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Résumé

..... La sélection d’une matrice poreuse la plus adaptée à la régénération tissulaire pour
une application clinique donnée est un défi qui a motivé de nombreuses études en parti-
culier pour des applications au comblement osseux. Plusieurs candidats ont été proposés
au cours de la dernière décennie, y compris des structures avec des gradients de taille de
pores dont il a été prouvé qu’elles facilitaient le transport des nutriments de la périphérie
au cœur de la matrice poreuse, et encourageaient donc la régénération tissulaire. Le cadre
utilisé pour concevoir de telles matrices poreuses à gradients est limité par les possibilités
de distribution des pores et l’étendue des propriétés mécaniques qu’il est possible d’at-
teindre.

..... Dans ce travail, nous avons proposé un cadre de conception pour générer diverses
structures de matrices poreuses tridimensionnelles dotées de gradients de taille de pores à
partir de transformations appliquées à des cellules unitaires. Nous avons proposé une mé-
thodologie pour générer des matrices poreuses par une répétition multicouche de sections
transverses circulaires, ce qui a permis d’obtenir une anisotropie ajustable en fonction de
l’application clinique visée. Nous avons identifié les propriétés mécaniques apparentes de
différentes configurations de matrices poreuses à l’aide d’une méthode numérique originale,
soulignant la polyvalence de la procédure de conception qui permet d’ajuster séparément
les propriétés mécaniques longitudinales et transversales des matrices poreuses.

..... Afin d’étudier la capacité des techniques de fabrications additives usuelles à fabri-
quer les structures proposées, nous avons élaboré des structures poreuses à l’aide de la
technique DFF (dépôt de filaments fondus) et SLA (stéréolithographie), et nous avons
réalisé des essais mécaniques expérimentaux pour les confronter aux prédictions issues
des simulations. Malgré les différences géométriques observées entre la conception initiale
et les structures réellement obtenues, les propriétés apparentes des structures issues de la
technique SLA concordent avec celles prédites par la méthode de calcul proposée.

..... Des perspectives prometteuses ont été proposées concernant la conception de matrices
poreuses auto-adaptables utilisables pour des applications spécifiques, notamment pour
le comblement osseux dans un contexte de chirurgie mini-invasive.

Mots-clés : biosubstitut osseux ; matrices poreuses artificielles ; gradient de taille de pore ;
transformations conformes ; éléments finis ; fabrication additive ; architecture sur mesure ;
propriétés mécaniques sur mesure





Abstract

..... The selection of the most-suitable porous bone scaffold for regenerative medicine ap-
plied to a given clinical application is challenging, which has motivated numerous studies
especially for the repair of bone defects. Several designs have been proposed over the last
decade, including structures with pore size gradients that have been proved to facilitate
nutrient transport from the periphery to the core of the scaffold, and therefore to enhance
tissue regeneration. The framework used to design such porous scaffolds with pore size
gradients is limited by the range of the reachable pore distribution and mechanical pro-
perties.

..... In this work, we presented a design framework to generate various three-dimensional
porous scaffolds structures including cylindrical graded scaffolds from the transformations
of unit cells. We proposed a methodology to generate porous scaffolds by multilayer repe-
tition of circular cross sections, resulting in tunable anisotropy depending on the intended
clinical application. We identified the apparent mechanical properties of different porous
scaffold configurations using an original numerical method, highlighting the versatility of
the design procedure that allows for separate tuning of longitudinal and transverse me-
chanical properties of porous scaffold.

..... In order to investigate the ability of common additive manufacturing techniques to
fabricate the proposed structures, we have elaborated scaffolds using FDM (fused deposi-
tion modeling) and SLA (stereolithography) techniques, we have performed experimental
mechanical tests to be confronted to the predictions issued from simulations. In spite of
the geometrical differences observed between the initial design and the obtained struc-
tures, the apparent properties of the structures obtained by the SLA technique agree with
those predicted by the proposed computational method.

..... Promising perspectives have been proposed concerning the design of self-fitting scaf-
folds that can be used for clinical applications, particularly to repair bone defects using
mini-invasive surgery.

Keywords : bone biosubstitute ; scaffolds ; pore-size gradient ; conformal transformations ;
finite element ; additive manufacturing ; custom-made architecture ; on-demand mechani-
cal properties
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Avant-propos

La thématique du développement de biomatériaux pour le comblement osseux suscite

un intérêt croissant pour différentes applications cliniques, et constitue la finalité du travail

qui sera décrit dans ce travail. Le cas d’application qui sera choisi par la suite est l’opéra-

tion du Sinus Lift (ou élévation sinusale) (Figure 1), qui est une intervention chirurgicale

nécessaire lorsque la perte osseuse est trop importante pour accueillir un implant den-

taire. Pour épaissir l’os maxillaire, trop fragile, le chirurgien procède à une exfoliation des

gencives et des muqueuses, qui est une intervention délicate. Ensuite, une petite fenêtre

rectangulaire d’environ 12mm de large et 8mm de haut est créée sur la paroi antérieure du

sinus maxillaire pour faciliter l’insertion de comblement osseux aux propriétés spécifiques.

Les greffes peuvent être naturelles à partir d’os autogène, allogène ou xénogreffes (donneur

d’espèce biologique différente de celle du receveur) ou synthétique à partir de produits syn-

thétiques ou de matériaux alloplastes. Le mécanisme biologique de cette greffe repose sur

trois propriétés clés : L’ostéoconduction 1, l’ostéoinduction 2 et l’ostéogenèse 3. Après avoir

ouvert les sinus et soulevé la membrane de Schneider (muqueuse sinusienne), le matériau

de greffe est inséré sur le plancher maxillaire. Une membrane synthétique de collagène

est ensuite placée pour protéger la membrane native pendant la greffe pour éviter que le

comblement ne se disperse. Un espace clos est ainsi formé, encourageant le processus de

régénération tissulaire. Bien que la plupart des interventions de l’élévation sinusale soient

un succès, elles peuvent échouer dans certains cas. Les complications de cette procédure

qui peuvent entraîner un échec sont (i) le déplacement du greffon osseux après mouchage

1. Capacité de la matrice poreuse vers laquelle les cellules osseuses peuvent migrer
2. Capacité des facteurs de croissance à attirer et à produire les cellules pour former des tissus sains
3. Processus par lequel s’élabore le tissu osseux
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Fig. 1 – Substitut de greffe osseuse en implantologie dentaire

ou éternuement (ii) une infection, (iii) une zone greffée ne pouvant pas développer un ap-

port sanguin, ce qui signifie que l’os existant et le greffon osseux ne peuvent pas s’intégrer

ou bien l’implant ne peut pas s’intégrer à l’os et/ou au matériau osseux, et (iv) une fuite

du matériau de substitution dans la cavité du sinus en cas de perforation de la membrane.

Dans le cas de l’utilisation d’un matériau de comblement osseux pour l’élévation sinusale,

il existe plusieurs catégories de candidats pouvant être utilisées : en particulier, une greffe

osseuse de la mandibule, de la crête iliaque ou même du fémur du propre corps du patient,

d’un autre individu ou bien d’origine animale. Ces sources de matériau sont néanmoins

associées à des limitations et inconvénients, d’où l’évolution des industries dans le but

de développer des matériaux synthétiques. Les substituts osseux les plus communément

utilisés sont l’hydroxyapatite, le phosphate tricalcique et les céramiques biphasées (asso-

ciations des deux précédents produits). Le substitut idéal de greffe osseuse doit en général

être biocompatible, avoir un réseau de pores interconnectés, épouser la forme du défaut

osseux afin d’assurer le contact avec l’os adjacent et favoriser la régénération du tissu

osseux. Il doit de plus offrir une résistance mécanique et des propriétés élastiques satis-

faisantes afin de garantir la bio-fonctionnalité et fournir des stimuli mécaniques adaptés

à la régénération osseuse. Une solution envisagée est celle de microstructures poreuses

obtenues par fabrication additive, qui pourraient facilement épouser la forme et la taille

du défaut osseux si la géométrie externe est définie à partir de la géométrie du patient
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dans une démarche « sujet-spécifique », tout en assurant une rigidité suffisante.

Les matériaux architecturés suscitent un intérêt scientifique considérable car ils peuvent

montrer des comportements élastiques non classiques, et peuvent offrir des propriétés à

la demande (« material by design »). Leurs propriétés apparentes trouvent leur origine

dans la présence d’une microstructure, la plupart du temps périodique, et par conséquent

dans l’organisation interne de la matière. L’étude de ces matériaux fait l’objet du pro-

jet ArchiMatHOS soutenu par l’ANR (Agence Nationale de la Recherche), impliquant

plusieurs Laboratoires (LEM3 et IECL à l’Université de Lorraine, l’Institut Navier à

Marne-la-Vallée, Imath à l’Université de Toulon, le MSME à Marne-la-Vallée), et au sein

duquel mon travail de thèse s’est déroulé. Dans le travail qui sera décrit par la suite,

nous proposons de concevoir, fabriquer, caractériser et modéliser une nouvelle matrice

de support susceptible de constituer un biosubstitut pour des applications chirurgicales

en biomécanique de l’os. Cette structure sera dotée d’une architecture interne qui pourra

être paramétrée selon le besoin du praticien en fonction de l’application finale visée. Cette

structure architecturée tentera de se rapprocher des propriétés d’un substitut osseux afin

de favoriser la régénération de l’os.

Lorsque l’on découvre un domaine scientifique qui n’est pas le nôtre, et surtout en

tant que doctorant en cours de formation par la recherche, il est courant de vouloir à tout

prix essayer de chercher à contribuer au maximum à ce domaine en cherchant des pistes

de recherche originales, et qui dépassent certaines des limitations de l’état de l’art. Ceci

m’a poussé à explorer de nombreuses pistes, même si certaines se sont avérées vaines.

Ainsi, j’ai essayé dans ce travail d’illustrer les différentes pistes qui ont été envisagées, y

compris certaines qui ont échoué ou bien qui n’ont pas été sélectionnées pour les développer

davantage. Ces pistes non poursuivies constituent néanmoins une partie intégrante de ce

type de travail de thèse exploratoire, même si elles n’apparaissent que rarement dans la

partie des travaux valorisée par des communications.

Ce mémoire de thèse sera constitué de sept chapitres.

Dans un premier chapitre, l’ensemble des éléments bibliographiques nécessaires pour

comprendre la fonction et les propriétés natives du tissu osseux sera décrit, ainsi que les
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moyens de reconstruction actuellement utilisés, les techniques de fabrication, les para-

mètres et les facteurs prérequis selon un cahier des charges établi pour favoriser le succès

de la régénération osseuse, les limites qui y sont associées, ainsi que le cahier des charges

que doit satisfaire cette matrice de support seront énoncés.

Dans une seconde partie de ce mémoire, nous présenterons la méthodologie de concep-

tion de matrices poreuses qui a été retenue dans ce travail en justifiant nos choix à partir

des travaux de la littérature. Nous présenterons les éléments nécessaires du cahier des

charges qui doivent être satisfaits, et la stratégie qui a été mise en place pour y répondre.

Dans une troisième partie, nous détaillerons une méthodologie permettant le calcul des

propriétés mécaniques de matériaux architecturés en 2D, et qui se limite donc au calcul des

propriétés transverses de la matrice de support. A l’issue d’études paramétriques utilisant

cette méthodologie, nous présenterons ensuite sous forme d’abaques la large gamme de

propriétés mécaniques apparentes qu’il est possible d’obtenir par cette nouvelle méthode

de conception.

Dans une quatrième partie, nous étendrons ce qui précède à la génération de matrices

poreuses tridimensionnelles. Une étude de sensibilité paramétrique concernant les proprié-

tés mécaniques et morphologiques apparentes sera présentée pour illustrer l’avantage de

la démarche proposée, afin de mimer les propriétés mécaniques et physiologiques du tissu

osseux.

Dans le cinquième et le sixième chapitres, nous tenterons tout d’abord d’analyser la

capacité des moyens de fabrication additive usuels à reproduire la matrice poreuse qui a

été conçue, puis de confronter la méthode de calcul des propriétés mécaniques se basant

sur la simulation numérique avec des résultats expérimentaux, afin d’en juger le caractère

prédictif.

Enfin, dans une septième et dernière partie, nous tenterons de dresser un bilan critique

de la pertinence clinique de la matrice de support proposée. Nous nous intéresserons tout

particulièrement à dresser une liste des points forts et les limitations de cette matrice

ainsi que de la démarche proposée, et à proposer des directions futures qui pourraient

permettre à terme de s’orienter vers une application clinique.
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1.1 Introduction : Les matrices poreuses pour l’os

1.1.1 Introduction à la physiologie osseuse

1.1.1.1 Définition de l’os

L’os est un tissu rigide qui fait partie du squelette de la plupart des vertébrés. Les os
protègent les différents organes du corps, stockent les minéraux, fournissent une structure
et un soutien mécanique au corps et permettent la mobilité. Les os existent dans une
grande variété de formes et de tailles et ils ont une structure interne et externe complexe.
Le squelette humain comporte deux types d’os : l’os cortical et l’os trabéculaire (Cowin
(2001)). Bien que ces deux types d’os aient la même composition et la même proportion
de matériaux organiques et inorganiques, chacun d’entre eux présente une organisation
structurale différente. En outre, la proportion et la frontière diffuse entre de l’os cortical
et de l’os trabéculaire varient selon les régions du squelette, et dépendent des chargements
mécaniques appliqués. Les os corticaux et trabéculaires présentent un comportement mé-
canique dépendant du temps, ainsi qu’une risque d’endommagement pendant une charge
cyclique dépassant la plage physiologique (Alvarez and Nakajima (2009)) : néanmoins,
dans le travail qui fait l’objet de ce mémoire, on se contentera d’étudier ses propriétés
statiques dans une gamme de chargements physiologique.

1.1.1.2 Composition de l’os

Fig. 1.1 – Composition chimique du tissu osseux. (adaptée de Alvarez and Nakajima (2009))
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Les tissus osseux présentent des géométries tridimensionnelles complexes et des ar-
chitectures internes hautement organisées. L’os est un matériau composite naturel, qui
contient en poids environ 45 à 70% de minéraux, 20 à 30% de matrice et 10 à 20% d’eau.
La composition de l’os peut être représentée de manière simple selon la Figure 1.1. La
matrice osseuse est composée de 90 à 95% de fibres élastiques de collagène, également
connues sous le nom d’osséine, ainsi que des protéines (Gentili and Cancedda (2009) ;
Polo-Corrales et al. (2014)). L’élasticité du collagène améliore la résistance aux fractures.
La matrice est durcie par la présence d’un sel minéral inorganique, le phosphate de cal-
cium, dans un arrangement chimique connu sous le nom d’hydroxyapatite de calcium.
C’est le processus de minéralisation osseuse qui confère aux os leur rigidité.

1.1.1.3 Fonctions mécaniques de l’os

Les os remplissent diverses fonctions mécaniques. Ensemble, les os du corps consti-
tuent une armature qui maintient le corps en place et permettent un point d’attache pour
les muscles squelettiques, les tendons, les ligaments et les articulations, qui fonctionnent
ensemble pour générer et transférer des forces et permettre le mouvement. Les os pro-
tègent les organes internes vitaux, comme le crâne qui englobe le cerveau, ou la cage
thoracique autour du cœur et des poumons. Les propriétés mécaniques de l’os cortical
sont bien documentées dans la littérature (Reilly and Burstein (1974) ; Rho et al. (1998)).
Elles peuvent être mesurées à l’aide de techniques d’essais conventionnelles, telles que les
essais de compression ou de traction uniaxiale (Alvarez and Nakajima (2009)). L’identifi-
cation des propriétés de l’os trabéculaire est beaucoup plus complexe que dans le cas de
l’os cortical, en raison notamment de ses petites dimensions. Du point de vue mécanique,
ces deux os ne sont pas identiques. Les différences de module entre l’os cortical et l’os
trabéculaire sont en grande partie dues à leur densité. La densité de l’os cortical du fémur
humain est de 1.5 − 2g/cm3, alors qu’elle est de 0.2 − 0.6g/cm3 pour l’os trabéculaire.
L’os cortical a une résistance élevée à la compression longitudinale (219±26MPa) et à la
compression transverse (153± 20MPa). Il est également pourvu d’une résistance élevée à
la traction longitudinale (172± 22MPa), mais est doté d’une faible résistance au cisaille-
ment (52 ± 8MPa) selon différents auteurs (Alvarez and Nakajima (2009) ; Eckardt and
Hein (2001) ; Ford and Keaveny (1996) ; Reilly and Burstein (1974) ; Rho et al. (1998) ;
Rho et al. (1993)). L’os trabéculaire présente une résistance à la compression allant de
(1.5− 9.3MPa) et une résistance à la traction qui peut aller de (1.6− 2.42MPa) Alvarez
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and Nakajima (2009). Les propriétés mécaniques de l’os humain dépendent fortement de
l’âge, par exemple des échantillons fémoraux de patients de 3, 5 et 35 ans montrent res-
pectivement un module d’Young de 7.0, 12.8 et 16.7 GPa, respectivement Currey (2004).
Le module d’Young a été estimé par des essais de traction uniaxiale et peut varier de
7.1 − 24.2 GPa pour l’os cortical et 10.4 ± 3.5 GPa pour l’os trabéculaire. Sur le plan
acoustique, les os jouent également un rôle particulier dans l’audition, par l’intermédiaire
des osselets qui participent à la transmission du son. Outre l’âge, l’état nutritionnel, l’ac-
tivité physique (et donc les chargements mécaniques), les maladies osseuses, sont autant
de facteurs qui influencent les propriétés du tissu osseux.

L’os est considéré comme un matériau anisotrope et hétérogène car ses propriétés méca-
niques varient en fonction de la direction de sollicitation et de leur localisation anatomique.
Par exemple, le module d’ Young, les limites d’élasticité en traction et en compression va-
rient considérablement selon la direction du chargement (Rho et al. (1998)). La variabilité
intra-individu et inter-individu est plus importante pour l’os trabéculaire que pour l’os
cortical, notamment en raison de l’hétérogénéité de sa microstructure. Par conséquent,
l’os trabéculaire présente des propriétés mécaniques beaucoup plus variables que celles
de l’os cortical. Les travées de l’os trabéculaires suivent les lignes des contraintes princi-
pales et elles peuvent être réalignées par des changements d’orientation de la contrainte
(Polo-Corrales et al. (2014)). Ce dernier point a motivé beaucoup d’études tournées vers
l’optimisation topologique, considérant que l’os trabéculaire est le résultat d’un processus
d’optimisation de la répartition de la matière (Alsheghri et al. (2021)).

1.1.2 Anomalies osseuses

Par définition, un défaut osseux est un manque de tissu osseux dans une zone du corps,
là où l’os devrait normalement se trouver. Les défauts osseux peuvent être la conséquence
d’une maladie grave après qu’un processus pathologique ait détruit des composants vitaux
de l’os. Le plus souvent, l’événement qui pourra causer ce défaut est un traumatisme
important suivi d’une infection, de blessures ou de troubles congénitaux (Gregor et al.
(2017)). Il peut également s’agir d’une ostéomyélite qui détruit l’os et laisse des séquelles
osseuses non vitales sur toute la longueur de l’os. Ce dommage à l’os et aux tissus mous
périphériques guérit lentement et la guérison ne peut être attendue qu’après un certain
temps de repos et des procédures de débridement. Un défaut osseux peut aussi être le
résultat de l’enlèvement d’un volume osseux, par exemple dans le cas du traitement d’une

25



Chapitre 1. Matériaux de comblement pour la médecine régénérative de l’os

zone cancéreuse. Enfin, et comme cela a été évoqué précédemment pour le cas du sinus
lift, on peut chercher également à remplir un défaut osseux de manière à créer un substrat
nécessaire à l’insertion d’un implant.

1.1.3 Stratégies de comblement d’un défaut osseux

En général, l’os possède une bonne capacité de guérison et la grande majorité des
défauts osseux, lorsqu’ils sont stimulés par des conditions biologiques et micro environne-
mentales bien équilibrées et sont de taille modérée, guérissent spontanément. Au fil des
décennies, les améliorations apportées aux techniques chirurgicales, à la conception des
implants et à la gestion péri-opératoire ont considérablement amélioré le traitement des
fractures complexes et des autres défauts du squelette causés par des traumatismes, des
maladies, des malformations du développement du squelette, des reprises chirurgicales et
des résections tumorales (den Boer et al. (2003) ; Gugala and Gogolewski (2002) ; Ko-
maki et al. (2006) ; Laurencin et al. (2006) ; Perka et al. (2000) ; Reichert et al. (2009) ;
Wildemann et al. (2007)). Parmi ces différents traitements de l’os, la problématique du
comblement d’un défaut osseux résultant d’un traumatisme ou d’une pathologie repré-
sentent un problème clinique fréquent. Grâce aux nouvelles technologies dans le domaine
médical, il est possible de transplanter des tissus et d’améliorer la régénération des tissus
endommagés. Plus récemment, le domaine de la médecine régénérative, et plus parti-
culièrement de l’ingénierie tissulaire, se sont particulièrement développées et offrent de
nombreuses perspectives pour le traitement des pathologies liées à des défauts osseux. La
différence clé entre l’ingénierie tissulaire et la médecine régénérative est que la première
fait intervenir une combinaison de cellules, de molécules bioactives ainsi que de matrices
poreuses dans le but de régénérer des tissus fonctionnels, tandis que la médecine régéné-
rative inclut à la fois l’ingénierie tissulaire et toutes les procédures visant à encourager
l’auto-guérison des tissus, et qui peuvent faire intervenir des biomatériaux, des stimuli
biochimiques, de la thérapie cellulaire, ou des approches médicamenteuses.

1.1.3.1 Ingénierie tissulaire

Comme énoncé précédemment, l’ingénierie tissulaire est une technique qui consiste
à combiner des cellules, des matrices poreuses ou des molécules biologiquement actives
pour obtenir des tissus endommagés fonctionnels comme illustré dans la Figure 1.2. Il
s’agit d’un sous-domaine de la médecine régénérative. Les potentielles applications de la
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démarche d’ingénierie tissulaire ont été particulièrement étudiées pour certains tissus :
citons la peau artificielle (Jaiswal et al. (2022)), le cartilage (Cheng et al. (2019) ; Hut-
macher (2000) ; Koh et al. (2019)), le rein (Hammerman (2003)), le foie (Mazza et al.
(2018)), le ligament plus spécifiquement au sein de notre équipe de recherche (Laurent
et al. (2018a)), ou encore évidemment l’os qui fait l’objet de ce travail de thèse (Liu and
Ma (2004) ; Wang et al. (2020)). L’ingénierie tissulaire permet de fabriquer des parties du
corps ex-vivo en incorporant des cellules ou une matrice poreuse de soutien (Chan and
Leong (2008)), et permet idéalement de recréer un tissu biologique fonctionnel sans trace
d’un matériau artificiel ou d’une lésion passée.

Fig. 1.2 – Procédé de fabrication de greffons issus de l’ingénierie tissulaire. (adaptée de Alvarez
and Nakajima (2009))

A ce titre, l’ingénierie tissulaire offre une alternative aux protocoles actuels pour de
nombreux tissus, notamment pour ceux qui sont actuellement réparés par le biais d’au-
togreffes, technique qui dépend principalement de la disponibilité des tissus du donneur,
associée à d’autres complications telles que la douleur pour les patients, ou encore la morbi-
dité du tissu du donneur (Sultana (2013)). Actuellement, des matrices poreuses artificielles
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(appelées Scaffold en anglais) ont été utilisées comme structures de support temporaires
pour les cultures cellulaires et la maitrise de la croissance cellulaire dans le but de réparer
des organes et des tissus endommagés. Au cours de la régénération tissulaire, la matrice
poreuse aide temporairement à la croissance du néo-tissu et se biodégrade progressive-
ment, soit au cours du processus de guérison, soit après, pour produire un nouveau tissu
ayant la forme et les propriétés souhaitées (Aldana and Abraham (2017)). Cette propriété
de dégradation évite d’avoir à retirer le matériau ultérieurement et élimine donc les effets
secondaires résultant du maintien à long terme de matériaux étrangers au sein du méta-
bolisme (Sultana (2013)). Par conséquent, la matrice poreuse utilisée doit répondre à des
exigences chimiques, mécaniques et physiques spécifiques pour permettre la prolifération
cellulaire puis la formation d’un néo-tissu structuré en 3D.

1.1.3.2 Médecine régénérative

La médecine régénérative couvre un large éventail de domaines, y compris l’ingénierie
tissulaire, la réparation, le remplacement ou la régénération de cellules, de tissus ou d’or-
ganes pour rétablir une fonction du corps humain (Figure 1.3). L’ingénierie tissulaire est
un sous-domaine de la médecine régénérative, mais les deux domaines se rejoignent dans
leur finalité de réparation des tissus. En opposition à l’ingénierie tissulaire, elle n’implique
pas nécessairement l’utilisation d’une matrice de support, ni de cellules : une démarche
de médecine régénérative peut se limiter à tenter d’encourager les capacités naturelles du
métabolisme à l’auto-guérison, et notamment à la maîtrise des processus inflammatoires
qui sont impliqués. Parmi les outils mobilisés dans cette démarche, le recours à des cellules
souches peut être envisagé : ce sont des cellules indifférenciées qui ont vocation à proliférer
puis se spécialiser dans la restauration d’un tissu particulier. Pour ce qui concerne l’appli-
cation au comblement de défaut osseux, les trois types de greffes osseuses existantes (qui
seront brièvement décrites ci-après) sont les autogreffes, les allogreffes/xénogreffes et les
substituts de greffes osseuses (Brydone et al. (2010)). La capacité de régénération tissulaire
de ces greffons osseux est mesurée en fonction de leur potentiel ostéogénique, ostéocon-
ducteur et ostéoinducteur (Albrektsson and Johansson (2001)). Le potentiel ostéogénique
d’un greffon osseux pour la formation osseuse résulte de l’activité des cellules souches
mésenchymateuses (CSM), des ostéoblastes et des ostéocytes. Le terme ostéoconducteur
désigne la capacité de la matrice poreuse à encourager la croissance des cellules osseuses
à sa surface, et la croissance d’un néo-tissu osseux en son sein. La capacité ostéoinduc-
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Fig. 1.3 – Concept de régénération du tissu osseux par des stratégies basées sur des matrices
poreuses. (adaptée de Li et al. (2014))

tive d’un greffon osseux est la propriété la plus importante dans la guérison osseuse, car
elle fait référence à la capacité des CSM à se différencier en préostéoblastes permettant
d’initier le processus de formation osseuse.

1. Autogreffes :
Ce type de greffon (le plus courant) consiste à transplanter du tissu osseux d’un site
à un autre chez le même patient. Le tissu est généralement transplanté à partir de la
crête iliaque, mais il peut également provenir du fémur distal ou du tibia proximal.
Ce type de greffon est considéré comme le traitement par défaut en matière de
greffe osseuse, car il contient à la fois des cellules ostéogéniques et une matrice
extracellulaire minéralisée ostéoconductrice, au sein de laquelle celles-ci peuvent se
développer et proliférer. Cependant, son utilisation est limitée par des complications
telles que la douleur, l’infection, la cicatrisation, la perte de sang et la morbidité
du site donneur (Myeroff and Archdeacon (2011) ; Oppenheim et al. (2002) ; Silber
et al. (2003)), et évidemment les limitations.

2. Allogreffes / xénogreffes :
Une autre alternative est l’allogreffe, qui utilise un tissu osseux provenant de ca-
davres ou de donneurs vivants. Dans le cas de xénogreffes, le tissu osseux provient
d’un animal (Amini and Lari (2021)). Son avantage par rapport aux autogreffes
est l’élimination de la morbidité du site du donneur ainsi que des problèmes liés à
leur approvisionnement limité. Cependant, elles n’ont pas la capacité ostéogénique
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des autogreffes et comportent le risque de présence d’agents infectieux ou de rejet
immunitaire (Graham et al. (2010) ; Mankin et al. (2005)).

3. Substituts de greffons osseux : Bien que les autogreffes et les allogreffes aient été
et soient encore largement utilisées, leurs limites ont incité à rechercher d’autres
alternatives, que l’on appelle des substituts de greffons osseux (Laurencin et al.
(2006)). Cette démarche repose sur la démarche de médecine régénérative décrite ci-
dessus, et les principales études se sont principalement concentrées sur l’amélioration
de leur potentiel ostéogénique, ostéoconducteur et ostéoinducteur en incorporant
des cellules progénitrices osseuses et des facteurs de croissance, afin de stimuler les
cellules au sein d’une matrice poreuse composée de divers matériaux naturels ou
synthétiques (Vial et al. (2020)).

1.1.4 Une brève histoire des substituts osseux

Au fil des années, l’évolution des greffons pour le comblement de défauts osseux a
été rendue possible grâce à une meilleure connaissance du microenvironnement du site
d’implantation visé, ce qui entraîne des changements dans les exigences et les propriétés
des biomatériaux utilisés (Polo-Corrales et al. (2014)). Cette évolution peut être mesurée
en définissant trois générations différentes (Hench and Polak (2002)). Ces générations ne
sont pas chronologiques mais technologiques, car chacune d’entre elles fait actuellement
l’objet de travaux de recherche et de développement (Navarro et al. (2008)).

1.1.4.1 Première génération de substituts osseux

Les substituts de greffe osseuse de la première génération exigent que le biomatériau
corresponde aux propriétés physiques du tissu à remplacer. Il s’agit de métaux tels que
l’acier inoxydable, le titane et les alliages de céramiques telles que l’alumine et la zircone, et
de polymères tels que le caoutchouc de silicone, le polypropylène. Un phénomène commun
à tous ces biomatériaux est la formation de tissu fibreux à l’interface biomatériau-tissu qui
finit par encapsuler le greffon, ce qui entraîne un descellement aseptique. Il s’agit d’une
réponse immunitaire dans laquelle une réponse inflammatoire persiste jusqu’à ce que le
corps étranger soit encapsulé par du tissu conjonctif fibreux, le protégeant du système
immunitaire et l’isolant des tissus environnants (Anderson (2001)).
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1.1.4.2 Deuxième génération de substituts osseux

Pour éviter cette réponse immunitaire, des substituts osseux de deuxième génération
ont été mis au point avec des interfaces bioactives qui susciteraient une réponse biologique
spécifique (c’est-à-dire l’ostéoconduction) pour éviter la formation de cette couche fibreuse
et améliorer l’ostéointégration. La stratégie globale consiste à modifier les biomatériaux
de première génération avec des revêtements bioactifs ou biodégradables. Cette bioactivité
est assurée par un traitement de surface qui permet soit la minéralisation par la nucléation
et la cristallisation hétérogènes d’hydroxyapatite (HA), soit le recouvrement de la surface
du biomatériau par des céramiques bioactives telles que l’HA, le phosphate tricalcique (β-
TCP) ou le verre bioactif. Un deuxième type de substituts de greffe osseuse de deuxième
génération est rendu biodégradable pour que le taux de dégradation corresponde au taux
de guérison du tissu osseux lésé. Ces biomatériaux sont basés sur l’utilisation de polymères
synthétiques ou naturels qui peuvent assurer une dégradation chimique contrôlée dans
des conditions physiologiques, en produisant des produits qui peuvent être résorbés par le
corps. Parmi les polymères synthétiques les plus utilisés, on peut citer l’acide polylactique
(PLA), le poly(ε-caprolactone) (PCL), ou encore l’acide polyglycolique (PGA) parmi les
polymères naturels (Navarro et al. (2008)).

1.1.4.3 Troisème génération de substituts osseux

Les substituts de greffe osseuse de la troisième génération tentent de se rapprocher du
standard de l’autogreffe en utilisant des biomatériaux capables d’induire des réponses cel-
lulaires spécifiques au niveau moléculaire, en intégrant la bioactivité et la biodégradabilité
des dispositifs de la deuxième génération, dans le but de recréer un matériau biologique
(contrairement au matériaux de la seconde génération). Ce type de greffe osseuse est basé
sur le concept d’ingénierie tissulaire osseuse, et repose généralement sur une matrice po-
reuse constituée de divers biomatériaux naturels ou synthétiques ou de leur combinaison,
permettant généralement de recréer une vascularisation suffisante pour permettre l’accès
aux nutriments pour soutenir ce processus (Amini et al. (2012)).

1.2 Matrices poreuses pour la régénération osseuse

Comme déjà illustré dans la section précédente, l’un des éléments clés pour la régéné-
ration osseuse est la matrice poreuse. Elle sert de substrat pour les interactions cellulaires
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et la formation de la matrice extracellulaire (MEC) osseuse afin de fournir un support
structurel au tissu nouvellement formé (Karageorgiou and Kaplan (2005)). Dans cette sec-
tion, nous détaillerons le rôle de ces matrices poreuses, ainsi que les principales techniques
de fabrication associées et les matériaux les plus couramment utilisés.

1.2.1 Rôle des matrices poreuses

Fig. 1.4 – Principales étapes de l’insertion d’une matrice poreuse au sein d’un défaut osseux
de taille critique (qui ne peut pas se régénérer spontanément) présent dans le fémur due à la
résection de l’ostéosarcome. (adaptée de Suleman et al. (2021))

La matrice poreuse est une structure tridimensionnelle, utilisée comme matrice de
support permettant aux tissus/cellules d’un os/tissu d’adhérer, de proliférer et de se dif-
férencier pour restaurer ses fonctionnalités (Abbasi et al. (2020)), comme illustré dans
la Figure 1.4. Une matrice poreuse « idéale » doit non seulement maintenir, induire et
restaurer les fonctions biologiques, mais aussi avoir les bonnes propriétés en matière de
dégradation, de capacité à être colonisé par un néo-tissu, de non-immunogénicité, et de
propriétés mécaniques (module d’Young, limite d’élasticité, déformation à rupture, etc. . .).
En outre, elle doit être facile à manipuler et, pour de nombreuses indications récentes que
l’on abordera dans le dernier chapitre du présent mémoire, elle doit être compatible avec
des techniques chirurgicales mini-invasives (Bobbert et al. (2020) ; Langford et al. (2021)).
Les fonctions des matrices poreuses sont de :
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• Fournir un support mécanique temporaire à la zone affectée et remplir le vide des
défauts osseux ;

• Favoriser le dépôt de la MEC en surface de la matrice puis en volume au sein des
pores de la matrice (ostéoconduction) ;

• Susciter la formation de vaisseaux et la croissance osseuse dans la matrice poreuse ;

• Améliorer la différenciation ostéogénique par le biais de la signalisation moléculaire
et la formation d’un nouveau tissu osseux (ostéoinduction) ;

• Stimuler l’activité cellulaire favorisant l’intégration au tissu natif (ostéointégration) ;

• Potentiellement délivrer des médicaments ou des molécules bioactives pour accélérer
le processus de guérison (Daculsi et al. (2013)).

Comme nous le verrons lors de la description du cahier des charges lié à la matrice de
support, les paramètres architecturaux de la matrice (notamment la taille, forme et dis-
tribution des pores) sont déterminants afin d’encourager la régénération tissulaire (Mel-
chels et al. (2010) ; Melchels et al. (2011)). Dans la section suivante, nous détaillerons
quelques-uns des procédés qui ont été mis au point afin de satisfaire à ces exigences sur
la morphologie de la matrice poreuse.

1.2.2 Procédés de fabrication des matrices poreuses

Le tissu osseux natif peut être simplifié par une répétition d’unités 3D avec une échelle
variant de 100 à 1000 µm. Les matrices poreuses sont conçues pour permettre cette évo-
lution des cellules en 3D en fournissant un support mécanique pendant la réparation des
tissus (Tsang and Bhatia (2007)). Les procédés de fabrication de ces matrices poreuses
permettant de fournir des substituts pour ce tissu osseux natif entièrement fonctionnels
doivent donc être compatibles avec ces longueurs caractéristiques, et leurs spécificités
doivent être abordées à deux niveaux : 1) à l’échelle microscopique, la matrice doit encou-
rager la régénération du tissu et créer un microenvironnement propice à la prolifération
cellulaire 2) à l’échelle macroscopique, la matrice doit assurer un transport adéquat des
nutriments et montrer des propriétés mécaniques adaptées à l’utilisation finale. En pra-
tique, les techniques de fabrication de matrices poreuses en 3D sont subdivisées en mé-
thodes dites « conventionnelles », et les méthodes de fabrication additive (FA), chacune
de ces méthodes étant associée à des propriétés et limitations différentes que les sections
suivantes ont vocations à détailler (Roseti et al. (2017)).
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1.2.2.1 Méthodes conventionnelles de fabrication de matrices poreuses

Les techniques conventionnelles de fabrication de matrices poreuses permettant l’ob-
tention de matériaux sous forme de mousses ont été largement mises au point pour la
construction de structures polymères poreuses servant de substrats pour l’adhésion cellu-
laire, mais ne permettent pas de contrôler précisément la forme à l’échelle microscopique
(pores) ni à l’échelle macroscopique (contours externes) (Tsang and Bhatia (2007)). Un
grand nombre de matrices poreuses ont été notamment développées pour l’administra-
tion des médicaments, mais elles ont ensuite été employées pour la culture cellulaire en
3D dans le cadre de l’ingénierie tissulaire (Dutta et al. (2017)). Certaines techniques
traditionnelles de fabrication de matrices poreuses, comme le moulage par solvant et la
lixiviation de particules (appelée Solvent casting and practical leaching en anglais), mous-
sage (appelée Gas foaming en anglais) et électrofilage (appelée Electrospinning en anglais)
permettent néanmoins de définir un minimum la forme de la matrice poreuse et la taille
des pores. Cependant, elles sont surtout limitées à la conception de la structure interne
de la matrice ou à la connectivité des espaces vides (Chan and Leong (2008) ; Dutta et al.
(2017) ; Eltom et al. (2019) ; Tsang and Bhatia (2007)).

Fig. 1.5 – Représentation de la technique de moulage par solvant et de la lixiviation des
particules. (adaptée de Peric Kacarevic et al. (2020))
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Dans la technique du moulage par solvant et la lixiviation de particules (SCPL pour
solvent casting and particulate leaching en anglais), un solvant combiné à des particules
solubles dans l’eau (sel, sucre, ...) uniformément réparties et d’une certaine taille est incor-
poré dans la solution de polymère (Figure 1.5). Le solvant s’évapore, laissant une matrice
contenant des particules solubles dans l’eau. La matrice est ensuite immergée dans l’eau,
et les particules sont éliminées pour former une structure pourvue d’une haute porosité.
Le procédé SCPL ne s’adapte qu’aux membranes minces des échantillons tridimensionnels
à paroi mince, dans le cas échéant il devient impossible de dissoudre les particules solubles
si l’échantillon est de taille trop importante (Hutmacher (2000)). Les matrices développées
par cette méthode ont une porosité comprise entre 50% et 90% (Li et al. (2016)). Le pro-
cédé SCPL est relativement facile et peu onéreux. De plus, l’un des principaux avantages
de cette technique est que la matrice produite est très poreuse et qu’il est possible de régler
la taille de ses pores, ce qui la rend appropriée pour le développement et la croissance des
cellules 3D (Sanz-Herrera et al. (2009b) ; Vaquette et al. (2008b) ; Vaquette et al. (2008a)).

Fig. 1.6 – Représentation de la technique d’éléctrofilage. (adaptée de Abbasi et al. (2020))

L’électrofilage (ou electrospinning en anglais) est une technique permettant de fabri-
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quer des fibres à partir d’une solution en utilisant un champ électrique important. Cette
technique a été largement mise à contribution pour développer des matrices poreuses
nanofibreuses pour l’ingénierie tissulaire (Vaquette et al. (2010)). L’électrofilage est une
technique dans laquelle la charge d’un liquide sous haute tension entraîne une interaction
entre la tension de surface et la répulsion électrostatique, ce qui provoque l’éruption et
l’étirement des gouttelettes sur la filière. Un système typique d’électrofilage se compose de
quatre éléments principaux : une filière avec une pompe à seringue, une aiguille métallique,
une alimentation électrique à haute tension et un collecteur (voir Figure 1.6). L’intensité
du champ électrique dépasse la tension superficielle de la gouttelette pour produire un jet
liquide qui est ensuite étendu et fouetté en continu par répulsion électrostatique jusqu’à
ce qu’il soit déposé sur le collecteur. Le solvant s’évapore au cours du processus, et le jet
se solidifie pour former une membrane fibreuse non tissée (Abdelaal and Darwish (2013) ;
Li et al. (2016)). Les inconvénients de cette technique de fabrication sont d’une part que
les solvants peuvent être toxiques, et surtout qu’il est difficile d’obtenir des structures en
3D avec une taille de pores de dimensions suffisantes pour des applications biomédicales
(Eltom et al. (2019)).

1.2.2.2 Fabrication additive

Les technologies basées sur la fabrication additive (FA), également connues sous le nom
de « Solid freeform fabrication » (SFF), désignent un ensemble de procédés de fabrica-
tion qui permettent de générer des formes directement à partir de modèles de conception
assistée par ordinateur (CAO) d’un objet (Figure 1.7). La machine de FA peut produire
des objets couche par couche en céramique, en plastique et en métal en utilisant de fines
sections transversales horizontales à partir d’une géométrie donnée (Jahed et al. (2017)).
Cette technique de fabrication de matrices poreuses permet de réaliser des modèles avec
un contrôle spatial précis de la structure afin de relever certains des défis posés par les mé-
thodes de production traditionnelles. Le principal avantage de ces techniques est qu’elles
permettent la production de matrices poreuses personnalisées et spécifiques aux patients,
adaptés aux tissus et organes en question (Chia and Wu (2015)). Les techniques de base
de la FA (même s’il existe beaucoup d’autres) comprennent l’impression 3D, la modé-
lisation par dépôt de filaments fondus (DFF), le frittage sélectif par laser (SLS) et la
stéréolithographie (SLA) (Abdelaal and Darwish (2013) ; Li et al. (2016)). Dans ce qui
suit, nous nous contenterons de décrire brièvement les deux techniques (DFF et SLA) qui
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ont été mises à contribution dans ce travail de thèse.

