomédical tel que le TA6V, usuellement appelés 

alliages de première génération, sont de type (α+β). Ils ont la particularité d’avoir une 

microstructure et des natures de phase fortement dépendantes des traitements 

thermomécaniques appliqués. 

 

Tableau 1 - Alliages de titane de 1ère et 2nde génération [94]. 

Dans les années 90, des alliages de type β, dits de 2nd génération ont commencé à être 

développés dans le but de palier aux problèmes liés à certains éléments toxiques, mais aussi 

dans l’idée d’abaisser le module de Young afin de s’approcher de celui de l’os. Pour cela, des 

éléments d’ajout entièrement biocompatibles sont utilisés tels que le niobium, le zirconium ou 

Table 2 
Mechanical properties of biomedical titanium alloys. 

Material 

First generation biomaterials (1950- 1990) 
Commercially pure Ti ( Cp grade 1-4) 
Ti- 6Al- 4V EU wrought 
Ti- 6Al- 4V EU Standard grade 
Ti- 6Al-7Nb Wrought 
Ti- 5Al- 2.5Fe 

Standard 

ASTM 1341 
ASTM F136 
ASTM F1472 
ASTM F1295 

Second generation biomaterials (1990-till date) 
Ti-13Nb-13Zr Wrought ASTM F1713 
Ti- 12Mo- 6Zr- 2Fe (TMZF) ASTM F1813 
Ti- 35Nb- 7Zr- 5Ta (TNZT) 
Ti-29Nb-13Ta-4.6Zr 
Ti- 35Nb- 5Ta- 7Zr- 0.40 (TNZTO) 
Ti- 15Mo- 5Zr- 3AJ 
Ti- Mo A5fM F2066 

Modulus (GPa) 

100 
110 
112 
110 
110 

79-84 
74- 85 

55 
65 
66 
82 

Tensile strength (Mpa) Alloy type 

240-550 et 
860- 965 et+ P 
895- 930 et+ P 

900- 1050 et+ p 
1020 et+ P 

973-1037 Metastabe p 
1060- 1100 p 

596 p 
911 p 

1010 p 
p 
p 
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le tantale [94]. Ce type d’alliage permet d’atteindre des modules de Young de l’ordre 60 à 70 

GPa, tout en conservant une haute limite élastique. La rigidité est donc considérablement 

diminuée par rapport à la 1ère génération, mais demeure assez éloignée de l’os cortical 

(Tableau 1). 

Certains de ces alliages sont β-métastables, et peuvent être le siège d’une transformation 

martensitique sous contraintes par la formation d’une phase produite α’’ (Figure 11) [95]. 

Cette transformation de phase, possible grâce à l'instabilité de la phase β, permet selon les 

compositions chimiques d’obtenir des effets intéressants tels que la superélasticité ou l’effet 

mémoire de forme. W. Elmay et al. [96] ont notamment mis en évidence cette transformation 

de phase dans l’alliage binaire de Ti-24Nb (%at), qui permet, après traitement thermique, 

d’obtenir un module de Young proche de 35 GPa. 

 

Figure 11 - Diagramme pseudo-binaire des alliages de titane [95]. 

Leurs travaux ont par la suite été complétés par M. Fischer et al. [97], qui ont pu mettre en 

œuvre par fabrication additive SLM ce même alliage binaire composé de titane et de niobium, 

mais avec des compositions atomiques différentes, à savoir Ti-26Nb (%at). L’originalité de 

ces travaux a consisté à élaborer l’alliage directement par fusion du laser, à partir de poudres 

élémentaires de titane et de niobium. Cette stratégie a permis l’élaboration in-situ d’un 
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matériau homogène, sans porosité, malgré la différence de point de fusion des deux éléments 

constitutifs. Les caractéristiques mécaniques, notamment le module de Young d’environ 55 

GPa, ont permis de valider cet alliage dans le cadre de la fabrication additive pour une 

utilisation biomédicale. 

 

1.4 Cas particulier du domaine dentaire : implantologie endo-osseuse et 

supra-osseuse 

La partie cranio-maxillo-faciale du corps humain, et notamment la sphère dentaire, constitue 

un domaine de choix pour les études d’optimisation du transfert de charge. Elle est en effet le 

siège de forces occlusales, qui font partie des chargements les plus intenses imposés à 

l’ossature humaine.  

Deux types de dispositifs médicaux implantables de réhabilitation dentaire seront étudiés en 

particulier : les implants dentaires axiaux endo-osseux et les implants supra-osseux basaux à 

plaques d’ostéosynthèse. Ces deux cas d’étude concrets nous ont permis le développement de 

solutions matériaux et mécaniques d’améliorations de la stabilité mécanique implantaire, 

solutions extrapolables aux DMI métalliques en général.  

 

1.4.1 Anatomie de l’os maxillaire et mandibulaire  

Comme son nom l’indique la sphère cranio-faciale se compose du crâne et de la face. La face 

peut être décrite et divisée en 3 étages, du haut du front jusqu’au menton : supérieur, moyen et 

inférieur (Figure 12). On s’intéressa ici plus particulièrement aux massifs faciaux moyen et 

inférieur qui sont principalement composés de la mandibule et des deux os maxillaires, eux-

mêmes supportant la denture supérieure et inférieure.  
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Figure 12 - Anatomie générale du crâne et de la face. 

L’os maxillaire, os pair, relie anatomiquement l’arcade dentaire supérieure et le palais osseux, 

une partie de la cavité infra-orbitaire ainsi que la paroi latérale de la cavité nasale. Cet os 

irrégulier dont l’anatomie est complexe, qui n’est ni un os de type long, ni un os de type plat, 

peut présenter des variabilités géométriques importantes en fonction des individus. Il reste 

relativement évidé du fait de l’existence du sinus maxillaire, cavité remplie d’air qui occupe 

pas moins des deux tiers de l’épaisseur de la partie supérieure de l’os (Figure 13(a)). Son 

anatomie complexe et variable est un argument qui appuie l’utilisation de DMI patient-

spécifique dans le cas de chirurgies reconstructrices de l’arcade supérieure. L’os maxillaire 

présente deux faces principales : 

- La face externe elle-même composée de quatre faces : la partie inférieure marquée de 

saillies dues à l’insertion des racines des dents, la face supérieure ou orbitaire plane, la 

face antérieure ou génienne, et enfin la face postérieure ou zygomatique ; 

- La face interne que l’on peut décomposer en trois zones : l’apophyse palatine qui 

forme la cloison entre les fosses nasales et la cavité buccale, la partie buccale formant 

le palais osseux ou palais dur, et la partie nasale qui accueille les sinus maxillaires. 

L’os mandibulaire, seul os mobile du complexe maxillo-facial possède une forme générale 

symétrique de « fer à cheval ». Il forme avec les os temporaux l’articulation temporo-

mandibulaire. Les différents mouvements et étapes qui composent le cycle de la mastication 

et de la déglutition sont permis par les nombreux muscles qui s’insèrent dans la mandibule 

(muscles temporaux, masséters, ptérygoïdiens, digastriques). C’est le contact de la mandibule 

mobile avec le maxillaire qui génère les forces occlusales. Son anatomie comprend un corps, 

qui supporte la denture de l’arcade inférieur, et deux branches qui se relèvent dans la direction 
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verticale. Les deux faces quasi-verticales qui composent le corps mandibulaire, externe et 

interne, se rejoignent aux bords inférieur et supérieur qui accueillent les dents (Figure 13(b)). 

 

Figure 13 - Anatomie (a) de l'os maxillaire et (b) de l'os mandibulaire. 

Au cours de la vie des patients, cette anatomie peut être amenée à évoluer. Comme il a été 

expliqué dans la section précédente, l’os sous-sollicité aura tendance à se résorber. Des 

problèmes médicaux pouvant amener à l’édentation empêchent ces deux os d’être stimulés 

par les forces occlusales. Il en résulte des atrophies de ces arcades maxillaires et 

mandibulaires. En clinique, ces atrophies ont été quantifiées et classifiées en quatre type d’os 

(type I, type II, type III et type IV), qui décrivent quatre niveaux croissants de perte osseuse 

[98]–[100]. Le critère d’appréciation principal de perte osseuse est l’épaisseur d’os cortical, 

suivi des densités osseuses corticale et spongieuse. 

Ce sont ces pertes osseuses plus ou moins conséquentes qui entraînent la mise en place de 

DMI adaptés aux types de pathologie rencontrés. Dans des cas basiques d’atrophies peu 

avancées, des implants dentaires axiaux suffiront. Dans des cas de pertes osseuses plus 

graves, il est nécessaire de faire appel à des greffes osseuses, ou à des dispositifs de 

reconstruction d’arcade complète. 

 

1.4.2 Implantologie dentaire axiale endo-osseuse 

Les implants dentaires développés actuellement proviennent de Brånemark, qui a mis en 

évidence le phénomène d’ostéo-intégration [13]. C’est aujourd’hui le meilleur moyen connu 

(taux de réussite, rapidité de l’intervention, confort du patient) pour réhabiliter la denture d’un 
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patient. Le système implantaire comprend 3 sous-parties : l’implant endo-osseux inséré dans 

l’os cortical ou mandibulaire, le pilier émergent qui vient se loger dans l’implant et la 

couronne prothétique supportée par le pilier (Figure 14). Les deux matériaux les plus 

fréquemment utilisés pour les implants sont les alliages de titane et la zircone. 

 

Figure 14 - (a) Complexe implantaire composé de l'implant, du pilier de la couronne. 

La plupart du temps, le chirurgien pose uniquement l’implant, qui est ensuite laissé sans 

sollicitation plusieurs mois pour limiter les micromouvements, et ainsi ne pas empêcher 

l’ostéo-intégration. Plus récemment, un mode de pose alternatif a été rendu envisageable, avec 

des mises en charge immédiates. Dans ce cas, tout le complexe implantaire y compris la 

prothèse est directement mis en place sur le patient, qui récupère donc directement ses 

fonctions masticatoires. Dans ce type de cas, une attention toute particulière doit être portée 

sur l’aspect mécanique du système os-implant, plus sensible que lors d’une mise en charge a 

posteriori [101]. 

Les causes d’échecs peuvent être d’origines complètement différentes. Le plus souvent, elles 

découlent d’un problème lié à l’os du patient, soit à court terme, soit à long terme. On 

retrouve par exemple souvent le phénomène de la cratérisation, résorption osseuse dans la 

zone supérieure, notamment due à des sur-contraintes [102]. Elles peuvent aussi être liées à la 

rupture d’un élément du système mécanique, du fait de forces occlusales et d’une rigidité du 

complexe implantaire trop importantes [103]. 
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1.4.3 Implantologie supra-osseuse basale à plaque d’ostéosynthèse 

L’implantologie axiale classique est adaptée à des patients où l’os implanté présente une 

épaisseur d’os cortical assez importante pour assurer le maintien mécanique de l’implant. 

Dans le cas contraire, d’autres solutions existent comme la greffe osseuse, qui peut cependant 

être longue et douloureuse. Certains cas singuliers nécessitent une réhabilitation complète de 

l’arcade supérieure ou inférieure, qui fait souvent appel à des montages prothétiques 

complexes, mécaniquement peu viables et inconfortables pour le patient. Les causes de telles 

réhabilitations peuvent être liées à des cancers et tumeurs, accidents ou des résorptions 

physiologiques très importantes. Parfois les défauts osseux sont tellement conséquents qu’une 

chirurgie de l’ordre de la reconstruction maxillo-faciale, et non plus de la chirurgie dentaire, 

est nécessaire pour réhabiliter le patient.  

Un autre type d’alternative existe, à mi-chemin entre la reconstruction maxillo-faciale et la 

réhabilitation dentaire. L’implantologie basale peut en effet être un bon compromis à une 

chirurgie reconstructive invasive [104]. Ce type d’implantologie permet la réhabilitation 

d’une arcade par d’autres types de géométries de dispositifs prothétiques qui s’appuient sur 

l’os cortical restant. C’est par exemple le cas des implants maxillo-faciaux à plateaux d’assise 

qui permettent un ancrage mandibulaire ou maxillaire grâce à des disques insérés plus en 

périphérie de l’arcade [105].  

Parmi les dispositifs d’implantologie basale, les implants basaux à plaques développés par G. 

Scortecci et al. [106] présentent eux aussi des avantages considérables. Ces dispositifs en 

TA6V sont composés de deux sous-parties, une plaque plane évidée de faible épaisseur et un 

pilier émergent, destiné à la connexion avec le bridge dentaire (Figure 15). Ces plaques, 

planes à l’origine, sont ensuite déformées plastiquement par le chirurgien à l’aide d’une pince 

par des opérations successives de déformation plastique [107], dans le but de conformer la 

plaque à la partie anatomique de l’arcade dentaire du patient. Les deux extrémités des plaques 

sont munies d’œillets pour assurer l’ancrage avec l’os par l’intermédiaire de vis 

d’ostéosynthèse. Plusieurs plaques fixées sur différentes zones de l’os maxillaire ou 

mandibulaire, et reliées entre elles par un bridge prothétique, permettent de réhabiliter 

l’arcade complète du patient [108], [109]. 
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Figure 15 - (a) Implants supra-osseux basaux à plaque d'ostéosynthèse, (b) Reconstruction d’une 

arcade maxillaire à l’aide de cinq implants supra-osseux. 

Néanmoins ce type d’implant présente des inconvénients et peut être amélioré, notamment 

grâce aux solutions proposées par la mécanique numérique, la fabrication additive et 

l’utilisation d’un alliage de titane à bas module d’élasticité. D’un point de vue pratique, le 

praticien doit déformer et ajuster l’implant en plusieurs temps, et cela est susceptible 

d’engendrer des étapes difficiles. D’une part, une préparation est nécessaire avant l’opération 

sur un modèle anatomique en matériau polymère. D’autre part, la mise en forme par 

déformation n’est jamais parfaitement adaptée à l’os du patient et est à l’origine d’un hiatus 

entre les géométries de l’implant et de l’arcade. D’un point de vue confort pour le patient, 

souvent en anesthésie locale, l’opération peut être assez longue en cas de réajustements de la 

pièce implantaire. Une pièce prête à poser constituerait un gain de temps considérable du 

point de vue du patient et du chirurgien-dentiste. 

Enfin, mécaniquement, l’implant est inévitablement fragilisé par les déformations plastiques 

successives qui sont effectuées pendant l’étape de déformation. Elles peuvent être la cause de 

la rupture du dispositif pendant la pose, voir à plus long terme après mise en service. Par 

ailleurs, le hiatus géométrique à l’interface os-implant peut être la cause de déviations des 

contraintes mécaniques, défavorisant la stabilité mécanique de la plaque [110]. 

 

1.5 Conclusions 

L’utilisation du titane et ses alliages en implantologie, notamment la réhabilitation dentaire, 

est aujourd’hui l’une des plus pratiquées. Elle peut être améliorée à travers différentes 

approches, tant sur le plan biologico-chimique que sur le plan mécanique. Les moyens de 
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calculs numériques permettent de mettre en place des solutions d’optimisation du transfert de 

charge entre os et implant. Pour certains DMI, cette optimisation peut concerner la 

configuration de pose du dispositif au regard de l’os implanté. Ce type d’amélioration 

mécanique concerne principalement les dispositifs à géométries standards tels que l’implant 

dentaire endo-osseux, traité dans le troisième chapitre de ces travaux de thèse.  

Pour d’autres types de DMI, la géométrie intrinsèque du dispositif peut elle aussi être 

améliorée grâce au concept de sur-mesure, comme c’est plutôt le cas de l’implant supra-

osseux à plaque. La capacité à produire des pièces individualisées s’est largement développée 

à travers la fabrication additive. La liberté de forme offerte par le procédé permet également 

d’envisager la fabrication de solutions obtenues par optimisation topologique, pour améliorer 

le transfert de charge à l’interface os-implant. Cependant, l’élaboration complète d’un 

dispositif sur-mesure grâce au procédé SLM n’est aujourd’hui pas totalement maîtrisée, 

particulièrement concernant les traitements de surface après fabrication et le parachèvement 

des DMI. Ces pièces implantaires nécessitent à la fois des reprises par usinage des surfaces 

destinées à l’assemblage mais aussi un polissage contrôlé des surfaces en contact avec les 

tissus biologiques. Enfin, quel que soit le type de DMI étudié, il est possible d’améliorer la 

biocompatibilité du matériau constitutif avec la solution des alliages à bas module de Young, 

tel que l’alliage de Ti-Nb. 

L’ensemble de moyens numériques et expérimentaux utilisées au cours de ces travaux, en lien 

avec la chaîne de réalisation de DMI est exposé dans le chapitre suivant. 
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Chapitre 2 - Techniques expérimentales et 
numériques : chaîne de valeurs de 
réalisation de DMI sur-mesure  

 

 

 

 

Les techniques expérimentales et numériques utilisées dans ces travaux de thèse s’inscrivent 

dans la chaîne de valeurs de réalisation de DMI. La chaîne de fabrication des implants 

dentaires endo-osseux est maîtrisée, offrant des gammes très diversifiées et complètes 

d’implants fabriqués par décolletage. Dans cette thèse, l’intérêt sera porté sur une étape 

numérique d’optimisation de la configuration d’implantation du dispositif au regard de l’os 

sollicité, à travers un modèle numérique multiparamétrique développé dans la section 

suivante. 

Les dispositifs supra-osseux individualisés sont adaptés à une réalisation par fabrication 

additive comportant différentes étapes qui s’inscrivent la chaîne de valeurs liée à ce type de 

procédé de fabrication. Cette chaîne de valeurs particulière, récente comparée aux autres 

procédés de fabrication, est applicable à toute pièce. Dans ces travaux de thèse, l’application 

particulière des DMI sur-mesure est traitée et seules certaines étapes de la démarche sont 

spécifiques. Cette démarche globale fait appel à un enchaînement d’opérations successives, 

présentée en Figure 16. Les solutions matériaux et mécaniques implémentées et développées 

dans les différents chapitres permettront de répondre à plusieurs verrous et d’améliorer cette 

démarche globale de fabrication. Les problématiques en amont de la fabrication sont 

particulièrement traitées, à travers la simulation numérique pour l’optimisation du transfert de 

charge entre l’os et l’implant. D’autres, en aval de la fabrication, sont liées aux verrous de 
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finition, de parachèvement et de contrôle des états de surface des pièces, particulièrement 

importants dans les applications biomédicales. 

 

Figure 16 – Chaîne de valeurs de réalisation de DMI : point de départ des techniques numériques et 

expérimentales utilisées. 

 

2.1 Étapes numériques en amont de la fabrication 

2.1.1 Optimisation de la pose en implantologie endo-osseuse : mise en place 

d’un modèle numérique multiparamétrique 

Le troisième chapitre de la thèse traite du cas d’étude de l’implant dentaire axial (voir section 

1.4.2). Contrairement aux implants supra-osseux à plaque, ce type de dispositif ne présente 

aucun intérêt à être fabriqué par technologie SLM. En effet, il s’agit d’un élément de visserie 

dont l’obtention par décolletage est plus adaptée. L’objet de l’étude numérique présentée 

s’inscrit dans une démarche d’optimisation de la configuration et du positionnement de 

l’implant au regard de l’os, à partir de géométries standards. Cette démarche numérique peut 

être extrapolée aux vis d’ostéosynthèse complémentaires des plaques d’ostéosynthèse, afin 

d’étendre la maîtrise globale des systèmes sur-mesure {plaque + vis}. 

Un modèle multiparamétrique EF est mis en place pour étudier l’influence des différents 

paramètres qui interviennent lors de la pose d’implants dentaire. L’objectif du modèle 

multiparamétrique est de balayer automatiquement le maximum de configurations 
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implantaires possibles, en faisant varier plusieurs paramètres. La construction du modèle EF 

est réalisée grâce au langage de programmation Python, couplé au logiciel Eléments Finis 

Abaqus. Trois étapes se succèdent, chacune d’entre elle permettant le contrôle de certains des 

paramètres du système.  

La première étape est la conception des différentes sous-parties qui constitueront le modèle, à 

savoir les éléments osseux et prothétiques : l’os cortical, l’os spongieux, l’implant et le pilier 

implantaire (support de la couronne). La conception du pilier et de l’implant est réalisée sous 

le logiciel Catia V5 avec l’utilisation du module de conception paramétrique. Il permet de 

configurer la variation de plusieurs paramètres de base qui définissent la géométrie de 

l’implant, tels que sa longueur, son diamètre ou sa conicité. Concernant la géométrie osseuse, 

il est choisi d’isoler une tranche de mandibule édentée d’un scanner au niveau de la première 

et de la seconde prémolaire (Figure 17(a) et (b)). Le modèle est extrait par segmentation d’une 

imagerie scanner d’un patient possédant une anatomie mandibulaire considérée comme 

moyenne. L’épaisseur d’os cortical est un paramètre variable de première importance dans 

l’étude de la stabilité mécanique d’un implant. En effet, il fait partie des variables 

caractéristiques de la qualité de l’ensemble osseux. Pour faire varier ce paramètre, quatre 

facteurs d’échelle ont été appliqués à la partie corticale de l’os dans le but d’obtenir quatre 

épaisseurs différentes d’os cortical (2,5 mm, 2,0 mm, 1,5 mm, 1,0 mm), représentatives des 

quatre types de qualité osseuse (appelées respectivement type I, II, II et IV) dans la 

classification classique en implantologie dentaire [100], voir Figure 17(c). La géométrie des 

deux sous-parties osseuses et implantaire est présentée en Figure 17 et Figure 18(a). 

 

Figure 17 - (a) Segmentation de la mandibule, (b) Tranche mandibulaire édentée isolée et (c) Quatre 

types d'épaisseur cortical (1,0 mm, 1,5 mm, 2,0 mm et 2,5 mm). 

(a) 
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La deuxième étape de la mise en place du modèle multiparamétrique consiste à réaliser 

l’assemblage des différentes sous-parties. Cette étape est primordiale puisqu’elle permet le 

contrôle et le paramétrage du placement de l’implant dans l’os, et tout particulièrement de son 

angle d’inclinaison dans la plan vestibulo-lingual. C’est également à cette étape qu’est 

réalisée la conception paramétrique du pilier implantaire, dont la géométrie dépend 

directement de l’angle d’inclinaison de l’implant dans l’os. En effet, le choix est fait dans 

cette étude de toujours considérer la partie supérieure du pilier avec la même orientation. 

Ainsi, dans ces conditions, le chargement appliqué sur la surface supérieure du pilier est 

équivalent pour chaque cas. Dans cette configuration, plus l’implant est incliné, et plus la 

géométrie du pilier est angulée, comme le montre la Figure 18(a). L’assemblage des 

différentes sous-parties est réalisé grâce au module open source Python Pymesh, qui permet à 

la fois la réalisation d’opérations booléennes et de remaillage surfacique des composants sous 

format STL. À partir du maillage surfacique, le maillage volumique de chaque entité est 

réalisé par un autre module Python Tetgen. Tous les maillages comportent des éléments 

tétraédriques (C3D10) d’une taille de maille moyenne de 0,1 mm, pour un nombre d’environ 

300 000 éléments finis par modèle. 

 

Figure 18 - (a) Vue en coupe du modèle complet, pour un implant droit et un implant incliné à 15°, (b) 

géométrie d'un implant conique et d'un implant cylindrique. 

(a) 
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Pour finir, la troisième et dernière étape qui permet d’obtenir un modèle EF fonctionnel est 

l’application des propriétés matériaux, des chargements et des conditions aux limites. Toutes 

ces opérations sont effectuées avec le logiciel Abaqus et le module de programmation Python 

associé. Tous les matériaux adoptent un comportement élastique isotrope, défini par un 

module de Young et un coefficient de Poisson. Trois matériaux sont considérés : l’os cortical, 

l’os spongieux et l’alliage TA6V pour l’implant et le pilier. La définition de matériaux 

élastiques isotropes dans la modélisation numérique des deux types d’os est une hypothèse 

forte dans la mesure où ces deux types de matériaux sont hétérogènes, anisotrope et présentent 

des microstructures particulières. La caractérisation de l’os mandibulaire et maxillaire a 

d’ailleurs fait l’objet de nombreux travaux, tout comme la modélisation de son comportement 

mécanique [111]. Les différentes valeurs utilisées de module de Young et de coefficient de 

Poisson sont résumées dans le Tableau 2.  

Matériau Module de Young (GPa) Coefficient de Poisson 

Alliage de Ti-6Al-4V 110 0,3 

Os cortical 15 0,3 

Os spongieux 1,5 0,3 

Tableau 2 - Propriétés des matériaux utilisés. 

Une ostéo-intégration complète est considérée entre l’implant et les sous éléments osseux. Par 

conséquent, les contacts sont supposés parfaits. Il s’agit de l’interface os cortical-implant, os 

spongieux-implant, os cortical-os spongieux et implant-pilier. Concernant les conditions aux 

limites des modèles, les plans de découpe de la tranche mandibulaire sont encastrés. Une 

pression est appliquée sur la surface supérieure du pilier implantaire. Cette surface ayant la 

même orientation quel que soit le modèle, la pression appliquée est donc équivalente à une 

force normale à la surface de 120 N, en accord avec la littérature sur les chargements 

occlusaux [112]. La stratégie globale d’obtention du modèle multiparamétrique est résumée 

dans la Figure 19.  
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Figure 19 - Schéma global de mise en place du modèle EF multiparamétrique. 

 

2.1.2 Segmentation d’imagerie médicale 

La suite de la description des techniques expérimentales et numériques utilisées concernent 

directement le cas d’étude de l’implant supra-osseux sur-mesure, décrit en section 1.4.3, et la 

chaîne de valeurs associée, résumée en Figure 36.  

Le développement d’un dispositif sur-mesure est défini par une conception nécessairement 

basée sur l’anatomie bien spécifique d’un patient. Il est donc nécessaire de disposer d’un 

modèle numérique de la zone anatomique considérée. Elle peut être extraite d’une imagerie 

médicale réalisée au préalable sur le patient. La plupart du temps, on s’appuie sur des images 

issues de la technique d’imagerie du scanner, ou tomodensitométrie. Ce type d’imagerie 

fonctionne à partir d’une source d’énergie à rayons X. Le principe d’acquisition est basé sur 

un tube à rayons X associé à des détecteurs, qui par une trajectoire rotative permettent 

d’acquérir des plans à 360° autour du patient. Pour cela, des photons sont éjectés par le tube, 

traversent le patient et sont réceptionnés par les détecteurs. Le nombre de photons absorbés 

par un tissu biologique quelconque dépend de sa densité. On peut donc en déduire une 

cartographie des densités des tissus traversés, où le niveau de gris de chaque pixel de l’image 

résultante dépend de la densité. Par conséquent, les différents tissus biologiques tels que l’os 

cortical, l’os trabéculaire et les tissus mous peuvent être différenciés les uns par rapport aux 

autres. Cette cartographie est ensuite présentée sous la forme d’une pile d’images où 

Conception des Assemblage Finalisation 
sous-parties • et mai llage • modèle EF 

Paramètres : Paramètres : Paramètres : 
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l’espacement entre chaque image, couplé à la taille des pixels, dépendent de la résolution du 

scanner. 

 

Figure 20 - Segmentation d'une arcade maxillaire à partir d’images scanner. 

L’opération qui permet la génération d’un volume numérique tridimensionnel d’une partie 

anatomique à partir de cette pile d’images issue des données du scanner est appelée la 

segmentation. La segmentation permet d’isoler plusieurs pixels sur chaque image selon un 

critère défini, et donc d’isoler une catégorie de tissu, voir même une entité anatomique 

complète, comme un os par exemple. La plupart du temps, un algorithme de seuillage est 

utilisé pour réaliser la segmentation, en isolant les pixels qui portent la même nuance de gris 

(Figure 20). D’autres algorithmes sont également fréquents, basés sur la détection de contours 

ou de régions. La segmentation de tissus durs tels que l’os cortical ou l’os trabéculaire est 

élémentaire, du fait de leur densité assez éloignée des autres tissus du corps humain. A 

contrario, la segmentation des tissus mous entre eux à partir d’imagerie par 

tomodensitométrie est beaucoup plus complexe.  

Dans le cas d’exemple appliqués à la réhabilitation dentaire, on s’intéresse à la sphère 

anatomique maxillo-faciale, décrite en section 1.4.1. Une précision géométrique est surtout 

attendue au niveau des surfaces de la crête mandibulaire et la face externe de l’os maxillaire. 

Toutes les segmentations sont réalisées avec le logiciel Mimics (société Materialise). Le type 

de fichier exporté est un maillage surfacique au format STL, fichier universel utilisé dans la 

chaîne numérique de la fabrication additive. Ce type de fichier a également l’avantage de 

permettre la génération aisée d’un maillage volumique exportable vers une modélisation EF, à 

partir du maillage surfacique. 
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2.1.3 Conception d’un DMI sur-mesure 

L’étape de segmentation permet d’obtenir les volumes 3D des arcades osseuses maxillaire et 

mandibulaire d’un patient (section 2.1.2). Dans le cas de l’application des dispositifs supra-

osseux à plaque d’ostéosynthèse, décrite en section 1.4.3, une étape de conception sur-mesure 

est réalisée. Un cas d’étude sur lequel portera la suite des travaux est défini avec le praticien. 

Il s’agit de la réhabilitation d’une arcade maxillaire, nécessitant la pose de quatre implants à 

plaque. L’anatomie de l’os maxillaire segmenté est présentée en Figure 21. Cette étape de 

conception nécessite des discussions avec le praticien. Deux sous-parties de la pièce 

présentent des risques et nécessitent tout particulièrement l’avis médical, du point de vue de 

leur placement et de leur orientation géométrique par rapport à l’anatomie du patient :  

- Le pilier émergent de la plaque, connecté au bridge en chrome-cobalt, doit être orienté 

dans l’espace de manière à faciliter le montage global ;  

- Les œillets, qui accueillent les vis d’ostéosynthèse, doivent être positionnés selon 

l’anatomie et la qualité osseuse du patient considéré. Les critères anatomiques et 

cliniques sont l’épaisseur d’os cortical, le passage de nerfs et de vaisseaux sanguins 

faciaux mais aussi le confort général du patient. 

Pour les quatre plaques, les piliers sont alignés sur l’hémi-arcade si l’on considère une vue de 

dessous dans le plan anatomique transversal, comme représenté en Figure 21. Une des 

extrémités des plaques s’étend vers l’intérieur et s’appuie sur le palais osseux. Pour les 

extrémités opposées, deux plaques s’étendent sur la face inférieure du processus zygomatique, 

les deux autres s’appuient plutôt sur la face génienne en bordure de l’orifice nasale. Ce cas 

d’étude sera utilisé comme exemple d’application pour la suite de la thèse. 
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Figure 21 – Conception patient-spécifique d’implants basaux à plaque pour la réhabilitation d’une 

arcade maxillaire. 

 

2.1.4 Optimisation topologique 

Après conception d’un DMI, une étape d’optimisation topologique peut être réalisée en 

parallèle de l’étape de dimensionnement. L’optimisation topologique est une méthode de la 

démarche plus générale de l’optimisation de structure. Elle combine une méthode de 

résolution d’un calcul mécanique numérique et d’un algorithme d’optimisation. 

L’optimisation topologique permet de déterminer la répartition optimale de matière dans un 

volume défini (le domaine de design) en fonction d’un objectif donné. Elle peut être utilisée à 

des fins d’optimisation du transfert de charge entre l’os et l’implant, problématique traitée 

dans le quatrième chapitre de la thèse. 

Cette démarche s’est développée dès les années 90, mais suscite un véritable regain d’intérêt 

depuis le début de la décennie du fait du développement de la fabrication additive et son 

ouverture vers une liberté de forme étendue. 

Selon P. T. Christensen [113], un problème d’optimisation topologique est toujours défini par 

ces trois aspects : 

- Une fonction objectif (f) : c’est la fonction qui permet d’apprécier la qualité du design 

de la pièce en cours d’évolution. La plupart du temps, f est une mesure de la masse, du 

volume, de l’énergie de déformation ou du déplacement dans une direction donnée ; 

- Les variables de design (x) : qui décrivent le design et la géométrie de la structure ; 

Os 

Bridge 
dentaire 
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- Les variable d’états (y) : qui décrivent la réponse de la structure, comme par exemple 

le déplacement ou les contraintes. 

Le problème d’optimisation prend alors la forme :  

{

Minimiser f (x, y) tel que x et y ∶

soumis à {
Contraintes sur y
Contraintes sur x

Contraintes d′équilibre

 

Pour un problème EF linéaire en élasticité, les équations d’équilibre correspondent à :  

 K(x) u = F(x) (2) 

K(x) correspond à la matrice de rigidité de la structure, u au vecteur déplacement et F(x) au 

vecteur force appliqué à la structure. 

L’approche utilisée et développée par Bendsøe et al. [114] consiste en la définition d’une 

fonction continue décrivant la densité fictive, dite pseudo-densité, du matériau de la pièce 

optimisée. Cette variable de design est comprise entre 0 et 1 et permet donc de définir quelles 

zones de la pièce sont plus ou moins « vides » et « pleines » et utiles pour répondre à la 

fonction objectif. 

Pour interpréter les niveaux de densité intermédiaires et les relier aux propriétés mécaniques 

de la structure, il existe des méthodes d’extrapolation. La méthode SIMP (Solid Isotropic 

Material with Penalization) est adaptée aux cas de calculs statiques [115]. Elle relie le module 

de Young du matériau à la densité : 

 𝐸 (𝑥) = 𝐸0 𝜌 (𝑥)𝑝 (3) 

E0 correspond au module de Young initial du matériau, pour une densité de 1. Le nombre 

d’éléments avec des densités intermédiaires diminue lorsque le paramètre p augmente. Une 

valeur trop importante perturbe la convergence de l’algorithme d’optimisation. Il est fixé à 

une valeur de 3. 

Pour résoudre la partie optimisation du problème, l’algorithme « sensitivity-based » est 

utilisé, basé sur la Méthode des Asymptotes Mobiles (MMA) [116]. Le logiciel Tosca 

Structure est utilisé pour répondre au problème. Pour mettre à jour la matrice de rigidité de la 

structure, le solveur se base sur des différences finies du type : 
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 𝜕𝐾

𝜕𝑥
 =  

𝐾0+𝑝 −  𝐾0

𝛥𝑥
 (4) 

K est la matrice de rigidité mise à jour correspondant au nouveau design et K0 la matrice de 

rigidité inchangée de l’itération en cours. K0+p correspond à la matrice de rigidité perturbée. 

Δx correspond à la variation dans la valeur de la variable de design considérée. 

À la fin du calcul d’optimisation, la pièce apparaît avec des pseudo-densités de matériaux 

comprises entre 0 et 1, en comprenant des valeurs intermédiaires. L’export de la pièce est 

donc réalisé par un seuillage sur la densité pour finalement ne conserver qu’une phase 

« solide » et une phase « vide ». Cet export de la pièce se doit donc d’être vérifié par un calcul 

numérique associé. 

Le couplage des logiciels Abaqus et Tosca Structure (Dassault Systèmes) est utilisé pour 

réaliser tous les calculs d’optimisation de l’étude présentée dans le quatrième chapitre de la 

thèse. Abaqus réalise le calcul de mécanique numérique par EF et Tosca la résolution du 

problème d’optimisation. 

