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Introduction générale
Depuis plusieurs années, la bioimpression 3D est spécifiquement utilisée dans le but

de créer des construits d’ingénierie tissulaire, ou « tissue engineered construct (TEC) »
[1, 2]. La bioimpression 3D par extrusion est la technique la plus couramment employée
dans le domaine de l’ingénierie tissulaire (IT) permettant d’assembler des cellules et un
échafaudage constitué de biomatériau qui peut être un hydrogel pour la création d’un
TEC. Cette technologie est largement utilisée en raison de sa large gamme de viscosités,
allant de 3 × 10−2 à 6 × 104 Pa.s et permettant de déposer différents types de cellules avec
une densité cellulaire élevée en utilisant différents de biomatériaux [3, 4, 5].

Une fois l’hydrogel imprimé, les mécanismes de réticulation sont activés pour fixer la
forme de l’échafaudage [3, 6], par exemple via le pH, les réactions photochimiques, la réti-
culation enzymatique ou la température. L’échafaudage cellulaire est ensuite mis en culture
au sein d’un bioréacteur pour réaliser sa maturation, i.e. permettre l’activité cellulaire. Au
cours de cette phase, les propriétés mécaniques et les caractéristiques topographiques de
l’échafaudage, en particulier l’orientation des constituants de l’échafaudage, jouent un rôle
crucial dans la stimulation de l’activité cellulaire telles que la migration, la prolifération,
la différenciation et la synthèse de la matrice extracellulaire [7, 8, 9]. Par conséquent, être
capable de maîtriser l’organisation interne des constituants de l’échafaudage pour imi-
ter l’anisotropie structurelle du tissu cible et stimuler le comportement cellulaire est une
préoccupation majeure des recherches en IT [10, 11].

échafaudage

Exigence 
rhéologique

Paramètres d'extrusion

2. Bioimpression 3D1. Préparation du 
biomatériau (e.g. hydrogel)

Caractéristique 
de la buse

3. Orientation des 
constituants

Figure 1 – Schéma d’un procédé d’extrusion de l’hydrogel [6]. L’hydrogel est placé dans
une seringue et extrudé sur le plateau. L’étude de l’orientation des constituants à la sortie
de la buse est la problématique majeure du projet de thèse.
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Comme illustré dans la figure 1, lors du procédé d’extrusion d’un hydrogel, ce dernier
est tout d’abord introduit dans une seringue, et des forces motrices telles que l’air comprimé
ou une vis mécanique sont utilisées pour extruder des filaments d’hydrogel cellularisés
ou acellularisés, couche par couche, par le biais d’une buse ou d’une aiguille [6] située à
l’extrémité de la seringue. Cependant, le principal défi inhérent à la bioimpression 3D porte
sur la relation entre les conditions d’impression (paramètres d’extrusion, caractéristiques
des buses), le comportement rhéologique de l’hydrogel et l’orientation des constituants
induite par l’écoulement à la sortie de la buse. Dans le cadre de ce travail de thèse,
l’attention est portée sur les hydrogels acellularisés afin de simplifier l’approche dans le
modèle numérique.

Dans ce contexte, cette thèse, intitulée « Étude numérique de l’orientation de
constituants d’un hydrogel lors du procédé de bioimpression 3D par extru-
sion », a pour objectif d’étudier l’orientation des constituants lors de la bioimpression
3D par extrusion. Ce travail interdisciplinaire vise à proposer un modèle couplé entre
le comportement rhéologique de l’hydrogel et l’orientation des constituants induite par
l’écoulement lors du procédé d’extrusion. L’analyse de la littérature a mis en évidence
l’existence de modèles permettant de décrire l’orientation des fibres renforcées dans le
processus de moulage par injection de composites [12, 13]. Le caractère nouveau de l’étude
réside dans le développement d’une approche spécifique à la bioimpression par extrusion,
sur la base de modèles initialement pensés pour l’injection de composites. Le modèle déve-
loppé au cours de cette thèse permet de calculer l’orientation des constituants induite par
l’écoulement dans les hydrogels, selon des paramètres d’extrusion expérimentaux à travers
une seringue équipée d’une buse dont les caractéristiques géométriques sont identiques à
celles utilisées en IT pour l’impression de TEC. Il permet également de prendre en compte
des comportements rhéologiques réalistes et complexes dans les calculs numériques des
hydrogels afin d’étudier et de prédire l’orientation et la distribution des constituants dans
les hydrogels imprimés.

Le manuscrit est structuré en deux parties principales. La première partie est consacrée
à une revue de littérature visant à contextualiser le domaine d’étude, préciser la problé-
matique et procéder à un état de l’art des approches numériques permettant de décrire
la relation entre le comportement rhéologique de solution polymères et l’orientation des
constituants. Le chapitre 1 présente des avancées dans le domaine de l’ingénierie tissulaire
et des technologies de la bioimpression 3D. Une attention particulière y est portée sur la
technique de la bioimpression par extrusion couramment utilisée pour créer des construits
d’ingénierie tissulaire à partir d’hydrogels. Ensuite, une partie de ce chapitre est également
dédiée aux biomatériaux naturels utilisés pour la formulation des hydrogels, ainsi qu’à leurs
propriétés rhéologiques, qui servent de base pour la modélisation des hydrogels au moyen
de modèles mathématiques dans les simulations. Le chapitre 2 présente la relation entre
anisotropie structurelle de l’échafaudage et activité cellulaire. Il est important de noter
que l’orientation des constituants de l’échafaudage joue un rôle crucial dans l’ancrage et
le guidage des cellules, tout en déterminant les propriétés mécaniques de la structure im-

iii



Chapitre 0. Introduction générale

primée. Un modèle numérique est nécessaire pour étudier l’impact direct du processus de
bioimpression par extrusion et les propriétés rhéologiques de l’hydrogel sur l’orientation
des constituants qui fait l’objet du chapitre 3. Ce chapitre établit un état de l’art des
approches numériques pour prédire l’orientation des constituants dans un fluide. Au cœur
de cette étude se trouve la résolution de l’équation de Fokker-Planck, qui découle de la
théorie cinétique. Cette équation couplée permet de calculer l’état d’orientation d’une po-
pulation de constituants dans un volume élémentaire représentatif à l’aide d’une fonction
de densité de probabilité.