Fig. 1.7 – Représentation schématique du procédé de fabrication additive, ou impression 3D.
(adaptée de Padash et al. (2020))

Dans la technique DFF, un polymère solide est poussé à travers une buse chauffée
pour être fondu puis apposé à la surface de l’objet 3D, le processus étant contrôlé par or-
dinateur (Figure 1.8). La matrice poreuse générée est ainsi constituée de plusieurs couches
de microfilaments adjacents. La DFF a été utilisée pour extruder des biopolymères ther-
moplastiques. Dans le domaine de l’ingénierie tissulaire, certains auteurs ont notamment
utilisé des polyesters biologiquement dégradables pour créer des matrices poreuses fa-
cilitant la croissance des cellules (Hutmacher et al. (2004)). En outre, d’autres auteurs
ont démontré la polyvalence de l’impression de nouvelles structures de matrices poreuses
avec des propriétés mécaniques contrôlées en utilisant cette technique de fabrication (Zein
et al. (2002)) ; cette étude a par exemple conclu à la production de matrices poreuses avec
le polymère biodégradable poly (ε-caprolactone) (PCL). D’une manière générale, selon
plusieurs études, la DFF est utile pour la conception de matrices (Wang et al. (2017)). Le
principal inconvénient de la DFF réside dans la résolution qu’il est possible d’atteindre,
qui est contrainte par le diamètre minimum de la fibre en sortie de la buse d’extrusion,
et descend rarement en dessous la dizaine de µm. En outre, il est également nécessaire de
disposer de fibres préformées de taille homogène pour les faire passer à travers les rouleaux
et la buse ; elle présente également des limites dans son application aux polymères biodé-
gradables (Abdelaal and Darwish (2013)). Pour surmonter ces contraintes, de nombreux
procédés DFF modifiés ont été proposés. De plus, dans une étude (Xiong et al. (2002)),
la fabrication par dépôt de filament à basse température a été mise à contribution pour
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la fabrication de matrices poreuses composites destinés à l’ingénierie des tissus osseux.
Dans cette étude, il a été révélé que la matrice poreuse présentait une excellente biocom-
patibilité, une biodégradation appropriée et des propriétés de conductivité osseuse pour
la réparation osseuse.

Fig. 1.8 – Une illustration de la technologie d’impression 3D DFF. (adapté de El Moumen
et al. (2019))

La méthode de stéréolithographie est essentiellement utilisée pour créer des pièces
en imprimant consécutivement des fines couches de matériau obtenue par solidification
de résines liquides par ultraviolets (UV). Un système de stéréolithographie (Figure 1.9)
comporte quatre composants principaux, à savoir un réservoir contenant une résine liquide
photosensible, une plate-forme, un laser UV pour solidifier la résine et un système de miroir
dynamique. Le processus commence avec un laser UV en polymérisant la première strate
de résine liquide photosensible sur la plate-forme. Après la solidification de la couche
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Fig. 1.9 – Une illustration du schéma du processus de la technologie SLA. (adapté de Kim
et al. (2010))

initiale, la plate-forme est abaissée verticalement (i.e. généralement avec un moteur pas à
pas). La couche suivante est ensuite déposée sur la première ; le processus est répété jusqu’à
ce qu’une matrice poreuse 3D soit créée. Enfin, la résine non solidifiée est nettoyée et la
matrice poreuse est séchée a posteriori sous lumière UV, qui finalise la polymérisation de
l’objet fabriqué. Cette méthode permet donc de surmonter les difficultés liées aux pertes de
matière dans les méthodes de fabrication additives. (Melchels et al. (2010)) ont employé
cette technique de fabrication pour créer des matrices poreuses ayant une architecture
sophistiquée à haute résolution à base de l’acide poly-DL-lactique (PDLLA). Cette étude
a indiqué que les propriétés mécaniques des matrices poreuses étaient conformes aux
prédictions prédites par la simulation, comme on le fera dans les chapitres qui suivront.
De même, (Gauvin et al. (2012)) ont appliqué une méthode équivalente pour la conception
de matrices poreuses 3D en utilisant de la gélatine de méthacrylate pour obtenir une
matrice poreuse ad hoc avec des propriétés mécaniques sur mesure. La matrice poreuse
proposée présentait une uniformité dans l’interconnectivité des pores, et des études in vitro
ont indiqué qu’elle favorisait la distribution et la prolifération des cellules endothéliales
humaines issues du cordon ombilical, ce qui le rendait approprié pour une utilisation
en ingénierie tissulaire. Bien que de nombreuses recherches aient montré le succès de la
stéréolithographie dans la conception de matrices poreuses, la méthode présente également
des limites dans le processus de photopolymérisation, nécessitant des quantités massives
de monomères et un traitement de post-polymérisation pour améliorer la conversion des
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monomères (Landers and Mülhaupt (2000)). Un autre désavantage est que la taille de la
matrice poreuse qui peut être fabriqué est limitée à la largeur du faisceau du laser (Bajaj
et al. (2014)).

1.2.3 Matériaux utilisés pour la fabrication des matrices poreuses

En général, les biomatériaux utilisés pour fabriquer des matrices poreuses pour l’ingé-
nierie tissulaire de l’os peuvent être classés en deux catégories en fonction de leur origine,
à savoir les biomatériaux naturels et synthétiques (Chan and Leong (2008)). La plupart
des matrices poreuses sont constitués de polymères, de biocéramiques et de matériaux
hybrides, qu’ils soient naturels ou artificiels (Yang et al. (2017)). Selon la source des ma-
tériaux utilisés pour la fabrication de la matrice poreuse, il existe des préoccupations liées
à la biocompatibilité, à la composition et aux produits de décomposition de ces matrices
(certains de ces points seront détaillés dans la section suivante concernant le cahier des
charges). Un très grand nombre de candidats de matériaux constitutifs sont à l’étude pour
permettre la fabrication de ces matrices poreuses (par des méthodes conventionnelles ou
de fabrication additive) : certains d’entre eux ont récemment été exclus, car ils ne per-
mettent pas la croissance des cellules dans les matrices poreuses (Meyer et al. (2009)).
D’autres en revanche montrent un intérêt croissant et alimentent de nombreux travaux
dans le domaine des biomatériaux : le lecteur intéressé pourra se référer à de récentes
revues de littératures exhaustives (Qu et al. (2019) ; Stevens (2008) ; Tang et al. (2021)).
Dans les deux prochaines sections, nous dresserons un panorama des principaux matériaux
utilisés.

1.2.3.1 Matériaux naturels

L’ingénierie des tissus osseux s’est concentrée sur la conception de matrices poreuses
3D capables d’imiter la MEC, de soutenir la formation de nouveaux os, tout en se dé-
gradant au fur et à mesure de la production de nouveaux os. Les biomatériaux d’origine
naturelle peuvent être obtenus à partir de leurs sources naturelles et traités pour fabriquer
des matrices poreuses. Ces biomatériaux naturels présentent une excellente biocompatibi-
lité, ce qui permet aux cellules de se fixer et de se développer avec une excellente viabilité.
La bioactivité peut également être contrôlée par l’ajout de produits chimiques, de pro-
téines, de peptides et de cellules (Lee and Shin (2007)). Les polymères naturels les plus
couramment étudiés dans le cadre de l’ingénierie osseuse sont le collagène/la gélatine, le
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chitosan, la soie, l’alginate, l’acide hyaluronique et les peptides (Semino (2008) ; Vagaská
et al. (2010)). Toutefois, les matériaux naturels ont une stabilité mécanique limitée, et ils
peuvent donc ne pas être adaptés pour certaines applications exigeant de résister à des
chargements mécaniques importants. Ces limitations ont mené à des recherches impor-
tantes pour améliorer les propriétés de ces matériaux naturels (Barua et al. (2018)).

1.2.3.2 Matériaux synthétiques

Les biomatériaux synthétiques peuvent être généralement classés en deux catégories :
les matériaux inorganiques, comme les bioverres, et les matériaux organiques, tels que les
polymères synthétiques. La large gamme de propriétés physiques et mécaniques qu’il est
possible d’atteindre en modifiant les biomatériaux synthétiques justifient leur intérêt pour
la fabrication de matrices de support, tant pour la régénération des tissus mous que durs
(Chan and Leong (2008)). Néanmoins, pour les biomatériaux synthétiques, la biocompati-
bilité devient le problème majeur car les cellules peuvent avoir des difficultés à s’attacher
et à proliférer sur ces matériaux. C’est pourquoi de nombreux procédés modifiant les pro-
priétés de surface ou de volume ont été développés pour améliorer leur biocompatibilité
(Morra and Cassinelli (2006)), notamment par le biais de traitements laser de surface
(Kurella and Dahotre (2005)) ou encore par l’ajout de revêtements avec des biomatériaux
naturels tels que le collagène (Brodie et al. (2005)). Avec le développement des matériaux
composites, les possibilités de combinaisons de biomatériaux pour fabriquer des matrices
poreuses sont devenues très grandes. De multiples types de biomatériaux aux propriétés
distinctes peuvent être en effet combinés et fabriqués en vue de satisfaire aux exigences de
certaines applications particulières (Chan and Leong (2008)). Les polymères synthétiques,
comme le polypropylène fumarate (PPF), le polyanhydride, le polycaprolactone (PCL), le
polyphosphazène, le polyéther éther cétone (PEEK), l’acide polylactique (PLA) et l’acide
polyglycolique (PGA), présentent notamment des taux de dégradation contrôlés, ce qui
en fait des candidats privilégiés. De plus, ils peuvent être mis en forme dans des formes
complexes et encouragent l’adhésion cellulaire (groupes chimiques chargés négativement)
et la capacité de délivrer des molécules solubles (Roseti et al. (2017)). En outre, et enfin,
les polymères synthétiques peuvent être produits à faible coût, en grandes quantités et ils
ont une plus longue durée de conservation (Roseti et al. (2017)).
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1.3 Cahier des charges pour la proposition des matrices

poreuses

La conception d’une matrice poreuse pour des applications d’ingénierie du tissu osseux
doit être menée au regard des nombreuses propriétés connues pour avoir une influence di-
recte sur la régénération du tissu osseux. Notamment, l’architecture de la matrice ainsi et
ses propriétés de surface affectent l’efficacité de l’ensemencement cellulaire (Wendt et al.
(2003)), la réponse cellulaire (McBeath et al. (2004)), l’angiogenèse (Loh and Choong
(2013)) et, finalement, la formation osseuse (Abbasi et al. (2020) ; Bobbert and Zadpoor
(2017)). Les variables de conception des matrices poreuses, qui incluent notamment la
porosité, la taille et l’interconnectivité des pores, et bien entendu ses propriétés méca-
niques, ont une influence significative sur l’expression et la différenciation des signaux
ostéogéniques (Bobbert and Zadpoor (2017) ; Kim et al. (2010)). Nous décrivons dans
cette section les effets des paramètres principaux sur la pertinence des matrices poreuses
en matière de régénération osseuse.

1.3.1 Taille de pores et porosité

Les pores sont les vides au sein d’un biomatériau poreux qui fournissent un espace où
le nouveau tissu et les vaisseaux sanguins vont se développer (Helsen and Missirlis (2010) ;
Van Cleynenbreugel et al. (2006)). La taille des pores (diamètre d’un vide individuel) et
la porosité (pourcentage du volume des vides dans un biomatériau poreux) sont liées
l’une à l’autre lorsque le substitut osseux contient un réseau de pores interconnectés.
L’augmentation de la porosité d’un substitut osseux poreux est un moyen de réduire sa
rigidité (Krishna et al. (2007)) ; elle peut ainsi diminuer le contraste entre la rigidité d’un
substitut osseux (surtout dans le cas d’un implant métallique) et celle de l’os hôte (Krishna
et al. (2007)) , cherchant ainsi à limiter les effets de stress shielding (Liverani et al. (2021)).
La porosité et la taille des pores ont des répercussions importantes sur la capacité des
matrices poreuses à favoriser la régénération osseuse, et ce pour plusieurs raisons. Tout
d’abord, il a été démontré que la porosité et la taille des pores affectent l’efficacité de
l’adhésion des cellules, et par conséquent la densité initiale de cellules, ainsi que leur
distribution puis leur capacité à migrer (Murphy et al. (2010)). Il a été démontré également
que ces facteurs affectent la différenciation ostéogénique en modifiant les distances de
signalisation (Kim et al. (2009)). En outre, la porosité et la taille des pores influent sur la
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capacité de la matrice poreuse à favoriser l’ostéoconduction et la vascularisation in vivo
(Byrne et al. (2008) ; Kasten et al. (2008)). Des tailles de pores optimales et minimales
ont été établies pour favoriser la croissance du tissu (Karageorgiou and Kaplan (2005) ;
Klenke et al. (2008)). De plus, et de façon évidente, la taille des pores et la porosité ont
un effet sur les propriétés élastiques et la résistance mécanique d’une matrice résultante,
comme largement montré dans les milieux poreux (Gibson (2005)). Dans les matrices
poreuses ayant des porosités similaires (50%), il a été établi que des tailles de pores d’au
moins 40µm sont nécessaires pour une croissance osseuse minimale, tandis que des tailles
de pores de 100 − 350µm sont considérées comme optimales selon (Yang et al. (2001))
ou encore de 300 − 400µm selon (Oh et al. (2007)). Dans une étude plus récente, des
matrices poreuses avec une taille de pores de 1000µm ont été montrées plus favorables
à la croissance du tissu osseux et la formation de vaisseaux sanguins, facilitant ainsi la
réparation de défauts osseux de grand volume (Wang et al. (2021)). Face à ce manque de
consensus, on peut néanmoins conclure que des pores d’une taille très importante devant
la taille d’une cellule vivante sont requis au sein des matrices poreuses.

1.3.2 Interconnexions entre pores

Une autre caractéristique importante de l’architecture des matrices poreuses est le
degré d’interconnexion entre les pores d’une structure (Jones et al. (2004) ; Jones et al.
(2009)). Les matrices poreuses dont l’architecture est fortement interconnectée permettent
une meilleure communication entre les cellules de différentes zones de la matrice et fa-
vorisent la croissance des tissus. Il a été également démontré que l’interconnectivité des
matrices poreuses a un effet direct limité sur la signalisation et la différenciation des cel-
lules souches, mais un effet plus important sur la morphologie de l’os formé dans une
matrice poreuse (Rose et al. (2004) ; Shor et al. (2007)). Il a été observé que la croissance
au sein de matrices ayant des pores faiblement interconnectés était confinée aux pores de
surface, alors que les matrices fortement interconnectées présentaient une minéralisation
homogène dans le volume de la matrice et un réseau de tissu osseux. Cette dernière étude
suggère que l’augmentation de la taille des pores et de l’interconnectivité entraîne une
colonisation plus rapide des cellules et que le degré d’interconnectivité doit être adapté
aux cellules osseuses, car les tissus conjonctifs peuvent s’infiltrer plus rapidement dans les
connexions plus petites, ce qui entraîne une inhibition de l’infiltration du tissu osseux. En-
fin, l’interconnectivité des matrices poreuses peut également affecter la formation osseuse
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et l’expression des signaux ostéogéniques en affectant le degré de diffusion des nutriments
au sein des matrices (Zhou et al. (2010)). Comme décrit précédemment, le transfert de
nutriments et d’oxygène dans l’os est en effet central dans toute construction 3D pour la
médecine régénérative.

1.3.3 Forme des pores

Dans le cas où la géométrie des pores du substitut osseux peut être précisément contrô-
lée, ils peuvent prendre une forme entre autres, sphérique, rectangulaire, carrée, hexago-
nale ou trabéculaire, selon le biomatériau et le procédé de fabrication utilisés. Dans le cas
des techniques de fabrication plus conventionnelles citées précédemment, des formes en-
core plus complexes sont obtenues (Abarrategi et al. (2012) ; Hutmacher et al. (2004)). La
taille et la forme des pores affectent les propriétés mécaniques des biomatériaux poreux,
car elles déterminent les dimensions et l’orientation des fibres et par conséquent, la répar-
tition des contraintes à l’intérieur de ces éléments structurels (Amin Yavari et al. (2015) ;
Van Bael et al. (2012)). De plus, les concentrations de contraintes dues aux entailles pré-
sentes à l’intérieur de la structure ou causées par des imperfections de fabrication peuvent
évidemment affecter le comportement mécanique des biomatériaux poreux (Amin Yavari
et al. (2015)). Les matrices poreuses avec une structure en treillis et des pores rectangu-
laires et les matrices poreuses avec de grands pores sphériques s’effondrent plus facilement
que les biomatériaux poreux avec des pores ronds uniformes plus petits (Mi et al. (2014)).
Des études sur les propriétés mécaniques de structures Ti6Al4V avec différentes formes de
pores (diamant, cube, cuboctaèdre tronqué, triangulaire et hexagonal) comme illustrées

Fig. 1.10 – Différentes formes de pores. (adaptée de Van Bael et al. (2012))
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dans la Figure 1.10 ont montré des propriétés mécaniques (Van Bael et al. (2012)) et
une résistance à la fatigue différentes pour différentes cellules unitaires avec une porosité
similaire (Amin Yavari et al. (2015)). Enfin, la forme des pores influence directement la
croissance du tissu, dont il a été montré qu’elle dépendait de la courbure locale du substrat
des cellules (Guyot et al. (2016)).

1.3.4 Distribution des tailles de pores et matrices à gradients

Fig. 1.11 – Caractérisation morphologique des matrices poreuses par microscopie électronique
à balayage. A) avec Gradient 1, B) avec Gradient 2, C) Homogène 1, D) Homogène 2. (Sobral
et al. (2011))

Les matrices poreuses à gradient de taille de pores, ou FGS pour functionnaly graded
scaffolds en anglais, suscitent un intérêt croissant dans le domaine de l’ingénierie tissulaire
en raison de leur biocompatibilité élevée (Zhou et al. (2020)), leur porosité élevée, leur
rigidité spécifique, leur absorption d’énergie ou encore leur compatibilité avec les tissus
osseux (Khoda and Koc (2013) ; Kokkinis et al. (2018) ; Nowicki et al. (2016)). Les FGS
offrent la possibilité de répartir la matière non-uniformément en fonction de la distribu-
tion des chargements au sein de la macrostructure, permettant d’éviter les concentrations
de contraintes de la même façon que dans l’os natif. Une FGS pour l’ingénierie du tissu
osseux est un biomatériau poreux dont la porosité change selon un gradient de taille de
pore spécifique dans l’espace (Baino et al. (2016)). Ce gradient de porosité se retrouve
dans l’architecture naturelle de l’os (Leong et al. (2008)). D’un point de vue anatomique,
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les gradients de porosité ont été en effet observés pour l’os cortical et l’os trabéculaire
(Limmahakhun et al. (2017)). La structure poreuse à l’intérieur de l’os trabéculaire favo-
rise le transport des nutriments et des déchets. La combinaison des propriétés mécaniques
et biologiques de cette distribution des pores peut favoriser l’adéquation entre les pro-
priétés biomécaniques obtenues et le cahier des charges énoncé, en manipulant localement
des architectures de pores, et peut également répondre aux exigences biologiques pour
la régénération des tissus osseux (Zhou et al. (2020)). Il a été observé que les matrices
poreuses avec des gradients de taille de pores offraient une meilleure efficacité d’ensemen-
cement que les matrices poreuses à taille de pores homogène (Sobral et al. (2011)), pour
les sections transverses illustrées dans la Figure 1.11. De plus, il a été montré que de telles
matrices favorisaient la colonisation cellulaire, les apports nutritifs, et l’évacuation des
produits de dégradation dans le cas des matrices biodégradables (Ahn et al. (2010)). De
tels gradients de taille de pores doivent être de préférence orientés radialement dans les
structures circulaires, puisque la plupart des procédures cliniques impliquent le remplis-
sage d’un tunnel osseux, et donc l’insertion d’une matrice poreuse cylindrique en contact
avec l’os à sa périphérie (Ahn et al. (2010)). Ces différents aspects justifient l’essor im-
portant de propositions de matrice à gradients (Limmahakhun et al. (2017) ; Zhou et al.
(2020)), et justifient également les développements qui seront décrits dans la suite de ce
mémoire.

1.3.5 Propriétés mécaniques du matériau constitutif de la matrice

Comme évoqué précédemment, les biomatériaux utilisés pour les substituts osseux
peuvent être divisés en trois groupes, à savoir les métaux (dans le cas d’implants perma-
nents), les polymères (y compris dans le cas de la médecine régénérative), et les céramiques
(Navarro et al. (2008)). Ces matériaux offrent évidemment des propriétés mécaniques dif-
férentes : il s’agit dans toute la suite de bien distinguer les propriétés mécaniques du
matériau constitutif de la matrice des propriétés mécaniques équivalentes de la matrice
poreuse, qui résultent à la fois des propriétés du matériau et de l’architecture de la matrice :
ce second point sera l’un des objets principaux des chapitres qui suivront. Les propriétés
mécaniques du matériau constitutif ont une influence sur le comportement des cellules
qui vont coloniser la matrice à deux titres : d’une part, en modifiant les propriétés du ma-
tériau, les chargements physiologiques à l’échelle macroscopique de l’implant conduiront
à une distribution des contraintes bien différentes dans l’ensemble de l’implant (Nauman
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et al. (1999)). D’autre part, pendant la phase d’adhésion puis de migration, les cellules
appliquent des forces au niveau de leurs points focaux à la structure et elles sont à ce titre
sensible à la rigidité du substrat (Discher et al. (2005)).

Le module élastique des métaux utilisés (notamment en fabrication additive) est en
général supérieur au module élastique de l’os, contrairement à celui des polymères qui est
en général inférieur. Dans le premier cas, il pourra s’agir alors d’inclure une architecture
poreuse afin de diminuer les propriétés apparentes de l’implant et d’éviter le phénomène
de stress shielding : de nombreux travaux sont menés en ce sens, y compris au sein de
notre équipe (e.g. (Barbas et al. (2012) ; Lipinski et al. (2013))). Dans le second cas,
concerné par l’étude présentée dans les chapitres suivants, il ne sera pas possible d’obte-
nir des propriétés apparentes comparables à celles de l’os. La démarche de régénération
tissulaire repose donc sur l’hypothèse que la colonisation tissulaire va progressivement
permettre d’augmenter les propriétés du greffon : la matrice poreuse a donc vocation à
encourager cette colonisation. Néanmoins, pendant la phase post-implantatoire, la matrice
de support devra présenter des propriétés mécaniques compatibles avec les chargements
physiologiques : dans l’application au sinus lift présenté précédemment, il s’agira d’offrir
par exemple des propriétés suffisantes pour maintenir la paroi supérieure du sinus et pour
remplir l’espace de la cavité sinusale.

1.4 État de l’art sur l’architecture des matrices po-

reuses

Les techniques de fabrication additive ont permis de développer des méta-biomatériaux
présentant des combinaisons inédites de propriétés mécaniques et biologiques (Zadpoor
(2019)). La conception topologique des méta-biomatériaux est généralement basée sur
la répétions d’une ou plusieurs cellules unitaires répétitives. La fabrication additive per-
met un contrôle précis de la forme et des dimensions des cellules unitaires individuelles,
garantissant ainsi une structure poreuse entièrement interconnectée avec des propriétés
mécaniques sur mesure et prévisibles. La conception de la cellule unitaire est généralement
basée sur des éléments de type poutre (on parle alors de treillis) ou sur des géométries de
type coque. En outre, comme on l’a vu précédemment, la cellule unitaire répétitive peut
être exactement la même dans toute la structure du réseau (on parle alors de structure
périodique) ou changer spatialement de forme ou de dimension (on parle alors de struc-
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ture à gradients). Les sections suivantes dressent un état de l’art (partiel) illustrant ces
différents types de structures.

1.4.1 Structures en treillis

La majorité des études sur les propriétés mécaniques des structures en treillis utilisent
une seule cellule unitaire qui est répétée dans différentes directions spatiales pour générer
la structure. Des propriétés mécaniques comparables à celles observées pour l’os humain
peuvent être ainsi obtenues (Ahmadi et al. (2015) ; Cheng et al. (2012)). La porosité
ainsi que la taille de leurs pores peuvent être ajustées en modifiant les dimensions de la
cellule unitaire. Les propriétés mécaniques des structures en treillis sont fonction de leur
densité relative (Ashby (2006)). Selon l’orientation des cellules unitaires par rapport à la
direction principale de chargement, la réponse mécanique des structures en treillis peuvent
être isotropes ou anisotropes (Hashin and Shtrikman (1963)). Les structures cellulaires

Fig. 1.12 – (1) Géométries de matrices poreuses (hexagone, carré et triangle) utilisées pour
une taille de pore égale à 500 µm (gauche) et 1 mm (droite). (2) forme de pore correspondant.
(Guyot et al. (2016))
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à cellules ouvertes (par exemple, les treillis à base de poutres régulières) présentent des
valeurs de rigidité beaucoup plus faibles que les structures cellulaires à cellules fermées
(Berger et al. (2017)), ces dernières n’étant toutefois pas compatible avec les exigences
d’interconnexion des pores énoncées précédemment. Des différentes formes de matrices
poreuses type treillis sont illustrées dans la Figure 1.12.

1.4.2 Structures de types coques

La plupart des structures poreuses à base de coques étudiées à ce jour sont à cellules
fermées qui, comme nous l’avons déjà mentionné, ne conviennent pas à la régénération et
à la croissance des tissus. Certaines structures périodiques à base de coques fournissent
un espace poreux entièrement interconnecté, parmi lesquelles les surfaces minimales tri-
plement périodiques (TPMS) (Kapfer et al. (2011) ; Yoo (2011b) ; Yoo (2011a)) qui sont
les plus connues et les plus étudiées. Les surfaces minimales sont définies dans le langage
de la géométrie différentielle comme des "surfaces de courbure moyenne nulle" (Zadpoor
(2015)), c’est-à-dire que la somme des courbures principales en chaque point est nulle.
Cela signifie qu’elles sont également convexes et concaves en tous points et qu’elles ont
donc une forme de selle ou hyperbolique. Comme d’autres auteurs l’ont noté (Bidan et al.
(2013)), la valeur des courbures est similaire à la celle de la surface moyenne trouvée
pour l’os trabéculaire (Jinnai et al. (2002)). De plus, comme mentionné précédemment,
un nombre croissant de preuves récentes suggère que la courbure de surface joue un rôle
important dans la régénération des tissus (Bidan et al. (2012a) ; Guyot et al. (2016) ;
Paris et al. (2017) ; Rumpler et al. (2008) ; Sanz-Herrera et al. (2009a)). En conséquence,
la conception puis la fabrication additive de structures poreuses basées sur les géomé-
tries TPMS a suscité un intérêt croissant pour des applications en médecine régénérative
(Bobbert et al. (2017)) et comme illustrée dans la Figure 1.13. Dans la plupart des tra-
vaux, seuls quelques types de cellules unitaires basées sur les TPMS et une gamme limitée
de porosités sont étudiés, notamment en raison de limites techniques associées à la fa-
bricabilité des structures par fabrication additive. Dans une étude complète récente, des
méta-biomatériaux basés sur quatre types différents de géométries de TPMS (primitif,
I-WP, gyroïde et diamant), chacun avec quatre porosités différentes, ont été fabriqués
puis caractérisés mécaniquement, en incluant leur comportement en fatigue et leur pro-
priétés de transport de masse (c’est-à-dire la perméabilité) (Bobbert et al. (2017)). Il
a été constaté que certains des méta-biomatériaux basés sur des géométries TPMS et
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Fig. 1.13 – Biomatériaux poreux Ti6Al4V pour la régénération osseuse, basés sur des surfaces
minimales triples périodiques (a) primitif, (b) I-WP, (c) gyroïde, et (d) diamant. (Bobbert et al.
(2017))

obtenues par fabrication additive de matériaux métalliques présentent des modules élas-
tiques apparents qui se situent dans la fourchette supérieure des valeurs observées pour
l’os trabéculaire et des valeurs de limite d’élasticité supérieures à celles observées pour
l’os cortical (Bobbert et al. (2017)). De plus, la perméabilité des méta-biomatériaux est
également comparable à celle de l’os trabéculaire. Les géométries basées sur les TPMS
sont donc un excellent exemple d’une classe spécifique de conceptions topologiques qui
permet d’ajuster les propriétés multiphysiques apparentes de méta-biomatériaux. Comme
on va le voir dans la section suivante, l’une des limitations néanmoins associées réside
dans la capacité à concevoir des structures montrant de forts gradients de tailles de pores
à partir de la répétition périodique (ou quasi-périodique) de telles structures.

1.4.3 Structures avec gradient de taille de pores

Comme on l’a mentionné précédemment, une distribution hétérogène des dimensions
des cellules unitaires dans l’ensemble du spécimen de méta-biomatériau peut encourager la
colonisation tissulaire et peut constituer un élément du cahier des charges pour la concep-
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Fig. 1.14 – Exemples de matrices à gradients de tailles de pores (Laurent (2022)). La flèche
jaune indique la direction du gradient de tailles de pores. (a) Matrice à pores coniques, dont
l’intérêt pour la circulation des nutriments a été mis en avant (adapté de (Ahn et al. (2010))).
(b) Structures à gradient radial de taille de pores, permettant de piloter les propriétés apparentes
(adapté de (Limmahakhun et al. (2017))). (c) Structure à gradient linéaire de tailles de pores
obtenues par répétition de cellules unitaires TPMS avec un gradient de densité (adapté de (Liu
et al. (2018)))

tion de matrices poreuses comme illustrée dans la Figure 1.14. Dans ce cadre, on pourra
chercher à distribuer les pores les plus gros dans les zones où la croissance des tissus est
la plus importante (zone en contact avec l’os avoisinant par exemple) et à distribuer les
cellules unitaires les moins poreuses dans les zones les plus sollicitées mécaniquement. Un
nombre croissant d’études concernent la conception de matrices poreuses à gradients par
fabrication additive (Afshar et al. (2016) ; Al-Saedi et al. (2018) ; Choy et al. (2017) ; Wang
et al. (2018)). Contrairement aux structures poreuses basées sur une distribution uniforme
de cellules unitaires pour lesquelles les propriétés mécaniques apparentes à l’échelle ma-
croscopique convergent lorsque la taille de l’échantillon devient suffisamment importante
devant la taille de la cellule unitaire, la convergence des propriétés mécaniques n’est pas
garantie pour les structures à gradients. On s’attend donc à ce que les valeurs de rigidité
mesurées pour ces structures à gradient dépendent fortement de la taille des pores et de
leur distribution. Plusieurs équipes ont néanmoins essayé de comparer les performances
mécaniques de structures à gradients avec celles de structures poreuses uniformes. Dans
certains cas, il a été observé que les structures à gradients présentent des valeurs de ri-
gidité (Wang et al. (2018)) ou des capacités d’absorption d’énergie (Choy et al. (2017))
supérieures à celles des structures uniformes. Un aspect important des structures à gra-
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dient est la distribution des gradients de contrainte qui doit être suffisamment continue
pour éviter les concentrations de contraintes. Du point de vue de la conception, il est
particulièrement difficile d’interfacer plusieurs types de cellules unitaires, car la transi-
tion automatique d’un type de cellule unitaire à un autre n’est pas toujours simple. C’est
pourquoi la plupart des structures à gradients décrites dans la littérature font état soit
de porosités graduelles (taille de l’inclusion qui varie au sein d’une cellule unitaire à taille
fixe), soit de conceptions irrégulières (par exemple, stochastiques (Zadpoor (2019))) de
la structure poreuse. La fabrication additive des structures à gradients peut également
présenter des difficultés, notamment lorsque des caractéristiques géométriques spécifiques
(par exemple, le diamètre des pores) deviennent trop petites pour être fabriquées de ma-
nière précise et reproductible par la technique choisie.

1.4.4 Structures anisotropes

Pour certaines applications cliniques, et en complément des exigences du cahier des
charges énoncées précédemment, des propriétés mécaniques effectives anisotropes peuvent
être recherchées (Rüegg et al. (2017)). En raison de la périodicité des structures treillis ou
TPMS présentées précédemment, les matrices poreuses en 3D présentent généralement des
propriétés isotropes si la cellule unitaire est elle-même isotrope, alors que le tissu osseux
natif est anisotrope (Li et al. (2013) ; Polo-Corrales et al. (2014)). En opposition à ces
structures parfaitement périodiques et isotropes, plusieurs structures poreuses ayant des
propriétés mécaniques anisotropes pour imiter les propriétés mécaniques anisotropes de
l’os ont été décrites dans la littérature. Certains auteurs (Rüegg et al. (2017)) ont généré
des structures dotées d’un réseau périodique, dont l’orientation angulaire par rapport à la

Fig. 1.15 – Exemple de matrices poreuses avec des orientations de réseau variables, θ = 0°,
15°, 30° et 45° (Rüegg et al. (2017))
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direction de chargement peut être changée, ce qui se traduit par des propriétés apparentes
anisotropes qui ont été illustrée dans la Figure 1.15. D’autres auteurs ont proposé une
cellule unitaire ayant deux formes différentes de pores dans la direction axiale et trans-
versale de la matrice poreuse comme illustrée dans la Figure 1.16 (Huang et al. (2014)).

Fig. 1.16 – Exemple de matrice poreuse anisotrope avec hiérarchie de taille de pores : (a)
cellule unitaire à un niveau ; (b) structure à un niveau (Huang et al. (2014))

Dans les parties qui suivront, on s’intéressera notamment à offrir un cadre de concep-
tion permettant de piloter indépendamment les propriétés mécaniques de la matrice po-
reuse dans les différentes directions, afin de choisir le degré d’anisotropie souhaité.

1.5 Propriétés mécaniques apparentes des matériaux

architecturés

L’expression "matériaux architecturés" est apparue dans la littérature dans un article
de synthèse concernant l’optimisation topologique, dans le but de concevoir des maté-
riaux légers et très performants (Ashby and Bréchet (2003)). Un matériau architecturé
peut avoir une hiérarchie d’échelles imbriquées, comme la tour Eiffel par exemple (Harriss
(2004) ; Kirkby (1983) ; Loyrette (1985)). Comme cela a déjà été indiqué, les matériaux
architecturés permettent d’envisager à obtenir une large gamme de propriétés effectives
apparentes à partir d’un matériau constitutif donné. La grande variabilité des géométries
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possibles des topologies des cellules unitaires définissant l’architecture interne du maté-
riau offre une énorme richesse de l’espace de conception de tels matériaux. Au cours des
dernières décennies, une nouvelle classe de matériaux artificiels a ainsi émergé, permet-
tant l’émergence progressive des « métamatériaux » (Cui et al. (2009)) et plus récemment
des « meta-implants » (Bobbert et al. (2018) ; Kolken et al. (2018)). Le terme métama-
tériaux fait référence à la capacité de contrôler les propriétés des matériaux artificiels en
ajustant et en optimisant leur topologie (ou architecture) interne, plutôt qu’en modifiant
la composition chimique ou les propriétés du matériau de base (Liu and Zhang (2011) ;
Wang et al. (2014)). Une telle avancée est devenue possible grâce au développement rapide
des techniques de fabrication additive (Auricchio et al. (2019) ; Lee et al. (2012) ; Smith
and Pendry (2006)). En parallèle à l’émergence de cette nouvelle classe de matériaux, le
développement de modèles numériques capables d’en prédire les propriétés mécaniques
apparentes afin de limiter le recours à la caractérisation expérimentale et de proposer des
architectures optimales pour une application donnée a soulevé un intérêt croissant.

1.5.1 Nécessité de calculer les modèles mécaniques apparents

Afin d’évaluer les avantages de la conception de topologies complexes de matériaux
architecturés, il est possible d’avoir recours à des modèles mathématiques, des outils de
modélisation et des méthodes de calcul pour évaluer les propriétés effectives au niveau
de la cellule unitaire (ou les propriétés apparentes au niveau structurel) et les relier à
l’architecture interne et aux propriétés des différents matériaux de base au sein de la
cellule unitaire. La prédiction de la réponse mécanique globale des matériaux architectu-
rés, peut difficilement être obtenue en effectuant des simulations numériques directes (en
utilisant par exemple la méthode des éléments finis), dans lesquelles tous les détails mi-
crostructuraux sont entièrement définis à l’aide d’un maillage suffisamment fin. De telles
analyses numériques sont en effet généralement associées à un coût de calcul énorme, ce
qui les rend incompatibles avec une démarche d’optimisation. De plus, la détermination
expérimentale des propriétés mécaniques de ces structures peut être associée à des coûts
et des temps importants, également incompatibles avec une démarche d’optimisation des
propriétés apparentes. Ainsi, depuis l’essor de cette nouvelle classe de matériaux, de nom-
breuses méthodes analytiques et numériques ont été développées, dont certaines vont être
détaillées dans les sections suivantes.
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1.5.2 Un bilan des méthodes d’homogénéisation en élasticité li-

néaire

La théorie de l’homogénéisation est devenue, au cours des dernières décennies, un outil
fondamental pour analyser le comportement global de milieux fortement hétérogènes tels
que les composites, dans lesquels plusieurs constituants associés présentent généralement
un fort contraste de propriétés mécaniques. La théorie mathématique de l’homogénéisation
a connu une expansion rapide à partir des années 60, avec les contributions de (Spagnolo
(1967)) consacrées aux structures non périodique. Dans les années 1970, l’homogénéisa-
tion est devenue un domaine de recherche spécifique en mathématiques appliquées (Kozlov
(1979)), et plusieurs méthodes ont été introduites, comme la méthode d’expansion asymp-
totique, la convergence G, la convergence H, la convergence Γ, la convergence à deux
échelles, avec des applications sur les matériaux composites (Milton (2002) ; Pobedrya
(1996)).

De nombreuses méthodes d’homogénéisation reposent sur la détermination d’un vo-
lume élémentaire représentatif (VER), qui suppose implicitement que la morphologie de
ce VER se retrouve en tout point de la structure. L’homogénéisation périodique joue
un rôle privilégié en tant que théorie car elle permet de rendre compte du comporte-
ment macroscopique global. De plus, elle permet d’obtenir des résultats mathématiques
exacts du comportement homogénéisé, notamment grâce aux techniques basées sur des
développements asymptotiques multiéchelles (Bensoussan et al. (1978) ; Sanchez-Palencia
(1980)). Ces méthodes ont notamment été largement développées au sein de notre équipe
du LEM3 (Dos Reis and Ganghoffer (2012a)). Comme on le verra, l’homogénéisation pé-
riodique classique n’est pas adaptée au calcul des propriétés apparentes des structures qui
seront développées dans ce mémoire : la description complète de ces méthodes analytiques
sort donc du cadre de cette introduction.

Le cadre de l’homogénéisation périodique a connu de nombreuses applications, no-
tamment pour le développement de matériaux composites (Bensoussan et al. (1978) ;
Sanchez-Palencia (1980)) ; plus récemment, plusieurs auteurs ont analysé l’influence des
termes d’ordre supérieur dans les développements asymptotiques des champs sur le com-
portement macroscopique des composites élastiques linéaires (Ayad et al. (2020) ; Boutin
(1996) ; Gambin and Kröner (1989) ; Smyshlyaev and Cherednichenko (2000) ; Tran et al.
(2012) ; Triantafyllidis and Bardenhagen (1996)). Comme évoqué précédemment, ces mé-
thodes d’homogénéisation multiéchelles peuvent relier efficacement les propriétés des ma-
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tériaux hétérogènes et les propriétés effectives du milieu continu équivalent (Hollister and
Kikuchi (1992)) sans avoir recours à une caractérisation expérimentale, en sans nécessiter
une résolution numérique à pleine échelle.

1.5.3 Méthode d’homogénéisation discrète et continue

Le comportement mécanique des matériaux architecturés peut être établi suivant plu-
sieurs approches. Dans la littérature, les méthodes d’identification d’un comportement
mécanique dit effectif ou homogénéisé ont été classées de la façon suivante :

1. La méthode directe (Simulation en champs complets)
La méthode directe s’appuie sur une résolution numérique utilisant par exemple la
méthode des éléments finis (EF), elle est limitée à des petites structures de taille
finie. Le problème du coût de calcul important pourra être compensé par l’utilisation
de méthodes d’optimisation (Tollenaere and Caillerie (1998)). Les méthodes par EF
donnent accès aux champs locaux de manière détaillée ; en revanche, dans le cas où
il existe des non-linéarités ou si la taille de la structure devient trop importante, le
coût numérique associé peut pousser à réduire la taille du maillage, impliquant des
erreurs sur les champs locaux. Avec les progrès croissants concernant les capacités de
calcul et le calcul à haute performance, ces méthodes directes deviennent néanmoins
de plus en plus facile à appréhender y compris pour des maillages très lourds.

2. La méthode des champs discrets
La méthode des champs discrets consiste à écrire les équations de la loi de com-
portement et d’équilibre aux nœuds de chaque élément de la cellule unitaire de la
structure. Un opérateur différentiel reliant chaque nœud de la cellule avec celui de la
cellule suivante est introduit ensuite. Cette méthode a été étendue par (Tollenaere
(1994)) à une modélisation par un milieu continu effectif de substitution obtenu par
développements asymptotiques.

3. L’approche par milieu continu équivalent
La méthode par milieu continu équivalent est la plus répandue aujourd’hui ; elle
consiste à remplacer le matériau architecturé par un milieu équivalent continu. Cette
méthode présente plusieurs avantages, notamment une approche pratique et efficace
pour analyser les structures de grande taille et elle permet de manière simple une
comparaison des caractéristiques structurelles ou dynamiques en fonction de la géo-
métrie du VER et des variations des propriétés du matériau de base. Cette méthode
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permet d’identifier la réponse d’une structure aux différentes variables de concep-
tion, et un moyen de contrôler et d’optimiser cette réponse globale. La connaissance
du détail de la microstructure de chaque composant n’est plus nécessaire.

Comparaison : Une distinction peut être faite entre les méthodes d’homogénéisation
continues traditionnellement employées pour les matériaux composites et l’homogénéi-
sation dite discrète qui emploie des modèles réduits de type discret pour les éléments
définissant la cellule unitaire, comme une collection de barres ou de poutres (Goda et al.
(2014) ; Goda et al. (2013) ; Rahali et al. (2016)). La différence entre l’homogénéisation
continue et l’homogénéisation discrète réside dans la représentation spatiale de la géomé-
trie initiale, soit comme une collection continue de points matériels en 2D ou 3D, soit
comme une représentation réduite n’ayant qu’un nombre fini de descripteurs spatiaux. La
Figure 1.17 montre l’homogénéisation de milieux architecturés à l’aide d’une modélisa-
tion continue ou discrète. Les deux représentations visent à atteindre un milieu équivalent
continu. L’homogénéisation discrète est adéquate pour les matériaux de type treillis de
faible densité et certains matériaux architecturés, puisque leurs éléments structurels in-

Fig. 1.17 – a) Domaine matériel architecturé avec des cellules unitaires hexagonales pério-
diques, d) milieu de substitution homogène. La géométrie initiale peut être modélisée comme :
b) un milieu continu ou c) en utilisant un modèle réduit avec un ensemble discret de degrés de
liberté
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ternes peuvent être naturellement modélisés comme des poutres ou des barres, avec un
coût de calcul abordable par rapport aux schémas d’homogénéisation continus.

