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Introduction

La chirurgie dentaire est une discipline en constante évolution. Les
matériaux, ainsi que leur mode de fabrication, n'ont de cesse d'étre améliorés.
L'usinage, procédé de fabrication par soustraction, a permis lI'avénement de la
conception et fabrication assistées par ordinateur (CFAO) dans la discipline.
Cependant, cette technique est limitée par l'usure des consommables, le stress
appliqué sur la piéce, et la perte du matériau résiduel. Afin de pallier ces limites,
de nouvelles techniques additives ont été développées. Ces procédés sont
variés (frittage laser, jet de matériau, jet de liant, stéréolithographie...) et
permettent de nombreuses applications en odontologie (gouttieres occlusales,
modéles d'étude...). A ce jour, la production additive de céramique est en
recherche et développement pour une application dentaire. Ces procédés
étudiés sont le jet de liant (Binder Inkjet), le frittage laser (SLS)?, le jet de
matériau (Direct Inkjet)?® ou encore la stéréolithographie (SLA)®. Parmi ces
techniques, cette derniére est la plus précise et permet l'obtention de meilleures
proprietés meécaniques et d'un meilleur état de surface, avec plusieurs
matériaux dont la céramiquel®l. Celle-ci est le matériau de choix en prothése

fixée pour ses propriétés mécaniques et esthétiques®l,

L'utilisation de ces nouveaux procédés de fabrication impose une
évaluation par des essais cliniques, parfois colteux. Des méthodes
d'optimisation et d'évaluation, moins codteuses, sont disponibles avant la
réalisation d'essais in vivo. Parmi les différentes analyses, la méthode des
éléments finis peut étre utilisée pour I'évaluation de propriétés biomécaniques.
Elle permet de calculer la réaction d'une piéce a une force, et ainsi d'évaluer sa
résistance et ses zones de fragilitél. Cette analyse mathématique est

couramment utilisée dans les recherche en odontologiel®l.

Nous aborderons, dans un premier temps, les techniques de fabrication
additive, et plus particulierement la stéréolithographie avec ses applications en
chirurgie dentaire. Nous définirons ensuite la méthode des éléments finis, ses
implications et son protocole.

Enfin, & l'aide de la méthode des éléments finis, nous étudierons la

possibilité de réaliser une infrastructure de bridge en alumine par
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stéréolithographie, en comparaison a la technique soustractive actuellement

commercialisée.
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1. Etat de I'art

1.1. Les techniques de mise en forme par addition en
chirurgie dentaire

1.1.1. Définition

Selon 'ASTM (American Society for Testing and Materials), la fabrication
additive est définie comme étant un procédé de mise en ceuvre d'objet, issu
d'un modele en 3D, par ajout de matiére et plus généralement par empilement
de couches. Celle-ci s'oppose aux méthodes de fabrication par soustraction('?,
L'objet doit donc, dans un premier temps, étre créé numériquement. Diverses
sources de modeles sont disponibles. Les données peuvent étre issues de
logiciel de CAO ou de numérisations provenant d'imagerie. Le modéle est
ensuite virtuellement sectionné en tranches d'épaisseur fixe, pour étre créé

physiquement couche par couche par le procédé de fabrication additive.

1.1.2. Historique
En 1984, Charles Hull, un ingénieur américain, dépose le brevet de la
stéreolithographiel], publié en 1986. L'année 1988 voit les premieres ventes de

machines a stéréolithographie, par 3D Systems.

En 1989 est publié le brevet du frittage laser (SLS)!'2. La méme année,
le brevet du dépét de fil fondu (FDM) est déposél@l. Cette technique est

commercialisée a partir de 1991.

En 1993 débute la commercialisation du procédé 3-D Printing, breveté

par le MIT (Massachusetts Institute of Technology)'4.

L'année 1996 marque un tournant dans l'industrie de la mise en forme
additive. Les premiéres machines a bas prix, utilisant le principe de la FDM,
sont commercialisées!™. C'est le début de I'essor de la technique additive pour
des utilisations autres qu'industrielles. De nombreux modéles utilisant des
techniques variées et plus ou moins précises seront développés et

commercialisés a partir de cette date.

Enfin, en 2005 a lieu le lancement de l'imprimante Spectrum Z510,
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considérée comme étant la premiere a permettre l'impression 3D en haute

définition('e,

Ces technologies se démocratisent ensuite dans le milieu médical. En
2014, la société 3DCeram, associee au CHR de Limoges, a permis
l'implantation de prothéses craniennes sur mesure en substitut osseux, mises

en forme par stéréolithographie.

1.1.3. Les différentes techniques de mise en forme
additive

Les différents procédés de mise en forme tridimensionnelle par addition
varient selon la méthode de fabrication des couches!'’l. lIs se distinguent en
quatre groupes : le liage de poudre, le dépbt de matiére fondue ou extrusion, la
stratolamination et la photopolymérisation. Un tableau récapitulatif des

différentes techniques est disponible en annexe 1.

1.1.3.1. Le liage de poudre

Dans ces techniques, le principe est d'agréger des particules entre elles.
Il peut s'agir d'une agrégation résultant d'une action thermique (frittage laser,
fusion par laser ou par faisceau d'électrons) ou réalisée par l'intermédiaire d'un

liant (jet de liant).

1.1.3.1.1. Frittage laser et fusion laser

La technique du frittage laser (SLS, Selective Laser Sintering) ou fusion
laser (DMLS, Direct Metal Laser Sintering) utilise un laser de CO,, de Nd:YAG
ou de diode pour fusionner des particules de différents matériaux en couches
successives. Celles-ci sont initialement a I'état de poudre. Un rouleau vient
déposer une fine couche de poudre sur un socle et est préalablement chauffée
en dessous de son point de fusion. Le laser vient ensuite fondre sélectivement
les particules pour les fusionner entre elles. Quand la premiere couche est
réalisée, le rouleau vient déposer une nouvelle couche de poudre, qui suivra le
méme traitement. Il convient, une fois la pieéce entierement réalisée, de la retirer
du récipient de poudre et de la nettoyer afin d'éliminer les particules non-

fusionnéesl/s17.18l,
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Différents matériaux sont utilisables par ce procédé : le plastique, la cire,
le verre, la céramique (alumine, silice) pour le frittage laser, et les métaux
(parmi lesquels I'acier inoxydable, le chrome-cobalt et le titane). Dans le cas du
métal, la fusion laser (DMLS) utilise une fibre optique avec un laser CO, d'une
puissance de 200 W.

La fabrication de céramique par frittage laser direct est possible, mais
elle n'a actuellement conduit qu'a la formation de structures poreuses, rendant
leur utilisation limitéel'. || est également possible de mélanger la poudre de
céramique avec un liant en poudre. Lors du procédé, le liant fusionne et forme
une matrice emprisonnant les particules de céramique. Cependant, une
certaine fragilité de la structure persiste aprés la cuisson de la céramique 2021, A
ce jour, l'obtention d'une céramique dense par SLS est rendue possible par

I'utilisation d'une suspension de céramique au lieu de la poudrel'l,

En chirurgie dentaire, ce procédé est applicable avec des alliages de
métaux. Il permet de réaliser les infrastructures de prothéses amovibles, les
infrastructures de couronnes céramo-métalliques ou les couronnes coulées,

ainsi que des implants (fig. 1)22231,

Figure 1 : Infrastructures de prothéses fixées : en cours de réalisation (a) et aprés
réalisation (b) par frittage laser [4],

Une technique dérivée, nommée Selective Laser Melting (SLM), permet
la production de pieces métalliques de haute densité. La ou le DMLS fond
partiellement les particules pour en assurer la cohésion, le SLM utilise un laser
plus puissant afin de fondre complétement les particules métalliques. La piéce
produite par cette méthode a alors des propriétés proches du métal coulé?.
Ses applications en odontologie concernent le domaine prothétique, avec la

confection de couronnes coulées, ou d'infrastructures de prothéses fixées
(fig. 2).
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Figure 2 : Couronnes et infrastructures métalliques
mises en forme par SLM %,

1.1.3.1.2. Fusion par faisceau d'électrons

Ce procédé utilise la méme technique que le SLS. Seul le laser est
remplacé par un faisceau d'électrons, d'ou son nom d'Electron Beam Melting
(EBM). Les électrons du faisceau sont générés dans un tube a partir d'un
filament de tungsténe et accélérés avec un potentiel de 60 kV. Ce faisceau
balaye la poudre d'alliages métalliques afin de fondre et fusionner les particules
intéressées. L'énergie transmise par le faisceau contrOle la fusion des
particules et augmente la densité et la solidité en comparaison au SLS['92%, En
odontologie, les poudres sont des alliages de chrome-cobalt (Cr-Co) pour les
infrastructures de prothéses amovibles ou fixées (fig. 3) ou des alliages a base

de titane pour les implants!?el.

Figure 3 : Infrastructure de couronne
unitaire réalisée par EBM 291,
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1.1.3.1.3. Jet de liant : I'impression 3D

La technique de l'impression 3D (3DP, Three-Dimensional Printing) ou jet
de liant (Binder Inkjet) est similaire aux deux techniques précédentes. En effet,
le procédé utilise également des fines couches de poudre, déposeées
successivement aprés la création de chaque couche de solide. Mais la
coalescence des particules ne s'effectue pas par la fusion. Dans le cas de
I'impression 3D, des microscopiques gouttes de glu sont déposées et encollent
les particules entre elles. Une fois réalisée, une immersion dans de I'eau permet
d'éliminer la poudre en excédent et, si nécessaire, un traitement thermique de

la piece permet la densification du matériau.

Cette technique permet d'introduire la coloration du matériau grace a des
glus de couleurs différentes et donc de fabriquer des solides avec plusieurs

couleurs permettant de différencier plusieurs zones.

Cette technologie est la premiére a avoir permis l'impression de
céramique, a partir de poudre de silice et d'alumine, associée a un liant a base
de silice colloidale®'727, Différents matériaux sont donc utilisables par cette
méthode : la céramique, les polyméres, et le platre. Ces deux derniers sont les
principaux utilisés en odontologie, notamment pour la réalisation de modeéles

anatomiques permettant de planifier le plan de traitement (fig. 4)2829.

Figure 4 : Modéle en platre (a) et ses répliques réalisées par techniques additives :
direct inkjet (b), stéréolithographie DLP (c) et binder inkjet (d) 28I,

En implantologie, cette méthode permet également l'impression de
guides chirurgicaux, pour guider les instruments lors d'une trépanation
(fig. 5) (8301,
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Figure 5 : Guide chirurgical réalisé par technique binder inkjet pour le forage en
implantologie [30].

Parmi les polymeéres utilisables, des élastomeéres conférent une certaine
souplesse a la structure. Cette propriété trouve son indication en prothése
maxillo-faciale. Il est possible, par exemple, de créer des structures poreuses
permettant la réalisation d'épithéses. Elles sont adaptées a l'individualité de
chaque patient et servent de support a d'autres matériaux. Ceux-ci assurent

confort et mimétisme avec des organes sains (fig. 6)!"0311.

Figure 6 : Epithése nasale réalisée par la techn/qe indr inkjet 101,

1.1.3.2. L'extrusion et le dépét de matiere fondue (FDM)
Contrairement au procédé précédent, le dépbt de matiére fondue (FDM,
Fused Deposition Modelling) n'utilise pas d'agent d'assemblage mais un
matériau thermoplastique. Celui-ci est chauffé a une température dépassant la

température de fusion de 0,5 °C. |l est déposé couche par couche sous forme
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de filament fondu par l'intermédiaire d'une buse. La température utilisée permet
le refroidissement rapide du filament, et donc son durcissement en une fraction
de seconde. Les couches de matériau, lors de la sortie de la buse, sont alors
soudées par le refroidissement sur la couche précédentel'”.?7l. Les matériaux
utilisables par cette méthode sont: certains polymeéres, résines, métaux et

cirel®2],

L'extrusion utilise le méme procédé que le dépot de matiere fondue, a
I'exception prés que les matériaux utilisés n'ont pas besoin d'étre chauffés
avant le passage dans la buse. Aprés étre déposé par la buse, la solidification
du matériau s'effectue soit par une réaction chimique (alginate, platre), soit par

évaporation du solvant (polyméres)i3,

En odontologie, la multiplicité des matériaux permet d'avoir diverses
applications. La cire et la résine calcinable permettent de réaliser des modeéles
d'infrastructures de prothéses fixées ou amovibles, qui seront ensuite coulées

en métal par la méthode de la cire perdue (fig. 7)24.

Figure 7 : Wax-ups réalisés par FDM [41.