 

2.2 Étapes liées à la fabrication additive SLM 

Les étapes suivantes liées à la fabrication additive et au parachèvement des pièces concernent 

le cas d’étude de l’implant supra-osseux, dont la conception a été définie en section 2.1.3. Une 

fois conçus et dimensionnés, les implants supra-osseux à plaque peuvent être réalisés par 

fabrication additive. Cette étape de fabrication n’est pas automatique et nécessite une 

préparation qui doit prendre en compte un certain nombre d’aspects, surtout liés à la mise en 

place du plateau de fabrication. Les paramètres de fabrication doivent également être définis. 

Deux étapes successives principales peuvent être différenciées dans le processus de 

fabrication : la mise en plateau, qui comprend notamment la définition des supports de 

fabrication et la fabrication additive. 
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2.2.1 Mise en plateau et définition des supports de fabrication 

2.2.1.1 Préparation du plateau de fabrication 

La préparation numérique du plateau de fabrication est cruciale pour le bon déroulement de la 

fabrication. Le placement et l’orientation de la pièce sur le plateau, et le choix des supports 

sont primordiaux lors de cette préparation. Cette étape est réalisée avec le logiciel Magics 

(Materialise). 

Le choix de l’orientation de la pièce sur le plateau se fait selon plusieurs critères. Pour des 

pièces à géométrie complexe, il est question de compromis. Tout d’abord, les surfaces dont 

l’inclinaison est inférieure à 45° ne peuvent s’auto-supporter durant la fabrication et 

nécessitent des supports. Ainsi, la pièce doit être orientée de telle façon à minimiser ces 

surfaces qui nécessitent ces supports. Cette orientation doit également tenir compte de certains 

paramètres du procédé, tels que la direction de recouvrement de la poudre et la direction du 

flux d’argon. On tient aussi compte de l’aspect thermique, l’idée étant de minimiser l’aire des 

surfaces lasées afin de minimiser les contraintes résiduelles et donc les déformations 

indésirables qui en découlent. De nombreux développements logiciels sont actuellement 

réalisés dans ce sens afin d’anticiper au maximum les problématiques liées aux importants 

gradients thermiques mis en jeu pendant la fabrication. Dans ces travaux de thèse, on ne 

s’intéressera que très peu à ces problèmes, du fait de la taille peu conséquente des pièces 

considérées qui ne génèrent durant la fabrication que de très faibles niveaux de contraintes 

résiduelles, et donc des problèmes de distorsion quasi inexistants.  

 

2.2.1.2 Définition des supports de fabrication 

L’orientation de la pièce sur le plateau va directement conditionner la définition des supports 

de fabrication puisqu’elle va déterminer les surfaces qui doivent être supportées. Selon la 

nature et la taille des surfaces considérées, différents types de supports peuvent être utilisés. 

Les surfaces réduites (de l’ordre du mm²) n’auront besoin que de support en « pointe » 

(Figure 22(a)), et les surfaces longilignes de faible épaisseur des supports linéaires de type 

« coque » (Figure 22(b)). Au contraire, des surfaces plus étendues nécessiteront des supports 

en conséquence tels que les supports formés de piliers organisés en arborescence (Figure 
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22(c)), ou les supports formés de murs structurés (Figure 22(d)). Ce choix géométrique des 

supports est bien évidemment réalisé en accord avec la géométrie globale de la pièce.  

 

Figure 22 - (a) Supports en "pointe", (b) Supports linéaires, (c) Supports en arborescence, (d) 

Supports de murs structurés. 

Souvent, l’épaisseur des supports correspond directement à une passe de laser. La précision et 

l’homogénéité géométrique sont fortement limitées puisqu’on avoisine la centaine de 

micromètres en épaisseur. Selon leur motif et leur densité équivalente, ces structures peuvent 

donc être apparentées à des parois minces peu rigides, dont les réelles propriétés mécaniques 

ne sont pas connues.  

Dans le cinquième chapitre de cette thèse, il est question de concevoir les supports non plus 

comme un moyen de supporter la pièce pendant la fabrication, mais aussi comme montage 

d’usinage lors du parachèvement après fabrication additive. Le but est de faciliter le transfert 

entre le centre de fabrication additive et le centre d’usinage pour faciliter les étapes de reprise. 

Cette utilisation particulière des supports implique qu’ils doivent être résistants pour 

maintenir la pièce soumise aux efforts de coupe pendant l’opération d’usinage. Un 

dimensionnement mécanique de ces structures supportrices est donc nécessaire. Or 

actuellement, aucune information sur ce comportement mécanique n’est apportée dans les 

logiciels classiques de génération des supports. Cette limite actuelle nous contraint à 

l’utilisation de nos propres supports de fabrication, mécaniquement modulables et optimisés 

pour résister aux efforts de coupe. 
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2.2.1.3 Les structures lattices comme supports de fabrication 

Les structures lattices, ou structure en treillis sont un type de matériau architecturé poreux, 

basées sur la répétition spatiale non stochastique d’un motif élémentaire. La périodicité du 

motif est valable dans les 3 directions de l’espace. Souvent, ce motif élémentaire est composé 

de poutres reliées entre elles par des nœuds. Les structures lattices sont utilisées dans de 

nombreux domaines dans une optique d’allégement de structures. Elles sont particulièrement 

intéressantes pour les applications biomédicales puisqu’elles permettent d’abaisser et 

contrôler la rigidité de la structure équivalente. Elles peuvent également favoriser l’ostéo-

intégration grâce aux porosités qu’elles comportent. 

Dans ces travaux, les structures lattices sont utilisées comme supports de fabrication additive. 

Ce besoin naît de l’utilisation non conventionnelle des supports de fabrication comme 

supports de maintien pendant l’opération de parachèvement par usinage qui doivent alors être 

dimensionnées pour répondre aux sollicitation d’usinage, tout en permettant d’être retirés de 

la pièce sans trop de difficultés après l’opération de parachèvement. Elles permettent le 

contrôle de leur rigidité équivalente, but recherché dans ces travaux [117]. 

 

Figure 23 - Géométrie de (a) la structure Diagonale, (b) la structure Octet-truss. 

Deux types de structures sont retenues : la structure Diagonale et la structure Octet-truss, 

toutes deux s’inscrivant dans un cube. La structure Diagonale consiste simplement en huit 

poutres se reliant au centre du cube depuis les sommets, voir Figure 23(a). Elle correspond à 

la structure cristalline cubique centrée. La structure Octet-truss est composée de trente-six 

poutres de même longueur, chaque poutre étant connectée à deux ou plusieurs autres poutres. 

Vingt-quatre sont des demi-diagonales des six faces du cube inscris. Les douze autres relient 
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le centre des faces aux centres des faces adjacentes, voir Figure 23(b). Une analogie peut être 

faite avec la structure cristallographique cubique face centrée. 

 

2.2.2 Fabrication additive SLM 

Le principe de fonctionnement du procédé SLM, basé sur la fusion laser d’un lit de poudre, a 

été expliqué en section 1.3.1.2. On se concentrera donc ici sur les particularités techniques du 

modèle de machine utilisé et sur les paramètres de fabrication. Tous les échantillons et pièces 

ont été réalisés sur une machine SLM Solutions 280 HL, présentée en Figure 24(a). Ce 

modèle offre un volume de fabrication de 280 x 280 x 350 mm3. L’étalement de la poudre est 

réalisé par un système de recouvrement, le recoater, qui stocke puis étale la poudre (Figure 

24(b)). Il permet le dépôt uniforme d’une nouvelle couche sur le plateau en traversant la 

chambre de fabrication de part en part. Chaque couche fait 30 µm d’épaisseur. Contrairement 

à d’autres systèmes de dépôt où la poudre est étalée grâce à un rouleau, ici la poudre n’est pas 

compactée. La poudre de TA6V est utilisée et possède une dispersion granulométrique 

gaussienne centrée entre 10 et 65 microns, atomisée par la société TLS Teknik. 

 

Figure 24 - (a) Machine de fabrication additive SLM 280 HL, (b) Système de recouvrement et dépôt de 

poudre. 

Toutes les pièces et échantillons ont été réalisés avec le même paramétrage laser adapté à 

l’alliage de TA6V et fourni par SLM Solutions. Les paramètres principaux sont la distance 

entre deux passes de laser (ou le Hatching), la vitesse du laser et sa puissance. À partir de ces 

principaux paramètres, de nombreuses stratégies de lasage ont été développées, afin 

(a) (b) 

rJ 1 

SLM 
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d’optimiser les trajets du laser pour des questions de vitesse de fabrication, de limitation des 

contraintes résiduelles et d’obtention d’une bonne homogénéité du matériau sans porosité. 

La stratégie de balayage utilisée est basée sur la partition de la surface lasée en bandes, dont la 

longueur et la largeur maximale sont fixes. Cette découpe de la surface en plusieurs bandes 

permet de limiter les forts gradients thermiques. Le laser réalise tout d’abord une première 

passe de contour de toute la pièce, puis les passes de remplissage, avec des paramètres de 

puissance et de vitesse différents. Les contours sont lasés avec une puissance de 100 W et une 

vitesse de 650 mm/sec, alors que l’intérieur est lasé avec une puissance de 200 W et une 

vitesse de 1650 mm/s. L’intérieur de la pièce se fait par le remplissage successif des bandes 

de découpe. De plus, la direction du trajet du laser tout comme l’orientation des bandes sont 

incrémentés de 67° à chaque couche, pour permettre une meilleure homogénéité globale de la 

pièce. Cette stratégie est résumée dans le schéma en Figure 25. 

 

Figure 25 - Schéma de la stratégie de lasage utilisée. 

 

2.3 Parachèvement de pièces issues de la fabrication additive SLM 

Différents traitements de surface électrochimiques [78], mécaniques [79] ou laser [80] sont 

actuellement développés ou réadaptés aux pièces issues de la fabrication additive SLM. 

Plusieurs procédés ont été sélectionnés dans ces travaux pour répondre aux besoins 

particuliers de la finition des implants supra-osseux à plaque, d’une part pour la reprise 

Passe de 
contour 

Distance de 
hatching H 

Trajet 
du laser 

Bande de 
découpe 
de la surface 
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fonctionnelle de certaines surfaces destinées à l’assemblage, mais aussi pour le contrôle de la 

rugosité. Pour la fonctionnalisation de surface, des opérations de parachèvement par usinage 

sont inévitables. D’autres surfaces sont au contact de tissus biologiques. Ce type de surface à 

géométrie complexe nécessite des traitements de surface adaptés. Pour contrôler la rugosité et 

polir les pièces, deux méthodes successives ont été retenues. Dans un premier temps, le 

sablage permet de dégrossir et ébavurer les surfaces brutes de fabrication additive, et apporter 

une première diminution de la rugosité. Dans un deuxième temps, un polissage par 

tribofinition est envisagé pour un polissage plus poussé et une maîtrise de la rugosité finale. 

  

2.3.1 Parachèvement par usinage 

La raison principale qui impose une reprise en usinage de certaines surfaces est la présence de 

liaisons mécaniques entre la pièce considérée et d’autres pièces extérieures, en vue d’un 

assemblage. C’est une des raisons pour laquelle des machines hybrides (additive + 

soustractive) sont actuellement en développement [118]. Cependant, contrairement au procédé 

CLAD, l’hybridation est plus complexe pour un procédé basé sur un lit de poudre, notamment 

du fait de l’atmosphère contrôlée en gaz inerte et de la présence de poudre dans l’enceinte. 

Cette problématique est abordée dans le cinquième chapitre de la thèse. Dans le cas d’étude 

de l’implant supra-osseux à plaque, plusieurs sous-parties des pièces nécessitent une reprise 

par usinage. Chaque plaque est connectée au bridge par son pilier implantaire, et est vissée à 

l’os par ses œillets, qui ont donc besoin d’être usinés pour atteindre des valeurs de côtes 

fonctionnelles (Figure 26). 
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Figure 26 - Implant supra-osseux à plaque en sortie de fabrication additive SLM (LEM3). 

Pour réaliser les opérations d’usinage souhaitées, il est nécessaire de transférer la pièce du 

centre de fabrication additive vers le centre d’usinage. Ce transfert est à l’origine de plusieurs 

difficultés techniques : 

- Le positionnement dans le centre d’usinage nécessite un repérage de la pièce, différent 

de la machine SLM ; 

- La pièce fabriquée possède une géométrie complexe et sur-mesure et doit être bridée 

dans le centre d’usinage. L’automatisation de l’opération d’usinage est donc beaucoup 

plus complexe, par rapport à des gammes de pièces identiques ; 

- Même si les gradients thermiques mis en jeu au cours de la fabrication sont limités du 

fait de la faible taille des pièces, il subsiste de légères distorsions et déformations des 

pièces en grande partie liées aux contraintes résiduelles. Il apparaît donc des 

incertitudes de positionnement supplémentaires. 

Comme annoncé dans la section précédente, l’idée retenue pour répondre à ces verrous 

techniques est de se servir des supports de fabrication (voir section 2.2.1) comme montage 

d’usinage. En laissant la pièce solidaire au plateau grâce aux supports, on favorise à la fois le 

transfert de la pièce d’un centre à l’autre, ainsi que le bridage et le positionnement de la pièce 

pour l’usinage. 

 

Oeillets 

Pilier 

Supports 
de fabrication 
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2.3.1.1 Transfert de la machine SLM vers le centre d’usinage : plateau à pions 

amovibles 

Le fait d’utiliser les supports de fabrication comme montage d’usinage pour faciliter le 

bridage d’une pièce sur-mesure dans le centre d’usinage implique que le système {pièce + 

support} ne soit pas désolidarisé du substrat de fabrication additive. Or, la présence d’un 

grand nombre de pièces sur le plateau ainsi que sa taille réduit l’accessibilité des outils 

d’usinage aux zones de reprise. Afin de faciliter le transfert entre machines et l’accessibilité 

des zones à parachever, un plateau spécial de fabrication est conçu avec des compartiments 

logeant des pions amovibles cylindriques. Ces pions de différents diamètres pour accueillir 

plusieurs tailles de pièces peuvent ensuite être facilement détachés du plateau et bridés dans le 

centre d’usinage. Le principe de plateau amovible directement connectable à un centre 

d’usinage a aussi été très récemment développé et commercialisé par des sociétés telles que 

SLM Solutions. 

 

Figure 27 - Plateau à pions amovibles. 

 

2.3.1.2 Stratégie de reprise en parachèvement par usinage 

La définition des opérations d’usinage est réalisée grâce au logiciel de FAO Autodesk 

Powermill, qui permet la mise en place d’une stratégie d’enchaînement des étapes de reprise. 

Cependant, le passage de la SLM vers le centre d’usinage impose de resituer la pièce dans les 

trois directions du nouvel espace. Pour ce faire, une étape de palpage doit être réalisée sur les 

éléments de la pièce ou sur des éléments extérieurs. Afin de faciliter cette étape, deux cubes 

de 1 mm de côté sont intégrés à la fabrication à l’étape de la constitution du plateau. Ils 
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permettent ainsi de constituer un repère orthonormé pour la phase d’usinage. Ce repère sera 

défini dans le centre d’usinage par un cycle de palpage, voir Figure 28(a). 

 

 

Figure 28 - (a) Repère pour le parachèvement dans le centre d’usinage, (b) Distorsion entre la pièce 

fabriquée (acquisition par tomographie) et la pièce conçue. 

Les distorsions résultant de contraintes résiduelles lors de la fabrication sont évaluées (Figure 

28(b)). Pour cela, une acquisition en tomographie à rayons X est réalisée sur la pièce toujours 

maintenue sur son pion de fabrication. Le volume numérique de la pièce fabriquée est ensuite 

superposé au volume de la pièce conçue avec un alignement réalisé entre les seize coins des 

deux cubes de palpage. Il est ensuite possible de quantifier le décalage entre les différentes 

surfaces, voir Figure 28(b). Au niveau du pilier, l’écart est en moyenne de 50 µm avec un 

maximum à 150 μm, ce qui est faible mais non négligeable. Au niveau de l’axe des cylindres, 

le décalage angulaire est inférieur à 2°. Dans l’ensemble, l’écart de forme ne dépasse pas 200 

μm. Afin de s’affranchir de ce léger écart de forme, des surépaisseurs sont ajoutées en vue de 

leur reprise. 
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Plusieurs étapes de parachèvement sont considérées dans le processus de finition des pièces 

par usinage. Elles concernent les sous-parties des œillets et du pilier du DMI. L’aspect de la 

pièce après usinage est présenté en Figure 29(b). Les opérations sont les suivantes : 

- Le fraisage périphérique du contour du cylindre du pilier implantaire ; 

- Le fraisage périphérique du plat supérieur du cylindre ; 

- Le perçage supérieur du cylindre ; 

- Les perçages des œillets ; 

- Le lamage/chanfreinage des œillets. 

 

 

Figure 29 – (a) Centre d'usinage Roeders RXP200DS, (b) Aspect de la pièce après les étapes de 

parachèvement par usinage du pilier et les œillets de la plaque. 

Les étapes d’usinage peuvent être problématique du fait de la faible rigidité du système 

{plaque + supports}, en grande partie à cause la géométrie évidée des supports de fabrication. 

Cette problématique est à l’origine du développement d’un outil numérique de prédiction dans 

le cinquième chapitre de la thèse. 

 

2.3.1.3 Essais de fraisage périphérique 

Dans le chapitre 5 qui traite de la reprise en usinage, une campagne expérimentale est 

également menée portant sur la stabilité en usinage d’échantillons à géométrie simplifiée. Ces 

échantillons sont uniquement composés d’une plaque sur ses supports de fabrication. Le but 
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de l’étude est d’évaluer la stabilité en usinage du système {pièce + supports}, trop flexible du 

fait de la géométrie des supports et non dimensionnés pour les efforts de coupe en usinage. 

Pour réaliser ces essais de parachèvement par usinage, des conditions de fraisage périphérique 

adaptées à l’alliage TA6V sont adoptées. La campagne est menée sur un centre d’usinage 

grande vitesse 5 axes Roeders RXP200DS (3000 – 60000 rpm) équipé d’un système de 

bridage de type Erowa (Figure 29(a)). L’opération de fraisage périphérique est réalisée par 

outil carbure monobloc revêtu TiAlN, pour la finition des alliages de titane, référencé BELET 

110-1. L’outil 4 dents possède un angle d’hélice de 30° et un angle de coupe α de 8-10°. Le 

diamètre d’outil est de 3 mm en bout et de 6 mm en queue. L’outil est monté en porte outil et 

pince de précision BIG New Baby Chuck. L’opération de parachèvement des parois SLM est 

réalisée avec une vitesse de coupe de 30 m/min, une avance de 14 µm/dent et un engagement 

axial et radial respectivement de 1 mm et 0,2 mm. L’usinage est mené en avalant (engagement 

par l’épaisseur de copeau maximum).  

 

2.3.1.4 Instrumentation des essais d’usinage 

La campagne expérimentale axée sur l’étude des instabilités générées en fraisage périphérique 

d’échantillons flexibles prend en compte plusieurs résultats. Un montage expérimental 

permettant d’évaluer le comportement dynamique des structures a donc été mis en place. 

L’instrumentation associée, permet d’accéder à deux types d’informations pendant les essais 

d’usinage : le déplacement de la structure et les efforts de coupe transmis par l’outil à la pièce. 

Le montage global est schématisé en Figure 30(c). 

Le déplacement des structures est mesuré à l’aide d’un vibromètre laser (Figure 30(a)), 

composé d’un laser et d’un interféromètre. Le vibromètre laser est particulièrement adapté 

aux mesures vibratoires de structures. Il permet d’obtenir le déplacement d’une pièce avec 

une grande fréquence d’acquisition, suffisante pour capter les déplacements présents pendant 

l’usinage. L’échelle temporelle est du même ordre de grandeur que la fréquence d’excitation 

de l’outil liée à sa vitesse de rotation. L’intervalle d’acquisition est compris entre 1 Hz et 

10 000 Hz. 
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Figure 30 - (a) Vibromètre laser Polytec, (b) Platine dynamométrique Kistler et (c) Schéma du 

montage d'usinage global instrumenté. 

Pour la mesure des efforts de coupe pendant les opérations d’usinage, des capteurs 

piézoélectriques sont utilisés. Les échantillons sont bridés sur une platine dynamométrique 

Kistler 9256C permettant la mesure des efforts de coupe dans les trois directions de l’espace. 

Un amplificateur de charge Kistler 5017B couplé à un système d’acquisition NI Daq et à un 

logiciel développé sous Labview permettent l’enregistrement des signaux d’effort à une 

fréquence de 10 kHz. L’ensemble permettant la mesure est ainsi considéré dans cette étude 

comme parfaitement rigide et seul l’échantillon usiné est flexible. 

 

2.3.2 Parachèvement par procédés de polissage 

D’autres surfaces doivent être parachevées par des procédés de polissage. L’état de surface 

général des pièces issues de la fabrication additive est rugueux et il a été démontré que cette 

rugosité dépendait de l’orientation des pièces sur le plateau par rapport à la direction de 

fabrication [119]. La fabrication de DMI sur-mesure en alliage de titane impose un procédé de 

polissage uniforme et homogène adapté à des surface complexes présentant après fusion des 

états de surface inégaux. Cet aspect est traité dans le sixième et dernier chapitre de la thèse. 

L’interaction entre la surface implantaire et le tissu vivant est primordiale, comme expliqué 

dans le chapitre précédent. Ce dernier dépend du type de dispositif mis en œuvre, du type de 

(a) 

(b) 
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tissu biologique touché et de la durée d’implantation du dispositif. Il n’existe donc pas de 

règle universelle sur l’état de surface à adopter. Par exemple, pour le contact avec l’os, tout 

dépend du type de dispositif. Certains dispositifs temporaires imposent également un état de 

surface poli miroir afin de ne pas favoriser l’ostéo-intégration [120], [121]. En revanche, 

comme décrit dans le précédent chapitre, il a été montré que pour une implantation à long 

terme, un état de surface présentant des aspérités était préférable pour favoriser l’ostéo-

intégration. L’objectif est donc un contrôle global de la rugosité. Pour ce faire, deux procédés 

mécaniques de polissage ont été retenus : le sablage et le polissage par tribofinition. 

 

2.3.2.1 Sablage 

Le sablage fait partie des modes de décapage mécanique des surfaces métalliques, avec le 

grenaillage ou le microbillage. Il est caractérisé par un mode de projection, ainsi qu’un abrasif 

projeté. Plusieurs types d’abrasifs existent selon le matériau et l’application désirés, parfois 

pour créer de la rugosité, ou en éliminer. Par exemple, le sablage permet de générer de la 

rugosité sur les implants dentaires décolletés. À l’inverse, dans le cas de la fabrication 

additive métallique, le but est d’utiliser le sablage comme premier moyen d’ébavurer les 

surfaces brutes de fabrication additive.  

La plupart du temps, le moyen de projection est pneumatique, avec un jet de projection à sec, 

comme montré dans le schéma en Figure 31(a). Pour le sablage de métaux, l’abrasif est 

souvent d’origine naturelle, composé d’un mélange de particules minérales à morphologie 

granulaire. Les paramètres influençant l’état de surface résultant sont à la fois liés au procédé 

(pression, angle de projection, temps) et à la nature des médias. 
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Figure 31 - (a) Schéma du principe du sablage par système à dépression, (b) Cabine de microsablage 

(C2M Negoce). 

Pour le traitement de pièces de tailles petites ou moyennes, une cabine de micro-sablage 

d’atelier suffit (Figure 31(b)). Ce type de dispositif est muni de manches pour éviter le contact 

avec le jet d’abrasifs. Grâce à un système d’air comprimé, une dépression est créée pour 

aspirer l’abrasif depuis son réservoir et le projeter à travers une buse. Une cabine de micro-

sablage C2M Negoce est utilisée dans ces travaux, avec une chambre offrant un volume de 

travail de 250 x 300 x 400 mm3, suffisant pour des pièces de taille moyenne. L’abrasif utilisé 

est un abrasif minéral Garnet 80 Mesh (SEDA) composé principalement de dioxyde de 

silicium (34 %), d’oxyde de fer (30 %) et d’oxyde d’aluminium (23 %). Il présente une 

granulométrie comprise entre 0,180 et 0,350 mm. Cet abrasif de dureté importante (7,5 – 8,0 

sur l’échelle de Mohs) est particulièrement adapté au décapage de surfaces métalliques. 

 

2.3.2.2 Tribofinition 

Le polissage par tribofinition est un procédé approprié aux surfaces complexes. Cette 

technique s’est montrée aussi performante qu’un polissage manuel dans le cas d’applications 

liées à la FA [122]. La tribofinition est un mode de modification des surfaces par frottements 

entre la pièce considérée et un mélange abrasif. Les frottements entre la pièce et le mélange 

sont générés par la mise en mouvement de l’ensemble. Plusieurs types de mouvements 

existent selon le dispositif de tribofinition utilisé. Il existe par exemple des cuves vibratoires 

ou des systèmes de mise en mouvement rotatif. Les paramètres influant sur l’état de surface 

sont donc liés au mélange abrasif utilisé, à la vitesse du mouvement qui engendre les 
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frottements et au temps de polissage. Et selon le jeu de paramètres, différents types d’état de 

surface finaux peuvent être recherchés, allant d’une surface ébavurée jusqu’à une surface 

superfinie. 

Le système de mélangeur Turbula © permet la mise en mouvement d’un récipient selon une 

trajectoire tridimensionnelle basée sur deux tourbillons en sens opposés, grâce à la 

combinaison de mouvements de translation, rotation et inversion. Le récipient est fixé aux 

bras du système par l’intermédiaire d’élastiques, pour permettre la mise en mouvement du 

contenant (Figure 32).  À l’origine, ce dispositif a été développé pour le mélange de poudres, 

mais on l’utilisera dans ces travaux pour réaliser les essais de polissage par tribofinition. 

 

Figure 32 - Mélangeur Turbula T2F pour le polissage par tribofinition. 

Plusieurs paramètres entrent en jeu pour le contrôle du procédé de polissage. Tout d’abord, le 

mélangeur permet de faire varier la vitesse de rotation entre 23 et 101 tour/min. Le volume de 

la cuve, pour ce modèle de mélangeur (modèle T2F) est de 1,5 L. Le taux de remplissage, 

ainsi que la nature du mélange considéré sont également influents. Enfin, on se doit également 

de considérer la durée de mise en mouvement du mélange. Plusieurs mélanges abrasifs seront 

considérés dans les travaux pour constituer deux gammes de polissage successives, avec des 

mélanges de médias plus ou moins abrasifs couplés à différents liants à base aqueuse. 
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2.3.2.3 Métrologie des surfaces 

Plusieurs moyens de mesure sont courants pour évaluer la métrologie des surfaces ; certains 

sont mécaniques comme le rugosimètre, d’autres optiques. Jusqu’à très récemment, beaucoup 

de dispositifs mécaniques basés sur un palpage linéaire étaient utilisés, avec des mesures 

exclusivement profilométriques. Ce type de mesure est particulièrement adapté au contrôle de 

surfaces usinées, où l’ondulation de surface est répétitive et suit la direction d’usinage. Des 

paramètres définissant une surface linéairement étaient donc exclusivement utilisés, tel que le 

Ra. Mais depuis, les moyens de mesure numériques associés à la microscopie optique se sont 

beaucoup développés, tout comme la structuration des surfaces, qui imposent une évaluation 

dans les trois directions de l’espace. Les microscopes basés sur la technologie confocale et 

interférométrique sont aujourd’hui les plus utilisés. 

 

Figure 33 - (a) Principe de fonctionnement de la microscopie confocale, (b) Microscope confocal 

Leica DCM 3D. 

Toutes les mesures d’état de surface sur les échantillons usinés et polis seront effectuées par 

microscopie confocale. Ce type de microscope optique à l’avantage d’avoir une très faible 

profondeur de champ, ce qui lui permet par addition de multiples plans focaux, d’obtenir la 

représentation 3D d’une surface. Il est muni d’une source de lumière laser, un filtre appelé 

sténopé ou diaphragme et un détecteur. Seuls les points focaux passent le sténopé et le 

détecteur ne récupère que les points de l’image nette. Un balayage en z pour différentes 

profondeurs permet de former une surface. Le balayage dans le plan (xy) est réalisé par le 
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laser grâce à jeu de miroirs. Le principe de fonctionnement du dispositif est résumé en Figure 

33(a). Les topographies des surfaces obtenues par les procédés de polissage et d’usinage sont 

analysées par un microscope confocal en lumière blanche Leica Dcm3D, voir Figure 33(b). 

 

Figure 34 - Paramètres d'amplitude d'un profil. 
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La métrologie des surfaces est multi-échelle et on retrouve des composantes macro et micro-

géométriques. À l’échelle de la pièce, on peut observer sa forme nominale, et à une échelle 

inférieure ses écarts de formes. Ces premières échelles d’observation permettent de 

s’intéresser au respect des côtes de la pièce. Dans un cadre d’étude lié à la fabrication 

additive, ces échelles de mesure permettent notamment de juger des distorsions géométriques. 

Dans ces travaux, c’est plutôt les échelles inférieures qui seront étudiées. Elles décrivent 

l’ondulation (de l’ordre de la dizaine de microns) et la rugosité (sous la dizaine de microns) et 

permettent de véritablement caractériser la texture de l’état de surface. 

Plusieurs paramètres permettent de caractériser la topographie des surfaces, leur rugosité ou 

plus généralement leur qualité. Il existe des paramètres d’amplitude, des paramètres de 

moyenne et des paramètres de distribution. On expliquera le calcul des différents paramètres 

par rapport à un profil linéaire, mais ils se calculent de la même manière pour une surface, 

avec une dimension supplémentaire. Un profil est composé de points repérés par leur 

coordonnée selon l’axe x (x et y pour une surface). Chaque point porte comme autre 

information sa hauteur z. La moyenne des hauteurs de tous les points permet de définir la 
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ligne moyenne du profil, à partir de laquelle plusieurs paramètres vont pouvoir être calculés. 

Les éléments situés au-dessus de cette ligne moyenne sont appelés les pics et les éléments 

situés en dessous les vallées. Le pic le plus haut du profil permet de définir la variable Rp, la 

vallée la plus basse la variable Rv et l’amplitude maximale la variable Rz (Figure 34). Ces 

variables sont néanmoins très sensibles à la présence de points aberrants ou extrêmes qui 

peuvent fausser la caractérisation du profil ou de la surface, d’où l’introduction de paramètres 

de moyenne. Ra est la moyenne arithmétique des écarts à la moyenne et Rq la moyenne 

quadratique, selon les équations (5) et (6). Ces paramètres permettent d’identifier plus 

précisément la nature du profil, contrairement aux paramètres d’amplitude. Cependant, ils ne 

permettent pas d’apprécier les caractéristiques plus précises de la distribution des hauteurs, et 

donc de la texture de la surface ou du profil.  

 

Figure 35 – (a) Distribution des hauteurs (courbe d'Abbott), (b) et (c) Paramètres de distribution. 
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La distribution des hauteurs de tous les points d’un profil ou d’une surface peut être 

représentée par la courbe d’Abbott, comme le montre la Figure 35(a). Plusieurs paramètres 

permettent d’évaluer cette distribution, notamment son asymétrie et sa largeur. Le paramètre 

Rsk quantifie l’asymétrie de la distribution et permet donc de décrire la distribution des 
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vallées et des pics par rapport à la ligne moyenne. Il permet donc de quantifier le nombre de 

points à des altitudes hautes, par rapport aux altitudes basses, voir équation (7). Enfin, le 

paramètre Rku est utilisé pour quantifier la largeur de la distribution, et donc l’hétérogénéité 

de la surface, ou plus simplement son aplatissement. Le Tableau 3 présente l’ensemble des 

paramètres de caractérisation de l’état de surface pour un profil, et ses équivalents pour une 

surface. 

 Profil Surface 

Paramètres d’amplitude Rv, Rp, Rz Sv, Sp, Sz 

Paramètres de moyenne Ra, Rq Sa, Sq 

Paramètres de distribution Rsk, Rku Ssk, Sku 

Tableau 3 - Récapitulatif des paramètres de métrologie des profil et surfaces utilisés 

 

2.4 Conclusions 

L’éventail des techniques numériques et expérimentales exploitées au cours de ces travaux de 

thèse peuvent s’inscrire dans la démarche globale de réalisation de DMI, à travers deux 

exemple : l’implantologie endo-osseuse et l’implantologie supra-osseuse. Le chapitre 3 de la 

thèse traite du premier dispositif au travers d’une étude numérique multiparamétrique pour 

optimiser la configuration de pose d’implants dentaires.  

Le cas d’étude de l’implant supra-osseux individualisé s’inscrit plus spécifiquement dans la 

chaîne de valeurs liée à la fabrication additive SLM, qui englobe les chapitres 4, 5 et 6. 

L’objectif de ces travaux est aussi de proposer des améliorations de cette démarche globale de 

réalisation (Figure 36). 
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Figure 36 - Démarche globale de réalisation de DMI par additive SLM : pistes d'amélioration de la 

chaîne de valeurs. 

Les améliorations de la chaîne de valeurs seront proposées à travers les développements des 

chapitre 5 et 6, axés sur les étapes de parachèvement des pièces issues de la FA SLM. Ces 

étapes imposent la prise en compte de certains prérequis dans les étapes qui leurs sont 

préliminaires. C’est par exemple le cas des travaux portant sur l’opération d’usinage, où sera 

présenté le développement d’un outil numérique d’aide au choix des supports et des 

conditions d’usinage, imposant la prise en compte de conditions préalables dans les étapes 

numérique préliminaires. 
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Chapitre 3 - Étude numérique 
multiparamétrique pour l’optimisation de 
la pose d’implants dentaires endo-osseux 

 

 

 

 

Ce chapitre aborde la configuration de pose d’un implant dentaire au regard de l’os péri-

implanté d’un point de vue mécanique. Ainsi, l’étude permet le développement de solutions 

géométriques d’optimisation, à travers le cas d’étude de l’implant dentaire axial ou endo-

osseux. La réussite du traitement implantaire dépend de nombreux facteurs : la physiologie 

tissulaire, l’anatomie osseuse, la technique chirurgicale, la qualité de la restauration 

prothétique ainsi que le positionnement tridimensionnel de l’implant qui est un facteur 

déterminant du résultat final. L’implant dentaire est l’un des DMI les plus posés chez les 

patients, notamment grâce à son taux de réussite qui dépasse les 90 % [123]. Cet excellent 

taux de succès repose notamment sur le savoir-faire clinique des chirurgiens-dentistes. 

Cependant la pratique courante de la pose d’implants dentaires ne fait peu ou pas appel à des 

considérations mécaniques qui permettent de quantifier les contraintes dans l’os péri-

implanté. De nombreuses études ont pourtant été réalisées ces trois dernières décennies et plus 

particulièrement des études numériques basées sur la méthode des EF. Ces différents travaux 

numériques ont permis de rendre compte de l’influence de certains paramètres qui définissent 

les possibilités de configuration de pose d’un implant dentaire. Mais ces études restent 

dispersées et n’étudient souvent qu’un seul paramètre, rendant difficile la mise en évidence de 

critères mécaniques exhaustifs qui prennent en compte un maximum de paramètres. Pour 

tenter de remédier à cette situation, ce chapitre traitera dans un premier temps d’une courte 

revue bibliographie des différentes études numériques EF spécifiquement axées sur la 
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compréhension des paramètres influents lors de la pose. Puis à travers le modèle EF 

multiparamétrique développé, l’objectif sera d’étudier de manière la plus exhaustive possible 

l’influence de différents paramètres (géométrie de l’implant, type d’os, matériaux) et leurs 

éventuelles interactions. À partir des résultats obtenus grâce au modèle, la configuration de 

pose d’un implant pour un type d’os donné pourra être optimisée, sur des critères mécaniques 

prenant en compte à la fois les niveaux de contraintes dans l’os et le saut de contraintes à 

l’interface os-implant. 