1.5.4 Milieu continu équivalent par une approche énergétique

Les méthodes basées sur l’équivalence d’énergie ont été bien décrites dans la littéra-
ture (Noor (1988)). Les principales étapes de cette méthode sont (i) la formulation d’une
hypothèse sur la forme du milieu continu équivalent, (ii) la définition d’une approximation
de la cinématique au sein d’un VER. Les déformations du milieu équivalent sont ensuite
identifiées et les caractéristiques mécaniques effectives sont calculées en utilisant l’équiva-
lence énergétique entre la moyenne de l’énergie microscopique et l’énergie macroscopique
du milieu homogénéisé postulé (Burgardt and Cartraud (1999) ; Hohe et al. (1999) ; Noor
(1988)).

Cette méthode peut être abordée avec plusieurs variantes, liées au mode de résolution
des inconnues. Certaines variantes supposent une équivalence entre la valeur moyenne de
la densité d’énergie des milieux discret et continu selon le principe de Hill-Mandel (Hohe
et al. (1999) ; Hohe and Becker (2001) ; Mindlin (1964)). Les inconnues cinématiques sont
calculées à partir du théorème de Green. Des approches semblables sont appliquées à des
treillis avec des géométries 2D et 3D. D’autres auteurs utilisent la densité d’énergie de
déformation et calculent les inconnues de la relation contrainte-déformation par minimi-
sation de cette densité d’énergie à l’aide de multiplicateurs de Lagrange (Florence and
Sab (2006) ; Pradel and Sab (1998)). Dans ce travail, nous avons décidé d’utiliser cette
méthode d’identification du milieu continu équivalent par approche énergétique compte
tenu de sa richesse comparée à la méthode discrète. Notamment pour le choix de la cellule
unitaire qui est restreint au treillis et aux barres pour le cas des méthodes discrètes. Nous
prévoyons de générer dans ce travail de thèse des cellules unitaires qui ne peuvent pas être
calculées par la méthode asymptotique discrète, en raison de l’hypothèse de séparation
des échelles qui ne sera pas compatible avec le cahier des charges présenté.

1.6 Conclusions et objectifs du travail

Dans ce chapitre introductif, nous avons pu présenter la médecine régénérative comme
un traitement prometteur qui a le potentiel de guérir ou de remplacer des tissus et des
organes endommagés par l’âge, la maladie ou un traumatisme, ainsi que de traiter les
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défauts congénitaux. Il existe plusieurs conditions cliniques qui permettent une amélio-
ration de la régénération osseuse, et diverses méthodes sont actuellement utilisées pour
augmenter ou accélérer la réparation osseuse, en fonction du potentiel de guérison et des
exigences spécifiques de chaque cas. Les connaissances sur la biologie, la composition et
les fonctions des os ont été développées dans la section 1.1. Dans le but de fournir une al-
ternative à l’autogreffe, l’ingénierie du tissu osseux s’est concentrée sur le développement
d’un substitut de greffe osseuse qui tend à imiter le microenvironnement du tissu osseux.
Ce type de greffe osseuse est conçu pour améliorer la réparation et la régénération osseuse
en incorporant des cellules progénitrices osseuses et des facteurs de croissance pour stimu-
ler les cellules dans une matrice poreuse, qui est centrale dans le processus de médecine
régénérative de l’os et fait l’objet du présent mémoire de thèse. Cette matrice peut être
constituée de divers biomatériaux naturels ou synthétiques ou de leur combinaison, et ont
fait l’objet de nombreuses évolutions qui ont été présentées dans la section 1.1.

Nous avons dressé dans la section 1.2 un état de l’art concernant les approches per-
mettant d’obtenir de telles matrices poreuses, ainsi que les matériaux constitutifs qui
étaient principalement utilisés. Nous avons souligné dans cette section la large gamme
d’architectures, et donc de propriétés apparentes, qu’il était possible d’obtenir en réponse
en différents cahier des charges. Nous avons vu également que le procédé de fabrication
devait systématiquement être mis en regard de la géométrie visée, car il conditionne la
fabricabilité de substitut (c’est-à-dire notre capacité à effectivement obtenir la géométrie
désirée).

Ce cahier des charges pour la médecine régénérative a été dressé dans la section 1.3,
et un accent a été mis sur l’importance de la taille des pores et leur lien évident avec
les propriétés mécaniques et de dégradation des matrices poreuses. Parmi les différentes
techniques de fabrication, nous avons montré que les technologies de fabrication additive
permettaient d’obtenir des matrices poreuses en 3D sur mesure avec un contrôle de la taille
et la forme des pores. L’augmentation de la taille des pores accroît la perméabilité, ce qui
augmente la croissance osseuse, mais des petits pores augmentent la surface disponible
pour l’adhésion cellulaire : le choix d’une taille de pores résulte donc d’un compromis
entre ces deux effets antagonistes. Une vitesse de dégradation plus rapide est en outre
associée à une plus grande taille de pores, en raison de la plus grande dispersion des
produits acides pendant la dégradation. Nous avons enfin insisté sur l’intérêt de matrices
poreuses à gradients en termes de capacité à être colonisé par un néo-tissue, en favorisant
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la pénétration des nutriments dans la structure poreuse, et en limitant l’obstruction des
pores extérieurs au contact avec les tissus natifs avoisinants, de façon à combler des défauts
osseux de grande taille.

Dans la section 1.4, nous avons présenté une étude bibliographique sur l’architecture
des matrices poreuses qui ont été proposées par le passé, en introduisant le concept de
métamatériaux comme une famille de matériaux architecturés qui permettent de contrô-
ler leur réponse mécanique en modifiant leur architecture : En section 1.5, nous nous
sommes intéressés à quelques méthodes permettant le calcul des propriétés apparentes
des matériaux architecturés, et donc en particulier des matrices poreuses pour la méde-
cine régénérative de l’os.

L’application principale visée dans ce travail de thèse concerne le développement de
biosubstituts osseux pour le comblement d’un défaut osseux. Le cahier des charges re-
latif au développement d’implants permanents ou temporaires dépend évidemment du
site d’implantation et de la procédure chirurgicale associée, comme l’a montré l’état de
l’art. Le développement de matériaux poreux pour la reconstruction osseuse a conduit
à des travaux conséquents en biomécanique de l’os (Montazerian et al. (2017) ; Wieding
et al. (2014)), notamment pour des applications en chirurgie orthopédique. Nous avons vu
que les structures ayant des propriétés anisotropes ont suscité assez peu de travaux dans
la littérature pour des applications de substituts osseux, encore moins lorsqu’elles sont
combinées à des matrices offrant des gradients de taille de pores qui paraissent très inté-
ressantes et avantageuses pour la régénération osseuse et ont suscité assez peu d’études
jusqu’à présent. Notre objectif dans un premier temps est de développer des matrices
poreuses ayant des gradients de taille de pores et des propriétés anisotropes qui peuvent
répondre aux exigences cliniques pour des patients en demande de biosubstitut pour la
régénération osseuse (Figure 1.18). L’objectif est de proposer un cadre de conception
flexible, permettant de satisfaire un cahier de charges a priori très large en termes de
spécifications. L’application plus spécifique visée dans le cadre de cette thèse concerne le
domaine dentaire, en collaboration avec l’UFR d’odontologie de l’Université de Reims.
Le cas de sinus lift, détaillé précédemment, servira d’illustration d’application clinique
pour fixer les dimensions extérieures des matrices poreuses proposées. L’objectif est alors
d’insérer un substitut poreux adéquat à travers un tunnel osseux, qui aura pour but de
favoriser la croissance tissulaire au sein de la cavité du sinus tout en retenant la paroi du
sinus et en résistant aux efforts dus à la mastication. Ce substitut osseux peut notamment

60



1.6 Conclusions et objectifs du travail

Fig. 1.18 – Cadre chirurgical spécifique au patient, ou encore « sur mesure » ou « personnalisé
» dans le cadre de la régénération osseuse. (adaptée de Karakoç (2021))

avoir vocation à remplacer les poudres d’hydroxyapatite utilisées actuellement pour la ré-
génération d’un volume osseux en amont d’un implant dentaire (Figure 1.19). L’objectif
pourra alors être de s’orienter vers un implant capable de rester en place (self-fitting en
anglais), en l’insérer au sein d’un tunnel osseux aux dimensions inférieures à celle de la
matrice par compaction radiale, pour ensuite se déployer au sein de la cavité osseuse et
rester en place durant la régénération. Cet objectif requiert le développement de maté-
riaux architecturés cylindriques, dont les propriétés apparentes pourront être pilotées au
sein de la microstructure choisie, ce qui constitue l’objectif de cette thèse. Cet état de
l’art partiel sera complété en dernier chapitre du manuscrit, lors de la confrontation de la
démarche qui fait l’objet du présent travail avec des matrices proposées par le passé.

Fig. 1.19 – Décollement délicat de la membrane sinusienne (Seban and Bonnaud (2012))
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Chapitre 2

Proposition d’une section transverse à

gradients de taille de pores

Dans ce chapitre, nous détaillons une méthodologie pour générer des structures po-
reuses pour des applications au comblement de défaut osseux, avec une application cible
dans le domaine dentaire. Comme nous l’avons détaillé dans le chapitre précédent, il
ressort de l’état de l’art que deux paramètres importants du cahier des charges de ces
structures sont l’obtention d’un gradient de taille de pores, ainsi que la possibilité de
contrôler l’anisotropie du tissu osseux du point de vue de ses propriétés mécaniques. Afin
de permettre leur insertion dans des tunnels osseux, nous nous concentrerons en particu-
lier sur des structures cylindriques. Par conséquent, nous exposons dans ce chapitre une
méthodologie de conception de matrice poreuses présentant un gradient de taille de pores
et aux propriétés mécaniques ajustables, en commençant par ses propriétés transverses
uniquement. La conception de sections transverses des matrices poreuses s’appuie sur le
cadre des transformations conformes dont les propriétés sont étudiées, ainsi que leur im-
pact sur la distribution de porosités au sein de la macrostructure générée. Dans un second
temps, nous verrons dans le chapitre 4 du présent mémoire que la démarche sera facile à
étendre pour générer des matrices tridimensionnelles, en ajoutant des éléments de liaison
dans la direction longitudinale, ce qui conduira à des propriétés mécaniques anisotropes
ajustables entre les directions radiale et axiale de la matrice poreuse.

Les travaux décrits dans les deux chapitres suivants (2 et 3) font l’objet d’un article
publié Cheikho et al. (2022b) dans le journal JMBBM.
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2.1 Introduction

2.1 Introduction

Comme on l’a vu dans le chapitre précédent, le choix de la matrice poreuse constitue
une étape cruciale dans la régénération osseuse en ingénierie tissulaire et en médecine ré-
générative. La matrice poreuse doit être construite à partir d’un matériau biocompatible
et fournir un réseau de pores interconnectés qui favorise la colonisation cellulaire, l’ali-
mentation des cellules et l’oxygénation afin d’aider le processus de régénération du tissu
osseux. Outre ses propriétés morphologiques, la matrice proposée doit également offrir des
propriétés mécaniques compatibles avec l’application clinique visée : le développement de
cette matrice nécessite par conséquent une recherche de compromis entre un cahier des
charges multicritères portant sur les propriétés du biomatériau constitutif, la morphologie
de sa microstructure, et ses propriétés mécaniques apparentes.

Il a été souligné dans la littérature que des structures offrant des gradients de taille
de pores facilitaient l’ensemencement cellulaires par rapport à des matrices homogènes,
ainsi que l’apport extérieur en nutriments. La plupart des matrices proposées sont is-
sues de la répétition périodique d’une cellule unitaire dans les trois directions de l’espace.
Cette organisation spatiale, lorsqu’elle est basée sur une cellule unitaire périodique iso-
trope comme c’est le cas des structures appelées surfaces minimales triplement périodiques
(Triply periodic minimal surface en anglais « TPMS ») (Figure 2.1), conduit évidemment
à des propriétés effectives isotropes de la structure.

Fig. 2.1 – Cellules unitaires basées sur la TPMS. a) P surface, b) G surface, c) D surface, d)
I-WP surface. Yoo (2011b)
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En opposition à cet état de l’art, nous proposons ici de générer des structures offrant
un gradient de taille de pores, comme préconisé dans plusieurs études. Ce gradient de
porosité empêche notamment les pores les plus périphériques de la matrice poreuse de
s’obstruer. Dans ce but, nous avons choisi d’apporter des modifications aux structures
périodiques pour créer des gradients de taille de pores, afin de transformer le domaine
initial périodique sur un domaine final non-périodique circulaire, transformant ainsi la
périodicité en translation en périodicité en rotation. Ces modifications seront appliquées
sur les coordonnées spatiales de la structure périodique initiale de façon à générer un
nouveau domaine avec un gradient de taille de pores. Parmi ces transformations, il nous
semble que les transformations conformes (Drenckhan et al. (2004)) soient les plus adap-
tées pour distribuer proportionnellement des inclusions avec des gradients de taille dans
une structure poreuse de section cylindrique (Figure 2.2). L’exposé de la méthodologie de
développement de telles structures constitue l’objet de ce chapitre.

Fig. 2.2 – a) et c) Deux exemples de transformations avec symétries radiales, b) Image d’un
tournesol prise par Yves Couder (Drenckhan et al. (2004))

En outre, pour minimiser le caractère invasif de la méthode chirurgicale, certaines
études font intervenir des matrices capables de retrouver leur forme initiale après change-
ment de température (Di et al. (2016) ; Senatov et al. (2017)) ou des matrices fibreuses en
céramique 3D super-élastiques (Wang et al. (2020)). Il peut s’agir également de rechercher
des structures capables de retrouver leur forme après une compression radiale permettant
leur passage au sein d’un tunnel osseux : l’un des points clefs consistera alors à contrôler
les propriétés mécaniques de la section transverse de la structure. Ainsi, dans le contexte
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2.2 Rappel du cahier de charges pour la matrice poreuse

de cette thèse, l’objectif est de générer des matrices poreuses offrant une gamme de pro-
priétés mécaniques la plus étendue possible. Ces matrices poreuses seront ajustables en
modifiant leurs paramètres géométriques : nous verrons dans le chapitre suivant comment
il est possible par la simulation numérique de prédire la réponse mécanique correspondant
à un jeu de paramètres géométriques donné. Enfin, et surtout, afin de garantir la perti-
nence clinique des matrices proposées, il s’agira de s’assurer qu’il est possible de réaliser de
telles matrices par différents moyens de fabrications additive accessibles au clinicien, avec
un coût de fabrication minime. Ainsi, nous investiguerons donc dans les chapitres suivants
la capacité de moyens de fabrication additive classiques à reproduire les géométries qui
vont être présentées dans le présent chapitre.

2.2 Rappel du cahier de charges pour la matrice po-

reuse

Lors de la conception d’une matrice poreuse pour le comblement osseux, comme nous
l’avons détaillé dans le chapitre précédent, il paraît nécessaire de prioriser la taille des pores
(Bohner et al. (2011)), leur forme (Marcos-Campos et al. (2012)), la porosité globale de
la matrice (Marcos-Campos et al. (2012)), les propriétés de surface (Sanz-Herrera et al.
(2009a)) et les propriétés mécaniques apparentes de la matrice (Jungreuthmayer et al.
(2009)). En outre, il a été établi que le taux de production de tissus est proportionnel à la
courbure de la surface (Rumpler et al. (2008)) et que les surfaces concaves sont meilleures
que les surfaces convexes (Bidan et al. (2012b)), ce qui a largement participé à l’essor des
structures TPMS.

2.3 Conception des matrices poreuses

2.3.1 Motivation

Comme on l’a mentionné précédemment, beaucoup d’études se sont concentrées sur
les géométries TPMS, offrant l’avantage de montrer un rapport surface / volume élevé,
une concentration de contraintes minimale, avec une perméabilité accrue par rapport aux
structures de type treillis périodiques traditionnelles. Plusieurs études de la littérature
(Barbas et al. (2012) ; Bobbert and Zadpoor (2017) ; Deng et al. (2021) ; Lin et al. (2004) ;
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Chapitre 2. Proposition d’une section transverse à gradients de taille de pores

Zhou et al. (2010)) cherchent donc à lier leur géométrie à certaines de leurs propriétés
telles que leur porosité, le module d’Young apparent de la structure, et la taille des pores.
Si la plupart des structures TPMS générées montre une distribution uniforme des tailles
de pores, certaines études ont néanmoins été menées sur des structures TPMS afin de créer
des gradients de taille de pores (Liu et al. (2018) ; Zhou et al. (2020)). La méthodologie
mise au point repose sur la création d’une structure poreuse par combinaison de plusieurs
sections transverses ayant chacune une porosité, comme illustré ci-dessous (Figure 2.3)
avec un exemple récent. Le gradient de taille des inclusions s’oriente alors en général
selon une unique direction de la structure, tandis que l’on a souligné que des gradients du
centre à la périphérie de la matrice peuvent être préférables (Liu et al. (2018)). Outre ce
premier inconvénient, les propriétés mécaniques apparentes de la structure diffèrent dans
toutes les directions et il s’avère impossible selon les auteurs d’en ajuster les propriétés
mécaniques dans chaque direction de l’espace séparément.

Fig. 2.3 – Gradient de porosité des structures générées avec la méthode de la TMPS. (Liu
et al. (2018))

2.3.2 Présentation de la méthode de conception des matrices po-

reuses

Notre objectif est de trouver une structure qui présente à la fois des gradients de taille
de pores et des propriétés mécaniques apparentes qui peuvent être ajustées séparément
dans chacune des directions de l’espace, afin de générer de matrices poreuses d’anisotro-
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2.3 Conception des matrices poreuses

pie variable. Pour répondre à ces besoins, nous avons eu l’idée de concevoir des matrices
poreuses circulaires (Figure 2.4.a) en procédant en deux étapes successives indépendantes
et selon deux plans de l’espace orthogonaux, un plan transverse (Figure 2.4.b) et une
direction longitudinale (Figure 2.4.c) orientée selon l’axe de la structure. Les propriétés
mécaniques apparentes seront ajustées et identifiées dans chacune de ces directions de
façon séparée. La première étape consiste alors à générer des sections transverses à partir
d’une cellule unitaire, ce que nous allons décrire dans les sections suivantes. En second
lieu, une fois la section transverse conçue, nous ajouterons des éléments de liaison longitu-
dinaux permettant de séparer et d’empiler les sections transverses, et ainsi d’obtenir une
matrice poreuse tridimensionnelle. Les propriétés dans le plan transverse ne dépendront
que des propriétés mécaniques de la cellule unitaire. Les propriétés mécaniques selon la
direction longitudinale dépendront du nombre, de la répartition et dimensions des élé-
ments de liaisons.

Fig. 2.4 – Méthodologie de la conception de la matrice poreuse. a) Géométrie extérieure de la
matrice poreuse cylindrique, b) Section transverse conçue à partir d’une cellule unitaire permet-
tant d’avoir un gradient de taille de pores, c) Eléments de liaison entre les sections transverses
fournissant la rigidité mécanique dans la direction longitudinale de la matrice poreuse

La réponse mécanique (en 2D) d’une section transverse architecturée est évidemment
le résultat du matériau constitutif ainsi que de la distribution de matière (et donc des
pores) au sein de cette section. Nous avons axé notre travail sur des sections transverses
architecturées, car celles-ci offrent l’opportunité d’obtenir une large gamme de propriétés
mécaniques. Dans le but de générer les sections transverses, il s’agit donc d’une part de dé-
finir des cellules unitaires qui permettent d’obtenir des propriétés mécaniques apparentes
ajustables en fonction du cahier des charges (rigidité maximale / minimale) et d’autre
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Chapitre 2. Proposition d’une section transverse à gradients de taille de pores

part de distribuer ces cellules unitaires dans la section de sorte que celle-ci présente des
gradients de taille de pores : ces deux points feront l’objet des sections suivantes.

2.3.3 Illustration de la méthode

La Figure 2.5 illustre la méthodologie A de la transformation d’une cellule unitaire qui
permet de créer des sections transverses offrant un gradient de taille de pores. Dans cette
illustration, une cellule unitaire carrée avec une inclusion de forme carrée a été sélectionnée
comme point d’entrée, nous générons une section transverse avec une répétition de la
cellule unitaire dans toutes les directions, section illustrée dans la Figure 2.5.b. Pour créer
le gradient de taille de pores à partir de la section périodique, il est possible de l’étirer
dans une direction, comme le montre la Figure 2.5.c ou bien dans les deux directions
comme montré en Figure 2.5.d. Nous obtiendrons alors des sections transversales ayant des
gradients de tailles de pores. L’inconvénient de cette méthodologie (A) est la distribution
des pores, qui ne permet pas un gradient du centre vers la périphérie de la section,
comme illustré dans la Figure 2.5.d. Comme décrit précédemment, il existe alors un risque
d’obstruction des pores dans les inclusions les plus petites en périphérie de la section.
Pour résoudre cette problématique, nous avons fait le choix d’employer d’autres formes
de transformations.

Fig. 2.5 – Méthodologie A appliquée à différentes transformations à partir d’une cellule unitaire

Lors de cette thèse, nous avons initialement exploré l’idée de soumettre le domaine
initial à une transformation affine vers un domaine quasi-périodique pour la génération

70



2.3 Conception des matrices poreuses

Fig. 2.6 – Méthodologie B de différentes transformations à partir d’une cellule unitaire

d’une section transverse avec un gradient de taille de pores. Bien que cette solution n’ait
pas été retenue, nous tenons tout de même à présenter cette technique qui nous a permis
d’aboutir à une solution en adéquation avec notre problématique de départ. La Figure 2.6
illustre la méthodologie B de la transformation d’une cellule unitaire avec une inclusion
de forme circulaire (Figure 2.6.a) qui a été sélectionnée comme paramètre d’entrée. Nous
générons ensuite une répétition de la cellule unitaire suivant une direction de l’espace selon
une équation de transformation. La Figure 2.6.b illustre plusieurs formes de transforma-
tions : i) une répétition périodique, ii) une répétition avec un étirement linéaire suivant
la direction y, iii) une répétition avec un étirement linéaire dans la direction x et y iv)
une répétition avec un étirement non-linéaire. Pour créer un gradient de taille de pores du
centre vers la périphérie de la section, nous appliquons ensuite une transformation affine «
trapézoïdale » (Figure 2.6.c) et nous appliquons enfin une répétition angulaire pour créer
la section transverse avec un gradient de taille de pores du centre vers la périphérie de la
structure comme illustrée dans la Figure 2.6.d. Malgré cette forme du gradient de taille
de pore qui répond au critère souhaité, cette méthodologie (B) n’a pas été retenue compte
tenu de plusieurs limites pratiques : 1) Nécessité de plusieurs transformations consécutives
à appliquer ; 2) Gestion de la taille des pores qui s’avère complexe ; 3) Forme de la péri-
phérie ne pouvant pas être circulaire. Ainsi, nous avons voulu trouver une transformation
unique facile à piloter et qui puisse être automatisée en changeant la cellule unitaire, ce
qui nous a orienté vers la solution C ci-dessous.
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Ainsi, nous avons choisi la méthodologie (C) illustrée dans la Figure 2.7, qui montre
la répétition de 4 cellules unitaires périodique (Figure 2.7.b). Nous appliquons une trans-
formation exponentielle dans le repère cylindrique de cette structure (le cadre théorique
permettant cette transformation sera décrit ci-après), afin d’obtenir la structure représen-
tée dans la Figure 2.7.c. Cette structure présente un gradient de taille de pores dans la
direction radiale. En appliquant une répétition angulaire de cette structure, comme illus-
trée dans la Figure 2.7.d, nous obtenons la structure finale. Cette structure présente un
gradient de taille de pores dans la direction radiale : ainsi elle garantit une bonne distribu-
tion des inclusions. L’intensité des gradients de taille de pores est pilotée par une simple
variable dans l’équation de transformation, de la plus petite à la plus grande suivant la
direction radiale. Selon cette méthode, en accord avec des études utilisant des structures
à la géométrie similaire (Ahn et al. (2010)), le transport de nutriments est favorisé de
la périphérie de la section poreuse vers l’intérieur, compte tenu des grandes tailles des
inclusions qui s’y trouvent.

Fig. 2.7 – Méthodologie C de différentes transformations à partir d’une cellule unitaire

Cette démarche (Méthodologie C) a néanmoins soulevé des questions fondamentales
importantes et qui ont été poursuivies dans notre équipe de recherche (Alavi (2021a)),
notamment pour ce qui concerne la possibilité d’étendre les théories de l’homogénéisation
périodique classique vers ces milieux quasi-périodiques issus de transformations affines.

2.3.4 Conclusion partielle

Nous avons présenté dans les deux sections précédentes une méthodologie générale
pour la conception des matrices poreuses avec des gradients de taille de pores bien dis-
tribués suivant la direction radiale, ainsi que des propriétés mécaniques qui peuvent être
contrôlées indépendamment dans les directions transverses et longitudinales. Par la suite
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(dans le chapitre suivant), nous tenterons de mettre en œuvre une méthodologie permet-
tant d’établir le lien entre les paramètres géométriques de la structure et ses propriétés
mécaniques apparentes, afin de pouvoir adapter cette matrice poreuse à un cahier des
charges donné. Comme précisé précédemment, le choix de la cellule unitaire constitue le
paramètre le plus important. La taille de pore constitue également un paramètre impor-
tant pour le succès des matrices poreuses ; elle dépend du choix de la cellule unitaire ainsi
que de la transformation plane utilisée.

Nous présenterons dans les sections 2.4 et 2.5 divers types de cellules unitaires et de
transformations planes qui ont été sélectionnées afin d’illustrer la diversité de choix de
sections transverses qu’il est possible d’obtenir avec la méthodologie proposée. Nous éta-
blirons également des liens entre ces différentes variables de conception et les paramètres
morphologiques (porosité et distribution des tailles de pores) de la matrice générée.

2.4 Choix des cellules unitaires

Comme on l’a déjà évoqué précédemment, la forme, la porosité et la taille des pores
affectent à la fois la capacité de la matrice à être colonisée, ainsi que ses propriétés méca-
niques apparentes : le choix de la cellule unitaire peut donc faire l’objet d’une démarche
d’optimisation pour se rapprocher de la rigidité native de l’os (Bandyopadhyay et al.
(2010) ; Xue et al. (2007)), ou encore se rapprocher des propriétés souhaitées pour une
application spécifique dans notre cas. Outre les différentes formes de pores mentionnées
précédemment dont l’effet sur la génération tissulaire a été étudié, il est également possible
de s’intéresser à des structures offrant un coefficient de Poisson négatif (dite auxétiques),
étant donné que ce coefficient conditionne la variation de volume de la structure. De nom-
breuses études ont été réalisées portant sur une grande diversité de métamatériaux afin
d’obtenir une large plage de variation des coefficients de Poisson et des modules d’élasti-
cité (Assidi and Ganghoffer (2012) ; Dos Reis and Ganghoffer (2012b) ; Karathanasopoulos
et al. (2018) ; Kolken et al. (2020) ; Xin et al. (2020)).

Dans cette section, nous nous intéresserons uniquement au choix de la cellule unitaire
de la section transverse de la matrice cylindrique qui sera créée. Au sein de cette section
transverse, plusieurs géométries de cellules unitaires sont présentées dans la Figure 2.8.
Remarque : les abréviations de ces cellules unitaires sont tirées de leur description en
anglais, par cohérence avec l’article scientifique publié sur ce sujet.
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Chapitre 2. Proposition d’une section transverse à gradients de taille de pores

— a) une cellule unitaire carrée avec une inclusion carrée (SS)

— b) une cellule unitaire carrée avec deux inclusions rectangulaires source d’une ani-
sotropie mécanique (S2S)

— c) une cellule unitaire carrée avec une inclusion circulaire (SC)

— d) une cellule carrée avec une inclusion ovale source d’anisotropie (SOC)

— e) une cellule unitaire hexagonale avec une inclusion hexagonale (HX)

— f) une forme héxachirale normale (HCN)

— g) une forme héxachirales rigide (HCR)

— h) une forme tétrachirale (TTC)

— i) et j) formes inspirées du pantographe (PNT), qui possède naturellement des
modes mous, (Barchiesi et al. (2021)), anisotrope pour le premier et isotrope pour
le deuxième respectivement.

Chaque cellule unitaire dépend de différents paramètres géométriques notés sur la Figure
2.8 qui définissent la taille et la forme de l’inclusion, et qui constituent évidemment des
variables de conception pour en contrôler la porosité.

Fig. 2.8 – Différentes cellules unitaires. a) Cellule unitaire carré avec une inclusion en forme
de carré (SS), b) Cellule unitaire carré avec deux inclusions de deux rectangles (S2S), c) Cellule
unitaire carré avec une inclusion circulaire (SC), d) Cellule unitaire carrée avec une inclusion de
forme ovale (SOC), e) Cellule unitaire en forme d’hexagone (HX), f) Cellule unitaire de forme
hexachirale (HCN), g) Cellule unitaire héxachirale rigide (HCR), h) Cellule unitaire tétrachirale
(TTC), i) et j) Cellules unitaires d’un pantographe anisotrope et isotrope respectivement (PNT)

Pour une porosité donnée, toutes les géométries de cellules unitaires correspondent à la
même quantité de matière (mais distribuée différemment), mais il peut être intéressant de
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chercher à caractériser la taille des pores comme évoqué ci-dessus. La taille de la porosité
est la longueur du trou, où l’ostéogenèse directe est réalisée (Kuboki et al. (1998)).

Cependant, à ce jour, aucun consensus n’a été trouvé en ce qui concerne la méthodolo-
gie d’évaluation de la taille des pores (à mettre en lien avec les conclusions des observations
biologiques décrites dans le chapitre précédent) au vu la complexité à déterminer la valeur
exacte de la taille des pores (Bartoš et al. (2018)). Pour identifier la taille des pores, pour
une cellule donnée, nous calculons le diamètre du cercle délimitant la surface vide du plus
grand cercle inclus au sein de la cellule unitaire. Nous avons réalisé une étude de la taille
des pores en fonction de la porosité globale des cellules SS, SC, HCR, HCN1, HCN2,
PNT et HX représentées Figure 2.8 ; les résultats sont donnés dans la Figure 2.9. Nous
constatons que l’hexagone a la taille de pore la plus élevée parmi toutes les géométries à
porosité fixée, tandis que la forme hexachirale normale montre la taille de pores la plus
faible. Pour respecter la taille de pore qui doit rester dans une plage de 100µm à 300µm,
ce qui est essentiel pour assurer le succès du processus de régénération osseuse, il est alors
possible d’ajuster la surface des cellules unitaires.

Fig. 2.9 – Dimension du pore équivalent au sein de différentes cellules unitaires de 1mm2 de
surface
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2.5 Applications aux transformations conformes

Au-delà de l’étude des métamatériaux à cellules unitaires périodiques décrits dans la
section précédente, il est question dans ce travail de générer des structures poreuses offrant
des gradients de tailles de pores. Or, comme nous l’avons décrit précédemment et allons
le détailler davantage dans cette section, il est possible de générer de telles structures en
appliquant une transformation géométrique à la structure périodique formée à partir de
la répétition des différentes cellules unitaires sont décrites ci-dessus. Par le biais de telles
transformations, il sera alors possible de générer à partir d’une structure initiale périodique
une structure quasi-périodique offrant un gradient de taille de pores, tout en conservant
la porosité de la structure globale. Cette stratégie constitue donc une façon alternative de
distribuer la même quantité de matière au sein de la structure, qui dépend de la définition
de la transformation appliquée. Ainsi, plusieurs transformations permettant la génération
de sections circulaires poreuses peuvent être appliquées à des pavages périodiques réguliers
du plan constitué de cellules unitaires.

2.5.1 Historique des transformations conformes

Comme évoqué précédemment, afin de générer des géométries circulaires, différents
types de transformations conformes ont été étudiées dans la littérature. La technique
des transformations conformes a été largement employée depuis longtemps, en particulier
dans le cadre de la théorie d’espace-temps asymptotiquement plat (Wald (1984)), pour
étudier l’effet de lentilles gravitationnelles (Faraoni et al. (1998) ; Perlick (1990)), et pour
des applications à l’étude des équations d’onde (Ruffato et al. (2021) ; Sonego and Faraoni
(1992)). En général, une transformation conforme est souvent utilisée comme un outil pour
transposer les équations complexes des systèmes physiques dans des ensembles d’équations
mathématiquement équivalents qui sont plus aisés à résoudre et plus pratique à étudier.
Cette situation se présente par exemple principalement dans trois domaines différents de la
physique gravitationnelle : les théories alternatives (y compris non linéaires) de la gravité,
les théories unifiées dans les espaces multidimensionnels et les études des champs scalaires
non minimalement couplés à la gravité (Faraoni et al. (1998)). Un autre point de vue
est que les transformations conformes peuvent servir d’outil de conception pour générer
des structures circulaires à partir d’une conception initiale périodique. Les architectures
hétérogènes circulaires ont été principalement analysées dans le cadre des transformations
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conformes, ce qui a donné lieu à des architectures à gradient de taille de pores radial
imitant la structure naturelle des tournesols (Drenckhan et al. (2004)). Bien que le cadre
de la cartographie conforme ait été utilisé pour générer des structures déployables dans
des applications non-médicales (Ishida et al. (2014) ; Ishida et al. (2015)), ce cadre n’a
jamais été utilisé dans un cadre biomédical pour générer des matrices poreuses circulaires
avec une distribution spatiale non uniforme des pores.

2.5.2 Théorie des transformations conformes

Fig. 2.10 – Transformation conforme d’une structure avec une cellule unitaire hexagone.
(Drenckhan et al. (2004))

Comme mentionné ci-dessus, les transformations conformes sont utilisées dans de nom-
breux domaines de la physique où l’on trouve des champs ou des modèles en 2D. Une
transformation conforme est une transformation qui peut être représentée par une fonc-
tion holomorphe. Une telle transformation peut être construite en utilisant n’importe
quelle fonction analytique à valeurs complexes w = f (z) , sachant que :

w = u+ iv = f(x+ iy) = f(z) (2.1)

L’une de ses principales propriétés est sa forme isogonale : cette transformation conforme
préserve les angles mais pas les surfaces comme représenté dans la Figure 2.10. La Figure
2.11 illustre quelque transformations conformes.
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Fig. 2.11 – Exemple de quelques transformations conformes (Figure extraite du site : math-
world.wolfram.com)

Pour qu’une transformation soit conforme, il faut qu’elle satisfasse aux conditions de
Cauchy-Riemann (Equation 2.2) (Olver (2022)) et que le déterminant de la fonction de
transformation soit supérieur ou égal à 0 comme présenté dans l’Equation 2.3.

∂u

∂x
=

∂v

∂y
,
∂u

∂y
= −∂v

∂x
(2.2)

A =

(
∂u
∂x

∂u
∂y

∂v
∂x

∂v
∂y

)
, det f = (

∂u

∂x
)
2

+ (
∂v

∂x
)
2

≥ 0 (2.3)

Toute transformation conforme est le produit d’une transformation orthogonale et d’une
dilatation isotrope. Plus précisément, toute transformation conforme peut être décompo-
sée comme suit :

A = D.R

D =
√
det(A)I, R(e3, θ) =

(
cos θ(x, y) − sin θ(x, y)

sin θ(x, y) cosθ(x, y)

)
(2.4)

Avec R(e3, θ) la rotation autour de l’axe e3, θ(x, y) l’angle de rotation et
√
det(A)I la

dilatation isotrope.
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2.5.3 Génération de sections transverses à gradients

Nous distinguons tout d’abord comme cas particulier la transformation périodique
(PT), qui consiste en la répétition périodique d’une cellule unitaire, et qui est commu-
nément réalisé dans la littérature. Dans la première partie de ce travail, deux transfor-
mations conformes ont été appliquées, que l’on appellera transformation circulaire (CT)
et la transformation en pomme de pin (pine cone-like, PCT). Pour générer ces sections
transverses, nous générons le maillage d’une cellule unitaire, l’ensemble des nœuds du
maillage étant représenté dans un repère cartésien (x0, y0).
Une transformation périodique (PT) est évidemment définie par :

x = x0 ± nxλ ; y = y0 ± nyλ (2.5)

Avec λ une constante qui désigne la longueur de la cellule unitaire, nx et ny le nombre des
répétitions de la cellule périodique dans les directions x et y respectivement. Ainsi, nous
aurons les coordonnées de l’ensemble des nœuds dans la représentation périodique dans
un repère cartésien (x, y).
La transformation circulaire (CT) a pour représentation mathématique l’équation 2.6, les
coordonnées X, Y représentent les coordonnées des nœuds du maillage dans le domaine
après la transformation, alors que x, y évidemment désignent les coordonnées du domaine
périodique de référence :

X = e
x
α1 cos

(
2π

α2

y

)
; Y = e

x
α1 sin

(
2π

α2

y

)
(2.6)

La transformation en pomme de pin (PCT) est décrite par les relations :

X = e
x+y
α1 cos

(
π

α2

(x− y)

)
; Y = e

x+y
α1 sin

(
π

α2

(x− y)

)
(2.7)

La position d’un point au sein d’une structure créée par ces deux transformations (X et
Y ) dépendent notamment de la position du point équivalent au sein de la structure pério-
dique ; α1 et α2 sont les paramètres qui définissent respectivement le degré de croissance
du gradient de taille de pore de la quasi-périodicité et la répétition angulaire.
Les équations 2.5, 2.6 et 2.7 précédentes sont illustrées dans la Figure 2.12 pour une cellule
unitaire carrée à inclusion circulaire. Le point jaune illustré sur les différentes transfor-
mations désigne le même nœud du maillage dans la configuration de la cellule unitaire.
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Fig. 2.12 – Exemple des transformations à partir d’une même cellule unitaire. A : Cellule
unitaire carrée avec inclusion circulaire, B : Transformation périodique, C : Transformation cir-
culaire, D : Transformation dite « pomme de pin »

Comme déjà mentionné précédemment, l’objectif de cette approche est de transformer
le maillage initial d’une cellule unitaire pour générer un maillage de la cellule déformée lui
permettant d’être distribuée sur une géométrie circulaire. Enfin, la transformation choisie
(PT, CT ou bien PCT) génère automatiquement la section transverse. Par le biais de telles
transformations, il est possible d’obtenir des géométries de même porosité en distribuant la
matière de trois façons différentes comme illustrée dans la Figure 2.12. Nous avons la même
porosité par rapport à la cellule unitaire correspondante, ce qui est une des caractéristiques
des transformations conformes. Ainsi, il n’est pas obligatoire de changer la porosité des
cellules unitaires pour générer le gradient de taille de pores, contrairement aux travaux
actuels dans la littérature (Afshar et al. (2016) ; Liu et al. (2018) ; Zhou et al. (2020)).
Dans ces travaux, les auteurs ont en effet recours à un assemblage de cellules unitaires
ayant des différentes porosités, permettant de modifier au final la porosité globale de la
section transverse.

Fig. 2.13 – Variation de l’intensité du gradient de taille de pores en changeant le paramètre
α1 pour une structure créer avec une cellule unitaire SS, A) α1 = 10 , B) α1 = 20 , C) α1 = 30 ,
D) α1 = 40
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Nous pouvons remarquer que l’application de telles transformations permet de générer
des sections transverses atypiques avec des gradients de taille de pores bien distribué sur
une direction radiale, à partir de la répétition périodique d’une cellule unitaire.
Pour illustrer la polyvalence de cette méthode utilisant les transformations conformes,
nous expliquons l’effet des paramètres (α1 et α2) cités précédemment. Le degré de crois-
sance du gradient de taille de pore dépend de la variable α1 comme illustré dans la Figure
2.13. Lorsque α1 augmente, le degré de croissance du gradient de taille de pore diminue.
La Figure 2.14 met en exergue l’évolution de la taille des pores des quatre sections présen-
tées dans la Figure 2.13. La relation est non-linéaire pour une faible valeur du paramètres
α1 (grande intensité du gradient de taille de pores) qui devient linéaire en augmentant la
variable α1.

Fig. 2.14 – Taille de pores en fonction de la position des pores (du centre de la section transverse
vers la périphérie) pour les sections avec la cellule unitaire SS et la transformation CT

Fig. 2.15 – Variation du nombre de cellules unitaires sur la direction orthoradiale en changeant
le paramètre α2 pour une structure crée avec une cellule unitaire SS, A) α2 = 8 , B) α2 = 12 ,
C) α2 = 16 , D) α2 = 20

81



Chapitre 2. Proposition d’une section transverse à gradients de taille de pores

La répétition angulaire dépend du paramètre α2, qui est égal au nombre de cellules
dans la direction orthoradiale comme montré dans la Figure 2.15.

Sept exemples de sections transverses sont présentés dans la Figure 2.16. Ces sections
sont générées à partir d’une cellule unitaire carrée comportant une inclusion carrée ; elles
ont la même porosité, et présentent la même quantité de matière. Parmi ces exemples, PT
correspond à la transformation périodique ; CT1, CT2 et CT3 font référence à la trans-
formation circulaire avec des paramètres α1 et α2 tels que : α1 = [16, 24, 32] et α2 = 20,
tandis que PCT1, PCT2 et PCT3 correspondent respectivement à la transformation de
type pomme de pin, avec les paramètres α1 = [16, 24, 32] et α2 = 20.