La seconde partie du manuscrit est consacrée au développement d’un modèle numérique
de prédiction de l’orientation des constituants. Tout d’abord, le chapitre 4 détaille l’étude
expérimentale de caractérisation rhéologique des hydrogels. Cette étape est essentielle, car
elle permet de modéliser l’écoulement de l’hydrogel à l’aide d’une loi mathématique basée
sur les données rhéologiques mesurées. Ensuite, le chapitre 5 présente une stratégie numé-
rique pour résoudre l’équation de Fokker-Planck. La résolution de cette équation apporte
une approche innovante, car elle offre la possibilité de résoudre un problème couplé entre
le comportement rhéologique des hydrogels et l’orientation des constituants induite par
l’écoulement. La résolution de l’équation de Fokker-Planck nécessite une attention parti-
culière et l’application d’hypothèses nécessaires pour réduire la complexité du problème
dimensionnel. Enfin, le chapitre 6 présente les résultats numériques de l’orientation des
constituants à travers trois études : (i) une analyse de l’orientation des constituants réalisée
dans le cadre d’un test de benchmark, qui consiste à étudier l’orientation des constituants
dans un écoulement de Poiseuille à travers un canal plan ; (ii) une analyse de l’orientation
des constituants dans un contexte réaliste de bioimpression 3D, portant sur l’orientation
des constituants dans une seringue équipée d’une buse tubulaire. Dans cette étude, les
conditions d’extrusion réelles sont appliquées ; (iii) une analyse des paramètres qui in-
fluent sur l’orientation des constituants, à savoir le coefficient d’interaction CI entre les
constituants et le type de la buse (conique et tubulaire).

Ce manuscrit de thèse se termine par une conclusion générale, suivie de perspectives
pour le développement du modèle et son utilisation dans un contexte de prédiction de
l’anisotropie de TEC pour l’IT.
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Résumé
L’objectif principal de ce travail de thèse est de développer une stratégie numérique

permettant de calculer et de prédire l’orientation des constituants induite par l’écoule-
ment de l’hydrogel lors du processus de bioimpression 3D par extrusion. L’équation de
Fokker-Planck représente une approche cinétique permettant la description d’une fonc-
tion de distribution de probabilité (PDF) par rapport au temps, ce qui permet ainsi de
représenter l’état réel d’une population des constituants, tels que des chaînes polymères
ou des fibres renforcées, dans un volume élémentaire représentatif (VER). Cette approche
a été couplée à une méthode de calcul de dynamique des fluides (CFD) pour résoudre
l’écoulement du fluide qui transporte les constituants. Des simulations numériques ont été
effectuées pour un canal plan comme un cas test de benchmark afin d’étudier les per-
formances de simulation et l’effet qualitatif des paramètres dans le modèle. L’étude de
l’orientation des constituants dans un canal plan est un bon exemple pour valider numéri-
quement le modèle. Ensuite, le modèle développé a été étendu pour calculer l’orientation
des constituants dans une géométrie plus complexe, à savoir un modèle 2D d’une seringue
équipée d’une buse tubulaire. Cette configuration représente une application pratique du
modèle, permettant ainsi d’étudier l’orientation des constituants dans un contexte réel de
bioimpression 3D. Le modèle utilisé pour décrire l’orientation des fibres renforcées dans
le processus de moulage par injection de composites a été adapté dans ce travail pour
être utilisé pour la première fois dans le domaine de l’ingénierie tissulaire, afin de modéli-
ser le processus de bioimpression 3D par extrusion d’hydrogels. Cette approche innovante
permet de résoudre un problème couplé entre les comportements rhéologiques réalistes et
l’orientation des constituants induite par l’écoulement. La capacité de prédire l’orientation
des constituants au sein de l’hydrogel pendant le processus d’extrusion pourrait fournir
de nouvelles informations sur l’anisotropie structurelle des échafaudages, ce qui permet-
trait d’obtenir un comportement cellulaire adéquat ainsi que des propriétés mécaniques
spécifiques dans le cadre de l’impression de TEC en IT.

Mots clés : Ingénierie tissulaire, bioimpression 3D par extrusion, équation de
Fokker-Planck, fonction de distribution de probabilité, comportement rhéolo-
gique.
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Abstract
The main goal of this thesis work is to develop a numerical strategy for calculating

and predicting the orientation of constituents induced by hydrogel flow during the 3D
extrusion printing process. The Fokker-Planck equation in the kinetic approach has been
used to describe the evolution of the probability distribution function (PDF) with respect
to time, thus enabling representation of the real state of a population of constituents, such
as polymer chains or reinforced fibers, in a representative elementary volume (REV). This
approach was coupled to a computational fluid dynamics (CFD) method to compute the
fluid flow which transports the constituents. Numerical calculations were carried out for a
planar channel as a benchmark test case to study simulation performance and the qualita-
tive effect of parameters in the model. The investigation of the orientation of constituents
in a planar channel is a good example for numerically validating. Then, the developed
model was extended to compute constituent orientation in a more complex geometry, na-
mely a 2D model of a syringe fitted with a tubular nozzle. This configuration represents a
practical application of the model, enabling constituent orientation to be studied in a real
3D bioprinting context. The model developed is being used for the first time in tissue en-
gineering to model the process of 3D bioprinting by hydrogel extrusion. The model solves
a couple of problems between realistic rheological behaviors and flow-induced constituent
orientation. The ability to predict the orientation of constituents within the hydrogel du-
ring the extrusion process could provide new insights into the structural anisotropy of
scaffolds, enabling tissue engineers to achieve appropriate cellular behavior and specific
mechanical properties.

Keywords: Tissue engineering, 3D extrusion printing, Fokker-Planck equation,
probability distribution function, rheological behavior.
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Chapitre 1
Les hydrogels comme échafaudages pour
l’ingénierie tissulaire

1 Introduction à l’ingénierie tissulaire

Bien que généralement maîtrisée, la greffe d’organe, ou transplantation, présente encore
de nombreuses limites. La problématique d’accès à suffisamment de tissus et d’organes pour
tous les patients est de plus en plus pesante. Aux États-Unis, il y a actuellement 65 000
personnes sur la liste d’attente d’une greffe et, en France, près de 24 000 patients ont été en
attente d’un organe en 2018 [14, 15]. Pour surmonter ces limitations, de nouvelles approches
sont nécessaires, et le domaine de l’ingénierie tissulaire s’est notamment développé dans
ce contexte afin de répondre au besoin en tissus adaptés à la transplantation. Le terme
d’ingénierie tissulaire (IT) a été inventé par Y.C. Fung pour l’application d’outils issus de
l’ingénierie à l’analyse de tissus natifs [16]. Ce terme est cependant rapidement devenu une
discipline qui peut être définie comme un ensemble de techniques inspirées des principes
de l’ingénierie et des sciences de la vie pour le développement de substituts biologiques
capables de restaurer ou de maintenir la fonction de tissus spécifiques [17].