Aujourd'hui, les polyméres permettent de créer des structures plus

rigides pour les guides chirurgicaux, les modéles d'études anatomiques, ou les
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modeéles supports pour la réalisation d'aligneurs orthodontiques®®24. Dans ce
dernier cas, la FDM permet d'obtenir plusieurs arcades simulant les situations
dentaires intermédiaires d'un traitement orthodontique. Les aligneurs (ou

gouttiéres) sont ensuite thermoformés sur ces modeéles (fig. 8).

Figure 8 : Aligneurs maxillaires et mandibulaires thermoformés sur des modéles
réalisés par FDM, au début (a) et a la fin (b) du traitement orthodontique.
[lllustration personnelle]

1.1.3.3. La stratolamination

La stratolamination est décrite pour la premiére fois en 1984 par
Nakagawa et Kunieda®®l. Elle utilise des matériaux, papiers ou plastiques, sous
forme de feuilles, collées les unes aux autres. La colle est appliquée
sélectivement selon la forme de la couche a réaliser. Les zones de moindre
densité en colle constituent le support de la piece. Une fois la feuille encollée
sur la feuille précédente, l'assemblage est compressé sur une plaque
chauffante pour renforcer I'adhésion. Les zones de plus faible densité sont

ensuite découpées au laser.

Le méme procédé appliqué a la céramique (zircone ou alumine) a été
décrit par Griffin en 1994517361 et a permis la réalisation d'implants dentaires®l.
Cependant, cette technique est trop peu précise et a été progressivement

abandonnée.

1.1.3.4. La photopolymérisation

Les techniques suivantes sont basées sur la polymeérisation du matériau
par lumiére naturelle, laser, ultra-violet ou par un faisceau d'une longueur

d'onde précise selon la composition des photo-initiateurs.
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1.1.3.4.1. Jet de matériau

Le principe du jet de matériau (Direct Inkjet) est basé sur celui d'une
imprimante en deux dimensions : des buses, mobiles, permettent le dépdt de
matiere liquide sur une surface ou sur la couche précédente. Le polymeére est
précisément déposé en suivant le dessin de la couche, puis polymérisé entre
chaque couche. Cette technologie assure donc la mise en forme d'une structure
tridimensionnelle avec une consommation minime de matériaul'”:38. Ce systéme
permet également de déposer simultanément des photo-polyméres de natures
et/ou de couleurs différentes et ainsi de créer une structure complexe en un

seul temps.

Cette technique utilise une suspension fluide de monomeéres de résines
associés ou non a des particules de céramique. Elle peut donc fournir, en
odontologie, des modéles dentaires en résine (fig. 4) ou des prothéses fixées

en céramique (fig. 9) B89,

- - ‘r\

Figure 9 : Sua occlusale d’e couronne réalisée par la technique
Direct Inkjet (Microscope électronique a balayage)®!.

ey

Byun et coll. (2015) ont utilisé ce procédé pour mettre en forme une
réplique d'une incisive centrale a I'anatomie particuliere. Celle-ci a servi de
modéle d'étude afin de déterminer le meilleur abord pour un traitement

endodontique (fig. 10)B,
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Figure 10 : Endodontie et technique Direct Inkjet : réplique de l'incisive centrale (a),
détermination de l'acces (b), trépanation et guide (c), positionnement du guide sur le
patient (d), simulation de l'obturation (e), radiographie post-opératoire (f) et
radiographie a 3 mois (g) *.

1.1.3.4.2. Photopolymérisation a deux photons
La technique 2PP (two-photon polymerization) utilise un laser
femtoseconde, dont la durée des impulsions varie de la femtoseconde (fs) a la
centaine de femtosecondes (1 fs = 10"° s). La longueur d'onde de ce laser est
de 800 nm. La polymérisation n'a lieu qu'autour du point focal du laser et est
initiée quand le photo-initiateur, contenu dans une cuve, regoit deux photons. La
précision de la localisation est telle que I'objet créé a une résolution

nanomeétriquel!7:40,

Des métaux ainsi que certains polyméres peuvent étre utilisés pour ce
procédé. La technique 2PP est utilisée dans le domaine médical et permet de
créer des matrices stimulant la différenciation de cellules progénitrices en
cellules ostéogéniquesi*ll. Cependant, la petite taille des structures réalisées n'a

pas encore permis son application en odontologie.

1.1.3.4.3. Stéréolithographie (SLA)
La stéréolithographie (SLA, StereoLithography Apparatus) est un

procédé qui utilise une cuve de suspension photosensible et un rayon laser en
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ultra-violet ou en lumiére visible.

Le procédé de mise en forme débute par I'immersion d'un support mobile
dans la suspension fluide de monomeére a une hauteur fixe. Un contact sélectif
du laser sur le liquide active les photo-initiateurs et permet la création d'une
couche solide sur le support jusqu'a la surface de la cuve. Dés la premiére
couche réalisée, le socle se déplace d'une fraction de millimétre vers le fond de
la cuve, toujours selon une distance fixe, pour que la suspension recouvre la
couche précédente. Le laser peut ainsi polymériser une seconde couche
directement sur la premiere. Cette séquence se répéte jusqu'a la fin de la
réalisation de l'objet. A la fin du processus, I'objet est retiré de la cuve, puis
rincé dans un solvant. Il peut ensuite étre placé dans un four a ultra-violets afin
d'éliminer la résine partiellement polymérisée encore présente sur l'objet!'”27],
Cette technique peut éventuellement utiliser un racleur, qui lisse la surface de la
suspension avant la polymérisation, ou encore polymériser par le fond de la
cuve, selon le procédé de Lithoz. Ce procédé, développé pour la réalisation de
céramique, place le support a 0,25 ym du fond de la cuve, ce qui correspond a
I'épaisseur d'une couche. La lumiére, arrivant par-dessous la cuve, polymérise
la suspension. Cette séquence se répéte aprés élévation du support de
0,25 pmi#243],

Difféerents procédés découlent de la technique de stéréolithographie. La
technique DLP (Digital Light Processing), par exemple, utilise un réseau de
miroirs. La lumiere UV passe par ce systeme optique et est envoyée par un
masque dynamique en une seule fois sur le liquide avec la forme de la couche
a réaliser. Chaque couche se polymérise en un seul temps. Ce procédé est

donc plus rapide que la technique initiale par balayage du faisceau laserf*6:40l.

La SLA permet d'utiliser de nombreux matériaux commercialisés comme
des résines mais également de la cire. De plus, la rapidité de mise en forme et
la précision micrométrique de cette technique en font un procédé de choix pour

la fabrication additive en chirurgie dentaire®.
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1.1.4. Applications de la stéréolithographie en odontologie

1.1.4.1. Modéles anatomiques et enseignement
La SLA permet la réalisation de modéles anatomiques (fig. 4). lls aident
ainsi le praticien a étudier la situation du patient et établir un plan de traitement

adapté.

Ces modéles peuvent aussi avoir un intérét pédagogique pour les
travaux pratiques. Robberecht et coll.4 ont réalisé dans ce but des simulateurs
canalaires. Le principe était de reproduire une morphologie canalaire de
complexité variable, avec des matériaux mimant la dentine. Les systémes
canalaires, obtenus par micro-tomographie, sont reproduits avec une haute
résolution en résine par SLA. Aprés coffrage, ils servent de moule pour la

coulée d'une barbotine d'hydroxyapatite (composant minéral majoritaire de la

dentine). Le frittage de I'nydroxyapatite lui confére une structure proche de la

dentine et permet d'éliminer la résine du moule (fig. 11).

Figure 11 : Simulateur canalaire : modélisation informatique du systéme canalaire (a),
modeéle canalaire en résine obtenu par SLA (b), et image radiographique du simulateur
canalaire avant (c) et aprés (d) traitement endodontique 4,

1.1.4.2. Implantologie
Outre les modéles permettant de s'imprégner de la situation anatomique
dentaire et/ou osseuse du patient, la SLA trouve son indication en la réalisation
de guides chirurgicaux®#>48l, lls sont modélisés et fabriqués pour ensuite étre
placés en bouche et guider les instruments pour le forage du site implantaire
(fig. 12).
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Figure 12 : Guide chirurgical réalisé parv SLA (a), placé sur le modéle (b), et en bouche
pour l'acte chirurgical (c) #9.

1.1.4.3. Chirurgie maxillo-faciale
Dans le domaine chirurgical, la SLA donne la possibilité de réaliser un
modéle des structures osseuses?l. Ceux-ci servent a préfigurer les
déplacements osseux pour une chirurgie orthognatique (fig. 13a et b), ou a

essayer différentes pieces comme des plaques de contention,

d'ostéoconduction (fig. 13c) ou encore des modéles de pieces a greffer
(fig. 13d).

Figure 13 : Modéles réalisés par SLA : base du crédne et mandibule avant (a) et
apres (b) chirurgie orthognatique, mandibule avec plaque d'ostéoconduction (c),
et base du crane avec un modéle de piéce simulant une future greffe (d) 71,

1.1.4.4. Orthopédie Dento-Faciale
Sur le méme principe que le FDM, des modéles représentant différentes
étapes d'un traitement orthodontique peuvent étre réalisés par SLA. Ces
modéles servent ensuite a la fabrication des gouttieres thermoformées

(Invisalign®, de Align Technology)®sl.
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La SLA permet également de réaliser la partie en résine de plaques
palatines. Cette technique donne la possibilité, au cours de la fabrication, de
suspendre le processus afin d'y intégrer des crochets fagonnés. Selon certains
auteurs, l'inclusion des crochets dans la résine assure ainsi une meilleure

stabilité et une meilleure rétention de la plaque (fig. 14)“9.

Figure 14 : Plaque palatine, dont la résine est réalisée r SA [49],

Cette technique permet également de fabriquer des brackets linguaux
personnalisés, en résine (systéme Incognito™, de 3M). Aprés la mise en forme,
les piéces sont coulées dans un alliage a base d'or. Les brackets sont ensuite
positionnés sur un modéle pour étre inclus dans une gouttiére. Celle-ci

permettra la réalisation du collage en méthode indirecte (fig. 15)®&50,
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Figure 15 : Systeme Incognito™ : Modélisation informatique (a),
et vue occlusale d'un patient traité par Incognito™ (b) I,

Le collage indirect est réalisé en plusieurs étapes. Le bracket est
positionné sur la dent par lintermédiaire d'une gouttiere ou d'une clé de
positionnement pour le placer dans une situation uniquePl. La SLA permet

également de réaliser une clé de positionnement en coiffe occlusale (fig. 16).

k.

-

a b Bd
Figure 16 : Clé de positionnement de brackets : coiffe occlusale de transfert et

connecteur (a), clé formée par les deux parties précédentes (b), clé positionnée sur le
modéle (c), et clé en bouche pour le collage du bracket (d) ],

1.1.4.5. Prothése amovible
La SLA permet de réaliser des infrastructures de prothéses amovibles
partielles métalliques (PAPM) en cire ou en résine calcinable. Ces maquettes

sont ensuite coulées par la méthode de la cire perdue pour obtenir les chassis

métalliques (fig. 17)i5252,
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Figure 17 : Chéassis métallique de PAPM réalisé par SLA : sorti de la machine a
stéréolithographie (a), apres la coulée (b), et aprés la finition (c) [,

1.1.4.6. Prothése fixée
Outre les modeles permettant de réaliser les prothéses, il est possible,
tout comme en prothése amovible, de créer des maquettes calcinables. Ces
maquettes de couronnes, de bridges (fig. 19b), ou d'infrastructures (fig. 18) sont

ensuite coulées en métal par la technique de la cire perdue.

Figure 18 : Infrastructures de prothéses fixées en résine
calcinable réalisées par SLA,
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Les bridges provisoires peuvent également étre produits par cette
technique (fig. 19a)54. lls sont alors réalisés avec une résine non calcinable

biocompatible.

Figure 19 : Bridge provisoire (a) et bridge en
résine calcinable (b) réalisés par SLA4,

La réalisation de prothéses fixées en céramique par stéréolithographie
fait I'objet de brevet par Ivoclar Vivadent®d. Des travaux sont en cours afin de
développer cette technique. Avant de réaliser des tests cliniques, la fiabilité
mécanique doit étre évaluée. Pour cela, la méthode des éléments finis peut étre

utilisée.
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1.2. Méthode des Eléments Finis

1.2.1. Définition et but en odontologie

La méthode des éléments finis (MEF) analyse des problemes complexes
grace aux mathématiques. Elle a été développée en 1943 par le russo-
canadien Alexander Hrennikoff et le germano-américain Richard Courant afin
de résoudre des problémes d'élasticité et d'analyse structurelle dans l'ingénierie
civile et aéronautiquel®®l. Cette méthode, facilement programmable, a donné lieu
a de nombreux logiciels, dits de simulation par éléments finis, pour

dimensionner des piéces dans l'industrie.