Fig. 2.16 – Différentes transformations permettant générer une section transverse à partir
d’une cellule unitaire carré avec une inclusion carrée

Afin de mettre en exergue le gradient de tailles de pores radial qu’il est possible
d’obtenir en utilisant cette méthode, la Figure 2.17 illustre la distribution de la taille des
inclusions dans la direction radiale de la section transverse en fonction de la distance au
centre de la section. Cette étude est faite sur une section transverse ayant 7 cellules dans
la direction radiale afin d’analyser l’effet de la transformation sur la taille des pores, et à
partir des cellules unitaires décrites dans la Figure 2.8, la porosité globale de toutes ces
sections transverses étant fixée à 64% pour exemple. Les résultats montrent une relation
linéaire entre la taille des pores et leur rayon pour les cellules SC, SS, HX et PNT et non-
linéaire pour les cellules HCN et HCR. La non-linéarité du gradient de taille de pores au
sein de ces cellules unitaires peut être modifiée en changeant le paramètre comme illustré
dans les Figure 2.13 et Figure 2.14.
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Fig. 2.17 – Taille de pores en fonction du rayon (distance au centre de la section transverse)
générée avec la transformation circulaire CT1 à partir de 7 cellules unitaires

2.6 Conclusion

Le but du travail présenté dans ce chapitre est de générer des matrices poreuses pou-
vant servir comme comblement osseux en chirurgie dentaire, en commençant par en dé-
crire la section transverse, qui montre un gradient de tailles de pores comme préconisé
dans la littérature. Ces gradients de taille de pores doivent être de préférence orientés
radialement dans les structures circulaires, puisque la plupart des procédures cliniques
impliquent la création d’un tunnel osseux, et donc l’insertion d’une matrice poreuse cy-
lindrique en contact avec l’os à sa périphérie. Dans ce chapitre, nous avons évoqué la
première étape de réalisation d’une matrice poreuse 3D, qui consiste à créer des sections
transverses sur la base de différentes cellules unitaires, qui pourront dans un second temps
(chapitre 4) être empilées pour former une structure 3D. Nous avons généré ces sections
transverses avec l’aide des transformations conformes pour distribuer les inclusions d’une
manière radiale avec un gradient de taille de pores, ce qui présente un caractère original
pour la création de matrices poreuses ou d’implants. Nous avons choisi ce type de trans-
formations, compte tenu de leur flexibilité, et ainsi que pour la possibilité d’automatiser
la génération de la section transverse à partir d’une cellule unitaire choisie. Nous avons
souligné la possibilité d’ajuster l’intensité du gradient de taille de pores en modifiant le
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paramètre α1 des équations (2.6) et (2.7) ainsi que d’ajuster la périodicité orthoradiale en
modifiant le paramètre α2. Avec ces transformations, il est possible de prédire à l’avance
la porosité, la taille de pores ainsi que leur distribution au sein des structures, et ainsi
de tenter d’établir des liens entre ces caractéristiques et les propriétés mécaniques qui en
résultent. Plusieurs cellules unitaires ont été sélectionnées pour identifier leur effet sur la
taille de pore, le choix de ces cellules unitaires étant évidemment relié à leurs propriétés
mécaniques comme nous allons voir dans le chapitre suivant. Même si nous avons souligné
un effet de la dimension des pores au sein des différentes cellules unitaires (Figure 2.9),
celui-ci peut être modifié en ajoutant / réduisant le nombre de cellules unitaires dans la
section transverse. L’objectif de ce chapitre était donc de mettre en exergue le gradient
de taille de pores qu’il est possible d’obtenir et de piloter par le biais des paramètres des
transformations conformes. Ainsi, la détermination des propriétés mécaniques apparentes
des géométries générées en suivant cette méthodologie fera l’objet du chapitre suivant.
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Chapitre 3

Calcul des propriétés mécaniques

apparentes des sections transverses

Dans ce chapitre, nous présenterons une méthodologie pour le calcul des propriétés
mécaniques apparentes de matériaux architecturés. A ce titre, un code précédemment
utilisé pour l’homogénéisation d’un milieu continu de Cauchy est appliqué au calcul (en
2D) des propriétés mécaniques apparentes de la section transverse d’une matrice poreuse
architecturée générée par la répétition d’une cellule de base d’un matériau architecturé,
comme décrit dans le chapitre 2. Nous présenterons une validation du modèle avec des
simulations numériques utilisant des méthodes alternatives, et notamment en confrontant
les propriétés prédites par notre modèle à différentes valeurs obtenues dans la littérature.
Nous présenterons ensuite une extension de ce code de calcul pour identifier les proprié-
tés mécaniques apparentes à l’échelle de la macrostructure, qu’elles soient issues d’une
répétition périodique ou circulaire. Une étude de sensibilité des propriétés effectives aux
variables de conception de la cellule unitaire présentées dans le chapitre précédent est
réalisée pour diverses cellules unitaires candidates. L’objectif est de mettre en exergue la
large plage de propriétés apparentes qu’il est possible d’atteindre en jouant sur les dif-
férentes variables de conception afin de répondre à différents cahiers de charges pour le
comblement osseux. Nous présenterons ensuite des abaques montrant l’effet du choix de la
cellule unitaire ainsi que du choix des transformations des sections sur les différentes pro-
priétés mécaniques apparentes de la section considérée comme milieu équivalent élastique,
linéaire et isotrope.
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3.1 Introduction

3.1 Introduction

Dans le chapitre précédent, nous avons présenté une méthodologie de conception de
sections transverses d’une matrice poreuse utilisée dans le but de combler un défaut osseux.
Nous avons établi une méthode originale de conception de sections transverses des matrices
poreuses présentant une distribution organisée des pores, et qui permet un gradient de
taille de pores le long du rayon de la section. Dans ce chapitre, nous nous intéressons aux
propriétés mécaniques apparentes des matrices poreuses précédemment proposées, dans
le but de prédire le lien entre les paramètres de la morphologie décrit précédemment et
les propriétés mécaniques apparentes obtenues, et ainsi de permettre de sélectionner la
configuration qui pourra s’adapter au mieux à un cahier de charge donné.

Le développement de nouvelles matrices poreuses implique évidemment la synthèse
du matériau constitutif, la fabrication de la structure, et ainsi la caractérisation de leurs
différentes propriétés morphologiques. Si ces caractérisations sont menées de façon pu-
rement expérimentale après obtention des matrices, ce processus est long et couteux, et
implique généralement une procédure d’essais-erreurs appelée « Trial and error » en an-
glais, plutôt qu’une méthodologie d’optimisation claire. De façon alternative, et comme
on l’a vu en section précédente pour les propriétés morphologiques de la matrice, il est
possible de prédire à l’avance certaines propriétés sans avoir recours à la fabrication de la
matrice en ayant recours à un modèle approprié. Pour identifier les propriétés mécaniques,
la méthode des éléments finis (EF) a fait ses preuves en termes de fiabilité et d’efficacité
et elle est utilisée dans tous les domaines d’application de la mécanique ; y compris pour
prédire le comportement mécanique apparent de matrices poreuses (Afshar et al. (2016) ;
Deng et al. (2021) ; Kolken et al. (2020) ; Mang (1977) ; Melchels et al. (2010) ; Xin et al.
(2020) ; Zimmermann (1987)). Néanmoins, lorsqu’elles sont appliquées à des structures
architecturés complexes, ces méthodes ont le désavantage d’être très coûteuses d’un point
de vue numérique, malgré la croissance constante de la puissance de calcul, et notam-
ment lorsqu’il s’agit de réaliser l’étude paramétrique d’une structure donnée. De façon
alternative, des modèles micromécaniques prédictifs visent à comprendre l’impact de la
géométrie et des propriétés du matériau constitutif sur la réponse de matériaux composites
à grande échelle gagnent en popularité (Ganghoffer and Reda (2021)). De tels modèles
micromécaniques permettent de fournir une loi de comportement à l’échelle macrosco-
pique d’un milieu continu, à partir des paramètres géométriques et microstructuraux des
constituants individuels. Par ailleurs, les méthodes d’homogénéisation (Bensoussan et al.
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(1978) ; Sanchez-Palencia (1980)) sont devenues au cours des quatre dernières décennies
un outil fondamental pour analyser le comportement global de milieux hétérogènes tels
que les composites. Ces méthodes reposent le plus souvent sur la détermination d’un vo-
lume élémentaire représentatif (VER), ce qui suppose implicitement que le VER choisi
est reproduit par translation périodique au sein de la structure globale, ce qui revient par
conséquent à postuler l’existence d’une périodicité. On notera à ce sujet que, dans la ma-
jorité des études sur le sujet, le comportement d’un milieu continu est décrit en utilisant le
gradient du champ de déplacement comme mesure de la déformation, et tous les gradients
de déplacement d’ordre supérieur sont négligés dans la mécanique classique des milieux
continus (Truesdell and Noll (1965)). Néanmoins, des méthodes d’homogénéisation vers
des milieux continus généralisés (prenant en compte des gradients d’ordre supérieur) ont
pour objectif de remédier à ces limitations et ainsi d’élargir le domaine de validité de
l’approche du milieu continu au-delà de cette hypothèse stricte (Mindlin (1964)). Ces as-
pects sont notamment abordés au sein de notre équipe de recherche (Ayad et al. (2020) ;
Ganghoffer and Reda (2021) ; Louna et al. (2019)), et au sein de l’ANR ArchiMatHOS au
sein de laquelle ma thèse s’est initialement inscrite (Durand et al. (2022)). L’application
de ces différentes approches mécaniques (modèles micromécaniques, homogénéisation pé-
riodique, milieux continus généralisés) permettent de prédire le comportement de milieu
architecturés et commencent à trouver des applications pour l’élaboration de biosubstituts
osseux (Goda and Ganghoffer (2016) ; Louna et al. (2019)).

Dans la suite, nous présenterons en premier lieu une méthode d’homogénéisation d’un
milieu continu au premier gradient développé au sein de notre équipe en amont de mon
travail de thèse. Néanmoins, ces approches se limitent en l’état à des matériaux pério-
diques, ce qui exclut par exemple les matériaux à gradient de porosité dont l’importance a
été soulignée précédemment. L’utilisation de ces modèles se limitera donc à la prédiction
du comportement des cellules unitaires dans une première étape. Nous avons eu recours à
ces modèles parce qu’ils représentent un outil efficace et moins coûteux qu’une simulation
complète (fully-resolved, ou entièrement résolue) du comportement de la cellule unitaire,
afin de réaliser une étude paramétrique extensive. Ainsi, nous avons pu sélectionner des
candidats adaptés parmi la diversité de choix des cellules unitaires (les cellules choisies
ont fait l’objet du chapitre précédent). Toutes ces structures sont pourvues d’une large
gamme de propriétés mécaniques apparentes, que nous allons exposer dans ce chapitre.
En second lieu, nous présenterons une méthodologie permettant d’évaluer les propriétés
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apparentes d’une structure non périodique en calculant (par la méthode des EF) l’éner-
gie induite par l’application de déformations élémentaires, qui se base sur une méthode
initialement mise en place à des fins d’homogénéisation. Elle permettra ainsi d’évaluer ra-
pidement les propriétés mécaniques apparentes des différentes microstructures qui seront
présentées plus tard.

3.2 Une introduction à l’homogénéisation périodique

La méthode d’homogénéisation que nous présenterons ici met l’accent sur l’utilisa-
tion d’un milieu continu dit de Cauchy, représentation continue du matériau hétérogène
à l’échelle microscopique, pour lequel seul le premier gradient du déplacement est pris en
compte. L’homogénéisation classique vers un milieu de type Cauchy a décrit avec suc-
cès le comportement effectif de diverses catégories de matériaux hétérogènes, dont les
composites, les milieux cellulaires, les milieux fibreux, ainsi que les milieux architecturés
(Ayad et al. (2020) ; El Nady et al. (2017) ; Goda and Ganghoffer (2016) ; Karathanaso-
poulos et al. (2018) ; Turco et al. (2017)). L’objectif de l’homogénéisation périodique est
de fournir un modèle continu de matériaux hétérogènes, dont les propriétés effectives ou
macroscopiques peuvent être évaluées numériquement à partir des caractéristiques de la
cellule unitaire (UC pour unit cell en anglais) (Figure 3.1).

Fig. 3.1 – a) Structure hétérogène, b) Structure homogène équivalente, c) Volume élémentaire
représentatif (VER)
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Dans toute la suite, les développements qui seront décrits se limiteront au premier
gradient, pour lequel la déformation se calcule à partir de la partie symétrique du gradient
du champ de déplacements, sans prendre en compte les gradients d’ordre supérieur.

3.2.1 Formulation théorique de l’homogénéisation

Le cadre d’identification du milieu continu équivalent par approche énergétique repose
sur l’équivalence entre la valeur moyenne de la densité d’énergie élastique des milieux
discret et continu selon le principe de Hill-Mandel (Hohe et al. (1999) ; Hohe and Be-
cker (2001) ; Mindlin (1964)). Le principe de Hill-Mandel est utilisé dans cette méthode
d’homogénéisation pour des milieux périodiques. Le lemme concerne les moyennes des
contraintes et des déformations, et les énergies correspondantes. La théorie de Hill est ba-
sée sur l’hypothèse que la moyenne de l’énergie de déformation à l’échelle microscopique
est égale à l’énergie de déformation à l’échelle macroscopique, sous réserve que la condi-
tion de séparation d’échelle soit satisfaite. Les équations ou relations suivantes doivent
être satisfaites.

⟨Wmicro⟩ = ⟨WMacro⟩ (3.1)

1

2
⟨σ (x) : ε (x)⟩ = 1

2
⟨σ (x)⟩ : ⟨ε (x)⟩ (3.2)

⟨σij⟩ =
1

VΩ

∫
Ω

σij (x)dV (3.3)

⟨εij⟩ =
1

VΩ

∫
Ω

εij (x)dV (3.4)

Dans ces expressions, les variables ⟨ ⟩, W , σ, ε représentent la moyenne, la densité d’éner-
gie élastique, la contrainte et la déformation. Ce principe peut être étendu au cas pério-
dique en localisant le volume Ω à la cellule périodique Y qui représente la macrostructure
en modifiant les conditions aux limites (Jean and Cambou (2001)).

⟨εij⟩ = E (3.5)

⟨σij⟩ ⟨εij⟩ =
1

VY

∫
Y

(σij : εij)dv (3.6)

Dans le contexte de l’homogénéisation périodique à double échelle, deux échelles dis-
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3.2 Une introduction à l’homogénéisation périodique

tinctes peuvent être identifiées : l’échelle de la microstructure d’une part, pour laquelle
la position microscopique est notée y, et l’échelle macroscopique d’autre part, au sein de
laquelle la position spatiale correspondante est notée x. L’équilibre en statique au sein
du VER s’écrit au niveau microscopique de la cellule selon la forme suivante, pour un
matériau de base qui obéit à une loi de comportement élastique linéaire :

σ∼ · ∇y + b− = 0 dans Y

σ∼ · n− = t− sur ∂Y

σ∼ = C
≈
: ε∼ = C

≈
: uuu⊗∇y

(3.7)

avec σ∼ = σ∼
T le tenseur des contraintes symétrique de Cauchy, b− la force volumique, n− le

vecteur normal extérieur unitaire au bord du VER, t− le vecteur traction et C
≈

le tenseur
d’ordre 4 d’élasticité microscopique.

Lorsqu’une déformation macroscopique E (x) (tenseur d’ordre deux, symétrique) est
imposée sur le bord de la cellule unitaire du milieu architecturé, le déplacement microsco-
pique généré est décomposé en la somme d’une forme linéaire par rapport aux paramètres
imposés et d’un déplacement de fluctuation ũi. La partie fluctuante du déplacement cor-
rige les différences existantes entre le déplacement macroscopique imposé et le champ de
déplacement réel du milieu hétérogène initial. En dérivant le micro-déplacement, nous ob-
tenons la microdéformation en fonction de la déformation macroscopique. Le déplacement
et la microdéformation sont respectivement obtenus selon les équations (3.8) et (3.9), les
termes de fluctuation étant calculés en fonction des déformations macroscopiques :

ui = Eij · yj + ũi(y) (3.8)

εij = Eij + ε̃ij(y) (3.9)

L’hypothèse fondamentale qui sous-tend le calcul des propriétés mécaniques effectives
du milieu continu homogénéisé dans toute la suite de ce manuscrit est le principe de
l’équivalence des densités d’énergie de déformation. La densité d’énergie macroscopique
WM(E) du milieu de substitution est identifiée à la moyenne volumique de la densité
d’énergie microscopique wm (ε). Cette relation communément appelée condition de Hill-
Mandel (Mindlin (1964)) pour un milieu macroscopiquement homogène, s’écrit selon :
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WM(E) =
1

2

(
Eij : C

hom
ijkl : Ekl

)
= ⟨wm (ε)⟩Y = ⟨εij(y) : cijkl : εkl(y)⟩Y (3.10)

La densité d’énergie macroscopique détermine ensuite la loi de comportement au niveau
macroscopique, reliant la contrainte moyenne de Cauchy Σij = ⟨σij⟩ aux tenseurs de dé-
formation Eij comme suit :

Σij =
∂W

∂Eij

= Chom
ijqt : Eqt (3.11)

Le principe de minimisation de l’énergie (en l’absence d’efforts appliqués sur la cellule,
qui est considérée auto-équilibrée) prend la forme suivante :

WM(E) = Minũ ⟨wm (ε)⟩ = Minũ
1

2

∫
Y

(
Eij +∇yj ũi

)
: cijkl(y) : (Emn +∇ynũm) (3.12)

Les étapes suivantes consistent à (i) déterminer la partie homogène complète du champ
de déplacement à partir de l’énergie microscopique (ii) déterminer la partie fluctuante du
déplacement par approche variationnelle et (iii) formuler le problème aux limites pour
les localisateurs du déplacement. La linéarité du déplacement fluctuant par rapport au
chargement cinématique dans l’équation (3.12) permet de relier le déplacement de fluctua-
tion en fonction de la macro-déformation imposée (3.13), avec HE l’opérateur (un tenseur
d’ordre 3) de localisation :

ũi(y) = HE
ijk(y) : Ejk (3.13)

Cette technique d’homogénéisation a été détaillée précédemment, et implémentée dans
des travaux récents de notre équipe (Ayad et al. (2020) ; Ganghoffer and Reda (2021)).
Ces développements ont été réalisés au sein du logiciel FreeFEM++ (Hecht (2012)), qui
sera l’outil utilisé dans tout le présent chapitre. Pour trouver le tenseur d’élasticité effectif
d’une structure donnée (en général anisotrope) en 2D, trois chargements cinématiques
sont appliqués (soit une déformation macroscopique uniaxiale dans chaque direction de
l’espace et une déformation de cisaillement). Ces trois modes de déformation de la cellule
unitaire appliqués dans le but de calculer le tenseur de rigidité sont illustrés en Figure
3.1. Les composantes Ex et Ey correspondent respectivement aux déformations principales
suivant les directions x et y, et Exy est la déformation de cisaillement. Notons que pour les
structures isotropes, le calcul d’une seule des deux déformations uni-axiales est suffisant.
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3.2 Une introduction à l’homogénéisation périodique

Fig. 3.2 – Modes de déformation de la cellule de base, a) Traction uniaxiale dans la direction
longitudinale Ex, b) Traction uniaxiale dans la direction transversale Ey, c) Cisaillement Exy

Une fois le tenseur de rigidité calculé, le tenseur de souplesse est ensuite déduit. Ce
dernièr, permet d’identifier différents paramètres matériaux du modèle élastique linéaire
isotrope tels que le module d’Young E, le coefficient de Poisson υ, ou encore les modules
de compressibilité K et de cisaillement G.

Nous écrivons le problème aux limites écrit dans l’équation (3.14), afin de calculer le
déplacement dans le domaine :

- div
{
cijkl(y) :

(
Ekl +∇yl

(
HE

kmn (y) : Emn

))}
= 0 (3.14)

Ce problème aux limites posé sur la cellule unitaire conduit aux expressions du micro
déplacement, ces dernières étant utilisées pour évaluer les propriétés homogénéisées de la
cellule unitaire. En dérivant l’énergie interne dans l’expression (3.14) par rapport à la ma-
cro déformation du premier gradient imposé Eij, comme mentionné dans l’équation (3.14),
nous obtenons la relation entre la macro-contrainte et la macro-déformation comme suit :

Σij =
∂W

∂Eij

= Chom
ijqt : Eqt

= 1
2

∂
∂Eij

∫
Y

((
Emn +∇yn

(
HE

mrv(y) : Erv

))
: Cmnqt(y) :

(
Eyt +∇yn

(
HE

qwd(y) : Ewd

)))
dΩ

(3.15)

Par identification, nous obtenons alors le tenseur d’élasticité du premier gradient Chom

selon l’intégrale suivante exprimée sur la cellule de base Y :

Chom
ijqt =

∫
Y

((
Cijqt + Cijwd∇yd

(
HE

wqt

)
+ Cmnqt∇yn

(
HE

mij

)
+ Cmnwd∇yn

(
HE

mij

)
∇yd

(
HE

wqt

)))
dΩ (3.16)

En utilisant ces tenseurs effectifs, nous écrivons ensuite la forme tensorielle de la loi de
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comportement en tenant compte des symétries des tenseurs de contrainte et de déforma-
tion en notation de Betcherev (qui a l’avantage de préserver la symétrie de la matrice
de rigidité, dont l’inverse est le tenseur de souplesse homogénéisé) comme suit (François
et al. (1998)) : 

Σ11

Σ22√
2Σ12

 =


Chom

1111 Chom
1122

√
2Chom

1112

Chom
2211 Chom

2222

√
2Chom

2212√
2Chom

1211

√
2Chom

1222 2Chom
1212




E11

E22√
2E12

 (3.17)

La démarche qui vient d’être décrite permet donc d’avoir accès aux propriétés homogé-
néisées d’un milieu hétérogène, comme par exemple une matrice poreuse architecturée.

3.2.2 Calcul du tenseur des modules effectifs

Dans cette section, nous mettons en œuvre le calcul précédent des modules effectifs
dans le cas 2D en utilisant le logiciel EF FreeFEM++. Nous utilisons le problème aux
limites de l’équation (3.14) afin de calculer le déplacement dans le domaine de la cel-
lule unitaire. Chaque tenseur d’élasticité est écrit selon sa formulation 2D en utilisant
l’expression générale (3.16) en fonction des paramètres géométriques et mécaniques des
matériaux et des localisateurs de déformation HE. Dans la suite, nous décrivons la métho-
dologie utilisée dans l’étude EF pour calculer les propriétés homogénéisées des structures
hétérogènes pour le cas de chargement en traction uniaxiale longitudinale.

Dans le cas d’une structure carrée, pour calculer la première composante de la matrice
de rigidité, nous imposons une déformation macroscopique longitudinale, soit un tenseur
de macro-déformation dans le plan de composantes (E11 = 1, E12 = E21 = 0, E22 = 0).
En utilisant l’expression microscopique de la déformation et des termes de fluctuations,
nous exprimons la microdéformation en fonction des localisateurs HE

i11 du premier gra-
dient du déplacement longitudinal selon :

ε11 = E11 +∇x

(
HE

111

)
E11

ε22 = ∇y

(
HE

211

)
E11

ε12 = ∇y

(
HE

111

)
E11

ε21 = ∇x

(
HE

211

)
E11

(3.18)

La forme faible du problème au limite s’écrit alors :
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∫
Ω


(λi (ε11 + ε22) + 2µi (ε11))∇xνx+

(λi (ε11 + ε22) + 2µi (ε22))∇yνy+

µi (ε12 + ε21) (∇xνx +∇yνy)

dΩ = 0 (3.19)

Où λi et µi sont les coefficients de Lamé du matériau de base, et νx et νy les composantes
de la fonction test de la formulation variationnelle précédente de l’équilibre statique.
En utilisant le code EF FreeFEM++ et sur la base de développements effectués dans
notre équipe pour des applications en matériaux composites (Ayad et al. (2020)), un
maillage en éléments triangulaires (interpolation linéaire) de la partie solide de la cellule
unitaire est d’abord généré. La résolution du problème ci-dessus permet alors d’identifier
les localisateurs qui conduisent au tenseur de rigidité Chom

ijkl .

3.2.3 Exemple illustratif

Dans cette partie, nous avons pour objectif d’identifier les propriétés mécaniques élas-
tiques apparentes d’un milieu architecturé généré à partir de la répétition périodique d’un
VER avec le code d’homogénéisation développé.
Nous choisissons pour exemple une cellule unitaire carrée avec une inclusion en forme de
carré (SS) extraite d’un milieu hétérogène illustrée dans la Figure 3.3. Nous considérons

Fig. 3.3 – Exemple de milieu architecturé, a) Cellule unitaire carrée ayant une inclusion de
forme carrée (SS), b) Milieu considéré infini créé par la répétition périodique plane de cellules
(SS)

une cellule unitaire de taille a = 1 mm, avec une inclusion de taille b = 0.3 mm.
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Le matériau utilisé est l’acide poly lactique (PLA), ayant un module d’élasticité E =

1820MPa et un coefficient de Poisson υ = 0.3.

En utilisant le code d’homogénéisation présenté ci-dessus, nous générons un maillage
triangulaire de la cellule unitaire présentée (Figure 3.3.a) ; ce maillage contient 20048 tri-
angles linéaires et 10284 nœuds. En résolvant le problème aux limites de l’équation (3.14)
avec les conditions cinématiques imposées selon les relations (3.14), nous calculons les
déplacements représentés dans la Figure 3.4.

Exx = 1, Eyy = 0, Exy = 0

Exx = 0, Eyy = 1, Exy = 0

Exx = 0, Eyy = 0, Exy = 1

(3.20)

Nous calculons le tenseur de rigidité selon l’expression (3.16), soit sous forme matricielle :

C
≈

Hom =


1806 664 0

664 1806 0

0 0 447

 (en MPa) (3.21)

Fig. 3.4 – Champs de déplacements selon x et y pour les 3 chargements cinématiques (défor-
mations élémentaires) appliquées

3.2.4 Validation des modules homogénéisés

Afin de valider et de confronter les résultats de la démarche d’homogénéisation pré-
cédente aux résultats obtenus avec des méthodes alternatives, nous avons recours dans
cette section à une autre méthode de calcul des propriétés mécaniques homogénéisées.
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La méthode repose sur un calcul effectué par le code EF FreeFEM++, en calculant le
tenseur élastique homogénéisé en appliquant une déformation homogène au contour d’une
structure composée de plusieurs motifs (et non d’une cellule unitaire) (KUBC : « Kinetic
Uniform Boundary Conditions ») (Yvonnet (2019)).

3.2.4.1 Résolution complète par EF au niveau de la structure

Fig. 3.5 – Structure de taille finie créée par la répétition de N*N cellules unitaires

Dans ce paragraphe, nous menons le calcul des propriétés mécaniques apparentes au
niveau macroscopique d’une structure composée de plusieurs cellules unitaires. Comme
déjà précisé avant, l’homogénéisation se fait sur une cellule périodique, mais dans cette
partie nous appliquons les mêmes conditions aux limites à l’échelle macroscopique du do-
maine. Pour des raisons de simplicité, nous considérons des déformations homogènes au
contour (KUBC). Dans cette technique, les conditions aux limites spécifiques aux diffé-
rents problèmes sont imposées via des relations linéaires sur la macrostructure considérée.
La première étape consiste à construire un maillage 2D de la structure. Le maillage et
le calcul des propriétés macroscopiques seront réalisés ici sur FreeFEM++. La Figure
3.5 présente un exemple d’une structure avec un nombre (N) de VER par côté (Soit un
total N*N de cellules unitaires). En considérant dans ce cas des déformations planes, la
solution du problème aux limites peut être obtenue par une procédure classique basée sur
une résolution EF. Ainsi, la solution (le déplacement) peut être exprimée selon l’équation
(3.22) ci-dessous en négligeant la fluctuation :
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u(x) = u(11)(x)Ē11 + u(22)(x)Ē22 + 2u(12)(x)Ē12 (3.22)

Nous appliquons trois déformations, longitudinale, transversale et de cisaillement sur les
limites au bord du domaine de la structure macroscopique, comme celle illustrée en Fi-
gure 3.6 où seulement deux cellules unitaires par côté sont présentes. Nous définissons le
tenseur A(x) d’ordre 4 de localisation de déformation exprimé selon :

[ε(x)] = A(x)Ē =


E

(11)
11 (x) E

(22)
11 (x) E

(12)
11 (x)

E
(11)
11 (x) E

(22)
22 (x) E

(12)
22 (x)

2E
(11)
12 (x) 2E

(22)
12 (x) E

(12)
12 (x)



Ē11

Ē22

2Ē12

 (3.23)

La loi de Hooke nous permet d’exprimer la contrainte selon l’expression suivante :

[Σ(x)] = C(x)A(x)
[
Ē
]

(3.24)

L’évaluation de la moyenne des contraintes selon le lemme de Hill-Mandel permet d’ob-
tenir la relation (3.25) pour en déduire ensuite le tenseur des modules homogénéisés en
(3.26) :

[
Σ̄
]
=

 1

V

∫
Ω

C(x)A(x)dΩ

[Ē] (3.25)

C̄ =
1

V

∫
Ω

C(x)A(x)dΩ (3.26)

Fig. 3.6 – Trois déformations appliquées sur les bords de la structure pour la méthode de
calcul des modules apparents par éléments finis, a) Déformation longitudinale, b) Déformation
transversale et c) Déformation de cisaillement
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Les résultats obtenus en termes de modules homogénéises dépendent alors évidemment
du nombre de cellules N, contrairement aux résultats obtenus précédemment pour une
cellule unitaire. Dans la section suivante, nous allons étudier la convergence de ce calcul
en fonction du nombre de cellules, en la confrontant à notre approche d’homogénéisation
décrite en section 3.2.3 ainsi qu’à la résolution avec les conditions de périodicité obtenue
en section 3.2.4.1.

3.2.4.2 Comparaison des résultats

Nous avons étudié plusieurs structures en variant le nombre N de cellules unitaires
par côté de la macrostructure, afin d’étudier la convergence des modules prédits par
l’homogénéisation et ceux prédits par la simulation sur un code commercial avec conditions
de périodicité sur la cellule unitaire. La Figure 3.7 illustre un graphique des deux résultats
obtenus pour la rigidité longitudinale C1111. Nous constatons que le module apparent en
conditions KUBC est de 1850 MPa pour deux cellules unitaires, puis converge avec les
résultats de l’homogénéisation pour un nombre de 25 cellules unitaires par côtés, soit 625
cellules unitaires en total.

Fig. 3.7 – Comparaison du module de rigidité longitudinale homogénéisé C1111. Homogénéi-
sation avec notre méthode d’homogénéisation et avec une méthode de calcul classique par EF à
l’échelle macroscopique de la structure.
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3.2.5 Limitations de l’homogénéisation périodique pour une ap-

plication au développement de matrices poreuses

Nous avons remarqué dans la Figure 3.7 que pour un nombre fini de cellules unitaires
constituant la section transversale, le module de rigidité longitudinale prédit par l’homo-
généisation périodique peut présenter jusqu’à 3% de différence avec le résultat d’une étude
macroscopique à l’échelle de la structure complète dans un milieu fini. Or, comme nous
l’avons vu dans le cahier des charges énoncé en chapitre 1, les pores de la matrice poreuse
souhaitée doivent être de l’ordre de grandeur de plusieurs centaines de microns, au sein
d’une matrice poreuse de l’ordre du centimètre. Ainsi, les matrices poreuses possèdent un
nombre fini de cellules, entre 5 et 10 cellules pour des applications biomécaniques, ce qui
ne permet pas de formuler l’hypothèse de séparation des échelles nécessaire à l’utilisation
de l’homogénéisation périodique. Ce constant exclut donc les approches d’homogénéisa-
tion décrites ci-dessus, pourtant performantes en temps de calcul. En outre, les conditions
de périodicité énoncées précédemment s’avèrent beaucoup plus complexe à écrire dans le
cas quasi-périodique décrit en chapitre 2, pour lequel la périodicité en translation s’est
traduite en périodicité en rotation après l’application d’une transformation conforme.
Bien que des travaux ai été proposés pour ce qui concerne l’homogénéisation de milieux
quasi-périodiques (Alavi (2021b) ; Andrianov et al. (2006) ; Le and Marigo (2018)), il est
généralement question d’un gradient de propriétés dans une seule direction de l’espace,
sans transformation de l’espace comme c’est le cas dans le cadre décrit précédemment.
Pour ces deux raisons, la dernière méthode décrite ci-dessus (calcul EF en 2D à l’échelle
de la macrostructure) sera donc privilégiée. Dans la section suivante, le code de calcul
FreeFEM++ sera utilisé pour créer les géométries, réaliser le maillage, et résoudre le pro-
blème statique en utilisant la méthode des EF. Il s’agira en revanche de transposer ce
qui précède au cas de géométries circulaires, ce qui fait l’objet notamment de la section
suivante.

3.3 Calcul des propriétés apparentes des sections trans-

verses

Comme nous l’avons souligné dans la section 2.2, nous distinguons deux méthodologies
pour le calcul du tenseur de rigidité d’un matériau architecturé. La méthode d’homogé-
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néisation proposée permet de trouver les propriétés mécaniques à l’échelle d’une cellule
unitaire répétée de façon périodique, tandis que la résolution par EF à l’échelle de la
macrostructure calcule les propriétés apparentes en utilisant les mêmes chargements ciné-
matiques élémentaires (macro-déformations) que ceux imposés dans la méthode d’homo-
généisation. Nous avons exposé dans le chapitre 2 différentes sections transverses que nous
nous proposons d’étudier, (Figure 2.8), qui peuvent être créées avec des transformations
périodiques par répétition d’une UC ou bien par le biais des transformations conformes
par répétition quasi-périodique d’une UC, menant à des géométries circulaires. Comme on
l’a vu dans la section précédente, il n’est pas possible de considérer les sections proposées
comme une structure constituée d’une répétition infinie de cellules unitaires. Pour calcu-
ler les propriétés apparentes de ces deux morphologies, périodique ou quasi-périodique,
nous séparerons ces deux cas (sections carrées et sections circulaires) afin de différentier
les chargements cinématiques élémentaires qu’il conviendra d’appliquer à l’échelle de la
structure pour en déduire des propriétés homogénéisées apparentes.

3.3.1 Sections carrées

A titre illustratif, nous choisissons ici de travailler sur une structure qui résulte de la
répétition de la cellule unitaire présentée précédemment (Figure 3.3), dix fois suivant les
deux directions de l’espace selon la transformation périodique détaillée dans le chapitre
2. La résultante sera appelée PT-SS et elle est illustrée dans la Figure 3.8.A. Comme
précédemment, la génération du maillage est faite avec le code FreeFEM++, le nombre
d’éléments triangulaires étant de 502524. Comme précédemment, l’application de deux
déformations longitudinales et une déformation en cisaillement à l’échelle macroscopique
est nécessaire pour calculer les modules apparents de la structure. Les champs de déplace-
ments correspondants sont respectivement représentés dans la Figure 3.8.B et 3.8.C. Nous
calculons le tenseur des contraintes microscopiques σ pour ensuite évaluer le tenseur de
rigidité effectif selon l’équation (3.26).

C
≈

Hom =


1816 671 0

671 1816 0

0 0 457

 (3.27)
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Fig. 3.8 – A- Structure PT-SS avec un zoom sur le maillage, B - Champ de déplacements ux
due à la déformation longitudinale Exx, C - Champ de déplacements uxy dû à la déformation de
cisaillement imposée Exy

Fig. 3.9 – Composantes du tenseur de rigidité en fonction de la porosité apparente, elle-même
dépendante de la taille de l’inclusion de la cellule unitaire

La Figure 3.9 illustre la variations des composantes du tenseur de rigidité (longitu-
dinale (C1111), biaxiale (C1122), et cisaillement (C1212)) en fonction de la porosité de la
section transverse. La porosité est calculée comme le ratio entre la surface de matériau et la
surface effective de la section transverse. Des relations non-linéaires entre les composantes
du tenseur de rigidité et la porosité ont été observés, ainsi qu’un module de cisaillement
qui tend vers 0 aux abords du maximum de porosité (65%). Dans la suite nous justi-
fierons le choix des cellules unitaires candidates dans notre étude en sélectionnant celles
qui offrent la plus large gamme de propriétés mécaniques apparentes tout en satisfaisant
aux conditions énoncées précédemment concernant la gamme de porosités nécessaire (45
à 70%) (Deng et al. (2021) ; Liao et al. (2021) ; Limmahakhun et al. (2017)).

Pour calculer les propriétés apparentes de cette structure à partir du tenseur des mo-
dules d’élasticité C, et en considérant la condition de déformation plane pour un solide
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élastique linéaire isotrope, il est possible de se ramener à l’évaluation de deux coefficients
indépendants. La matrice de souplesse peut être déduite de la matrice de rigidité S = C−1,
écrite selon la forme matricielle suivante :

S =


S1111 S1122 S1112

S2211 S2222 S2212

S1211 S1222 S1212

 (3.28)

Pour un matériau isotrope, la loi de Hooke prend la forme suivante :
ε11

ε22

2ε12

 =


1
E

−ν
E

0
−ν
E

1
E

0

0 0 1
G



σ11

σ22

2σ12

 (3.29)

Les modules de compressibilité et de cisaillement sont calculés selon les expressions sui-
vantes, en fonction des composantes du tenseur de souplesse homogénéisé :

K = Siikk =
E

2(1− υ)
= λ+ µ (3.30)

G =
E

2(1 + υ)
(3.31)

Notons que les tenseurs des contraintes et des déformations peuvent être décomposés en
la somme d’un tenseur sphérique et d’un tenseur déviatorique : le premier est associé
à la contrainte hydrostatique σh ou autrement dit « pression hydrostatique » et à la
variation de volume ∆V /V . Le deuxième tenseur est associé aux cisaillements et aux
distorsions. Ainsi, nous pouvons évaluer les modules de compression et de cisaillement
afin de classifier les rigidités des matrices poreuses selon différents cahiers des charges. Le
Tableau 3.1 regroupe les différents modules apparents de la structure présentée dans la
Figure 3.8 générée avec une répétition de la cellule unitaire (SS) illustrée dans la Figure
3.3. Nous notons que la longueur du côté de la cellule unitaire est de a = 1mm et la taille
de l’inclusion carrée est de b = 0.3mm.

PT-SS E apparent (MPa) ν K (MPa) G (MPa)

Porosité : 9% 1567 0.37 1244 457

Table 3.1 – Propriétés apparentes de la section PT-SS de porosité 9%
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3.3.2 Sections circulaires

A titre illustratif, la Figure 3.10.A montre la section transverse CT-SS, qui représente
la structure créée par la répétition quasi-périodique de la cellule unitaire (SS) selon la
transformation circulaire (CT) décrite dans le chapitre précédent. Nous décrivons dans
ce paragraphe la procédure pour calculer les propriétés mécaniques apparentes de ce type
de structures circulaires. Comme nous l’avons déjà évoqué précédemment, le calcul des
propriétés élastiques apparentes de la structure (comme les modules de compressibilité
noté K et de cisaillement noté G) que nous utilisons est réalisé à l’échelle macroscopique
de la structure. Nous avons calculé ces propriétés en appliquant deux déformations ma-
croscopiques : une déformation radiale en compression, et une déformation tangentielle
en rotation permettant de solliciter la structure en cisaillement en fixant le centre de
la structure. La déformation de compression radiale est illustrée dans la Figure 3.10.B ;
tandis que la déformation de cisaillement est illustrée dans la Figure 3.10.C.

Les déplacements imposés sur la direction radiale et angulaire auront en coordonnées
cylindriques les expressions suivantes avec un rayon égale au rayon de la section transverse
R (r = R) pour :

u− = urer−

u− = uθeθ−

(3.32)

Dans la méthodologie décrite précédemment, nous identifions les contraintes dues aux dé-
formations macroscopiques imposés à la structure, en écrivant l’identité entre la moyenne
volumique de la densité d’énergie microscopique et la densité d’énergie macroscopique du

Fig. 3.10 – A- Structure CT-SS avec un zoom sur le maillage utilisé, B- Déplacement radial
en compression imposé sur le bord, C- Déplacement tangentiel en rotation imposé sur le bord
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milieu homogénéisé. Les modules de compression et de cisaillement apparents peuvent
ainsi être calculés à l’aide des relations suivantes :

K =
UDéf−r

2V Structure

G =
2UDéf−t

V Structure

(3.33)

UDéf−r impliquant l’énergie de déformation due à la compression radiale, UDéf−t l’énergie
de déformation due à la torsion, avec V Structure qui désigne le volume de la structure.
Les champs de déplacements illustrés dans les deux Figures 3.11.A et 3.11.B sont les
résultats des déformations radiales de compression et tangentielles de cisaillement appli-
qués sur les bords du domaine. Le module d’Young apparent et le coefficient de Poisson
peuvent être déduits de la matrice de rigidité comme indiqué précédemment. Les proprié-
tés mécaniques apparentes de la structure CT-SS sont regroupées dans le Tableau 3.2 à
titre illustratif.

Fig. 3.11 – A- Champ de déplacements ur dû à une déformation radiale Err appliquée sur le
bord, B- Champ de déplacements uθ dû à une déformation de cisaillement Eθθ appliquée sur le
bord

CT-SS E (MPa) ν K (MPa) G (MPa)

Porosité : 9% 1447 0.4 1215 481

Table 3.2 – Propriétés apparentes de la section CT-SS de porosité 9%

107



Chapitre 3. Calcul des propriétés mécaniques apparentes des sections transverses

3.4 Effet du choix de la cellule unitaire

La section précédente nous a permis d’établir un cadre pour le calcul des propriétés
apparentes de sections transverses des matrices poreuses présentées dans le chapitre précé-
dent. Evidemment, le choix de la cellule unitaire (UC) influence les propriétés apparentes
qui peuvent être obtenues, comme souligné précédemment dans (Karathanasopoulos et al.
(2018)). Les quatre propriétés élastiques apparentes (module d’Young, coefficient de Pois-
son, module de compression et module de cisaillement) ont été calculées en fonction de
la porosité à titre illustratif dans la section précédente, pour une cellule unitaire donnée.
Il est alors possible d’étendre ce calcul aux différentes cellules unitaires illustrées dans
la Figure 3.12, dans un premier temps pour la transformation périodique (PT) basée
sur la répétition de 10x10 cellules unitaires avec le PLA comme matériau constitutif. La
Figure 3.13 illustre les propriétés mécaniques apparentes des sections transverses corres-
pondantes. La relation entre la porosité et l’élasticité est évidemment non linéaire, un

Fig. 3.12 – Diverses cellules unitaires ainsi que leur porosité (en pourcentage). A - Cellule
unitaire carré avec une inclusion de forme circulaire, B- Cellule unitaire carré avec une inclusion
sous forme d’un carré, C- Cellule unitaire d’un nid d’abeille, D- Cellule unitaire d’un pantographe,
E- et F- Cellules unitaires d’un hexachiral normal, G- Cellule unitaire d’un hexachiral rigide
autrement appelé triangulaire
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Chapitre 3. Calcul des propriétés mécaniques apparentes des sections transverses

fait amplement décrit pour les solides cellulaires (Gibson (2005)). En fonction de la po-
rosité, les structures créées avec une répétition périodique de HCN-1 et HCN-2 peuvent
présenter un coefficient de Poisson fortement négatif, (Xin et al. (2020)), associé à des
modules de cisaillement très faibles par rapport aux autres cellules unitaires. Pour une
porosité donnée de 45%, le module élastique des structures avec une cellule unitaire SS
est deux fois plus élevé que pour la même structure avec une cellule unitaire de forme
pantographe, tandis que le coefficient de Poisson est trois fois plus faible, et le module
apparent reste quasiment inchangé.