 

3.1 L’utilisation de la simulation numérique et de la méthode des 

Éléments Finis pour l’implantologie dentaire endo-osseuse 

Le succès de l’implant dentaire endo-osseux repose sur l’ostéo-intégration à l’interface os-

implant, voir section 1.1.2.1. D’un point de vue numérique, de nombreuses études basées sur 

les EF se sont penchées sur le cas d’un implant dentaire chargé dans l’os maxillaire ou 

mandibulaire. Chaque étude se focalise généralement sur un paramètre du système os-implant 

en particulier, en quantifiant le facteur d’étude dans un cadre et des hypothèses qui lui sont 

propres. À travers le modèle numérique multiparamétrique, l’objectif est de quantifier un 

maximum de paramètres intervenant dans la stabilité implantaire. Dans cette optique, il 

convient d’en faire un inventaire. Trois types de paramètres ont été mis en évidence liés à la 

géométrie du système (de l’implant ou de l’os), aux matériaux et aux paramètres numériques 

incluant les interactions entre les éléments du modèle, les conditions aux limites et les 

chargements. 

 

3.1.1 Paramètres géométriques 

3.1.1.1 Géométrie de l’implant 

Plusieurs travaux se sont appuyés sur des géométries d’implants directement issues du 

commerce [124]–[126]. Ce type d’étude rend difficile la quantification dissociée des variables 

qui décrivent la forme de l’implant. D’autres se focalisent sur des paramètres dimensionnels 

et géométriques bien particuliers de l’implant, le pilier ou la couronne. Certaines variables 
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sont essentielles pour décrire la géométrie d’un implant, telles que la longueur, le diamètre, 

les caractéristiques du filetage ou encore sa conicité, généralement associée à sa dénomination 

dans le commerce (conique ou cylindrique). 

La longueur et le diamètre sont les paramètres les plus étudiés des deux dernières décennies. 

La plupart du temps, ces deux variables sont examinées simultanément [127]–[131].  D’une 

manière générale, la variabilité des paramètres est comprise entre 3 et 6 mm pour le diamètre, 

et entre 5 et 20 mm pour la longueur [132], [133]. Les résultats de toutes ces différentes 

études sont convergents : le diamètre et la longueur ont tous deux un impact significatif sur le 

champ de contraintes ou de déformations de l’os environnant. Il a également été démontré que 

l’impact du diamètre était nettement supérieur à celui de la longueur. Un diamètre d’implant 

plus important a tendance à réduire les contraintes dans l’os cortical. L’influence de la 

longueur est peu influente lorsque l’on s’intéresse à l’os cortical ; cependant, ce paramètre a 

un rôle non négligeable dans l’os spongieux. Plusieurs auteurs se sont en effet entendus sur le 

fait qu’un implant plus long favorisait une meilleure stabilité mécanique de l’implant. Il est 

néanmoins plus difficile de trouver un consensus quant à une quantification précise de 

l’influence de ces deux variables. Tous les résultats sont en effet dépendants des hypothèses 

de modélisation et de la géométrie d’os implanté. Par exemple, N. Ueda et al. [132] ont 

conclu sur un diamètre et une longueur optimaux respectivement de 3,5 mm et 8 mm, sur la 

base d’un critère de déformation maximale de 3000 µm. L. Kong et al. [134], dans d’autres 

conditions, conviennent d’un diamètre et d’une longueur idéaux de 4 et 11 mm, sur un critère 

similaire en déformation. 

Un autre paramètre de première importance est la conicité de l’implant. Chaque société qui 

produit et vend des prothèses dentaires propose son propre design d’implant, dont la conicité. 

Les deux principaux types d’implants sont l’implant conique et l’implant cylindrique. Il est 

difficile de directement conclure sur l’impact de ce paramètre dans la mesure où celui-ci est 

souvent associé à d’autres paramètres et des géométries d’implants commercialisés. 

Cependant, deux études se sont penchées exclusivement sur cette variable et ont montrés des 

conclusions opposées [135], [136]. C. Petrie et al. [135] indiquent que l’augmentation de la 

conicité induit une augmentation des contraintes dans la zone corticale péri-implantée, 

particulièrement pour les implants courts. Au contraire, H. Huang et al. [136] ont démontré, à 

travers deux angulations (0° et 5°), que la conicité permettait de réduire le champ de 
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contrainte dans l’os cortical de 32 % et de 17 % dans l’os spongieux. Cependant, la 

comparaison d’études basées sur des hypothèses numériques différentes doit être faite avec 

précaution. Il sera intéressant de tenter de clarifier ce point. 

Le filetage de l’implant est également très souvent étudié. Le profil du filetage peut être décrit 

par sept paramètres différents : le pas de vis, la largeur, la hauteur, les angles des deux flancs 

du filet et les rayons du sommet du filet [137]. Des premières études se sont tout d’abord 

intéressées à ce paramètre en 2D [138], [139], puis plus récemment des modèles 

tridimensionnels ont émergés [140]–[143]. Les conclusions convergent : plus la surface de 

contact est importante, plus la stabilité de la prothèse dentaire est accrue, avec des contraintes 

moins importantes, notamment dans l’os cortical. Par exemple, une augmentation du pas et de 

la hauteur favorise une meilleure répartition des contraintes. En terme de localisation des 

contraintes, la zone corticale la plus chargée se situe au niveau de l’extrémité du premier filet. 

L’ensemble des paramètres de la géométrie d’un implant sont résumés en Figure 37. 

 

Figure 37 - Paramètres géométriques principaux d’un implant dentaire. 

Dans la littérature, on considère aussi le positionnement de l’implant par rapport aux éléments 

osseux. Deux variables sont souvent présentes dans la description du placement implantaire : 

la profondeur d’insertion de l’implant dans l’os et l’angle d’inclinaison de l’implant dans la 

plan vestibulo-lingual. Différentes options ont été choisies pour évaluer le paramètre de la 

profondeur d’insertion. Certaines études ont simplement considéré différentes hauteurs 

d’implant dans l’os [144], [145], alors que d’autres ont également couplé cette hauteur 

d’insertion avec une modélisation de la résorption de l’os cortical environnant [146]. Quel que 
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soit le choix de modélisation, plus profonde est l’insertion de l’implant et plus l’os péri-

implanté (particulièrement l’os cortical) est chargé, et peut donc être altéré. Lorsque la 

résorption osseuse et la profondeur d’insertion sont cumulées, les mêmes tendances sont 

observées mais accentuées. 

Les travaux relatifs à l’angle d’inclinaison de l’implant dans l’os sont souvent dédiés au 

montage prothétique du système All-on-four, où le bridge dentaire est relié à quatre implants 

[147], [148]. Quelques études numériques se sont cependant intéressées à ce paramètre en 

particulier. En pratique, l’inclinaison de l’implant est associée à une géométrie angulée du 

pilier afin d’y poser une couronne dans la bonne direction. Cet aspect est pris en compte dans 

plusieurs publications [149]–[151], mais les résultats divergent selon les travaux. Pour K. 

Tian et al. [150], la distribution des contraintes dans l’os est mieux répartie avec un système 

implant-pilier angulé, avec des zones moins surchargées. La conclusion inverse est établie par 

C. Lin et al. [151] à travers deux positions angulaires (0° et 20°), qui montrent qu’une 

configuration droite sans angulation est meilleure en terme de distribution des déformations 

dans l’os. En clinique, les implants sont surtout placés en se basant sur l’anatomie du patient 

et donc sur l’espace disponible dans l’os mandibulaire ou maxillaire. Il en résulte une 

angulation de l’implant plus ou moins prononcée. 

Par ailleurs, une situation géométrique particulière peut aboutir à une inclinaison importante 

de l’implant où l’extrémité basse de l’implant vient rencontrer la paroi de l’os cortical. Cette 

configuration géométrique a été étudiée dans quelques rares travaux, dont ceux de L. Lofay et 

al. [152]. Ils suggèrent qu’une telle fixation (à double appui cortical) d’un implant seul 

apporte plus de stabilité qu’une fixation mono-corticale, en réduisant notamment 

considérablement les contraintes dans la partie supérieure de l’os cortical. Cette possibilité est 

purement hypothétique et n’est pas pratiquée en clinique. 

 

3.1.1.2 Géométrie des parties osseuses 

La géométrie du complexe osseux est variable et patient-dépendante. Le principal paramètre 

de l’anatomie de la mandibule ou du maxillaire est son niveau de résorption. Plusieurs 

publications ont pris en compte la forme générale de l’os cortical et de l’os spongieux en 

considérant différent niveaux caractéristiques de résorption osseuse [153]–[156]. Il est 
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difficile de comparer ces études dans la mesure où elles sont toutes basées sur des géométries 

différentes et ne traitent pas des mêmes types d’atrophies osseuses. Une tendance globale, 

vérifiée en clinique, émerge malgré tout : la stabilité mécanique de l’implant, quel que soit 

son design, dépend fortement de la surface de contact entre l’implant et l’os cortical, et donc 

de l’épaisseur d’os cortical. L’os cortical joue un rôle majeur dans la stabilité implantaire 

comparé à l’os spongieux du fait de sa rigidité nettement supérieure. Le paramètre particulier 

de l’épaisseur d’os cortical a d’ailleurs exclusivement fait l’objet de nombreux travaux 

numériques ces dernières années [157]–[159]. Les résultats de ces études corroborent les 

précédentes prévisions qui montrent qu’un os cortical plus fin est beaucoup plus sollicité et 

exposé à l’endommagement. 

 

3.1.2 Les paramètres matériaux 

La définition des propriétés matériaux des différentes sous-parties du système os-implant est 

également largement abordée dans ce type de modélisation EF.  L’élasticité de l’os spongieux 

est la variable la plus fréquemment étudiée [160], [161]. Elle est très souvent associée à 

l’épaisseur d’os cortical pour permettre de définir des niveaux de qualité d’os. La pérennité de 

l’os spongieux dépend de sa densité, elle-même pouvant être reliée à son module d’élasticité. 

Selon la littérature, l’intervalle d’étude varie mais on considère usuellement un module de 

Young d’os trabéculaire compris entre 0,1 et 9,5 GPa. Toutes les études s’accordent sur une 

augmentation des contraintes dans les deux types d’os avec la perte de rigidité de l’os 

spongieux. 

Les propriétés mécaniques de l’implant sont rarement prises en compte. La plupart du temps 

les implants sont en TA6V ou en zircone et leur élasticité est donc comprise entre 90 et 200 

GPa. Mais les récents développements d’alliages de titane β de seconde génération permettent 

d’obtenir des implants avec une rigidité significativement plus faible (avec un module de 

Young jusqu’à 30-40 GPa). Cet aspect est notamment pris en compte par B. Piotrowski et al. 

[162] avec l’étude d’un implant en Ti-26Nb. Il est montré qu’un alliage à bas module de 

Young permet de limiter considérablement le phénomène de stress-shielding à l’interface os-

implant, et par conséquent améliorer la stabilité mécanique de l’implant. 
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3.1.3 Les paramètres d’interaction 

La dernière catégorie de paramètres concerne les interactions entre les différentes sous-parties 

du système os-implant, et les interactions du système avec l’extérieur. Typiquement, en 

modélisation EF, ces interactions correspondent aux contacts, aux conditions aux limites et 

aux chargements. Les interactions entre sous-parties se résument au contact à l’interface os-

implant. Cette interaction peut traduire le niveau d’ostéo-intégration et plus indirectement la 

rugosité et l’état de surface des composants. Pour faire varier la nature du contact entre os et 

implant, plusieurs méthodes numériques ont été utilisées dans la littérature. Des auteurs 

comme B. Bahrami et al. [163], [164] font varier le coefficient de frottement à l’interface. 

D’autres auteurs, tel que T. Ohyama et al. [165], ont modélisé un ratio de contact os-implant 

faisant varier le nombre de nœuds impliqués dans le transfert de charge à l’interface. Quelle 

que soit la méthode de modélisation du contact choisie, on peut observer les mêmes tendances 

au niveau des résultats, à savoir une meilleure répartition de contraintes dans l’os avec un 

contact à l’interface renforcé. Par conséquent, une meilleure ostéo-intégration de l’implant 

dans l’os est synonyme de stabilité, hypothèse bien évidement vérifiée en clinique. 

Pour le chargement appliqué à l’implant, il est dans la plupart des cas modélisé par une force 

à l’extrémité supérieure de l’implant ou du pilier. Il est communément comparé deux types de 

chargement : une force verticale normale à la surface supérieure et une force oblique. En 

terme d’amplitude, toutes les études font appel à un chargement compris entre 200 N et 300 

N, valeurs classiques d’efforts occlusaux mesurés expérimentalement [112]. 

Pour conclure, une multitude de simulations numériques d’un implant dentaire chargé sont 

disponibles dans la littérature. Après synthèse, elles permettent de dégager des tendances sur 

l’influence des différents paramètres qui interviennent lorsque l’on doit considérer la stabilité 

d’un implant dans l’os. Cependant, l’influence des différents facteurs est difficile à comparer 

et seules quelques publications traitent de plusieurs paramètres dans la même modélisation. Il 

s’agit donc dans la suite de l’étude de comparer l’impact de ces différents paramètres entre 

eux dans un même cadre de travail à travers l’outil numérique multiparamétrique développé et 

présenté en section 2.1.4. 
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3.2 Étude numérique multiparamétrique 

3.2.1 Intervalle des paramètres de l’étude et résultats observés 

Les trois étapes successives de construction du modèle multiparamétrique permettent de faire 

varier une multitude de paramètres. Dans cette étude, sept paramètres sont pris en compte. 

Cinq d’entre eux (le diamètre, la longueur, la conicité et le module de Young de l’os 

spongieux et de l’implant) sont à double entrée et deux autres ont quatre entrées (l’angle 

d’inclinaison et l’épaisseur corticale). Les intervalles de variation des paramètres retenus sont 

présentés dans le Tableau 4 et comparés aux intervalles de la littérature. 

Paramètres Intervalle bibliographie Intervalle de l’étude 

Diamètre [3 - 6 mm] 3 mm et 4 mm 

Longueur [5 - 20 mm] 10 mm et 15 mm 

Conicité et forme 

générale 

Différents designs et 

conicités 
Cylindrique et conique 

Angle d’inclination [0 - 20°] 0°, 5°, 10° et 20° 

Epaisseur d’os cortical 
Différentes résorptions et 

épaisseurs corticales 

1 mm, 1,5 mm, 2 mm et 

2,5 mm 

Module de Young de 

l’implant 

TA6V (110 GPa) 

Zircone (200 GPa) 

TA6V (110 GPa) 

Ti-26Nb (60 GPa) 

Module de Young de 

l’os spongieux 
[0,1 - 9,5 GPa] 0,75 GPa et 1,5 GPa 

Tableau 4 - Intervalles de variation des paramètres de l'étude numérique. 

 

3.2.2 Types de résultats observés 

Plusieurs réponses qui constituent les résultats observés sont prises en compte. Globalement, 

les contraintes dans l’os cortical sont utilisées pour comparer les différents résultats. La partie 

corticale de l’interface os-implant est plus particulièrement ciblée, sa détérioration étant une 

des principales causes d’échec implantaire [166]. Les contraintes de Von Mises ont été 

spécifiquement observées, car elles tiennent compte de l’ensemble des éléments du tenseur 

des contraintes. On s’intéresse tout particulièrement à la moyenne des contraintes dans la 
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Zone Corticale Péri-implantée (ZCP). Cette moyenne est réalisée sur chaque nœud dans la 

zone correspondante à un cylindre concentrique à l’implant (de 7 mm de diamètre), 

représentée en rouge sur la Figure 38(a). Le champ de contraintes est quantifié plus 

précisément dans la ZCP de volume total V (voir exemple Figure 38(b)). Pour cela, trois 

volumes v1, v2 et v3 (qui composent le volume V) sont également considérés. Ils sont calculés 

selon leur niveau de contraintes. Cette distribution volumique est classée selon les intervalles 

[0 MPa - 5 MPa], [5 - 10 MPa] et [10 MPa - plus] (correspondant respectivement à v1, v2 et 

v3). Les volumes v1, v2 et v3 sont exprimés en pourcentage du volume V de la ZCP. 

 

Figure 38 – (a) Zone corticale péri-implantée pour l'extraction des deux types de résultats, (b) 

Représentation des contraintes dans la gamme choisie (exemple : implant conique, diamètre 3 mm, 

épaisseur corticale 1,5 mm). 

 

3.2.3 Méthode des plans d’expérience : effets des facteurs 

3.2.3.1 Influence des paramètres principaux 

Une méthodologie reposant sur un plan d’expériences est utilisée. Elle vise à établir et 

analyser les relations existantes entre les grandeurs étudiées (réponses) et leurs sources de 

variations supposées (facteurs ou paramètres). Elle a pour but la détermination des facteurs 

influents. L’automatisation de la création des modèles numériques permet de tester toutes les 

combinaisons de paramètres. Par conséquent, un plan factoriel complet est réalisé comprenant 

cinq paramètres à deux niveaux et deux paramètres à quatre niveaux, soit 512 essais (25 x 4²) 

[167]. Cette méthodologie permet ensuite de déterminer les effets moyens des facteurs 

principaux par le calcul de moyennes partielles correspondantes aux différentes entrées des 

Zone Corticale 
Péri -implantée (ZPR) : 

volume V 

L Résultats • 

Implant 

Moyenne des 
contraintes 

dans V 

V1, V2, V3 (% de V) 
compris dans : 

v1 : [O MPa ; 5 MPa] 
v, : [S Mpa ; 10 MPa] 

v3 : > 10 MPa 

Max: 37.5 MPa 

10 MPa 

5 MPa 

Min: 0 MPa 
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paramètres étudiées. Les paramètres sont évalués au regard de la moyenne totale, c’est-à-dire 

des 512 essais du plan factoriel complet. 

La Figure 39 synthétise les résultats de l’étude des paramètres de la géométrie de l’implant. 

Lorsque les diamètres sont comparés, les résultats montrent un os cortical plus déchargé pour 

l’implant de 4 mm de diamètre, voir Figure 39(a). La diminution de la moyenne des 

contraintes dans la ZCP est importante, de 5,0 à 3,7 MPa soit une chute de 26 %. La tendance 

est confirmée avec l’observation de la répartition volumique des niveaux de contraintes. Pour 

l’implant de diamètre 4 mm, la quasi-totalité de volume d’os péri-implanté ne dépasse pas 5 

MPa et v1 vaut 81,1 % de V, voir Figure 39(a). Par conséquent, l’augmentation de diamètre de 

l’implant permet de diminuer considérablement les contraintes dans l’os cortical, en accord 

avec les données de la littérature. Lorsque les types d’implant sont comparés en Figure 39(c), 

la ZCP est plus chargée pour l’implant conique. La contrainte moyenne est de 3,94 MPa pour 

l’implant cylindrique contre 4,76 MPa pour l’implant conique. Enfin, le volume d’os dont les 

contraintes dépassent 10 MPa est aussi en hausse, témoignant de l’augmentation du niveau de 

contraintes dans la configuration conique. L’influence de la longueur sur l’os cortical est 

moins prononcée (Figure 39(b)). La répartition des contraintes de Von Mises est plus proche 

pour les deux longueurs (10 mm et 15 mm), mais pas identique. En effet, l’implant plus long 

impacte moins l’os que l’implant court, comme il a déjà été montré dans plusieurs 

publications. La diminution est de 14,4 % et la contrainte moyenne passe de 4,69 à 4,01 MPa. 
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Figure 39 - Moyenne des contraintes dans la ZCP et v1, v2 et v3 dans les gammes de contraintes 

définies pour la comparaison (a) des diamètres, (b) des longueurs, (c) des géométries d’implants. 

L’incidence de quatre angles d’inclinaison (de 0 à 15°) est évaluée et présentée en Figure 41. 

Deux observations sont mises en évidence. D’une part, une asymétrie de la répartition des 

contraintes de chaque côté de l’implant est observée (Figure 40). En effet, plus l’angle 

augmente et plus le côté vers lequel penche l’implant est chargé, au détriment du côté opposé 

qui se décharge. Par ailleurs, pour les angles de 10° et 15°, un second phénomène interfère 

avec les précédentes observations. Pour ces deux configurations, un second appui est créé 

entre l’implant et l’os cortical à la base de l’implant. Ce dernier accentue le déchargement de 

la partie supérieure de l’os cortical. 
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Figure 40 - Influence de l'angle d'inclinaison de l'implant et présence d'un double appui cortical pour 

l'angle 15°. 

L’analyse des contraintes dans la ZCP corrobore les précédentes tendances observées. Pour 

les deux premiers angles (0 et 5°), la moyenne des contraintes est constante. Cependant pour 

les angles plus importants, une diminution de cette moyenne est observée due au double appui 

cortical. Le deuxième appuie étant d’autant plus important pour l’angle de 15°, la chute des 

contraintes est de 8,8 % par rapport à l’angle 0°, contre 4,4 % dans le cas d’un angle de 10°. 

En terme de répartition volumique des contraintes, elle reste stable pour tous les paliers. On 

notera simplement une légère augmentation du volume d’os présentant des contraintes 

supérieures à 10 MPa avec l’augmentation de l’angle d’inclinaison, mais qui reste faible 

comparée à l’influence des autres paramètres. Ces résultats moyennés acquis dans l’os cortical 

ne permettent pas de mettre en évidence la dissymétrie entre les deux côtés de l’implant 

incliné. L’angle d’inclinaison a donc un impact mineur sur la répartition globale des 

contraintes dans l’os cortical péri-implanté, comparé aux autres paramètres qui définissent la 

géométrie de l’implant. Cette conclusion doit être nuancée par le fait que les transferts de 

charges sont altérés par le double appui cortical pour les angles à 10° et à 15° dans certaines 

configurations. 
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Figure 41 - Moyenne des contraintes dans la ZCP et v1, v2 et v3 dans les gammes de contraintes 

définies pour la comparaison des angles d’inclinaison. 

L’épaisseur d’os cortical est également étudiée afin d’évaluer l’impact de la qualité osseuse, 

voir Figure 42. Comme l’ont montré plusieurs études, il apparaît que plus l’épaisseur d’os 

cortical est fine et plus le niveau de contraintes dans l’os est élevé, notamment autour de 

l’implant. Selon la Figure 42, l’augmentation des contraintes avec la perte d’épaisseur semble 

plus prononcée qu’avec les autres variables. La moyenne des contraintes atteint 5,53 MPa 

pour un os de 1 mm d’épaisseur contre 3,45 MPa pour un os de 2,5 mm d’épaisseur qui 

correspond au cas de référence. Cela équivaut à une augmentation de plus de 50 %, faisant de 

ce paramètre le plus impactant en considérant le critère de contrainte moyenne. La répartition 

volumique confirme ce premier résultat. Le volume d’os cortical présentant des contraintes 

supérieures à 10 MPa est vingt fois plus important pour l’os le plus fin. L’épaisseur d’os 

cortical, paramètre primordial dans la description de la qualité osseuse, présente donc un 

impact prédominant sur l’os péri-implanté. 
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Figure 42 - Moyenne des contraintes dans la ZCP et v1, v2 et v3 dans les gammes dans les gammes de 

contraintes définies pour la comparaison des épaisseurs d’os cortical. 

Dans la littérature, le paramètre du module de Young de l’os spongieux est associé à 

l’épaisseur corticale pour définir des qualités osseuses. Dans cette étude, il est choisi de les 

étudier individuellement. La diminution de la rigidité de l’os spongieux impacte de façon non 

négligeable le champ de contraintes de l’os cortical. La moyenne des contraintes dans cette 

zone passe de 3,93 à 4,76 MPa. L’augmentation générale des contraintes est vérifiée par les 

résultats de la Figure 43, qui montrent une importante diminution du volume d’os v1 et une 

augmentation de v2. Le volume d’os avec de fortes contraintes v3 croit également beaucoup 

avec la diminution du module de Young. 

 

Figure 43 - Moyenne des contraintes et pourcentage volumique d'os péri-implanté dans les gammes de 

contraintes définies pour la comparaison des modules de Young de l’os spongieux. 

Les effets des paramètres principaux sont résumés en Figure 44 pour la réponse de la 

moyenne des contraintes dans la zone péri-implantée. La ligne moyenne correspond à la 

moyenne globale de tous les résultats du plan factoriel. Dans ces conditions et dans ces 
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intervalles de variation, l’épaisseur d’os cortical est le paramètre le plus influent du système si 

l’on considère les deux extrêmes (épaisseur de 2,5 mm et 1 mm). Le diamètre de l’implant est 

également un paramètre influent, même si sa plage de variation reste faible (seulement 1 mm). 

La conicité et le module de Young de l’os spongieux ont également un effet non négligeable 

sur l’os cortical et leur impact est équivalent. La longueur de l’implant ainsi que son angle 

d’inclinaison sont moins impactants que les autres paramètres. Les effets de premier ordre de 

ces paramètres sont similaires lorsque la répartition du volume d’os dans les trois gammes de 

contraintes est considérée. 

 

Figure 44 – Effets des facteurs principaux sur la réponse de la contrainte moyenne de l'os cortical 

péri-implanté. 

 

3.2.3.2  Interactions de premier ordre entre les paramètres 

Le plan factoriel complet permet également de déterminer les effets d’interaction entre les 

différents paramètres. Ces interactions sont évaluées à travers deux réponses : la moyenne de 

contraintes et le pourcentage volumique d’os cortical dépassant les 10 MPa. Au total, 154 

coefficients permettent de décrire toutes les influences, incluant les effets principaux, déjà 

présentés en Figure 44 et les interactions de premier ordre (c’est-à-dire entre deux facteurs). 

Ceux-ci sont représentés en Figure 45. Compte tenu de la masse d’informations, seuls les 

coefficients aux poids les plus importants sont retenus. Les interactions de premiers ordre les 

plus significatives correspondent aux interactions entre les paramètres de l’os (épaisseur d’os 
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cortical et module de Young de l’os spongieux) et les autres paramètres qui correspondent à la 

géométrie de l’implant. Les interactions des paramètres de la géométrie de l’implant entre eux 

influent peu sur le système global.  

Pour la suite de l’étude, des situations plus cliniques sont considérées. Concrètement, 

l’influence des paramètres définissant une configuration géométrique implantaire (géométrie 

de l’implant et positionnement) seront étudiés selon une qualité d’os globale, elle-même 

définie par une épaisseur corticale et un module de Young d’os spongieux. La combinaison de 

ces deux variables permet de définir quatre type d’os : type 1 [ép. 2,5 mm ; E = 1,5 GPa], type 

2 [ép. 2 mm ; E = 1,5 GPa], type 3 [ép. 1,5 mm ; E = 0,75 GPa] et type 4 [ép. 1 mm ; E = 0,75 

GPa]. 

 

Figure 45 - Effets des facteurs principaux et des interactions du premier ordre entre deux facteurs 

(soit au total 154 effets) sur la réponse de la contrainte moyenne de l'os cortical péri-implanté. 

Le type de l’implant (cylindrique/conique) est tout d’abord évalué par rapport au type d’os et 

il s’avère que les deux formes d’implants ont des évolutions similaires avec la baisse de 

qualité osseuse. On retrouve pour un os de type 1 des contraintes moins importantes dans l’os 

cortical avec un implant cylindrique qu’avec un implant conique, comme l’ont montré les 

résultats présentés dans la précédente section. Cependant lorsque la qualité osseuse est 

dégradée, l’écart entre implant cylindrique et implant conique se creuse.  On passe d’une 

différence de moyenne des contraintes de 0,57 MPa à 1,28 MPa (Figure 46(a)). Le constat est 

1,5 

0,5 

-0,5 

-1 

-1,5 

Effets 

simples 

\_ 
Effets 

d 'interaction 

\ 
I ntéractlons entre 

les paramètres de 

la géométrie de l'implant 

et les paramètres osseux 



Chapitre 3 
 

81 

 

le même pour l’observation du second type de résultat, voir Figure 46(c). Pour l’os de type 4, 

la différence entre les deux types d’implant est encore plus exacerbée puisque 12,5 % du 

volume d’os cortical péri-implanté dépasse 10 MPa dans l’implant conique, contre 5 % dans 

le cas cylindrique. Par conséquent, plus la qualité de l’os se dégrade et plus l’implant conique 

a pour effet l’augmentation des contraintes dans l’os cortical par rapport à l’implant 

cylindrique. L’évolution des deux réponses selon le diamètre et le type d’os est semblable à 

celle de la conicité et du type d’os. L’impact du diamètre est d’autant plus significatif que la 

qualité de l’os est moindre (Figure 46(b) et (d)). Pour un os de type 4, la différence entre les 

deux diamètres est même plus importante que celle observée entre un implant conique et un 

implant cylindrique. 

 

Figure 46 – Moyenne des contraintes dans l’os cortical péri-implanté en fonction (a) du type 

d’implant (cylindrique/conique) et du type d’os et (b) du diamètre de l’implant et du type d’os. Volume 

d’os dépassant 10 MPa en fonction (c) du type d’implant (cylindrique/conique) et du type d’os et (d) 

du diamètre de l’implant et du type d’os. 
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La variation du niveau de contraintes dans l’os cortical en fonction de la longueur de l’implant 

et du type d’os suit la même tendance que les autres paramètres géométriques définissant 

l’implant (diamètre et type), voir Figure 47(a) et (c). Pour la qualité d’os la plus détériorée, la 

différence entre un implant de 10 mm ou 15 mm est du même ordre que la différence entre 

l’implant conique et cylindrique. Ces observations sont en accord avec celles faites lors de la 

première partie de l’étude, qui concluait sur des influences équivalentes pour ces deux 

paramètres. Pour finir, l’angle d’inclinaison de l’implant est évalué conjointement au type 

d’os. Pour les types d’os 1 et 2, l’influence de l’angle est peu marquée. L’évolution des 

contraintes en fonction du type d’os est identique pour ces deux angles. De manière générale, 

on retrouve le déchargement pour les angles de 10° et de 15° dû au double appui cortical. 

Cette diminution des contraintes gagne en importance pour les types d’os 3 et 4, comme le 

montrent les Figure 47(b) et (d). 
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Figure 47 - Moyenne des contraintes dans l’os cortical péri-implanté en fonction (a) de la longueur de 

l’implant et du type d’os et (b) du diamètre de l’implant et du type d’os. Volume d’os dépassant 10 

MPa en fonction (c) de la longueur de l’implant et du type d’os et (d) du diamètre de l’implant et du 

type d’os. 

Cette seconde partie de l’étude permet la mise en évidence de l’impact combiné des variables 

géométriques couplées au type d’os. Quelle que soit la variable géométrique, son choix sera 

d’autant plus impactant sur les niveaux de contraintes que la qualité de l’os est dégradée. 

C’est particulièrement le cas pour les trois variables de la géométrie intrinsèque de l’implant 

(type, diamètre et longueur). Ces tendances sont d’autant plus prononcées pour la réponse du 

volume d’os dépassant les 10 MPa, par rapport à la réponse de la contrainte moyenne. Les os 

aux qualités plus détériorées auront davantage tendance à être chargés avec des contraintes 

plus élevées (supérieures à 10 MPa) pour une mauvaise configuration géométrique. Tous ces 

résultats sont relatifs au cadre comparatif mis en place dans le modèle. Par la suite, l’objectif 

2,000 
7,0 

n 
2,500 n s 

0 0 
::J 6 

3,000 ~ o rt .., .., 
~- llJ 

::J 
3,500 ::J 

rt 
5 ~ 0 (D 

3 
4,000 

3 5 
0 0 
-< 4,500 -< 0 
(D (D 

::J ::J 
::J 5,000 ::J 
(D (D 

) ,,..... ,,..... 
3: 5,500 

~ ; 
-0 .,..,, 
llJ 6,000 

llJ 
.....,, 2 .....,, 

.?o ) 
(a) 00<'0,?. 6,500 2 o5 

37'c,~c,.,.... f)'Pe 
7,000 

0,000 

14 1,500 1• 

12 3,000 12 

< < 
Q. 10 4,500 

Q. ,o 
C C 

3 8 
3 

8 
(D 6,000 (D 

V V 

.... 7,500 .... 
0 0 

3: 9,000 3: 
-0 -0 
llJ 2 llJ 2 

10,50 

12,00 

(c) 13,50 

15,00 



3.3 Optimisation dans la configuration de la pose d’implants dentaires 
 

84 

 

est d’optimiser la configuration de pose d’un implant selon un critère mécanique, à partir des 

résultats précédemment obtenus, permettant de quantifier les effets des paramètres retenus et 

leurs éventuelles interactions sur la distribution des contraintes dans l’os. 

 

3.3 Optimisation dans la configuration de la pose d’implants dentaires  

Dans cette dernière partie de l’étude, on cherche à améliorer la configuration implantaire dans 

un cas donné, où le type d’os du patient est fixé. L’optimisation du set de paramètres 

géométriques nous force à sortir du cadre purement comparatif de l’étude où l’on cherchait 

simplement à quantifier l’influence des différents paramètres les uns par rapport aux autres. 

Une référence d’ordre physiologique doit donc être fixée. Le transfert de charge entre l’os et 

l’implant est également étudié de manière plus approfondie avec la prise en compte d’un autre 

type de réponse : le saut de contraintes entre l’os et l’implant à l’origine de micromouvements 

préjudiciables. Le but est également d’évaluer les avantages d’une solution matériau à bas 

module de Young pour l’implant. 

 

3.3.1 Simplification du plan factoriel complet et détermination des fonctions 

réponses 

Pour simplifier l’optimisation, une configuration osseuse est fixée avec une épaisseur fine 

d’os cortical de 0,5 mm et un module de Young d’os spongieux détérioré (0,75 GPa), 

équivalent à un os de type 4. Pour s’affranchir de l’effet du double appui cortical pour les 

grands angles d’inclinaison, on ne considérera que les angles 0° et 5°. Le plan factoriel 

complet est simplifié et cinq paramètres à deux entrées sont considérés pour la suite de l’étude 

: le type d’implant (conique ou cylindrique), le diamètre (3 mm ou 4 mm), la longueur (10 

mm ou 15 mm), l’angle d’inclinaison (0° ou 5°) et le module de Young de l’implant (110 GPa 

ou 60 GPa). La réponse du saut de contraintes moyen entre os et implant est introduite dans la 

suite de l’étude. Cette réponse est calculée à partir de la moyenne des contraintes dans la ZCP 

et dans l’implant. Elle permet de quantifier la bonne continuité du transfert de charge entre os 

et implant [162]. Deux types de réponse sont donc prises en compte avec le saut de 

contraintes moyen et la moyenne des contraintes dans la ZCP. 
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Le plan factoriel complet permet de prendre en considération les configurations de toutes les 

combinaisons de paramètres possibles, soit 32 cas de figure après simplification. Le calcul des 

effets principaux et des interactions du premier ordre permet de définir 22 coefficients pour 

caractériser chacune des deux réponses à partir des résultats des calculs numériques. Chaque 

réponse peut être décrite par un modèle mathématique de type développement limité de la 

série de Taylor-Mac Laurin : 

 𝑌 = 𝑏0 +  ∑ 𝑏𝑖 𝑋𝑖

𝑖

+  ∑ 𝑏𝑖−𝑗 𝑋𝑖 𝑋𝑗

𝑖,𝑗

 (9) 

L’espace de chaque variable Xi est redéfini et borné entre -1 et 1 (variables centrées réduites), 

où les bornes correspondent aux deux entrées extrémales du facteur. Les coefficients bi 

correspondent aux effets principaux et les coefficients bi-j aux effets d’interactions. Les 

différentes valeurs de coefficients associées à chaque réponse sont résumées dans le Tableau 

5. La description de ces deux réponses constituera les fonctions objectif de l’optimisation. 
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Effets 
Niveaux des variables 

(Xi) 
Coefficients 

Réponse 1 : 
Saut de 

contraintes 
(MPa) 

Réponse 2 :  
Moyenne des 
contraintes 

(MPa) 

 
 b0 10,1026 10,0039 

Type 
Niveau -1 : conique 

Niveau 1 : cylindrique 
b1 0,5733 -4,0929 

Diamètre 
Niveau -1 : 3 mm 
Niveau 1 : 4 mm 

b2 0,1673 -5,9623 

Longueur 
Niveau -1 : 10 mm 
Niveau 1 : 15 mm 

b3 -1,7959 -3,8384 

Angle 
Niveau -1 : 0° 
Niveau 1 : 5° 

b4 -0,0582 0,0195 

Eimplant 
Niveau -1 : 60 GPa 
Niveau 1 : 110 GPa 

b5 1,9303 -0,4384 

Type - Diamètre  b1-2 0,0339 1,1905 

Type - Longueur  b1-3 0,0226 0,7497 

Diamètre - Longueur  b2-3 0,1778 1,7043 

Type - Angle  b1-4 -0,1925 0,0802 

Diamètre - Angle  b2-4 -0,2201 0,0026 

Longueur - Angle  b3-4 0,0336 -0,0342 

Type - Eimplant  b1-5 -0,07 0,0949 

Diamètre - Eimplant  b2-5 -0,0672 0,3083 

Longueur - Eimplant  b3-5 -0,388 -0,14 

Angle - Eimplant  b4-5 -0,0135 -0,0089 

Tableau 5 - Effets des facteurs principaux et des interactions du premier ordre du plan factoriel 

complet pour l'étude du système osseux de type 4. 
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3.3.2 Référence biologique : cas d’une dent et de son ligament parodontal 

Afin de définir un objectif à la tâche d’optimisation, un modèle numérique avec une dent et 

son ligament parodontal (PDL) est mis en place comme cas de référence physiologique. 