La MEF est une discrétisation (division) du volume a étudier en un
nombre fini d'éléments structurels. Chaque sous-ensemble est connecté aux
autres par des nceuds pour constituer le maillage de la piéce. Le principe de la
méthode consiste a postuler, au sein de chaque élément, la forme
mathématique solution & un probléme posé. La continuité entre les éléments
adjacents assure la fonctionnalité de la méthode”%, Chaque nceud est donc
dans des conditions d'équilibre (c'est-a-dire que les forces sont équivalentes de
part et d'autre de ce nceud) et la solution sera en continuité entre les éléments
adjacents. La discrétisation du modéle est une approximation, ce qui implique
que la MEF est une analyse approchée et que la qualité de la solution calculée

dépend du nombre d'éléments.

Le probleme posé sur la piéce physique originelle a étudier est
représenté sur le modeéele par un systeme d'équations différentielles.
L'application de la contrainte sur le modele génére des équations plus simples
a chaque nceud. Ces solutions sont ensuite transmises a lI'ensemble de la
structure®. Le principe de la MEF repose donc sur une seconde
approximation, I'hypothése selon laquelle la solution du modéle peut étre

représentée sous la forme d'une fonction polynomiale (équation 1)6061,

fx)=ay + ajx + a,x> + a;x° + .. + a,x"

Equation 1 : Exemple de polynéme de degré n.
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Cette méthode est applicable a de nombreux domaines, notamment la
mécanique des structures et la mécanique des fluides. Elle a été intégrée a la
recherche en biomécanique en tant qu'alternative aux expérimentations in vitro,
colteuses et parfois difficiles a mettre en application. Elle permet de modéliser
le comportement de diverses structures (os, articulation, implant, dent)®” sous
I'application de différentes sollicitations (tension, compression, cisaillement)

appliquées seules ou conjointement(©2,

Dans le domaine de la dentisterie, cette méthode trouve plusieurs

applications. Elle permet par exemple de :

— simuler les effets mécaniques des forces occlusales sur le ligament

parodontal ainsi que sur les tissus durs dentaires et osseux®,
— évaluer diverses situations cliniques et options prothétiques!®?,

— trouver la charge optimale a appliquer aux implants ou micro-implants
orthodontiques, en analysant les contraintes compressives au niveau de

I'os péri-implantairel®4,

1.2.2. Principe

La MEF comporte plusieurs étapes afin de modéliser le plus fidélement
possible la géométrie de la piece étudiée, le comportement du matériau utilisé,
ainsi que les efforts et interactions qui entrent en compte dans I'étude. Nous
utiliserons les publications de Davide et coll.®9 et de Mehdi et coll.8 pour

illustrer ces différentes étapes.

1.2.2.1. Choix de la structure a étudier
La MEF permet de modéliser les structures bordant 'objet étudié ainsi
que ses interactions avec celles-ci6768l, Les différents tissus et composants de
la dent (émail, dentine) et des tissus de soutien (ligament parodontal, os
spongieux, os cortical) peuvent étre modélisés afin d'étudier leur

comportement®279 (fig. 20).
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Figure 20 : Exemple d'une modélisation implantaire
composeée de plusieurs structures 69,

A Tlinverse, les composants unitaires peuvent également étre étudiés
sans obligatoirement représenter I'ensemble de I'environnement®l. Les
interactions avec I'environnement sont alors modélisées dans le calcul sous la
forme de contraintes ou de conditions de liaisons cinématiques (qui
caractérisent les interactions et mouvements possibles entre différents solides

ou entre un systéme et un obstacle) (fig. 21).

Figure 21 : Exemple de modélisation
d'une structure unitaire [69,
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1.2.2.2. Acquisition du volume numeérique
L'application de la MEF s'effectue sur un modéle géométrique
bidimensionnel ou tridimensionnel. Les études conduites en deux dimensions
(2D) reviennent a étudier une section de la dent et ses structures
adjacentes”'72. A l'inverse, les études en trois dimensions (3D) permettent une

analyse plus globale et I'étude de différents plans de coupel6®73,

Différentes techniques existent pour reproduire numériquement une
géométrie. Les données peuvent étre créées par un logiciel de CAO
(Conception Assistée par Ordinateur) ou provenir de données d'acquisition de
modeéles physiques. Parmi ces techniques, l'imagerie (tomodensitométrie, IRM,

CT-scan...) est la plus fidelel”60,

Les logiciels de CAO permettent la réalisation d'une géométrie a partir de
données réelles, mais aussi de construire un modéle de toute part. Il est alors

possible de :

— créer une piéce adaptée a une situation réelle scannée (comme une

piece prothétique ou implantaire),

— simuler la réalité en s'inspirant de données précises (provenant

d'atlas, par exemple)©574],

— créer un volume rappelant ['anatomie dentaire de maniere

simplifiéel®873],

— baser I'étude sur une simplification géométrique du modéle dentaire,
alors représenté par un cylindre possédant les propriétés meécaniques

de la dentinel®2.75],

De nombreux logiciels de CAO sont disponibles : CATIA (Dassault
Systemes)®2,  SolidWorks (Dassault Systémes)®8, Pro/Engineer (PTC)®7,
Rhinoceros 3D [nVesaliusl’®. Dans le cas de |'étude de Mehdi et coll.
(2015), les auteurs ont choisi de modéliser un implant associé a l'os

mandibulaire (fig. 20).
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1.2.2.3. Propriétés des matériaux
La seconde étape consiste a préciser les caractéristiques physiques et
mécaniques du matériau. Celles-ci peuvent étre issues d'expérimentations ou

de données de la littératurel’.

1.2.2.3.1. Homogénéité / hétérogénéité
Les matériaux peuvent étre homogenes et avoir les mémes propriétés en
tout point dans leur structure. A I'opposé, les milieux hétérogénes présentent
des propriétés différentes au sein du modeéle. Les tissus biologiques sont
hétérogénes a trés petite échelle. Mais la faible variation des propriétés

permettent de considérer ces milieux comme homogenes.

En dentisterie, le modéle de la dentine est réguliérement considérée
comme homogeéne a I'échelle macroscopique. Cependant, les tubulli dentinaires
présentent une densité environ deux fois plus élevée a proximité pulpaire
comparé a la surface externe. Cette variation structurelle du matériau pose la
problématique du choix de I'échelle dans sa modélisation’”. Une échelle
microscopique nécessite la prise en compte de I'hétérogénéité du matériau,

alors qu'un modéle a I'échelle macroscopique le caractérise comme homogene.

1.2.2.3.2. Isotropie / anisotropie
Les propriétés d'un milieu isotrope ne dépendent pas de l'orientation et
sont identiques dans toutes les directions de I'espace. A linverse, un milieu
anisotrope présente des propriétés différentes selon la direction. L'utilisation
d'un matériau anisotrope implique donc de définir des repéres pour orienter le
matériau. En effet, l'orientation du modeéle étudié peut en modifier le

comportement.

De nombreuses études prétent un caractére isotrope aux tissus
dentaires et osseux, bien que I'émail, la dentine, I'os spongieux et I'os cortical
soient anisotropes®>7879, En effet, ces études reconnaissent le caractere
anisotrope des composants, tout en préférant néanmoins simplifier les calculs
en supposant que l'isotropie du matériau conduirait au méme résultat®68o,

Quelques études prennent en compte l'anisotropie de certains matériaux de
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restauration tels que le composite fibré®d, et les tenons en fibres de carbone ou
en fibres de verrel™,

Il existe des milieux intermédiaires dits orthotropes. Ceux-ci possédent
les mémes propriétés dans deux sens de l'espace, alors que les propriétés

different dans le troisiéme sens de I'espace.

1.2.2.3.3. Modéle de comportement élastique linéaire

L'élasticité d'un milieu est sa capacité a reprendre sa géométrie initiale
sans dommage permanent a la fin d'une sollicitation. L'élasticité linéaire
représente une répartition des contraintes proportionnelle aux déformations.
Les contraintes appliquées inférieures a la limite d’élasticité générent des
déformations réversibles. Au-dela de cette limite élastique, les contraintes
n'évoluent plus linéairement avec les déformations et ces matériaux entrent
dans une phase dite plastique ou non-linéaire. Celle-ci correspond a une
déformation irréversible plus ou moins importante jusqu'au point de rupture du

matériau (fig. 22).

>
Q

phase plastique

point de rupture

Force de traction

limite d'élasticité

€

- —
Déformation

Figure 22 : Exemple d'une courbe de traction.
[lllustration personnelle]

Certains matériaux moins ductiles, comme les céramiques, ne possedent
pas de domaine de plasticité. Le point de rupture est donc atteint a la fin de la

limité d'élasticité® (fig. 23).
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Figure 23 : Courbe de traction, jusqu'a rupture, d'une céramique technique ¥,

1.2.2.3.4. Module d'Young et coefficient de Poisson
Le comportement élastique linéaire d'un matériau est caractérisé par

deux modules élastiques : le module d"Young et le coefficient de Poisson.

Le module d'Young (ou module d'élasticite, E) décrit la relative rigidité du
matériau. Il peut correspondre a la force de traction par unité de surface (MPa
ou GPa) qu'il faudrait appliquer a un matériau pour l'allonger au double de sa

longueur initiale (équation 2)1#1,

Force de traction _ o avec €=
Déformation € [y

Equation 2 : Calcul du Module d'Young (E).

E =

Lors d'un essai de traction, le module d'Young correspond a la pente de
la courbe en phase élastique (fig. 24). Lorsque la valeur du module augmente,
le matériau est alors plus rigide, alors qu'il est plus souple, déformable, quand

ce module est réduit (tableau 1).
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Limite d'élasticité

Force de traction

>~ Module d'Young
= pente
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- —)p
Déformation

Figure 24 : Détermination du module d'Young dans une direction définie.
[lllustration personnelle]

Matériau Module d'Young (GPa)
Caoutchouc 0,00089 a1
naturel
Dentine 18,6 184.85]
(de 14,7 63781 3 25 [62])
Email 84,1 18.73)
(de 41 701 3 87,5 [891)
Diamant 1140 88l
Feldspathique 67 187.88]
n
% E-max de 91 19 3 95 5]
€
© Zircone de 205 89 § 209 187.88]
‘O
O
Alumine de 390 813 410 89

Tableau 1 : Modules d'Young de quelques matériaux considérés isotropes.

Lorsqu'une sollicitation de traction est appliquée a une piéce, celle-ci
s’allonge dans la direction de l'effort, mais s'affine dans les directions
perpendiculaires & cet axe. A l'inverse, lors d'une compression, l'objet rétrécit
dans l'axe de charge, mais s'épaissit transversalement. Le coefficient de
Poisson (v) est le rapport du rétrécissement d'un matériau dans la direction
perpendiculaire a l'effort en traction sur son allongement dans la direction de

I'effort (équation 3).
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Si la traction s'effectue dans 'axe x : 81

m
m

y z
V=-—¢ = —¢
€ €,

Equation 3 : Calcul du coefficient de Poisson (v).

Matériaux Coefficient de Poisson
Liége 0 1901
Email de 0,30 7801 3 0,33 1851
Dentine 0,31 [70.73.85]
Métaux, polymeres et De 0,25 a 0,35 en
céramiques dentaires moyenne ]
Caoutchouc naturel 0,5 1901

Tableau 2 : Coefficients de Poisson de quelques matériaux considérés isotropes.

Le coefficient de Poisson est sans unité, généralement positif, et ne
dépasse pas la valeur de 0,5 (tableau 2). Les coefficients de Poisson négatifs
caractérisent des structures complexes, dites auxétiques. Celles-ci sont
capables de rétrécir dans tous les axes de I'espace lors d'une compression, et

de s'élargir de la méme maniére lors d'une traction (fig. 25).

f

|

Figure 25 : Exemple d'une structure auxétique en traction 71,

En étudiant les effets d'un implant sur sa base osseuse, Mehdi et coll.
(2015) ont modélisé plusieurs composants. Chacun de ces composants a ses

propres propriétés. Celles-ci sont décrites dans le tableau 3.
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Composant| Matériaux | Propriétés |Module d'Young| Coefficient de
(GPa) Poisson
Couronne Cr-Co 218 0,33
Pilier _
Vis A”t'.?ge de Comportement 110 0,3
ltane élastique
Implant linéai
. inéaire
Elastomére | Silicone isotrope 0,006 0,49
o Cortical 14,5 0,323
S
Spongieux 1,37 0,3
Dentine 18,6 0,31
Email 84,1 0,30 - 0,33

Tableau 3 : Propriétés mécaniques des composants de I'étude de Mehdi et coll.(6%
comparées a la dentine et a I'émail.