3.5 Effet du choix des transformations

Dans la section 3.4, les propriétés mécaniques apparentes des structures basées sur la
répétition périodique de différentes cellules unitaires avec des porosités différentes ont été
comparées. Cette répétition périodique donne évidemment lieu à des sections transverses
carrées avec des tailles de pores uniformément réparties. Afin de générer des sections
transversales circulaires avec des gradients de taille de pores, les transformations (CT) et
(PCT) (Equations 2.6 et 2.7) ont été appliquées aux structures périodiques, et les pro-
priétés mécaniques apparentes résultantes ont été calculées comme décrit précédemment.
À titre d’un premier exemple, la Figure 3.14 montre les différentes propriétés élastiques
en fonction de la porosité pour les sept transformations illustrées dans la Figure 2.16 et
pour une cellule unitaire fixée (SS).

Nous remarquons que pour une porosité fixée, une répétition périodique classique
de la cellule unitaire (SS) donne des modules d’Young et de compression plus élevés
que toute autre section circulaire. Pour une porosité de 45%, les modules d’Young et
de compression sont en effet plus de trois fois supérieurs pour la transformation (PT)
que pour la transformation (PCT3). Cela est probablement dû à la nature chirale de la
transformation (PCT), qui peut impliquer un couplage entre la déformation du volume et
le pliage de la structure, en accord avec (Meng et al. (2020)). Nous illustrons dans la Figure
3.15 cet effet où une compression radiale est appliquée sur la section transverse créée par
la transformation PCT. La figure met en exergue l’écrasement de la structure suivant
la direction orthoradiale, comme indiqué par la flèche noire, couplé à un déplacement
tangentiel généré par le déplacement radial imposée sur la section transverse.
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Chapitre 3. Calcul des propriétés mécaniques apparentes des sections transverses

Fig. 3.15 – Illustration de l’effet du couplage de la section transverse PCT3 avec la cellule
unitaire SS. Le code couleur correspond à l’amplitude du champ de déplacements.

3.6 Étude paramétrique exhaustive

Tandis que les deux précédentes sections ont permis de faire varier séparément la
cellule unitaire ainsi que la transformation appliquée pour générer des sections trans-
verses à gradients de tailles de pores, une étude paramétrique exhaustive a également été
menée en considérant les sept transformations présentées dans la section 2.5 et les sept
UC présentées dans la Figure 3.12, conduisant à un total de 49 sections transversales
différentes. Les résultats de cette étude paramétrique pour ce qui concerne les modules
élastiques apparents en fonction de la porosité sont illustrés dans la Figure 3.16. Les ré-
sultats obtenus sont calculés à partir des propriétés du PLA. La très grande versatilité
des propriétés élastiques calculées est clairement mise en exergue sur cette figure pouvant
être considérée comme un abaque pour le choix d’une structure : par exemple, le mo-
dule de Young apparent peut atteindre une valeur très faible pour les cellules unitaires
HCN1 (E=19MPa, correspondant à 1% du module d’Young du matériau constitutif). Les
coefficients de Poisson effectifs varient dans le domaine positif (0,1), sauf pour les UC
hexachirales, qui donnent un coefficient de Poisson apparent négatif. Un coefficient de
Poisson négatif pour les structures cylindriques signifie qu’une charge cinématique radiale
de compression, comme illustré à la Figure 3.10.B, entraîne de manière non intuitive un
rétrécissement longitudinal.
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3.7 Conclusion et discussion

Parmi les nombreuses études concernant la conception de matrices poreuses pour le
comblement osseux, le lien entre la porosité et les propriétés élastiques a été largement
exploré, car la régénération osseuse nécessite à la fois une porosité élevée avec une grande
taille de pores et des propriétés mécaniques suffisantes. De toute évidence, les modifica-
tions de la forme, de la porosité et de la taille des pores d’un substitut osseux poreux ont
une incidence sur sa rigidité effective, qui affecte en retour le contraste entre les propriétés
mécaniques du substitut osseux et celles du tissu osseux environnant. En outre, l’influence
de la porosité sur les propriétés mécaniques effectives a été largement observée précédem-
ment (Bandyopadhyay et al. (2010) ; Karageorgiou and Kaplan (2005) ; Poh et al. (2019)),
et des relations non linéaires sous forme de lois de comportement ont été obtenues (Gibson
(2005)). Dans ces études, la plupart des matrices poreuses tridimensionnelles (3D) étudiées
sont basées sur la répétition en 3D d’une cellule unitaire (UC), résultant le plus souvent en
des structures isotropes avec une distribution homogène des pores. Par opposition, dans le
chapitre 2, nous avons décrit une nouvelle approche permettant de concevoir des sections
transverses circulaires poreuses à gradient de taille de pores avec des propriétés mécaniques
ajustables. Pour illustrer la polyvalence des propriétés mécaniques apparentes accessibles
grâce à cette méthode, nous avons présenté dans une première partie de chapitre une mé-
thodologie permettant d’évaluer les propriétés élastiques équivalentes de sections carrées
(périodiques) ou circulaires (quasi-périodiques). Une méthode numérique originale a été
implémentée dans FreeFEM++ sur la base des travaux de notre équipe dans le cadre de
l’homogénéisation périodique (Ayad et al. (2020) ; Ganghoffer and Reda (2021) ; Goda
and Ganghoffer (2016) ; Karathanasopoulos et al. (2018)). Dans une seconde partie de ce
chapitre, une étude paramétrique exhaustive basée sur sept cellules unitaires différentes et
sept transformations différentes, a permis de construire un abaque pour la sélection d’une
matrice aux propriétés données. Selon le type d’UC et de transformation sélectionnée,
une large gamme de propriétés mécaniques transverses a été mise en évidence, y compris
un comportement auxétique ou des modes « presque mous » dans la direction radiale.
Ces modes mous sont à l’origine de déformations libres à énergie nulle qui génèrent des
grandes déformations (Bodaghi et al. (2017) ; Paulose et al. (2015)). Dans le cadre de
cette thèse où l’identification des propriétés mécaniques apparentes sera limitée au cadre
des petites déformations, les sections transverses ayant un module de compression K très
faible seront qualifiées comme ayant un mode « quasi-mou ».
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Les cellules unitaires hexachirales qui ont été testées ont montré un module d’Young
apparent normalisé (rapporté au module du matériaux constitutif) très faible, soit 0.005 <

E/E0 < 0.01. Un nombre considérable de travaux se sont concentrés sur des matrices po-
reuses à gradients générées par une distribution linéaire de la taille des inclusions dans
des matrices poreuses (Afshar et al. (2016) ; Liu et al. (2018) ; Zhou et al. (2020)). Pour
ces structures, le module d’Young normalisé pour un gradient de porosité variant entre
30% à 60% est compris entre le module de la plus petite et la plus grande distribution,
c’est-à-dire, E30%/E0 < EGradedScaff/E0 < E60%/E0. Dans le présent travail, des proprié-
tés mécaniques plus faibles par rapport aux structures créées sans gradient de taille de
pores, c’est-à-dire, EGradedScaff(30%)/E0 < E30%/E0, peuvent être obtenues. Cette métho-
dologie innovante de conception de matrice poreuses permet d’obtenir un module d’Young
apparent normalisé minimal pour une porosité de 64.5% entre 0.005 < E/E0 < 0.25, par
rapport à d’autres études pour lesquelles 0.16 < E/E0 < 0.4 (Deng et al. (2021)). Comme
détaillé précédemment, et de façon non-intuitive, la recherche de propriétés transverses
minimales peut être tout à fait pertinente pour favoriser le maintien en place des matrices,
après avoir été facilement comprimées radialement pour permettre leur passage dans un
tunnel osseux. Les propriétés fonctionnelles de la matrice pour ce qui concerne la résistance
aux chargements physiologiques pourrait alors provenir des propriétés élastiques dans la
direction longitudinale, en cherchant donc à favoriser le rapport d’anisotropie entre les
propriétés transverses de la matrice et ses propriétés longitudinales.

Néanmoins, le cadre de conception qui a été décrit dans le chapitre 2, ainsi que la
méthodologie de calcul des propriétés apparentes qui vient d’être détaillé dans le présent
chapitre, ne permettent pas d’étudier cette anisotropie car ils se limitent au 2D. Comme
évoqué dans le chapitre 2, il est possible d’imaginer des matrices poreuses en 3D à partir
de la superposition couche par couche de sections transversales, séparées par des éléments
de liaison longitudinaux. Dans ce cas il est possible alors d’imaginer obtenir une rigidité
élevée dans la direction longitudinale, qui pourra être déduite en sommant simplement la
contribution de chacun de ces éléments longitudinaux, menant alors à un comportement
potentiellement fortement anisotrope. Nos résultats indiquent que cette anisotropie peut
être particulièrement prononcée pour les cellules unitaires auxétiques, puisque le module
de compressibilité transversal calculé est très faible par rapport aux propriétés mécaniques
du matériau constitutif. C’est la conséquence de la dépendance au coefficient de Poisson
du rapport entre le module apparent et le module de cisaillement pour un milieu continu
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isotrope (Karathanasopoulos et al. (2018)). Par conséquent, en sélectionnant des UC auxé-
tiques, l’approche proposée peut conduire à la conception d’une matrice cylindrique avec
un gradient de taille de pores radial, et avec des propriétés élastiques transverses bien en
deçà de ses propriétés longitudinales. Le chapitre 4 qui suit expose cette extension au cas
3D, qui permet l’obtention de matrices poreuses pouvant répondre à une large gamme
de propriétés morphologiques et mécaniques présente dans le cahier des charges lié à la
conception d’une matrice poreuse pour le comblement osseux.
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Chapitre 4

Proposition d’une matrice poreuse

anisotrope

Dans ce chapitre, nous présenterons une méthodologie pour générer une matrice po-
reuse tridimensionnelle, en proposant un empilement des sections transverses proposées
dans le chapitre 2 dans la direction longitudinale par l’intermédiaire d’éléments de liaison
dont la taille, la forme et la disposition sont ajustables. Nous nous intéresserons à trois
architectures particulières pour la matrice poreuse : (i) une répétition périodique dans
un volume cubique avec une taille de pores constante, (ii) une section transverse circu-
laire (avec gradient de taille de pores) avec des éléments de liaison orientés dans le sens
longitudinal, et enfin (iii) la même section transverse avec des éléments de liaison for-
mant un angle par rapport à l’axe de la matrice, permettant d’obtenir une forme globale
hélicoïdale. Nous allons également décrire l’extension du chapitre précédent au cas 3D
pour identifier les propriétés mécaniques apparentes des matrices poreuses, notamment,
les propriétés élastiques dans la direction transverse et la direction longitudinale. Nous
montrerons l’effet des trois transformations définies dans le chapitre 2 ainsi que celui de la
cellule unitaire considérée sur les propriétés mécaniques apparentes de la structure. Une
étude paramétrique de sensibilité des propriétés apparentes aux paramètres géométriques
de la structure sera faite dans le but de mettre en exergue la large gamme de propriétés
apparentes qu’il est possible d’atteindre. Cette étude va nous permettre de caractériser
l’effet de l’architecture des sections transverses, ainsi que des caractéristiques des éléments
de liaison employés dans la conception de la matrice poreuse. Comme précédemment, nous
obtiendrons à l’issue de cette démarche des abaques qui permettront d’obtenir pour une
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même porosité globale des propriétés isotropes à différentes rigidités, ou des propriétés
fortement anisotrope pour certaines des structures proposées.

Les travaux décrits dans les trois chapitres suivants (4, 5 et 6) font l’objet d’un article
en cours de révision au moment de l’écriture de ce manuscrit Cheikho et al. (2022a).
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4.1 Introduction

4.1 Introduction

Comme cela a été décrit dans le chapitre précédent, l’un des objectifs de cette thèse
est de proposer une matrice poreuse 3D destinée à être utilisée comme comblement os-
seux. Nous avons également souligné l’intérêt, pour certaines applications cliniques, de
chercher à obtenir des propriétés anisotropes en complément du gradient de tailles de
pores obtenu en chapitre 2. Le but des travaux qui font l’objet du présent chapitre est
de concevoir une structure poreuse ayant des propriétés mécaniques ajustables dans les
différentes directions. Dans le chapitre précédent, nous avons généré des sections trans-
verses ayant des propriétés mécaniques ajustables au sein d’une large plage de propriétés
mécaniques apparentes, des plus souples aux plus rigides. Nous avons testé différentes cel-
lules unitaires, en les combinant avec différentes transformations spatiales afin de générer
des gradients de tailles de pores en se basant sur le cadre des transformations conformes.
Dans ce chapitre, nous montrerons qu’avec une cellule unitaire ayant une architecture
simple et une porosité bien définie, nous pourrons générer trois types de matrices po-
reuses 3D différentes que nous appellerons : cubiques, circulaires simples, et circulaires
hélicoïdales. Toutes ces structures seront paramétrables, les paramètres étant notamment
les dimensions des éléments de liaison, les épaisseurs des sections transversales, ou en-
core le caractère hélicoïdal ou non de la matrice. Une étude de sensibilité aux paramètres
permettra à chacun de sélectionner la structure qui remplit les exigences du cahier des
charges associé à une application clinique particulière. Dans cette optique, la méthode
présentée dans le chapitre précédent sera étendue au 3D afin d’identifier les modules ap-
parents des structures générées. Enfin, comme on l’a souligné par ailleurs, l’anisotropie
qui sera observée pour certaines structures pourra être avantageusement utilisée de façon
à faciliter la compression transverse de la structure pendant son passage au sein d’un
tunnel osseux, avant maintien en place de l’autre côté de la paroi corticale. L’application
dentaire présentée précédemment, dans le but de combler la cavité sinusale avant la pose
d’un implant, pourra alors être envisagée pour certaines des structures générées. Dans ce
chapitre, l’étude va être limitée aux cellules unitaires SC et HCN qui offrent (d’après le
chapitre précédent) respectivement les propriétés mécaniques transverses (en 2D) les plus
élevées et les plus faibles. Nous ferons ainsi l’hypothèse que les autres cellules unitaires
présenteront des propriétés intermédiaires, dans le but de minimiser le coût de nos études
paramétriques exhaustives dans la suite.
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Chapitre 4. Proposition d’une matrice poreuse anisotrope

4.2 Conception des matrices poreuses

4.2.1 Architecture

D’après l’état de l’art de la littérature exposé dans le chapitre 1, nous avons montré
que dans la plupart des cas, les structures utilisées pour le comblement d’un défaut osseux
sont des matrices poreuses conçues à partir de la répétition d’une cellule unitaire dans
toutes les directions. En opposition, le chapitre précédent a décrit la conception de struc-
tures circulaires 2D ayant des gradients de tailles de pores. Les structures conçues auront
des caractéristiques dépendantes de différents paramètres : la cellule unitaire choisie, la
transformation conforme de la section transversale choisie, et la méthodologie employée
pour empiler en 3D les sections transverses.

4.2.2 Conception de la matrice poreuse en 3D

Nous avons détaillé dans le chapitre 2 la conception des sections transverses des ma-
trices poreuses, en séparant un cas périodique issu d’une simple répétition de cellules uni-
taires, et un cas quasi-périodique circulaire permettant d’obtenir des gradients de tailles
de pores. Cette section du travail illustre la méthode de conception d’une structure 3D
par empilement des sections transverses, en séparant les différentes sections par des élé-
ments de liaison qui pourront donner des lieux à des géométries circulaires simples ou
hélicoïdales suivant leur inclinaison.

4.2.2.1 Génération de la matrice poreuse à partir d’une cellule unitaire

En utilisant la cellule unitaire (SC), de section carrée pourvue d’une inclusion circu-
laire, illustrée dans la Figure 4.1.a, nous générons deux sections transverses. La première
est produite en utilisant une transformation périodique (PT) et la deuxième par une
transformation circulaire (CT). Les sections générées sont illustrées respectivement dans
les Figures 4.1.b et 4.1.c. À ce stade, la section transverse dépend de trois paramètres
initiaux, le rayon de l’inclusion (R), la taille de la cellule unitaire (a) et le nombre de cel-
lules utilisées pour générer la section transversale, ce qui détermine le nombre de cellules
le long du rayon de la section transverse (n). Dans cette figure, le nombre de répétitions
dans chaque direction de la configuration périodique est considéré identique, ce qui im-
plique que dans la configuration circulaire, le nombre de répétitions radiale et angulaire
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4.2 Conception des matrices poreuses

Fig. 4.1 – a) Cellule unitaire SC, b) Section transversale SC obtenue par une transformation
périodique (PT), c) Section transversale SC obtenue par une transformation circulaire (CT)

est identique.

Pour générer les structures tridimensionnelles, une extrusion de la section transverse
est tout d’abord nécessaire pour donner une épaisseur à la section, que nous appellerons
plus tard un « étage ». Des éléments de liaison sont alors insérés entre les étages, de
la manière de piliers entre les différents étages d’un immeuble. Ces éléments de liaison
peuvent notamment avoir différentes sections, mais nous considérons ici et dans toute
la suite une section circulaire pour limiter le nombre de variables de conception. Lors
d’une transformation de la configuration périodique vers la configuration circulaire, ces
éléments de liaison subissent la même transformation que les cellules unitaires dans le
plan transverse x-y en coordonnées cartésiennes et r-θ en coordonnées cylindriques. Cette
méthode préserve leurs propriétés mécaniques suivant la direction z indépendamment de
la morphologie de la section transverse, au prorata du changement de la section de ces
éléments. En contrôlant la forme de la section initiale de ces éléments de liaison, les pro-
priétés mécaniques longitudinales de la matrice poreuse peuvent être ainsi ajustées. Les
Figures 4.2.a et 4.2.b illustrent respectivement l’ajout d’éléments de liaison à une cellule
unitaire (SC) ainsi qu’à son analogue transformé par (CT). Les paramètres qui condi-
tionnent les propriétés du volume obtenu en 3D sont alors : l’épaisseur de la section de
la cellule unitaire (e), le rayon des éléments de liaison (r) ainsi que leur longueur (l).
Par conséquent, un étage de la matrice poreuse est obtenu par répétition des structures
illustrées dans la Figure 4.2 dans le plan x-y (coordonnées cartésiennes) et r-θ (coordon-
nées cylindriques) selon la géométrie (rectangulaire ou circulaire) en prenant en compte
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Chapitre 4. Proposition d’une matrice poreuse anisotrope

Fig. 4.2 – Cellule unitaire (SC) avec ses éléments de liaison, b) Cellule unitaire SC avec ses
éléments de liaison transformés

le paramètre (n) défini dans la Figure 4.1. Les Figures 4.3.a et 4.3.b représentent respec-
tivement un étage complet pour n=10 dans le cas d’une transformation périodique (PT)
et d’une transformation circulaire (CT).

Fig. 4.3 – a) Simple étage avec une cellule unitaire (SC) par transformation périodique (PT),
b) Simple étage avec une cellule unitaire (SC) par transformation circulaire (CT)

La génération de la matrice poreuse repose sur l’idée d’une répétition de cet étage dans
la direction longitudinale. Le paramètre (L) désigne alors la longueur totale de la matrice
poreuse suivant la direction longitudinale z. La Figure 4.4.a illustre la matrice créée par
une répétition périodique de la cellule unitaire (SC) selon la transformation (PT). La
Figure 4.4.b montre quant à elle la matrice créée par une répétition quasi-périodique de
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4.2 Conception des matrices poreuses

Fig. 4.4 – a) Matrice poreuse avec (SC) selon la transformation (PT), b) Matrice poreuse avec
(SC) selon la transformation (CT)

la cellule unitaire (SC) selon la transformation circulaire (CT).

4.2.2.2 Cas particulier d’une structure hélicoïdale

Nous considérons dans cette partie la matrice poreuse comme étant l’assemblage de
deux parties principales, les étages et les éléments de liaison, qui peuvent être conçues
d’une façon indépendante, de façon à étendre les variables de conception. Voici quelques
idées des bénéfices qui peuvent en être tirés :

1. Nous pouvons créer une matrice poreuse en combinant des étages issus de la succes-
sion de cellules unitaires différentes (les sections transverses ne sont pas nécessaire-
ment identiques)

2. Il est possible de créer une anisotropie prononcée des propriétés mécaniques dans
les directions longitudinale et transverse d’une matrice poreuse sans modifier sa
porosité globale

3. Il est possible de donner une forme globalement hélicoïdale à l’ensemble de la struc-
ture en ajoutant un angle d’inclinaison à ces éléments, ce qui permet de faire varier
les propriétés mécaniques apparentes dans la direction longitudinale en activant des
couplages entre la déformation longitudinale et la torsion de la structure. Ces cou-
plages seront mis en exergue dans les sections qui suivront, et sont largement décrits
et utilisés (pour des structures dites chirales) pour différentes applications (Meng
et al. (2020) ; Wu et al. (2019))
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Dans la suite, nous allons expliquer la méthode de génération de telles matrices po-
reuses helicoïdales. Les éléments de liaison peuvent être distribués à différents emplace-
ments sur la cellule unitaire considérée, et peuvent également être de forme cylindrique,
cylindrique creuse ou encore adopter une forme rectangulaire. Pour l’exemple de la cellule
unitaire (SC) illustrée dans la Figure 4.2, nous remarquons que les éléments de liaison
ont été positionnés à l’endroit des quatre coins de la cellule unitaire ; la forme de ces
éléments est alors un quart de cercle sur la cellule unitaire, ce qui résultera en une section
cylindrique après répétition périodique de cette cellule. Dans le cas de la cellule unitaire
(HCN), l’emplacement des éléments se trouve en revanche au centre, et ceux-ci sont cir-
culaires. La Figure 4.5.a montre les quatre éléments de liaison de la cellule unitaire (SC),
tandis que l’unique élément de liaison de la cellule unitaire (HCN) est représenté dans
la Figure 4.5.e. La longueur (L) de ces éléments correspond à la longueur totale des ma-
trices poreuses. Après avoir effectué les transformations circulaires (CT), nous obtenons
les formes respectivement représentées dans la Figure 4.5.b et la Figure 4.5.f pour les
sections transversales (SC) et (HCN). En outre, il est possible d’intégrer un angle α entre
un élément de liaison et la direction d’empilement (α = 0 pour les matrices de la Figure
4.5.b et la Figure 4.5.f.) pour chaque ajout d’un étage supplémentaire. Les Figures 4.5.c
et 4.5.g représentent respectivement les matrices poreuses hélicoïdales pour un angle total
α = π/4 et pour les cellules unitaires (SC) et (HCN), tandis que les Figures 4.5.d et 4.5.h
représentent les matrices poreuses hélicoïdales pour un angle total α = π/2 , ce pour ces
mêmes cellules unitaires.

Fig. 4.6 – a) Matrice poreuse avec (SC) pour α = π/2 , b) Matrice poreuse avec (HCN) pour
α = π/2
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Fig. 4.5 – Eléments de liaison de la cellule unitaire (SC) (a), de la section transversale avec
(SC) pour α = 0 (b), α = π/4 (c) , et pour α = π/2 (d). Eléments de liaison de la cellule unitaire
(HCN) (e), de la section transverse avec (HCN) pour α = 0 (f), α = π/4 (g), et pour α = π/2
(h)

Finalement, les structures résultant de la combinaison des sections transversales et
des éléments de liaison sont simplement obtenues par assemblage de ces deux types d’élé-
ments. Les Figures 4.6.a et 4.6.b représentent à titre illustratif respectivement les matrices
poreuses hélicoïdales des cellules unitaires (SC) et (HCN) obtenues par la transformation
circulaire pour un angle α = π/2 .

4.3 Calcul des propriétés mécaniques apparentes

4.3.1 Loi de comportement homogénéisée

Comme précédemment, l’analyse du comportement mécanique des milieux 3D archi-
tecturés ainsi obtenus en substituant à la matrice poreuse un milieu continu homogène
équivalent doté de propriétés homogénéisées. Nous pouvons noter quelques avantages de
cette méthode :

1. Elle offre une approche pratique et efficace à l’analyse de structures de grande taille.

2. Elle permet de comparer facilement les propriétés de la structure hétérogène et celle
du matériau de base utilisé.
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3. Elle permet ainsi d’analyser la sensibilité des propriétés du matériau architecturé
aux variables de conception.

4. Le milieu homogène équivalent obtenu peut ensuite être intégré dans des simulations
macroscopiques afin de prédire l’intégration du matériau (approche dite in silico
notamment (Geris et al. (2018) ; Geris (2020))), en s’abstrayant des temps de calcul
important liées à la description de l’architecture de la matrice.

Comme détaillé précédemment, dans le cadre de l’élasticité linéaire, le tenseur de
contraintes de Cauchy symétrique σ, est relié linéairement à la déformation ε (partie
symétrique du premier gradient du déplacement) par le tenseur de rigidité d’ordre quatre
de composantes Cijkl :

σij = Cijklεkl (4.1)

Les équations constitutives des matériaux anisotropes en général peuvent être reformulées
selon : 

Σxx

Σyy

Σzz

Σxy

Σyz

Σxz


=



Cxxxx Cxxyy Cxxzz Cxxxy Cxxyz Cxxxz

Cyyxx Cyyyy Cyyzz Cyyxy Cyyyz Cyyxz

Czzxx Czzyy Czzzz Czzxy Czzyz Czzxz

Cxyxx Cxyyy Cxyzz Cxyxy Cxyyz Cxyxz

Cyzxx Cyzyy Cyzzz Cyzxy Cyzyz Cyzxz

Cxzxx Cxzyy Cxzzz Cxzxy Cxzyz Cxzxz





Exx

Eyy

Ezz

Exy

Eyz

Exz


(4.2)

En coordonnées cylindriques, la loi de comportement de matériaux anisotropes peut être
formulée sous la forme :

Σrr

Σθθ

Σzz

Σrθ

Σθz

Σrz


=



Crrrr Crrθθ Crrzz Crrrθ Crrθz Crrrz

Cθθrr Cθθθθ Cθθzz Cθθrθ Cθθθz Cθθrz

Czzrr Czzθθ Czzzz Czzrθ Czzθz Czzrz

Crθrr Crθθθ Crθzz Crθrθ Crθθz Crθrz

Cθzrr Cθzθθ Cθzzz Cθzrθ Cθzθz Cθzrz

Crzrr Crzθθ Crzzz Crzrθ Crzθz Crzrz





Err

Eθθ

Ezz

Erθ

Eθz

Erz


(4.3)

4.3.2 Identification des modules élastiques apparents

L’objectif principal de cette section est de déterminer les coefficients du tenseur des
modules élastiques de la structure. En continuité avec ce qui a été présenté au chapitre pré-
cédent, nous avons appliqué différentes conditions aux limites pour la détermination des
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modules élastiques apparents sur les divers domaines d’étude. Dans chaque cas, la struc-
ture étudiée dans un contexte 3D est soumise à une macro-déformation spécifique imposée
Eij, et la démarche consiste ensuite à calculer numériquement l’énergie de déformation
élastique totale stockée dans la structure pour les conditions aux limites correspondantes.

Comme précédemment, la procédure numérique utilisée ici repose sur l’identité de
l’énergie de déformation élastique totale stockée dans la structure qui est identifiée à
l’énergie macroscopique du milieu continu équivalent postulé :

U = Udéformation =
V

2
[EijCijklEkl] (4.4)

avec V le volume de la structure. Le membre de gauche de l’équation 4.4 représente
l’énergie élastique de déformation stockée dans la structure alors que le membre de droite
est l’énergie du milieu continu homogène équivalent qui est une fonction des macro-
déformations imposées Eij. Nous cherchons à prédire les modules élastiques d’une matrice
poreuse en 3D en appliquant des conditions aux limites mixtes de déplacement sur les
bords de la structure.

4.3.3 Application à des structures périodiques (PT)

Les structures périodiques concernées dans cette section sont des structures modéli-
sées par la répétition d’une cellule unitaire selon les trois directions x, y et z. Ce type de
structures est évidemment étudié dans un repère cartésien x, y, z. Les chargements ap-
pliqués pour calculer les coefficients du tenseur des modules d’élasticité notamment com-
prennent des essais d’extension uni-axiaux, des essais d’extension biaxiaux et des essais de
cisaillement (pilotés en déplacement) dans le plan et hors plan afin d’évaluer les premières
composantes de la matrice de rigidité C. En utilisant la méthode des éléments finis sur un
maillage de la structure complète, nous calculons l’énergie de déformation totale stockée
dans la structure pour chaque cas de chargement. Cette énergie est ensuite identifiée à celle
d’un continuum homogène. La Figure 4.7 montre une matrice poreuse créée à partir d’une
cellule unitaire (SC), avec un rayon des éléments de liaison circulaires de r = 2mm, une
longueur du côté de la cellule unitaire de a = 10mm, un rayon de l’inclusion circulaire de
R = 3mm, une épaisseur de la section transversale de e = 2mm, un espacement l = 8mm

entre chaque étage, un nombre total de sections transverses de 6 étages et un nombre
total de cellules unitaires par chaque section transversale de n = 10 ∗ 10 = 100 cellules.
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Fig. 4.7 – Matrice poreuse SC-PT-01 et zoom sur le maillage

Le matériau de base constituant la matrice poreuse est le PLA (acide poly lactique) de
module d’Young E = 1820MPa et de coefficient de Poisson υ = 0.3. Cette structure sera
appelé par la suite SC-PT, sa porosité globale est P = 73.9%. La Figure 4.7 montre le
maillage de la structure SC-PT-01 ; au total, cette matrice comporte 2, 353, 776 éléments
tétraèdres à 4 nœuds C3D4 générés par des routines automatisées dans FreeFEM++. En
revanche, pour les calculs EF qui suivent, une résolution basée sur le solveur Abaqus a
été préférée, étant donné que l’extension des conditions aux limites en 3D était limitée en
l’état actuel sur FreeFEM++.

Afin d’évaluer les composantes du tenseur de rigidité du milieu de Cauchy équivalent,
nous effectuons une série de neuf tests virtuels élémentaires illustrés dans le Tableau 4.1.
Les champs de déplacements sont appliqués sur les surfaces externes de la structure selon
ux(x = X,n− = ex− ), uy(y = Y, n− = ey

−
) et uz(z = Z, n− = ez− )
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Composantes du tenseur de
rigidité Cij (MPa)

Conditions aux limites

C11 =
2U
V

Extension uniaxiale
εxx = 1

ux = x, uy = 0, uz = 0

C22 =
2U
V

Extension uniaxiale
εyy = 1

ux = 0, uy = y, uz = 0

C33 =
2U
V

Extension uniaxiale
εzz = 1

ux = 0, uy = 0, uz = z

C12 =
(
2U
V

− C11 − C22

)
/2

Extension biaxiale
εxx = 1, εyy = 1

ux = x, uy = y, uz = 0

C23 =
(
2U
V

− C22 − C33

)
/2

Extension biaxiale
εyy = 1, εzz = 1

ux = 0, uy = y, uz = z

C13 =
(
2U
V

− C11 − C33

)
/2

Extension biaxiale
εxx = 1, εzz = 1

ux = x, uy = 0, uz = z

C44 =
2U
V

Cisaillement
εxy = 1

ux = y/2 , uy = x/2 , uz = 0

C55 =
2U
V

Cisaillement
εyz = 1

ux = 0 , uy = z/2 , uz = y/2

C66 =
2U
V

Cisaillement
εxz = 1

ux = z/2 , uy = 0 , uz = x/2

Table 4.1 – Indentification des composantes du tenseur de rigidité et les conditions aux
limites correspondantes
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Fig. 4.8 – a) Chargement extension sur x, b) Distribution spatiale de la norme du déplacement

Note : La différence de notations dans ce tableau est due à l’utilisation de la notation
de Voigt qui est plus simple à présenter (François et al. (1998) ; François (2018).

Les tests 1, 2 et 3 représentent les tests d’extensions uniaxiale pour identifier les
composantes C11, C22, C33 en appliquant des déformations εxx = 1, εyy = 1, εzz =

1 correspondantes. Les chargements ainsi que la distribution spatiale de la norme du
déplacement sont illustrés dans les Figures 4.8, 4.9 et 4.10, respectivement pour ces trois
tests.

Fig. 4.9 – a) Chargement en extension selon y, b) Distribution spatiale de la norme du dépla-
cement
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Fig. 4.10 – a) Chargement extension selon z, b) Distribution spatiale de la norme du déplace-
ment

Les tests 4, 5 et 6 représentent les tests d’extensions biaxiale pour identifier les compo-
santes C12, C23, C23 en appliquant des déformations εxx = εyy = 1, εyy = εzz = 1, εxx =

εzz = 1 correspondantes. Les chargements ainsi que la distribution spatiale de la norme
du déplacement sont illustrés dans les Figures 4.11, 4.12 et 4.13, respectivement pour ces
trois tests.

Fig. 4.11 – a) Chargement en extension biaxiale selon les directions x et y, b) Distribution
spatiale de la norme du déplacement
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Fig. 4.12 – a) Chargement extension biaxiale selon les directions y et z, b) Distribution spatiale
de la norme du déplacement

Fig. 4.13 – a) Chargement extension biaxiale selon les directions x et z, b) Distribution spatiale
de la norme du déplacement

Les tests 7, 8 et 9 représentent les tests de cisaillement pour identifier les composantes
C44, C55, C66 en appliquant des déformations εxy = 1, εyz = 1, εxz = 1 correspondantes.
Les chargements ainsi que la distribution spatiale de la norme du déplacement sont illustrés
dans les Figures 4.14, 4.15 et 4.16, respectivement pour ces trois tests.
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Fig. 4.14 – a) Chargement de cisaillement dans le plan x y, b) Distribution spatiale de la
norme du déplacement

Fig. 4.15 – a) Chargement de cisaillement dans le plan y z, b) Distribution spatiale de la
norme du déplacement
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Fig. 4.16 – a) Chargement de cisaillement sur x z, b) Distribution spatiale de la norme du
déplacement

Les valeurs des composantes du tenseur d’élasticité C de la matrice poreuse SC-PT-01
identifiés par les tests virtuels précédents sont données dans le Tableau 4.2.

Composantes
du tenseur de
rigidité Cij (MPa)

Extension uniaxiale Extension biaxiale
Chargement de
Cisaillement

C11 C22 C33 C12 C23 C13 C44 C55 C66

SC-PT-01 251 251 251 50 21 21 32 13 13

Table 4.2 – Tenseur de rigidité de la structure SC-PT-01

Les modules apparents sont calculés à partir des composantes du tenseur de souplesse,
S, inverse du tenseur de rigidité, soit [S] = [C]−1. Les modules de tractions apparents sont
calculés à partir des relations suivantes : Ex = [1/S11], Ey = [1/S22], El = Ez = [1/S33],
où l désigne la direction longitudinale. En outre, les coefficients de Poisson apparents
sont calculés par les relations suivantes : υxy = −S21Ex, υyx = −S12Ey, υyz = −S32Ey,
υzy = −S23Ez, υxz = −S31Ex et υzx = −S13Ez. Les modules apparents de cisaillements
sont déduits des relations suivantes : Gxy = [1/S44 ], Gyz = [1/S55 ] et Gxz = [1/S66 ].

Les propriétés élastiques transverses caractérisées par le module Et ont été définies
comme le module élastique apparent en réponse à des charges transverses appliquées dans
les directions transversales x et y. En fait, ce module est le module de compressibilité
K dans la direction transverse, et peut donc tout à fait être comparé au module de
compressibilité calculé en Chapitre 2 en 2D. Il a été identifié à partir du tenseur de
souplesse apparent en utilisant la relation Et = 1/Siikk avec (i, k = 1, 2). Les modules
apparents de la structure SC-PT-01 sont donnés dans le Tableau 4.3.
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4.3 Calcul des propriétés mécaniques apparentes

Modules
apparente

Ex Ey El Gxy Gyz Gxz Et νxy νxz νzx

SC-PT-01 240 240 248 32 13 13 151 0.193 0.067 0.069

Table 4.3 – Modules apparents de la structure SC-PT-01

Note : Une analyse de convergence au maillage a été menée pour la structure SC-PT-
01 afin de vérifier du nombre d’éléments minimal de la structure étudier et illustrée dans
la Figure 4.17.

Fig. 4.17 – Analyse de convergence au maillage de la structure SC-PT-01

4.3.4 Application à des structures cylindriques (CT)

Les structures cylindriques considérées dans cette section sont générées en ayant re-
cours à des transformations circulaires, et elles sont calculées dans un repère cylindrique
r, θ, z. Les chargements cinématiques appliquées pour obtenir les composantes du tenseur
de contraintes correspondent comme précédemment à des essais de traction uni-axiaux,
des essais biaxiaux et des essais de cisaillement dans les plans transverse et vertical afin
d’évaluer les composantes du tenseur de rigidité C. Par analogie avec la méthode utilisée
dans la section 4.3.3, nous calculons l’énergie de déformation totale stockée dans la struc-
ture, puis identifions cette énergie à celle d’un milieu continu homogène. La Figure 4.18
montre une matrice poreuse créée avec une cellule unitaire (SC), cette structure ayant les
paramètres de la section précédente. Une fois la transformation circulaire appliquée, la
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matrice poreuse aura un rayon de 50mm. Dans la suite de cette section, cette structure
sera appelée SC-CT-01, sa porosité globale est de P = 73.9%. La Figure 4.18 montre le
maillage de la structure SC-CT-01, au total cette matrice comporte 1, 258, 152 éléments
tétraèdres C3D4 à 4 nœuds.

Fig. 4.18 – Matrice poreuse SC-CT-01 avec un zoom sur le maillage

Afin d’évaluer les composantes du premier tenseur de rigidité C, nous effectuons les
neuf tests élémentaires suivants illustrés dans le Tableau 4.4. Les champs de déplacements
sont appliqués sur les surfaces externes de la structure selon ur(r = R, n− = er− ), uθ(r =

R, n− = er− ) et uz(z = Z, n− = ez− )

Composantes du tenseur de
rigidité Cij (MPa)

Conditions aux limites

Crrrr =
2U
V

Extension uniaxiale
εrr = 1, εθθ = 0, εzz = 0

εrθ = 0, εθz = 0, εrz = 0

ur = r

uθ = −rθ

uz = 0

Cθθθθ =
2U
V

Extension uniaxiale
εrr = 0, εθθ = 1, εzz = 0

εrθ = 0, εθz = 0, εrz = 0

ur = 0

uθ = rθ

uz = 0
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4.3 Calcul des propriétés mécaniques apparentes

Czzzz =
2U
V

Extension uniaxiale
εrr = 0, εθθ = 0, εzz = 1

εrθ = 0, εθz = 0, εrz = 0

ur = 0

uθ = 0

uz = z

Crrθθ =
(
2U
V

− C11 − C22

)
/2

Extension biaxiale
εrr = 1, εθθ = 1, εzz = 0

εrθ = 0, εθz = 0, εrz = 0

ur = r

uθ = 0

uz = 0

Cθθzz =
(
2U
V

− C22 − C33

)
/2

Extension biaxiale
εrr = 0, εθθ = 1, εzz = 1

εrθ = 0, εθz = 0, εrz = 0

ur = 0

uθ = rθ

uz = z

Crrzz =
(
2U
V

− C11 − C33

)
/2

Extension biaxiale
εrr = 1, εθθ = 0, εzz = 1

εrθ = 0, εθz = 0, εrz = 0

ur = r

uθ = −rθ

uz = z

Table 4.4 – Indentification des composantes du tenseur de rigidité et les conditions aux
limites correspondantes

Les tests 1, 2 et 3 représentent les tests d’extension uniaxiale pour identifier les com-
posantes Crrrr, Cθθθθ, Czzzz en appliquant des déformations illustrées dans le Tableau
4.4. Les chargements ainsi que la distribution spatiale de la norme du déplacement sont
illustrés dans les Figures 4.19, 4.20 et 4.21, respectivement pour ces trois tests.

Fig. 4.19 – a) Chargement en extension dans la direction radiale r, b) Distribution spatiale de
la norme du déplacement
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Fig. 4.20 – a) Chargement en extension dans la direction angulaire θ, b) Distribution spatiale
de la norme du déplacement

Fig. 4.21 – a) Chargement en extension dans la direction radiale z, b) Distribution spatiale
de la norme du déplacement

Fig. 4.22 – a) Chargement extension biaxiale selon les directions r et θ, b) Distribution spatiale
de la norme du déplacement
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4.3 Calcul des propriétés mécaniques apparentes

Les tests 4, 5 et 6 représentent les tests d’extension biaxiale pour identifier les compo-
santes Crrθθ, Cθθzz, Crrzz en appliquant des déformations illustrées dans le Tableau 4.4
correspondantes. Les chargements ainsi que la distribution spatiale de la norme du dé-
placement sont illustrés dans les Figures 4.22, 4.23 et 4.24, respectivement pour ces trois
tests.

Fig. 4.23 – a) Chargement d’extension biaxiale dans les directions θ et z, b) Distribution
spatiale de la norme du déplacement

Fig. 4.24 – a) Chargement extension biaxiale dans les directions r et z, b) Distribution spatiale
de la norme du déplacement

Les valeurs des composantes du tenseur d’élasticité C de la matrice poreuse SC-CT-01
calculée par éléments finis figurent dans le Tableau 4.5.

Tenseur de
rigidité Cij (MPa)

Extension uniaxiale Extension biaxiale
C11 C22 C33 C12 C23 C13

SC-CT-01 563 5.65 251 0 0 52

Table 4.5 – Tableau des composantes du tenseur de rigidité de la structure SC-CT-01
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Les modules apparents sont calculés à partir de la matrice de souplesse S avec [S] =

[C]−1. Le module élastique apparent longitudinal est déterminé à partir de la relation
suivante : El = Ez = [1/S33]. Les modules de cisaillements apparents sont déduits des re-
lations suivantes : Grθ = [1/S44 ], Gθz = [1/S55 ] et Grz = [1/S66 ]. Les modules élastiques
apparents de la structure SC-CT-01 sont regroupés dans le Tableau 4.6. Le module élas-
tique apparent transverse Et en réponse à des charges radiales est calculé par la relation
suivante : Et = 1/Srrrr.