En tant que domaine multidisciplinaire, l’IT présente de nombreuses applications.
L’un de ses principaux objectifs, qui suscite également notre intérêt, est la création d’un
construit d’ingénierie tissulaire, en anglais « tissue engineered construct (TEC) » [1, 2].
La figure 1.1 illustre la triade essentielle pour élaborer un TEC, basée sur trois éléments
fondamentaux : (i) une source de cellules, principalement des cellules souches ou d’autres
types de cellules en fonction du tissu d’intérêt ; (ii) un échafaudage fabriqué à partir de bio-
matériaux [18] (les échafaudages servent de support aux cellules pour leur croissance et la
synthèse de la matrice extracellulaire (MEC) par les cellules elles-mêmes-dans le cadre de
cette thèse, un échafaudage constitué d’hydrogel d’origine naturelle est utilisé pour la créa-
tion des TEC) ; (iii) la méthode de biofabrication dont la procédure implique l’utilisation
de technologies de bioimpression 3D pour l’assemblage des cellules et de l’échafaudage.

Les TEC créés grâce à la bioimpression 3D offrent la possibilité de tester des produits
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Ingénierie Tissulaire

Construit ingénierie 
tissulaire

Source cellule Echafaudage Biofabrication

Figure 1.1 – Triade de l’ingénierie tissulaire pour élaborer un construit d’ingénierie tis-
sulaire. Figure adaptée de [18].

pharmaceutiques lors de leur développement car ils présentent une similitude importante
avec les tissus d’origine, ce qui permet de réaliser des expérimentations sans risque pour
les humains et en réduisant le recours à l’expérimentation animale [19]. Citons le travail
de Pourchet et al., [20] dans le domaine d’IT de la peau. L’objectif de cette étude était
d’utiliser la technique de bioimpression 3D par extrusion pour produire des systèmes de
derme/épiderme mimétique de la peau. Pour cela, un échafaudage constitué d’un hydrogel
composé d’alginate, de gélatine et de fibrinogène a été utilisé.

Dans la figure 1.2, on peut observer des coupes de 5 µm de peau humaine normale
ainsi que de peau bioimprimée après 26 jours de culture après coloration au trichrome
de Masson. L’ensemencement des kératinocytes sur le dessus du derme montre un ni-
veau remarquable de stratification et de différenciation épidermique. La caractérisation
histologique a démontré que la peau imprimée en 3D présentait une morphologie et une
composition biologique représentatives de la peau humaine normale. L’ensemencement
des kératinocytes sur des hydrogels imprimés a favorisé la formation et la prolifération de

Figure 1.2 – Caractérisation histologique et morphologique de la peau humaine et de
la peau imprimée après 26 jours de culture (les tissus ont été colorés au trichrome de
Masson). Figure adaptée de [20].
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Figure 1.3 – Caractérisation du cartilage imprimé après 6 semaines de culture. (A) :
Image au microscope optique de l’hydrogel PEG imprimé. (B1, B2) : Deux coupes trans-
versales montrant la production de protéoglycanes à travers le matériau de l’implant et en
particulier à l’interface implant-cartilage. Barres d’échelle : (A) = 2 mm ; (B1-B2) = 200
µm. Figure adaptée de [21].

l’épiderme, donnant ainsi un épiderme de pleine épaisseur, bien organisé et différencié en
phase terminale.

Un autre exemple met en jeu des progrès techniques de la bioimpression 3D pour
créer des TEC mimétiques du cartilage articulaire. L’équipe de Cui [21] a développé un
système de bioimpression par jet d’encre avec photopolymérisation simultanée, capable
de réaliser une ingénierie tridimensionnelle de tissus cartilagineux. L’échafaudage utilisé
dans cette étude est un hydrogel contenant du poly(éthylèneglycol) (PEG) dimethylacry-
late (PEGDMA). Pour évaluer l’intégration des implants dans les tissus environnants et
leur stabilité à long terme, ainsi que pour améliorer leur fonctionnalité, le cartilage a été
directement imprimé à l’intérieur d’un explant de condyle fémoral bovin. Les résultats
présentés dans la figure 1.3 démontrent une stabilisation et une intégration complète de
la construction néocartilagineuse imprimée dans l’explant après 6 semaines de culture. Le
module de compression du PEGDMA imprimé se rapproche des propriétés du cartilage
articulaire humain natif. De plus, une production accrue de MEC a été observée à l’in-
terface entre l’échafaudage d’hydrogel et le cartilage hôte, ce qui indique une excellente
intégration dans le cartilage natif environnant et le tissu osseux.

En résumé, dans le cadre de la bioimpression 3D, le domaine de l’IT est prometteur
et s’est étendu très rapidement pour répondre à l’objectif de régénérer partiellement ou
entièrement des parties défaillantes du corps. Ce progrès a été rendu possible grâce au
développement de nouvelles techniques de biofabrication, comme illustré par les exemples
précédents. Ce travail de thèse s’intéresse plus particulièrement aux technologies de bioim-
pression 3D qui permettent l’assemblage des cellules et de l’hydrogel de l’échafaudage afin
de développer des TEC. La section suivante présentera les principales technologies de
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Chapitre 1. Les hydrogels comme échafaudages pour l’ingénierie tissulaire

bioimpression 3D utilisées dans le domaine de l’IT, en mettant l’accent sur la bioimpres-
sion 3D par extrusion, une technique récente largement employée et faisant l’objet de notre
étude.