Géométriquement, le modèle est identique au modèle multiparamétrique, exceptées les sous-

parties prothétiques qui sont remplacées par une dent et son ligament PDL.  

De la même manière que pour l’obtention des géométries de l’os cortical et l’os spongieux, 

une première prémolaire mandibulaire est obtenue par segmentation d’un scanner de patient 

sain. L’imagerie n’a pas une résolution assez fine pour permettre l’extraction du ligament 

PDL dont l’épaisseur avoisine la centaine de micromètres. Un facteur d’échelle est donc 

appliqué à la partie inférieure de la dent permettant d’obtenir un ligament PDL avec une 

épaisseur constante de 200 μm, en accord avec la littérature [168]. L’aspect géométrique du 

modèle est présenté en Figure 48(a). Au niveau du maillage, la taille des éléments 

tétraédriques est similaire aux modèles précédents, à savoir des éléments d’environ 0,3 mm 

sauf pour le maillage du ligament PDL qui est affiné (moins de 0,1 mm). Au niveau des 

conditions aux limites et du chargement, on adopte également les mêmes conditions que pour 

les autres cas du modèle multiparamétrique. Enfin, les matériaux sont supposés à 

comportement élastique et isotrope avec les modules de Young et coefficients de Poisson 

suivants : Dentine (E = 20 GPa, ν = 0,3), ligament PDL (E = 0,17 GPa, ν = 0,45), os 

spongieux (E = 1,5 GPa, ν = 0,3) et os cortical (E = 15 GPa, ν = 0,3).  



3.3 Optimisation dans la configuration de la pose d’implants dentaires 
 

88 

 

 

Figure 48 - (a) Géométrie du modèle de référence avec une première prémolaire et un ligament PDL, 

(b) Comparaison des champs de contraintes généraux du modèle de référence et d'une configuration 

avec un implant conique de diamètre 3 mm dans un os de type 4. 

L’aspect global du champ de contraintes de Von Mises est présenté en Figure 48(b). À titre de 

comparaison, une configuration avec un os de type 4 et un implant conique est également 

présentée. La comparaison nous indique que les contraintes sont bien supérieures dans l’os 

cortical de l’os implanté que pour un os sain. Ces observations sont confirmées par la 

moyenne des contraintes dans l’os cortical sain de 2,86 MPa, contre 6,50 MPa pour la 

moyenne globale des simulations du plan factoriel. Le saut de contraintes moyen entre la dent 

et l’os cortical est de 3,48 MPa et le volume d’os cortical dépassant 10 MPa ne vaut que 0,001 

% du volume d’os péri-implanté. Ces résultats nous serviront d’objectifs pour l’optimisation 

de la configuration géométrique de pose. 

 

3.3.3 Optimisation multi-objectif 

Le problème comporte deux fonctions objectif, précédemment définies grâce au plan factoriel 

complet. La configuration implantaire peut varier au travers de cinq paramètres qui sont : sa 

géométrie (conicité), son diamètre, sa longueur, son angle d’inclinaison et son module de 

Young. Le problème est donc multi-objectif et multi-variable. Les valeurs de référence des 

deux réponses sont de 2,86 MPa pour la moyenne et 3,48 MPa pour le saut de contraintes. Or 

les minimums de chaque fonction objectif restent supérieurs à ces références. Il convient donc 
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de minimiser chacune des fonctions objectif. Ces minimums, respectivement de 4,17 MPa 

pour la contrainte moyenne et 5,65 MPa pour le saut de contraintes, sont atteints pour des jeux 

de paramètres différents. On choisit d’utiliser un algorithme génétique pour minimiser ces 

deux fonctions, en trouvant le meilleur compromis. Le logiciel Matlab offre la possibilité 

d’utiliser un algorithme génétique de type NSGA-II qui permet d’obtenir plusieurs solutions 

optimales au problème multi-objectif [169]. L’espace de recherche pour la résolution du 

problème correspond à l’intervalle de variation initiale des variables. Ces solutions sont 

représentées sous la forme d’un front de Pareto, en Figure 49.  

 

Figure 49 - Front de Pareto : résultats optimaux de l'algorithme génétique d'optimisation du saut de 

contraintes à l'interface os-implant et de la moyenne des contraintes dans l'os cortical péri-implanté. 

Pour un os de type 4, les résultats du front de Pareto montrent qu’il est possible de 

considérablement améliorer la stabilité mécanique d’un implant en minimisant à la fois le saut 

de contraintes à l’interface os-implant mais aussi les contraintes dans l’os cortical. De plus, 

ces résultats ont pu être obtenus avec des intervalles de variation très limités des paramètres. 

Les solutions qui permettent de répondre au mieux au problème (A, B, C, D, E et F) sont 

détaillées dans le Tableau 6. Les jeux de paramètres correspondants sont donc compris dans 

les bornes de l’étude initiale. Il est important de noter que la variable du type de l’implant 

correspond à un gradient de conicité, où la conicité maximale correspond au cas conique 

étudié précédemment et la conicité minimale correspond au cas cylindrique.  
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Solution 

Saut  

de  

contraintes  

(MPa) 

Moyenne  

des  

contraintes  

(MPa) 

Type implant  

(% conicité) 

Diamètre  

(mm) 

Longueur  

(mm) 
Angle (°) 

Module  

de Young  

implant  

(GPa) 

A 6,23 6,09 7 3,79 14,99 0,07 60,34 

B 6,42 5,80 15 3,90 14,98 0,41 60,50 

C 6,65 5,75 24 3,86 14,98 0,94 62,22 

D 6,81 5,45 34 3,95 14,97 1,14 61,68 

E 7,00 5,38 49 3,89 14,98 0,64 60,85 

F 7,14 5,20 51 3,97 14,96 1,25 62,57 

Tableau 6 - Résultats optimaux front de Pareto optimisation multi-objectif. 

Les cinq solutions optimales retenues convergent vers le choix de certains paramètres. Le 

module de Young est minimisé quelle que soit la configuration, montrant ainsi l’avantage de 

l’utilisation d’un alliage à bas module d’élasticité en comparaison à l’alliage TA6V. Le 

paramètre longueur tend également vers un de ses extremums. Une longueur maximale de 15 

mm permet en effet de minimiser les deux types de réponse. La variation du diamètre est peu 

importante, et les solutions optimales sont obtenues pour des diamètres proches de la borne 

supérieure de 4 mm. Ces résultats sont en accord avec les résultats préliminaires de l’étude 

multiparamétrique qui préconisait un plus grand diamètre pour minimiser le champ de 

contraintes dans l’os cortical. Les écarts restants entre les solutions semblent donc se jouer sur 

la variable de la conicité et, dans de moindres mesures, sur l’angle d’inclinaison de l’implant. 

Le paramètre de la conicité varie d’un implant quasi-cylindrique (solution A) à un implant 

semi-conique (solutions E et F). La conicité peut donc permettre de réduire le saut de 

contraintes mais une concession est faite en contrepartie sur le chargement global de l’os 

cortical. Ces résultats restent valables dans le cadre de l’étude multiparamétrique initiale et 

pourraient donc être considérablement améliorés en élargissant les intervalles de variation.  
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3.4 Conclusions 

Ce chapitre a permis la mise en évidence de l’influence de plusieurs paramètres à prendre en 

considération lors de la pose d’un implant dentaire. L’identification du rôle d’autant de 

variables n’avaient, à notre connaissance, jamais été réalisée dans un même cadre numérique, 

malgré le nombre important d’études réalisées. Ainsi, les effets des paramètres et de leurs 

interactions dites du premier ordre (entre deux paramètres) ont pu être quantifiés, mettant en 

évidence l’impact primordial de la qualité d’os implanté, mais aussi du diamètre de l’implant 

par rapport aux autres paramètres géométriques. Ces résultats constituent également de 

véritables lignes directrices de pose d’implants dentaires basées sur des critères mécaniques, 

aspect aujourd’hui encore très peu pris en compte par les chirurgiens-dentistes. 

Les résultats de la première partie de l’étude multiparamétrique ont également pu servir de 

fonctions objectif pour l’optimisation mécanique de la configuration de pose d’un implant. 

L’optimisation du transfert de charge à l’interface os-implant a permis la mise en évidence de 

l’importance du choix d’un alliage à bas module d’élasticité pour réduire le saut de 

contraintes à l’interface os-implant. 

Enfin, cette étude numérique est susceptible d’être généralisée à tous types de vis 

d’ostéosynthèse, également utilisées lors de la fixation d’un implant supra-osseux sur-mesure, 

dont l’étude fait objet des chapitres suivants.  
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Chapitre 4 - Optimisation topologique en 
implantologie supra-osseuse : contrôle du 
transfert de charge à l’interface os-implant 

 

 

 

 

La suite des travaux traite du cas de l’implant supra-osseux individualisé et s’inscrit 

directement dans la démarche globale de fabrication d’un DMI sur-mesure par fabrication 

additive. Ce quatrième chapitre aborde le développement d’une démarche d’optimisation 

topologique pour améliorer le transfert de charge entre l’os et l’implant. Le principe de 

l’optimisation topologique, décrit en section 2.1.4, permet de déterminer la répartition de 

matière optimale dans un volume donné en répondant à un objectif défini. La technologie 

SLM est particulièrement adaptée à la fabrication de pièces optimisées topologiquement et à 

leur géométrie complexe. La plupart du temps, l’objectif de l’optimisation topologique est de 

maximiser la rigidité d’une pièce tout en réduisant sa masse ou son volume. Dans cette étude, 

l’originalité tient du critère d’optimisation qui ne considère non pas uniquement les 

caractéristiques mécaniques de la pièce optimisée et sa rigidité, mais les caractéristiques 

mécaniques d’une autre pièce du système étudié. L’évolution topologique de la pièce 

optimisée a ainsi des conséquences mécaniques sur la pièce environnante sur laquelle sont 

imposés les critères. Dans ce cas, il s’agit de prendre en compte spécifiquement le 

comportement mécanique de l’os environnant pour optimiser topologiquement la géométrie 

de la plaque et ainsi améliorer le transfert de charge entre l’os et le DMI. 

Le concept avancé est tout d’abord développé et explicité au travers d’un modèle à géométrie 

simplifiée. Cette première approche permet de justifier le choix des variables prises en compte 

dans la démarche d’optimisation topologique. Elle permet aussi d’entrevoir les possibilités 
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offertes par l’optimisation topologique pour tenter de contrôler le transfert de charge entre os 

et implant, mais aussi ses limites. Les résultats d’un calcul d’optimisation topologique sont 

fortement dépendants des chargements, des conditions limites appliquées au système 

considéré et du maillage. Les forces occlusales jouent donc un rôle prépondérant et 

conditionnent les calculs d’optimisation. La nature de ces efforts (amplitude et direction), 

transmis à l’os maxillaire par l’intermédiaire des plaques, n’a aujourd’hui à notre 

connaissance jamais été déterminée pour ce type de réhabilitation dentaire. Par ailleurs la 

géométrie unique de chacun des dispositifs amène une incertitude supplémentaire quant à la 

nature des forces. Un second modèle numérique, basé sur une modélisation vectorielle des 

muscles masticatoires, est ainsi considéré afin de déterminer ces efforts masticatoires. Pour 

finir, la démarche d’optimisation topologique développée est appliquée au cas d’étude de 

l’implant supra-osseux avec la prise en compte des forces occlusales préalablement 

déterminées. 

 

4.1 L’optimisation topologique pour le contrôle du transfert de charge 

entre l’os et l’implant 

Les fonctions objectif et contrainte qui définissent une tâche d’optimisation peuvent tenir 

compte de différentes variables, voir section 2.1.4. La plupart des optimisations cherchent à 

minimiser l’énergie de déformation d’une pièce tout en réduisant son volume et sa masse. Il 

est question d’économie du matériau et d’allégement de structure tout en conservant une tenue 

en service et une rigidité satisfaisante [170]. Ainsi le calcul numérique ne fait intervenir que la 

pièce considérée et les liaisons mécaniques avec de potentielles autres pièces sont modélisées 

par des conditions aux limites. Ce type d’approche a déjà été appliqué dans plusieurs cas 

d’étude de DMI tels que l’implant dentaire ou la prothèse de reconstruction maxillo-facial 

DMI [171], [172]. Ces études numériques n’intègrent pas directement l’état mécanique de l’os 

dans leur démarche. Elles peuvent toutefois prendre en considération l’aspect biomécanique 

sous la forme de contraintes géométriques, comme A. Sutradhar et al. [173] qui prend en 

compte des zones anatomiques à éviter dans le domaine de design. Certaines études s’en 

approchent, par exemple H. Kang [174], qui considère la déformation à l’interface os-implant 

pour concevoir des implants dentaires. 
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Figure 50 - (a) Schéma d'une optimisation topologique classique, (b)  Schéma du concept 

d'optimisation topologique développé. 

La considération de l’os et du phénomène de stress-shielding amène à reconsidérer 

l’utilisation de la méthode d’optimisation topologique. L’idée étant de dissocier le domaine de 

design (maillage gris) et le domaine où sont considérées les variables mécaniques qui 

permettront de construire la fonction objectif (maillage blanc), voir Figure 50. Dans ce cas 

précis, il s’agit d’optimiser la topologie de la plaque (domaine de design) en considérant une 

ou plusieurs variables associées à l’os. L’objectif est donc de contrôler le transfert de charge à 

l’interface os-implant et le chargement appliqué à l’os en modifiant la topologie de la plaque. 

 

4.1.1 Les forces internes nodales : variables de contrôle du transfert de charge 

entre l’os et l’implant 

La variable prise en compte dans la fonction objectif doit nécessairement être locale. 

L’énergie de déformation classiquement utilisée est une variable globale qui ne permet pas 

d’accéder à l’état mécanique dans une zone particulière du modèle. La variable de la 

contrainte dans un élément a déjà été envisagée [175]. Cependant, cette variable est plutôt 

utilisée dans une démarche d’optimisation de forme où les frontières du domaine de design 

sont modifiées pour éviter les concentrations de contraintes. Dans une démarche 

d’optimisation topologique, cette variable est trop sensible au maillage et des aberrations 

numériques peuvent amener à des problèmes de convergence des calculs.  
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Dans cette étude, il est choisi d’utiliser la variable locale des forces nodales internes. Cette 

variable correspond à la force de réaction d’un (ou plusieurs) élément(s) sur un nœud du 

maillage. Cette variable est donc identifiée à partir de nœuds et d’éléments du maillage, voir 

Figure 51. C’est l’équivalent d’une force de réaction.  

 

Figure 51 - Force interne au nœud i calculée à partir des éléments x et y. 

Elle présente trois composantes correspondantes aux trois directions de l’espace qui sont 

calculées de la manière suivante : 

 𝐹𝑥 =  ∑ 𝐾𝑒  𝑢𝑥𝑖 (10) 

 𝐹𝑦 =  ∑ 𝐾𝑒  𝑢𝑦𝑖 (11) 

 𝐹𝑧 =  ∑ 𝐾𝑒  𝑢𝑧𝑖 (12) 

Ke correspond à la rigidité des éléments e attachés au nœud i et ux, uy et uz aux déplacements 

du nœud i dans les trois directions. 

L’objectif est de contrôler l’état mécanique (champ de contraintes ou de déformations) de l’os 

environnant péri-implanté à travers les forces nodales internes. Dans un premier temps, on se 

contente de la zone de l’os au niveau de l’interface avec le DMI. Dans cette optique, un 

modèle à géométrie simplifiée est tout d’abord envisagé pour vérifier la robustesse de la 

démarche d’optimisation topologique développée. 
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4.1.2 Preuve du concept : modèle à géométrie simplifiée 

Afin de montrer l’intérêt de la démarche utilisée, un premier modèle préliminaire est 

considéré. Ce modèle comporte une plaque sur de l’os cortical, tous deux modélisés par un 

parallélépipède rectangle. La géométrie de l’ensemble est présentée en Figure 52(a).  

 

Figure 52 - (a) Géométrie du modèle, (b) Maillage du modèle. 

Sur la plaque est appliqué un chargement localisé en son centre. Le chargement (voir Figure 

54), réparti sur la surface d’un disque de diamètre 2 mm, vaut 1000 N au total. L’effort est à 

l’origine d’un champ de contraintes localisé et hétérogène dans l’os, voir Figure 53. La plaque 

est topologiquement optimisée pour homogénéiser le transfert de charge dans l’os et obtenir 

un champ de contraintes homogène sur toute la surface de l’os cortical. Pour cela, les 

variables des forces internes aux nœuds à l’interface os-implant sont considérées. 

Plaque 

- --- Os 

(a) 
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Figure 53 - Champ de contraintes (Von Mises) au niveau de la surface supérieure de l'os. 

Tous les nœuds de l’os à l’interface avec l’implant doivent être pris en compte dans la 

fonction objectif. En effet, l’oubli d’un ou plusieurs nœuds dans la fonction fausse 

l’optimisation du fait des espaces libres laissés. Par conséquent, plus le maillage est fin et plus 

le nombre de variables est important. Un compromis au niveau du maillage doit par 

conséquent être réalisé pour éviter des problèmes de convergence, mais aussi pour optimiser 

le temps de calcul. Une taille de maille de 1 mm permet de définir le maillage hexaédrique de 

la partie osseuse. La plaque est maillée avec des éléments hexaédriques de 0,2 mm, définis 

par un test de convergence du maillage. Il doit être assez fin pour permettre l’optimisation de 

la géométrie. L’aspect du maillage est présenté en Figure 52(b). 

 

Figure 54 - Nœuds du maillage de l'os (66 nœuds) pris en compte dans la fonction objectif. 
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Le maillage de 1 mm de l’os cortical permet de définir 66 variables de forces internes sur la 

surface supérieure de l’os en contact avec la plaque, voir Figure 54. Chaque force interne 

nodale est déterminée dans la direction z avec tous les éléments en contact le nœud 

correspondant. La somme de ces 66 forces internes correspond au chargement de 1000 N 

appliqué sur la plaque. L’objectif étant d’homogénéiser le transfert de charge, la consigne 

appliquée à chacun des nœuds est de 15,15 N. La fonction objectif est donc définie sous la 

forme : 

 𝜑 = min(∑ 𝐹𝑖𝑧
𝑖

𝑁

𝑖=1

−  𝐹𝑖𝑧
𝑟é𝑓

) (13) 

Le calcul d’optimisation consiste à minimiser la fonction objectif φ, composée de la somme 

des différences entre la force interne (dans la direction z) du ième nœud et la force interne à 

atteindre (consigne). Dans le cas présent, i est compris entre 1 et 66 et la force interne de 

référence vaut 15,15 N. 

Une fonction contrainte est également définie pour borner le problème d’optimisation. Cette 

contrainte est établie sur l’Energie de Déformation (ED) totale du modèle. Elle permet de 

contraindre la tenue mécanique et la rigidité de la plaque. Le problème d’optimisation pourrait 

aboutir à une géométrie de plaque complètement disjointe et mécaniquement non viable. 

Quatre contraintes différentes sont testées au niveau de cette énergie de déformation, et 

l’évolution des fonctions objectif est appréciée au regard de ces contraintes. Pour chaque 

calcul, l’optimisation topologique comporte 100 cycles. 

 

4.1.3 Convergence du problème d’optimisation 

La Figure 56 présente l’évolution de la fonction objectif pour quatre types de contrainte sur 

l’énergie de déformation. Cette contrainte est une borne supérieure sur l’énergie de 

déformation (10 J, 20 J, 30 J et 40 J). Les quatre calculs d’optimisation convergent au bout 

d’une cinquantaine de cycles. Le détail de la fonction objectif (pour l’exemple d’une 

contrainte de 30 J) avec l’évolution des 66 variables aux nœuds de l’interface peut être 

observé en Figure 55, où la force interne en chaque nœud atteint bien la consigne de 15,15 N. 
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Figure 55 - Évolution des 66 variables de force interne nodale de la surface supérieure de l'os (pour 

une contrainte de 30 J sur l’énergie de déformation). 

Quel que soit le calcul, la contrainte sur l’énergie de déformation est atteinte, voir Figure 

56(b). Cependant, la fonction objectif ne tend pas toujours vers zéro (Figure 56(a)). Ce n’est 

qu’à partir d’une certaine énergie de déformation permise au système (30 J) que la fonction 

principale remplit pleinement son objectif. Pour une contrainte sur l’énergie de déformation 

inférieure, la marge de manœuvre laissée au système pour résoudre le problème 

d’optimisation n’est pas assez importante pour atteindre l’objectif. C’est le cas pour une 

contrainte de 10 J et 20 J, où les forces internes nodales n’atteignent que partiellement la 

consigne de 15,15 N.  

 

Figure 56 - Évolution de (a) la fonction objectif pour les quatre contraintes (b) l’énergie de 

déformation. 
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Cependant, dans les cas où la fonction objectif arrive à tendre vers zéro, une concession est 

réalisée sur l’énergie de déformation du système, et donc sur la rigidité globale de la plaque. 

Cette chute de rigidité de la plaque peut entraîner une solution topologique non réaliste et cet 

aspect doit être vérifié. Une visualisation des plaques (seuillées à partir d’une valeur de 

pseudo-densité fixée à 0,3) pour les différents niveaux de contrainte sur l’énergie de 

déformation est présentée en Figure 57. Cette première représentation laisse apparaître une 

plaque de plus en plus poreuse et fragile avec l’augmentation de l’ED permise au système. 

Plus généralement, l’évolution des forces internes n’est valable que dans le calcul 

d’optimisation, où toutes les valeurs intermédiaires de pseudo-densité du matériau sont 

considérées (voir 2.1.4.). Au final, l’export d’une géométrie réelle (en densité 0 et 1) doit être 

vérifié dans un calcul numérique associé. 

 

Figure 57 - Représentation des plaques en fin de cycle d'optimisation, dont le seuillage est réalisé à 

partir d'une pseudo-densité d'élément de 0,3. 

 

4.1.4 Seuillage des pseudo-densités et vérification des géométries réelles 

Pour obtenir les géométries de plaques réelles, une densité de seuillage est déterminée pour 

faire correspondre le volume de la pièce exportée avec le volume final du calcul 

(a) 

ED < 30 J ED< 40 J 

(c) (d) 
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d’optimisation. Un calcul statique avec un maillage de l’os plus fin (0,2 mm de taille de 

maille) permet ensuite de vérifier la géométrie optimisée de la plaque. La Figure 58 présente 

une comparaison des champs de contraintes dans l’os à l’interface pour les quatre plaques 

exportées, avec une référence correspondante à la plaque initiale pleine. 

Pour les deux premières contraintes (10 J et 20 J), le transfert de charge est modifié et la zone 

localisée chargée est étendue et commence à être homogénéisée. Les valeurs de contraintes 

sont même diminuées pour le deuxième cas (voir Figure 58(c)). Un phénomène non anticipé 

est observé pour les autres plaques aux contraintes sur l’énergie de déformation de 30 J et 40 J 

(Figure 58 (d) et (e)), où les niveaux de contraintes sont encore plus intenses dans l’os que 

dans le cas de référence. L’aspect mécaniquement détérioré des plaques, confirmé par la 

Figure 59, peut être à l’origine de leur déformation trop importante par rapport au calcul 

d’optimisation, où toutes les pseudo-densités étaient considérées. Dans les plaques, les 

niveaux de contraintes atteints dans certaines zones sont de plus en plus importants avec 

l’énergie de déformation permise et dépassent largement la limite élastique pour les plaques à 

30 J et 40 J. 

 

Figure 58 - Champ de contraintes (Von Mises) dans l'os à l'interface : (a) Reférence (plaque à l’état 

inital), (b) contrainte de 10 J, (c) contrainte de 20 J, (c) contrainte de 30 J et (d) contrainte de 40 J. 

La liberté plus importante laissée sur l’énergie de déformation a donc fini par pénaliser l’os, 

du fait de la nature supposée trop flexible et dégradée de la plaque. Ainsi, dans ces deux cas, 

la géométrie de plaque exportée après seuillage est trop éloignée de celle du calcul 

d’optimisation. Dans ce cas d’étude particulier, un compromis est donc nécessaire entre 

l’énergie de déformation permise au système et la réussite de la fonction objectif. En effet, le 
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volume de la pièce optimisable reste faible compte tenu de l’objectif, ne permettant pas de 

pousser l’optimisation et laissant envisager que cette démarche serait plus adaptée au cas d’un 

DMI plus massif, avec un volume plus important. Cet écart entre la géométrie seuillée finale 

et la solution de l’optimisation topologique avec toutes les pseudo-densités est une 

problématique récurrente du domaine (pour l’optimisation basée sur la méthode SIMP), 

abordée plus en détails dans la section 4.3 de ce chapitre. 

 

Figure 59 - Champ de contrainte de Von Mises dans la plaque : (a) contrainte de 10 J, (c) contrainte 

de 20 J, (c) contrainte de 30 J et (d) contrainte de 40 J (coupe ¾). 

Le deuxième cas de figure (20 J) laisse toutefois entrevoir d’intéressantes perspectives 

puisque l’homogénéisation du champ de contraintes dans l’os est partiellement réalisée, 

permettant la validation de l’utilisation des forces internes nodales comme variables 

d’optimisation. 

Ce type de démarche, comme une optimisation topologique plus classique, est fortement 

dépendant du chargement appliqué au système. C’est la raison pour laquelle les efforts mis en 

jeu pendant la mastication, pour ce type d’implants supra-osseux, doivent être déterminés. 

 

4.2 Modélisation numérique des forces occlusales : modèle vectoriel 

musculaire 

L’optimisation topologique est fortement dépendante des conditions aux limites et des 

chargements appliqués au système. Lors de la mastication, plusieurs phases font intervenir 
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différents muscles. Il en résulte des efforts appliqués à l’arcade maxillaire et mandibulaire 

complétement différents selon la phase de mastication. De manière générale, les muscles 

masticateurs mettent en mouvement la mandibule qui au contact de l’os maxillaire va générer 

des efforts, dits les forces occlusales. De nombreuses études se sont penchées sur la 

détermination de ces efforts. Plusieurs solutions ont pu se distinguer numériquement ou 

expérimentalement. D’un point de vue expérimental, plusieurs moyens de mesure ont été 

utilisés, tels que des capteurs piézoélectriques [176] ou des jauges de déformation [177]. La 

simulation numérique a également permis de déterminer ces efforts occlusaux, où les muscles 

masticatoires reliés à la mandibule sont modélisés par des vecteurs [178]. 

De nombreux paramètres influent sur ces efforts masticatoires. Elles sont tout d’abord patient-

dépendantes et diffèrent selon les individus (âge, sexe, pathologie, etc). Les efforts mis en jeu 

lors de la mastication d’un patient édenté réhabilité avec un montage prothétique sont 

systématiquement moins importants qu’un patient sain. De plus, selon le système de 

réhabilitation (implant simple, bridge dentaire, all-on-four), la direction d’application et 

l’amplitude des efforts transmis à l’os est nécessairement différente. Pour finir, les forces sont 

dépendantes des moyens de mesure utilisés. À ce jour, aucune méthode expérimentale ou 

numérique n’a permis d’estimer les forces occlusales mises en jeu pour un patient réhabilité 

avec des implants supra-osseux à plaque d’ostéosynthèse. Il est choisi de s’appuyer sur la 

modélisation numérique pour déduire les forces masticatoires développées dans le cas d’étude 

de ces travaux de thèse. 

La simulation numérique basée sur les Éléments Finis prenant en considération les muscles 

masticatoires est introduite par T. Korioth et al. en 1994 [178]. Elle permet aux auteurs de 

comprendre la déformation d’une mandibule saine durant le serrage des dents. Cette démarche 

a plus récemment été utilisée pour simuler tout le cycle masticatoire en prenant en compte 

plus spécifiquement la modélisation de l’articulation temporo-mandibulaire [179]. Ce type de 

modèle a aussi été réutilisé dans plusieurs études avec des pathologies spécifiques, dont les 

travaux de M. Favot et al. [147], appliqués au cas de la prothèse mandibulaire All-on-four. 

Cette approche permet de considérer l’anatomie spécifique d’un patient et la particularité 

géométrique du montage prothétique étudié. 

 



Chapitre 4 
 

105 

 

4.2.1 Présentation du modèle avec mandibule 

Dans le cas d’étude développé dans ces travaux de thèse, c’est l’os maxillaire qui est 

réhabilité à l’aide de quatre plaques basales d’ostéosynthèse (voir section 2.1.3). Pour 

déterminer les forces occlusales, il est donc également nécessaire de prendre en compte la 

mandibule, sur laquelle sont insérés les muscles masticatoires. L’objectif est de développer un 

modèle numérique qui permet d’identifier les efforts spécifiquement mis en jeu avec ce type 

de prothèse. De plus, chaque plaque présente une configuration géométrique différente, d’où 

la nécessité de prendre en compte l’application individuelle de chaque force. Enfin, la 

modélisation vectorielle des muscles permet de considérer différents types de chargements 

correspondants à différentes étapes de mastication, qui constitueront les chargements de 

l’optimisation topologique. 

 

Figure 60 - Modèle de détermination des efforts occlusales appliqués à l'os maxillaire réhabilité. 

La géométrie d’une mandibule est obtenue par segmentation (voir section 2.1.2) d’un scanner 

de patient sain. L’anatomie est simplifiée au niveau des deux branches. Le modèle est 

présentée en Figure 60. Le contact entre la mandibule et le maxillaire est déterminant dans la 

transmission des efforts. Elle est différente si la mandibule possède une denture parfaite ou si 

elle comporte également une prothèse. On considérera dans ce cas une denture saine. Le 

contact entre la denture et le bridge dentaire maxillaire est simplifié par un contact parfait. 
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Pour simplifier le calcul, seuls le bridge et les piliers implantaires des plaques de la partie 

supérieure de l’arcade seront modélisés. Les efforts appliqués sur les extrémités des piliers 

seront ainsi déterminés et pourront être appliqués ultérieurement sur chaque plaque dans le 

cadre de l’optimisation. 

 

4.2.2 Modélisation des muscles masticatoires 

La particularité de ce modèle préliminaire tient de la prise en compte des muscles 

masticatoires qui activent le mouvement de la mandibule. Ainsi, plusieurs groupes 

musculaires sont considérés dans cette étude : les masséters superficiels, les masséters 

profonds, les ptérygoïdiens médiaux, les ptérygoïdiens inférieurs latéraux et supérieurs 

latéraux, les temporaux antérieurs, moyens et postérieurs et enfin les digastriques [178].  

 

Figure 61 - Insertions musculaires des différents muscles masticatoires considérés. 

Chaque muscle est modélisé par un groupe de vecteurs forces parallèles appliqués sur la zone 

anatomique correspondante à l’insertion de ce groupe musculaire. Ces insertions musculaires 

sont issues de planches d’atlas anatomique [180]. Les vecteurs sont appliqués en chaque nœud 

de la zone du maillage correspondante. La direction de chaque groupe de vecteurs (en cosinus 

directeur) est représentée par un vecteur unitaire dont les composantes proviennent de la 

Muscle ptérygoïdien 
latéral 

supérieur 
?.t--:..--:..-:..-:..-:.._ inférieur 

Muscle temporal 
postérieur 
moyen 
antérieur 

Muscle 
ptérygoïdien médial 

Muscle masséter 
refond 

Muscle masséter 
superficiel 
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littérature [178]. Ces directions sont rappelées dans le Tableau 7, en rapport avec repère 

orthonormé de la Figure 62. 

 Côté droit Côté gauche 

Groupe de muscles Cos x Cos y Cos z Cos x Cos y Cos z 

Masséter superficiel -0,207 0,884 0,419 0,207 0,884 0,419 

Masséter profond -0,546 0,758 -0,358 0,546 0,758 -0,358 

Ptérygoïdien médial 0,486 0,791 0,373 -0,486 0,791 0,373 

Ptérygoïdien inférieur latéral 0,630 -0,174 0,757 -0,630 
-

0,174 
0,757 

Ptérygoïdien supérieur 

latéral 
0,761 0,074 0,645 -0,761 0,074 0,645 

Temporal antérieur -0,149 0,988 0,044 0,149 0,988 0,044 

Temporal moyen 0,222 0,837 -0,500 -0,222 0,837 -0,500 

Temporal postérieur -0,208 0,474 -0,855 0,208 0,474 -0,855 

Digastrique -0,244 -0,237 -0,940 0,244 
-

0,237 
-0,940 

Tableau 7 - Directions des vecteurs unitaires des différents groupes musculaires [178]. 

L’amplitude des vecteurs forces est également issue de la littérature [181], [182]. La force 

totale maximale développée par le muscle est connue et des coefficients pondérateurs, 

correspondants aux différentes tâches masticatoires, lui sont ensuite appliqués. Ces différentes 

valeurs de forces sont répertoriées dans le Tableau 8. Trois étapes du cycle masticatoire sont 

considérées. L’occlusion d’intercuspie maximale (ou Intercuspal Clenching Position 

ICP) correspond à la situation où le maximum de dents du maxillaire et de la mandibule sont 

alignées et sont en contact. Cette situation se produit notamment lors de la déglutition. Le 

serrage par les incisives (ou Incisive Clenching INC) est l’étape où la nourriture est coupée 

par les incisives. Enfin, une étape de serrage unilatéral est considérée (ou Right Unilateral 

Molar Clenching RMOL), lorsque la nourriture est broyée par les molaires du côté droit.  
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Groupe de muscles 
Force 

(N) 

ICP 

droite 

ICP 

gauche 

INC 

droite 

INC 

gauche 

RMOL 

droite 

RMOL 

gauche 

Masséter superficiel 190,4 1,00 1,00 0,40 0,40 0,72 0,60 

Masséter profond 81,6 1,00 1,00 0,26 0,26 0,72 0,60 

Ptérygoïdien médial 174,8 0,76 0,76 0,78 0,78 0,84 0,60 

Ptérygoïdien inférieur 

latéral 

66,9 
0,27 0,27 0,71 0,71 0,30 0,65 

Ptérygoïdien supérieur 

latéral 

28,7 
0,59 0,59 0,50 0,50 / / 

Temporal antérieur 158,0 0,98 0,98 0,08 0,08 0,73 0,58 

Temporal moyen 95,6 0,96 0,96 0,06 0,06 0,66 0,67 

Temporal postérieur 75,5 0,94 0,94 0,04 0,04 0,59 0,39 

Digastrique 40,0 0,28 0,28 0,50 0,50 / / 

Tableau 8 - Force générée par les différents groupes musculaires pour les différentes phases de 

mastication (INC, ICP et RMOL) [178]. 