Modules
apparents

Et

(MPa)
El

(MPa)

SC-PT-01 140 248

Table 4.6 – Modules apparents de la structure SC-CT-01

4.3.5 Analyse partielle des résultats

Dans les sections 4.3.3 et 4.3.4, deux matrices poreuses ont été générées et étudiées
afin de trouver leurs propriétés mécaniques apparentes. Ces deux structures, SC-PT et
SC-CT ont été générées en utilisant les mêmes paramètres (rayon de l’inclusion, rayon
des éléments de liaison, épaisseur des étages), la première étant issue d’une répétition
périodique et la seconde d’une transformation de l’espace menant à une section circulaire.
Bien que ces deux structures aient la même porosité globale, leur réponse mécanique aux
tests décrits précédemment n’est pas identique.

Pour la première structure (SC-PT-01), les résultats illustrés dans les Tableaux 4.2 et
4.3 montrent que les composantes du tenseur de rigidité (C11, C22 et C33) sont égaux à
251MPa, ce qui prouve un comportement mécanique isotrope dans les trois directions de
l’espace. Les modules élastiques apparents ont pour valeurs Exx = Eyy = 240MPa ainsi
que El = 248MPa. Le coefficient de Poisson est υxy = 0.193 dans le plan transversal x-y
et υxz = υyz = 0.067, υzx = υzy = 0.069 dans un plan contenant l’axe longitudinal. Le
module élastique transverse est Et = 151MPa, il relie la contrainte à la déformation d’un
matériau soumis à une compression transverse.

Pour la deuxième structure (SC-CT-01), les résultats regroupés dans les Tableaux
4.5 et 4.6 montrent que les composantes du tenseur de rigidité (C11, C22 et C33) sont
respectivement égaux à 563MPa, 5.65MPa et 251MPa. Le module élastique apparent
dans la direction longitudinale est : El = 248MPa. Enfin, le module élastique apparent
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dans la direction transversale est : Et = 140MPa.

D’après ces résultats, nous remarquons que pour les deux structures étudiées (SC-PT
et SC-CT), ayant la même porosité ainsi que la même densité de matière, les propriétés mé-
caniques dans la direction longitudinale sont équivalentes (Czz(PT ) = Czz(CT ) = 251MPa
et El(PT ) = El(CT ) = 248MPa). Nous pouvons en déduire que la transformation du do-
maine périodique (PT) au domaine circulaire (CT) n’affecte pas les propriétés mécaniques
dans la direction longitudinale. Nous remarquons que la transformation entre les deux do-
maines rend la structure transformée (CT) moins rigide que la structure périodique (PT)
dans la direction transversale. Ce résultat valide la conclusion que nous avions tirée du
chapitre précédent. Nous pouvons cependant remarquer que la compressibilité transver-
sale est réduite de 7% en comparant les modules élastiques transverses des deux structures
(Et = 151 MPa et Et = 140MPa) dû à l’effet de couplage des structures hélicoïdales décrit
dans la Figure 3.15 dans la section 3.5.

4.4 Analyse des différentes structures 3D obtenues

Dans cette partie, nous étudions 6 matrices poreuses ayant la même porosité de
P = 73.9%, créées avec les cellules unitaires SC et HCN en transformation périodique
et circulaire avec des éléments de liaison simples et hélicoïdaux. Les structures à étudier
sont représentées dans la Figure 4.25. La structure (a) est dénommée SC-PT, elle est
générée par la répétition périodique d’une cellule unitaire carrée avec une inclusion circu-
laire (SC), avec des éléments de liaison orientés dans la direction axiale (matrices droite).
La structure (b) dénommée SC-CT est circulaire avec des éléments de liaison verticaux
(angle de rotation α = 0). La structure (c), appelée SC-HCT, a un caractère hélicoïdal
présentant un angle de rotation totale de π/2 (matrice hélicoïdale). Les structures (d),
(e) et (f) sont respectivement identiques aux structures (a), (b) et (c), mais sont basées
sur une cellule unitaire hexachirale (HCN).

Nous allons analyser dans cette section l’effet du choix de la cellule unitaire sur les
propriétés mécaniques apparentes des matrices poreuses, ainsi que le lien entre la struc-
ture des sections transverses et de leur empilement et les propriétés qui en résultent.
Le graphique illustré (Figure 4.26) met en évidence plusieurs propriétés des 6 struc-
tures de la Figure 4.25. Nous constatons que les 4 structures SC-PT, SC-CT, HCN-PT
et HCN-CT ont un module élastique longitudinal apparent identique, El = 248MPa.
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Fig. 4.25 – Matrices poreuses générées avec les cellules (SC) et (HCN) selon les transformations
périodiques et circulaire respectivement, avec des éléments de liaison simples et hélicoïdaux ayant
une porosité de 73.9% : a) SC-PT, b) SC-CT, c) SC-HCT, d) HCN-PT, e) HCN-CT et f) HCN-
HCT

Les structures générées avec les cellules unitaires hexachirales (HCN) présentent un mo-
dule élastique apparent transverse moins élevé que les structures générées à partir de la
cellule unitaire carrée munie d’une inclusion circulaire (SC). Nous pouvons remarquer
que le rapport de ce module élastique transverse entre les deux structures périodiques
vaut Et(SC−PT )

Et(HCN−PT )
= 2.65 et celui des matrices circulaires droites vaut Et(SC−CT )

Et(HCN−CT )
= 3.25.

Nous constatons que les matrices hélicoïdales avec un angle de rotation de α = π/2

présentent un module élastique longitudinal apparent de El = 67MPa. Le caractère
helicoïdal entraine alors une diminution de la rigidité longitudinale, selon un rapport
El(SC−CT )

El(SC−HCT )
=

El(HCN−CT )

El(HCN−HCT )
= 3.7. En comparant les modules élastiques transverses des

structures périodiques (Et(SC−PT ) = 151MPa → Et(SC−CT ) = 140MPa) et circulaires
(Et(HCN−PT ) = 57MPa → Et(HCN−CT ) = 43MPa), nous constatons que les transforma-
tions circulaires génèrent des propriétés radiales plus faibles. En revanche, ce n’est pas le
cas pour les structures circulaires helicoïdales, car le module de compressibilité radial est
plus élevé : Et(SC−CT ) = 140MPa → Et(SC−HCT ) = 151MPa et Et(HCN−CT ) = 43MPa →
Et(HCN−HCT ) = 56MPa. Les coefficients de Poissons de ces structures entre la direction
radiale et axiale varient dans l’intervalle υradiale−axiale ∈ [0, 0.6].
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Fig. 4.26 – Modules apparents et coefficient de Poisson des structures SC-PT, SC-CT, SC-
HCT, HCN-PT, HCN-CT et HCN-HCT

4.5 Effet du couplage entre la compression longitudi-

nale et la torsion

Dans les sections précédentes, nous avons négligé les composantes de couplage entre
l’extension longitudinale et la torsion de la structure en fixant les bords de la structure
lors du test d’extension uniaxiale (Test 3, Tableau 4.4). Comme nous l’avons déjà évo-
qué, les matrices poreuses de forme hélicoïdale permettent de faire varier les propriétés
mécaniques apparentes dans la direction longitudinale en activant des couplages entre la
déformation longitudinale et la torsion de la structure. Nous présenterons dans cette par-
tie une comparaison entre les deux structures SC-CT (Figure 4.25.b) et SC-HCT (Figure
4.25.c) pour montrer l’effet du couplage sur les modules élastiques longitudinaux. Pour ce
faire, deux types de conditions aux limites seront appliqués et nommés Cas 1 et Cas 2.
Pour les deux cas, un déplacement longitudinal de -1.5 mm sera imposé afin de comprimer
la matrice poreuse. Pour le cas 1, le déplacement tangentiel dû à la torsion (déplacement
Ur) est bloqué par des conditions aux limites (Uθ(r = R, n− = eθ− ) = 0 appliqué sur la

surface externe de la matrice poreuse) comme illustrée dans le Tableau 4.4. Pour le cas
2, le déplacement tangentiel dû à la torsion est libre (Uθ = libre sur la surface externe de
la matrice poreuse). Les Figure 4.27 et Figure 4.28 illustrent les déplacements longitudi-
naux Uz et tangentiels Uθ des structures SC-CT et SC-HCT dus aux deux conditions aux
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limites. Nous remarquons que la structure SC-CT avec les éléments de liaison verticaux
ne présente aucun déplacement tangentiel due à la torsion des structures dans aucun des
2 cas, comme illustré par la trajectoire d’un point représenté par une croix rouge est
illustrée par une ligne jaune dans la Figure 4.27.

Fig. 4.27 – Déplacements longitudinaux et tangentiels de la structure SC-CT pour les deux
conditions aux limites

En revanche, la structure SC-HCT avec une forme helicoïdale présente un déplacement
tangentiel en plus du déplacement longitudinal dû à la compression dans le cas 2. Comme
précédemment, les conditions aux limites appropriées pour les deux cas sont appliquées
sur les deux matrices poreuses, puis nous calculons les énergies de déformation associées,
ce qui permet d’identifier le module d’élasticité longitudinal. Les déplacements longitu-
dinal et tangentiel et le module élastique longitudinal sont illustrés dans le Tableau 4.7.
Nous remarquons que l’effet de couplage est négligeable pour la structure SC-CT avec un
module élastique longitudinal El = 248MPa. Néanmoins, la structure SC-HCT présente
un module élastique longitudinal El = 48MPa en libérant le déplacement tangentiel par
rapport à un module de El = 67MPa en fixant les déplacements tangentiels aux bords
de la matrice poreuse, ce qui représente une différence de 28%.
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Fig. 4.28 – Déplacements longitudinaux et tangentiels de la structure SC-HCT pour les deux
conditions aux limites

Conditions
aux limites

Uθ Uz εθθ εzz
El

(MPa)
Différence

SC-CT
Cas 1 0 -1.5 0 > 0 248

∼ 0%
Cas 2 ∼ 0 -1.5 0 > 0 247

SC-HCT
Cas 1 0 -1.5 0 > 0 67

28%
Cas2 -1.56 -1.5 > 0 > 0 48

Table 4.7 – Effet du couplage entre la compression longitudinale et la torsion des structures
SC-CT et SC-HCT, et son effet sur les modules élastiques longitudinaux

Dans la suite, nous nous permettrons de négliger l’effet du couplage, en formulant
l’hypothèse que lors de la compression de cette matrice poreuse avec un outil externe per-
mettant d’appliquer la compression radiale, le contact entre l’outil et la matrice bloquera
son déplacement tangentiel. Ce point sera présenté davantage dans la section 6.4.2 du
chapitre 6 pour un essai de compression.

147



Chapitre 4. Proposition d’une matrice poreuse anisotrope

4.6 Étude de sensibilité aux paramètres morphologiques

Dans cette section, l’influence des variables de conception des matrices poreuses sur les
propriétés mécaniques sera mise en évidence. La structure SC-PT décrite précédemment
pourvue des paramètres suivants (a = 10mm, R = 3mm, r = 2mm, e = 2mm, l = 8mm

et L = 52mm) est prise comme référence car elle a des propriétés mécaniques élastiques
isotropes. Dans ce qui suit, l’anisotropie des matrices poreuses générées sera étudiée et
comparée à celle de cette matrice de référence SC-PT pour une porosité de 73.9%. Nous
fixerons l’épaisseur de l’étage à e = 2mm et l’espacement entre étages l = 8mm ainsi
que la longueur totale de la matrice à L = 52mm. Comme la matrice poreuse que nous
proposons est construite à partir de plusieurs variables, la porosité de la structure sera
ajustée en changeant une ou plusieurs de ces variables, ce qui affectera les propriétés
mécaniques effectives de ces structures. Dans un premier temps, l’impact du rayon de
l’inclusion R sera étudié ; puis, l’effet du rayon des éléments de liaison r sera analysé et
enfin, à porosité fixée, nous modifierons simultanément les deux rayons R et r.

4.6.1 Dimensionnement de la taille des inclusions

Nous avons priorisé la taille des inclusions puisque c’est le paramètre qui contribue le
plus au succès des matrices poreuses, en favorisant l’alimentation en nutriments et l’oxy-
génation des cellules. Comme nous l’avons déjà démontré dans les chapitres précédents,
c’est aussi le paramètre qui affecte et conditionne les propriétés mécaniques apparentes
de la section transversale. Un autre intérêt de cette étude est de savoir comment ajus-
ter les propriétés mécaniques apparentes d’une matrice poreuse dans la direction radiale
tout en conservant ses propriétés longitudinales. Cette situation correspond à celle où le
concepteur cherche à générer une matrice poreuse ayant une rigidité maximale dans la
direction longitudinale et une rigidité minimale dans la direction radiale, tel que pour des
applications en chirurgie mini-invasive mentionnées précédemment. La Figure 4.29 illustre
quelques sections transverses avec les cellules unitaires SC et HCN et pour différentes po-
rosités. Nous avons ajusté la porosité en changeant le paramètre R qui est relié à la taille
des pores dans la direction transverse. Pour rappel, les dimensions des éléments de liaison
entre étages restent identiques, soit un rayon r = 2mm dans la configuration périodique.
Ce rayon sera affecté comme l’ensemble de la structure par la transformation permettant
d’obtenir la configuration circulaire, en fonction de la position de ces éléments de liaison.
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Fig. 4.29 – Géométrie des sections transverses générées pour différentes porosités avec une
variation de la taille R des inclusions

La Figure 4.30 montre respectivement les modules élastiques apparents transverse
et longitudinal en fonction de la porosité, calculé à partir de la méthode décrite dans
la section précédente ; cette dernière est ajustée en changeant le rayon R des inclusions
comme illustré en Figure 4.29. Les 6 structures utilisées sont générées avec les cellules
unitaires SC et HCN, selon les transformations périodiques PT, CT et HCT d’un angle
α = π/2 . Ces 6 structures sont représentées dans la Figure 4.25 pour une porosité
P = 73.9%.

Le module élastique apparent transverse des structures périodiques générées avec
les cellules unitaires SC-PT et HCN-PT est respectivement de Et = 405MPa et de
Et = 335MPa pour une porosité P = 65%. À porosité constante, les structures circu-
laires ont des modules élastiques transverses plus faibles, Et = 350MPa pour la structure
circulaire droite avec la cellule unitaire SC, et Et = 325MPa pour la structure circu-
laire hélicoïdale d’angle de rotation totale α = π/2 avec la cellule unitaire SC. Pour les
structures circulaires avec la cellule unitaire HCN, le module transverse apparent de la
structure droite est de Et = 250MPa, et de Et = 255MPapour la structure hélicoïdale.
En augmentant le rayon de l’inclusion, nous augmentons la porosité de la matrice po-
reuse ; la Figure 4.30 révèle logiquement une baisse des valeurs des propriétés apparentes
transverses. Nous constatons que pour une porosité de P = 85%, le module élastique
transverse vaut environ Et = 75MPa pour les structures conçues avec la cellule uni-
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Fig. 4.30 – Effet du rayon R de l’inclusion de la cellule unitaire sur les modules élastiques
apparents transverse et longitudinal de la matrice poreuse

taire SC et Et = 40MPa pour les structures conçues avec la cellule unitaire HCN. Nous
constatons que la variation de la porosité de la matrice poreuse n’affecte pas les propriétés
mécaniques apparentes longitudinales El des structures périodiques d’une part (SC-PT
et HCN-PT), et des structures circulaires droites d’autre part (SC-CT et HCN-CT). En
revanche, pour les structures hélicoïdales (SC-HCT et HCN-HCT), nous remarquons que
le module mécanique apparent longitudinal diminue faiblement en augmentant la porosité
pour les structures.

4.6.2 Dimensionnement des éléments de liaison

Dans cette section, le but est d’ajuster les propriétés mécaniques apparentes des ma-
trices poreuses pour une section transverse donnée. L’optimisation des propriétés méca-
niques ne se restreint pas au changement de la porosité de la matrice poreuse en ajustant
le rayon de l’inclusion. Nous avons vu dans la section précédente que le changement du
rayon de l’inclusion impactait fortement les propriétés mécaniques dans la direction ra-
diale, et laissait les propriétés mécaniques inchangées dans la direction longitudinale. Nous
analyserons également l’influence du paramètre r, qui décrit le diamètre des éléments de
liaison entre étages. La Figure 4.31 illustre la même section transverse générée avec dif-
férentes dimensions de ces éléments pour les cellules unitaires SC et HCN. De plus, elle
montre l’effet de la variation de ce paramètre sur la porosité.
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Fig. 4.31 – Géométrie d’une section transversale générées avec des éléments de liaison de
différents diamètre (rayon r)

Contrairement aux résultats obtenus en modifiant la taille des inclusions qui influent
uniquement sur les propriétés radiales, la modification des dimensions des éléments de
liaison longitudinaux a un effet sur les propriétés mécaniques apparentes dans les deux di-
rections radiales et longitudinales. La Figure 4.32 illustre l’influence des dimensions de ces
éléments, pour des porosités de P = 40% à P = 85% : le module élastique apparent trans-
verse est réduit de moitié. Dans la Figure 4.32, nous pouvons constater que le changement
de porosité de la matrice poreuse due au changement des diamètres des éléments de liaison
affecte fortement les propriétés mécaniques apparentes longitudinales des structures pé-
riodiques d’une part (SC-PT et HCN-PT), et des structures circulaires avec les éléments

Fig. 4.32 – Effet du rayon r des éléments de liaison sur les modules élastiques apparents
transverse et longitudinal de la matrice poreuse
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de liaison normaux d’autre part (SC-CT et HCN-CT). En revanche, pour les structures
hélicoïdales, nous remarquons que le module élastique apparent longitudinal diminue fai-
blement lorsque la porosité augmente. En effet, ce rapport est de HCN−HCTPorosité85%

HCN−HCTPorosité40%
= 1

4
,

comparé à un rapport de HCN−CTPorosité85%

HCN−CTPorosité40%
= 1

18
pour les structures non hélicoïdales.

4.6.3 Optimisation de la matrice poreuse à porosité fixée

Fig. 4.33 – Géométrie des différents éléments constitutif d’un étage de la matrice en variant le
rayon R des inclusions et le rayon r des éléments de liaison en conservant une porosité constante

Dans cette partie, nous allons fixer la porosité afin d’étudier l’effet de la combinaison
de la taille des inclusions et des éléments de liaison entre les étages et évaluer lequel de ces
deux paramètres a le plus d’influence sur les propriétés mécaniques apparentes. La Figure
4.33 illustre la construction d’un étage de la matrice pour une même porosité de P = 74%.
Les 3 architectures sont générées en cherchant la combinaison du rayon de l’inclusion et
de celui de l’élément de liaison dans la cellule unitaire de sorte à fixer la porosité globale
à P = 74%. Le volume des étages est la quantité de matière nécessaire pour créer les 6
sections transverses de la matrice poreuse alors que le volume total de matière intègre
également des éléments de liaison. Le rapport VSection/VMatière désigne la proportion des
étages par rapport au volume total de matière utilisé pour construire la matrice.

Nous constatons que pour un volume minimal de matières dans les étages, qui se
traduit par une taille maximale des inclusions avec une dimension maximale des éléments
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de liaison, le module élastique apparent transverse est minimal (Figure 4.34) et le module
élastique apparent longitudinal présente des valeurs maximales (Figure 4.34). Lorsque
le volume de matière dans les étages augmente, le rayon de l’inclusion diminue, ce qui
entraine une augmentation des diamètres des éléments de liaison. La Figure 4.34 montre
une augmentation de rigidité dans la direction transverse. La Figure 4.34 montre une
diminution des rigidités dans la direction longitudinale.

Fig. 4.34 – Effet du changement de la taille de l’inclusion R et du rayon r des éléments de
liaison sur les modules élastiques apparents transverse et longitudinal de la matrice poreuse à
porosité constante de 74%

4.6.4 Effet du caractère hélicoïdal sur les propriétés mécaniques

apparentes

Nous avons vu dans les trois sections précédentes l’effet de la taille des pores ainsi que
de la taille des éléments de liaison, à porosité variable ou constante, sur les propriétés
mécaniques des matrices poreuses. Comme nous l’avons expliqué dans la section 4.2.2.2,
l’ajout d’un angle de rotation α entre le premier et le dernier étage de la structure permet
d’ajuster les propriétés longitudinales de la matrice poreuse sans affecter les dimensions
des éléments de liaison. Dans cette partie, nous avons pris des matrices poreuses avec
les cellules unitaires SC et HCN générées avec la transformation circulaire. Nous avons
testé l’effet d’un caractère hélicoïdal en variant l’angle α, entre α = 0 et α = π/2 . Les
résultats sont illustrés dans la Figure 4.35 : nous constatons que le module de compres-
sibilité transverse augmente faiblement lorsque l’angle α augmente, d’où un effet presque
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négligeable de l’angle de rotation sur les propriétés transverses de la matrice poreuse. En
revanche, nous constatons une chute très importante (d’un facteur 5) des propriétés ap-
parentes dans la direction longitudinale de la matrice en raison des couplages mentionnés
précédemment.

Fig. 4.35 – Effet de l’angle de rotation α sur les modules élastiques apparents transverse et
longitudinal

4.6.5 Étude de sensibilité aux paramètres morphologiques

Une étude paramétrique plus exhaustive a été menée en considérant les cellules uni-
taires SC et HCN générées avec les trois transformations PT, CT et HCT. Les résultats
de l’étude paramétrique en termes de module élastique apparent transverse et de mo-
dule élastique apparent longitudinal sont illustrés par un nuage de points dans la Figure
4.36, pour une porosité globale variant de 50% à 85%. Les résultats soulignent la large
étendue de propriétés mécaniques qui peuvent être obtenues pour une même porosité glo-
bale. Ces résultats indiquent qu’il est facile d’obtenir une structure résultante avec des
propriétés mécaniques isotropes ou anisotrope tout en conservant la même porosité. Ils
montrent ainsi une forte anisotropie pour certaines des configurations testées, et des rap-
ports jusqu’à 6 entre les modules d’élasticité transverse et longitudinal obtenus pour la
configuration HCN-HCT.
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Fig. 4.36 – Modules élastiques apparents transverse et longitudinal des transformations PT,
CT et HCT appliquées sur les cellules unitaires SC et HCN. Les couleurs caractérisent la porosité
globale de la structure générée. Les symboles correspondent à la configuration de matrice poreuse.

4.7 Conclusion générale

Un nombre considérable d’études a été consacré à la conception des matrices poreuses
pour le comblement osseux au cours des deux dernières décennies. L’identification de la
structure poreuse la plus adaptée à une application clinique donnée reste un défi. Les
études de la littérature ont souligné un lien entre la porosité et les propriétés élastiques
en vertu du fait que la régénération osseuse nécessite à la fois une porosité élevée avec une
grande taille de pores et des propriétés mécaniques suffisamment élevées. De toute évi-
dence, les modifications de la forme, de la porosité et de la taille des pores d’un substitut
osseux poreux ont une incidence sur sa rigidité effective, ce qui affecte en retour le succès
du substitut osseux. Pour répondre à l’exigence de créer des matrices poreuses à gradients
montrant des propriétés mécaniques ajustables indépendamment dans les différentes di-
rections, nous avons dans les chapitres 2 et 3 décrit une nouvelle approche permettant
de concevoir des sections transverses des matrices poreuses circulaires et d’en calculer les
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propriétés apparentes.

Dans ce chapitre, nous avons décrit une nouvelle approche permettant de générer des
matrices poreuses 3D, par empilement des différentes sections transverses. Nous avons
ainsi conçu une méthodologie permettant de distribuer des éléments de liaison entre diffé-
rentes sections transverses, et d’en modifier facilement les dimensions. Ces éléments, tout
comme les sections transverses générées avec la transformation périodique (PT), subissent
la même transformation circulaire (CT) dans le plan, ce qui génère les structures circu-
laires. Nous avons démontré que cette transformation n’affectait pas les propriétés méca-
niques longitudinales apparentes. Dans ce cas, pour la conception d’une matrice poreuse
avec une rigidité longitudinale bien définie, il est donc possible de construire des sections
transverses ayant une architecture voulue pour répondre à un cahier de charge précis. C’est
le cas des structures SC-PT, SC-CT, HCN-PT et HCN-CT illustrées dans la Figure 4.25
qui présentent le même module élastique apparent longitudinal El = 248MPa. Une fois
ces propriétés longitudinales choisies, il est alors possible d’optimiser indépendamment
les propriétés dans la direction transverse. Pour les quatre structures mentionnées, ces
propriétés transverses (caractérisées par le module élastique apparent transverse) peuvent
varier de Et = 151MPa pour SC-PT jusqu’à Et = 43MPa pour HCN-CT. Pour des appli-
cations cliniques où l’utilisateur a besoin de matrices poreuses souples dans les directions
longitudinale et radiale, nous avons également vu que la création d’un caractère hélicoïdal
à partir d’une torsion d’angle α entre le premier et le dernier étage, permettait de réduire
la rigidité dans la direction longitudinale en activant des couplages. Ceci a été illustré
dans la Figure 4.25 pour les structures hélicoïdales SC-HCT et HCN-HCT montrant des
propriétés mécaniques apparentes longitudinales réduites, soit El = 248MPa pour α = 0

à El = 67MPa pour un angle de rotation α = π/2 .

Pour illustrer la polyvalence des propriétés mécaniques apparentes accessibles grâce à
cette méthode, nous avons développé une étude paramétrique basée sur les cellules uni-
taires (SC) et (HCN) avec les transformations périodiques, circulaires simples et circulaires
helicoïdales et en faisant l’hypothèse que les autres cellules unitaires présentées dans le
chapitre précédent auront des propriétés comprises dans la gamme des propriétés de ces
dernières. Afin de trouver les propriétés mécaniques apparentes, une méthode numérique
a été implémentée dans le logiciel EF Abaqus sur la base des travaux de notre équipe
dans le cadre de l’homogénéisation périodique (Goda and Ganghoffer (2016) ; Goda and
Ganghoffer (2015)). Cette méthode est basée sur une discrétisation par éléments finis, et a
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été utilisée pour prédire les propriétés mécaniques apparentes de la matrice poreuse. Nous
avons présenté la méthodologie et les chargements cinématiques élémentaires qui devaient
être imposés afin de déterminer les composantes du tenseur de rigidité. Cette méthode a
permis d’analyser les relations entre la porosité et les propriétés mécaniques apparentes
de la matrice poreuse. Nous avons constaté que la taille au sein des cellules unitaires avait
un impact important sur les propriétés transverses et un impact léger sur les propriétés
longitudinales, tandis que l’inverse a été observé pour le diamètre des éléments de liaison.
Combinées ensemble, les deux variables de conception ont également permis d’atteindre
une large gamme de propriétés effectives pour une porosité donnée, fixée à 74% à titre
d’exemple dans ce travail. Nous avons démontré la forte influence de cette combinaison de
variables, quantifiée par le rapport entre le volume de la section transverse et le volume
global du matériau, sur les propriétés transverses et longitudinales.

Nous avons ainsi montré que l’approche proposée permettait la conception de ma-
trices poreuses cylindriques présentant un gradient de taille de pores et de propriétés
élastiques ajustables, indépendamment dans les directions transverses et longitudinales.
D’un point de vue clinique, cela ouvre la possibilité de concevoir des matrices poreuses
auto-adaptables qui pourraient être facilement comprimées radialement par le chirurgien
afin de les insérer dans un tunnel osseux (Di et al. (2016)), puis rester en place après
retour élastique. Les applications potentielles sont nombreuses, par exemple pour la ré-
paration des défauts de la voûte crânienne par exemple (Berner et al. (2014) ; Lance and
Wong (2016)). Ce principe pourrait être étendu à l’avenir à la conception de matrices
poreuses pliables et déployables appliquées à la chirurgie mini-invasive, comme cela a été
proposé récemment (Bobbert et al. (2020) ; Di et al. (2016) ; Langford et al. (2021) ; Sena-
tov et al. (2017)). L’étude de faisabilité de ce concept nécessiterait néanmoins l’extension
de l’approche proposée aux grandes déformations, et l’étude des instabilités de flambage
(Linn and Oliveira (2017)) qui pourraient apparaitre dans des configurations de matrices
poreuses spécifiques, en des endroits localisés de la macrostructure.

En outre, et enfin, les propriétés prédites dans le présent chapitre font évidemment
l’hypothèse que les moyens de fabrication additive qui seront utilisés sont capables de
reproduire exactement la microstructure des matrices poreuses proposées, ce qui n’est
évidemment pas le cas. Le chapitre suivant a vocation à investiguer cette question, et à
quantifier les erreurs dues à la fabrication de la matrice.
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Chapitre 5

Fabricabilité de la matrice poreuse

proposée

Dans ce chapitre, nous étudions la fabricabilité des matrices poreuses que nous avons
conçu dans les chapitres précédents. Par « fabricabilité », nous entendrons par la suite la
capacité à obtenir effectivement la matrice poreuse conçue dans les chapitres précédents,
par le biais des procédés facilement à disposition. Cette étude sera menée sur des structures
issues de deux différentes techniques de fabrication (voir chapitre 1), le dépôt de filaments
fondu (DFF) d’une part et la stéréographie (SLA) d’autre part. Nous testons la fabrication
de ces matrices poreuses avec deux échelles de grandeurs 7 :1 d’une part (pour de premiers
essais en DFF) et 1 :1 ensuite (pour l’application finale visée). Nous comparerons dans ce
chapitre la morphologie des structures fabriquées aux structures conçues numériquement
par ordinateur pour illustrer les défauts liés à la fabrication.
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5.1 Introduction

5.1 Introduction

Dans les chapitres précédents, un cadre original a été proposé pour concevoir des
architectures poreuses circulaires avec des gradients de taille de pores et des propriétés
mécaniques anisotropes basées sur différentes cellules unitaires ainsi que sur différentes
transformations en 3D. Une méthode efficace basée sur l’énergie a été proposée pour
calculer les propriétés mécaniques apparentes des structures résultantes. Cependant, les
propriétés effectives observées sont conditionnées au fait que les techniques de fabrication
additive soient capables de restituer la géométrie précise des architectures proposées, les
contraintes pouvant être concentrées dans les parties les plus fines de la matrice proposée.
Comme nous cherchons des structures poreuses de petites tailles pour des applications cli-
niques (∼ 1cm3), la question de leur compatibilité avec les moyens de fabrication additive
existant se pose.

L’objectif de ce chapitre est d’évaluer la faisabilité de fabrication de telles structures
en utilisant deux techniques de fabrication, le DFF dans une première étude préliminaire
et la SLA ensuite, en collaboration avec une équipe de spécialistes (ITheMM, EA 7548,
Reims). Nous comparerons ensuite la géométrie obtenue par microtomographie (µCT)
dans notre laboratoire avec la géométrie initiale issue de la Conception Assistée par Or-
dinateur (CAO) décrite précédemment. La SLA a été choisie parmi d’autres techniques
de fabrication additive, car elle a désormais intégré les cabinets dentaires (Tian et al.
(2021)) et elle a été utilisée avec succès pour diverses applications cliniques (Chartrain
et al. (2018) ; Tian et al. (2021)). Elle offre une meilleure résolution que la technique com-
mune DFF (Peltola et al. (2008)), et est actuellement étendue à un nombre et une variété
croissante de matériaux compatibles, afin d’élargir la gamme des applications cliniques de
la SLA en médecine régénérative.

5.2 Fabrication préliminaire par la technique de dépôt

de filament fondu

5.2.1 Architecture de la matrice poreuse

Dans cette section, nous présentons différentes matrices poreuses dans le but de les
fabriquer et d’en caractériser les propriétés mécaniques par la suite (voir chapitre suivant),
afin de confronter les données expérimentales aux résultats numériques que nous avons
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obtenus dans le chapitre 4. Nous illustrons dans la Figure 5.1.a et 5.1.b deux sections
transverses avec les cellules unitaires SC et HCN. Ces deux sections transverses sont
générées par la transformation CT définie dans l’équation 2.6, pour les paramètres α1 =

α2 = 24. Les quatre matrices poreuses résultent de la superposition de 6 couches de
sections transverses, de manière à former une structure droite ou hélicoïdale comme décrit
dans le chapitre précédent.

Les illustrations de la Figure 5.1.c, 5.1.d présentent les matrices conçues avec la cellule
unitaire SC, avec ou sans structure hélicoïdale. Les mêmes structures avec la cellule HCN
sont illustrées en Figure 5.1.e, 5.1.f. Les quatre matrices résultantes ont une porosité glo-
bale de 74%. Pour ces essais préliminaires, et en raison de la résolution qu’il est possible
d’atteindre avec la technique du DFF, le diamètre de ces structures est de 70 mm et leur
hauteur de 36.4mm (ce qui impose évidemment un facteur d’échelle de 7 en comparaison
au cahier des charges posé en chapitre 1). Ces quatre matrices poreuses seront appelées
«structures CAO» par la suite.

Fig. 5.1 – Structures poreuses telles que définies par la CAO, avec une porosité de 74%. a)
Section transverse avec la cellule unitaire SC, b) Section transverse avec la cellule unitaire HCN,
c) Structure simple SC-CT, d) Structure hélicoïdale SC-HCT, e) Structure simple HCN-CT, f)
Structure hélicoïdale HCN-HCT
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5.2.2 Dépôt de filaments fondu (DFF)

Le dépôt de fil fondu (DFF) ou « Fused deposition modeling (FDM) » en anglais est
une technique d’impression 3D ; elle utilise un polymère qui est fondu puis extrudé afin
de le déposer couche par couche. Le dispositif de DFF utilisé pour les impressions des
échantillons présents dans la Figure 5.1 est de la marque Ultimaker S5, et illustrée dans
la Figure 5.2. C’est un équipement « de bureau » que nous possédons au LEM3. Cette
machine utilise en entrée les modèles CAO sous forme de fichiers STL. Cette machine uti-
lise l’extrusion d’une matière polymère qui est le PLA dans notre cas, qui est poussé dans
une buse d’impression, et permet de construire couche par couche la structure (les strates
étant ici orientées dans la direction z de la structure). Les quatre échantillons imprimés
sont illustrés dans la Figure 5.3.

Fig. 5.2 – Machine d’impression 3D de marque DFF Ultimaker S5

Fig. 5.3 – Structures imprimées, de gauche à droite SC-CT, SC-HCT, HCN-CT et HCN-HCT
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5.2.3 Observations préliminaires sur les défauts de la DFF

Dans cette section, nous analysons de façon préliminaire les géométries précédentes
obtenues par DFF. Nous illustrons dans la Figure 5.4 et la Figure 5.5 des détails des
structures SC-CT et HCN-HCT respectivement, obtenues par simple photographie. Nous
remarquons au premier regard la qualité médiocre des surfaces de ces structures impri-
mées, en particulier la cohésion médiocre entre les filaments de PLA qui ne permette pas
d’obtenir un matériau homogène. Un zoom sur les éléments de liaison permet également
de mettre en exergue leur description par la méthode de DFF.

Fig. 5.4 – Défauts d’impression de la structure SC-CT

Fig. 5.5 – Défauts d’impression de la structure HCN-HCT
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Ces différentes imprécisions auront en particulier un impact évident sur les résultats
des essais expérimentaux qui seront décrits en chapitre suivant.

5.2.4 Conclusion partielle

Cette partie préliminaire a permis d’investiguer les capacités de la technique de DFF à
reproduire les matrices poreuses proposées. Nous avons testé quatre matrices poreuses avec
des dimensions à l’échelle (7 : 1) par rapport à l’application finale visée : malgré cette taille
très exagérée, nous avons mis en exergue des anomalies importantes dans l’architecture
de ces structures. Malgré le coût de fabrication liés qui sont très attractifs, la technique
de DFF ne semble pas probante pour permettre d’obtenir des matrices poreuses pour le
comblement d’un défaut osseux qui soient fidèles aux développements qui ont été décrits
dans les chapitres précédents. Dans la section suivante nous avons donc recours à une
autre technique de fabrication, la SLA, qui offre une meilleure résolution que la DFF.

5.3 Fabrication des matrices poreuses par stéréolitho-

graphie

5.3.1 Architecture de la matrice poreuse

Dans cette section, nous présentons la matrice poreuse HC-HCT qui sera sélectionnée
pour la suite que nous appelons « structure CAO ». Cette étude a en effet été réduite à
un seul type de structure, en raison des coûts et des temps de fabrication associés à la
SLA, qui a été réalisée en collaboration avec l’équipe de Reims. La structure HC-HCT
a été sélectionnée d’une part parce que la cellule unitaire associée possède des jonctions
fines difficiles à obtenir et qui mettent à l’épreuve le procédé de fabrication. Et d’autre
part, elle a été également choisie en raison des couplages dus au caractère hélicoïdal de
la structure mis en exergue dans le chapitre 4 et qu’il sera intéressant d’observer lors des
essais expérimentaux décrits dans le chapitre suivant. Cette structure est générée à partir
de la cellule unitaire présentée dans la Figure 5.6.a. Le nombre de cellules unitaires dans la
direction radiale est de 6 et le nombre de cellules dans la direction angulaire est de 16. La
section transverse est illustrée dans la Figure 5.6.b, elle est créée à partir d’une répétition
de la cellule unitaire avec la transformation CT que nous avons définie dans le chapitre
2 dans l’équation 2.6, pour les paramètres α1 = α2 = 24. Le diamètre maximal de la
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section transverse est de 10 mm. La matrice poreuse est générée à partir d’un empilement
de 6 sections transverses, comme illustré dans la Figure 5.7 et d’une épaisseur de 0.2 mm
chacune. La distance entre deux sections transverses a été choisie égale à 0.8 mm, ce qui
donne lieu à une hauteur totale de 5.2mm. Une dernière transformation de torsion de la
structure est réalisée pour obtenir une structure hélicoïdale avec un angle α = π/2 (angle
défini dans le chapitre 4). La porosité globale de la matrice poreuse résultante est de 68%,
le volume de matière nécessaire pour la créer est de 128mm3.

Fig. 5.6 – a) Cellule unitaire HC, b) Section transverse HC

Fig. 5.7 – a) Matrice poreuse hélicoïdale HC-HCT, b) Vue de face de la structure HC-HCT

166



5.3 Fabrication des matrices poreuses par stéréolithographie

5.3.2 Stéréolithographie (SLA)

La SLA est une des techniques de fabrication additive couramment utilisée dans le do-
maine médical (y compris pour des applications en médecine dentaire (Tian et al. (2021)),
ainsi que pour la fabrication de matrices poreuses pour la médecine régénérative (Melchels
et al. (2010)). Comme la précédente, cette technique permet de fabriquer des structures
à partir d’un modèle numérique CAO par superposition de fines tranches de matière,
mais contrairement à la DFF elle utilise un procédé de photopolymérisation d’une résine
liquide. Trois échantillons de matrices poreuses HC-HCT ont été fabriqués à l’aide d’une
imprimante de bureau Form2 (Formlabs Inc, Somerville, MA, USA) (Figure 5.8) et la
résine CLEAR FLGPCL04 (Formlabs Inc, Somerville, MA, USA) a été utilisée comme
matériau constitutif, avec une hauteur de couche de 25 µm. Les trois structures résul-
tantes sont illustrées dans la Figure 5.9.

Fig. 5.8 – Imprimante de bureau Form2 par Formlabs

Fig. 5.9 – Les trois échantillons imprimés avec la technique SLA pour la structure HC-HCT
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5.3.3 Micro-tomographie (µ− CT )

Dans la section préliminaire précédente consacrée à la technique de DFF, une obser-
vation à l’œil nu (et photographique) a suffi pour permettre de conclure à l’inadéquation
de la technique avec les matrices poreuses proposées. En revanche, afin de comparer les
structures obtenues avec les géométries issues de la CAO par SLA, des acquisitions µ−CT

des trois échantillons HC-HCT ont été réalisées à l’aide d’un DeskTom 150 (RX-solutions,
Chavanod, France) (Figure 5.10) avec une résolution de taille de voxel de 10µm, une ten-
sion de tube de 60 kV , un courant de 166 µA et un balayage de 1440 images capturées.
Une reconstruction des images tomographiques est illustrée Figure 5.11 pour l’un de ces 3
échantillons. Les supports nécessaires à la fabrication par SLA, qui ont été manuellement
enlevés ensuite, sont visibles sur les différentes coupes illustrées.

Fig. 5.10 – DeskTom CT par RX Solutions

Nous pouvons facilement conclure, à la simple observation de ces coupes, que des
disparités importantes existent entre les géométries proposées dans les sections précédentes
et la géométrie visualisée à partir des coupes tomographiques. Afin de procéder à une
comparaison chiffrée entre les géométries théoriques et réelles, les coupes tomographiques
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Fig. 5.11 – Coupes issues d’une reconstruction par tomographie de la matrice HC-HCT. On
visualise notamment les supports nécessaires à la fabrication par SLA, qui ont été manuellement
enlevés ensuite

ont été segmentées (par simple seuillage), les supports d’impression ont été retirés à
l’aide d’opérations booléennes, puis la surface externe de la matrice a été exportée en
format .stl afin d’être comparée aux maillages proposés en chapitre 4.

5.3.4 Comparaison des morphologies des matrices théoriques et

fabriquées

La capacité à obtenir une matrice poreuse fidèle à la CAO par la technique SLA a
été évaluée pour la structure sélectionnée. La géométrie issue des reconstructions µCT

précédentes ont été superposées à la géométrie CAO envoyée à la fabrication : des coupes
transversale et longitudinale de cette superposition sont illustrées en Figure 5.12 pour
mettre en évidence les contours des matrices poreuses des géométries réalisées par CAO et
µCT . Les géométries extraites du µCT ont été comparées à la géométrie initiale issue de la
CAO en calculant les distances point-surface comme décrit dans (Chauvelot et al. (2020)),
sur la base de la bibliothèque Python PyVista. En utilisant la géométrie CAO comme
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référence, les deux maillages surfaciques ont été initialement placés dans la même base de
telle sorte que la distance moyenne point à surface entre les deux géométries soit minimale,
et les distances point-surface ont ensuite été calculées et mises en correspondance avec la
géométrie CAO de référence.

Des différences ont été observées au centre de la matrice poreuse dans la Figure 5.13,
où la taille des pores était minimale et inférieure aux capacités de résolution du dispositif
de SLA que nous avons utilisé. La carte des distances a mis en évidence les différences
entre les géométries conçues et imprimées au centre de la matrice, avec des distances su-
périeures à 1 mm, alors que la géométrie globale de la structure était obtenue de manière
satisfaisante.