L'étude de Davide et coll.®®, quant a elle, consideére I'os cortical ainsi que

la dentine comme orthotrope. L'orthotropie s'applique ici selon un axe
perpendiculaire aux surfaces, c'est-a-dire que cet axe posséde des propriétés
qui different des deux autres axes (fig. 26). Les autres constituants tels que

I'émail, I'os spongieux et la résine composite sont considérés comme isotropes.

77
s o,

SR
7

o o i

e i

Figure 26 : Axes définissant l'orthotropie de
la dentine dans l'étude de Davide et coll.[6%,

1.2.2.4. Conditions aux limites
Les conditions aux limites d'un modéle sont ses restrictions locales. Elles
modélisent I'environnement de la piéce étudiéel®. Ces contraintes permettent
de limiter la liberté de mouvements des points, surfaces ou volumes
sélectionnés. Un élément libre possede 6 degrés de liberté pour autoriser tous

les mouvements, 1 degré de liberté pour chacune des trois directions

43



définissant l'espace, auxquels s'ajoute une rotation autour de chaque axe
(fig. 27). Les conditions aux limites restreignent donc certains ou la totalité des

degrés de liberté.

y

Z

Figure 27 : Les 6 degrés de liberté.
[lllustration personnelle]

Toutes les études ne détaillent pas les conditions aux limites des
modeles. Lorsque celles-ci sont précisées, il s'agit quasi-exclusivement d'un
encastrement de la base de la structure modélisée. Les conditions ne
permettent alors aucun degré de mobilité a cette base. Cette base peut
correspondre au plan de section de I'os modélisél’37¢ ou de la racine de la dent
modéliséel® (fig. 28).

Certains travaux laissent 2 degrés de liberté, comme pour permettre une

translation et une rotation de la mandibule lors de I'étude de ['articulation

Hﬁ

temporo-mandibulaire!®l.,

A

Figure 28 : Conditions aux limites dans I'étude de Mehdi et coll. (2015) : les plans de
section de la mandibule sont encastrés, ils ne présentent pas de degré de mobilité 169,
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1.2.2.5. Charge

L'utilisation de la MEF permet de calculer la réponse d'une structure
assujettie a des chargements. Mécaniquement, une force est caractérisée par
un point d'application, une magnitude et une direction®®4. |l faut sélectionner, sur
le modéle, le ou les points d'application ou s'exerce la force, quantifiée en
Newton (N). Cette valeur peut également étre exprimée sous forme de pression
appliquée sur une surface définie, en Pascal (Pa), correspondant a une force

surfacique (1Pa = 1N.m?2).

Les forces appliquées aux modeéles sont diverses et dépendent de la
situation qui veut étre simulée. Majoritairement, les études cherchent a
reproduire une force masticatoire. La valeur de cette force varie de 100 N 6771 3
300 N &89 et peut étre appliquée avec une intensité égale sur chaque dent, ou
avoir des valeurs différentes selon les dents concernées. Les forces
masticatoires sont donc appliquées sur la surface occlusale des dents, avec
une orientation variant de 0° (soit dans le grand axe de la dent)®® jusqu'a 60°
par rapport a I'axe de la dent®%l. L'impact de cette force occlusale peut se
situer sur I'ensemble de la face occlusalel®®, ou sur des cuspides précises,
principalement les cuspides guidesl™. Elle peut également mimer les contacts
occlusaux, sous forme de tripodesl®®, ou par l'intermédiaire d'une sphérel”7l,
Les forces occlusales réelles sont un ensemble de forces de diverses intensités
et directions. Il revient aux auteurs de choisir d'appliquer une seulel™84 ou

plusieurs®®7l forces de compression, ou de cisaillement(®,

Dans d'autres situations, les forces appliquées sont plus faibles. C'est le
cas lors de l'utilisation de forces de traction orthodontique® ou du mouvement

d'insertion-désinsertion d'une prothése amovible®,

A linverse, il est possible d'utiliser des valeurs d'efforts plus élevées,
pour des simulations de traumatismes (800 N sur une incisive centrale dans
I'étude de Jayasudha et coll."¥) ou pour l'étude de parafonctions (jusque
1000 N pour Torcato et coll.[781).

Dans leur article, Mehdi et coll.®8 étudient trois charges, de valeurs et de

directions différentes. Celles-ci sont définies dans la figure 29.
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Linguo-
Disto- buccal

Corono-
apical

Figure 29 : Valeurs et directions des charges 66,

Davide et coll.3, pour leur part, ont effectué trois contraintes différentes
sur une incisive centrale. L'objectif était d'établir une comparaison avec des
données in vivo (fig. 30) et d'étudier différentes situations de restauration. Un
chargement supplémentaire a ensuite été réalisé avec une valeur de 50 N et
appliqué sur la face palatine, a 2 mm du bord libre, avec une angulation de 60°

par rapport au grand axe de la dent.

Figure 30 : Valeurs et directions des charges permettant
la comparaison avec des essais cliniques €,
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1.2.2.6. Maillage

Le maillage est, par définition, le principe de base de la MEF. Le volume
initial correspond mathématiquement a un domaine continu. Il est divisé en
sous-ensembles que l'on appelle éléments ou mailles. Ce processus de
découpage donnant un nombre fini d'éléments s'appelle la discrétisation
(maillage). L'ensemble de ces éléments discrets recouvre donc l'intégralité du

domaine initial, sans chevauchement!®g!

Les mailles peuvent avoir des géométries en deux ou en trois
dimensions selon la dimension du domaine initial. Chaque maille est définie par

ses nceuds, qui sont les points sommets des géométries (fig. 31).

triangle quadrilatére

tétraedre pentaedre hexaédre

Figure 31 : Géométries de base pour le maillage 9.

L'ensemble des mailles forme une approximation de la géométrie initiale,
mais doit, dans un souci de limitation des erreurs, y étre le plus fidéle possible.
Afin de préserver la qualité de l'approximation, plusieurs parameétres sont a

considérer lors de cette étape de maillage :

— le_nombre d'éléments : pour un méme domaine de base, plus le

nombre d'éléments sera grand, meilleure sera la qualité de la solution

éléments finis ;

— |a taille des malilles : elle est liee au nombre d'éléments. Plus le

nombre de mailles est grand, et plus les mailles sont petites. Cette
taille n'est pas forcément uniforme d'une maille a une autre, il peut 'y

avoir des variations, selon la complexité du volume. En effet, dans les
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endroits ou les contraintes peuvent étre importantes, il est nécessaire

d'avoir un maillage plus fin ;

Le choix de la géométrie de I'élément (quadrilatére ou triangle en 2D,

par exemple) est lié au degré de précision de [linterpolation
polynomiale de la solution dans un élément. Les géométries de bases
(triangle a 3 nceuds, par exemple) sont dites linéaires, c'est-a-dire
que chaque arréte est constituée d'une droite passant par deux
nceuds. Il existe des éléments quadratiques ou cubiques qui
disposent de nceuds supplémentaires par arréte et qui permettent,
comme il y a plus de nceuds, d’avoir une précision plus fine (fig. 32 et
33).

triangles :
L] - [ ]
- L]
[
L )
-
[ ]
- L]
- [ ] - - -
L]
lingaire (3 noeuds) quadratique (6 noeuds) cubique (9 nozuds)
quadrilatéres : . .
- L - - -
L
- ]
- L ]
. ]
L3 -
- > - L -
L
linéaire (4 nceuds) quadratique (& noceuds) cubigque (12 noeuds)

Figure 32 : Eléments a deux dimensions %9,
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tétraéd:es :

. .
- F "
. 1 b
- » - 4 -
- e .
. i
L [ - - L
- . L] - .
linéaire (4 noeuds) guadratigue (10 nceuds) cubique (16 noauds)
hexaédres :
- . .
-
| - . L] l. 2
. " . ¥ - . o
r -
- . i, " . P — P
- . . L b, S |
- - b
. [ . . L
- ¥ . - . .
- - -
linéaire (8 ncauds) quadratique (20 noauds) cubique (32 noeuds)
pentaédres :
L] L] L]
» > - [ : L]
] . e . ety
L] . 1
- - .
L L]
- - A . - = ™
- L] -
'] . * o "-
lindaire (6 noeuds) quadratique (15 nceuds) cubigue (24 noeuds)

Figure 33 : Eléments a trois dimensions 9,

Davide et coll.6% ont réalisé un maillage avec des hexaedres linéaires,
obtenant un total de 311 623 mailles et 53 902 noeuds. Mehdi et coll.®8 ont
utilisé un maillage a base de tétraédres quadratiques pour I'ensemble de leurs
composants (fig. 34). Le modeéle de cette étude est composé de 126 374
mailles et de 185 968 nceuds.

Figure 34 : Maillage des composants de I'étude de Mehdi et coll. (2015) 69,
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1.2.2.7. Résolution de la problématique

Ces différentes étapes de mise en données réalisées, le logiciel entre
dans la phase de résolution®. La méthode, appliquée dans le cadre de la
meécanique des structures en odontologie, conduit a calculer en chaque nceud
le champ de déplacement et dans chaque élément les composantes de
déformations et de contraintes. Ces quantités sont les solutions du systeme

d’équations différentiellest.

Les études dynamiques appliquent une certaine vélocité au chargement,
ce qui complexifie le calcul a effectuer. Dans le domaine dentaire, cette
situation convient aux traumatismes et a la répétition du cycle masticatoire67.74.,
A linverse, les études statiques correspondent a l'application des forces
occlusales, d'une traction orthodontique. Ceci explique que la plupart des
études considérent que le chargement est indépendant du temps. Néanmoins,
la MEF ne peut pas évaluer la fatigue cyclique des piéces étudiées, c'est-a-dire
I'altération qu'elles subissent suite a I'application répétée de contraintes au long

terme.

1.2.2.8. Post-traitement

Les données brutes provenant des calculs par la MEF permettent
d'obtenir des informations sur les différentes quantités dans toute la piece.
Celles-ci peuvent concerner les contraintes, le déplacement, ou la déformation

de ces noeuds en fonction de I'étude réalisée.

Afin de pouvoir visualiser ces quantités physiques sur le modéle, une
échelle colorimétrique est utilisée et permet de caractériser les zones en
fonction des valeurs calculées’®74. La majorité des échelles utilisées sont
composées de plusieurs couleurs, classiquement des couleurs chaudes (rouge
fonceé) pour les plus grandes valeurs aux couleurs froides (bleu foncé) pour les
valeurs les plus faibles (fig. 35), bien que certains auteurs utilisent des
variations de gris, allant du blanc au noirf®+7¢l ou utilisent une échelle qui leur est

proprel’o,
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S, Mises

(Avg: 75%)
+1.707e+02
+2.500e+01
+2.292e+01
+2.083e+01
+1.875e+01
+1.667e+01
+1.458e+01
+1.250e+01
+1.042e+01
+8.333e+00
+6.250e+00
+4.167e+00
+2.083e+00
+0.000e+00

Figure 35 : Exemple d'une distribution de contraintes
avec son échelle colorimétrique 1%,

Lorsque des données locales sont nécessaires a I'étude, il revient aux
auteurs de sélectionner des zones spécifiques (nceuds, éléments). Les valeurs
numeériques sont extraites et permettent de comparer différents modéles ou

différentes étudesl’l.