 

4.2.3 Hypothèses de modélisation  

Comme précisé précédemment, seuls les piliers des plaques et le bridge dentaire de l’arcade 

supérieure sont considérés. Les piliers sont encastrés à leur surface supérieure (Figure 62), où 

seront ensuite relevés les efforts. Les conditions aux limites appliquées à la mandibule sont 

également issues de l’étude de M. Favot et al. [147]. Elles se résument aux conditions 

appliquées aux condyles, où la rotation selon l’axe x et les déplacements selon les axes y et z 

sont bloqués. De plus, pour prendre en compte toutes les structures anatomiques entre les 

deux condyles, une liaison ressort de 50 N/m est appliquée entre chaque condyle et un point 

de référence fixe placé entre les deux condyles. 
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Figure 62 - Modèle Élément Finis de détermination des efforts occlusaux appliqués à la base des 

piliers implantaires : aspect du maillage et conditions aux limites. 

Les interactions entre tous les différents composants du modèle, à savoir les piliers 

implantaires, le bridge, la denture et l’os mandibulaire, sont simplifiées et considérées comme 

parfaite avec un contact « collant ». 

Les matériaux sont tous considérés avec une loi de comportement élastique et isotrope. Il 

s’agit d’os cortical pour la mandibule, de dentine pour la denture, d’un alliage de chrome-

cobalt pour le bridge dentaire et de TA6V pour les piliers implantaires des plaques. Les 

modules de Young et les coefficients de Poisson sont récapitulés dans le Tableau 9. 

Pour le maillage du modèle, des éléments tétraédriques à interpolation quadratique C3D10 

sont utilisés. La taille moyenne des éléments est de 1 mm pour la mandibule, la denture et le 

bridge dentaire et de 0,3 mm pour les quatre piliers implantaires. Le nombres d’éléments est 

de 149 478 pour la mandibule, 43 296 pour la denture, 63 747 pour le bridge et en moyenne 

de 5500 pour chaque pilier. 

  

Pil ier implant 
à plaque 

Bridge 
dentaire 

Os mandibulaire 
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Matériaux Éléments Module de Young Coefficient de 

Poisson 

Os cortical Mandibule 15 GPa 0,3 

Os spongieux Mandibule 1,5 GPa 0,3 

Dentine Denture 18 GPa 0,3 

Chrome-Cobalt Bridge dentaire 200 GPa 0,3 

TA6V Pilier implantaire 110 GPa 0,3 

Tableau 9 - Propriétés élastiques des matériaux du modèle. 

 

4.2.4 Détermination des forces occlusales 

Le Tableau 10 fait état des réactions des forces obtenues au niveau des différents piliers pour 

les trois cas de chargement. Les efforts appliqués sur les plaques sont différents selon les 

piliers avants ou arrières. Une asymétrie est observée entre les côtés droit et gauche. D’une 

manière générale, les efforts se concentrent surtout dans la direction y, colinéaire à la 

longueur des piliers. Certains chargements incluent cependant des efforts de cisaillement non 

négligeables. La direction et la valeur des efforts est en accord avec la littérature 

correspondante. 

La force appliquée sur les plaques pour le chargement RMOL présente une direction similaire 

à celle appliquée pour le chargement ICP. Le chargement RMOL aboutit à une asymétrie 

entre côté droit et gauche, mais la direction des efforts est peu différente et les efforts 

tangentiels sont peu présents contrairement au cas de INC. Ce type de chargement peut donc 

être inclus dans le cas du chargement ICP, dont les amplitudes sont plus importantes. 

L’intérêt sera porté pour la suite au pilier le plus chargé (pilier 1) avec un chargement dans la 

direction normale à la plaque (ICP), qui comprend le RMOL et un second qui présente une 

composante tangentielle non négligeable (INC). 
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 Pilier 1 Pilier 2 

 ICP INC RMOL ICP INC RMOL 

Fx (N) -14,0 95,1 12,5 -65,4 -48,1 -57,2 

Fy (N) -425,7 -213,4 -308,1 -86,9 -66,3 -43,1 

Fz (N) 4,9 7,0 -15,0 -55,1 5,5 -38,4 

       

 Pilier 3 Pilier 4 

 ICP INC RMOL ICP INC RMOL 

Fx (N) 105,6 44,0 84,9 -26,3 -90,9 -40,2 

Fy (N) -21,5 -36,0 -93,2 -296,5 -182,9 -211,9 

Fz (N) -86,9 20,4 -65,3 24,7 22,8 8,0 

Tableau 10 - Forces de réaction au niveau des différents piliers pour les trois types de chargements. 

Les plaques sont donc sollicitées de manières différentes selon le positionnement et selon les 

types de chargements. Il conviendra de les prendre en considération dans l’optimisation. Cette 

modélisation a permis la détermination des forces appliquées à ce montage prothétique 

composé de quatre plaques, et dans le cas d’une réhabilitation maxillaire. La répartition des 

efforts serait différente dans le cas d’un montage prothétique avec un nombre plus important 

de plaques. 

Des hypothèses fortes ont cependant dû être réalisées, tels que le contact entre le bridge 

maxillaire et la denture mandibulaire ou les matériaux. La géométrie de la mandibule est 

également simplifiée, à l’origine d’une cinématique de mouvement de la mâchoire pouvant 

être améliorée. 

 

4.3 Application à l’implantologie supra-osseuse à plaque 

d’ostéosynthèse 

4.3.1 Définition du modèle pour l’optimisation topologique 

La démarche d’optimisation topologique développée en section 4.1 est appliquée au cas de 

l’implant supra-osseux à plaque d’ostéosynthèse (section 2.1.3). Pour cette application, la 

stratégie d’optimisation comporte plusieurs difficultés supplémentaires dues à la géométrie 
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complexe de la plaque qui s’étend dans les trois dimensions de l’espace et l’anatomie de l’os à 

épaisseur variable.  

Une des quatre plaques du montage prothétique global (arrière gauche) est isolée avec une 

partie de l’os maxillaire pour constituer le modèle. Ce dernier comporte sept sous-parties : 

quatre vis de maintien, la plaque, l’os cortical et l’os spongieux, voir Figure 63. 

 

Figure 63 - Modèle Éléments Finis de la plaque supra-osseuse (arrière gauche) vissée à l’os 

maxillaire pour l’application de la démarche d’optimisation topologique. 

En clinique, ce type de montage n’est pas mis en charge instantanément. Une période de 2 à 3 

est laissée au patient pour assurer le processus d’ostéo-intégration de la plaque et des vis à 

l’os maxillaire. Pour le modèle Éléments Finis, un contact « collant » est donc considéré pour 

définir les interactions entre l’implant, les vis et l’os.  

Concernant les conditions aux limites du modèle, les surfaces de découpe du sous-modèle par 

rapport au modèle global sont encastrées. Trois matériaux sont considérés avec la prise en 

compte de propriétés mécaniques élastiques isotropes : l’os cortical (E = 15 GPa, ν = 0,3), l’os 

spongieux (E = 1,5 GPa, ν = 0,3) et l’alliage de TA6V (E = 110 GPa, ν = 0,3) pour la plaque 

et les vis.  

Le maillage est composé d’éléments tétraédriques (C3D10) au nombre de 3 800 éléments par 

vis, 309 800 éléments pour la plaque (voir Figure 64(a)) et 7 900 éléments pour l’os 

Plaque 
supra-osseuse 
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spongieux. L’os cortical est maillé différemment pour le calcul d’optimisation et pour les 

calculs statiques de vérification des structures optimisées. La démarche d’optimisation 

développée en section 4.1 impose la prise en compte de tous les nœuds de la surface 

considérée dans la fonction objectif pour la résolution du problème. Le nombre de nœuds à 

l’interface ne doit pas être trop important pour permettre la convergence du problème 

d’optimisation, mais le maillage de l’os ne doit pas être trop grossier pour le ne pas fausser les 

calculs par Éléments Finis. Dans ce problème, la taille de maille de la surface du contact est 

ajustée à 1 mm (voir Figure 64(b)), pour un total de 110 nœuds considérés dans la fonction 

objectif. L’aspect des différents maillages (implant supra-osseux à plaque et os) est présenté 

en Figure 64. 

 

Figure 64 - (a) Maillage de la plaque, (b) Maillage de l’os cortical pour le calcul d’optimisation avec 

un ajustement du maillage au niveau de l’interface plaque-os (110 nœuds), (c) Maillage de l’os 

cortical pour les calculs statiques de vérification. 

La tâche d’homogénéisation du transfert de charge est également proposée dans cet exemple. 

En effet, l’effort étant appliqué sur le pilier de l’implant, il en résulte une zone osseuse sur-

contrainte localisée sous ce pilier implantaire. Contrairement au cas simplifié présenté en 

section 4.1, où l’épaisseur de l’os était constante, l’épaisseur d’os cortical est ici variable dans 

l’espace. L’épaisseur locale d’os cortical de la zone en contact avec la plaque est représentée 

en Figure 65. Elle varie entre 0,5 mm et 2 mm. Cette plage de variation importante doit être 

prise en compte dans la fonction objectif en adaptant la consigne imposée sur les forces 

internes en chaque nœud du maillage de l’interface.  

(a) (c) 
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La force appliquée à chaque nœud est calibrée de la manière suivante : l’épaisseur moyenne 

est indexée à une force qui correspond à une répartition homogène de la charge totale sur tous 

les nœuds. À partir de cette référence, un facteur pondérateur est appliqué à chaque nœud en 

fonction de son épaisseur locale. La somme des consignes d’effort appliquées sur les 

différents nœuds doit correspondre au chargement total appliqué initialement sur le pilier. 

 

Figure 65 - Épaisseur locale de l'os cortical à l'interface os-implant. 

Deux types de chargements sont considérés, ICP et INP. Ils correspondent à une force 

appliquée dans la direction du pilier, et une force comprenant une composante tangentielle 

supplémentaire. Le chargement de type RMOL ayant une direction d’effort similaire au 

chargement ICP, il n’est pas considéré. 

Le calcul est effectué sur 50 cycles. La fonction objectif, comprenant 110 termes qui 

correspondent aux 110 nœuds, est minimisée. Le volume de la plaque et l’énergie de 

déformation du système sont laissés libres, du fait de la faible épaisseur de la plaque et du 

faible volume optimisable laissant de base une marge de manœuvre réduite. 

 

4.3.2 Résolution et convergence du problème d’optimisation 

L’évolution de la fonction objectif pour chacun de deux chargements est représentée en 

Figure 66(a) et celle du volume de la plaque en Figure 66(b). Pour le chargement ICP ou INC, 

le point de départ de la fonction objectif est différent puisqu’elle vaut initialement 93,1 pour 

/ 

Epaisseur 
locale (mm) 

2 

1,67 

1,33 -

1 -

0,67 -

0,33 -
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le cas ICP et 53,2 pour le cas INC. Cette différence est due à l’état initial de l’os soumis au 

chargement, qui dans le cas INC est plus proche de la consigne. 

 

Figure 66 - (a) Évolution de la fonction objectif, (b) Évolution du volume de chaque plaque au volume 

initial. 

Malgré cette différence initiale, les deux fonctions objectif finissent par tendre vers une valeur 

relativement proche : 3,97 pour le cas ICP et 4,45 pour le cas INC, voir Figure 66(a). Le 

problème d’optimisation converge mais la consigne n’est que partiellement respectée puisque 

la valeur nulle n’est pas atteinte. Pour chacun des cas, les volumes de convergence sont 

également différents mais restent proches, avec un volume final équivalent à 86 % du volume 

initial pour le cas ICP et 82 % pour le cas INC (Figure 66(b)). La géométrie des plaques au 

cycle 50 est représentée en Figure 67. Ces géométriques bien distinctes appuient l’importance 

de la prise en compte de la nature de chargement dans l’optimisation topologique. 
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Figure 67 - Géométrie de la plaque au cycle 50 exportée pour correspondre au volume final de 

l’optimisation dans le (a) ICP, (b) INC. 

La représentation du champ de contraintes au dernier cycle du calcul d’optimisation peut être 

corrélée aux suivis des fonctions objectif, voir Figure 68. Tout d’abord, la différence initiale 

entre les deux types de chargements peut être appréciée en Figure 68(a) pour le cas de 

chargement ICP et en Figure 68(b) pour le cas de chargement INC. Une concentration de 

contraintes est observée dans l’os au niveau de la zone se situant sous le pilier. Ces contraintes 

peuvent atteindre 20 MPa pour le cas ICP, où les efforts sont plus importants. Pour le 

chargement INC, l’os se retrouve légèrement plus chargé sur sa partie gauche, dû à la 

composante tangentielle de la force correspondante.  

(a) 
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Figure 68 - Représentation des contraintes de Von Mises à la surface de l’os cortical à l’état initial 

pour (a) le cas ICP, (b) pour le cas INC, et à l’état final (cycle 50) pour (c) le cas ICP, (d) le cas INC. 

Les résultats finaux de l’optimisation (cycle 50) sont ensuite présentés en Figure 68(c) et (d). 

Ils correspondent aux résultats du calcul d’optimisation avec le maillage associé. Ces résultats 

sont en accord avec ce que présageait l’évolution des fonctions objectif, à savoir une 

homogénéisation et une répartition partielle de la charge sur la surface de l’os cortical. Dans 

les deux cas, la concentration de contraintes plutôt localisée sous le pilier de la plaque, est 

finalement répartie sur toute la surface de l’os en contact avec la plaque. D’autre part, d’un 

point de vue plus quantificatif, les contraintes sont également diminuées pour finalement 

n’être comprises qu’entre 2 MPa et 12 MPa.  

Ces résultats valident la stratégie d’optimisation topologique développée pour ce type de cas, 

avec l’utilisation de la variable des forces internes, même avec une géométrie de plaque 

mince. Ils laissent donc présager un potentiel encore plus étendu pour d’autres géométries de 

DMI plus importantes où le volume optimisable de pièce est conséquent. Cependant, la pièce 

réelle exportée doit encore être validée. 
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4.3.3 Problématique de l’export de structures fabricables 

4.3.3.1 Export de structures par seuillage des pseudo-densités 

Les résultats issus de l’optimisation topologiques offrent des solutions avec un gradient de 

pseudo-densités, variant de 0 à 1. L’export nécessite cependant de choisir une valeur fixe de 

densité pour l’ensemble de la pièce. Pour obtenir des géométries de pièces exploitables à 

partir des résultats de l’optimisation, deux valeurs de seuillage de densité sont définies pour 

l’export. Un premier type d’export est basé sur un seuillage à une pseudo-densité fixe de 0,3 

et un second sur une pseudo-densité permettant de correspondre à un volume final de plaque 

en accord avec le volume final du calcul d’optimisation. 

La Figure 69 présente la comparaison des champs de contraintes dans l’os cortical des cas 

initiaux (Figure 69(a) et (b)) avec les pièces seuillées pour une densité de 0,3 (Figure 69 (c) et 

(d)) et pour une densité où le volume final cohérent avec l’optimisation (Figure 69 (e) et (f)).  

Tous les résultats présentant des plaques optimisées filtrées ne correspondent plus aux 

solutions de l’optimisation où tous les niveaux de pseudo-densité intermédiaires étaient 

considérés. Les résultats seuillés à partir d’une densité de 0,3 sont proches des calculs initiaux 

pour les deux types de chargement (Figure 69 (c) et (d)). Par ailleurs, les volumes finaux sont 

également similaires aux volumes initiaux des plaques. Les résultats exportés à partir d’une 

densité qui fait correspondre les volumes présentent des résultats différents du calcul 

d’optimisation (Figure 69 (e) et (f)). L’accroissement de la zone d’os chargée peut être 

observée dans les deux cas, mais les contraintes dans la zone située sous le pilier sont 

exacerbées au lieu d’être diminuées. L’homogénéisation globale du champ de contraintes 

n’est donc pas observée contrairement aux résultats du calcul d’optimisation. 
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Figure 69 - Comparaison du champ de contraintes dans l’os cortical pour (a) et (c) les cas initiaux, 

(c) et (d) les cas exportés à partir d’une densité de 0,3, (e) et (f) les cas exportés à partir d’une densité 

permettant d’obtenir un volume final de plaque équivalent au volume final du calcul d’optimisation. 

Par ailleurs, cette différence entre résultat exporté et résultat issu du problème d’optimisation 

est également perceptible au niveau des énergies de déformation totales, voir Tableau 11. 

Quelle que soit la méthode de seuillage pour l’export des pièces (densité ou volume), les 

niveaux d’énergie de déformation sont différents de ceux correspondant aux calculs 

d’optimisation. Pour l’export à partir d’une densité de 0,3, des valeurs proches des calculs 

initiaux sont bien retrouvées.  
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Énergie de déformation (J) ICP INC 

Témoin initial 1,47 1,55 

Optimisation final 3,64 4,86 

Seuil sur la densité 0,3 1,76 2,21 

Seuil sur le volume 2,23 3,80 

Tableau 11 - Comparaison des énergies de déformation totales (tout le modèle) pour les cas initiaux, 

les cas finaux issus du calcul d’optimisation et les différents cas exportés. 

Plusieurs raisons combinées peuvent expliquer cet écart entre ces résultats. Tout d’abord, la 

taille du maillage de l’os au niveau de l’interface lors du calcul d’optimisation topologique est 

nécessairement agrandie, pour que le nombre de forces internes comprises dans la fonction 

objectif ne soit pas trop importants (voir Figure 64). La facettisation de la surface peut donc 

être à l’origine d’une légère modification du transfert de charge. Cependant, cette concession 

au niveau du maillage est inévitable pour la convergence de la fonction objectif, qui doit 

considérer tous les termes indépendamment.  

Par ailleurs, du fait du seuillage de la pseudo-densité, la rigidité globale de la plaque est 

nécessairement différente après export. La plaque peut donc se déformer davantage, à 

l’origine de potentielles nouvelles zones sur-contraintes dans l’os. L’interface peut donc être 

négativement modifiée lors du seuillage. Cette problématique, bien connu du domaine, 

découle du principe de la méthode SIMP (voir section 2.1.4) qui fait appel à l’utilisation d’une 

échelle continue de pseudo-densités. En effet, la recherche d’une frontière de seuillage induit 

nécessairement une différence avec le gradient de pseudo-densités qui est réellement compris 

dans l’intervalle [0 ; 1] dans le calcul. Ce problème provient donc des valeurs de densités 

intermédiaires, dites valeurs « grises », illustrées dans la Figure 70. Cette problématique de la 

recherche d’une frontière cohérente est également maillage-dépendante, et se recoupe donc 

avec la première hypothèse avancée dans le paragraphe précédent. 
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Figure 70 - Principe d’export d’une géométrie en « vide-plein » à partir du résultat d’un calcul 

d’optimisation topologique avec un gradient continu de pseudo-densités [183]. 

La démarche d’optimisation développée est fonctionnelle et l’objectif initial du chapitre est 

atteint. Cependant, l’export et le post-traitement pour l’obtention d’une pièce fonctionnelle 

pose problème. Cette problématique, liée aux pseudo-densités, est récurrente dans le domaine 

de l’optimisation topologique de structures. Quelques pistes d’amélioration sont donc 

proposées dans la section suivante pour répondre à ce problème, mais aussi pour améliorer la 

démarche de manière générale, avec par exemple la prise en compte de contraintes liées au 

procédé de fabrication. 

 

4.3.3.2 Pistes d’amélioration : problématique des pseudo-densités et prise en 

compte de contraintes liées aux procédés de fabrication additive 

Cette problématique liée aux pseudo-densités est d’actualité, puisque la méthode SIMP est 

utilisée dans plusieurs codes industriels [184]. Plusieurs types de solutions se développent, en 

lien avec des méthodes de seuillage des niveaux de densité et la méthode d’optimisation elle-

même [185]. Pour s’affranchir à la fois des problèmes liés au maillage et la recherche de 

frontière pour l’export, des stratégies sont également développées sur la génération de 

surfaces NURBS ou sur les courbes B-spline [186], [187]. D’autres approches combinent les 

différents niveaux de pseudo-densités à des densités correspondantes de structures lattices 

[188], voir Figure 71. 

Résultat de l'optimisation : 
multiples densités 

Résultat final 
après post-traitement 
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Figure 71 - Considération de structures lattices à gradient de densité relative pour correspondre aux 

pseudo-densités du calcul d'optimisation. 

Un autre point concerne la fabricabilité des structures obtenues après optimisation d’un point 

de vue géométrique. Dans cette étude, aucune contrainte n’a été considérée à cet égard. Et, 

pour ce type de pièces minces, les géométries finales obtenues sont nécessairement de 

dimensions très faibles, et s’approchent des limites de résolution de la machine de fabrication 

additive. Ce point appuie d’autant plus le fait que la méthode d’optimisation serait plus 

adaptée à des pièces massives telle qu’une prothèse de hanche. De nombreuses études 

s’intéressent à l’implémentation de contraintes liées aux procédés de fabrication des pièces, et 

plus particulièrement à la fabrication additive. Une grande partie des travaux dans la 

littérature s’intéressent à la prise en compte de la direction de fabrication et à la minimisation 

des surfaces supportées et des surfaces en surplomb [189], [190]. 

 

4.4 Conclusions 

Ce quatrième chapitre a permis le développement d’une nouvelle démarche d’optimisation 

topologique pour des applications biomédicales et implantaires. L’objectif initial était de 

contrôler le transfert de charge entre l’os et l’implant en optimisant la géométrie de la plaque. 

Pour ce faire, la variable de la force interne appliquée sur les nœuds du maillage à l’interface 

a été utilisée. 

Un premier exemple, en guise de preuve du concept, a présenté une problématique 

d’homogénéisation de la charge appliquée sur un os, charge initialement localisée, à l’origine 

de sur-contraintes. Ces premiers résultats ont montré la possibilité de modifier les paramètres 

géométriques de la plaque pour contrôler le transfert de charge. 

Résultat optimisation topolgique : Résultat final : 
Gradient pseudo-densités Gradient structure lattice équivalent 
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Par ailleurs, l’optimisation topologique est fortement conditionnée par le chargement appliqué 

au système. Or, pour le cas d’applications dentaires, ces chargements sont multiples et 

diffèrent selon les patients et surtout selon le montage prothétique de réhabilitation. Les 

efforts appliqués sur ce type d’implants supra-osseux n’ont jamais été déterminés pour un os 

maxillaire. Une modélisation, vectorielle des muscles mandibulaires a donc été développée 

dans la deuxième partie de ce chapitre. Le modèle a permis de déterminer les forces 

appliquées sur chaque plaque pour différentes phases de mastication. Cette étude 

intermédiaire a d’autant plus appuyé le niveau de personnalisation de la géométrie des 

dispositifs déjà sur-mesure par rapport à l’anatomie du patient.  

Pour finir, la démarche d’optimisation développée est appliquée au cas d’une plaque supra-

osseuse. La résolution du calcul d’optimisation fournit des solutions permettant une meilleure 

homogénéisation et repartition du transfert de charge. Cependant, le faible volume de matière 

optimisable ne permet pas au problème d’atteindre pleinement son objectif. De plus, la phase 

d’export et de post-traitement des pièces à partir des pseudo-densités afin d’obtenir un fichier 

CAD d’une pièce fabricable ne permet pas, aujourd’hui, de fabriquer des solutions issues de 

l’optimisation. Des pistes de progression peuvent néanmoins être envisagées pour améliorer le 

seuillage et l’extraction des résultats. Pour finir, la prise en compte de contraintes lors de 

l’optimisation peuvent également être considérées, liées au procédé de fabrication additive, ou 

encore à l’aspect clinique et médicale, telle qu’une taille de porosité optimale pour favoriser 

l’ostéo-intégration. 
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Chapitre 5 - Considération des supports de 
fabrication pour le parachèvement par 
usinage et stratégie de simulation 
numérique associée 

 

 

 

 

Les étapes liées à la conception et l’optimisation du design des DMI sur-mesure ont été 

abordées dans le chapitre précédent. Si la maîtrise de la fabrication additive SLM ne cesse 

d’être améliorée (voir section 2.2.2) ; en revanche, les traitements de parachèvement de ce 

type de pièce sont un verrou technologique et différentes sous-parties des pièces nécessitent 

des traitements de surface adaptés. Dans le cas d’étude développé de l’implant supra-osseux, 

les œillets et le pilier, étant des éléments de connexion du montage prothétique global, 

nécessitent des tolérances fines et donc des opérations de reprise par usinage (section 2.3.1). 

En vue de ces opérations de parachèvement par usinage, il est possible de considérer les 

supports de fabrication non plus comme une contrainte mais comme une opportunité, en 

jouant le rôle de montage d’usinage. Les supports de fabrication sont conservés en vue de 

réaliser des reprises par usinage sur des surfaces spécifiques. Cette démarche permet un gain 

d’opérations pour la réalisation des surfaces fonctionnelles puisqu’elle permet d’éviter de 

créer des montages d’usinage spécifiques à chaque pièce sur-mesure.  

Le premier défi technique qui en découle porte sur le positionnement et l’orientation de la 

pièce fabriquée dont les surfaces reprises doivent être rendues accessibles à l’outil de coupe. 

Une méthode est ainsi présentée en section 2.3.1.1, proposant une compatibilité entre le 

plateau SLM et le centre d’usinage par des pions amovibles. Le second défi porte sur la 

géométrie et la faible rigidité des structures fabriquées, incluant pièce et supports. Ces 
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conditions sont défavorables pour l’usinage et peuvent engendrer une déflection de la paroi et 

des vibrations peuvent apparaître entre l’outil et la pièce [191]. Ce phénomène génère des 

déviations dimensionnelles et géométriques et un état de surface de mauvaise qualité [192]. Il 

est alors nécessaire de comprendre le phénomène vibratoire pour le contrôler et le limiter. 

Traditionnellement, un des moyens consiste à jouer sur les vitesses de coupe et les 

engagements d’outils dans la matière [193]–[195]. Si la pièce fabriquée n’est que peu 

modifiable de par la fonction pour laquelle elle a été conçue, les supports sont modulables et 

peuvent être utilisés pour modifier les propriétés de l’ensemble {pièce + support}, dont la 

rigidité, au même titre que les surfaces sacrificielles [196] ou les masselottes [197]. 

Cependant, aujourd’hui lors de l’étape de mise en plateau dans la chaîne numérique du 

procédé SLM, le choix des supports ne permet pas un contrôle de ses propriétés mécaniques 

équivalentes. Les structures lattices, basées sur la répétition spatiale d’un motif élémentaire, 

ont une architecture contrôlée, voir section 2.2.1.3. Leurs propriétés mécaniques équivalentes 

peuvent être choisies, faisant de ce type de structures d’excellents candidats pour jouer le rôle 

de supports de fabrication contrôlés, dont le dimensionnement peut également prendre en 

compte les sollicitations liées à l’opération de parachèvement par usinage. 

L’objet de ce chapitre est d’inclure dans la démarche globale de réalisation de DMI sur-

mesure la problématique de reprise des surfaces fabriquées par procédé d’usinage. Dans un 

premier temps, une stratégie numérique est développée afin d’anticiper le comportement 

dynamique d’une structure, composée d’une pièce et de ses supports de fabrication, soumise à 

des sollicitations d’usinage. En effet, des supports flexibles contribuent à des instabilités 

vibratoires lors de l’usinage. A contrario, des supports trop rigides complexifient le 

parachèvement des pièces. Ils doivent être en effet retirés après fabrication, nécessitant du 

temps, des opérations manuelles et générant des défauts topologiques majeurs. Il est donc 

question de compromis. Pour cela, un outil d’aide au choix des supports est développé à 

travers une stratégie de simulation numérique. Le modèle est basé sur le couplage analytique-

numérique de la modélisation des efforts de coupe. Il permet d’anticiper et de contrôler le 

comportement dynamique de la pièce pendant l’usinage via la maîtrise de la rigidité des 

supports et de l’application des efforts de coupe (qui dépend des conditions d’usinage). Dans 

un second temps, l’outil numérique est validé par des essais expérimentaux de fraisage 

périphérique. Ces essais sont réalisés sur des échantillons de géométrie simple, permettant 

aussi la mise en évidence de problématiques vibratoires lors de l’usinage. Pour finir, un cas 
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d’application est traité au travers du parachèvement du pilier émergent de l’implant supra-

osseux à plaque. 

 

5.1 Stratégie numérique de prédiction du comportement dynamique 

d’une pièce pendant l’opération d’usinage 

La simulation numérique est un outil incontournable pour améliorer la chaîne de valeurs liée à 

la fabrication additive, en particulier pour des étapes de conception ou de dimensionnement 

mécanique. On assiste aujourd’hui à un transfert des méthodes numériques classiques vers la 

fabrication additive, avec la prise en compte de certaines contraintes spécifiques à ce procédé. 

C’est par exemple le cas de simulations thermomécaniques pour prédire les forts gradients 

thermiques générés pendant la fusion laser de la poudre, à l’origine de contraintes résiduelles 

et de distorsions des pièces [77], [198]. La simulation numérique thermomécanique permet 

également la prédiction de la conduction thermique des supports de fabrication [199]. Ces 

structures de supports sont souvent étudiées et sont à l’origine du développement 

d’algorithmes de choix selon des critères liés au procédé de fabrication [200]. Cependant, la 

tenue mécanique des supports, et plus généralement leurs propriétés mécaniques équivalentes, 

ne sont que très rarement prises en compte. Pourtant, les supports de fabrication SLM peuvent 

conditionner la réussite de l’opération de parachèvement par usinage de par le contrôle de leur 

rigidité. Une stratégie de simulation numérique adaptée pour assister le choix des supports de 

fabrication et des conditions de coupe semble judicieuse et est ici développée (Figure 72). 
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Figure 72 – Outil numérique de prédiction du comportement dynamique de pièces issues de la 

fabrication additive SLM. 

La stratégie de simulation permet de jouer sur plusieurs leviers pour améliorer la stabilité en 

usinage de pièces sur leurs supports, et ce pour des temps de calcul optimisés. La 

modélisation des efforts d’usinage permet d’optimiser les conditions d’usinage pour limiter 

les efforts dans certaines directions et in fine la stabilité de l’opération d’usinage. Les 

propriétés mécaniques des supports sont modulables à travers le contrôle de la géométrie des 

structures lattices (section 2.2.1.3). L’orientation de la pièce sur le plateau de fabrication, dont 

le choix a été justifié en section 2.2.1, est également un paramètre important. Cette orientation 

va directement conditionner la hauteur et la quantité de supports de fabrication nécessaires 

pour soutenir la pièce. Ce choix est réalisé en rendant accessible les surfaces à usiner à l’outil 

de coupe et sera fixe pour la suite de l’étude. La suite de l’étude portera donc sur la 

modélisation et l’application des efforts de coupe, ainsi que la prise en compte des supports de 

fabrication. 

 

Paramètres 
géométriques lattlce 

Orientation de 
la pièce 
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5.1.1 Modélisation analytique des efforts de coupe 

5.1.1.1 Géométrie du problème 

Plusieurs modélisations analytiques permettent de décrire les phénomènes qui interviennent 

pendant l’action de la coupe [201]–[203]. Les modèles font appel à des grandeurs appelées 

coefficients spécifiques de coupe. Ces coefficients sont des composantes d’effort élémentaire 

qui, intégrés à l’ensemble de la géométrie de l’outil, correspondent aux pressions exercées sur 

la pièce. 

La suite de l’étude se base sur une approche analytique thermomécanique de la coupe oblique 

développée par A. Moufki et al. [204], puis adaptée au cas particulier de l’opération de 

fraisage périphérique [205]. Cette modélisation permet de déterminer la répartition des efforts 

de coupe le long de l’arête de l’outil pour des fraises hélicoïdales. 

 

Figure 73 – Géométrie du problème de fraisage périphérique. 

L’opération de fraisage est ici analysée dans le repère global (X, Y, Z), schématisée en Figure 

73, où l’outil de coupe est représenté par un cylindre de rayon R, d’angle d’hélice αh et dont le 

nombre d’arêtes est compris entre i et Nt. Seule une partie de la fraise étant en contact avec la 

matière, la hauteur engagée de l’outil est notée ap. L’épaisseur du copeau non déformé est 

noté t1. Au cours de l’usinage, l’arête de coupe tourne autour de l’axe central de l’outil avec 

une vitesse de rotation ω. L’angle de positionnement en rotation de la portion d’arête en train 

d’usiner est noté ϕ et correspond à l’équation paramétrique de l’hélice. Cet angle dépend de 

l’angle de rotation θ dans le plan (XY) et de la position axiale Z. L’angle de positionnement ϕ 

pour une arête donnée i au temps t, est alors donné par l’équation : 

y ~~xr.;-- / 
X aef 

X 
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 𝜑𝑖(𝑧) =  𝜔𝑡 −
𝑧

𝑅
 tan(𝛼ℎ) + (𝑖 − 1)

2𝜋

𝑁𝑡
 (14) 

En fonction de l’engagement radial ae et du sens d’usinage en avalant ou en opposition, les 

angles d’entrée φin et de sortie φout de l’élément d’arête i dans la matière sont donnés par : 

 {
𝜑𝑖𝑛 = 0

𝜑𝑜𝑢𝑡 =  𝑐𝑜𝑠−1(
1− 𝑎𝑒

𝑅
)
 et  {𝜑𝑖𝑛 =  

𝜋

2
+ 𝑠𝑖𝑛−1(

1− 𝑎𝑒

𝑅
)

𝜑𝑜𝑢𝑡 =  𝜋
 (15) et (16) 

 

5.1.1.2  Calcul des efforts de coupe 

L’arête de coupe est ensuite décomposée en arêtes de coupe élémentaires de hauteur 

infinitésimale dz, supposée rectiligne et travaillant en coupe oblique, voir Figure 74(a). Le 

modèle thermomécanique de la coupe oblique est appliqué [204]. Cette approche modélise le 

cisaillement du matériau dans la zone primaire de cisaillement ainsi que l’écoulement du 

copeau dans la zone secondaire (Figure 74(b)). Le cisaillement du matériau est décrit par une 

loi de comportement thermomécanique de type Johnson-Cook. La loi de comportement 

permet de considérer la sensibilité à la déformation, l’écrouissage et l’adoucissement 

thermique du matériau usiné. L’écoulement du copeau est décrit par une loi de friction à 

l’interface outil-copeau.  