Fig. 5.12 – (Gauche) Superposition des géométries CAD (bleu) et µCT (orange). (Droite)
Coupes longitudinales et transversales, mettant en évidence les contours de matrices poreuses
des géométries CAD et µCT
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Fig. 5.13 – Distances point-surface entre les géométries issues de la CAO et du µCT, la
géométrie CAO étant prise comme référence

5.3.5 Conclusion sur la fabricabilité

Comme nous l’avons vu dans la section 5.2.4, la matrice poreuse HC-HCT fabriquée
par SLA présente des différences par rapport à la matrice poreuse CAO. En effet, les
dimensions des pores au cœur de la structures sont inférieures aux capacités de résolutions
du dispositif de fabrication additive que nous avons utilisé. Du fait que ces écarts soient
localisés proche du centre de la matrice poreuse, et que cette zone se situe hors de la
plage de taille de pores convenable pour la croissance osseuse ((Oh et al. (2007) ; Torres-
Sanchez et al. (2017)), nous pourrons considérer que cette différence n’affecte pas les
conclusions qui ont été tirées dans les chapitres précédents concernant le respect du cahier
des charges. En effet, nous avons observé que le reste de la géométrie globale de la structure
imprimée était obtenue de manière satisfaisante avec des distances largement inférieures
à 1 mm. Dans l’intention de remanier la morphologie de la matrice poreuse au centre sans
avoir recours à d’autre technique de fabrication additive submicronique plus coûteuse,
il est possible d’envisager de créer un canal central au cœur de la structure par deux
méthodes de conceptions. La première consiste à enlever des cellules unitaires au centre
de la matrice poreuse comme illustrée dans la Figure 5.14. En utilisant cette méthode,
nous conservons l’intensité de gradient de taille de pore déjà fixé à α1 = 24 pour cet
exemple. La deuxième méthode consistée à préserver le nombre de cellules unitaires dans
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la direction radiale de la matrice poreuse (6 cellules unitaires), mais d’intervenir sur le
paramètre afin d’ajuster l’intensité de gradient de taille de pore. Ainsi, cette deuxième
démarche aura pour conséquence de créer l’espace libre souhaité au centre de la structure
comme illustrée dans la Figure 5.15. Notre hypothèse est alors que ce canal central pourra
faciliter la circulation de nutriments tout comme la vascularisation de l’ensemble de la
matrice : évidemment, et comme nous le mentionnerons dans le chapitre conclusif de ce
travail, ces hypothèses nécessiteront d’être investiguées par des études in vitro ou in vivo
de régénération osseuse.

Fig. 5.14 – Création d’une matrice poreuse tubulaire avec un espace cylindrique au niveau du
centre de la matrice poreuse en réduisant le nombre de cellules unitaires au cœur de la structure.
a) 6 cellules unitaires, b) 5 cellules unitaires, c) 4 cellules unitaires et d) 3 cellules unitaires

Fig. 5.15 – Création d’une matrice poreuse tubulaire avec un espace cylindrique au niveau du
centre de la matrice poreuse en modifiant l’intensité du gradient de taille de pores (paramètre
α1) et en conservant le nombre de cellules unitaires au cœur de la structure. a) α1 = 24, b)
α1 = 32, c) α1 = 40 et d) α1 = 48

La Figure 5.16.a illustre une coupe longitudinale de la matrice poreuse HCN-HCT que
nous avons étudiée précédemment, et qui avait présenté une anomalie après l’impression.
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Nous pourrons notamment remarquer que le rapport du diamètre du canal central (1 mm)
sur le diamètre de la matrice poreuse (10 mm) était de Despace/Dmatrice = 0.1. La matrice
poreuse tubulaire avec un espace cylindrique élargi au niveau du centre de celle-ci est
présentée dans la Figure 5.16.b avec un rapport Despace/Dmatrice = 0.4.

Fig. 5.16 – Coupe longitudinale de la matrice poreuse proposée afin d’illustrer l’es-
pace cylindrique au niveau du centre. A) Matrice poreuse initiale étudiée avec un rap-
port Despace/Dmatrice = 0.1, b) Nouvelle matrice poreuse proposée avec un rapport
Despace/Dmatrice = 0.4

5.4 Conclusion du chapitre

Dans ce chapitre, nous avons mené une étude sur la fabricabilité des matrices poreuses
pour la régénération osseuse présentée dans les sections précédentes. La pertinence pra-
tique de la fabrication d’un tel dispositif peut être en effet évidemment limitée par des
problèmes techniques, puisque les structures résultantes peuvent ne pas être compatibles
avec leur fabrication par des techniques de fabrication additive standards. Afin d’étudier
ces limites, la fabricabilité de la matrice poreuse proposée par DFF et SLA a été étudiée
en analysant les écarts entre la géométrie basée sur la CAO et la géométrie réelle obtenue
après fabrication. En ce qui concerne les structures obtenues par la technique DFF, une
simple observation à l’œil nu a permis de conclure à des défauts majeurs dans l’archi-
tecture et la qualité d’impression des structures résultantes y compris avec un facteur
d’échelle 7 :1. Pour la technique de fabrication SLA, une seule configuration de matrice
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poreuse HC-HCT a été sélectionnée étant donné la complexité du processus incluant : fa-
brication, acquisition µCT , reconstruction d’images et essais mécaniques. Cette structure
a été considérée la plus critique dans sa capacité à être fabriquée de façon fidèle à la CAO.
La microstructure réelle issue de la segmentation du µCT a été comparée à la géométrie
de la CAO, et des erreurs supérieures à 1 mm (pour un diamètre matrice poreuse de
10 mm) ont été observées au centre des échantillons. Cela indique que la microstructure
fine du HC-HCT a été mal reproduite par le procédé SLA au cœur de la structure, en
raison de la taille très fine des pores dans cette zone. Afin de remédier à cette limitation,
il sera envisageable dans des études futures de concevoir une matrice poreuse tubulaire
avec un espace cylindrique clair au niveau du centre de la matrice poreuse, puisque la
faible taille des pores dans la zone centrale de la matrice poreuse se situe de toute fa-
çon hors de la plage de taille de pores appropriée pour la croissance osseuse (Oh et al.
(2007) ; Torres-Sanchez et al. (2017)) comme illustrée dans la Figure 5.16. De plus, cet
espace tubulaire peut favoriser la vascularisation de la matrice osseuse par l’apparition de
capillaires sanguins (He et al. (2013)). De façon alternative, et afin de reproduire plus pré-
cisément la microstructure fine de la matrice poreuse, d’autres techniques de fabrication
additive submicronique (Bückmann et al. (2014) ; Weisgrab et al. (2020)) pourraient être
envisagées. Cependant, ces techniques de fabrication coûteuses et longues peuvent limiter
leur pertinence clinique, car le coût du substitut osseux proposé constituerait alors une
limite difficile à franchir pour atteindre le stade de la pratique clinique quotidienne.
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Chapitre 6

Caractérisation mécanique de la

matrice poreuse proposée

Dans ce chapitre, nous nous intéresserons à valider les résultats obtenus grâce aux
simulations par éléments finis mises en œuvre dans les chapitres précédents. A cet effet,
nous présenterons notamment une démarche préliminaire originale qui a été imaginée
afin de solliciter les sections transverses à un chargement radial par rotation rapide, afin
d’en identifier le module de compressibilité en 2D. Dans un second temps, pour le cas
3D, des essais de compression suivant les directions longitudinale et transverse seront
mis en œuvre afin de confronter le comportement mécanique expérimental des structures
imprimées au comportement mécanique des structures déterminé par la simulation selon
les méthodologies détaillées dans les chapitres précédents.
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6.1 Introduction

6.1 Introduction

Dans les chapitres 3 et 4, nous avons proposé un cadre théorique pour calculer les
propriétés mécaniques des sections transverses et des matrices poreuses en 3D. Etant
donné que les propriétés apparentes des structures imprimées sont conditionnées par la
résolution des techniques de fabrication additive utilisées, nous avons présenté dans le
chapitre 5 une évaluation sur la faisabilité de la fabrication des matrices poreuses proposées
dans ce travail en utilisant deux techniques de fabrication, le DFF et la SLA.

L’objectif de ce chapitre est de présenter une caractérisation des propriétés méca-
niques apparentes des structures proposées dans ce travail. Dans une première partie,
nous présenterons des essais préliminaires sur des sections transverses afin d’en identifier
les propriétés élastiques en 2D (en particulier le module de compressibilité K). Dans une
deuxième partie, nous confronterons certaines des propriétés mécaniques apparentes de la
matrice poreuse déterminées numériquement pour le cas 3D aux résultats expérimentaux
issus d’essais mécaniques longitudinaux et transversaux sur des structures fabriquées par
méthodes de fabrication additive illustrées dans le chapitre précédent.

6.2 Méthode de mesure de propriétés élastiques des

sections transverses

Dans le chapitre 2 nous avons proposé un cadre pour concevoir des sections transverses
avec des gradients de tailles de pores. Nous avons identifié les propriétés mécaniques appa-
rentes de ces sections transverses dans le chapitre 3. Afin de trouver un moyen de validation
de ces propriétés, notamment le module de compressibilité transverse (K), l’identification
d’une loi de comportement à l’échelle macroscopique de cette section circulaire ne peut
pas être effectuée via des essais mécaniques standards. L’identification de ce module exige
en effet de pouvoir appliquer un chargement orthoradial à la structure, ce qui pose des
contraintes techniques évidentes. Pour ce faire, un dispositif de rotation rapide qui permet
d’imposer une vitesse angulaire très élevée (15000 tours/min) à des structures sous forme
de disques a été mis au point au sein de notre équipe, sous l’impulsion de travaux originaux
qui sont menés par le professeur Rachid Rahouadj concernant le comporement vibratoire à
haute vitesse. Cette rotation induit une force d’inertie (force centrifuge) sur les structures
et implique leur déformation radiale. L’objectif est ici de développer une méthode expéri-
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mentale et d’analyse numérique pour pouvoir déterminer le champ de déplacement radial
de ces structures, et ainsi d’en déduire leur module de compressibilité. D’un point de vue
pratique, la vitesse angulaire est imposée via un moteur électrique à haute vitesse dont la
tension d’entrée est pilotée par un potentiomètre. Cette tension d’entrée est connue et la
vitesse angulaire Ω peut en être déduite. Les disques testés, de rayon R, sont quant à eux
contenus dans un carénage métallique permettant de protéger l’utilisateur en cas de rup-
ture. Le principe de l’expérimentation retenu consiste à prendre des photos lors de l’essai
et à utiliser ces images obtenues afin de détecter le contour extérieur de la section trans-
verse, permettant de remonter au déplacement radial à partir d’une mesure de la variation
de diamètre. Un schéma illustratif du principe de l’expérimentation est illustré dans la
Figure 6.1. Ainsi, le déplacement radial de ce contour peut être comparé au diamètre
initial avant rotation. En ce sens, j’ai eu l’occasion de m’impliquer dans l’encadrement
d’un stage de L3 (M. Maximilien DANDA), dans le but de développer une procédure de
traitement d’images capable de détecter automatiquement le contour. Nous avons donc
mis au point un programme sur Matlab permettant de traiter les images, de détecter le
rayon extérieur de chaque image prise au cours de la déformation, et d’en déduire un lien
entre le déplacement radial et la vitesse de rotation. À partir de la mesure de ce rayon, il
est possible de façon analytique d’évaluer le module compressibilité transverse K. Cette
campagne d’essai a été menée sur quatre sections transverses de différentes porosités et
générées à partir de différentes cellules unitaires, comme illustré dans la Figure 6.2. Ces

Fig. 6.1 – Illustration du schéma du principe de l’expérimentation
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sections transverses sont imprimées en matériau PLA en utilisant la technique DFF. Le
diamètre extérieur des disques est de 100 mm et l’épaisseur des disques est de 2 mm. Une
fois le disque mis en rotation comme illustré dans la Figure 6.3, des images sont acquises
pour diverses vitesses de rotation, puis analysées avec le programme développé sur Matlab
afin d’en évaluer la valeur ∆R qui est la différence entre le rayon de l’image de référence
(sans déformation) et le rayon de l’image déformée.

Fig. 6.2 – Sections transverses testées de différentes porosités globales. Les trois premières sont
générées avec une cellule unitaire SS et la dernière avec une cellule unitaire SC

Fig. 6.3 – Rotation des sections transverses à une vitesse de 7500 tours/min

Les résultats obtenus par cette méthode n’ont malheureusement pas encore porté leurs
fruits à cause de plusieurs sources d’erreurs. Premièrement, compte tenu du protocole
d’acquisition des images, un léger déplacement de l’appareil photo peut induire de grosses
différences entre les images (étant donné que le déplacement radial maximal détecté était
de 0.17 mm pour un taux de rotation de 9630 rad/s). Il conviendra alors dans l’avenir de
fixer précisément l’objectif par rapport au système de rotation. Nous pouvons également
mettre en cause la résolution de l’appareil photo utilisé, qui pourrait à l’avenir être amélio-
rée au profit d’une optique de meilleure qualité. Afin d’accentuer le déplacement observé
et donc de s’extraire des limites de résolution liées à l’optique utilisée, il est aussi possible
d’imaginer l’utilisation de matériaux d’impression beaucoup plus souples, afin d’obtenir
des déplacements facilement mesurables. Une autre source d’erreur se situe dans le sys-
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tème d’affichage de la vitesse de rotation qui oscille entre plusieurs valeurs et ne reste
pas fixe lorsque nous enregistrons l’image. De plus, aucune des méthodes employées dans
le but d’améliorer le résultat final à travers des fonctions de calibration des images n’a
permis de résoudre les problèmes liés à la détection du contour, qui ont été systématique-
ment flous en raison d’un centrage du disque imparfait. Une autre méthode d’analyse des
résultats par essai de rotation pourra consister dans le futur à utiliser la méthode de cor-
rélation d’images numériques qui permet de mesurer un champ de déplacement au sein de
la section transverse. Les images nécessaires pour cette dernière méthode doivent cepen-
dant être de bonne qualité et nettes malgré la grande vitesse de rotation : nous proposons
ainsi d’utiliser une caméra haute vitesse dans de futurs travaux, ou encore une caméra
classique couplée à un éclairage stroboscopique permettant d’obtenir des images nettes.
Cette procédure sera présentée dans la perspective du chapitre suivant de ce travail.

6.3 Fabrication des matrices poreuses par DFF

6.3.1 Résultats expérimentaux et confrontation avec les résultats

numériques

Une caractérisation mécanique préliminaire a été réalisée afin de confronter les ré-
sultats numériques obtenus aux données expérimentales, et ainsi d’étudier la validité de
notre approche. Les quatre échantillons de matrices poreuses présents dans la Figure 6.4
obtenus par DFF ont été testés à l’aide d’une machine de compression équipée d’une cel-
lule de charge de 2500 N, en positionnant simplement les échantillons entre deux plaques
de compression. Un essai de compression longitudinale a d’abord été réalisé. L’essai de
compression transverse simulé dans nos chapitres précédents étant pratiquement très dif-
ficile à réaliser, un essai de compression transversale (également connu sous le nom d’essai
brésilien en géomécanique) a été réalisé. Les courbes force-déplacement ont ensuite été
extraites et comparées aux résultats numériques obtenus à partir de la géométrie CAO.
La Figure 6.4 représente les courbes de compression longitudinale issues des simulations,
ainsi que la courbe expérimentale obtenue avec les structures imprimées par la technique
DFF. Les courbes de réponses numériques et expérimentales en compression transverse
sont représentées dans la Figure 6.5.
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Fig. 6.4 – Courbes force-déplacement en compression longitudinale. Courbe de gauche : ré-
sultats numériques. Courbe de droite : résultats des tests expérimentaux pour les structures
imprimées par DFF

Fig. 6.5 – Courbes force-déplacement lors des essais brésilien. Courbe de gauche : structures
CAO identifiées sur Abaqus. Courbe de droite : résultats des tests expérimentaux pour les struc-
tures imprimées par DFF

Pour la compression longitudinale des structures simples ou hélicoïdales, nous re-
marquons que les simulations prédisent des réponses presque identiques pour les cellules
unitaires SC et HCN, en cohérence avec la partie précédente. On observe évidemment que
les courbes expérimentales montrent la mise en contact progressive entre l’échantillon et
le plateau de compression, ce qui se traduit par un pied de courbe non-linéaire qui n’est
pas pris en compte dans les simulations. Afin de comparer les résultats numériques et ex-

183



Chapitre 6. Caractérisation mécanique de la matrice poreuse proposée

périmentaux, les rigidités apparentes ont été extraites de ces courbes en calculant la pente
de la partie linéaire, après mise en place du contact et illustrées dans le Tableau 6.1. On

Rigidité longitudinale (N/mm) Rigidité transverse (N/mm)
Résultats

numériques
Résultats

expérimentaux
Résultats

numériques
Résultats

expérimentaux
SC-CT 26350 1977 1810 170

SC-HCT 4212 178 2352 861
HCN-CT 21770 2217 1056 157

HCN-HCT 3960 198 1372 40

Table 6.1 – Rigidités longitudinale et transverse des matrices poreuses extraites des résultats
numériques et expérimentales de compression

observe dans le Tableau 6.1 que les résultats expérimentaux ne valident pas les résultats
numériques, on remarque des très grands écarts entre les deux résultats. Pour la rigidité
longitudinale des matrices poreuses, la seule conclusion que nous pouvons en tirer est que
les rigidités des structures avec des éléments de liaisons droits semblent plus rigides que
celles avec les éléments de liaisons hélicoïdales, ce qui est en cohérence avec nos attentes.
Au vu des résultats des tests de compressions transverses, les matrices poreuses générées
avec les cellules unitaires SC semblent plus rigides que celles générées avec les cellules
unitaires HCN, ce qui est en cohérence avec nos prédictions. Cette incohérence des ordres
de grandeurs des rigidités est due à la technique d’impression de ces structures qui n’est
pas assez précise et inadéquate pour ces matrices poreuses, compte tenu que nous avons
des structures comportant des géométries de petites dimensions.

6.3.2 Observations des conséquences des défauts de fabrication

par le DFF

Nous avons illustré dans le chapitre 5 la mauvaise qualité des structures imprimées
par la technique de DFF (Figures 5.4 et 5.5). Nous avons mentionné que ces défauts
se traduiraient inévitablement par de fortes disparités entre les résultats numériques et
expérimentaux, ce qui a été prouvé dans la section précédente. Nous avons vu en effet l’in-
cohérence entre les résultats des rigidités des compressions issus des essais expérimentaux
avec des prédictions numériques. Dans cette section, nous cherchons à identifier les causes
des écarts numériques / expérimentaux présentés dans la section précédente. Les Figure
6.6 et Figure 6.7 montrent en particulier l’effondrement des structures qui fait suite aux

184



6.3 Fabrication des matrices poreuses par DFF

Fig. 6.6 – Exemple de flambement de la structure SC-CT pendant un essai brésilien

différents essais réalisés. Pour la matrice poreuse avec la cellule unitaire SC, la Figure 6.6
illustre le pliage des sections transverses hors plan, au lieu de présenter un déplacement
transverse. Nous remarquons également dans cette figure que des éléments de liaisons sont
cassés en conséquence de la superposition des filaments de PLA non fondus qui a abouti
à une cohésion médiocre et n’a pas permis d’obtenir un matériau homogène. Pour la

Fig. 6.7 – Exemple de flambement et effondrement de la structure HCN-HCT pendant un
essai brésilien
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structure avec la cellule unitaire HCN, nous remarquons que les extrémités des disques en
contact avec les plateaux de la machine de compression ont plié et cassé (voir Figure 6.7).
De même, nous remarquons que la mauvaise cohésion entre les filaments de PLA a causé
le décollement de la section transverse de l’élément de liaison comme illustré. Ces obser-
vations justifient ainsi les incohérences des rigidités identifiés dans la section précédente,
et mettent clairement en exergue l’inadéquation entre le procédé DFF et l’architecture
des structures que nous souhaitons fabriquer dans ce travail.

6.4 Fabrication des matrices poreuses par stéréolitho-

graphie

6.4.1 Caractérisation expérimentale préliminaire

Une caractérisation mécanique préliminaire a été réalisée afin de confronter les résul-
tats numériques obtenus aux données expérimentales, et d’étudier la validité de notre
approche notamment en égard aux disparités morphologiques qui ont été soulignées pré-
cédemment. Comme précédemment, la configuration HC-HCT a été choisie pour réaliser
ce dialogue expérimental-numérique, car on s’attend à ce que les propriétés effectives dé-
pendent de manière critique de la concentration des déformations dans certaines parties
fines de la géométrie qui peuvent être difficiles à fabriquer comme on l’a souligné lors de
l’analyse des coupes tomographiques. Les trois échantillons de matrices poreuses HC-HCT
obtenus par SLA ont donc été testés à l’aide d’une machine Zwicki Z0.50 TN équipée d’une
cellule de charge de 100N, en positionnant simplement les échantillons entre deux plaques
de compression. Un essai de compression longitudinal a d’abord été réalisé jusqu’à 80N,
ce qui maintient la structure dans sa plage de comportement élastique. En raison des
effets de chiralité induits par la forme hélicoïdale de la structure HC-HCT, un couplage
entre les modes de compression et de torsion est évidemment attendu, comme illustré
précédemment et dans la littérature (Meng et al. (2020) ; Xin et al. (2020)). Expérimen-
talement, ce couplage n’est limité que par le frottement entre l’échantillon et les plaques
de compression (un montage alternatif sur des plateaux parfaitement rotulés aurait pu
être envisagé). Un essai de compression transverse a été réalisé afin de confronter nos
prédictions numériques aux données expérimentales dans la direction transverse, jusqu’à
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la rupture de la structure.

Les courbes force-déplacement ont ensuite été extraites et comparées aux résultats
numériques obtenus à partir de la géométrie CAO. Concernant les essais de compression
longitudinale, deux types de Conditions aux Limites (CL) ont été considérés dans le
modèle numérique. Dans le premier cas (appelé CL libres ci-après), la surface supérieure
de la matrice poreuse a été considérée comme totalement libre, ce qui correspond à un
glissement parfait, tandis que dans le second cas (appelé CL fixes ci-après), la surface
supérieure a été considérée bloquées dans le plan r − θ, correspondant à une adhésion
parfaite entre la plaque et l’échantillon. Cette première comparaison permet de mettre à
l’épreuve les résultats des simulations numériques menées sur la base de la méthodologie
décrite dans le chapitre 4, en évaluant notamment l’effet des disparités géométriques entre
les structures réelles et les structures théoriques.

En complément de cette comparaison, afin de séparer les effets des erreurs liées à la
simulation numérique de celles liées à la fabrication de la structure, les mêmes simulations
ont été effectuées en prenant comme géométrie d’entrée la reconstruction issue des coupes
tomographiques.

6.4.2 Comparaison entre résultats numériques et expérimentaux

Des images représentatives des configurations initiales et finales des matrices poreuses
après les essais de compression longitudinale et transverse sont représentées en Figure
6.8. Les simulations FE correspondantes ont été réalisées pour les essais de compression
longitudinale (Figure 2.8.c) et transverse (Figure 2.8.f), et les résultats ont été comparés
aux données expérimentales en termes de réponse force-déplacement. Dans un premier cas,
la géométrie CAO a été considérée comme une entrée de la procédure EF (nommée EF-
CAO ci-après), tandis que dans un second cas, la reconstruction issue des segmentations
µCT a été utilisée comme entrée (nommée EF −µCT ci-après), incluant les artefacts dus
à la fabrication, comme détaillé dans la section précédente. De plus, dans le cas de l’essai
de compression longitudinale et en raison des effets de couplage, deux types de CL ont été
considérés (libres ou fixes), compte tenu du fait que l’interaction de friction réelle se situe
probablement entre ces deux CL extrêmes. La superposition des résultats expérimentaux
et numériques sont illustrés dans la Figure 6.9.
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Fig. 6.8 – Essai de compression et essai brésilien. a), d) Configuration initiale des matrices
poreuses HC-HCT. b), e) Configuration finale après la charge imposée c), f) Simulations numé-
riques correspondantes. Le code couleur correspond à l’amplitude du champ de déplacement

Fig. 6.9 – Résultats expérimentaux et numériques de l’essai de compression longitudinale et
de l’essai brésilien. Les résultats numériques ont été obtenus en considérant les géométries CAO
et µCT comme entrée

Afin de comparer les résultats numériques et expérimentaux, les rigidités apparentes
ont été extraites de ces courbes en calculant la pente de la partie linéaire, après mise en
place du contact et illustrées dans le Tableau 6.2.
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Expérimental CAO Micro-CT
Ech. 1 Ech. 2 Ech. 3 CF CL CF CL

Compression
longitudinale

1158 944 740 1055 606 771 643

Essai
brésilien

71 49 87 61 75

Table 6.2 – Rigidité apparentes des résultats numériques et expérimentaux (en N/mm)

Dans le cas de l’essai de compression longitudinale, nous avons observé que les trois es-
sais expérimentaux étaient associés à une grande variabilité des réponses, comme l’illustre
la Figure 6.9 et leur rigidité correspondante dans le Tableau 6.2 allant de 740−1158N/mm

avec une valeur moyenne de 947N/mm . Cette variabilité peut être attribuée aux arte-
facts de fabrication, puisque le comportement global des matrices dépend fortement de
l’architecture qui peut ne pas être reproduite avec précision par la technique de fabrica-
tion SLA au niveau de cœur de la structure. Cette variabilité peut également être attribué
à l’interaction de frottement entre la plaque et l’échantillon qui peut dépendre de l’état
de surface de l’échantillon au niveau de la surface de contact. Malgré ces disparités, on
observe d’après ces données expérimentales préliminaires que les courbes de réponse sont
cependant cohérentes avec la réponse numérique, et se situent parfaitement entre les deux
cas limites (CL fixes et libres). La différence de rigidité entre la structure CAO avec CL
fixes est de 11%, la différence de rigidité entre la structure CAO avec CL libres est de 36%.
Ceci qui peut indiquer que l’interaction de friction réelle entre la plaque de compression et
l’échantillon se situe entre un glissement parfait et un contact collant. On constate égale-
ment, de façon intéressante, que le contraste entre les CL fixes et libres et moins prononcé
lorsque les géométries réelles (issues des coupes µCT ) sont considérées en entrée du calcul
EF. La différence de rigidité entre la structure Micro-CT avec CL fixes est de 18%, la
différence de rigidité entre la structure CAO avec CL libres est de 32%. Cela signifie que
les artefacts de fabrication ont tendance à diminuer les effets de couplage, sans doute en
rigidifiant l’interaction entre les sections transverses et les éléments de liaison par l’ajout
de congés locaux.

En ce qui concerne la compression transverse (essai brésilien), les données expérimen-
tales ont révélé des réponses non linéaires ou non monotones et ont été associées à une
grande variabilité des réponses 49− 87N/mm . D’après l’analyse des vidéos enregistrées,

189



Chapitre 6. Caractérisation mécanique de la matrice poreuse proposée

cela est dû à l’augmentation progressive de la zone de contact entre la plaque de compres-
sion et la structure hétérogène des matrices, induisant progressivement de l’endommage-
ment à une échelle locale au niveau de la structure de la cellule unitaire, et distribuant
la charge sur une région croissante de la matrice poreuse. Ce phénomène n’a pas été pris
en compte dans les simulations par éléments finis, puisqu’une macro-déformation a été
appliquée en prescrivant un déplacement sur le contour de la structure sans modéliser le
contact avec la plaque de compression. Cependant, nous pouvons néanmoins constater
une bonne correspondance entre les données expérimentales et numériques, en dépit des
artefacts de géométrie soulignés précédemment.

6.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons mené une caractérisation mécanique des matrices po-
reuses proposées dans le chapitre précédent. Comme nous l’avons déjà évoqué dans le
chapitre 5, l’intérêt de fabriquer ces matrices poreuses peut être limité par des problèmes
techniques, d’où l’étude que nous avons mené sur leur fabricabilité par les techniques DFF
et SLA. Nous avons mené une caractérisation mécanique afin de confronter les résultats
numériques obtenus aux données expérimentales, et ainsi d’étudier la validité de notre
approche. Des essais de compression longitudinale et transverse ont été réalisés. En ce qui
concerne les échantillons imprimés par DFF, nous avons remarqué une incohérence pro-
noncée entre les résultats des rigidités des compressions issues des essais expérimentaux
avec les prédictions numériques ce qui a justifié notre intuition sur l’effet de la mauvaise
qualité des structures imprimées par cette technique sur les résultats expérimentaux.
Nous avons illustré ainsi l’effondrement des structures suite aux différents essais réalisés.
Concernant les échantillons des matrices poreuses fabriqués par la technique SLA, malgré
les erreurs observées à leur centre en raison de la taille très fine des pores dans cette
zone, nous avons constaté une bonne correspondance entre les données expérimentales et
numériques pour les essais de compression longitudinale et transverse.
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7.1 Rappel du contexte des objectifs de la thèse

Nous commençons par rappeler le contexte de la recherche de cette thèse. La sélection
d’une géométrie d’une matrice poreuse dans le contexte de la réparation d’un tissu osseux
constitue une étape cruciale, avec une grande variété de formes et de microstructures qui
ont été proposées dans la littérature (Patrick et al. (1998)). Comme nous l’avons décrit
dans l’état de l’art du premier chapitre, les matrices poreuses doivent être constituées
d’un biomatériau biocompatible, naturel ou synthétique, utilisé de façon temporaire ou
permanente. Elles doivent être poreuses, perméables et de géométrie tridimensionnelle
(Payne et al. (2014)). La matrice poreuse a plusieurs rôles, i) favoriser l’adhésion cellulaire,
ii) permettre le développement d’un tissu osseux nouvellement formé (Nair and Laurencin
(2007)), et iii) idéalement imiter les propriétés mécaniques de l’os à restaurer (Afshar et al.
(2016) ; Li et al. (2006)). La liste des exigences principales à remplir lors de la conception
d’une matrice poreuse est très vaste, et notamment comprend la biocompatibilité du
matériau constitutif et ses propriétés ostéogènes, ainsi que des propriétés morphologiques
telles que la taille moyenne des pores, la porosité, l’interconnectivité des pores et leur
distribution spatiale, afin de créer un environnement optimal pour la croissance osseuse,
comme détaillé dans (Bobbert and Zadpoor (2017) ; Dias et al. (2012) ; Jungreuthmayer
et al. (2009) ; Karageorgiou and Kaplan (2005) ; Zadpoor (2015)).

Dans le contexte de la médecine régénérative osseuse, un défi supplémentaire consiste
à permettre de reproduire la vascularisation naturelle de l’os (He et al. (2013) ; Logeart-
Avramoglou et al. (2005)), car une croissance insuffisante des microvaisseaux peut entraî-
ner une morbidité locale et réduire le succès clinique de la réparation osseuse en limitant
la diffusion des fluides interstitiels, la perfusion sanguine et l’élimination des déchets cel-
lulaires (Brennan et al. (2013) ; Melchiorri et al. (2014)). Le risque d’une vascularisation
insuffisante est particulièrement important pour les échantillons épais et tridimensionnels,
car la diffusion naturelle initiale n’est pas possible au-delà de 100µm d’épaisseur de ma-
trice (Karageorgiou and Kaplan (2005) ; Oh et al. (2007)) et la mort cellulaire survient
alors rapidement par mauvaise oxygénation au centre de l’implant (Brennan et al. (2013) ;
Leszczynska et al. (2013)).

Au cours de la dernière décennie, l’émergence de la fabrication additive a permis
de concevoir diverses architectures de matrices poreuses, essentiellement basées sur la
répétition périodique en 3D d’une cellule unitaire pour former des structures poreuses
tridimensionnelles (Afshar et al. (2016) ; Kolken et al. (2020) ; Liu et al. (2018) ; Wang

194



7.2 Confrontation à l’état de l’art

et al. (2020) ; Yoo (2011b)). En conséquence de ce cadre de conception périodique, les
matrices poreuses résultantes présentent généralement des propriétés isotropes, alors que
le tissu osseux natif est loin d’être isotrope (Li et al. (2013)) et alors qu’un comportement
anisotrope peut être adapté à des applications spécifiques (Rüegg et al. (2017)). Par
opposition à ces structures parfaitement périodiques, il a été par ailleurs observé que les
matrices poreuses avec des gradients de taille de pores offrent une meilleure efficacité
d’ensemencement que les matrices homogènes (Sobral et al. (2011)), et elles améliorent la
diffusion des nutriments du cœur vers la périphérie du biosubstitut (Ahn et al. (2010)).

Notre objectif principal dans ce travail de thèse a été de concevoir, analyser et fa-
briquer une structure poreuse qui soit adaptée aux exigences de la régénération osseuse.
Dans une première partie de ce chapitre, nous dresserons un bilan des avantages de notre
méthodologie de conception de ces matrices poreuses en confrontant les solutions propo-
sées à celles de l’état de l’art. Nous discuterons ensuite des limitations de ce travail de
recherche, qui conduiront à en dégager plusieurs perspectives.

7.2 Confrontation à l’état de l’art

Dans le premier chapitre, nous avons discuté des limitations des travaux de la litté-
rature consacrés à la conception des matrices poreuses pour le comblement osseux. Nous
présentons dans cette section les avantages de la matrice poreuse qui a été proposée pour
répondre avec succès au besoin de greffons osseux, en la confrontant aux solutions de la
littérature.

En tant qu’exemple illustratif et représentatif de la littérature, la Figure 7.1 illustre
les trois solutions d’architectures poreuses basées sur des TPMS proposées par (Melchels
et al. (2010)) : un cube, un diamant et une architecture gyroïde. L’architecture cubique est
une structure en forme de treillis, semblable à celles auxquelles se limitent de nombreuses
méthodes de fabrication additive. Avec la technique de stéréolithographie (SLA) utilisée
ici, chaque couche est construite à l’aide d’un motif distinct de 1,3x106 pixels lumineux.
Cette technique permet de fabriquer des structures complexes basées sur des TPMS telles
que les architectures diamant et gyroïde. Elles sont très proches des surfaces minimales
de Schwarz et Schoen, dont la courbure moyenne est nulle en tout point. L’ajout d’une
valeur de décalage à ces fonctions implicites (pour créer un volume à partir d’une surface)
permet de concevoir des structures poreuses avec des architectures diamant ou gyroïde et
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des porosités spécifiques. L’inconvénient de cette technique est une structure comportant
des tailles de pores homogènes et des propriétés mécaniques apparentes isotropes.

Fig. 7.1 – Images d’architectures poreuses. Colonnes : 1) CAO des UC, 2) CAO des assemblages
6*6*12, 3) Photos des structures construites, 4) Visualisation obtenues par micro CT. Toutes les
structures ont les mêmes dimensions 5mm*5mm*10mm. (adaptée de Melchels et al. (2010))

Comme expliqué précédemment, le défi abordé dans cette thèse est de répondre à un
cahier de charge orienté vers la recherche de microstructures architecturées présentant des
gradients de taille de pores. De telles structures proposées dans la littérature sont souvent
conçues sur la base de gradients linéaires de la porosité (Afshar et al. (2016) ; Liu et al.
(2018) ; Zhou et al. (2020)). Néanmoins, (Zhou et al. (2020)) ont présenté une nouvelle
méthodologie de conception de matrices poreuses basé sur le TPMS avec une distribution
programmable de la taille des pores qui a été conçu de manière paramétrique comme
illustrée dans la Figure 7.2 ; la différence de morphologie et de propriétés mécaniques par
rapport aux « matériaux à gradient de fonctionnalité » (FGM pour functionnaly graded
materials dans la littérature) a été étudiée dans un cadre général. Le TPMS s’est révélé
être un outil efficace et réalisable pour concevoir des structures poreuses et interconnectées
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avec des gradients fonctionnels souhaités en termes de densité relative et de taille de
cellule unitaire. La taille des pores est affectée par la taille des cellules, qui peuvent toutes
deux être contrôlées en ajustant les paramètres de l’équation mathématique qui décrit
la forme de la surface TPMS, mais est toutefois limitée par des contrastes faibles de
porosité (la taille du gradient de tailles de pore ne peut pas dépasser la taille de la cellule
unitaire). Les structures TPMS avec des tailles de pores programmables ont le potentiel
de créer une structure à gradient de fonctionnalité pour des applications où la taille des
pores est prioritaire, critère qui peut éventuellement être combiné à d’autres exigences
sur la morphologie et les propriétés mécaniques. La structure résultante possède alors
des gradients de taille de pore programmables, et peut venir satisfaire les exigences de
gradient de taille des pores du cœur vers la périphérie de la matrice dont il a été montré
qu’il améliorait la diffusion des nutriments (Ahn et al. (2010)), comme illustré en Figure
7.3.

Fig. 7.2 – Analyse et comparatif des matériaux à gradient (FGS pour functionnaly graded
scaffolds en anglais) à base de structure de type coques avec des tailles de pores programmables et
une taille de cellule constante : (a) FGS à base de feuilles avec une taille de pores programmable
(SP), (b) FGS à base de réseau avec une taille de pores programmable (NP), (c) FGS à base
de feuilles avec une taille de cellule constante (SC), et (d) FGS à base de réseau avec une taille
de cellule constante (NC). (d) FGS en réseau avec taille de cellule constante (NC). (adaptée de
Zhou et al. (2020))
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Dans les quelques études rapportant des gradients de taille de pores dans la direction
radiale des structures cylindriques (Liao et al. (2021) ; Limmahakhun et al. (2017)), les
gradients de taille de pores ont été obtenus en distribuant radialement un paramètre de
la cellule unitaire qui limite néanmoins encore une fois la taille des pores atteignables à
la taille de la cellule unitaire.

Fig. 7.3 – Formes des canaux : a) et c) en forme de cylindre et c) et d) en forme de cône (Ahn
et al. (2010)). Il a été montré que cette structure à gradients de taille de pore favorisent l’apports
de nutriments en cœur de la matrice.

Les études précitées ne favorisent pas l’anisotropie des propriétés mécaniques de la
structure résultante. (Zhou et al. (2020)) ont conçu des structures avec des gradients de
taille de pores unidirectionnel au sein de la macrostructure, ce qui ne favorise pas non plus
l’obtention de propriétés mécaniques anisotrope sur mesure. Dans une étude concernant
les matrices poreuses architecturées, (Huang et al. (2014)) ont trouvé de nouvelles métho-
dologies de conception qui permettent d’ajuster l’anisotropie entre la direction transverse
et longitudinale de la structure comme illustré en Figure 7.4. L’architecture de la matrice
poreuse résultante est simple et peut être réalisée facilement avec une porosité et une
anisotropie contrôlable. L’inconvénient de cette méthodologie de conception est l’absence
de gradients de taille de pores ainsi que le faible rapport d’anisotropie atteignable, soit
un rapport de 3 selon (Huang et al. (2014)). D’autres auteurs ont présenté une approche
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micro-macro pour l’optimisation structurelle de micro-réseaux gradués qui contiennent

Fig. 7.4 – Formes des canaux : Schéma de la matrice poreuse anisotrope construite sur dif-
férentes échelles hiérarchiques : (a) cellule unitaire à un niveau ; (b) structure à un niveau ; (e)
cellule unitaire à deux niveaux ; (f) structure à deux niveaux ; (c), (d), (g) et (h) chargement
uniaxial dans les directions Z et X pour la structure à un niveau et à deux niveaux. (Huang et al.
(2014))

des cellules unitaires avec une structure TPMS (Krischok and Keip (2021)). Ces cellules
unitaires basées sur des TPMS telles que la surface primitive de Schwarz ou le gyroïde
présentent une structure poreuse avec un gradient de porosité de la macrostructure ré-
sultante, qui résulte d’une optimisation topologique en utilisant une résolution par la
méthode des EF. La Figure 7.5 illustre quelques itérations du processus d’optimisation ;
nous remarquons que l’algorithme redistribue la matière au sein de la structure, en fonc-
tion de la charge appliquée, comme dans la méthode SIMP classique en optimisation
topologique qui cherche à distribuer la densité du matériau plutôt que la taille des pores
comme illustré dans la Figure 7.5. L’inconvénient de cette technique est que la taille du
pore maximale est toujours limitée à la taille de la cellule unitaire. Cette méthode peut
fournir une anisotropie des microstructures avec un rapport de 4 des modules entre la
direction transverse et longitudinale, comme illustrée dans l’étude de (Krischok and Keip
(2021)).

En opposition à ces différents candidats de matrice, la solution apportée dans notre
travail repose sur la multitude de paramètres (qui seront détaillés dans la section suivante)
qui peuvent être ajustés pour la conception de la matrice poreuse finale. La Figure 7.6
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Fig. 7.5 – Formes des canaux : Optimisation de la matrice poreuse TPMS pour des différentes
itérations (Krischok and Keip (2021))

illustre un résumé de notre technique de conception. La matrice poreuse dépend d’une
cellule unitaire qui peut être modifiée du point de vue, sa forme, sa taille et ses dimen-
sions. Une section transverse est créée à partir des équations de transformations, ce qui
permet d’avoir des sections avec ou sans gradients de taille de pores, qu’elle soit carrée ou
circulaire. L’ajout d’éléments de liaison entre ces sections transverses par un empilement
assure l’assemblage d’une matrice poreuse en 3D. Ces éléments sont paramétrés du point
de vue de leur nombre et leur disposition par cellule unitaire, ou de leurs dimensions.
L’anisotropie peut en outre être contrôlée par la transformation de la structure en 3D et y
ajoutant un caractère hélicoïdal, en incluant une inclinaison des éléments de liaison entre
chaque section. Nous avons montré dans ce mémoire de thèse que le gradient de taille

Fig. 7.6 – Résumé de notre technique de conception d’une matrice poreuse (UC = unit cell,
cellule unitaire)
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de pore peut être modifié facilement en choisissant la bonne cellule unitaire compatible
avec les propriétés transverses souhaitées ainsi que les bons paramètres des équations de
transformations. Nous avons montré que ces structures sont faciles à générer et leurs pro-
priétés mécaniques apparentes correspondantes peuvent être calculées par le biais d’une
méthodologie qui a été décrite dans le détail. Nous avons montré que l’anisotropie entre la
direction transverse et longitudinale peut atteindre un rapport de 6 pour certaines de ces
configurations. Malgré les différences observées entre la géométrie CAO et la géométrie
réelle obtenue par la fabrication SLA, les méthodes numériques décrites ont permis de pré-
dire de manière satisfaisante les propriétés mécaniques effectives pour une configuration
d’une matrice poreuse donnée.