En odontologie la MEF permet de mettre en évidence des contraintes,
notamment en tension®®l.  Certains auteurs s'intéressent néanmoins
également aux contraintes en compression®7l a l|la déformation de la

structure®, ou a son déplacement(80.100.101,

Ligament

parodontal sain Ankylose

(1] .
q’ S, Mises
(Avg: 75%)
"": +1.707e+02
+2.500e+01
" — +2.292e401
m +2.083e+01
[t +1.875e+01
bar} +1.667e+01
+1.458e+01
c +1.250e+01
+1.042e+01
(@] 3 +8.333e+00
1 +6.250e+00
(&) +4.167e+00
+2.083e+00
b / / +0.000e+00
Ligament
parodontal sain Ankylose

+1.302e-01
+1.185e-01

Déplacement

Figure 36 : Exemple de répartitions des contraintes et de visualisation des
déplacement, sur des dents endodontiquement saines, présentant soit un
ligament parodontal sain, soit une ankylose .
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6.0658 Max
5 3.2763
2.4998

b 2.4498

2.048 .
E 1.6463

1.1696

0.69302
I 0.35249

0.011959 Min

Figure 37 : Contraintes distribuées au modeéle implantaire
sous la charge corono-apicale 69,

Les figures 36 et 37 illustrent des exemples d'informations qui découlent
d'un post-traitement. La figure 36 montre qu'a forces masticatoires égales, les
contraintes sont réparties le long du ligament parodontal, tandis qu'elles se
concentrent a la partie cervicale de la couronne lorsque la dent est ankylosée.
De la méme maniere, une dent non ankylosée permet plus de déplacement
qu'une dent ankyloséel'. La figure 37, issue de l'étude de Mehdi et coll.
(2015), montre que les forces occlusales conduisent a une concentration des
contraintes résiduelles a l'interface cervical os-implant. De méme, I'élastomére

ajouté a l'implant absorbe une partie de ces contraintes®l.
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Pour conclure, I'analyse par la MEF est une technique tres utilisée, mais
qui posséde ses limites. En effet, elle permet d'étudier une piéce sous une
certaine contrainte, mais ne peut pas anticiper la fatigue cyclique. Les limites de
la méthode sont inhérentes aux simplifications réalisées dans la modélisation.
On reléve notamment les matériaux hétérogénes ou anisotropes, considérés
comme homogeénes isotropes du fait de I'échelle des études®. Néanmoins, ces
simplifications des modéles sont inévitables dans les domaines médicaux. Les
propriétés enregistrées permettent d'évaluer les caractéristiques mécaniques
des matériaux, mais ne peuvent pas rendre compte des caractéristiques
biologiques des tissus vivants pendant les contraintes(®3. De plus, les matériaux
sont supposés parfaitement mis en place, ce qui néglige les aléas de l'acte
technique en situation réelle®?. De la méme maniére, il est impossible de
simuler des phénomeénes biomécaniques dynamiques de maniére précise. En
odontologie, I'occlusion présente certaines variations chez un méme individu et
n'est donc pas représentée réellementl’®. La MEF permet donc de représenter
des situations précises, mais l'individualité des situations cliniques ne rend pas
obligatoirement ses conclusions applicables a un ensemble de situations®. Les
résultats doivent donc étre nuancés. Il faut ajouter qu'une analyse par les
éléments finis donne des indications sur la faisabilit¢ d'une structure, d'un

projet, mais ne remplace pas les évaluations cliniques!®].

Cependant, la MEF permet d'éviter la phase de fabrication. Elle permet
I'optimisation d'un modéle géométrique. En effet, un méme modeéle peut étre
utilisé avec différentes caractéristiques. De plus, pour un calcul effectué, il est
possible d'extraire différentes données. L'utilisation de cette méthode permet
donc de remplacer de multiples tests. Elle est a I'origine d'un gain de temps et

d'une diminution du codt de I'étude du comportement mécanique.
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2. Etude par la méthode des éléments finis
d'infrastructures de bridge en alumine mises en
forme par stéréolithographie et par soustraction

2.1. Introduction

La CFAO (Conception et Fabrication Assistées par Ordinateur) est au
cceur d'une révolution technologique en odontologie. Celle-ci était utilisée dans
diverses industries dans les années 1970. En 1971, Duret et Preston l'ont
tournée vers une application dentairel'0.102103] C'est dans les années 1980 que
Mérmann a développé le systéme Cerec® pour une utilisation de la CFAO par
les praticiens au cabinetl'®'%. Depuis, cette technologie n'a eu de cesse
d'évoluer. La CFAO en odontologie est majoritairement utilisée par soustraction
pour le métal, la céramique, ou la résine. Lors de l'usinage d'une restauration

prothétique dentaire, environ 90% du volume initial d'un bloc est éliminé!"%3],

Les procédés de fabrication additive sont apparus dans les années 1980,
et ont été développés dans les années 1990. La fabrication des piéces couche
par couche limite les pertes de matériaux, notamment les poudres et résines.
95 a 98% de poudre métallique non-utilisée est recyclée pour la fabrication
d'autres piecesl'®.  Parmi les différentes techniques additives, la
stéréolithographie (SLA) permet une grande précision tout en conférant de

bonnes propriétés mécaniques et un bon état de surfaceld.

La fabrication de céramique est un défi majeur de la fabrication additive
en odontologie. En effet, dans le domaine des prothéses fixées, la céramique
constitue le meilleur compromis entre les propriétés esthétiques et la résistance
mécaniquel’l. La mise en forme par technique additive permettrait de limiter le

stress résiduel sur la piéce aprés usinage.

La production de céramique par SLA nécessite I'élaboration de la
barbotine, une suspension compatible avec le procédé. Ce point a donné lieu a
de nombreuses recherches. En effet, la suspension doit étre photosensible,
avoir un taux de matiére séche suffisant pour permettre I'obtention de propriétés
mécaniques en accord avec les normes en vigueur, et ne pas dépasser la
viscosité maximale pour conserver une fiabilité de mise en formel'o7],

Récemment, Dehurtevent et coll.®¥l ont développé une formulation de
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suspension d'alumine permettant d'obtenir une alumine de haute densité, et des
caractéristiques mécaniques permettant théoriguement son application a la
dentisterie. Aujourd'hui, aucune étude ne s'est penchée sur la faisabilité de

prothéses fixées en céramique par SLA.

Le but de cette étude est de comparer I'alumine réalisée par SLA avec
I'alumine mise en forme par technique soustractive, a I'aide de la méthode des
éléments finis (MEF). Les bridges étant les éléments de prothése fixée soumis
aux plus grandes contraintes, nous comparerons des infrastructures de bridges
de 3 éléments. Les comparaisons concerneront la distribution des contraintes et
la déformations, puisque ces composantes informent sur la résistance du
matériau en flexion®”1%8_ | 'analyse des déplacements permettra de comprendre

les effets de la répartition des contraintes et des déformations.

La premiere hypothese nulle (Hs) est qu'il n'y a pas de différence de
répartition des contraintes de von Mises entre la mise en forme par SLA et la
mise en forme par soustraction. La seconde hypothése nulle (H;) est qu'il n'y a
pas de différence de répartition des déformations entre les modéles créés par

ces mémes procédeés.

2.2. Matériels et méthodes
Le but de ce travail est de comprendre l'influence de la mise en forme
par stéréolithographie sur la distribution de stress et de contraintes dans une
infrastructure de bridge en alumine, en comparaison a une technique

soustractive (InCeram Al, Vita Zahnfabrik).

2.2.1. Modélisation de l'infrastructure

La collecte des dents a été réalisée suivant le consentement du comité
d'éthique (DC-2008-642). Le choix s'est porté sur une premiére prémolaire et
une premiére molaire supérieures gauches (respectivement 24 et 26), sans
défaut visible, extraites pour raison orthodontique ou prothétique. Elles ont été
maintenues, aprés extraction, dans une solution de chloramine (1,5 %) a
température ambiante. Une fenestration dans les racines a permis une
meilleure rétention et une meilleure stabilité dans le socle de platre pierre de
type IV (Odontia®, Dentsply). Les deux dents ont été espacées de 7 mm et

positionnées perpendiculairement au socle en platre. Les préparations ont
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ensuite été réalisées en vue d'un bridge céramo-céramique (tableau 4), a l'aide
de fraises diamantées bagues vertes Komet® (de Gebr) (Réf. 6856.314), puis
de fraise finition diamantée bague rouge (Réf. 8856.313).

Tableau 4 : Valeurs de réductions dentaires pour couronne céramo-céramique.
Préparation dentaire | Valeurs

Réduction vestibulaire 1,4 mm

Réduction proximale 0,9 mm
Réduction linguale 1,1 mm
Réduction occlusale 2 mm
Conicité 8°

La numérisation du modéle a été permise par un scanner Ceramill®
Map400 (Amann Girrbach) puis enregistrée en un fichier .STL
(STéréoLithographie). Le format stéréolithographique utilise un maillage non
interopérable avec l'analyse par la MEF. Néanmoins, cette caractéristique lui
permet de produire une image tridimensionnelle fidéle au modéle physique

scanné.

Le logiciel de CAO Ceramill® Mind a ensuite permis de confectionner
virtuellement l'infrastructure du bridge sur le modele. Cette piéce prothétique a
été modélisée suivant les mémes parametres numériques que pour un bloc en
alumine InCeram Al (Vita Zahnfabrik) mis en forme par une méthode

soustractive.

Tableau 5 : Valeurs des épaisseurs de l'infrastructure de bridge céramo-céramique.

Programmation de l'infrastructure de bridge Valeurs
Epaisseur axiale 0,5 mm
Epaisseur occlusale 0,5mm
Epaisseur de la connexion 9 mm?

Le fichier des deux piliers et celui de l'infrastructure ont été transférés sur
le logiciel de CAO Catia (Dassault Systémes) afin d'optimiser la structure en
vue de l'analyse par éléments finis. Cette étape a été réalisée a I'ENSAIT
(Ecole Nationale Supérieure des Arts et Industries Textiles, Roubaix). Les piliers
dentaires ont été tronqués de maniere a laisser un minimum de 0,7 mm sous la
jonction cervicale entre les piliers et l'infrastructure du bridge (fig. 38). Cette
modélisation a ensuite été transmise au logiciel d'exploitation par la MEF

Abaqus 6.12 (Dassault Systémes).
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Figure 38 : Modélisation des piliers et de l'infrastructure finalisée sur
Catia (Dassault Systemes).

2.2.2. Simulation numérique
Dans cette étude, seuls l'infrastructure de bridge et les deux piliers
dentaires ont été pris en compte. Leur interface a été définie comme un contact

parfait.

Quatre modéles ont été réalisés afin d'étudier la distribution de stress et
de contraintes dans une céramique d'infrastructure mise en forme par
stéréolithographie comparée a une technique soustractive. Concernant les
tissus dentaires, les deux préparations ont été considérées comme entiérement
constituées de dentine, avec un module d'Young de 18,6 GPa et un coefficient

de Poisson de 0,31 8],

Les caractérisations mécaniques des céramiques, mises en forme par
techniques additive et soustractive, ont été réalisées dans de cadre de la thése
d'Université du Docteur Dehurtevent. Le module d'Young et le coefficient de
Poisson des céramiques alumineuses mises en forme par stéréolithographie
étaient respectivement de 356,1 GPa et de 0,3. La céramique mise en forme
par stéréolithographie couche par couche est anisotrope par nature.
Néanmoins, la caractérisation du coefficient de Poisson impose des dimensions
strictes, incompatibles avec la mise en forme par SLA. Une étude préliminaire a
ce travail a mis en évidence que les différences de module d'élasticité selon les
trois orientations du modéle et du coefficient de Poisson dans les deux
orientations mesurables étaient faibles et ne montraient pas de différence

significative entre eux. La céramique mise en forme par SLA a donc été
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considérée comme isotrope. Les caractéristiques des blocs InCeram Al (Vita
Zahnfabrik), utilisées comme controle et mis en forme par technique
soustractive (Soustractif), sont présentées dans le tableau 6. Les valeurs
proviennent des travaux du Docteur Dehurtevent pour le module d'Young, et de
la littérature pour le coefficient de Poisson. En effet, l'arrét de la
commercialisation des blocs In-Ceram Al a empéché la réalisation de tests.
Tous les matériaux ont été considérés comme homogénes avec un

comportement élastique linéaire isotrope.

Tableau 6 : Propriétés mécaniques utilisées dans l'analyse par les éléments finis.

Matériau Module Coefficient
d'Young (GPa) | de Poisson
Dentine 18,6 0,31
Alumine par stéréolithographie 356,1 0,3
Alumine par soustraction 332,9 0,26 [109]

Le maillage des deux modéles, avec la céramique réalisée par les
procédés additif et soustractif, a l'aide du logiciel Abaqus 6.12 (Dassault
Systémes) a permis de réaliser un ensemble de 401 172 éléments

tétraédriques reliés par 392 405 noeuds (tableau 7) (fig. 39).

Tableau 7 : Répatrtition des nceuds et éléments dans la modélisation.

Nombre d'éléments Type d'éléments Nombre de nceuds
Infrastructure 151 170 Tétraédres linéaires 31 400
(C3D4)
Pilier 24 141 052 Tétraedres quadratiques 203 295
Pilier 26 108 950 (C3D10) 157 710
Total 401172 392 405
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Figure 39 : Maillage de l'infrastructure et des piliers sous
Abaqus 6.12 (Dassault Systémes).