2 Bioimpression 3D pour la fabrication de construits d’in-
génierie tissulaire

L’objectif principal de l’ingénierie tissulaire est de développer des approches basées sur
des échafaudages ensemencés avec des cellules vivantes et/ou des molécules biologiquement
actives pour former un TEC dans le but de favoriser la réparation et/ou la régénération des
tissus [22]. Traditionnellement, différentes méthodes ont été utilisées pour fabriquer des
échafaudages telles que le moussage de gaz [23], le moulage par fusion [24] et l’électrofilage
[25]. Cependant, ces méthodes manuelles présentent des limites, notamment l’ensemence-
ment des cellules sur les échafaudages, ce qui entraîne une perte importante de cellules et
a un impact négatif sur leur performance. De plus, il est difficile d’obtenir des structures
hétérogènes et multicellulaires qui imitent fidèlement les tissus et les organes réels en uti-
lisant ces méthodes conventionnelles [26]. Par conséquent, il est nécessaire de développer
de nouvelles méthodes de biofabrication pour progresser dans le domaine de l’ingénierie
tissulaire tout en comprenant mieux leur impact sur les cellules et la fabrication de la
matrice extracellulaire (MEC).

Depuis plusieurs années, la bioimpression 3D suscite un fort intérêt en tant que mé-
thode de biofabrication prometteuse pour produire des échafaudages aux géométries pré-
cises en utilisant la conception assistée par ordinateur [27, 28]. Il convient de faire une
distinction entre l’impression 3D et la bioimpression 3D. L’impression 3D est une tech-
nique de fabrication additive dans laquelle des couches successives de matériau sont ajou-
tées pour créer un objet en 3D à partir d’un fichier informatique et d’une imprimante. La
bioimpression 3D est une technique de fabrication qui repose sur le même principe que
l’impression 3D conventionnelle, mais qui permet le dépôt couche par couche de bioma-
tériaux chargés de cellules vivantes, appelés bioencres, pour la fabrication de tissus [29].
Ainsi, la bioimpression 3D est spécifiquement utilisée dans le domaine de la biofabrication
dans le but de créer des TEC telles que des tissus et des organes [30].

Le principe de la bioimpression 3D repose sur l’utilisation d’une technologie d’impres-
sion pilotée par ordinateur à partir d’un fichier numérique pour reproduire des architec-
tures tissulaires complexes selon des formes et des modèles personnalisés. Afin de créer
une structure biomimétique 3D optimale grâce à la bioimpression, le choix de la bioencre
est d’une importance cruciale. Les bioencres utilisées dans la bioimpression comprennent
des biomatériaux d’origine naturelle ou synthétique, des agrégats de cellules sans bioma-
tériaux supplémentaires et des sphéroïdes multicellulaires [31]. Les biomatériaux utilisés
comme bioencres doivent répondre à des critères spécifiques tels que la biocompatibilité
et la capacité à être imprimés avec précision et à préserver l’intégrité structurelle après
l’impression [32, 33]. Pour satisfaire ces exigences, différentes formulations de bioencres ont
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été développées en tenant compte de leurs propriétés mécaniques. Les hydrogels d’origine
naturelle, en particulier, ont suscité un intérêt considérable en tant que sources poten-
tielles de bioencres [34]. Cet aspect sera présenté dans la section 1.3 où seront détaillés les
biomatériaux constituants un hydrogel. De plus, il existe trois étapes clés d’un procédé
de fabrication de bioimpression 3D : (i) La conception assistée par ordinateur (CAO) : la
bioimpression 3D commence par la CAO d’un modèle 3D du tissu ou de l’organe souhaité.
Des logiciels de CAO spécialisés sont utilisés pour créer un fichier numérique du modèle,
généralement au format STL ; (ii) Le choix des biomatériaux formant un échafaudage : les
matériaux utilisés dans la bioimpression 3D sont souvent des hydrogels biocompatibles. Ces
hydrogels sont sélectionnés en fonction de leurs propriétés physiques et biologiques telles
que leur viscosité, leur capacité à maintenir la viabilité cellulaire et leur biodégradabilité ;
(iii) L’impression : une fois le modèle 3D et les hydrogels prêts, le processus d’impression
peut commencer. Le fichier numérique du modèle est converti en un langage de program-
mation spécifique, généralement le Gcode, qui contient les informations nécessaires pour
guider l’imprimante 3D. Les paramètres d’impression tels que la vitesse d’impression, la
hauteur de la couche et la longueur d’extrusion sont définis dans ce fichier.

La bioimpression 3D est apparue dans les années 1980 grâce aux travaux de Charles
Hull, qui a inventé la stéréolithographie. Cette méthode a révolutionné la transformation
de modèles 3D créés sur ordinateur en objets tangibles en utilisant des motifs lumineux
projetés sur une résine photosensible [35]. Peu après, d’autres techniques de fabrication ad-
ditive ont émergé, dont la modélisation par dépôt de matière fondue (FDM) en 1989. Cette
méthode permet la construction d’objets en déposant précisément des couches successives
de thermoplastique fondu à l’aide d’une buse mobile chauffée [36]. Il existe effectivement
trois techniques principales couramment utilisées en bioimpression 3D : le jet d’encre,
l’extrusion et l’impression assistée par laser (Figure 1.4). Les différentes technologies de
bioimpression 3D présentent des caractéristiques distinctes lors du dépôt de matière sur le
plateau d’impression. Par exemple, le jet d’encre utilise l’éjection de matière sous forme de
gouttes, tandis que l’extrusion repose sur le dépôt continu de matière à l’aide d’une buse
d’extrusion. Il est essentiel de considérer les différentes caractéristiques de ces technologies
tout en tenant compte des facteurs clés de la bioimpression 3D, tels que la résolution de
surface, la viabilité cellulaire et les biomatériaux utilisés lors du processus d’impression
[38]. Le tableau 1.1 offre une comparaison plus claire des avantages et des inconvénients
de ces différentes technologies.

La bioimpression 3D par extrusion est la technique la plus couramment utilisée en
bioimpression 3D du fait de sa simplicité d’utilisation, ce qui la rend accessible y compris
aux opérateurs peu expérimentés dans ce domaine. Cette technique a été introduite pour
la première fois en 2002 [45]. Elle repose sur l’utilisation des têtes d’impression capables
de se déplacer le long des trois plans de l’espace. L’hydrogel est placé dans une cartouche
et se dépose couche après couche à travers une buse en utilisant la pression pneumatique
ou des outils mécaniques tels que des pistons ou des vis. Un objet en trois dimensions
est ainsi crée (Figure 1.4C). En effet, les systèmes de distribution mécaniques offrent un
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BioencreBioencre

Laser

Bioencre

(A) Jet d'encre
(B) Assitée par laser

(C) Extrusion

Bioencre Bioencre

Bioencre

Actionneur 
thermique

Actionneur 
piézoélectrique

Substrat
donneur

Substrat récepteur

Couche
d'absorption 

d'énergie

Air comprimé Piston Vis

Pneumatique Mécanique

Figure 1.4 – Représentation schématique des principales technologies dans la bioimpres-
sion 3D. Figure adaptée de [37].