7.3 Conclusion générale et limitations de l’étude

7.3.1 Livrables et résultats principaux

En réponse aux différentes exigences du cahier des charges rappelées précédemment, le
premier objectif de cette thèse a été de proposer une méthodologie de conception permet-
tant d’obtenir des matrices poreuses avec des gradients de taille de pores, des propriétés
mécaniques anisotropes ajustables, comme cela est détaillé dans les chapitres 2 et 3 en 2D.
La méthodologie proposée a permis de s’abstraire de certaines des limitations des travaux
de la littérature sur les matrices poreuses. Des gradients de taille de pores très impor-
tants du cœur vers la périphérie de la matrice poreuse cylindrique 3D ont pu être obtenus
en utilisant le cadre des transformations conformes, par ailleurs largement utilisées dans
d’autres domaines de la physique (Drenckhan et al. (2004)) mais pour la première fois ici
appliquées au domaine biomédical.

Cette procédure de conception en 2D a été étendue pour générer diverses structures
de matrices poreuses en 3D (chapitre 4), en empilant des couches de sections transverses à
gradients par l’insertion d’éléments de liaison longitudinaux entre elles. Afin de restreindre
le large éventail de structures pouvant être obtenues, nous avons sélectionné deux types
de cellules unitaires (carrée avec inclusion circulaire et hexachirale) sur la base des pro-
priétés calculées dans le chapitre 3, ainsi que deux types de transformations (PT et CT)
permettant de former des matrices poreuses avec ou sans gradients de taille de pores res-
pectivement. La méthode numérique décrite pour les sections 2D dans le chapitre 3 a été
étendue aux matrices en 3D (chapitre 4) afin d’évaluer les propriétés élastiques effectives

201



Chapitre 7. Bilan et perspectives

apparentes au niveau de la structure. Cette méthode mise en œuvre dans Abaqus et ba-
sée sur les travaux de notre équipe en matière d’homogénéisation périodique (Goda and
Ganghoffer (2016) ; Goda and Ganghoffer (2015)) a permis de prédire efficacement les
propriétés effectives des matrices poreuses pour une configuration donnée. Elle a permis
de déterminer chacune des composantes du tenseur de rigidité de la structure continue
homogénéisée, en imposant différents chargements cinématiques qui activent séparément
chacune des propriétés élastiques. Cependant, dans nos études de sensibilité plus exhaus-
tives et dans un souci de concision et de clarté, et contrairement à (Goda and Ganghoffer
(2015)), nous n’avons pas discuté chaque composante du tenseur de rigidité et avons limité
nos résultats à certaines des propriétés mécaniques apparentes pertinentes de la matrice
poreuse, en particulier les modules élastiques équivalents dans les directions transverse
et longitudinale. Cette méthode a permis d’analyser les relations entre la porosité et les
propriétés mécaniques apparentes de la matrice poreuse. La porosité a été ajustée par
différentes variables de conception, telles que la taille des pores de la cellule unitaire ou le
diamètre des éléments de liaison entre sections. Nous avons constaté que la taille des pores
dans les cellules unitaires avait un impact important sur les propriétés transverses et un
faible impact sur les propriétés longitudinales, tandis que l’inverse était vrai pour l’effet
du diamètre des éléments de liaison. Ces deux variables de conception ont été combinées
et ont également permis d’atteindre une large gamme de propriétés apparentes pour une
porosité donnée, fixée à 74% à titre d’exemple dans le présent travail. Nous avons dé-
montré la forte influence de cette combinaison de variables, i.e. l’effet du rapport entre
le volume de la section transverse et le volume total de matière, sur les propriétés trans-
verses et longitudinales. Comme l’on pouvait s’y attendre, les propriétés longitudinales
apparentes résultent simplement de la somme de la contribution des éléments de liaison
dans le cas d’un simple empilement de couches avec des éléments alignés avec l’axe de la
matrice cylindrique.

Afin d’élargir la gamme des propriétés effectives atteignables et de diminuer les proprié-
tés longitudinales résultantes si l’application l’exige, nous avons montré qu’une conception
de matrice 3D avec une structure hélicoïdale diminue considérablement les propriétés lon-
gitudinales résultantes. Ainsi, pendant la procédure de conception, la rigidité dans la
direction longitudinale peut être sélectionnée (dans la gamme des propriétés atteignables
pour un matériau constitutif donné) indépendamment de la rigidité transverse. Cette ri-
gidité transverse peut être sélectionnée en choisissant la cellule unité, la transformation
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et la porosité appropriées, afin d’obtenir les propriétés cibles. Il convient de souligner que
les propriétés apparentes calculées pour les différentes configurations sont bien inférieures
aux propriétés osseuses initiales, en raison des faibles propriétés élastiques de la résine
constitutive de la matrice poreuse considéré dans cette thèse. Ceci a conduit différents
auteurs à préférer les matrices poreuses à base de poudres métalliques (Liao et al. (2021) ;
Rüegg et al. (2017)), alors que notre travail concerne la médecine régénérative qui néces-
site des matériaux polymères biodégradables (Peltola et al. (2008) ; Wang et al. (2020) ;
Weisgrab et al. (2020)).

Dans l’intention d’étudier les contraintes techniques liées à la fabrication des matrices
poreuses proposées par des techniques de fabrication additive, nous avons étudié dans les
chapitres 5 et 6 la fabricabilité du modèle proposé ainsi que les conséquences des défauts de
fabrication sur les conclusions apportées dans ce travail. Nous avons notamment mené une
étude sur la capacité de la technique du DFF et de la SLA à reproduire les géométries
conçues dans les chapitres précédents, en analysant les écarts entre la géométrie basée
sur la CAO et la géométrie réelle obtenue après fabrication. Des essais de compression
dans la direction longitudinale et transverse ont été menés afin de confronter les résultats
expérimentaux aux résultats numériques obtenus pour les structures étudiées. Les travaux
entrepris sur la fabricabilité ont permis d’éliminer la méthode de DFF et ont permis
d’investiguer rigoureusement la capacité de la SLA à reproduire la géométrie et à valider
les résultats numériques prédits.

7.3.2 Limitations principales et perspectives

7.3.2.1 Etude de sensibilité

Une étude paramétrique de diverses cellules unitaires a été menée afin d’atteindre
une gamme assez étendue de propriétés mécaniques. Cette étude n’a pas donné lieu à
une procédure d’optimisation, tandis qu’un véritable travail visant à convenir du jeu
de variables de conception optimal pourrait dans l’avenir constituer une approche plus
systématique pour concevoir des microstructures permettant de repousser les limites de
variations des propriétés mécaniques obtenues.

En outre, l’étude de sensibilité qui a été proposée s’est concentrée sur certains pa-
ramètres utilisés comme des variables de conception, tandis que d’autres ont été figés
dans toute l’étude. Evidemment, une étude plus exhaustive faisant intervenir davantage
de variables de conception pourrait être envisagée : elle nécessiterait néanmoins une au-
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tomatisation totale de la procédure de conception, simulation, et extraction des résultats,
ainsi que la mise en œuvre d’une procédure d’optimisation rigoureuse. Cette étude para-
métrique exhaustive constitue à la fois une limitation et une perspective importante du
présent travail.

Variables de conception Paramètres figés

• Forme de la cellule unitaire (7 cel-
lules ont permis de trouver une
large gamme de propriétés méca-
niques). Section 3.4

• Transformation de la section
transverse (3 transformations ont
été étudiées) Section 3.5

• Taille de pores et porosité (Etude
exhaustive conduite sur toutes
les porosités possibles des cellules
choisies). Section 2.4

• Diamètre des éléments de liaisons.
Section 4.6.2

• Répétition radiale des sections
transverses. Figure 5.14

• Matrice poreuse avec un seul ma-
tériau constitutif (Les sections
transverses peuvent avoir un maté-
riau différent de ceux des éléments
de liaisons).

• Rapport épaisseur section trans-
verse / éléments de liaison fixé à
1/4.

• Répétition angulaire des sections
transverses circulaire fixé à 16 ré-
pétitions.

• Forme des éléments de liaisons cir-
culaire.

• Sections transverses identiques ré-
pétées dans la direction longitudi-
nale.

• Angle des éléments de liaisons fixé
à π/2 pour les structures helicoï-
dales.

Table 7.1 – Variables de conception et paramètres figés dans cette étude
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7.3.2.2 Simulation du comportement mécanique

Lors de nos analyses mécaniques, nous avons restreint notre étude à un comportement
élastique linéaire des matrices poreuses. Or, la présence d’éléments structuraux minces,
l’existence de concentrations de contraintes aux jonctions entre ces mêmes éléments struc-
turaux, l’existence de défauts de fabrication, constituent autant de mécanismes de nature
à favoriser l’apparition de phénomènes d’endommagement et de plastification de la ma-
tière (rotules plastiques), ainsi que des micro flambements locaux. L’étude morphologique
et mécanique réalisée sur des structures réelles fabriquées par impression 3D (chapitre 5) a
révélé l’existence de ces défauts et leur potentielle importance sur les réponses mécaniques.

Afin de favoriser la compression radiale de la structure pour son insertion dans un
tunnel osseux, ces matrices poreuses pourront être constituées d’un matériau polymère
souple, qui aura donc vocation à subir des grandes variations de leur géométrie, se tra-
duisant par des nonlinéarités géométriques éventuellement associées à des nonlinéarités
de comportement (hyperélasticité), ainsi qu’à des non-linéarités dues aux contacts (en
cas d’auto contact entre des sous-éléments de la microstructure initialement séparés par
les porosités existantes). Or, le travail qui a été exposé se limite à un cadre linéaire,
sous l’hypothèse des petites perturbations. Il sera donc important d’étendre l’analyse du
comportement mécanique à des cas non-linéaires, en y incluant la prise en compte des
instabilités et des bifurcations.

En effet, d’après les résultats obtenus dans ce travail, la sélection indépendante des
propriétés longitudinales et transversales laisse entrevoir de nombreuses applications dans
le domaine de la chirurgie mini-invasive (Bobbert et al. (2020) ; Di et al. (2016) ; Langford
et al. (2021) ; Senatov et al. (2017)), ouvrant de nombreuses possibilités cliniques en
dentisterie (Di et al. (2016)), ou encore pour la réparation des défauts de la voûte crânienne
(Berner et al. (2014) ; Lance and Wong (2016)). Pour approfondir l’étude de matrices
déployables soumises à de très grandes variations de diamètre, l’hypothèse de petites
déformations dans le cadre de l’élasticité linéaire doit être dépassée en étendant l’approche
proposée aux grandes déformations, et en tenant compte des instabilités de flambement
(Linn and Oliveira (2017)) qui pourraient apparaître localement dans des parties fines
de la microstructure de la matrice poreuse. Cette étude des instabilités fait notamment
l’objet de travaux dans le cadre du LEM3 (Askour et al. (2020) ; Kuang et al. (2021)), et
pourront ainsi faire l’objet de futures collaborations.

Des perspectives prometteuses concernent les microstructures de type auxétiques (à
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l’instar de la cellule unitaire hexachirale) qui ont la capacité de subir des rotations et
de se compacter, comme illustré dans la Figure 7.7. Un compromis devra être trouvé
pour le choix du matériau de base de la matrice, dont on attend qu’il ait des propriétés
biocompatibles en vue des applications médicales visées, tout en ayant une souplesse
suffisante pour préserver le caractère déployable de la macrostructure dans des conditions
élastiques. La recherche de biomatériaux déployables fait l’objet de travaux récents dans
la littérature (Bobbert et al. (2018) ; Bobbert et al. (2020)), et fait l’objet d’un projet de
recherche qui fera l’objet de recherches de financement futures (Laurent (2022)) et qui a
été directement inspiré par les résultats des travaux qui sont présentés dans ce mémoire
de thèse.

Fig. 7.7 – Une vue de dessus d’une matrice poreuse avec une cellule hexachirale à l’état initial
et après compression radiale de 20%

7.3.2.3 Eléments de validation expérimentale

Dans les chapitres qui précédent, des éléments préliminaires de validation expérimen-
tale ont été apportés afin de vérifier la capacité des méthodes de simulation présentées
à prédire le comportement apparent des matrices poreuses dans le cas 3D par le biais
d’essais mécaniques usuels. Néanmoins, une perspective intéressante réside dans la vali-
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dation des propriétés apparentes des sections transverses 2D conçues dans le chapitre 2
de ce mémoire, en tentant de mesurer le module de compression volumique des sections
circulaires soumises à un chargement radial.

A cet effet, nous avons présenté dans le chapitre 6 une solution préliminaire pour dé-
tecter le déplacement suite à un chargement radial obtenu par rotation rapide de disques
architecturés. Un programme a été conçu dans le but de traiter les images prises des
disques en rotation afin de calculer le déplacement radial par rapport à une image de
référence prise sans chargement du disque. Cette procédure n’a pas abouti en raison des
différentes sources d’erreurs listées précédemment. Pour aller plus loin, comme on l’a briè-
vement mentionné, la deuxième solution est d’utiliser la corrélation d’images numériques
(DIC en anglais pour digital image correlation), par exemple le programme Ncorr qui
est un add-on de Matlab open source développé par Justin Blaber (Blaber et al. (2015)
Blaber et al., 2015). L’objectif principal de la DIC est d’obtenir le champ de déplacement
(et donc de déformation) dans une région d’intérêt (ROI) d’un objet subissant une défor-
mation. Pour ce faire, la DIC comparer une première image correspondant à l’image de
l’objet avant déformation (image de référence aux différentes images de l’objet au cours de
la déformation (images déformées). Le résultat final est donc un champ de déplacement,
à partir duquel on peut facilement déduire un champ de déformations, comme illustré
en Figure 7.8. Dans le cas de la rotation rapide, l’utilisation de la DIC demande toute-
fois d’avoir accès à des images nettes de la structure : une caméra rapide peut alors être
utilisée, mais également un éclairage stroboscopique dont la fréquence est ajustée à la
fréquence de rotation (c’est le cas pour les photographies illustrées en Figure 7.8). Bien
que prometteuse, la DIC nécessite néanmoins des images de bonne qualité, des structures
dans l’image facilement identifiables pour l’algorithme de corrélation d’images, et une

Fig. 7.8 – Champs de déplacement et de déformations d’une section transverse SS. (Laurent
(2022))
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uniformité de l’arrière-plan de l’image pour clairement identifier la ROI.

7.3.2.4 Evolution du comportement dans le temps

Une fois une sélection de matrices poreuses faite à l’issue de l’étude paramétrique qui
a été présentée, les aspects de biodégradabilité, de transport de cellules et de colonisation
cellulaire qui aboutissent à la croissance du tissu osseux, pourront être abordés pour
pouvoir réellement conclure à la pertinence clinique de la solution proposée. Afin d’étudier
ces aspects, deux approches sont alors envisageables :

• Une approche expérimentale, étudiant la dégradation de la structure ainsi que la
colonisation tissulaire, en utilisant par exemple des bioréacteurs tels que ceux déve-
loppés au sein de notre équipe (Kahn et al. (2008) ; Laurent et al. (2014)) ;

• Une approche numérique, en tirant profit de modèles in silico permettant de simuler
ce comportement évolutif sans avoir recours à des essais expérimentaux.

Pendant la période post-implantatoire d’un biosubstitut osseux, la matrice poreuse
doit se dégrader à une vitesse compatible avec la vitesse de formation du tissus osseux,
dans l’intention de préserver les propriétés mécaniques de l’ensemble du biosubstitut.
L’une des méthodes de caractérisation de la dégradation de la matrice poreuse et de la
colonisation cellulaire est d’avoir recours à des bioréacteurs, qui constitue une approche
expérimentale permettant d’identifier l’évolution des propriétés du substitut dans le temps
(Laurent et al. (2018b)). L’utilisation des bioréacteurs est courante en ingénierie tissulaire
puisqu’ils permettent de fournir un environnement adapté aux cellules. En particulier, les
bioréacteurs facilitent le transport des nutriments et des produits de dégradation au sein
de la matrice poreuse en culture, et permettant ainsi de mimer l’environnement physio-
logique naturel des tissus et de stimuler une transplantation in vivo. L’environnement
physiologique peut être ajusté en modifiant l’oxygène, la température, le pH et la com-
position du milieu de culture. Cependant, il est difficile de caractériser séparément l’effet
de la dégradation de la matrice poreuse et la colonisation cellulaire sur les propriétés
mécaniques du biosubstituts osseux (Laurent (2022)).

De façon alternative, de nombreux modèles dits in silico sont apparus récemment
(Geris (2020)). Ils consistent à tenter d’étudier par la simulation numérique l’évolution de
ces biosubstituts, en confrontation avec des données expérimentales. L’émergence d’une
telle méthodologie a permis par le biais de la simulation numérique de comprendre les
contributions de la dégradation de la matrice poreuse et de la colonisation tissulaire. Ces
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modèles permettent de prédire la perte de propriétés mécaniques des matrices poreuses et
de déterminer la matrice la plus adaptée à un cahier des charge donné (Laurent (2022)).
Ces méthodes permettent également de confronter des modèles de croissance tissulaire
afin de reproduire la cinétique de colonisation pour un chargement donné. Enfin, elles
permettent de réaliser une optimisation paramétrique afin de définir une matrice poreuse
qui favorise davantage la colonisation du biosubstitut. Il est néanmoins nécessaire d’in-
sister sur le fait qu’une telle démarche, basée sur la simulation, ne peut être fiable que
si elle est abondamment alimentée par des données expérimentales in vitro ou in vivo
concernant l’évolution des propriétés de substituts et de la régénération tissulaire en en-
vironnement physiologique. Ces données expérimentales peuvent notamment être issues
de l’analyse histologique de sections de biosubstituts après un temps d’implantation dans
un environnement physiologique, comme proposé récemment (Carlier et al. (2015)).

7.3.2.5 Choix des matériaux constitutifs

Comme nous l’avons déjà cité dans le chapitre 1, le choix d’un matériau pour le com-
blement osseux suscite un défi pour l’ingénierie tissulaire. Les préoccupations existantes
à ce sujet sont liées à la biocompatibilité de ces matériaux, ce qui implique notamment
le caractère ostéogénique du substitut ainsi que les éventuelles réactions inflammatoires
post-implantations, ou encore l’élimination des produits de dégradation. Dans cette étude,
le choix des matériaux utilisés (PLA pour la DFF et résine à base de méthacrylate pour
la SLA) a été imposé par les techniques de fabrication additive utilisées (DFF et SLA). Il
conviendrait à l’avenir de mener des études approfondies pour identifier les matériaux qui
sont à la fois biocompatibles, stérilisables, adaptés aux techniques de fabrication additive
proposées, et possédant des propriétés mécaniques permettant de remplir le cahier des
charges détaillé en début de ce travail. Ces contraintes peuvent limiter fortement le choix
des matériaux disponibles : nous mentionnerons, comme piste principale d’investigation,
que le procédé de SLA utilisé dans ce travail de thèse est utilisé de façon croissante dans le
milieu dentaire, en ayant recours à des résines biocompatibles qui constituent un candidat
naturel pour les développements à venir même si elles sont encore soumises à controverse
concernant leur application clinique Rogers et al. (2021).
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La thèse de M Karim CHEIKHO intitulée « Conception de structures souples élastiques et 
application en biomécanique » aborde un sujet très important dans le domaine de la 
régénération osseuse, à savoir la conception de matériaux de substitution aux propriétés 
mécaniques adaptées au site anatomique concerné.  

La thèse a été dirigée par M Jean-François GANGHOFFER (LEM3, Université de Lorraine) et 
codirigée par M Cédric LAURENT (LEM3, Université de Lorraine). 

Le manuscrit est rédigé en français et comporte environ 230 pages. Il est structuré en sept 
chapitres suivis par une liste de références bibliographiques. 

Le premier chapitre contient une introduction générale. Les chapitres 2 à 4 présentent les 
travaux de type conception, modélisation et simulation, puis les chapitres 5 et 6 ceux de nature 
expérimentale. Enfin, le chapitre 7 contient une conclusion générale. 

** 

Le premier chapitre (41 pages) présente le contexte de cette thèse et nous offre un fil 
conducteur clair permettant une lecture agréable du manuscrit. Nous sommes amenés à 
découvrir la problématique de la régénération osseuse et les défis posés par la conception de 
matériaux de substitution « sur mesure », notamment de matrices poreuse biocompatibles aux 
propriétés physiques et mécaniques adaptées à un cahier des charges clinique. Le chapitre 
se conclut par la présentation d’une nouvelle génération de matériaux architecturés, qui seront 
au cœur de cette thèse, et des méthodes de modélisation associées. 
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Il aurait été intéressant de comparer quantitativement les données de littérature pour mettre 
en exergue les effets de la microstructure des matrices poreuses sur leur capacité à 
promouvoir la régénération osseuse. 

** 

Les chapitres 2 à 4 présentent des nouvelles méthodes de conception de matrices poreuses 
2D et 3D permettant d’en moduler les propriétés physiques, ainsi que des modèles théoriques 
et numériques pour en caractériser les propriétés élastiques. 

Le deuxième chapitre (22 pages) décrit le processus de conception de nouvelles classes de 
matrices poreuses, basé sur la définition d’une cellule unitaire bidimensionnelle (2D) répliquée 
dans le plan selon des lois adaptées. Plusieurs types de cellules unitaires et de méthodes de 
réplication sont étudiés, dont une méthode originale basée sur la notion de transformations 
conformes. M CHEIKHO montre comme le choix de la cellule unitaire et de la méthode de 
transformation permet de contrôler l’anisotropie des matrices et d’obtenir un gradient de 
propriétés physiques (porosité, taille des pores …), ce qui pourrait s’avérer très important vis-
à-vis des applications cliniques. 

Compte tenu de la complexité de l’architecture des cellules unitaires, certaines résultats (taille 
des pores vs. porosité) et affirmations (isotropie vs. anisotropie) mériteraient d’être étayés. 

Le chapitre 3 (30 pages) s’intéresse au calcul des propriétés élastiques apparentes des 
matrices poreuses 2D proposées dans le chapitre précédent par des approches de type 
modélisation et simulation. En s’appuyant sur la théorie de l’homogénéisation ou sur des 
simulations numériques, M CHEIKHO conduit une étude paramétrique détaillées des 
propriétés élastiques 2D, en mettant en exergue les effets des principaux paramètres de 
conception. 

Le chapitre 4 (38 pages) étend l’étude développée dans les deux chapitres précédents à des 
matrices poreuses 3D. M CHEIKHO développe d’abord le processus de conception 3D, en 
connectant les matrices 2D par des éléments de liaison droits ou hélicoïdaux. Ensuite, il 
développe des modèles numériques et un protocole de simulations permettant de calculer les 
propriétés élastiques des matrices 3D. M CHEIKHO présente une étude de sensibilité très 
intéressante des propriétés élastiques 3D vis-à-vis des principaux paramètres morphologiques 
et met en exergue la forte anisotropie 3D de certaines matrices. 

En 2D comme en 3D, il aurait été opportun de donner plus de détails sur les méthodes 
numériques développées pour calculer les modules élastiques apparents : conditions à la 
frontière, pertinence des définitions et des équations en cas d’anisotropie … En outre, il aurait 
été intéressant d’analyser plus en détail les résultats obtenus au niveau de la microstructure, 
notamment en termes de contraintes, et de mettre celles-ci en regard des propriétés élastiques 
calculées au niveau macroscopique. 

** 
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Les chapitres 5 et 6 présentent des études expérimentales portant sur la caractérisation 
morphologique et mécanique de certaines matrices poreuses 3D. 

Dans le chapitre 5 (16 pages), M CHEKHO a étudié la fabricabilité des matrices 3D conçues 
et modélisées dans les chapitres précédents. Deux techniques de fabrication additive (FA) ont 
été utilisées, à savoir le dépôt de fil fondu (DFF) et la stéréolithographie (SLA). Les matrices 
fabriquées ont été analysées par observation directe ou par µCT, puis comparées aux modèles 
CAO par rapport à des paramètres morphologiques. Cette étude a permis d’appréhender les 
possibilités et les limites de ces techniques de FA, et a fourni des informations très 
intéressantes sur la fabricabilité de ces matrices poreuses qui pourront aiguiller le processus 
de conception CAO. 

Il aurait été utile de donner davantage d’éléments quantitatifs en comparant les matrices 
fabriquées avec les modèles CAO (porosité, taille des pores, connectivité …). En outre, il aurait 
été aussi utile d’étendre l’étude de fabricabilité par SLA à des cellules plus « simples » pour 
tirer des conclusions plus générales en termes de fabricabilité. 

Le chapitre 6 s’intéresse à la caractérisation mécanique des matrices poreuses 3D fabriquées. 
M CHEIKHO a développé plusieurs protocoles expérimentaux qui se sont avérés plus ou 
moins concluants pour la caractérisation des propriétés élastiques. Cette étude a permis de 
caractériser les ordres de grandeur de certains modules élastiques et de mettre en exergue la 
réponse mécanique fortement non linéaire (flambement, décohésion, endommagement, 
contact …) de ces matrices 3D. Ces problématiques ont émergé clairement grâce à une étude 
numérique que M CHEIKHO a réalisée pour accompagner les essais mécaniques. 

L’intérêt d’inclure des matrices obtenues par DFF dans la caractérisation mécanique n’est pas 
clair. En outre, dans un souci de reproductibilité des résultats, il aurait été opportun de mieux 
justifier et détailler les méthodes expérimentales et numériques développées. 

** 

Le corps du manuscrit s’achève par une riche conclusion générale (chapitre 7, 17 pages) 
dressant un bilan clair des activités de recherche développées au sein de cette thèse, ainsi 
que de leurs limites et perspectives. 

** 

M CHEIKHO s’est intéressé dans sa thèse à un sujet de recherche original, dont les retombées 
sont évidentes dans le domaine de la médecine régénérative. Dans cette thèse, il a développé 
une approche riche pour concevoir et caractériser des matrices poreuses 3D, intégrant des 
méthodes de conception innovantes, de la modélisation, de la simulation numérique et des 
expériences. Si les résultats des simulations et des expériences ne sont pas toujours alignés, 
M CHEIKHO a su analyser ces différences pour en tirer des conclusions très intéressantes au 
regard des futures activités de recherche. 

M CHEIKHO montre une excellente culture scientifique dans les multiples volets abordés dans 
sa thèse, ce qui est également étayé par une bibliographie riche et équilibrée. La rédaction est 
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très claire et le fil narratif construit par l’auteur permet de positionner clairement ses travaux 
de recherche par rapport à l’état de l’art et d’en apprécier l’originalité. 

En résumé, les travaux développés par M Karim CHEIKHO sont très intéressants et originaux, 
et tracent la voie pour le développement d’une nouvelle famille de substituts osseux « sur 
mesure ». 

Pour toutes ces raisons, j’émets un avis favorable à la soutenance de thèse de doctorat de 
M Karim CHEIKHO en vue de l’obtention du diplôme de doctorat de l’université de Lorraine, 
spécialité « Mécanique des matériaux ». 

 

Fait à Créteil, le 16 septembre 2022 

Vittorio SANSALONE 
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Rapport sur le mémoire de thèse de Karim CHEIKHO intitulé  
Conception de structures souples élastiques et applications en 

biomécanique 
en vue de l’obtention d’un doctorat de l’Université de Lorraine 

 
 
Le mémoire soumis par Karim CHEICKO s’intitule « Conception de structures souples 
élastiques et applications en biomécanique ». Ce travail de recherche a été dirigé par Jean-
François Ganghoffer et Cédric Laurent au sein du laboratoire d’étude des microstructures et de 
mécanique des matériaux (LEM3, UMR7239) de l’Université de Lorraine. 
 
Le manuscrit, rédigé en français, compte 232 pages, réparties en un avant-propos, sept 
chapitres et une bibliographie. Il traite du développement de nouvelles géométries pour des 
matrices poreuses destinées au comblement osseux. L’objectif de ces matrices est de 
promouvoir la colonisation cellulaire et cela conduit à l’élaboration d’un cahier des charges 
géométrique et mécanique, adapté ici à un cas d’application spécifique, à savoir l’élévation 
sinusale traitée de façon mini-invasive, bien que le cadre d’application de ces travaux de thèse 
soit bien plus large. Une approche théorique et numérique, très élégante, permet d’une part de 
générer des géométries originales pseudo-périodiques satisfaisant ce cahier des charges, et 
d’autre part d’en évaluer les propriétés effectives par homogénéisation. Elle est complétée par 
une étude expérimentale, sans doute moins aboutie, permettant d’explorer la fabricabilité des 
géométries proposées et de confronter les résultats de l’homogénéisation à des mesures.  
 
L’avant-propos expose la problématique clinique du comblement osseux, en particulier dans le 
cas de l’élévation sinusale, et les attendus d’un substitut osseux en termes de géométrie et de 
propriétés mécaniques. Il évoque également les partenaires du projet ANR dans lequel cette 
thèse s’inscrit, et présente la structure du manuscrit. 
 
Le premier chapitre présente de façon très claire et très bien structurée le cadre scientifique de 
cette thèse et fournit au lecteur une très bonne base de compréhension des enjeux des 
substituts osseux et des matrices poreuses. On retiendra tout d’abord que l’os présente des 
propriétés structurelles et mécaniques complexes et que la réparation de défauts osseux doit 
idéalement lui permettre de recouvrer ces propriétés spécifiques, notamment l’anisotropie et 
l’hétérogénéité. L’alternative thérapeutique à la greffe est l’ingénierie tissulaire qui s’appuie sur 



 

des matrices poreuses, qui servent de support temporaire à la croissance d’un néo-tissu avant 
de se biodégrader. Une partie très instructive sur les matrices poreuses présente leur rôle, leurs 
propriétés principales, les techniques de fabrication ainsi que les matériaux employés. S’ensuit 
l’élaboration du cahier des charges d’une matrice poreuse, axée sur la taille des pores et la 
porosité, l’interconnexion entre les pores, la forme des pores, la distribution (non homogène) 
de leur taille et enfin les propriétés mécaniques du matériau constitutif. On retiendra que les 
pores doivent avoir une taille approximative de 100μm mais présenter un gradient avec des 
pores plus larges en périphérie et plus petits au centre (cible-t-on un rapport taille 
max/taille min spécifique ?) ; ils doivent également être fortement interconnectés ; enfin les 
propriétés effectives de la matrice doivent s’approcher de celles de l’os, même si on comprend 
bien qu’on en sera toujours assez éloigné. Un état de l’art des matrices proposées dans la 
littérature est dressé, mettant en lumière leur très grande variabilité morphologique, favorisant 
l’une ou l’autre des propriétés recherchées (anisotropie, gradient de taille de pore, facilité de 
colonisation grâce à des courbures contrôlées, etc). Il aurait été intéressant dans l’état de l’art 
de faire apparaître les principales défaillances des substituts osseux en lien avec leur 
architecture : doit-on mettre sur le même niveau hiérarchique les différentes 
spécifications architecturales de la matrice poreuse ? Peut-on relier certains échecs à 
certaines propriétés architecturales ? Enfin les principales méthodes d’homogénéisation du 
comportement de matériaux architecturés sont présentées. Finalement, les objectifs du travail 
de thèse sont formulés. Il s’agira de développer des matrices poreuses anisotropes à gradient 
de taille de pore, avec un cadre de conception flexible permettant d’atteindre une large gamme 
de propriétés effectives.  Au vu de l’application clinique en chirurgie mini-invasive, une forme 
globale cylindrique est souhaitée, dont la compaction radiale sera significative. 
 
Les chapitres 2, 3 et 4 décrivent ensuite progressivement l’élaboration d’une architecture de 
matrice poreuse constituée de sections transverses 2D (chapitre 2) dont les propriétés 
effectives sont calculées par homogénéisation (chapitre 3), et reliées entre elles par des piliers 
pour obtenir une matrice 3D (chapitre 4). L’ensemble est présenté de façon très pédagogique, 
permettant au lecteur de comprendre les enjeux de chaque brique. Cette stratégie d’élaboration 
de la géométrie tridimensionnelle présente l’avantage de découpler les propriétés mécaniques 
longitudinales et transverses de la matrice poreuse et d’étendre le domaine des propriétés 
anisotropes atteignables. 
 
Dans le chapitre 2 est rappelé le cahier des charges. Pour obtenir un gradient de taille de pore 
dans les sections transverses, est proposée une méthode basée sur une cellule unitaire soumise 
à des transformations successives : répétition dans une direction, application d’une 
transformation exponentielle puis répétition angulaire de l’ensemble. Cela permet de générer 
des sections de forme circulaire aux pores de taille croissante en s’éloignant du centre. 
Plusieurs formes de cellule unitaire sont proposées ainsi que la relation taille de pore / porosité 
associée. Vu la méthode de calcul de la taille de pore, il est effectivement évident qu’une cellule 
unitaire hexagonale conduira à une taille de pore maximisée ; est-ce que cela peut conduire 
à une sous-évaluation de la taille de pore pour certaines cellules unitaires spécifiques, 
associée à des pores très allongés, avec de potentielles conséquences sur la croissance 
tissulaire ? K. Cheikho propose ensuite d’utiliser un formalisme mathématique original, celui 
des transformations conformes, pour obtenir des sections transverses circulaires aux 
propriétés encore plus modulables. Il n’apparaît pas clairement si les relations définies pour les 
transformations PT, CT et PCT ont été élaborées dans le cadre de cette thèse ou sont issues de 
la littérature. Cependant on comprend l’intérêt principal de ces transformations : elles 
conservent la porosité de la cellule unitaire, ce qui veut dire que la porosité de la section est 



 

uniquement pilotée par celle de la cellule unitaire, et que l’intensité du gradient de taille de pore 
est indépendante de la porosité. Est ensuite illustrée la large variabilité de sections transverses 
qu’on peut générer ne serait-ce qu’avec une cellule unitaire carrée (on est curieux de voir ce 
que produisent les autres formes de cellule unitaire) et on observe que le pore central est 
directement corrélé au gradient de taille de pore et au nombre de répétitions circulaires. La 
taille du pore central n’est-elle pas un point qui aurait sa place dans le cahier des 
charges ? Il ressort de ce chapitre une méthode très élégante et versatile de génération de 
sections transverses à porosité contrôlée et gradient de taille de pore. 
 
Le chapitre 3 est consacrée au calcul des propriétés effectives des sections transverses 
générées au chapitre 2. Pour cela, la méthode d’homogénéisation par équivalence énergétique, 
basée sur le principe de Hill-Mandel, est appliquée à la cellule unitaire carrée à pore carré. 
Cependant il est démontré par comparaison aux résultats d’une simulation par Eléments Finis 
(EF) que les résultats de cette homogénéisation ne sont corrects qu’à partir d’une vingtaine de 
répétitions de la cellule unitaire, conformément au critère de séparation des échelles. Or la taille 
de matrice poreuse et de pore visée correspondra au maximum à 10 cellules unitaires dans la 
section transverse. K. Cheikho propose donc de basculer vers une méthode EF basée sur des 
transformations élémentaires de la section étudiée et l’identification des composantes du 
tenseur d’élasticité par équivalence énergétique. Pour les sections circulaires, la définition des 
transformations élémentaires n’est pas triviale, et s’appuie ici sur des travaux précédents de 
l’équipe de recherche. Une étude paramétrique est présentée comparant les différentes cellules 
unitaires ainsi que les différentes transformations (PT, CT et PCT). On observe dans certaines 
configurations des couplages qui rendent plus complexe l’interprétation des résultats. Comme 
les méthodes de calcul des propriétés sont différentes pour les structures carrées (PT) et 
circulaires (CT et PCT), les propriétés obtenues (Fig. 3.14) sont-elles directement 
comparables ? Par ailleurs il est étonnant d’obtenir un coefficient de Poisson supérieur à 0.5 
(il est normalement compris entre -1 et +0.5). Comment peut-on expliquer ce résultat ? 
N’est-ce pas parce que les sections obtenues ne sont en réalité pas isotropes ? Ce chapitre, 
un peu plus difficile à suivre par manque d’homogénéité des notations, démontre la large 
gamme de propriétés qu’on peut obtenir avec ces sections circulaires. Un des objectifs est une 
grande compression radiale : dans quelle mesure les calculs réalisés en élasticité linéaire 
sont-ils pertinents quant à l’application visée ? 
 
Le chapitre 4 est focalisé sur la matrice poreuse tridimensionnelle anisotrope (plus 
spécifiquement, vu son mode de construction, n’est-elle pas plutôt isotrope transverse ?). 
La méthode de génération de cette géométrie tridimensionnelle consiste à assembler des 
sections transverses épaissies (les étages) à l’aide de connecteurs hors-plan (les piliers). Ces 
piliers peuvent être inclinés, générant des structures hélicoïdales. Là encore sont illustrées les 
potentialités de cette méthode de génération des piliers, des structures très complexes peuvent 
être obtenues. La même méthode d’homogénéisation est mise en œuvre sur ces structures 
tridimensionnelles, en identifiant les composantes d’un tenseur d’élasticité anisotrope. La liste 
des transformations élémentaires appliquées à une matrice cubique ou cylindrique est donnée 
et là encore, elles ne sont pas triviales dans le cas cylindrique. Vu l’immense champ des 
possibles, l’étude est limitée ici aux cellules unitaires carrée et hexachirale, dont les propriétés 
mécaniques transverses sont les plus extrêmes. Des effets de couplages sont observés sur les 
structures hélicoïdales. L’étude paramétrique menée quantifie l’influence de la morphologie 
sur les propriétés mécaniques longitudinale et transverse : la porosité de la section n’influe pas 
sur les propriétés longitudinales, en revanche la porosité équivalente des piliers influe sur les 
propriétés transverses. Une figure finale rassemble les modules longitudinal et transverse 



 

obtenus avec différentes combinaisons de paramètres morphologiques et illustre une fois 
encore, la large gamme de propriétés atteignables avec les structures proposées dans cette 
thèse. On aurait aimé voir une synthèse quant aux combinaisons possibles des paramètres 
morphologiques : est-ce que toute taille de pilier est compatible avec toute cellule unitaire 
et toute porosité de section ?   
 
Une fois les géométries de matrice poreuse générées et leurs propriétés mécaniques effectives 
estimées par homogénéisation, K. Cheikho propose de confronter ses résultats à des mesures 
en fabricant des matrices poreuses par fabrication additive en vue de les tester mécaniquement. 
Cela fait l’objet des chapitres 5 et 6. En abordant le chapitre 5, on tend à regretter que les aspects 
fabrication n’aient pas été intégrés dans le cahier des charges établi en début de manuscrit. Cela 
aurait permis de borner l’espace des paramètres morphologiques pour ne générer que des 
structures adaptées aux moyens de fabrication visés. Il sera intéressant que K. Cheikho 
commente ce point lors de la soutenance. Le dépôt de fil fondu (DFF) a été mis en œuvre après 
mise à l’échelle de la structure (échelle 7:1) mais le résultat comporte de nombreux défauts. La 
stéréolithographie (SL) donne des résultats bien plus probants, même à échelle 1, bien qu’on 
atteigne là aussi les limites de ce procédé. Une comparaison morphologique entre la structure 
théorique et la structure réelle imagée par micro-tomographie montre en particulier un écart 
important au centre de la matrice poreuse, là où les pores sont les plus petits. En jouant sur le 
nombre de pores ou sur l’intensité du gradient, K. Cheikho montre qu’on peut ménager un canal 
central de taille significative ; est également évoquée en conclusion qu’on n’a finalement pas 
besoin de pores aussi petits que présentés précédemment. Là aussi il aurait été intéressant de 
définir dans le cahier des charges la gamme des tailles de pores visée. 
 
Bien qu’imparfaite, les structures obtenues par fabrication additive peuvent être testées 
mécaniquement afin de valider les propriétés mécaniques effectives théoriques. Dans le 
chapitre 6, une première méthode de sollicitation mécanique centrifuge est présentée ; bien 
qu’elle n’ait pas donnée de résultats exploitables, il s’agit d’une méthode originale qui pourrait 
sans doute être adaptée aux tissus mous. L’essai brésilien sur les structures obtenues par SLL 
ne convainc pas puisqu’appliqué à une structure percluse de défauts. Sur structures obtenues 
par SL, une compression axiale ainsi qu’un essai brésilien sont appliquées. Le dialogue essais-
calculs a permis d’identifier le rôle des conditions aux limites et des écarts de géométrie entre 
CAO et structure réelle. Les ordres de grandeur de rigidités sont cohérents, même si des 
phénomènes locaux ont été observés, notamment sur l’essai brésilien. Est-ce qu’une imagerie 
en microtomographie post-essai a été réalisée pour mettre en lumière d’éventuels 
phénomènes locaux dans l’essai de compression notamment ? Cette étude préliminaire est 
plutôt prometteuse et aura permis à K. Cheikho d’avancer sur l’applicabilité de ses méthodes 
de générations de matrices poreuses dans les cas réels.  
 
Le chapitre 7 conclut ce manuscrit. Une revue de l’état de l’art, positionnée ici de manière assez 
originale, permet de mettre en lumière les avancées réalisées lors de ce travail de thèse, à savoir 
la satisfaction simultanée de nombreux critères : porosité contrôlée, forte anisotropie, large 
gradient de taille de pore, simplicité de la génération des géométries, méthode systématique 
d’obtention des propriétés mécaniques effectives, obtention de structures cylindriques. Une 
synthèse des paramètres de conception est proposée ; on aurait aimé qu’elle soit associée à des 
valeurs chiffrées et domaines admissibles au regard des propriétés visées et des moyens de 
fabrication. Les principales perspectives au travail de thèse mentionnées dans ce dernier 
chapitre sont une étude de sensibilité plus exhaustive, nécessitant au préalable une 
automatisation de la procédure complète (qu’en est-il aujourd’hui ?), une extension des 



 

simulations numériques au cadre non-linéaire, notamment si d’autres matériaux plus souples 
sont utilisés, et enfin une étude du comportement des matrices poreuses dans le temps (en bio-
réacteur et in-silico). 
 
En conclusion, le travail de thèse de Karim Cheikho constitue une avancée très intéressante 
dans la génération de matrices poreuses adaptées au comblement osseux, en particulier dans 
le cadre mini-invasif. Le manuscrit souffre de quelques erreurs de rédaction, qui seront 
communiquées au candidat et devront être corrigées dans sa version finale. Toutefois, étant 
donné la qualité du travail réalisé ainsi que la diversité des méthodes mises en œuvre, à la fois 
théoriques, numériques et expérimentales, j’émets un avis très favorable à la soutenance de 
thèse de doctorat de Karim Cheikho. 
 

 
Aline Bel-Brunon 
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