Ce modèle analytique permet de calculer les pressions spécifiques exercées par l’outil par 

unité de quantité de matière. Ces composantes d’efforts élémentaires, les coefficients 

spécifiques de coupe, sont donc valables pour une vitesse de coupe, une géométrie d’outil et 

des frottements donnés. Pour une arête élémentaire d’une des dents de l’outil, les coefficients 

spécifiques de coupe Kt, Kr et Ka correspondent respectivement aux directions tangentielle, 

radiale et axiale, dans le repère local du modèle analytique. Les efforts de coupe exercés sur 

chaque entité d’arête sont supposés proportionnels à l’épaisseur de copeau non déformé t1, 

permettant de calculer les efforts élémentaires tangentiel dFt, radial dFr et axial dFa exercés 

sur chaque élément de hauteur dz selon l’équation : 

 {

𝑑𝐹𝑡 =  (𝐾
𝑡
𝑡1)𝑑𝑧

𝑑𝐹𝑟 = (𝐾𝑟𝑡1)𝑑𝑧
𝑑𝐹𝑎 = (𝐾𝑎𝑡1)𝑑𝑧

 (17) 
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Enfin, par intégration de l’ensemble des composantes d’efforts élémentaires le long d’une 

arête Nt en contact avec la matière, selon la direction Z, les efforts totaux appliqués par l’outil 

sur la pièce sont déterminés dans le repère global (X, Y Z).  

 

 

Figure 74 - (a) Discrétisation de l'arête de coupe en arrêtes élémentaires de hauteur dz, (b) Modèle 

thermomécanique de coupe oblique [204]. 

Afin de valider le modèle, une première campagne expérimentale est menée. La loi de 

comportement de Johnson-Cook utilisé dans le modèle analytique a été préalablement calibrée 

sur un alliage de TA6V conventionnel et utilisée dans les travaux de A. Moufki et al. [206]. Il 

convient de vérifier que le modèle est transposable à un alliage de TA6V obtenu par 

fabrication additive SLM. Pour cela, des essais de fraisage périphérique son réalisés dans un 

bloc rigide de TA6V SLM. Les efforts sont relevés par une platine dynamométrique, selon le 

protocole présenté dans la section 2.3.1.4. Ces efforts expérimentaux sont confrontés aux 

efforts obtenus par le modèle analytique pour plusieurs paramètres d’usinage. 
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Figure 75 - Comparaison expérimental-analytique des signaux d'efforts de coupe pour l'alliage de 

TA6V, à l'échelle d'un tour de fraise. 

La Figure 75 propose une superposition des signaux d’effort dans les trois directions de 

l’espace pour les conditions de fraisage suivantes : une vitesse de coupe de 50 m/min, une 

avance par dent de 0,014 mm, un engagement axial de 1 mm et un engagement radial de 0,2 

mm. Un tour de l’outil est observé avec le passage des quatre dents de l’outils. L’effort Fx 

analytique, dans la direction normale à la surface usinée, décrit efficacement le passage des 

dents, tant sur la forme du signal qu’au niveau de la valeur des efforts mis en jeu. L’effort 

tangentiel Fy du modèle est lui aussi fidèle à l’expérimental, excepté la période entre le 

passage de chaque dent. L’effort Fz expérimental est légèrement plus important que celui 

obtenu avec le modèle. Globalement, les efforts analytiques et expérimentaux correspondent 

et permettent de valider le modèle analytique notamment en terme de niveau d’effort (Fx étant 

prédominant pour la suite de l’étude), pour un alliage de TA6V obtenu par le procédé SLM. 
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5.1.2 Couplage analytique-numérique : application des efforts sur un maillage 

par Élément Finis 

5.1.2.1 Subroutine d’application des efforts 

L’application du modèle analytique de coupe oblique permet d’obtenir les efforts globaux 

appliqués à une pièce infiniment rigide. L’objectif de l’étude est de prédire le comportement 

dynamique d’une structure potentiellement flexible. Ainsi, un couplage analytique-numérique 

est réalisé afin d’appliquer les efforts de coupe sur un modèle numérique par Éléments Finis. 

Ce couplage est effectué au travers d’une subroutine Abaqus (DLOAD) qui permet 

l’application numérique d’une pression sur la paroi usinée. Cette pression est définie par les 

efforts de coupe préalablement obtenus grâce au modèle analytique. Le fraisage étant réalisé 

sur une faible épaisseur ae (0,1-0,2 mm) en comparaison du rayon d’outil (3 mm) et du 

volume de la pièce (plusieurs cm3), il est fait l’hypothèse que l’enlèvement de matière a une 

incidence négligeable sur le comportement dynamique de la paroi usinée. Le modèle 

numérique ne prend ainsi pas en compte la modification du volume de la pièce sous l’action 

de coupe. 

 

Figure 76 – (a) Schématisation du couplage dans le plan (XY), (b) Représentation 3D du couplage et 

l’activation des éléments concernés par une arête engagée à un instant t. 

La première étape consiste à discrétiser la rotation de l’outil en incréments d’angle notés dθ, 

qui correspondent à la projection de l’angle de positionnement φ dans le plan XY, voir Figure 

76(a). Le nombre d’incréments par tour de fraise fixé doit être suffisamment important pour 
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décrire la coupe du matériau et le passage des dents lors de la formation d’un copeau. 

L’incrément d’angle dθ permet de définir l’incrément de temps dt par rapport à la vitesse de 

rotation de l’outil ω : 

 𝑑𝑡 =  
𝑑𝜃

𝜔
 (18) 

 

Il permet aussi de définir l’incrément dL de longueur qui correspond à la taille de maille 

maximale du maillage sur lequel sera appliquée la pression, Figure 76(a). 

L’algorithme de couplage effectue un balayage selon dθ. Pour chaque incrément d’angle, un 

test d’engagement de l’outil dans la matière est tout d’abord effectué à partir des angles 

d’entrée θin et de sortie θout, définis par la géométrie du problème et la géométrie de l’outil, 

voir équations (15) et (16). θin et θout correspondent à φin et φout dans le plan XY. Ce test 

d’engagement permet de déterminer la/les arête(s) de coupe engagée(s) dans la matière. En 

fonction de l’engagement axial ap, les hauteurs minimum Zmin et maximum Zmax  de l’arête 

engagée peuvent être obtenues en chaque instant t, Figure 76(b). Si l’arête de coupe n’est pas 

engagée, le test d’engagement est déclaré nul. Ainsi, en fonction de la position de l’arête de 

coupe lors de la formation du copeau, un certain nombre d’éléments du maillage sont activés 

en lien avec la cinématique de la coupe. En fonction des conditions opératoires, il peut même 

apparaitre la prise en compte de l’engagement de plusieurs arêtes. 

 

Figure 77 - Application d’une subroutine DLOAD (Abaqus) sur un maillage éléments finis : Champ de 

déformation locale induite par le passage d'une dent de l'outil. 

Les efforts de coupe Fx, Fy, Fz en chaque instant t sont transcrits du modèle analytique sous 

la forme d’une pression normale et tangentielle dans le repère (X, Y, Z). Cette pression est 

variable en fonction du temps et du nombre d’éléments du maillage activés au temps t. La 

surface d’application et les efforts appliqués varient ainsi continuellement. Il est à noter que 
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pour un temps t, la répartition de la pression sur les éléments de surface correspondants à une 

arête engagée est homogène et ne prend pas en considération la variation de l’épaisseur de 

copeau lié à l’angle d’hélice et sa position en z. La Figure 77 présente le champ de 

déformation local induit par la pression appliquée sur le maillage Éléments Finis lors du 

passage d’une des quatre dents de l’outil. L’outil de diamètre 3 mm usine avec un engagement 

radial de 0,4 mm et un engagement axial de 0,5 mm. La taille de maille est de 0,1 mm et 

l’incrément de temps de 4,5 x 10-5 s. L’angle d’hélice de l’outil (30° dans ce cas) est bien 

retrouvé sur la surface. L’algorithme de couplage est résumé dans le schéma en Figure 78. 

 

Figure 78 - Schéma récapitulatif de l'algorithme de couplage analytique-numérique : calcul et 

application des efforts de coupe. 

 

5.1.2.2  Prise en compte de l’oscillation de la pièce et de l’interaction outil-

matière pendant la procédure de couplage 

Numériquement, l’outil est considéré parfaitement rigide. Au contraire, la pièce usinée 

potentiellement flexible se déforme sous l’action des sollicitations mises en jeu pendant 

l’usinage. La subroutine DLOAD utilisée permet d’accéder au déplacement instantané de la 

pièce à chaque itération du calcul. La modification spatiale de sa position influe sur 

l’épaisseur de copeau non déformée de l’arête en contact (t1 dans les équation (17)), et donc 

sur les efforts. À travers l’algorithme développé, l’engagement axial peut être actualisé en 
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temps réel, permettant un ajustement du calcul des efforts de coupe, Figure 79. La subroutine 

prend en compte à chaque itération cette modification lors de l’intégration des coefficients 

spécifiques de coupe pour le calcul des efforts de coupe. Cet ajustement en temps réel permet 

la prise en compte de l’interaction outil-matière en considérant l’oscillation de la pièce 

sollicitée.  

 

Figure 79 - Schéma de la considération de l'interaction outil-matière par la prise en compte de la 

variation de l'engagement axial. 

Cette méthode d’application des efforts ne nécessite pas de recalculer les coefficients 

spécifiques de coupe à chaque itération du calcul numérique. Tous les effets locaux de la 

coupe sont compris dans ces coefficients issus du modèle analytique appliqué. Ils ne sont 

valables que pour un matériau, une géométrie d’outil et une vitesse de coupe donnés. Tous les 

autres paramètres de coupe tels que les engagements peuvent donc être modulés pour 

améliorer le comportement dynamique du système usiné.  

 

5.1.3 Considération des supports : homogénéisation des structures lattices de 

support 

Les structures lattices, basées sur la répétition spatiale d’un motif élémentaire (voir section 

2.2.1.3), peuvent permettre le contrôle de la rigidité et la densité équivalente de la structure. 

C’est la principale raison qui justifie le choix de l’utilisation de ces structures comme supports 

de fabrication dans cette étude. Ces données sont essentielles à la caractérisation des 

phénomènes dynamiques en usinage. En effet, par le contrôle du rayon des poutres et de la 
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taille de maille, donc de la densité relative de la structure, il est possible d’en contrôler son 

module de Young équivalent [117]. La structure Octet-truss et la structure Diagonale, 

présentées en section 2.2.1.3, bien connues de la littérature, ont été retenues dans cette étude 

[207]. Deux diamètres de poutre (0,300 mm et 0,375 mm) sont pris en compte pour chacun 

des deux motifs de base, avec une cellule unitaire de 1,5 x 1,5 x 1,5 mm3. 

Cependant, d’un point de vue numérique, ce type de structure nécessite d’importants moyens 

de calculs. En effet, le nombre très important de poutres de faibles dimensions (diamètre de 

0,300 - 0,375 mm) entraîne nécessairement un maillage très conséquent. Le million 

d’éléments est ainsi atteint pour seulement une trentaine de répétitions de la cellule unitaire, à 

l’origine d’un temps de calcul considérable. C’est dans cette optique de gain de temps et 

d’optimisation de la simulation qu’une démarche d’homogénéisation des structures lattices est 

envisagée. 

Pour ce faire, une procédure simple d’homogénéisation numérique par Éléments Finis est 

appliquée. Cette méthode proposée par G. Steven [208] a été adaptée aux structures lattices 

[209]. On cherche dans le domaine élastique à obtenir la matrice de rigidité Cijkl, matrice de 

quatrième ordre reliant le tenseur de contrainte macroscopique εkl au tenseur de contrainte 

macroscopique σij dans la loi de Hooke (σij = Cijkl εkl). En raison de la symétrie orthogonale, 

intrinsèque au groupe des structures cubiques, la matrice de rigidité C peut être réduite de 81 à 

9 constantes. Six conditions aux limites différentes sont nécessaires pour l'identification des 

constantes. Pour chaque condition, une composante du tenseur de déformation est égale à 1, 

tandis que les cinq autres sont nulles. Pour chaque condition de déformation, il en résulte un 

tenseur de contrainte qui est obtenu à partir des forces de réaction sur les faces appropriées. 

Ce tenseur de contraintes fournit directement la quantification d'une ligne de la matrice de 

Cijkl. À partir des données du tenseur de contraintes, les constantes de l’ingénieur sont 

déduites. Pour chaque type de structure (Diagonale et Octet-truss), deux densités relatives 

sont considérées (correspondantes aux deux diamètres), pour un total de quatre matériaux 

homogénéisés différents dont les propriétés orthotropes sont résumées dans le Tableau 12. 
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Structure 

Diamètre 

poutre 

(μm) 

Densité 

relative 

E1/E2/E3 

(MPa) 

G12/G23/G13 

 (MPa) 
ν12/ν13/ν23 

Diagonale 

1 
300 0,173 1150 7087 0,294 

Diagonale 

2 
375 0,257 3096 12876 0,274 

Octet-

truss 1 
300 0,370 12243 7087 0,294 

Octet-

truss 2 
375 0,520 24546 12876 0,274 

Tableau 12 - Propriétés élastiques des structures lattices homogénéisées. 

Cette procédure d’homogénéisation est appliquée à des structures lattices à géométrie parfaite. 

Il est évident que les structures fabriquées présenteront des différences dues à certains défauts 

topologiques de fabrication. Ces propriétés mécaniques équivalentes calculées nécessiteront 

donc d’être corrigées par une procédure de calibration sur la base de données expérimentales. 

La démarche de recalage numérique sera explicitée en section 5.2.2.2.  

 

5.2 Validation expérimentale : essais de fraisage périphérique 

La stratégie numérique développée est validée par des essais expérimentaux de fraisage 

périphérique sur des géométries simplifiées d’échantillons. Les résultats expérimentaux sont 

comparés aux résultats numériques. Parallèlement, cette étude permet de mettre en évidence 

l’importance de la rigidité contrôlée des supports de fabrication sur la stabilité en usinage, et 

donc sur la qualité de surface finale des pièces parachevées. 

 

5.2.1 Définition géométrique et fabrication additive SLM des échantillons 

Différents régimes de stabilité en usinage sont ici recherchés expérimentalement dans la 

première partie de cette étude. Thévenot et al. [154] et Seguy et al. [155] ont ainsi proposé 

une situation simple de fraisage périphérique d’une paroi mince. Dans ces études, les 
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instabilités vibratoires en usinage sont directement liées à la faible épaisseur des plaques 

minces. Dans notre travail, la faible rigidité en flexion des échantillons provient de la 

géométrie évidée des supports de fabrication additive. Plusieurs types de structures de support 

sont pris en compte avec différents niveaux de rigidité. 

 

Figure 80 - Définition des échantillons pour le parachèvement en usinage, composés de deux sous-

parties : la plaque destinée à l’usinage et les structures lattices de support. 

Des échantillons présentant deux sous-parties ont été définis. Ils sont composés d’une plaque 

supérieure qui constitue la pièce à usiner. La géométrie fixe de la plaque est caractérisée par 

une épaisseur de 3 mm (l1), une hauteur de 9 mm (l2) et une largeur de 9 mm (l4). Cette plaque 

est fabriquée sur une seconde sous-partie qui correspond aux supports de fabrication, d’une 

hauteur de 4,5 mm (l3). Ces deux éléments solidaires sont fabriqués sur un troisième bloc (non 

représenté) qui permet le bridage de l’échantillon dans le centre d’usinage. Le maintien des 

échantillons par ce plot permet donc d’assurer une liaison encastrement à la base de 

l’ensemble plaque-supports. La configuration géométrique de l’échantillon est présentée en 

Figure 80. La géométrie de la plaque étant fixe, la rigidité de l’échantillon est donc contrôlée 

par la géométrie et l’architecture des supports. Les structures Diagonale et Octet-truss 

définies en section 5.1.3 sont considérées. Avec une taille de cellule unitaire de 1,5 x 1,5 x 1,5 

mm3, elles sont répétées dans les trois directions de l’espace (6 x 2 x 3), et permettent de 

définir des échantillons de dimensions globales fixes. Pour chaque structure, quatre 

échantillons sont réalisés en alliage de TA6V avec les paramètres de fabrication définis en 

section 2.2.2. 
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5.2.2 Définition de la rigidité des supports et recalage numérique : première 

fréquence propre des échantillons 

Encastrés à leur base, la déformation naturelle principale des échantillons correspond à la 

flexion simple autour de l’axe y. Puisque tous les échantillons ont les mêmes dimensions 

géométriques globales, ils ont tous le même premier mode de vibration qui correspond à la 

flexion autour de l’axe y. Ce mode de vibration est proportionnel à la rigidité de la structure. 

Par conséquent, il est possible d’évaluer la rigidité de chaque échantillon par sa première 

fréquence propre. De plus, pour anticiper la compréhension des phénomènes dynamiques 

vibratoires lors de l’usinage, il est important de connaître les modes vibratoires des différents 

échantillons. 

Le modèle numérique permet d’estimer dans un premier temps la rigidité des échantillons 

homogénéisées, dont la procédure d’homogénéisation (détaillée en 5.1.3) permet un gain de 

temps de calcul considérable avec l’utilisation de structures lattices. La rigidité réelle des 

plaques fabriquées est ensuite caractérisée par des essais de vibration libre qui permettent 

d’obtenir la première fréquence propre de chaque échantillon. Ces données seront ensuite 

utilisées pour calibrer les matériaux homogénéisés du modèle numérique. 

 

5.2.2.1 Détermination des premières fréquences propres : essais de vibration libre  

Un marteau d’impact ainsi qu’un vibromètre laser nous permettent de mesurer 

expérimentalement les fréquences propres de chaque échantillon. Pour cela, le déplacement 

normal à la plaque de l’extrémité libre est mesuré. Une transformée de Fourier (FFT) est 

appliquée pour obtenir le signal en fréquence, en ainsi déterminer le pic correspondant la 

première fréquence modale. Le graphe en Figure 81 correspond à l’essai d’impact réalisé sur 

un échantillon Diagonale 2. Cette étape où la première fréquence propre est évaluée permet 

également de confirmer la répétabilité de fabrication des différents échantillons obtenus par le 

procédé SLM puisque quatre échantillons sont testés par types de structure.  
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Figure 81 - Transformée de Fourier FFT signal temporel essai de vibration libre : détermination de la 

première fréquence propre d’un échantillon Diagonale 2. 

Les premières fréquences propres des différentes structures mesurées expérimentalement sont 

présentées dans le Tableau 13. La première fréquence propre la plus basse est de 743 Hz pour 

la structure lattice Diagonale 1 (diamètre poutres 0,3 mm) et la plus haute de 4601 Hz pour la 

structure Octet-truss 2 (diamètre 0,375 mm). La répétabilité de fabrication du procédé est 

également confirmée par la faible dispersion des résultats. Cette dispersion est légèrement 

plus importante pour les structures avec des poutres de 0,3 mm que pour celles avec des 

poutres de 0,375 mm. En effet à ce niveau de précision de fabrication, plus les diamètres de 

poutres sont fins et plus les irrégularités géométriques impactent le comportement mécanique 

de la structure [210]. Cet aspect est plus spécifiquement développé par la suite avec des 

analyses par tomographie des structures fabriquées (Figure 84). 

Structure f1 (Hz) Déviation (%) 

Diagonale 1 (0,3 mm) 743 8,21 

Diagonale 2 (0,375 mm) 1459 4,59 

Octet-truss 1 (0,3 mm) 2780 5,52 

Octet-truss 2 (0,375 mm) 4601 2,04 

Tableau 13 - Détermination expérimentale de la première fréquence propre de chaque structure. 
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5.2.2.2  Recalage numérique des propriétés mécaniques équivalentes 

homogénéisées 

La détermination des fréquences propres réelles des échantillons nous permet également 

d’ajuster les propriétés matériaux homogénéisées à partir de structures « parfaites » (section 

5.1.3). La procédure d’homogénéisation est tout d’abord vérifiée d’un point de vue numérique 

sur les modèles correspondants aux échantillons (Figure 82). Ainsi, les structures à champ 

complet sont comparées aux structures avec des supports homogénéisés. La comparaison 

entre les modèles à champ complet et homogénéisés est effectuée avec des sollicitations 

simples en calcul statique (compression et flexion), mais aussi en calcul fréquentiel pour 

déterminer les modes propres de chaque structure. Quelle que soit la sollicitation, les 

différences entre modèle complet et modèle homogénéisé ne dépassent pas 5 %, permettant de 

valider la procédure d’homogénéisation d’un point de vue numérique. 

 

Figure 82 – (a) Aspect du maillage pour une structure à champ complet (Diagonale 1), (b) 

Vérification de la procédure d'homogénéisation numérique : comparaison des modèles complets et 

homogénéisés des échantillons. 

Puis, une comparaison avec les données expérimentales est effectuée au niveau de la 

fréquence propre des échantillons. Les résultats comparés sont représentés en Figure 83. Il 

apparaît que les structures fabriquées ont une fréquence propre beaucoup plus faible que les 

structures étudiées numériquement. La différence de la première fréquence propre varie entre 

32 % pour la structure la plus rigide (Octet-truss 2) jusqu’à 55 % pour la structure la plus 

flexible (Diagonale 1). La rigidité des supports fabriqués est nettement inférieure à celle des 

supports « parfaits ». 
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Figure 83 - Comparaison entre expérimental et numérique de la première fréquence propre de chaque 

structure. 

Les différences entre les géométries réelles et les géométries fabriquées sont considérables. 

Elles peuvent être en partie expliquées par des observations en tomographie par rayon X. La 

Figure 84 présente un des échantillons du type Diagonale 1. Le taux de porosité très faible de 

0,003 % ne permet pas d’expliquer une baisse de rigidité si importante. Une attention toute 

particulière est donc faite sur les sections réelles des poutres. Les diamètres réels des poutres 

fabriquées sont nettement inférieurs aux diamètres parfaits. Pour cet échantillon, le diamètre 

moyen des poutres est de 287 μm (au lieu de 300 μm), avec des diamètres minimums pouvant 

aller jusqu’à 207 μm. Les différences géométriques entre les versions digitales et réelles des 

structures lattices dépendent de beaucoup de facteurs, la plupart étant des paramètres du 

procédé de fabrication. La prédiction du comportement mécanique des structures fabriquées 

n’est pas triviale et dépend notamment de la longueur, du rayon et de l’inclinaison des 

poutres, de la stratégie de lasage utilisée et du matériau [211]–[214]. 
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Figure 84 - Analyse en tomographie d’un échantillon de type Diagonale 1 : (a) Reconstruction 3D de 

quatre cellules unitaires, (b) Vue en coupe d’une poutre de la structure. 

Pour corriger le modèle, les résultats expérimentaux des fréquences propres réelles des 

plaques sont utilisés. Pour chaque type de structure (Diagonale ou Octet-truss), l’évolution 

des propriétés élastiques du matériau (E1, G12 et ν12) est tout d’abord représentée en fonction 

de la première fréquence propre pour plusieurs densités de structure. La Figure 85 présente 

l’exemple de l’évolution de E1 en fonction de f1 pour la structure Octet-truss. Les points de la 

courbe sont obtenus numériquement à partir de plusieurs densités relatives pour chaque type 

de lattices (cinq au total). Une loi puissance est empiriquement déterminée à partir de ces 

résultats (Figure 85) : 

 𝐸1 = 1,6 ×  10−4 𝑓1
2,14 (19) 

Puis, par méthode inverse, les propriétés élastiques des matériaux recalés sont déduites à 

partir des fréquences propres réelles mesurées des échantillons. Les propriétés des matériaux 

homogénéisés corrigés sont présentées dans le Tableau 14. 
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Figure 85 - Évolution de E1 en fonction de la première fréquence propre f1 pour les plaques avec des 

supports de type Octet-truss (cinq densités relatives). 

 

Structure 

Diamètre 

poutre 

(μm) 

Densité 

relative 

E1/E2/E3 

(MPa) 

G12/G23/G31 

(MPa) 

ν12/ν13 

/ν23 

E1/E2/E3 

recalés 

(MPa) 

G12/G23/G31 

recalés 

(MPa) 

ν12/ν13 

/ν23 

recalés 

Diagonale 

1 
300 0,173 1150 7087 0,294 162 2573 0,320 

Diagonale 

2 
375 0,257 3096 12876 0,274 697 5774 0,306 

Octet-

truss 1 
300 0,370 12243 7087 0,294 4706 2377 0,317 

Octet-

truss 2 
375 0,520 24546 12876 0,274 13836 6004 0,297 

Tableau 14 - Propriétés des matériaux homogénéisés recalés comparées aux propriétés 

homogénéisées initiales. 
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5.2.3 Essais expérimentaux de fraisage périphérique : influence de la rigidité 

des supports sur la qualité des surfaces usinées 

Après caractérisation de la rigidité des échantillons grâce aux essais de vibration libre, les 

essais de fraisage sont réalisés. Ces essais expérimentaux nous permettent dans un premier 

temps d’apprécier l’influence de la rigidité des supports sur la stabilité de l’opération 

d’usinage et sur la qualité de surface finale des pièces reprises. 

Les essais de fraisage périphérique sont réalisés dans des conditions de finition adaptées à 

l’usinage du TA6V, voir section 2.3.1.2. L’essai de fraisage est réalisé avec un engagement 

axial et radial respectivement de 1 et 0,2 mm, sur toute la longueur de la plaque, voir Figure 

86(b). Le montage expérimental présenté en section 2.3.1.4 permet d’acquérir à la fois le 

déplacement à l’extrémité supérieure de la plaque et les efforts de coupe transmis par l’outil à 

la pièce. Le dispositif d’acquisition des différents signaux est rappelé en Figure 86(a). Les 

surfaces résultantes de l’opération d’usinage sont caractérisées en microscopie confocale. 

 

Figure 86 - (a) Montage expérimental de fraisage périphérique des échantillons, (b) Aspect d'un 

échantillon après l’opération d’usinage. 

  

(a) (b) 
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L’évolution temporelle des signaux d’efforts et de déplacement (dans la direction normale à 

plaque), mais aussi les données issues de la microscopie confocale, sont observées à deux 

échelles :  

- Échelle globale (plusieurs mm) : sur toute la plaque, pour comprendre le comportement 

dynamique de la structure qui dépend de la position de la sollicitation ; 

- Échelle locale (dizaines de µm) : pour comprendre de manière plus spécifique la sollicitation 

et son effet sur la plaque, et pour observer l’impact individuel de chaque dent de la fraise. 

Deux structures de rigidités éloignées sont comparées afin d’identifier deux régimes d’usinage 

différents plus ou moins stables. On s’intéresse à la structure Octet-truss 2 (f1 = 4601 Hz) et la 

structure Diagonale 2 (f1 = 1459 Hz), qui présentent des rigidités assez éloignées pour 

permettre la comparaison. L’intérêt est tout d’abord porté au déplacement de l’extrémité libre 

de la plaque à l’échelle globale pendant toute la durée de l’opération d’usinage. Quelle que 

soit la rigidité de l’échantillon, le signal a le même aspect : une zone centrale stable qui 

compose la majorité du signal et des effets de bords où l’amplitude varie par rapport à la zone 

stable (Figure 87). En comparant les plaques entre elles, il est observé que plus la plaque est 

flexible, plus l’amplitude du signal augmente, tout comme celle des effets de bords. 

Pour la structure Octet-truss 2, de même que pour les signaux du déplacement, la majeure 

partie des signaux d’efforts semble stable, comme le montre la Figure 87. Des effets de bords 

apparaissent en entrée et sortie d’usinage, marqués par des efforts plus faibles, en accord avec 

les déplacements correspondants. Ces effets de bord sont beaucoup plus prononcés pour la 

structure moins rigide. Cependant pour la structure Diagonale 2, des irrégularités et 

instabilités sont notables tout au long de la plaque, autres que les effets de bords. La plaque 

vibre pendant l’opération de fraisage et son instabilité se retrouve sur les signaux d’efforts. 
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Figure 87 - Signaux du déplacement, des efforts et état de surface à l'échelle globale pour les 

échantillons (a) Octet-truss 2 et (b) Diagonale 2. 

À l’échelle locale, le déplacement est évalué au milieu de la passe d’usinage au centre de la 

plaque sur une durée correspondante à trois tours d’outils (Figure 88). L’impact de chaque 

dent est clairement observé, avec une période de 1 ms qui correspond à la vitesse de rotation 

de l’outil (15 000 tour/min). Les signaux du déplacement ont également le même motif et le 

même aspect selon les plaques mais avec des amplitudes différentes. Plus la plaque est 

flexible et plus l’amplitude du déplacement est grande. Par ailleurs, le déplacement imposé 

par chaque dent n’est pas équivalent et est décroissant sur les quatre dents qui se succèdent, 

typique d’un run-out (défaut de concentricité de l’outil). 

En termes d’efforts de coupe, l’impact de chaque dent de l’outil est distingué pour 

l’échantillon Octet-truss 2. Tout comme le signal en déplacement, une asymétrie est observée 

entre les différentes dents avec un effort qui décroit successivement sur les quatre dents. 

Cependant sur l’échantillon Diagonale 2, on ne parvient plus à discerner l’impact des dents 

sur la plaque mais seulement un signal bruité, voir Figure 88.  
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Figure 88 - Signaux du déplacement, des efforts et état de surface à l’échelle locale pour les 

échantillons (a) Octet-truss 2 (b) Diagonale 2. 

Les états de surface finaux observés en microscopie confocale à l’échelle globale sont 

présentés en Figure 87. Ces états de surface apparaissent complètement différents pour les 

deux échantillons. Pour la structure Octet-truss 2 plus rigide, les variations de hauteurs sur 

toute la surface sont plus faibles. La principale différence est due aux effets de bord, 

particulièrement à la sortie de l’outil. Malgré ces effets de bord, l’état de surface global de cet 
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l’échantillon Diagonale 2, les raies d’usinage sont moins visibles et l’état de surface est 

beaucoup plus dégradé. 

Une corrélation, certes attendue, peut être établie entre la rigidité de la plaque et son 

déplacement en flexion. Plus la structure est flexible et plus son déplacement est important. 

Contrairement au déplacement, l’amplitude des signaux d’efforts de coupe décroit avec la 

perte de rigidité des échantillons. Cette décroissance permet de mettre en évidence une coupe 

de la matière de moins en moins effective. Plus la structure est flexible et plus sa flèche en 

flexion est élevée. Par conséquent moins de matière est enlevée par l’outil. L’usinage est donc 

irrégulier, à l’origine de surfaces de mauvaise qualité. Des vibrations ont empêché la prise de 

mesure pour la structure la plus flexible (Diagonale 1). La faible rigidité de l’échantillon, 

ainsi que la proximité de sa fréquence propre (743 Hz) avec la fréquence d’excitation (1000 

Hz) peuvent expliquer ces instabilités.  

Ces résultats sont appuyés par les profils surfaciques présentés en Figure 89, qui comparent le 

décalage de hauteurs entre la surface brute et la surface parachevée pour les deux échantillons. 

Après deux passes de 200 µm, le décalage par rapport à la surface initiale devrait être 

théoriquement de 400 µm. Pour la structure Octet-truss 2, cette profondeur de passe réelle 

avoisine les 300 µm. Pour la structure Diagonale 2, ce décalage ne dépasse pas les 100 µm. 

La déflection des parois plus flexibles a donc considérablement altérée profondeur de coupe 

au niveau des attendus. 

 

Figure 89 – Topographie de la surface à la frontière entre la zone usinée (surface inférieure) et le 

reste de la surface brute (surface supérieure) pour (a) la structure Octet-truss 2, (b) la structure 

Diagonale 2. 
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Les structures de supports en fabrication additive, si elles sont utilisées comme montage 

d’usinage, ont donc un rôle primordial sur la qualité de finition des pièces en fraisage 

périphérique. Leur rigidité permet à la fois d’avoir un rôle sur la rugosité et l’état de surface 

finale des pièces, mais aussi sur les dimensions globales attendues. Cette étude expérimentale 

appuie l’intérêt d’un outil numérique de prédiction de la stabilité de l’usinage prenant en 

compte les supports de fabrication. 

 

5.2.4 Comparaison numérique-expérimentale des efforts de coupe 

Afin de valider l’outil numérique, les résultats expérimentaux de fraisage périphérique sont 

comparés aux simulations numériques basées sur les mêmes géométries d’échantillons. Les 

simulations numériques correspondent au modèle présenté en Figure 82, où les structures 

lattices de supports sont représentées par un matériau plein homogénéisé, puis recalé. 

L’usinage des structures Octet-truss 2 et Diagonale 2 est simulé. Numériquement, les efforts 

sont acquis de manière similaire aux essais expérimentaux, c’est-à-dire à la base de 

l’échantillon. L’échantillon est encastré et la résultante des forces est ainsi déterminée. 

L’intérêt est porté à l’effort prédominant dans ce cas de figure, à savoir l’effort dans la 

direction normale à la surface usinée. 

Les signaux numériques à l’échelle globale ont une amplitude (d’environ 60 N) et une forme 

générale similaire à l’expérimental (Figure 90(a) et (b)). Seule l’entrée de l’outil dans 

l’échantillon n’est pas prise en compte dans le modèle numérique, c’est-à-dire une 

augmentation et une diminution progressive. Dans la simulation, l’outil est entièrement dans 

la matière dès le début de la passe de fraisage, d’où des effets de bords inexistants en entrée. 

En revanche, les effets de bords en sortie sont considérés. À l’échelle locale, les amplitudes 

sont respectées, mais la forme du signal est différente, voir Figure 90(c) et (d). Le signal 

expérimental est fortement bruité et l’impact des dents est inégal à cause du run-out de l’outil. 

Ce phénomène n’est pas pris en compte dans la simulation. Finalement, pour cette structure 

Octet-truss 2 rigide, la démarche de simulation numérique peut être considérée comme 

validée. 
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Figure 90 - Comparaison des signaux numériques et expérimentaux des efforts normaux à la surface 

usinée pour la structure Octet-truss 2, à l’échelle globale et locale. 

Pour la structure Diagonale 2, des vibrations sont observées lors de l’usinage provoquant un 

signal d’efforts très irrégulier. Numériquement, le signal d’efforts global est proche de celui 

obtenu expérimentalement, voir Figure 91. Les variations des efforts pendant l’usinage de la 

plaque sont prises en compte. En terme d’amplitude, les deux signaux sont également très 

proches. Les phénomènes de non coupe de la matière sont également pris en compte dans le 

modèle numérique puisque l’engagement radial de l’outil est modifié en temps réel. Ce 

dernier est en effet dépendant du déplacement de la pièce. Il permet la prise en compte de 

l’interaction outil-matière et des irrégularités de la coupe. 
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Figure 91 - Comparaison des signaux numériques et expérimentaux des efforts normaux à la surface 

usinée pour la structure Diagonale 2, à l’échelle globale et locale. 

La comparaison des efforts numériques et expérimentaux permet de valider la démarche 

numérique et la méthode d’application des efforts. L’interaction outil-matière est 

particulièrement bien prise en compte dans le cas de structures flexibles avec des efforts 

appliqués cohérents avec les résultats expérimentaux. 

Globalement, la stratégie de modélisation, basée sur l’homogénéisation des structures lattices 

et sur la modélisation des efforts de coupe, reproduit les tendances observées 

expérimentalement et peut être considérée comme validée. Elle peut ainsi être appliquée au 

cas d’étude de l’implant supra-osseux. 

 

5.3 Application au cas de l’implant supra-osseux : parachèvement du 

pilier implantaire 

5.3.1 Simulation du fraisage périphérique du pilier implantaire 

L’outil numérique de simulation est confronté à un cas d’application du fraisage périphérique 
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de fabrication a été présentée en section 2.3.1. L’orientation choisie de la pièce sur le plateau 

de fabrication a permis de définir la hauteur et la disposition des supports de fabrication. 