Jet d’encre Assistée par laser Extrusion

Principe

Utilisation d’une force
(thermique, électro-
nique ou acoustique)
pour éjecter de micro-
gouttelettes de bioencre

Génération des bulles à
haute pression par la-
ser pour forcer les maté-
riaux contenant des cel-
lules vers le substrat
collecteur

Utilisation d’une pres-
sion (mécanique ou
pneumatique) pour
extruder un filament de
bioencre d’une seringue

Viabilité
cellulaire 80 % 95 % 90 %
Viscosité
supportée 3,5 - 12 mPa.s 1 - 300 mPa.s 30 - 6 × 107 mPa.s
Densité
cellulaire Faible, < 106 cellules/ml Moyen, 108 cellules/ml Élevé, > 207 cellules/ml
Résolution
du dépôt < 1 pl à > 300 pl à l’échelle microscopique 5 µm à millimètres
Temps de
préparation Bas Moyen à élevé Bas à moyen
Vitesse
d’impression 1-103 gouttes/s 200–1 600 mm/s 10–50 µm/s
Coût Bas Élevé Moyen
Références [39, 40, 41, 42, 3, 43, 44]

Tableau 1.1 – Comparaison des technologies de bioimpression 3D.
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contrôle plus précis sur le flux de matériau et permettent un meilleur contrôle spatial,
ce qui les rend avantageux pour la distribution des matériaux à viscosité élevée [46].
En revanche, les systèmes de distribution pneumatique ont l’avantage de posséder des
composants de mécanisme d’entraînement plus simples, la force étant uniquement limitée
par les capacités de pression d’air du système [47]. Un des principaux avantages de la
bioimpression 3D par extrusion réside dans sa capacité à traiter une large gamme de
propriétés de fluides compatibles avec le processus, en utilisant de nombreux matériaux
biocompatibles [48, 49]. Cette technique permet d’imprimer des biomatériaux ayant des
viscosités allant de 0,03 à 6×104 Pa.s [50], offrant ainsi une grande flexibilité dans le choix
des matériaux imprimables. Les autres avantages incluent :

— la capacité de déposer des densités cellulaires très élevées (des millions de cellules/ml)
[3] ;

— la survie cellulaire pouvant atteindre jusqu’à 90 % [2] ;

— la rapidité de dépôt et d’impression (10 mm3/min) ;

— la possibilité d’utiliser des microseringues pour réaliser des objets millimétriques tels
que des valves aortiques ou des vaisseaux [51].

Cette technologie, bien qu’elle offre de nombreux avantages et soit largement utilisée
dans le domaine de l’IT, présente encore cependant certaines limitations, notamment la ré-
solution relativement faible qui est déterminée par la taille de la buse utilisée, généralement
entre 100 et 400 µm de diamètre [52] ne permettant pas la réalisation d’objet micromé-
triques. De plus, il a été montré que l’utilisation de l’extrusion entraîne une diminution de
la viabilité cellulaire dues aux dommages de cisaillement causés par la buse d’impression,
par la pression ou la force mécanique [1, 53, 54]. La composition de l’hydrogel utilisé pour
la fabrication d’échafaudages est un autre facteur qui influence l’imprimabilité. Ce facteur
englobe le comportement d’écoulement et les propriétés physiques de l’hydrogel. Un large
éventail de biomatériaux est utilisé dans les applications d’extrusion, notamment ceux
qui présentent des propriétés rhéofluidifiantes. Ces matériaux ont un comportement non
newtonien, ce qui signifie que leur viscosité diminue en réponse à une augmentation du
taux de cisaillement. Pendant le processus de biofabrication, les taux de cisaillement élevés
au niveau de la buse permettent à ces matériaux de s’écouler facilement, tandis que lors
du dépôt, le taux de cisaillement diminue, ce qui entraîne une augmentation significative
de la viscosité. Celle-ci est bénéfique car elle permet d’éviter les contraintes de cisaille-
ment excessives qui pourraient compromettre la survie des cellules pendant le processus
d’impression [55]. Les sections 3 et 4 présentent une étude de ces biomatériaux et de leur
comportement rhéologique.

3 Les hydrogels utilisés comme bioencres

La bioimpression 3D par extrusion est couramment employée dans l’IT pour produire
des échafaudages intégrant des cellules. Il est donc essentiel de concevoir et d’imprimer les

9



Chapitre 1. Les hydrogels comme échafaudages pour l’ingénierie tissulaire

échafaudages de manière à imiter les caractéristiques biologiques et mécaniques des tissus
naturels. Ces échafaudages biomimétiques sont cruciaux pour promouvoir une régénération
tissulaire réussie et fonctionnelle [56, 57]. Un défi majeur de la bioimpression 3D par
extrusion réside dans l’imprimabilité, c’est-à-dire la capacité à former et à maintenir des
supports tridimensionnels reproductibles à partir d’une bioencre [58]. Le terme de bioencre
fait référence aux matériaux bioimprimables utilisés dans les processus de bioimpression
3D, dans lesquels ils jouent un rôle crucial en tant que microenvironnement pour les cellules
vivantes. Une bioencre est composée de deux éléments essentiels, comme illustré dans la
figure 1.5A : les biomatériaux et les cellules d’intérêt.

(A) (B) 

Biomatériaux 

Bioencre

Cellule 

Biomatériaux d'échafaudage 

Hydrogels

Polymères d'origine naturelle Polymères d'origine synthétique

Figure 1.5 – (A) Formulation d’une bioencre. (B) Classification des biomatériaux utilisés
pour la fabrication des échafaudages.