La base des piliers a été encastrée, ne permettant aucun mouvement
dans les différents sens de I'espace. Deux types de modéles ont été réalisés,
les uns avec une occlusion physiologique et les autres sous une charge
critique. Les modéles représentant une situation occlusale physiologique ont
été soumis a des charges statiques occlusales de 120 N pour les prémolaires,
et 180 N pour la molaire®. Elles ont été appliquées verticalement et réparties
uniformément sur chacune des trois faces occlusales de linfrastructure du
bridge (fig. 40).

Figure 40 : Répartition de la charge physiologique sur les faces
occlusales, et encastrement de la base des piliers.

Les modéles représentant une charge critique ont été soumis a une force
de 600 N, appliquée uniquement sur la surface occlusale de l'intermédiaire de
bridgel"¥ (fig. 41).
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Figure 41 : Répartition de la charge critique sur la face occlusale de
l'intermédiaire de bridge.

Quatre situations ont été simulées, réparties comme suit :

modéle 1 : infrastructure réalisée par SLA, a laquelle est
appliquée une force occlusale physiologique de 120 et 180 N,

respectivement sur les prémolaires et la molaire ;

— modéle 2 : infrastructure réalisée par soustraction, a laquelle est
appliquée une force occlusale physiologique de 120 et 180 N,

respectivement sur les prémolaires et la molaire ;

— modéle 3: infrastructure réalisée par SLA, a laquelle est
appliquée une force critique de 600 N uniquement sur

l'intermédiaire de bridge ;

— modéle 4 : infrastructure réalisée par soustraction, a laquelle est
appliquée une force critique de 600N uniquement sur

l'intermédiaire de bridge.

L'enregistrement de ces informations, I'analyse par les éléments finis, le
post-traitement ainsi que l'analyse quantitative de la répartition des contraintes
équivalentes von Mises et des déformations, et l'analyse qualitative des
déplacements ont été réalisés a l'aide du logiciel Abaqus 6.12 (Dassault
Systémes).
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2.2.3. Analyse statistique

La répartition des contraintes von Mises et des déformations ont fait
I'objet d'analyses statistiques afin de comparer les modes de fabrications additif
et soustractif. Pour chaque zone de concentration, un ensemble de valeurs
(n=15) a été relevé. La normalité de la répartition a été étudiée par le test de
normalité d'Agostino et Pearson. Afin d'étudier la comparaison des valeurs, le
test paramétrique d'Anova suivi du test de comparaison de moyennes multiples
de Tukey ont été envisages, en cas de répartition selon une loi Normale. Dans
le cas contraire, le test non-paramétrique de Kruskal-Wallis ainsi que le test a

comparaison multiple de Dunn a permis d'étudier la comparaison.

2.3. Résultats
Les comportements de modéles d'infrastructure de bridge mis en forme
par stéréolithographie et par technique soustractive ont été comparés en
observant leurs contraintes, déformations et déplacements sous une charge
occlusale statique. Les valeurs mesurées au sein des pieces étudiées ont été
représentées visuellement par une échelle colorimétrique décrite dans chaque

figure.

2.3.1. Contraintes équivalentes von Mises

2.3.1.1. En occlusion physiologique
Les figures 42 a 46 représentent la distribution des contraintes
équivalentes von Mises dans les modéles 1 (SLA) et 2 (soustractif) selon
I'orientation et suivent la méme échelle. Cette distribution variait du bleu foncé
pour les valeurs les plus basses (0,031 MPa) au rouge vif pour les plus élevées
(32,80 MPa).
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Figure 42 : Répartition des contraintes vue de l'intrados des infrastructures
des modeles 1 (SLA) et 2 (soustractif).

Figure 43 : Vue palatine de la répartition des contraintes au sein des
infrastructures des modéles 1 (SLA) et 2 (soustractif).
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Figure 44 : Répartition des contraintes au sein des piliers supportant les
infrastructures des modéles 1 (SLA) et 2 (soustractif).

L'ensemble de ces modeles a montré cinqg zones de concentration de
contraintes, identifiées et localisées dans des zones identiques entre les deux
modeles. Elles se trouvaient sur la partie occlusale (respectivement les points
A, figure 45, et D, figure 46) et cervicale (respectivement les points B et C,
figure 45) de la connexion (entre l'intermédiaire du bridge et le pilier dentaire).
La derniere zone était en regard du sillon principal sur la face occlusale de
l'intermédiaire de bridge (point E, figure 46). L'ensemble des valeurs de

contraintes maximales dans ces zones a été détaillé dans le tableau 8.
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Figure 45 : Vue vestibulaire de la répartition des contraintes au sein des
infrastructures des modéles 1 (SLA) et 2 (soustractif).

Figure 46 : Vue occlusale de la répartition des contraintes au sein des
infrastructures des modéles 1 (SLA) et 2 (soustractif).
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Tableau 8 : Récapitulatif des valeurs des contraintes maximales au
sein des modéles 1 et 2 (en MPa).

Contraintes maximales (en MPa)
Eléments 1 (SLA) 2 (Soustractif)
A 29,79 29,64
B 29 29,09
C 31,56 31,77
D 22,12 22
E 22,58 22,54

Les valeurs de contraintes ne suivaient pas une loi Normale (p > 0,05)
selon le test d’Agostino et Pearson. La comparaison entre les groupes a donc
été réalisée a I'aide d’un test non paramétrique de Kruskal-Wallis suivi d’un test

a comparaison multiple de Dunn (tableau 9 et fig. 47).

Tableau 9 : Comparaison des valeurs moyennes des contraintes au sein des zones de
concentration des contraintes entre les modéles 1 et 2 (en MPa).

Contraintes maximales (en MPa) :
moyennes (écarts types)
Eléments 1 (SLA) 2 (Soustractif) Valeurs de p
A 28,7 (0,9)* 28,5 (0,8)* 0,2998
B 24,4 (2,4) 24,6 (2,4) 0,7089
C 27 (2,3)° 27,3 (2,3)° 0,4807
D 20,3 (1,1)° 20,4 (1,1)° 0,8682
E 21,1 (0,8)° 21,1 (0,8)° 0,9669

Les lettres différentes en exposant montrent la présence d’une différence statistiquement
significative entre les groupes 1 et 2 (p < 0,05) ; les éléments ne sont pas comparés entre eux.
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Figure 47 : Boxplot de la répartition des contraintes maximales au sein des zones de
concentration dans les modéles 1 et 2.
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Les lettres différentes au dessus des boxplots montrent la présence d’une différence statistiquement
significative entre les groupes 1 et 2 (p < 0,05) ; les éléments ne sont pas comparés entre eux.
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L'analyse statistique n'a montré aucune différence significative entre les
points du modéle réalisé par stéréolithographie et ceux du modéle réalisé par

méthode soustractive.

L'hypothése nulle H; selon laquelle les deux modéles ne présenteraient
pas de différence de répartition des contraintes n'a donc pas été rejetée.

2.3.1.2. Avec une charge critique de 600 N

Les figures 48 a 50 montrent la répartition des contraintes équivalentes
von Mises au sein des modeles 3 (SLA) et 4 (soustractif). L'échelle
colorimétrique appliquée a ces figures varie de 0,021 (bleu) a 121 MPa (rouge).
Quatre zones de concentration de contraintes ont été identifiées : la face
occlusale des connexions (points A et B, figure 48), la face cervicale de la
connexion entre les prémolaires (point C, figure 49), et le sillon principal de la
face occlusale de l'intermédiaire de bridge (point D, figure 50). Les valeurs des
contraintes maximales sont détaillées dans le tableau 10.
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Figure 48 : Vue vestibulaire de la répartition des contraintes au sein
des infrastructures des modéles 3 (SLA) et 4 (soustractif).
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Figure 49 : Vue de l'intrados de la répartition des contraintes au sein
des infrastructures des modéles 3 (SLA) et 4 (soustractif).

Figure 50 : Vue occlusale de la répartition des contraintes au sein
des infrastructures des modeles 3 (SLA) et 4 (soustractif).
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Tableau 10 : Récapitulatif des valeurs des contraintes maximales au
sein des modéles 3 et 4 (en MPa).

Contraintes maximales (en MPa)
Eléments 3 (SLA) 4 (Soustractif)
A 128,77 128,55
B 104,39 104,66
C 104,5 105,12
D 110,63 110,67

Les valeurs de contraintes ne suivaient pas une loi Normale (p > 0,05)
selon le test d’Agostino et Pearson. La comparaison entre les groupes a donc
été réalisée a I'aide d’un test non paramétrique de Kruskal-Wallis suivi d’un test

a comparaison multiple de Dunn (tableau 11 et fig. 51).

Tableau 11 : Comparaison des valeurs moyennes des contraintes au sein des zones
de concentration des contraintes entre les modéles 3 et 4 (en MPa).

Contraintes maximales (en MPa) :
moyennes (écarts types)
Eléments 3 (SLA) 4 (Soustractif) Valeurs de p
A 119,3 (6)° 119,7 (6,3)? 0,8584
B 99,6 (2,6)° 99,2 (2,6)° 0,9774
C 97,2 (4,5)° 96,8 (4,5)° 0,9736
D 104,3 (3,4)" 104,1 (3,4)" 0,9697

Les lettres différentes en exposant montrent la présence d’une différence statistiquement
significative entre les groupes 3 et 4 (p < 0,05) ; les éléments ne sont pas compareés entre eux.
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Figure 51 : Boxplot de la répartition des contraintes maximales au sein des zones de
concentration dans les modéles 3 et 4.

Les lettres différentes au dessus des boxplots montrent la présence d’une différence statistiquement
significative entre les groupes 3 et 4 (p < 0,05) ; les éléments ne sont pas comparés entre eux.
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L'analyse statistique n'a pas montré de différence significative de valeur

des contraintes entre les points correspondants des modeéles 3 et 4.

L'hypothése nulle H; selon laquelle les modéles ne présenteraient pas de

différence de répartition des contraintes n'a donc pas été rejetée.

2.3.2. Déformations

2.3.2.1. En occlusion physiologique
La valeur de la déformation correspond au ratio de la variation
dimensionnelle sur la dimension initiale, et s'exprime sans unité ou en
pourcentage. Dans les modeéles 1 (SLA) et 2 (soustractif), les déformations les
plus importantes se situaient au centre de la face occlusale de l'intermédiaire
de bridge (point A, figure 52) et sur la partie cervicale des connexions (points B
et C, figure 53). Les valeurs des déformations maximales ont été répertoriées

dans le tableau 12.

Figure 52 : Visualisation des déformations au sein des infrastructures des
modéles 1 (SLA) et 2 (soustractif).
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Figure 53 : Visualisation des déformations au sein des infrastructures des
modeles 1 (SLA) et 2 (soustractif).

Tableau 12 : Récapitulatif des déformations maximales des modéles 1 et 2 (en %o.).

Déformations maximales (en %o)

Eléments 1 (SLA) 2 (Soustractif)
A 0,061 0,064
B 0,056 0,06
C 0,056 0,06

Les valeurs de déformations suivaient une loi Normale (p < 0,05) selon le
test d’Agostino et Pearson. La comparaison entre les groupes a donc été

réalisée a l'aide d'un test paramétrique d’Anova suivi d’'un test de Tukey

(tableau 13 et fig. 54).

Tableau 13 : Comparaison des valeurs moyennes des déformations au sein des zones
de concentration des déformations entre les modéles 1 et 2 (en %o).

Déformations maximales (en %o) :
moyennes (écarts types)
Eléments 1 (SLA) 2 (Soustractif) Valeurs de p
A 0,052 (0,008)* 0,054 (0,008)* 0,4493
B 0,05 (0,004)° 0,054 (0,004)° 0,0283
C 0,05 (0,003)¢ 0,055 (0,003)° 0,0013

Les lettres différentes en exposant montrent la présence d’une différence statistiquement
significative entre les groupes 1 et 2 (p < 0,05) ; les éléments ne sont pas comparés entre eux.
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Figure 54 : Boxplot de la répartition des déformations maximales au sein des zones de
concentration dans les modéles 1 et 2.

Les lettres différentes au dessus des boxplots montrent la présence d’une différence statistiquement
significative entre les groupes 1 et 2 (p < 0,05) ; les éléments ne sont pas comparés entre eux.

L'analyse statistique a montré que, pour les zones B et C, les valeurs du
modeéle soustractif étaient significativement supérieures aux valeurs du modéle

par stéréolithographie (p < 0,05).

L'hypothése nulle H, selon laquelle les deux modeéles suivraient des

mémes grandeurs de déformations a donc été rejetée.