L’objectif de l’étude numérique est de jouer à la fois sur les propriétés mécaniques 

équivalentes des supports et sur les conditions d’usinage pour favoriser cette opération de 

fraisage. 

La géométrie du modèle est rappelée en Figure 92(b). Les supports de fabrication sont 

remplacés par un mur plein auquel est assigné le matériau homogénéisé. Le pion du plateau 

de fabrication n’est pas représenté dans le modèle et on considère un encastrement à la base 

des supports de fabrication. Le maillage du modèle est présenté en Figure 92(c). La taille 

moyenne des éléments tétraédriques est de 0,5 mm. Le maillage est toutefois affiné au niveau 

du cylindre du pilier. Dans cette sous-partie de la pièce, qui correspond à la zone d’application 

de la subroutine de couplage DLOAD (voir section 5.1.2), la taille de maille est d’environ 0,1 

mm. 

La vitesse de coupe et l’avance par dent de l’outil ne sont pas des paramètres variables 

conduisant à une avance de 1600 mm/min. Une passe d’usinage, c’est-à-dire un tour complet 

du cylindre, aura donc une durée de 1,06 s quels que soient les paramètres d’usinage choisis. 

90 incréments d’angle θ suffisent à décrire le signal d’effort pour un tour d’outil. Par 

conséquent, chaque calcul numérique comprend 22 718 incréments de temps de 4,5 μs. 

 

Figure 92 – (a) Fabrication d’un implant supra-osseux sur des supports de fabrication, (b) Modèle EF 

de l'implant basal à plaque avec les supports homogénéisés, (c) Aspect du maillage du modèle. 
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Plusieurs paramètres sont évalués : 

- Le type de structure des supports : Diagonale 2 ou Octet-truss 2 ; 

- La stratégie de fraisage : usinage en opposition ou en avalant ; 

- L’engagement axial ap : 1 mm ou 2 mm. 

Les paramètres de l’engagement radial ae (0,2 mm), de la vitesse de coupe Vc (140 m/min), du 

nombre de dent Z (4 dents) et de l’angle d’hélice de l’outil αh (30°) sont donc fixes. 

Le déplacement du cylindre du pilier par rapport à l’outil de coupe sert de critère de stabilité 

de l’opération de fraisage. Pour cela, le déplacement du point au centre de la surface 

supérieure du pilier est suivi dans un repère cylindrique tournant (lié au cylindre du pilier). 

Les cordonnées radiale et axiale sont prises en compte en fonction de la position de l’outil 

autour du cylindre (Figure 93). Ces résultats sont observés à deux échelles : à l’échelle 

globale sur toute la durée de l’opération d’usinage et à l’échelle locale sur un tour de fraise (à 

mi-chemin du parcours de l’outil).  

 

 

Figure 93 - Résultats observés : déplacements axial et radial du point central de la surface supérieure 

du pilier implantaire. 

Les deux types de structure lattice sont tout d’abord comparés, pour un engagement de 1 mm 

et une stratégie d’usinage en opposition, voir Figure 94(a) et (b). Les déplacements axial ou 

radial sont fortement diminués avec l’utilisation de la structure plus rigide (Octet-truss). De 

plus pour cette structure, le signal est extrêmement stable sur l’ensemble comparé à la 
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structure flexible (Diagonale) (Figure 94 (a)). En effet, pour cette dernière, le déplacement 

n’est pas le même en fonction de la zone usinée du cylindre. C’est surtout le cas pendant la 

première moitié de la passe de fraisage. Le déplacement radial du pilier y atteint quasiment 

100 μm, équivalent à la moitié de l’engagement radial. Pour la structure rigide, ce 

déplacement maximale n’est que de 40 μm. À l’échelle locale, le constat est le même. 

L’intérêt est ensuite porté sur la stratégie de fraisage, en Figure 94(c) et (d). Le type d’usinage 

correspond au sens d’attaque du copeau. Ce paramètre modifie la distribution des efforts de 

coupe et notamment des efforts normaux et tangents à la surface usinée. Dans ce cas, ces deux 

déplacements sont rapportés à un déplacement radial en coordonnées cylindriques. La 

différence au niveau du déplacement radial est donc peu flagrante. Les amplitudes diffèrent 

peu selon la stratégie d’usinage utilisée (Figure 94(c)). Au niveau du déplacement axial, il est 

légèrement diminué avec un fraisage en avalant et la direction des efforts est inversée. 

Pour finir, le paramètre de l’engagement axial ap est étudié (Figure 94 (e) et (f)). La hauteur 

du cylindre du pilier est de 2 mm. Dans un cas, l’engagement axial est de 1 mm et seule la 

moitié supérieure du cylindre est usinée. Dans l’autre cas, tout le pilier est repris en une passe 

de fraisage. L’influence de ce paramètre n’est pas négligeable et le déplacement radial est 

diminué d’environ 20 μm lorsque l’engagement axial est minimisé. Cependant, les 

déplacements axiaux sont peu différents. 
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Figure 94 - Déplacements radial et axial du cylindre usiné à l'échelle globale et locale pour les 

différentes configurations : comparaison des types de support (Octet-truss et Diagonal) (a) à l’échelle 

globale et (b) à l’échelle locale, des stratégies d’usinage (opposition et avalant) (c) à l’échelle globale 

et (d) à l’échelle locale, et des engagement (1 mm et 2 mm) (e) à l’échelle globale et (f) à l’échelle 

locale. 
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que moins influents, les paramètres de l’usinage permettent tout de même d’impacter de 

manière significative sur la stabilité du fraisage. Ils peuvent également permettre de modifier 

la distribution des efforts et donc de minimiser les déplacements dans certaines directions. 
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D’autres paramètres auraient également pu minimiser les efforts de coupe tel que 

l’engagement radial ou encore l’avance par dent. Par ailleurs, d’autres grandeurs pourraient 

être observées pour quantifier la stabilité du système, tels que les niveaux de contraintes dans 

certaines parties sensibles de la pièce. Par exemple, la base des supports de fabrication, mais 

aussi la partie supérieure en contact avec la pièce, sont particulièrement importantes 

puisqu’elles constituent des points d’accroche de l’ensemble {pièce + supports}. 

Ainsi, une autre amélioration du modèle concerne la zone tampon entre pièce et supports. Une 

structure de transition peut être prise en compte afin de faciliter le décrochage de la pièce des 

supports de fabrication après l’usinage, tout en conservant une rigidité maximale de 

l’ensemble nécessaire à la stabilité de l’opération de finition. 

Le déplacement résultant de la pièce usinée ou les efforts de coupe, en termes d’amplitude et 

de régularité donnent des lignes directrices sur les conditions réelles à mettre en œuvre lors de 

l’opération d’usinage. La stratégie numérique développée dans ce chapitre s’arrête à la 

prédiction de comportement dynamique du système usiné. Il existe toutefois d’autres 

approches qui permettent de prédire les états de surface résultants de l’opération de fraisage 

avec la prise en compte ou non de vibrations [215], [216]. 

Les données obtenues avec le modèle (déplacements et efforts) permettent aussi d’établir la 

rigidité minimale des supports. La rigidité maximale des supports doit aussi être considérée. 

Ces supports ne doivent pas être trop massifs puisqu’ils sont destinés à être désolidarisés de la 

pièce. Une première approche simple consisterait à considérer une densité relative maximale 

de structure pour une topologie de structure donnée. Gibson et al. [217] ont par exemple fait 

état de trois types de comportements mécaniques en classant les structures selon leur densité 

relative (zone I, II, III). Ce type d’étude donne des indications sur une densité relative à ne pas 

dépasser, à partir de laquelle la structure à un comportement mécanique proche d’un matériau 

plein. Cependant, une finition manuelle n’est pas à exclure. L’objectif étant évidemment de 

toujours minimiser la surface de la zone supportée pour minimiser cette reprise finale 

manuelle. 
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5.4 Conclusions 

Ce chapitre est basé sur un postulat de départ : l’utilisation des supports de fabrication comme 

moyen de bridage sur-mesure pour les opérations d’usinage de pièces issues du procédé SLM.  

Un outil numérique d’évaluation et d’aide au choix des supports a tout d’abord été développé. 

Cet outil permet de simuler le comportement dynamique d’une pièce usinée grâce à la 

modélisation des efforts de coupe. La stratégie de modélisation développée permet un temps 

de calcul réduit grâce au couplage analytique-numérique et est résumée en Figure 72. Cet 

outil numérique permet de jouer sur plusieurs leviers pour améliorer l’opération de fraisage. 

Tout d’abord les supports de fabrication peuvent ici être modulés et leur rigidité contrôlée 

grâce à l’utilisation de structures lattices. La fabrication de ce type de structure peut nécessiter 

de longs temps de fabrication dus aux trajets de lasage complexes. La mise en place de l’outil 

est donc complémentaire du développement de stratégies de lasage adaptées. D’autre part, les 

paramètres de l’opération d’usinage peuvent faire varier la distribution et l’amplitude des 

efforts de coupe mis en jeu pendant le fraisage. Les déplacements et les oscillations 

dynamiques des pièces usinées peuvent donc être minimisés. Un autre levier non considéré 

dans cette étude concerne l’orientation de la pièce sur le plateau de fabrication. Le placement 

de la pièce influe directement sur la disposition des supports de fabrication et donc sur la 

rigidité de l’ensemble. 

La seconde partie de l’étude s’est appuyée sur une procédure expérimentale permettant 

d’apprécier le comportement dynamique d’une pièce usinée. Ce développement expérimental 

a pu mettre en évidence l’importance des supports de fabrication additive sur la stabilité pour 

le parachèvement de pièces par usinage s’ils sont considérés comme montage d’usinage. Il a 

également permis de valider la démarche numérique prédictive, à la fois pour des structures 

rigides et des structures flexibles, où l’interaction outil-matière est particulièrement influente. 

En somme, cet outil numérique s’intègre parfaitement dans la démarche globale de fabrication 

de DMI sur-mesure et permet de la compléter. La méthodologie développée est spécifique de 

l’usinage de pièces issues de la fabrication additive dans la mesure où elle nécessite la 

fabrication de supports avec la pièce. Elle peut être généralisée à n’importe quel type de pièce 

issue de la FA, pas seulement les implants de faibles dimensions. Cependant, pour des pièces 

de taille plus conséquente, les distorsions des pièces et les phénomènes thermiques doivent 



5.4 Conclusions 
 

160 

 

être considérés dans la démarche. Par exemple, la microstructure de la pièce et les contraintes 

résiduelles peuvent être prises en compte dans la méthodologie analytique de calcul des 

efforts. Pour les distorsions des pièces, une approche de métrologie adaptative (de type 

scanner) pourrait également permettre de considérer la géométrie réelle des pièces en sortie de 

fabrication.  
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Chapitre 6 - Maîtrise de la finition des 
surfaces implantées et validation biologique 

 

 

 

 

Certaines surfaces ne sont pas nécessairement destinées à l’assemblage mais au contact avec 

des tissus biologiques dans un milieu vivant. La rugosité est le premier paramètre à considérer 

pour qualifier la topographie de ces surfaces. Le type de tissu vivant à l’interface définit la 

qualité de surface à obtenir. Ainsi, selon le type de tissu avec lequel la pièce est en contact, la 

rugosité et plus généralement la texture de la surface considérée doit être différente. 

Cet aspect est complémentaire des surfaces fonctionnalisées par les opérations d’usinage. 

Dans ce second cas de figure, des surfaces aux formes complexes sont rencontrées, c’est 

pourquoi des moyens de parachèvement adaptés doivent être considérés. Pour ce faire, deux 

procédés de finition successifs sont retenus, à savoir le sablage et le polissage par 

tribofinition, procédés expliqués en sections 2.3.2.1 et 2.3.2.2. Cette étape de polissage 

s’inscrit dans la démarche d’automatisation des procédés de parachèvement qui doit aussi 

prendre en considération le contrôle de l’état de surface générale des pièces fabriquées par 

SLM, et tout particulièrement des surfaces implantées.  
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6.1 Maîtrise de l’état de surface des pièces issues de la fabrication 

additive SLM 

6.1.1 Influence de l’orientation de fabrication sur la rugosité des surfaces : 

étude du procédé de sablage 

Les problématiques liées à la finition des pièces issues du procédé de fabrication SLM ont été 

abordées dans la section 1.3.1.3. La technologie SLM, de par la fusion de poudre, abouti à la 

fabrication de pièces avec un état de surface rugueux. Plusieurs paramètres influencent de 

manière significative l’état de surface des pièces, les deux principaux étant les paramètres de 

fabrication (paramétrage laser, épaisseur de couche) et l’orientation de la surface par rapport à 

la direction de fabrication [70], [218]. C’est la configuration géométrique de l’empilement des 

couches qui entraine des différences de rugosité en fonction de l’angle d’inclinaison de la 

surface considérée. Plus la surface est inclinée par rapport à la verticale et plus le décalage 

entre deux couches sera important, à l’origine d’une rugosité plus grande, comme l’illustre la 

Figure 95(a). Dans cette étude, les paramètres de fabrication (présentés en section 2.2.2) 

resteront constants.  

L’objectif de cette première partie de l’étude est double. Il convient tout d’abord de 

s’intéresser à l’état de surface en fonction de l’orientation par rapport à la direction de 

fabrication. Puis, l’influence du procédé de sablage sur ces différentes surfaces est étudiée. Un 

design de pièce particulier est défini avec différents plans angulés, voir Figure 96. Les 

surfaces orientées de la pièce sont prévues pour être facilement désolidarisées afin de faciliter 

la prise d’images au microscope confocal. Les surfaces supérieures sont notées Upskin et les 

inférieures Downskin. Au total, sept angles différents sont considérés sur les surfaces Upskin 

des plaques (de 0° à 90°) et trois angles sur les surfaces Downskin (-45°, -60° et -75°). Les 

angles inférieurs à 45° en Downskin ne peuvent être fabriqués sans l’aide de supports de 

fabrication, ils seront donc exclus de l’étude. 
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Figure 95 – Schéma de la rugosité en fonction de l'angle d’inclination d’une surface par rapport à la 

direction de fabrication. 

Le sablage des pièces est réalisé dans la cabine de sablage présentée en section 2.3.2.1. Des 

conditions de sablages optimales sont préalablement déterminées en termes de temps de 

sablage, de distance et d’angle entre la buse et la pièce et de pression pneumatique. Des essais 

de sablage sont ensuite réalisés sur les différentes surfaces angulées dans les mêmes 

conditions (pression, distance à la buse, angle d’attaque et type d’abrasifs). Des mesures au 

microscope confocal sont ensuite réalisées en grossissement x10 pour qualifier les états de 

surface. L’analyse de la métrologie des échantillons passe principalement par les paramètres 

surfaciques, expliqués en section 2.3.2.3. Cependant, le paramètre linéaire du Ra sera 

également considéré pour correspondre aux standards normatifs. Toutes les données sont 

traitées de façon identique et un seuillage est appliqué avec une longueur d’onde limite (cut-

off) de 500 μm, qui permet de s’affranchir des ondulations de surface et ne considérer que la 

rugosité. La surface mesurée de 1,2 mm² est considérée comme significative par rapport aux 

aspérités de surfaces (de l’ordre de 1 à 10 μm). Pour les paramètres surfaciques, une seule 

mesure sera prise en compte dans la représentation des résultats. Pour les paramètres linéaires, 

dix mesures sont réalisées sur la même surface dans deux directions perpendiculaires. 

 

Direction de 
fabrication 

Angle 
inclinaison a 

Plateau de fabrication 
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Figure 96 - Design de la pièce considérée pour l’étude présentant différents plan angulés. 

La Figure 97 permet de comparer les paramètres surfaciques de métrologie des surfaces et la 

Figure 98 présente une représentation 3D de ces surfaces à partir des données obtenue en 

microscopie confocale. Quel que soit l’angle d’inclinaison, l’état de surface en sortie de 

fabrication est extrêmement rugueux, avec un Sa compris entre 10 μm et 20 μm (Figure 

97(a)). Cependant, les surfaces présentent des différences significatives les unes par rapport 

aux autres. La plus faible rugosité moyenne (Sa) est celle de la surface horizontale à 0° 

(Upskin). Elle correspond à la dernière couche lasée non recouverte, d’où un état de surface 

plus lisse. La distance entre les lignes de passage du laser (Hatch) est d’ailleurs retrouvée sur 

la représentation 3D de la surface, en Figure 98. Pour tous les autres angles, des particules 

sphériques partiellement fondues provenant de la poudre sont retrouvées en surface. Les 

surfaces à 15° en Upskin et à 45° en Downskin sont les plus rugueuses, respectivement avec 

un Sa de 20,1 μm et 17,4 μm. Elles correspondent aux inclinaisons les plus importantes, avec 

un décalage considérable entre les couches, à l’origine d’une rugosité plus marquée. D’une 

manière générale, la rugosité moyenne Sa est plus conséquente pour les surfaces inférieures 

Downskin. Ce type de surface doit s’auto-supporter. Ainsi, plus elle est horizontale et plus elle 

a tendance à s’effondrer, et par conséquent plus sa rugosité sera élevée. 

a= 90° 
a =: 75° a =;= 60° 

a __ = 30° 

a= 15° 
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Figure 97 - Comparaison des états de surfaces bruts et sablés pour les différentes inclinaison de 

surface : (a) Paramètre Sa, (b) Paramètre Sz, (c) Paramètre Ssk et (d) Paramètre Sku. 

Le facteur de symétrie Ssk est positif pour toutes les surfaces, excepté la surface à 15° Upskin 

(Figure 97(c)). Toutes ces surfaces ont donc globalement plus de pics que de vallées par 

rapport au plan moyen. Cette légère asymétrie vers les hauteurs positives peut s’expliquer par 

la présence de particules infondues en surface. Seule la surface à 15° Upskin possède un Ssk 

négatif qui décrit un état de surface avec plus de trous que de pics par rapport au plan moyen. 

D’une part, le nombre moins important de particules infondues en surface diminue la hauteur 

du plan moyen par rapport aux autres angles. D’autre part, la surface présente un aspect 

dégradé du fait de son orientation proche de l’horizontale. Ces deux observations peuvent 

directement expliquer la valeur négative de Ssk de la surface à 15° Upskin. 

Le paramètre Sku permet d’apporter des informations sur l’étendue de la distribution des 

hauteurs des points d’une surface, voir Figure 97(d). Seule la surface horizontale (à 0° 

Upskin) se démarque des autres avec une valeur de Ssk nettement supérieure. Pour cet angle, 

beaucoup plus de points se situent à la même hauteur, avec une distribution plus étroite. Cette 

observation est en accord avec les précédentes puisqu’il s’agit de la dernière couche lasée 

sans interruption, plus lisse. 
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Figure 98 - Représentation 3D des états de surface brut SLM en fonction des angles d’inclinaison, 

comparé à un état de surface sablé. 

Les paramètres de rugosité surfacique après sablage sont également présentés en Figure 97 et 

l’état de surface correspondant en Figure 98. Après l’opération de sablage, la rugosité est 

fortement diminuée et l’état de surface final est semblable pour toutes les orientations. Les 

différents paramètres tendent vers les mêmes valeurs. Le Sa moyen des surfaces sablées est de 

3,2 μm. En partant d’une rugosité comprise entre 10 μm et 20 μm, la diminution est 
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considérable et l’état de surface brut de fusion SLM est significativement lissé (Figure 97(a)).  

Cette homogénéisation des différentes surfaces est particulièrement apparente à travers le 

paramètre d’amplitude Sz, voir Figure 97(b). Ce paramètre, fortement dépendant des 

aberrations ou des singularités de surface, comme par exemple une particule non fondue 

imposante, est à l’état initial très différent selon les surfaces. La chute de l’amplitude 

maximale de n’importe quelle surface prouve l’efficacité du procédé de sablage. 

Le paramètre de symétrie Ssk des surfaces tend à s’approcher de zéro, montrant également 

l’homogénéisation des surfaces, avec autant de pics que de vallées (Figure 97(c)). Les Sku 

tendent également tous vers la même valeur, proche de 3 (Figure 97(d)). Cependant, pour les 

surfaces Upskin, ce paramètre diminue, témoignant d’un aplatissement de la distribution des 

hauteurs. Alors qu’il augmente pour les surfaces Downskin, dont la distribution des hauteurs 

tend à être plus étroite. Cette observation permet également de mettre en évidence le caractère 

homogénéisant du sablage quel que soit l’état de surface initial. 

L’évolution de l’épaisseur des plaques en fonction du temps de sablage permet de confirmer 

les précédentes observations, voir Figure 99. Finalement, avec un temps de sablage de 30 

secondes, les particules non fondues en surface ont été arasées et la partie massive de la pièce 

commence à être abrasée. L’augmentation du temps de sablage réduit l’épaisseur globale de la 

pièce mais la vitesse de diminution d’épaisseur reste relativement faible, et est d’environ 100 

μm/min avec ces conditions de sablage. 

 

Figure 99 - Évolution de l'épaisseur des plaques en fonction du temps de sablage. 
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6.1.2 Maîtrise de l’état de surface final : polissage par tribofinition 

La rugosité peut encore être diminuée et un contrôle plus fin de la qualité de surface peut être 

apporté. Pour cela le procédé du polissage par tribofinition, présenté en section 2.3.2.2, est 

utilisé. Deux gammes successives de tribofinition sont mises en application pour polir les 

surfaces en répondant à des objectifs différents. La première gamme a une visée abrasive, 

dans la continuité du sablage et la seconde a pour objectif un polissage plus fin. Leur 

paramétrage est en conséquence différent. La gamme 1, abrasive, utilise un mélange d’eau et 

de médias de nature très abrasive. Ces médias, en forme de « tridents », présentent des arêtes 

vives qui permettent d’araser la surface. En complément de ce mélange abrasif, une vitesse de 

rotation rapide (de 72 tr/min) met en mouvement l’ensemble. La gamme 2 de polissage est 

composée de médias cylindriques lisses non abrasifs, dans un mélange d’eau et de pâte à 

polir. Ce mélange, mis en rotation à une vitesse plus lente (34 tr/min), doit permettre une 

action beaucoup moins abrasive. Les paramètres de tribofinition de ces deux gammes sont 

résumés dans la Figure 100. 

L’angle d’inclinaison des surfaces par rapport à la direction de fabrication ne sera plus 

considéré pour la suite de l’étude. Il est considéré que le sablage a permis une mise à niveau 

équivalente de chacune de surfaces. Toutes les mesures au microscope confocal sont réalisées 

sur une surface verticale (90°), avec un grossissement x10 pour la gamme 1 et un 

grossissement de x20 pour la gamme 2. Pour chaque mesure, le procédé de polissage est 

stoppé et la mesure est effectuée sur la même zone de la pièce. 

 

Figure 100 - Gammes de tribofinition mises en place : gamme 1 abrasive et gamme 2 de polissage. 
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Lors de la gamme 1 de tribofinition, toutes les grandeurs qui caractérisent la métrologie de 

surface suive une évolution de tendance logarithmique, voir Figure 101. La rugosité moyenne 

Sa tend vers une valeur d’environ 1 μm. Le paramètre qui caractérise la symétrie de la 

distribution Ssk est nul au début de la gamme 1, indiquant une distribution avec autant de 

points à des hauteurs négatives qu’à des hauteurs positives. Au bout de 24h de polissage, le 

Ssk tend vers -2 avec une distribution négative. Le facteur d’aplatissement de la distribution 

des hauteurs Sku augmente et tend vers une valeur d’environ 11, témoignant d’une 

distribution des hauteurs qui se resserre.  

 

Figure 101 – Métrologie des états de surface lors de la gamme 1 de tribofinition : évolution des 

paramètres surfaciques en fonction du temps. 

La rugosité de l’état de surface atteint un Sa de 1,5 μm au bout de 6h de tribofinition. 

L’évolution de tendance logarithmique des paramètres peuvent s’expliquer par l’usure 

progressive des médias abrasifs et le lissage de l’état de surface. Le paramètre Ssk qui tend 

vers une valeur négative indique que les pics de la surface sont arasés, sans toucher aux 

vallées. Ces conclusions sont appuyées par le paramètre Sku qui témoigne d’un aplatissement 

global de la surface. La Figure 102, représentation 3D de l’état de surface à différents temps, 

illustrent parfaitement ces explications. Dans le but de vérifier si l’usure des médias est le 
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facteur limitant de cette gamme de tribofinition, un autre essai expérimental est réalisé sur 24h 

avec des changements de médias toutes les 6h. Les résultats finaux (non représentés) sont 

sensiblement identiques à ceux présentés en Figure 101 et Figure 102. Par conséquent, le seuil 

de polissage atteint à travers cette gamme de tribofinition est surtout dû au pouvoir abrasif 

limité de ce type de médias sur ce type de surface. On arase facilement les pics hauts mais il 

devient de plus en plus difficile de descendre car la quantité de matière à enlever est de plus 

en plus importante. 

 

Figure 102 – Évolution de l’état de surface lors de la gamme 1 de tribofinition : représentation 3D. 

La gamme 2 est réalisée à partir d’échantillon traités par la gamme 1. Le même type de 

surface est effectué pour la mesure (verticale 90°) après 24h de traitement en gamme 1. La 

gamme 2 de tribofinition est effectuée sur un temps plus long de 48h. L’évolution 

correspondante des paramètres surfaciques est présentée en Figure 103. Elle permet de mettre 

en évidence une amélioration de l’état de surface plus sensible que la gamme précédente. Le 

paramètre Sa passe d’environ 1 μm à une valeur de Sa comprise entre 0,2 et 0,4 μm. Cette 

gamme de polissage finale a donc été efficace. Ces observations sont appuyées par le 

paramètre d’amplitude Sz qui montre une évolution décroissante jusqu’à des valeurs 

comprises entre 10 μm et 15 μm. L’évolution du Ssk est moins marquée, mais il semble se 

profiler une légère diminution. Enfin, le Sku augmente et témoigne donc d’un aplatissement et 

d’un lissage de la surface. 
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Figure 103 – Métrologie des états de surface lors de la gamme 2 de tribofinition : évolution des 

paramètres surfaciques en fonction du temps. 

L’évolution de l’état de surface lors de cette étape finale de polissage est différente de celle de 

la gamme 1 de tribofinition. De plus, son action est plus lente. Les différents paramètres 

semblent suivre une décroissance linéaire. Cependant, les mesures n’ont pas été effectuées sur 

un temps assez long pour le confirmer. La surface est considérablement améliorée grâce à ce 

mélange de polissage et permet d’atteindre une valeur de Sa inférieure à 0,4 μm. Cependant, 

comme pour la dernière gamme, on ne parvient pas à atteindre les vallées de la surface et 

l’action de polissage porte uniquement sur la partie supérieure plane de la surface. 

L’évolution minime du Ssk va également dans le sens de ces dernières explications. Les 

vallées, qui restent prédominantes dans le calcul de ce paramètre, sont épargnées lors de cette 

ultime étape de polissage. 
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6.1.3 Synthèse sur le parachèvement des surfaces implantées et considération 

du Ra 

L’évolution de l’état de surface à travers les deux techniques de finition est récapitulée dans le 

schéma en Figure 104. Des images en microscopie électronique à balayage (grossissement 

x80) sont également réalisées. Cette comparaison est effectuée au regard de la grandeur de la 

rugosité linéaire Ra, sur laquelle de nombreuses études et de nombreuses normes sont encore 

basées. Le Ra est un point de comparaison universel, notamment pour les études de cultures 

cellulaires, qui seront l’objet de la suite de ce chapitre. Finalement, une rugosité de 0,1 μm est 

atteinte. Et, plus important encore, cette rugosité peut être totalement contrôlée entre 2,5 μm 

et 0,1 μm à partir de l’état de surface sablé, en jouant sur les temps de tribofinition, quel que 

soit l’angle d’inclinaison de la surface lors de la fabrication additive. 
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Figure 104 – Évolution de l’état de surface à travers les différents traitements de finition (Ra brut 

SLM en haut à gauche non représenté sur le graphe). 

 

6.2 Validation biologique : essais de culture cellulaire 

Comme expliqué en section 1.1.1.2, la biocompatibilité d’un biomatériau est 

multidimensionnelle et plusieurs tests successifs sont nécessaires à sa description. D’un point 

de vue réglementaire, c’est la norme ISO 10993 qui décrit les principes généraux de 

l’évaluation biologique des DM [219]. Généralement, les premiers essais expérimentaux sont 

des tests de culture cellulaire réalisés in vitro. Ces tests dits primaires interviennent avant les 

essais d’implantation in vivo (tests secondaires). Les tests de génotoxicité, qui décrivent 

l’aptitude du matériau à être mutagène, et de cytotoxicité, qui s’intéressent à la viabilité dans 
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le temps de certaines cellules cibles, font partie de ces essais primaires. Certains tests sont 

inévitables dans le cadre d’applications dentaires et la suite de l’étude se concentrera sur 

ceux-ci. L’enchaînement des différents essais communément réalisés dans le cadre de la 

validation d’un biomatériau ou d’un DMI est résumé en Figure 105. 

 

Figure 105 - Tests de biocompatibilité principaux dans le domaine dentaire. 

Dans le cadre de la validation de l’alliage de TA6V issu du procédé SLM et des états de 

surface obtenus par les procédés de finition, des tests préliminaires de cytotoxicité sont 

envisagés. Ces tests font intervenir différents types cellulaires, tels que les monocytes, les 

ostéoblastes et les fibroblastes (Figure 105). Les monocytes sont des macrophages non 

différenciés, premières cellules en contact avec un corps étranger et premières à considérer 

dans un test préliminaire de toxicité, dont la tâche principale est de phagocyter les agents 

pathogènes. Les fibroblastes sont des cellules de soutien, principales constituantes des tissus 

mous dont les tissus gingivaux. Enfin, les ostéoblastes font partie des tissus durs à l’origine de 

la croissance osseuse. Ces trois principaux types cellulaires sont directement concernés par 

l’implantation d’un dispositif du type de l’implant basal à plaque. Certaines surfaces sont en 

effet en contact avec l’os, d’autres avec la muqueuse buccale, voir Figure 106. Les 

macrophages, eux, interviennent avec tout type de surface implantée. Il s’agira de définir des 

traitements de surface adaptés pour tenter de satisfaire les différents types cellulaires. 

r------------------------------------

: Essais primaires (in vitro} 

Tests de 
génotoxicité 

Tests de cytotoxicité 

Monocytes 
~,I 

L...______J~ 1 

Ostéoblastes ~ ~---~ 

Fibroblastes ('--I ____ _, 

r-------------------

Essais secondaires 
(in vivo} 

Essai de 
sensibilisation 

Essai 
d'implantation 

Essai irritation 
muqueuses 



Chapitre 6 
 

175 

 

 

Figure 106 - Schéma d'un implant supra-osseux à plaque : types cellulaires en contact. 

 

6.2.1 Culture cellulaire de monocytes THP-1 : protocole expérimental 

Les essais de culture cellulaire sont réalisés à l’Institut Jean Lamour dans le cadre d’une 

collaboration. Le premier type cellulaire investigué sont les monocytes THP-1. Il s’agit de 

macrophages pas encore différenciés. Ce sont des cellules de la catégorie des phagocytes, 

dont le rôle est d’absorber les débris flottants, les corps étrangers et agents pathogènes 

rencontrés. Les monocytes dont les macrophages sont présents partout, y compris dans la 

cavité buccale. Elles sont directement responsables de la réponse immunitaire et 

inflammatoire et constituent la première ligne de défense non spécifique lors de l’introduction 

d’un corps étranger. 

Pour ces premiers essais de culture cellulaire, des échantillons en forme de disques 

cylindriques sont réalisés en alliages de TA6V par le procédé SLM. Ces disques ont un 

diamètre de 10 mm pour une épaisseur de 2 mm. Quatre disques permettent d’étudier chaque 

type de surface, à savoir une surface brute de SLM, une surface sablée, une surface tribofinie 

et une surface poli-miroir. La surface brute de SLM correspond à une surface fabriquée à la 

verticale (à 90°). La surface sablée est préparée selon les paramètres de sablage développés 

dans la section précédente. La surface tribofinie correspond à un traitement de 24h en gamme 

1 puis 48h en gamme 2 de tribofinition. La surface polie-miroir est obtenue par polisseuse 

automatique jusqu’à un papier P4000. Les rugosités (en Ra) des différents échantillons sont 

résumées dans le Tableau 15. 

Milieu vivant : 
:, Cellules macrophages 

Plaque 
basale 

Os maxillaire/mandibulaire : 
Cellules ostéoblastes 

Paroi gengivale : 
Cellules fibroblastes 

Pilier usiné 
transcutané 
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États de surface Ra (μm) 

Brut de SLM 11 

Sablé 2,4 

Tribofini 0,1 

Poli-miroir 0,035 

Tableau 15 - Type d'état de surface considéré pour les essais de cultures cellulaires sur monocytes 

THP-1. 

Les cellules THP-1 sont cultivées dans des plaques composées de 12 puits Falcon à 300000 

cellules par puits, voir Figure 107(a). Chaque puit contient 3 mL d’un milieu complet DMEM 

(milieu minimum essentiel de Eagle) Sigma-Aldrich comportant 2 % de L-Glutamine, 1 % de 

pénicilline/streptomycine et 0,05% d’amphotéricine B. Ce milieu est classiquement utilisé 

pour les essais de culture cellulaire. Les cellules sont déposées dans les puits en présence des 

disques de titane, puis incubées à 37° C, à 5 % de CO2 et à 90 % d’humidité pendant une 

durée totale de 96 h. 

 

Figure 107 – (a) Puits de mise en culture cellulaire des monocytes THP-1, (b) Image au microscope 

optique après coloration au bleu de trypan pour les comptages cellulaires. 

Toutes les 24h à partir de la mise en culture, les milieux des puits sont prélevés, puis les puits 

sont trypsinés afin de détacher les monocytes des échantillons et permettre le comptage. La 

suspension cellulaire prélevée est colorée au bleu de trypan, une méthode qui permet 

d’identifier les cellules mortes qui ne sont plus capables de relarguer le colorant bleu (Figure 

107(b)). Ces comptages successifs permettent une première évaluation de la toxicité de 

l’échantillon testé. 

Cependant, le comptage des cellules mortes ne permet pas d’apprécier le bon fonctionnement 

ou non des cellules restantes. Un second test est donc réalisé pour quantifier la prolifération et 

(b) 

Cellule 
morte 
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la viabilité des cellules. Ce test, dit test WST-1, s’appuie un comptage colorimétrique en 

observant le changement de teinte des cellules. Il s’appuie sur un réactif particulier, le sel de 

tétrazolium. Le test permet de quantifier l’activité des mitochondries, qui font partie de la 

chaîne de respiration de toutes les cellules et sont responsables la création d’ATP (énergie) à 

partir de l’oxygène. L’activité des mitochondries est plus importante lors de la prolifération 

cellulaire, tout comme celle des enzymes déshydrogénases mitochondriales, faisant partie de 

cette chaîne respiratoire. Ces enzymes sont également responsables du clivage du sel de 

tétrazolium WST-1 (de couleur rose) en formazan (de couleur jaune). Le formazan formé et le 

tétrazolium restant peuvent ainsi être observés grâce au test colorimétrique afin de quantifier 

l’activité des enzymes mitochondriales, et donc l’activité des cellules et leur prolifération. 

Cette viabilité cellulaire est représentée en pourcentage par rapport à l’activité du témoin. 

Chacun de ces deux tests cellulaires est répété sur quatre échantillons par type de surface. 

Chaque répétition de l’expérience est comparée à son propre témoin, avec un puit ne 

comportant que le milieu cellulaire. 