Les hydrogels sont une classe de biomatériaux [59] qui présentent de nombreuses ca-
ractéristiques attrayantes pour une utilisation en tant qu’échafaudages tissulaires. Par
exemple, ils sont biocompatibles et ont tendance à se dégrader naturellement dans l’en-
vironnement biologique. De plus, de nombreux hydrogels possèdent des sites de liaison
cellulaire spécifiques, ce qui favorise l’adhérence, l’étalement, la croissance et la différen-
ciation des cellules [60]. Les hydrogels peuvent être classés en deux catégories distinctes
(Figure 1.5B) : (i) hydrogels élaborés à partir de polymères d’origine naturelle tels que
le collagène, la gélatine, l’alginate ; (ii) hydrogels élaborés à partir de polymères d’origine
synthétique tels que les PEG (polyéthylène glycol), les PLA (acide poly lactique), les PVP
(polyvinylpyrrolidone).

La capacité à reproduire des échafaudages par bioimpression 3D dépend de plusieurs
facteurs, notamment l’imprimabilité et la biocompatibilité des hydrogels. Ainsi, le choix
des hydrogels est effectué en tenant compte de leur compatibilité avec la croissance et
la fonction cellulaire, de leurs propriétés mécaniques ainsi que de leurs caractéristiques
d’impression. Par exemple, quand les hydrogels de polymères d’origine synthétique sont
utilisés, ils permettent un contrôle précis de leurs propriétés structurelles, mais de nom-
breux matériaux demandent souvent des températures élevées ou des solvants toxiques
pour faciliter l’impression. C’est la raison pour laquelle ces hydrogels ne sont pas adap-
tés à l’impression simultanée avec des cellules. D’autre part, les hydrogels de polymères
d’origine naturelle interagissent bien avec les cellules du fait de la teneur élevée en eau
permettant de supporter la présence de cellules à l’intérieur et offrent des signaux biofonc-
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tionnels. En revanche, les propriétés mécaniques de polymères d’origine naturelle ne sont
pas aussi élevées que celles des polymères d’origine synthétique [61].

Cette section s’intéresse particulièrement à la catégorie des polymères naturels qui
forment des hydrogels et qui sont couramment utilisés en bioimpression 3D dans le do-
maine de l’IT. En effet, les hydrogels de polymères d’origine naturelle présentent une
excellente biocompatibilité et offrent des avantages tels que la capacité à imiter de ma-
nière plus efficace les propriétés biologiques de la matrice MEC humaine. De plus, ils sont
hautement perméables à l’oxygène, aux facteurs de croissance et aux nutriments, ce qui
permet de moduler la fonction cellulaire de manière appropriée [62, 63, 64]. Le collagène,
la gélatine, l’alginate, le fibrinogène et le chitosane sont des exemples de biomatériaux
d’origine naturelle couramment utilisés en ingénierie tissulaire pour produire des échafau-
dages. Étant les composants des hydrogels d’intérêt de ce travail de thèse, ils seront étudiés
spécifiquement.

Le collagène

Le collagène est un polymère naturel largement utilisé dans le domaine de l’IT du
fait de sa composante abondante dans la MEC des tissus, notamment de la peau, des
ligaments, du cartilage. Il est composé de molécules trimériques constituées de trois chaînes
polypeptidiques avec le motif répétitif (G-X-Y)n, où X et Y sont souvent la proline et
l’hydroxyproline, respectivement (Figure 1.6) [65].

Glycine Hydroxyproline Proline

Figure 1.6 – Structure des molécules du collagène.

Chez les mammifères, il existe plusieurs types de collagène, dont chacun contient au
moins un domaine en triple hélice avec la répétition du motif (G-X-Y)n dans la séquence
d’acides aminés [66, 67]. L’extraction du collagène à partir des tissus animaux se réalise
par une digestion enzymatique suivie d’une extraction acide. Ensuite, à basse température,
le collagène est neutralisé et sa force ionique est ajustée aux valeurs physiologiques. Le
collagène préparé dans ces conditions subit une gélification physique après environ une
heure d’incubation à une température de 30 à 34 °C [68, 69, 70].

Le collagène présente de nombreux avantages lorsqu’il est utilisé dans la bioimpression
en raison de sa biocompatibilité, et sa matrice favorise l’adhésion, la croissance et améliore
également l’attachement et la prolifération des cellules [71]. Cependant, l’utilisation de
collagène seul dans l’hydrogel est très limitée en raison de la lenteur du processus de
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gélification complet. Ainsi, il reste à l’état liquide à basse température, ce qui rend difficile
son impression. De plus, il a de faibles propriétés mécaniques. Lorsqu’il est sous forme
d’hydrogel, il est donc instable et difficile à déposer lors de l’impression. Aussi le collagène
est-il souvent utilisé en combinaison avec d’autres biomatériaux afin d’améliorer la stabilité
mécanique et de diminuer le taux de dégradation [72].

La gélatine

La gélatine est une protéine naturelle dérivée de diverses sources de tissus animaux
riches en collagène telles que la peau et les os [73]. La structure chimique typique de la
gélatine est illustrée par la figure 1.7.

Figure 1.7 – Structure chimique de la gélatine. Figure adaptée de [74].

Deux types de gélatine sont généralement obtenus en fonction de la procédure de pré-
traitement. La gélatine de type A peut être produite en traitant des matériaux sources
de collagène I par l’hydrolyse acide partielle. La gélatine de type B est obtenue par un
prétraitement alcalin ou à la chaux [75]. L’utilisation de la gélatine de type A est domi-
nante dans le domaine des biomatériaux. Bien que la production de la gélatine à partir de
collagène à la suite d’un traitement par hydrolyse conduise à la séparation des molécules
de leur conformation d’origine en hélice, les molécules individuelles de gélatine conservent
leur structure primaire, c’est-à-dire que les chaînes de gélatine contiennent de nombreuses
séquences d’acide Arginine-Glycine-Aspartate (RGD). Ce fragment sert de site de recon-
naissance spécifique pour les intégrines et est impliqué dans la régulation des interactions
cellule-cellule et cellule-matrice extracellulaire. Il sert également à favoriser l’adhésion cel-
lulaire et a une meilleure capacité de régénération des tissus. Enfin et surtout, la propriété
unique de la gélatine est la gélification thermoréversible. Le point de fusion de la gélatine
est situé à 37 °C. En effet, la gélatine forme l’hydrogel quand sa température passe en
dessous de sa température de gélification (< 37 °C) (Figure 1.8) [76, 77].