2.3.2.2. Avec une charge critique de 600 N

Les figures 55 et 56 présentent la répartition des déformations au sein
des modeles 3 (SLA) et 4 (soustractif). Les déformations maximales se
trouvaient sur la partie cervicale des connexions (points A et B, figure 55) ainsi
qu'en regard du sillon principal de la face occlusale de l'intermédiaire de bridge
(point C, figure 56). Les valeurs de ces déformations ont été détaillées dans le
tableau 15.
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Figure 55 : Vue inférieure de la répartition des déformations au sein des
infrastructures des modéles 3 (SLA) et 4 (soustractif).

Figure 56 : Vue occlusale de la répartition des déformations au sein des
infrastructures des modéles 3 (SLA) et 4 (soustractif).
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Tableau 14 : Récapitulatif des déformations maximales des modéles 3 et 4 (en%o).

Déformations maximales (en %o)
Eléments 3 (SLA) 4 (Soustractif)
A 0,312 0,336
B 0,278 0,297
C 0,297 0,311

Les valeurs de déformations suivaient une loi Normale (p < 0,05) selon le
test d’Agostino et Pearson. La comparaison entre les groupes a donc été
réalisée a l'aide d'un test paramétrique d’Anova suivi d’'un test de Tukey
(tableau 15 et fig. 57).

Tableau 15 : Comparaison des valeurs moyennes des déformations au sein des zones
de concentration des déformations entre les modeles 3 et 4 (en %o).

Déformations maximales (en %o) :
moyennes (écarts types)
Eléments 3 (SLA) 4 (Soustractif) Valeurs de p
A 0,28 (0,01)® 0,31 (0,02)? 0,7272
B 0,25 (0,02)° 0,26 (0,02)° 0,6719
C 0,27 (0,01)° 0,29 (0,01)° 0,8795

Les lettres différentes en exposant montrent la présence d’une différence statistiquement
significative entre les groupes 3 et 4 (p < 0,05) ; les éléments ne sont pas compareés entre eux.
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Figure 57 : Boxplot de la répartition des déformations maximales au sein des zones de
concentration dans les modeéles 3 et 4.

Les lettres différentes en exposant montrent la présence d’une différence statistiquement significative
entre les groupes 3 et 4 (p < 0,05) ; les éléments ne sont pas comparés entre eux.

L'analyse statistique a montré que les modeles 3 et 4 ne présentaient

pas de différence significative entre les valeurs de déformations (p < 0,05).
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L'hypothése nulle H, selon laquelle les déformations suivraient une

répartition et des grandeurs identiques n'a donc pas été rejetée.

2.3.3. Déplacements

Les déplacements de l'infrastructure ont été visibles par comparaison de
la situation initiale de l'infrastructure, en bleu, avec sa situation finale de la
modélisation, en vert. La figure 58, comparant les modéles 1 et 2 en situation
d'occlusion physiologique, apparait avec des déplacements accentuées d'un
facteur 3000. La figure 59, qui comporte les modéles 3 et 4 soumis a une
charge critique sur l'intermédiaire de bridge, a vu ses déplacements augmentés
d'un facteur 1000.

Figure 58 : Vue occlusale des déplacements sur les infrastructures des modeles
1 (SLA) et 2 (soustractif) : en bleu a I'état initial, en vert sous I'application des
contraintes (déplacements accentués avec un facteur 3000).

Cette figure a montré qu'une occlusion physiologique entraine une
torsion de l'infrastructure par une version palatine du pilier molaire associée a

une version vestibulaire du pilier prémolaire et de l'intermédiaire. La version
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vestibulaire de lintermédiaire de bridge était plus prononcée que celles des

piliers.
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Figure 59 : Vue occlusale des déplacements sur les infrastructures des modeles 3
(SLA) et 4 (soustractif) : en bleu a I'état initial, en vert sous I'application des
contraintes (déplacements accentués avec un facteur 1000).

Lors de l'application des contraintes uniquement sur l'intermédiaire de
bridge, seul l'intermédiaire a effectué une version vestibulaire, et les piliers ont

été stables.

2.4. Discussion
L'utilisation des techniques de fabrication additive en chirurgie dentaire
se développe pour le métal et la résine. Néanmoins, |'utilisation de céramique
n'est actuellement pas commercialisée et est en voie de recherche et de
développementi. Cette étude a analysé par la MEF le comportement d'une
infrastructure de bridge en céramique mise en forme par SLA et soumise a des

forces occlusales en comparaison a la technique soustractive.
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e Modélisation de l'infrastructure

Les bridges sont les éléments de prothéses fixées les plus sujets aux
fractures en comparaison aux couronnes unitaires!"!. Cette distribution est due
a la nature méme du bridge. En effet, l'intermédiaire ne posséde pas de support
et les connexions constituent des points de fragilité. L'analyse d'un bridge

apporte donc plus d'informations que celle d'une couronne.

L'utilisation de dents naturelles préparées et incluses dans un socle en
platre a permis de conserver les propriétés radiologiques des dents. Ce
parametre est utilisé pour des travaux sur I'évaluation de l'adaptation de la
restauration a la préparation par microtomographie"d. En effet, le platre
possede des propriétés d'absorption équivalentes a I'os dense, donc une radio-
opacité moindre comparée a I'émail et la dentinel"3"4  L'image de cet
ensemble, par le scanner, a donc utilisé la radio-opacité dentaire naturelle, ce

qui a donné de meilleurs contrastes que si un modeéle en platre avait été utilisé.

Les préparations realisées sur les dents suivent les dimensions en usage
pour un bridge céramo-céramique avec une infrastructure en alumine.
L'infrastructure présente une épaisseur minimale de 0,5 mm et une surface de
section des connexions de 9 mm? [''S], La section centrale des connexions a été
congue avec une morphologie circulaire afin de mieux répartir les contraintes
dans I'ensemble de l'infrastructurel'®l, bien que d'autres auteurs préconisent de

renforcer la structure avec une forme ellipsoidalel"71,

e Simulation numérique

Lors de Ila modélisation, les racines dentaires, la céramique
feldspathique sus-jacente et les tissus parodontaux n'ont pas été représentés
afin de simplifier les calculs par les éléments finis. Par ailleurs, I'absence de
tissus parodontaux et I'encastrement des bases dentaires ont éliminé la mobilité
dentaire naturelle. Cependant, I'absence du ligament parodontal, donnant une
situation d'ankylose, augmente la valeur des contraintes au sein de

l'infrastructure de bridgel'0."8],

La composition du modéle a également été simplifiée afin de limiter les

calculs : I'endodonte n'a pas été représenté et les piliers ont été considérés
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comme entierement constitués de dentine. Par ailleurs, l'interface entre les
piliers et l'intrados de l'infrastructure a été définie comme un contact parfait. Le
collage n'a donc pas été pris en compte. Les résultats sont donc a nuancer. En
effet, le collage permet d'absorber une partie des contraintes transmises a la

dent"9l,

En situation physiologique, les charges ont été appliquées sur I'ensemble
des faces occlusales. En effet, Motta et coll. ont évalué la répartition des
contraintes en fonction de la zone d'application des forces masticatoires. Leur
travail a conclu que, bien qu'utilisée par de nombreuses études, l'application
d'une charge occlusale uniquement sur l'intermédiaire de bridge n'est pas
représentative d'une occlusion physiologique. Une application sur tous les

éléments du bridge permet d'éviter une distribution physiologique erronéel'20,

La charge occlusale appliquée aux modeles 1 et 2 correspond a une
force masticatoire a la fin du cycle dento-dentaire. La charge a été répartie
perpendiculairement aux surfaces occlusales de linfrastructurel’2-122, [es
charges occlusales les plus utilisées vont de 100 NIo71 g 200 NF3.7679 en
fonction des dents étudiées. Dans notre étude, nous avons choisi d'appliquer
120 N sur les prémolaires et 180 N sur la molaire, en nous basant sur I'étude de
Modi et coll.59. Cette considération prend en compte la physiologie des forces
occlusales. Celles-ci sont naturellement plus élevées pour les molaires, qui ont
une surface occlusale plus étendue, que pour les prémolaires. La charge
critique appliquée aux modeéles 3 et 4 a une valeur de 600 N et est exercée
perpendiculairement a la surface occlusale de l'intermédiaire de bridge. Cette
situation, qui s'appuie sur I'étude de Mdllers et coll.l"'% permet de simuler une
charge exceptionnelle, pouvant survenir lors de la mastication accidentelle d'un

corps dur.

Les valeurs des modules d'Young et coefficients de Poisson des
céramiques comparées dans |'étude proviennent principalement des travaux de
la thése d'Université du Docteur Dehurtevent. La caractérisation de I'alumine
utilisée pour la méthode soustractive avait déterminé un module d'Young de
332,9 GPa lors de recherches précédentes. Cette valeur appartient a la large
fourchette entre les études de Yin et coll.['>3] et Saied et coll.l'?4, respectivement

de 249,9 et de 370 GPa. Le coefficient de Poisson n'avait pas été déterminé par
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le Docteur Dehurtevent dans ses recherches. En effet, les mémes blocs
d'alumine a utilisation soustractive n'étant plus commercialisés, la valeur de
0,26 a été tirée de la littératurel’®, Lors de la caractérisation de I|'alumine
réalisée par SLA, les modules d'Young et coefficients de Poisson ont été
évalués selon l'axe de mise en forme de la céramique et ont donc donné
plusieurs valeurs. Cependant, la méthode d'évaluation du coefficient de Poisson
n'a permis I'obtention de valeurs que dans deux des trois sens de l'espace (de
0,25 a 0,3). Des essais préliminaires ont été effectués en utilisant la MEF,
cherchant a évaluer l'impact de la variation du coefficient de Poisson. Pour cela,
deux modeles ont été comparés, tous deux considérés comme isotropes, et
présentaient les valeurs extrémes du coefficient de Poisson (0,25 et 0,3). Ces
essais n'ont pas montré d'influence de modification du coefficient de Poisson
dans ces valeurs. Afin de mettre en évidence des éventuelles variations entre
les deux modes de production de l'alumine, les valeurs les plus éloignées du
module d'Young et du coefficient de Poisson de I'alumine mise en forme par
soustraction ont été retenues, a savoir respectivement les valeurs de 374 GPa
et de 0,3. La valeur du module d'Young est corroborée par I'étude de Stampfl et
coll.l'?%1 qui ont déterminé un module de 380 GPa pour une alumine fabriquée
par SLA.

Le maillage effectué lors de la MEF a été constitué de mailles
tétraédriques quadratiques pour les piliers dentaires, et linéaires pour
l'infrastructure de bridge. Le choix s'explique par la facilité d'adaptation des
mailles tétraédriques aux géométries complexes. Les mailles quadratiques sont
plus précises que les linéaires!'?6l mais n'ont pas pu étre envisagées pour le
modeéle complet. En effet, celles-ci complexifiaient les calculs et augmentaient
considérablement le poids des modeéles. Les mailles linéaires, permettant une
représentation adéquate de la réalité lorsque le maillage est suffisamment
fin27, ont été choisies pour mailler linfrastructure sans surcharger la

modélisation.

La MEF a permis de mettre en évidence les résultantes des contraintes
masticatoires en chaque point de la piéce. Le matériau est compatible si les
modifications ne permettent pas l'altération de la structure. La visualisation des
contraintes de von Mises et de la déformation permet de quantifier ces valeurs

et de les comparer aux valeurs de résistance a la rupture en flexion. La
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répartition des contraintes et des déformations informe sur les zones a épaissir
afin de les renforcer. La visualisation des déplacements permet d'informer sur

les risques de torsion a l'origine de descellement.

A ce jour, aucune étude en odontologie n'a comparé linfluence de la
mise en forme par SLA et par méthode soustractive sur une infrastructure de

bridge en alumine.

e Contraintes équivalentes von Mises

Les contraintes équivalentes von Mises maximales étaient de 31,56 et
31,77 MPa pour les deux premiers modéles et de 128,77 et 128,55 MPa pour
les modeéles 3 et 4. Ces valeurs sont nettement en dega de la limite a la rupture
la plus basse, qui est de 315,8 + 28,9 MPa selon les travaux du Docteur
Dehurtevent. La structure étudiée serait donc capable d'absorber les

contraintes occlusales.