Un test statistique du Student unilatéral est utilisé pour évaluer la différence significative ou 

non du type de surface testée par rapport aux témoins. Trois seuils de significativité sont 

considérés : à 5 % (*), à 1 % (**) et à 0,1 % (***). 

 

6.2.2 Influence de l’état de surface sur la viabilité cellulaire des monocytes 

THP-1 

Les comptages cellulaires des différentes surfaces sont présentés dans les graphiques en 

Figure 108(a) à (d). Les tests WST-1 de viabilité cellulaire apparaissent dans les graphes en 

Figure 109(a) à (d). Pour l’état de surface brut de fabrication additive, la prolifération 

cellulaire devient significativement différente du témoin dès 48h de culture (Figure 108(a)). 

En effet, à partir de 24 h, le nombre des cellules vivantes chute sous 100 000 unités pour ne 

jamais recommencer à croître. Ces résultats sont confirmés par le test de quantification de 

l’activité cellulaire, en Figure 109(a). Ces résultats témoignent d’une faible activité cellulaire 

par rapport à l’activité du témoin, inférieure à 30 % à partir de 72h. Cet état de surface 

présente donc une toxicité élevée envers les cellules monocytaires THP-1. 
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Le second état de surface étudié est l’état de surface sablé. La diminution du nombre de 

cellules vivantes semble légèrement moins prononcée que l’état de surface SLM aux temps 

48h et 72h. On observe même une légère augmentation du nombre de cellules à 96h, 

contrairement au brut SLM. Cependant, cette croissance cellulaire reste inférieure à celle du 

témoin associé, comme le montre la Figure 108(b). De plus, elle devient significativement 

différente du témoin à partir de 72h, contrairement à l’état de surface SLM qui l’était au bout 

de 48h. L’activité cellulaire présentée en Figure 109(b) va dans le sens du comptage 

cellulaire. Elle varie entre 60 % et 80 % de celle du témoin tout au long du test. La toxicité de 

cet état de surface est donc avérée mais moins prononcée que dans le cas de la surface brute 

SLM. 

 

Figure 108 - Comptage cellulaire au bleu de trypan pour (a) l'état de surface initial SLM, (b) l'état de 

surface sablé, (c) l'état de surface tribofini et (d) l'état de surface poli-miroir. 

Pour l’état de surface tribofini, l’évolution de nombre de cellules vivantes est légèrement 

différente de celle de l’état de surface sablé (Figure 108(c)). La prolifération est légèrement 

plus importante surtout entre 72h et 96h, même si le test de Student unilatéral est le même 

dans les deux cas. En terme de viabilité des cellules exposées, elle semble peu différente de 
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l’état de surface sablé, avec une viabilité également comprise entre 60 % et 80 % par rapport 

au témoin (Figure 109(c)). En conclusion, il semble que cet état de surface soit légèrement 

moins toxique que l’état de surface sablé mais la différence est moins marquée qu’avec l’état 

de surface brut SLM.  

Pour finir, l’état de surface poli-miroir est testé. L’évolution du nombre de cellules vivantes 

est plus proche du témoin que tous les autres états de surface, voir Figure 108(d). En effet, la 

différence avec le témoin n’est considérée comme significative qu’à partie de 96h. Cette état 

de surface serait donc légèrement moins toxique que le précédent, tribofini. Ce résultat peut 

être confirmé par la viabilité cellulaire qui ne cesse d’augmenter sans jamais être 

significativement différente de celle du témoin (Figure 109(d)).  

 

 

Figure 109 - Test de quantification de l'activité cellulaire pour (a) l'état de surface initial SLM, (b) 

l'état de surface sablé, (c) l'état de surface tribofini et (d) l'état de surface poli-miroir. 

L’état de surface a une réelle influence sur la toxicité des cellules monocyte THP-1. Plus la 

surface est lisse moins elle est toxique. La différence de toxicité entre les surfaces tribofini et 
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poli-miroir est très peu marquée, toutes deux ont un Ra inférieur à 0,1 μm. La différence la 

plus marquée est surtout observée pour l’état de surface brut de fusion SLM, dont la toxicité 

est considérablement plus importante. 

Des observations en microscopie optique au moment de l’introduction des monocytes dans le 

milieu ont également été réalisées (non représentées). Il est observé un déplacement rapide 

des cellules vers le corps étranger et une accumulation autour des disques de TA6V. 

L’hypothèse avancée serait que les monocytes auraient plus tendance à s’accrocher sur les 

surfaces présentant des aspérités. Les cellules auraient par conséquent moins de difficulté à 

attaquer, phagocyter et internaliser des particules métalliques, dont l’aluminium et le 

vanadium contenu dans l’alliage dont la toxicité est avérée [220]. Cette hypothèse est appuyée 

par la mesure des surfaces réelles des échantillons. Le Tableau 16 fait état du ratio de la 

surface développée réelle sur la surface mesurée (0,9 mm²). La surface développée de 

l’échantillon brut de SLM est environ trois fois supérieure à la surface mesurée, montrant que 

les cellules ont en réalité beaucoup plus de surface pour s’accrocher, à l’origine d’une 

potentielle toxicité plus importante. 

Cependant, ces hypothèses doivent être vérifiées et d’autres essais expérimentaux sont prévus. 

Après comptage, un échantillon de suspension cellulaire avait été prélevé et conservé en vue 

d’être soumis à une spectrométrie à plasma à couplage inductif ICP-AES. Cette technique 

d’analyse permet de doser la proportion d’éléments présents en très faible quantité dans les 

échantillons de surnageant récolté, et ainsi desceller la potentielle présence de vanadium ou 

d’aluminium relargué. Une comparaison avec du titane pur pourrait également permettre de 

clarifier ce point. Par ailleurs, il n’est pas exclu que la toxicité soit liée au type cellulaire, c’est 

pourquoi d’autres types de monocytes/macrophages peuvent également être testés. 

État de surface 
Ratio surface développée/ 

surface mesurée 

Rugosité Ra 

(μm) 

Brut SLM 2,78 11 

Sablé 1,17 2,4 

Tribofini 1,01 0,1 

Poli-miroir 1,001 0,035 

Tableau 16 - Ratio de la surface développée réelle par rapport à la surface mesurée par chaque type 

d'état de surface. 
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Par ailleurs, ces tests préliminaires de toxicité réalisés sur des cellules monocytaires ne 

représentent qu’un aspect de la validation biologique des états de surface obtenus par les 

procédés de polissage. D’autres essais de cytotoxicité primaire doivent désormais être réalisés 

sur des ostéoblastes représentatifs des tissus osseux et des fibroblastes représentatifs des tissus 

conjonctifs de la gencive. 

 

6.2.3 Perspectives de validation biologique 

La validation cytotoxique préliminaire doit se poursuivre sur d’autres types cellulaires, à 

savoir les fibroblastes et les ostéoblastes. Puis, des tests seront réalisés sur certains types de 

bactéries, telle que la bactérie desulfovibrio qui peut avoir un rôle dans certaines pathologies 

parodontales. En parallèle, l’étude complète devra s’étendre à l’alliage de Ti-26Nb afin de 

valider sa biocompatibilité. Ces tests sur l’alliage de TA6V SLM servent donc également à la 

mise en place des procédures expérimentales de validation biologique ainsi que de point de 

comparaison avec l’alliage de Ti-26Nb.  

Des études similaires permettent de donner une ligne directrice à ces futurs travaux. Elles ont 

notamment considéré l’influence de la rugosité et de la topographie de surface sur la viabilité 

d’autres cellules monocytaires. Par exemple, C. Gomes Moura et al. et W. Soskolne et al. 

[221], [222] ont comparés plusieurs états de surface pour du titane (grade 4). Tous deux ont 

mis en évidence le caractère inerte des surfaces vis-à-vis des cellules quel que soit l’état de 

surface. Ces résultats peuvent appuyer nos hypothèses sur la potentielle toxicité du vanadium 

et de l’aluminium sur les monocytes THP-1 précédemment étudiés, hypothèse également 

avancée par d’autres travaux portant sur d’autres cellules monocytaires [223].  

La littérature existante permet également d’aborder la viabilité cellulaire des fibroblastes. Il a 

été montré que ce type cellulaire préférait les surfaces lisses pour un alliage de TA6V, avec 

une rugosité comprise entre 0,08 et 1 μm [224]. Concernant les ostéoblastes, plusieurs travaux 

a contrario mettent en évidence l’importance d’une surface plutôt rugueuse [225]–[227]. La 

rugosité recherchée pour les ostéoblastes est comprise entre 3 μm et 5 μm. Cependant, aucune 

de ces études ne prend en considération la fabrication par SLM et les gammes de traitement 

de surface développées dans ce chapitre. En effet, la prolifération ne dépend pas seulement 
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d’une rugosité moyenne, mais plutôt d’une topographie et d’une composition chimique 

spécifique de surface. 

 

6.3 Conclusions 

L’objectif de ce dernier chapitre de thèse portait sur le contrôle de l’état des surfaces 

implantées, issues de la FA SLM. Les procédés de sablage et de polissage par tribofinition ont 

pu répondre aux problématiques liées à la complexité des géométries de ce type de surfaces. 

Le sablage a tout d’abord permis une remise à niveau des différentes topographies de surface, 

fortement dépendantes de leur orientation vis-à-vis de la direction de fabrication. Puis les 

traitements par tribofinition ont permis un contrôle beaucoup plus fin de la rugosité entre 5 

μm et 0,1 μm en terme de Ra. Dans le cadre de la démarche globale de réalisation d’un DMI, 

ces étapes doivent nécessairement être réalisées après les opérations d’usinage qui nécessitent 

de conserver les supports de fabrication. Par conséquent, un moyen de protection des surfaces 

usinées doit également être considéré lors des opérations de polissage. 

L’application particulière à l’implantologie nécessite une validation biologique des états de 

surfaces obtenus. Les surfaces des dispositifs développés sont en contact avec différents tissus 

biologiques, à l’origine d’interfaces spécifiques. Dans cette optique de validation biologique 

des états de surface, des tests préliminaires de cytotoxicité ont également été réalisés. Des 

différences significatives de toxicité selon les états de surface envers des cellules 

monocytaires ont pu être mises en évidence. Pour ce type cellulaire, un état de surface lisse 

(inférieur à 0,1 μm) est préférable et l’état de surface brut SLM est particulièrement létal. Il 

est probable que cette toxicité soit liée au vanadium et à l’aluminium contenus dans l’alliage. 

Cette hypothèse va donner lieu à d’autres essais, notamment pour vérifier la présence 

d’éléments relargués dans le milieu par ces cellules phagocytaires. D’autres tests cellulaires 

doivent également être réalisés pour vérifier la viabilité des fibroblastes présentes dans les 

tissus mous et les ostéoblastes présentes dans les tissus osseux. Cependant, la littérature 

permet de donner des pistes sur les états de surface à adopter pour ces deux types cellulaires. 

Une surface rugueuse (entre 3 μm et 5 μm) serait préférable pour les ostéoblastes, alors 

qu’une surface lisse (moins de 1 μm) permet aux fibroblastes de proliférer. Ces pistes 

permettent d’entrevoir les étapes de traitements de surface adaptées au cas d’étude de ces 
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travaux, à savoir un polissage par tribofinition de l’implant dans sa globalité, suivi d’un 

sablage de la surface inférieure. Ces conclusions préliminaires sont à mettre en corrélation 

avec des essais secondaires in vivo d’implantation. 

L’ambition à plus long terme est d’adapter cette démarche globale à l’alliage de Ti-26Nb. Les 

gammes de polissage devront donc être ajustée aux spécificités de ce nouvel alliage, telle que 

sa ductilité plus importante. Il sera également primordial de valider sa biocompatibilité sur 

laquelle encore peu d’études se sont attardées. 
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Conclusion générale 
 

 

 

 

Les travaux de cette thèse s’inscrivent dans l’amélioration de la biocompatibilité et la stabilité 

d’un DMI en alliage de titane au regard de l’os péri-implanté, en prenant en compte l’aspect 

mécanique et l’aspect biologique. Le choix de DMI associés à la sphère dentaire se justifie par 

les fortes sollicitations mécaniques mises en jeu. Ces domaines sont donc à même de montrer 

l’intérêt de la contribution du matériau et de la géométrie sur le transfert de charge dans l’os 

péri-implanté et sur la minimisation du phénomène de stress-shielding à l’interface os-

implant. Ce choix nous permet d’illustrer nos solutions à travers deux cas d’étude : 

l’implantologie dentaire axiale (implantologie endo-osseuse), et l’implantologie basale à 

plaques d’ostéosynthèse (implantologie supra-osseuse).  

 

Les implants endo-osseux ont permis la mise en œuvre d’une solution associée à 

l’optimisation de la configuration de pose, mais aussi de l’utilisation d’un matériau à bas 

module de Young. Cette première partie des travaux constitue le troisième chapitre de la 

thèse. L’optimisation de la configuration et du placement du DMI dans l’os péri-implanté ont 

été pris en considération. Cette étude a eu pour objectif d’étudier simultanément l’effet de la 

géométrie de l’implant axial endo-osseux et de son module d’élasticité, de sa position, du type 

d’os sur le transfert de charge et le saut de contraintes à l’interface os-implant. La prise en 

compte de tous ces paramètres constitue une originalité et recoupe dans certain cas les 

conclusions d’études parcellaires de la littérature. La quantification de l’effet des paramètres 

est difficile, toutes les études s’appuyant sur ses propres hypothèses et son propre cadre 

géométrique. Un modèle EF multiparamétrique a donc été développé. Ce modèle a permis la 

mise en place d’une campagne d’essai numérique automatisée (512 modèles et autant de 
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simulations) pour tester différents paramètres : diamètre, longueur, conicité, inclinaison, 

matériau de l’implant, épaisseur de l’os cortical, et propriétés élastiques de l’os spongieux. 

Cette campagne s’est appuyée sur un méthodologie du type plan d’expériences sous la forme 

d’un plan factoriel complet, afin de tester toutes les combinaisons de paramètres possibles et 

ainsi préciser l’influence des différents paramètres les uns par rapport aux autres. La 

prédominance de la qualité osseuse par rapport aux paramètres de la géométrie de l’implant a 

été montrée, en accord avec les données dispersées de la littérature. À partir de ces résultats, 

des fonctions objectif ont été définies, et associée à un algorithme génétique d’optimisation. 

Les paramètres de l’implant ont été optimisés pour une qualité d’os donnée sur des critères 

liés au transfert de charge et aux contraintes dans l’os cortical. L’importance de la 

configuration de pose d’un implant a pu être soulignée, même pour de faibles variations des 

paramètres, en particulier l’utilisation d’un matériau à bas module qui permet la réduction de 

saut de contraintes entre l’os et l'implant et donc du phénomène de stress-shielding. 

Cette étude a été menée en collaboration avec l’Hôpital Virtuel de Lorraine et le projet 

FEDER associé, à l’origine du financement de cette thèse, ainsi que la société HRV, 

spécialisée dans l’élaboration de simulateurs virtuels de pose d’implants dentaires à visée 

pédagogique. Ces simulateurs, qui interviennent dans la formation des futurs chirurgiens-

dentistes de la faculté d’Odontologie de Nancy, comprennent notamment une étape de 

planification de pose d’implants. Le praticien choisit le placement de l’implant à partir 

d’images scanner pour préparer la mise en place du dispositif. Cette étape ne fait actuellement 

aucunement appel à des critères mécaniques. Ainsi, cette étude numérique qui se veut 

exhaustive pourrait être implémentée dans les simulateurs et couplée à l’étape de planification 

pour optimiser la configuration de pose des implants en prenant en compte l’aspect mécanique 

et le transfert de charge entre l’os et l’implant. 

 

La seconde partie de ce travail a porté sur l’implantologie supra-osseuse sur-mesure et a 

permis la mise en œuvre d’autres types de solutions géométriques, qui ont davantage 

considéré la structure intrinsèque des implants. Les implants supra-osseux sont associés au 

développement de la démarche globale de réalisation de DMI par fabrication additive SLM. 

Ce procédé permet la fabrication de pièces avec une grande liberté de formes mais soulève 

également des problématiques encore peu prises en compte, comme par exemple le 
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parachèvement et la finition des pièces.  La réalisation de DMI par procédé SLM passe donc 

par la nécessaire prise en compte de toutes les étapes de la chaîne de valeurs. 

Dans cette optique, une démarche d’optimisation topologique originale a tout d’abord été 

développée dans le quatrième chapitre. L’objectif repose sur le comportement de l’os péri-

implanté. Les forces internes aux nœuds de l’os ont été plus particulièrement considérées pour 

répondre au problème. Un premier modèle a tout d’abord été développé comme preuve du 

concept. Ainsi, la plaque a été topologiquement optimisée dans l’optique d’homogénéiser le 

champ de contraintes de l’os, initialement localisé due à un chargement appliqué 

ponctuellement. Cette première modélisation a permis de valider le concept du contrôle du 

transfert de charge grâce à l’optimisation topologique de la plaque à travers les variables des 

forces internes nodales.  

La résolution d’un problème d’optimisation topologique est fortement dépendante du 

changement appliqué au système. Dans le cas de réhabilitation dentaire par un ensemble de 

plaques supra-osseuses, la direction et l’amplitude réelles des efforts masticatoires appliquées 

sont inconnues. Un second modèle intermédiaire a donc été envisagé pour déterminer ces 

efforts de manière numérique. Ce modèle a permis des déterminer les forces occlusales 

appliquées sur les différentes plaques à travers une modélisation vectorielle des muscles 

mandibulaire. Ces forces ont ensuite pu être utilisées lors de l’application de la démarche 

d’optimisation topologique du cas d’étude de l’implant supra-osseux.  

La possibilité de contrôler le transfert de charge grâce à l’optimisation topologique a été 

démontrée dans ce chapitre. Mais l’application de cette démarche à l’exemple d’une plaque 

mince reste limitée du fait du volume de matière disponible peu conséquent. Cependant, 

l’application à un dispositif plus massif, telle que la prothèse de hanche, pourrait être 

davantage intéressant. Par ailleurs l’export de pièces fabricables à partir des solutions issues 

de l’optimisation a également posé problème quant au seuillage des pseudo-densités. Cette 

problématique est récurrente dans le domaine et plusieurs solutions existent dans la littérature 

associée. Une autre perspective concerne la prise en considération des contraintes liées à la 

fabrication additive dès cette étape d’optimisation topologique. 

L’étape de parachèvement par usinage de surfaces fonctionnelles a ensuite été considérée 

dans un cinquième chapitre. Pour proposer une solution de transfert entre machine SLM et 
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centre d’usinage, les supports de fabrication sont conservés en vue de servir de moyen de 

bridage sur-mesure pour l’opération d’usinage. Un outil numérique associé d’aide au choix de 

supports et des conditions d’usinage a été développé. La stratégie numérique proposée 

s’inscrit directement dans l’amélioration de la chaîne de valeurs de la réalisation de pièce en 

SLM en considérant cette étape de parachèvement. La démarche de simulation de l’opération 

d’usinage comporte deux axes principaux de développement. Le premier s’est appuyé sur 

l’utilisation de structures lattices comme supports de fabrication. Elles permettent en effet 

d’être dimensionnées et leur comportement dynamique peut être prédit. Une procédure 

d’homogénéisation a également été associée pour un gain considérable de temps de calcul. Le 

second axe a concerné la modélisation des efforts de coupe pendant l’opération de fraisage 

périphérique. À partir des efforts de coupe connus (obtenus grâce à une modélisation 

analytique), un couplage analytique-numérique a été réalisé afin d’appliquer ces efforts sur un 

maillage EF. La démarche numérique a ensuite été vérifiée et validée par des essais 

expérimentaux de fraisage sur des échantillons définis. Pour des structures flexibles ou 

rigides, la démarche a pu être validée, montrant l’efficacité de la stratégie de simulation avec 

la prise en compte de l’interaction outil-matière. Le cas de l’implant supra-osseux a 

finalement été traité avec l’opération de fraisage du pilier de l’implant. 

Les structures lattices ne constituent cependant pas la solution idéale du fait des temps de 

lasage importants. D’autres types de structures supports, mécaniquement modulables doivent 

être envisagés. Des solutions empruntées à l’optimisation topologique ou de design génératif 

pourraient par exemple être étudiées pour remplacer ces structures treillis. 

L’amélioration des structures de supports doit également passer par l’aide au décrochage des 

supports après l’opération d’usinage. Pour cela, des supports construits sur deux étages de 

topologie différente pourraient être envisagés. Ainsi, la quasi-intégralité de la hauteur des 

supports serait assez rigide pour répondre aux sollicitations d’usinage et assurer une rigidité 

suffisante à l’ensemble. Une zone tampon entre les supports et les surfaces supportées serait 

également considérée, plus flexible pour faciliter le décrochage des supports. 

Pour finir, le dernier chapitre a traité des autres types de surfaces des pièces fabriquées par 

SLM, surfaces en contact avec les différents tissus biologiques. Ces surfaces, brutes de fusion 

et trop rugueuses en sortie de fabrication nécessitent des traitements de surface adaptés. Le 

parachèvement de ces surfaces doit également prendre en compte le caractère complexe de la 
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géométrie des surfaces. Deux procédés de parachèvement permettant un contrôle de l’état de 

surface homogène ont donc été utilisés. Le sablage a tout d’abord permis de diminuer la 

rugosité et éliminer les hétérogénéités de surface découlant du procédé. Puis une étape de 

polissage plus fine a été réalisée grâce au procédé de tribofinition, pour un véritable contrôle 

de la rugosité. Ces états de surface ont ensuite été validés par des essais de cultures cellulaires 

sur des cellules monocytaires, premières cellules en contact avec un corps étranger. Ces essais 

ont montré la toxicité avérée du TA6V pour l’état de surface brut de fusion mais moins 

importantes pour les états de surfaces lisses. Cette toxicité est potentiellement liée à 

l’aluminium et au vanadium contenu dans l’alliage. Par ailleurs, ces résultats doivent être 

complétés par d’autres tests avec d’autres types cellulaires.  
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Solutions matériaux et géométriques pour la réalisation de dispositifs médicaux implantables sur-mesure 
en alliages de titane - Application aux implants endo-osseux et supra-osseux obtenus par fabrication 

additive 

L’utilisation des Dispositifs Médicaux Implantables (DMI) en alliage de titane, principalement en Ti-6Al-4V, s’est fortement 
développée ces dernières décennies. D’un point de vue biologique et chimique, certains éléments de cet alliage tels que le 
vanadium et l’aluminium sont considérés comme potentiellement toxiques. D’un point de vue des propriétés mécaniques, le 
Ti-6Al-4V est significativement plus rigide que l’os cortical sur lequel les prothèses/implants sont fixés. Cette différence de 
rigidité entre l’os et l’implant est à l’origine d’une déviation des contraintes (appelée « stress-shielding ») qui peut finalement 
aboutir au descellement du dispositif dû à des pertes osseuses. Le travail de cette thèse a pour objectif d’apporter des solutions 
tant sur le choix du matériau que sur le choix de la géométrie des DMI, pouvant permettre l’amélioration du transfert de charge 
à l’interface. Le domaine dentaire où les efforts mis en jeu sont importants constitue un environnement adéquat à la mise en 
œuvre de ces solutions matériaux et géométriques. Deux types de dispositifs sont ainsi envisagés dans cette étude : les implants 
endo-osseux et les implants supra-osseux à plaque d’ostéosynthèse. Le positionnement des implants classiques, dits endo-
osseux, est évalué au regard de l’os péri-implanté par une étude numérique multiparamétrique. À partir de l’évaluation 
exhaustive des différents paramètres intervenant dans la pose d’un implant (géométrie et module d’élasticité de l’implant et 
configuration de l’os), la configuration de pose est ensuite optimisée en prenant en compte des critères mécaniques. Les 
implants supra-osseux sont destinés à la réhabilitation d’arcades dentaires complètes de patients aux pathologies plus 
atypiques, notamment lorsque la pose d’implants endo-osseux n’est pas envisageable. La nécessité de disposer de formes 
individualisées aux patient justifie pleinement une réalisation par fabrication additive SLM (Selective Laser Melting). Cette 
approche nécessite cependant de s’intéresser à tous les aspects de la chaîne de valeurs de réalisation de DMI par fabrication 
additive métallique. Dans l’étape de dimensionnement il ne s’agit plus seulement de tenir compte de la tenue mécanique du 
dispositif implanté mais d’optimiser topologiquement sa géométrie au regard des sollicitations appliquées à l’os, afin 
d’optimiser le transfert de charge en l’os et l’implant. L’élaboration de ces dispositifs, sur-mesure, doit nécessairement tenir 
compte des opérations de parachèvement post-fabrication, par des procédés soustractifs. Ces étapes de fonctionnalisation 
constituent encore à ce jour un verrou qui limite l'utilisation de la fabrication additive. Les problématiques de reprise en 
usinage de pièces sur-mesure sont liées au transfert entre la machine de fabrication additive et le centre d’usinage. L’idée 
développée consiste à l’utilisation des supports de fabrication additive comme montage d’usinage sur-mesure. Pour anticiper 
les potentielles instabilités pendant cette opération de parachèvement, un outil numérique est développé, couplé à un modèle 
analytique de détermination des efforts de coupe en fraisage périphérique. Enfin, le contrôle de l’état de surface des DMI issus 
du procédé SLM, en lien avec une étude de biocompatibilité, sont présentés. 
 
 

Material and geometric solutions for the custom-made Titanium-based implantable medical devices - Application to 
endo-osseous and supra-osseous implants obtained by additive manufacturing 

 
The use of Titanium-based implantable medical devices, mainly Ti-6Al-4V alloy, has grown significantly in recent decades. 
From a biological and chemical point of view, some elements of this alloy, such as vanadium and aluminum, are considered 
potentially toxic. From a mechanical point of view, Ti-6Al-4V is significantly more rigid than the cortical bone on which the 
prostheses/implants are attached. This difference in stiffness between the bone and the implant is at the origin of a stress 
deviation, called "stress-shielding", that can finally lead to loosening of the device due to bone loss. The aim of this thesis is to 
provide solutions for both the choice of material and DMI geometry, which can improve the transfer of charge at the interface. 
The dental field where the loads involved are important is an appropriate environment for the implementation of these 
materials and geometric solutions. Two types of devices are thus envisaged in this study: endo-osseous implants and bone plate 
supra-osseous implants. The positioning of conventional implants, termed endo-osseous, is evaluated with regard to the peri-
implanted bone by a multiparametric numerical study. Based on an exhaustive evaluation of the various parameters involved in 
implant placement (implant geometry and stiffness and bone configuration), the implant configuration is then optimized by 
taking into account mechanical criteria. The supra-osseous implants are used for the rehabilitation of complete dental arches of 
patients with more atypical pathologies, especially when the placement of endo-osseous implants is not possible. The need to 
have individualized shapes to patients’ anatomy fully justifies a realization by Selective Laser Melting additive manufacturing. 
This approach, however, requires attention to all aspects of the value chain of medical devices realization by metal additive 
manufacturing. In the design stage, it is no longer only a question of taking into account the mechanical strength of the 
implanted device but of optimizing topologically its geometry with regard to the stresses applied to the bone, in order to 
minimize stress-shielding effect. The development of these devices, custom-made, has to necessarily take into account post-
manufacturing finishing operations, by subtractive processes. These functionalization steps still constitute a lock that limits the 
use of additive manufacturing. The problems of finishing by machining the custom-made parts are related to the transfer 
between the additive manufacturing machine and the machining center. The idea developed in this work is to use additive 
manufacturing supports as a custom-made machining fixture. To anticipate the potential instabilities during this finishing 
operation, a numerical model is developed and coupled to an analytical model for determining cutting forces in peripheral 
milling. Finally, the control of the surface quality of the devices resulting from the SLM process, in connection with a 
biocompatibility study, are presented. 


	Titre
	Remerciements
	Table des matières
	Introduction générale
	Chapitre 1 - Contexte et état de l’art
	1.1 Les alliages de titane : biomatériaux pour l’implantologie
	1.1.1 Notions générales sur les dispositifs médicaux et les biomatériaux
	1.1.1.1 Des biomatériaux dans les dispositifs médicaux implantables
	1.1.1.2 La notion de biocompatibilité

	1.1.2 La famille des alliages de titane dans le biomédical
	1.1.2.1 Le succès des alliages de titane grâce à l’ostéo-intégration
	1.1.2.2 Les limites du TA6V


	1.2 Aspects mécaniques de la biocompatibilité et remodelage osseux
	1.2.1 Stabilité primaire des implants
	1.2.2 Le remodelage osseux : loi de Wolff
	1.2.3 Le phénomène de stress-shielding

	1.3 La fabrication additive SLM au service de l’implantologie sur mesure: solutions matériaux et géométriques
	1.3.1 Fabrication additive métallique d’alliages de titane et implantologie surmesure
	1.3.1.1 Généralités sur la fabrication additive
	1.3.1.2 La technologie SLM
	1.3.1.3 Les verrous liés au procédé SLM et au parachèvement des pièces
	1.3.1.4 La fabrication additive au service de l’implantologie sur-mesure

	1.3.2 Un levier supplémentaire : les alliages de titane à bas module de Young

	1.4 Cas particulier du domaine dentaire : implantologie endo-osseuse et supra-osseuse
	1.4.1 Anatomie de l’os maxillaire et mandibulaire
	1.4.2 Implantologie dentaire axiale endo-osseuse
	1.4.3 Implantologie supra-osseuse basale à plaque d’ostéosynthèse

	1.5 Conclusions

	Chapitre 2 - Techniques expérimentales etnumériques : chaîne de valeurs de réalisation de DMI sur-mesure
	2.1 Étapes numériques en amont de la fabrication
	2.1.1 Optimisation de la pose en implantologie endo-osseuse : mise en place d’un modèle numérique multiparamétrique
	2.1.2 Segmentation d’imagerie médicale
	2.1.3 Conception d’un DMI sur-mesure
	2.1.4 Optimisation topologique

	2.2 Étapes liées à la fabrication additive SLM
	2.2.1 Mise en plateau et définition des supports de fabrication
	2.2.1.1 Préparation du plateau de fabrication
	2.2.1.2 Définition des supports de fabrication
	2.2.1.3 Les structures lattices comme supports de fabrication

	2.2.2 Fabrication additive SLM

	2.3 Parachèvement de pièces issues de la fabrication additive SLM
	2.3.1 Parachèvement par usinage
	2.3.1.1 Transfert de la machine SLM vers le centre d’usinage : plateau à pions amovibles
	2.3.1.2 Stratégie de reprise en parachèvement par usinage
	2.3.1.3 Essais de fraisage périphérique
	2.3.1.4 Instrumentation des essais d’usinage

	2.3.2 Parachèvement par procédés de polissage
	2.3.2.1 Sablage
	2.3.2.2 Tribofinition
	2.3.2.3 Métrologie des surfaces


	2.4 Conclusions

	Chapitre 3 - Étude numérique multiparamétrique pour l’optimisation de la pose d’implants dentaires endo-osseux
	3.1 L’utilisation de la simulation numérique et de la méthode des Éléments Finis pour l’implantologie dentaire endo-osseuse
	3.1.1 Paramètres géométriques
	3.1.1.1 Géométrie de l’implant
	3.1.1.2 Géométrie des parties osseuses

	3.1.2 Les paramètres matériaux
	3.1.3 Les paramètres d’interaction

	3.2 Étude numérique multiparamétrique
	3.2.1 Intervalle des paramètres de l’étude et résultats observés
	3.2.2 Types de résultats observés
	3.2.3 Méthode des plans d’expérience : effets des facteurs
	3.2.3.1 Influence des paramètres principaux
	3.2.3.2 Interactions de premier ordre entre les paramètres


	3.3 Optimisation dans la configuration de la pose d’implants dentaires
	3.3.1 Simplification du plan factoriel complet et détermination des fonctions réponses
	3.3.2 Référence biologique : cas d’une dent et de son ligament parodontal
	3.3.3 Optimisation multi-objectif

	3.4 Conclusions

	Chapitre 4 - Optimisation topologique en implantologie supra-osseuse : contrôle du transfert de charge à l’interface os-implant
	4.1 L’optimisation topologique pour le contrôle du transfert de charge entre l’os et l’implant
	4.1.1 Les forces internes nodales : variables de contrôle du transfert de charge entre l’os et l’implant
	4.1.2 Preuve du concept : modèle à géométrie simplifiée
	4.1.3 Convergence du problème d’optimisation
	4.1.4 Seuillage des pseudo-densités et vérification des géométries réelles

	4.2 Modélisation numérique des forces occlusales : modèle vectoriel musculaire
	4.2.1 Présentation du modèle avec mandibule
	4.2.2 Modélisation des muscles masticatoires
	4.2.3 Hypothèses de modélisation
	4.2.4 Détermination des forces occlusales

	4.3 Application à l’implantologie supra-osseuse à plaque d’ostéosynthèse
	4.3.1 Définition du modèle pour l’optimisation topologique
	4.3.2 Résolution et convergence du problème d’optimisation
	4.3.3 Problématique de l’export de structures fabricables
	4.3.3.1 Export de structures par seuillage des pseudo-densités
	4.3.3.2 Pistes d’amélioration : problématique des pseudo-densités et prise en compte de contraintes liées aux procédés de fabrication additive


	4.4 Conclusions

	Chapitre 5 - Considération des supports de fabrication pour le parachèvement par usinage et stratégie de simulation numérique associée
	5.1 Stratégie numérique de prédiction du comportement dynamique d’une pièce pendant l’opération d’usinage
	5.1.1 Modélisation analytique des efforts de coupe
	5.1.1.1 Géométrie du problème
	5.1.1.2 Calcul des efforts de coupe

	5.1.2 Couplage analytique-numérique : application des efforts sur un maillage par Élément Finis
	5.1.2.1 Subroutine d’application des efforts
	5.1.2.2 Prise en compte de l’oscillation de la pièce et de l’interaction outil matière pendant la procédure de couplage

	5.1.3 Considération des supports : homogénéisation des structures lattices de support

	5.2 Validation expérimentale : essais de fraisage périphérique
	5.2.1 Définition géométrique et fabrication additive SLM des échantillons
	5.2.2 Définition de la rigidité des supports et recalage numérique : première fréquence propre des échantillons
	5.2.2.1 Détermination des premières fréquences propres : essais de vibration libre
	5.2.2.2 Recalage numérique des propriétés mécaniques équivalentes homogénéisées

	5.2.3 Essais expérimentaux de fraisage périphérique : influence de la rigidité des supports sur la qualité des surfaces usinées
	5.2.4 Comparaison numérique-expérimentale des efforts de coupe

	5.3 Application au cas de l’implant supra-osseux : parachèvement du pilier implantaire
	5.3.1 Simulation du fraisage périphérique du pilier implantaire

	5.4 Conclusions

	Chapitre 6 - Maîtrise de la finition des surfaces implantées et validation biologique
	6.1 Maîtrise de l’état de surface des pièces issues de la fabrication additive SLM
	6.1.1 Influence de l’orientation de fabrication sur la rugosité des surfaces : étude du procédé de sablage
	6.1.2 Maîtrise de l’état de surface final : polissage par tribofinition
	6.1.3 Synthèse sur le parachèvement des surfaces implantées et considération du Ra

	6.2 Validation biologique : essais de culture cellulaire
	6.2.1 Culture cellulaire de monocytes THP-1 : protocole expérimental
	6.2.2 Influence de l’état de surface sur la viabilité cellulaire des monocytes THP-1
	6.2.3 Perspectives de validation biologique

	6.3 Conclusions

	Conclusion générale
	Table des références
	Table des figures
	Table des tableaux
	Résumés