La gélatine apparaît comme un excellent candidat dans le développement d’hydro-
gel pour la fabrication des échafaudages grâce à de nombreux avantages tels que la bio-
compatibilité et la biodégradabilité élevées, un faible coût ainsi qu’une meilleure stabilité
thermique dans les environnements physiologiques [78]. Cependant, les hydrogels à base de
gélatine se solubilisent à 37 °C (température nécessaire dans un incubateur pour permettre
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Molécules d'eau

Etat liquide

T < 37°C

T > 37°C

Zone de jonction

Etat gel

Figure 1.8 – Représentation schématique de la gélatine thermoréversible à la température
de transition sol-gel. Figure adaptée de http://www.chembam.com.

la maturation tissulaire). La gélatine est donc rarement utilisée seule dans les formulations
d’hydrogel. Pour utiliser la gélatine en bioimpression, il est souvent nécessaire de la coupler
à d’autres biomatériaux et de procéder à une réticulation pour former des échafaudages
d’hydrogel stables [79, 80]. L’ajout d’un agent de réticulation enzymatique dans les solu-
tions de gélatine comme la transglutaminase permet de créer des échafaudages à la fois
physiologiquement robustes et biocompatibles à des températures physiologiques (37 °C)
[81]. D’autre part, l’utilisation de la gélatine avec un autre biomatériau comme alginate
dans l’hydrogel permet de maintenir la forme de la construction 3D lors de la maturation
cellulaire [82].

L’alginate

L’alginate est un polysaccharide naturel, non cytotoxique, biodégradable et normale-
ment obtenu à partir des algues brunes par extraction basique du carbonate de sodium.
La structure d’alginate est composée de deux acides uroniques : β-(1-4)-D-Mannuronique
(M) et α-(1-4)-L-Guluronique (G) (Figure 1.9). Une seule molécule d’alginate peut être
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Figure 1.9 – Structure représentative de l’alginate. Figure adaptée de [83].

constituée à partir de trois types de monomères : blocs M, riches en résidus d’acide man-
nuronique ; blocs G, riches en résidus d’acide guluronique et blocs MG, riches des deux
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acides mannuronique et guluronique [84, 85]. Seuls les blocs G d’alginate participent à la
formation d’hydrogels via une réticulation intermoléculaire avec des cations divalents. De
plus, le rapport M/G, la séquence, la longueur du bloc G et la masse moléculaire sont des
facteurs clés influençant leurs propriétés physiques et ses hydrogels résultants [86].

L’alginate existe en plusieurs types, notamment les alginates de sodium, qui sont gé-
néralement disponibles dans le commerce. La masse moléculaire des alginates de sodium
disponibles dans le commerce est d’environ 32 000 à 400 000 g/mol. Les propriétés phy-
siques des gels obtenus peuvent être améliorées en augmentant la masse moléculaire de
l’alginate. Néanmoins, une telle solution de la masse moléculaire élevée d’alginate devient
très visqueuse, ce qui est souvent indésirable lors du procédé d’impression. La concentra-
tion d’alginate (ou le pH) détermine la viscosité de la solution. Cette dernière augmente
lorsque le pH diminue. La valeur maximum de pH d’alginate est autour de 3 à 3,5 [87].

La solution aqueuse d’alginate est réticulée avec des agents ioniques tels que des cations
divalents (c’est-à-dire Ca2+). Il s’agit de la méthode la plus courante pour préparer des
hydrogels d’alginate. Les cations Ca2+ interagissent uniquement avec les blocs d’acide L-
guluronique (G) et forment alors un pont dû à l’attraction des groupes acide carboxylique
chargés négativement entre deux chaînes d’alginate voisines, ce qui donne une structure
de gel (Figure 1.10) [88].

𝑪𝒂𝟐+

Etat liquide
Réticulation ionique

Etat gel

G-blocs

Figure 1.10 – Description de la réticulation ionique par le calcium de la molécule d’algi-
nate. Figure adaptée de [85, 88].

Les hydrogels à base d’alginate sont largement utilisés dans la bioimpression 3D en rai-
son de leurs propriétés particulières, telles que la biocompatibilité, le faible coût et la capa-
cité de réticulation contrôlable permettant le relargage contrôlé de cellules ou de facteurs
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3. Les hydrogels utilisés comme bioencres

de croissance. De plus, la large gamme de viscosité de l’alginate confère une polyvalence
d’utilisation pour différentes techniques de bioimpression [89, 90, 91, 92]. Cependant, par
comparaison avec autres biomatériaux naturels, l’alginate a une faible adhérence cellulaire
dans l’hydrogel, ce qui ne permet pas d’incorporer des cellules dans le développement des
tissus. Par conséquent, son utilisation seule est compliquée dans l’hydrogel. C’est pour-
quoi l’alginate est souvent combinée avec d’autres polymères naturels possédant déjà des
propriétés d’adhésion cellulaire, tels que la gélatine et le fibrinogène [93, 94], ou que des
peptides tels que l’arginine-glycine-acide aspartique lui sont ajoutés afin de fournir des
sites de liaison moléculaire pour l’adhésion cellulaire [95, 96].

Le fibrinogène

Le fibrinogène est une glycoprotéine composée de trois paires de chaînes polypepti-
diques Aα, Bβ, γ liées par des liaisons disulfure. Chez l’homme, sa masse est de 340 kDa
pour 45 nm de longueur. Le fibrinogène est présent dans le sang à des concentrations
plasmatiques de 2 à 4 g/L. En présence de la thrombine, protéase à sérine, le fibrinogène
est hydrolysé et polymérisé en fibrine. Il forme des fils sur le site de la lésion du vaisseau
sanguin et joue un rôle important dans la coagulation du sang et la cicatrisation des plaies
dans le corps [97].

La transformation du fibrinogène en fibrine lors d’une blessure est activée par la pro-
téase à sérine [99]. Le mécanisme d’autoassemblage de fibrinogène en fibrine insoluble
commence par une molécule de fibrinogène et se déroule en quatre étapes principales,
comme le montre la figure 1.11 [100, 101].

— (A) : La thrombine clive les extrémités N-terminales des chaînes Aα et Bβ dans le
fibrinogène E et sépare les fibrinopeptides FpA et FpB des monomères de fibrine.

— (B) : L’interaction « Knob-hole » des monomères de fibrine permet de former des
protofibrilles.