Les contraintes maximales des modeles soumis a une occlusion
physiologique ont été localisées sur les faces cervicales (points B et C) et
coronaires (points A et D) des connexions. Ces localisations concordent avec
les études de Motta et coll.l'?9, Sannino et coll.['?¢], et Nomoto et coll.l'"8l. Tous
rapportent des contraintes maximales a ces points pour des modélisations
reproduisant une situation physiologique. La localisation des zones de
contraintes s'explique par la flexion effectuée par linfrastructure lors de
I'application des charges occlusale. En effet, dans un souci esthétique et
fonctionnel, les connexions sont étroites et constituent des points de fragilité
dans la structure d'un bridge. Cette fragilité varie avec les dimensions des

connexions.

Les contraintes résultant de la charge critique de 600 N suivent une
répartition semblable. Les faces occlusales des connexions sont concernées
(points A et B), ainsi que la face cervicale de la connexion entre les deux
prémolaires (point C) et le sillon occlusal principal de l'intermédiaire de bridge
(point D). Elles correspondent aux localisations décrites dans les études de
Nomoto et coll.l'8 et Motta et coll.['?0, Dans cette situation, I'absence de charge

sur les piliers accentue la flexion de la structure.

La modélisation par les éléments finis a montré que les contraintes
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résiduelles au sein des infrastructures suivaient une répartition identique entre
les modéles réalisés par stéréolithographie (1 et 3) et ceux mise en forme par
soustraction (2 et 4). En effet, les conditions aux limites, la force appliquée aux
modeéles et la géométrie des modéles étaient identiques. Seules les propriétés

meécaniques de l'infrastructure varient entre les deux modeles.

e Déformations

La céramique n'a pas de phase plastique. Lorsque sa déformation
dépasse la valeur de la limite d'élasticité, elle rompt. L'analyse de la
déformation des composants par la MEF a permis de comparer la valeur de la
déformation avec la limite d'élasticité du matériau. La déformation a la rupture
de l'alumine destinée a un usinage par soustraction est de 1,1%o ['?9. Cette
valeur était dix-sept fois supérieure a la valeur maximale de 0,064%o issue de la
modélisation de I'occlusion physiologique. La modélisation d'une charge critique
a, quant a elle, donné une déformation maximale de 0,336%o, soit trois fois

moins que sa déformation a la rupture.

La localisation des déformations était similaire dans les quatre modeéles.
Les zones de plus grandes déformations ont été localisées sur les pans
cervicaux des connexions, ainsi qu'au centre de la face occlusale de
l'intermédiaire de bridge. Cependant, aucune étude n'ayant analysé la
déformation des bridges a notre connaissance, il ne nous est pas possible de

comparer ces localisations avec la littérature.

La déformation de l'infrastructure réalisée par SLA était, pour une charge
occlusale physiologique, inférieure a celle réalisée par soustraction pour deux
des trois zones de déformations maximales. Lors de I'application de la charge
de 600 N, les deux modeéles ne présentaient pas de différence significative.
L'alumine réalisée par SLA peut supporter, selon la MEF, les déformations
engendrées par les forces masticatoires, sous réserve que sa déformation a la
rupture soit proche de celle de l'alumine a usage soustractif. Néanmoins, il
serait intéressant d'utiliser les propriétés de l'alumine réalisée par
stéréolithographie afin d'étudier les connexions, comme l'ont fait Harshitha
Gowda et coll.l'® pour optimiser la forme et les dimensions d'infrastructures

métalliques isotropes.
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e Déplacements

L'action des forces de mastications sur l'infrastructure a entrainé des
déplacements. Comme le montre la figure 58, les piliers effectuaient un
mouvement de version, en vestibulaire pour le pilier prémolaire et en palatin
pour le pilier molaire. L'intermédiaire de bridge a réalisé une version plus
prononcée en vestibulaire. Ces versions ont été a l'origine d'une torsion
notamment entre lintermédiaire et le pilier molaire. Néanmoins, ces
mouvements sont légers, malgré I'amplification d'un facteur 3000. De tels
déplacements pourraient étre absorbés par le ligament parodontal. La figure 59
montre une version vestibulaire du seul intermédiaire de bridge. Cette situation
montre également l'existence d'une torsion des connexions du bridge. Selon
Seaton('3, une torsion résulte de la rotation de deux éléments dans des sens

opposes, et peut étre a l'origine du descellement d'un des piliers de bridge.

Bien que les valeurs soient de faible amplitude, cette torsion indique la
nécessité d'une modification de la morphologie des jonctions afin de consolider

la structure ainsi que d'une équilibration occlusale lors de la livraison du bridge.

o Limites de l'étude

L'utilisation de la MEF a donné lieu a plusieurs simplifications concernant
les volumes considérés, l'isotropie et 'homogénéité supposées des matériaux,
ainsi que la prise en compte de la composante principale des forces
masticatoires. Cette modélisation par les éléments finis s'appuyait sur une
situation précise et n'a pas pris en compte la variabilité clinique des différentes
situations. Afin de pouvoir pleinement juger des capacités de la SLA a produire
une infrastructure de bridge en alumine, celle-ci doit étre étudiée par des

évaluations cliniques.
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Conclusion et perspectives

En prothése fixée, de nombreuses évolutions ont, au fil du temps, permis
d'améliorer les propriétés de la céramique tout en en améliorant le procédé de
fabrication. L'usinage a permis ['utilisation de nouveaux matériaux, mais
entraine un stress sur la piéce, une perte du matériau résiduel et une usure des
consommables. La stéréolithographie, technique additive de référence déja
utilisée dans de nombreux domaines en odontologie, permet de pallier ces
limites. Les céramiques mises en forme par SLA présentent des
caractéristiques suffisantes selon les normes en vigueur pour une utilisation en

odontologie.

De par sa structure, le bridge est un élément de prothése fixée soumis a
de nombreuses forces et contraintes. La compréhension de son comportement
mécanique est donc un indicateur de la fiabilité de la forme et de la composition
de la structure. La méthode des éléments finis permet une approche analytique
du comportement mécanique de l'infrastructure de bridge. Aprés avoir décrit
son fonctionnement, elle nous a permis de comparer les propriétés mécaniques
de la céramique réalisée par addition par rapport a celle, déja commercialisée,
par soustraction. Cette comparaison a permis d'évaluer l'impact des différentes

propriétés mécaniques de la céramique sur une piéce prothétique.

L'analyse par la méthode des éléments finis d'une infrastructure de

bridge permet de conclure que :

— la répartition des contraintes entre [l'alumine réalisée par
stéréolithographie et I'alumine utilisée par soustraction ne présente

pas de différence significative ;

— l'alumine réalisée par stéréolithographie permet des déformations
équivalentes, sinon plus faibles, que I'alumine mise en forme par

soustraction ;

— la localisation des contraintes, des déformations, ainsi que les
mouvements de torsion indiquent Iimportance d'adapter la

morphologie des jonctions, et soulignent le réle de I'équilibration
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occlusale des connexions dans la structure d'un bridge ;

— les résultats comparatifs avec la méthode soustractive permettent
d'envisager la production de piéces prothétiques en alumine mises en

forme par stéréolithographie.

L'intérét de notre étude réside dans l'utilisation d'un modeéle réaliste basé
sur des données tridimensionnelles issues de l'empreinte optique de dents
naturelles. L'infrastructure, obtenue par CAO, est paramétrée selon le logiciel
afin de répondre aux cahiers des charges d'un bridge, et est précisément

adaptée aux piliers dentaires en vue d'une utilisation clinique.

Ces considérations sont soumises a des conditions, qui peuvent faire
I'objet de futures études. En effet, il est nécessaire de vérifier que la céramique
fabriquée par SLA puisse assurer une cohésion avec la céramique
feldspathique sus-jacente. |l faudrait également envisager d'étudier les
connexions, et d'évaluer leur résistance aux phénomeénes de torsion, ou de
déterminer les renforcements a prévoir pour contrer ces phénomeénes. Enfin,
ces études étant théoriques, il faudra confirmer les données par des essais
cliniues pour valider la stéréolithographie comme une nouvelle méthode de

production de céramique dentaire.
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La fabrication additive de résine présente aujourd'hui de nombreuses applications
en chirurgie dentaire. Ces méthodes de mise en forme, et plus particulierement la
stéréolithographie, peuvent étre appliquées a la céramique. Celles-ci limitent le
stress sur la piéce résiduelle et I'usure du consommable en comparaison a l'usinage.
Cette thése a eu pour but de comparer, par la méthode des éléments finis, deux
infrastructures de bridge en alumine, mises en forme par stéréolithographie et par
technique soustractive.

Une infrastructure de bridge a été modélisée suite a la numérisation des prépara-
tions périphériques sur la premiére prémolaire maxillaire gauche (24) et la premiére
molaire maxillaire gauche (26). Le logiciel d'exploitation par les éléments finis
Abaqus 6.12 a permis de réaliser deux séries de simulations : l'application de
charges occlusales physiologiques ainsi que l'application d'une charge critique de
600 N, perpendiculairement aux faces occlusales.

Les contraintes et déformations suivaient des localisations identiques entre les
modeéles. Les analyses statistiques n'ont pas montré de différence significative
d'intensité de contraintes. Les déformations, quant a elles, étaient équivalentes ou
inférieures pour l'alumine réalisée par stéréolithographie. Des déplacements des
éléments du bridges ont montré une torsion des connexions de faible amplitude.

L'alumine mise en forme par stéréolithographie n'influence pas la répartition et les
valeurs des contraintes au sein de l'infrastructure. Cependant, elle peut permettre de
réduire les déformations en comparaison a la méthode soustractive. Les différents
résultats soulignent l'importance de la morphologie des jonctions, ainsi que de I'équi-
libration occlusale lors de la livraison. D'autres analyses sont a prévoir pour évaluer
la faisabilité clinique des restaurations.

JURY :
Président : Monsieur le Professeur Pascal BEHIN
Assesseurs : Monsieur le Docteur Jérome VANDOMME

Monsieur le Docteur Thibault BECAVIN
Madame le Docteur Marion DEHURTEVENT

Membre invité : Monsieur le Professeur Damien SOULAT




	Introduction
	1. État de l'art
	1.1. Les techniques de mise en forme par addition en chirurgie dentaire
	1.1.1. Définition
	1.1.2. Historique
	1.1.3. Les différentes techniques de mise en forme additive
	1.1.3.1. Le liage de poudre
	1.1.3.1.1. Frittage laser et fusion laser
	1.1.3.1.2. Fusion par faisceau d'électrons
	1.1.3.1.3. Jet de liant : l'impression 3D

	1.1.3.2. L'extrusion et le dépôt de matière fondue (FDM)
	1.1.3.3. La stratolamination
	1.1.3.4. La photopolymérisation
	1.1.3.4.1. Jet de matériau
	1.1.3.4.2. Photopolymérisation à deux photons
	1.1.3.4.3. Stéréolithographie (SLA)


	1.1.4. Applications de la stéréolithographie en odontologie
	1.1.4.1. Modèles anatomiques et enseignement
	1.1.4.2. Implantologie
	1.1.4.3. Chirurgie maxillo-faciale
	1.1.4.4. Orthopédie Dento-Faciale
	1.1.4.5. Prothèse amovible
	1.1.4.6. Prothèse fixée


	1.2. Méthode des Éléments Finis
	1.2.1. Définition et but en odontologie
	1.2.2. Principe
	1.2.2.1. Choix de la structure à étudier
	1.2.2.2. Acquisition du volume numérique
	1.2.2.3. Propriétés des matériaux
	1.2.2.3.1. Homogénéité / hétérogénéité
	1.2.2.3.2. Isotropie / anisotropie
	1.2.2.3.3. Modèle de comportement élastique linéaire
	1.2.2.3.4. Module d'Young et coefficient de Poisson

	1.2.2.4. Conditions aux limites
	1.2.2.5. Charge
	1.2.2.6. Maillage
	1.2.2.7. Résolution de la problématique
	1.2.2.8. Post-traitement



	2. Étude par la méthode des éléments finis d'infrastructures de bridge en alumine mises en forme par stéréolithographie et par soustraction
	2.1. Introduction
	2.2. Matériels et méthodes
	2.2.1. Modélisation de l'infrastructure
	2.2.2. Simulation numérique
	2.2.3. Analyse statistique

	2.3. Résultats
	2.3.1. Contraintes équivalentes von Mises
	2.3.1.1. En occlusion physiologique
	2.3.1.2. Avec une charge critique de 600 N

	2.3.2. Déformations
	2.3.2.1. En occlusion physiologique
	2.3.2.2. Avec une charge critique de 600 N

	2.3.3. Déplacements

	2.4. Discussion

	Conclusion et perspectives
	Bibliographie
	Annexe 1 : Tableau récapitulatif des différentes techniques de fabrication additive
	Table des illustrations
	Index des tableaux