— (C) : Les protofibrilles interagissent latéralement via la liaison des chaînes α.

— (D) : La formation de gel de fibrine insoluble procède par réticulation du facteur
XIIIa (une transglutaminase) en présence de Ca2+ qui agit en neutralisant les charges
négatives des chaînes peptidiques, rendant la réaction de polymérisation irréversible
et évitant la dégradation rapide des fibres de fibrine.

Le fibrinogène possède de faibles propriétés mécaniques par rapport à d’autres bioma-
tériaux. Par conséquent, s’il est utilisé seul, il est difficile de maintenir la structure 3D
des échafaudages. Néanmoins, l’utilisation du fibrinogène dans la bioimpression 3D est
très courante, car il a une excellente biocompatibilité et est biodégradable. On trouve très
souvent le fibrinogène dans les bioencres combiné aux autres biomatériaux. En effet, les
hydrogels à base de fibrinogène apportent des protéines qui contiennent des sites de liai-
son cellulaire permettant ainsi d’améliorer la capacité de l’adhésion cellulaire. De plus, par
la présence de la thrombine et du calcium dans l’étape de polymérisation, le fibrinogène
forme un réseau de fibrine insoluble pouvant supporter la structure 3D imprimée [102].
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Knob B Knob A

Clivage par la thrombine Fibrinopeptides A et B

Intéraction "Knob-hole"

Agrégation latérale

Facteur XIIIa
Agrégation latérale

(A)

(B)

(C)
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Figure 1.11 – Représentation schématique du mécanisme d’autoassemblage du fibrino-
gène en fibrine. Figure adaptée de [98].

Le chitosane

Le chitosane est un polysaccharide d’origine naturelle qui peut être mis en œuvre
sous forme d’hydrogel. Il s’agit d’une famille de polysaccharides constituée d’unités D-
glucosamine et N-acétyle-glucosamine (Figure 1.12) [103].

DADA

Figure 1.12 – Structure chimique du chitosane. Figure adaptée de [62].

Le chitosane regroupe donc de nombreux types de structures macromoléculaires. Lors-
qu’il est obtenu par réacétylation d’un chitosane a un faible degré d’acétylation on obtient
un chitosane statistique parfait et il reste soluble dans des milieux acides dilués jusqu’à un
degré d’acétylation (DA) de près de 65 à 70 %. Selon la source et le procédé de production
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utilisé, la masse molaire moyenne du chitosane à faible DA peut aller jusqu’à 650 000
g.mol−1 [104].

Le chitosane possède de nombreuses propriétés intéressantes telles que la biocompa-
tibilité, la biodégradabilité, la capacité antibactérienne. Par conséquent, les hydrogels à
base de chitosane ont été étudiés dans de nombreuses applications d’ingénierie tissulaire.
Cependant, les propriétés mécaniques du chitosane sont faibles, instables, ce qui limite
son application dans l’ingénierie des tissus durs et l’impression de échafaudages à grande
échelle. Il est donc souvent combiné avec d’autres biomatériaux dans des hydrogels ou
d’autres matériaux tels que des nanocristaux de cellulose pour produire une bioencre à
base de nanocellulose/chitosane afin d’améliorer les propriétés mécaniques [105].

4 Propriétés rhéologiques des hydrogels

Les échafaudages utilisés en ingénierie tissulaire sont principalement fabriqués à partir
d’hydrogels en raison de leur biocompatibilité et de leur imprimabilité. Lors du processus
d’extrusion 3D, un hydrogel qui est initialement désorganisé et inactif subit une transfor-
mation par l’application d’un cisaillement élevé lorsqu’il est extrudé à travers la buse. Il
change de forme et atteint finalement un nouvel état de repos. Ces transitions sont gou-
vernées par les propriétés rhéologiques des hydrogels [106]. La section suivante présente
des modèles fluides associés aux comportements rhéologiques des hydrogels.

La rhéologie

La rhéologie s’intéresse à l’étude des écoulements de la matière sous l’effet d’une
contrainte appliquée. Les modèles rhéologiques sont généralement exprimés par une équa-
tion constitutive qui relie le tenseur des contraintes au tenseur des taux de déformation et
de déformation. La mesure des propriétés rhéologiques des fluides permet de prédire leur
comportement lors de l’écoulement. Les principales propriétés rhéologiques utilisées pour
caractériser le processus de bioimpression sont la viscosité, la contrainte de cisaillement et
les modules de cisaillement viscoélastiques [6].

Considérons un fluide imaginaire qui s’écoule de façon laminaire comme illustré par la
figure 1.13. Ce fluide peut alors être décrit comme une section de couches dont celle du
bas reste collée à la paroi (condition de non-glissement), tandis que la couche supérieure
correspond à l’endroit où l’on applique une force de cisaillement. La vitesse de cisaillement
ou taux de cisaillement, notée γ̇, mesure le cisaillement appliqué au sein d’un fluide. Elle
dépend de la contrainte de cisaillement et de la nature du fluide. Le gradient de vitesse
décrit la variation spatiale de la vitesse d’écoulement qui s’exprime par la relation

γ̇ = ∂u

∂y
. (1.1)

Une contrainte de cisaillement, désignée par τ en N/m2 ou Pa, se crée sur chaque particule
du fluide lorsqu’une force de cisaillement(−→F ) agit sur le fluide par unité de surface (S),
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x

Force de cisaillement
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Vitesse

Profil de vitesse

Figure 1.13 – Description d’un fluide en régime laminaire.

parallèlement la direction de l’écoulement.

τ = F⃗

S
. (1.2)

La figure 1.13 illustre le profil de vitesse qui décrit les vitesses des différentes couches d’un
fluide, et la longueur des flèches représente une mesure de la vitesse. Il est essentiel de
noter que la force de cisaillement déplace ces couches dans une direction donnée (vers la
droite dans le cas présent), tandis qu’une force de résistance s’oppose à ce mouvement et
agit dans une direction parallèle à la surface entre les couches. Cette force de résistance est
mesurée par la viscosité µ, exprimée en Pa.s, qui est une caractéristique de cette propriété.
L’équation de µ est la suivante :

τ = µγ̇. (1.3)

La viscosité est une propriété importante des fluides qui relie les contraintes au taux de
déformation. Elle définit la résistance à l’écoulement d’un fluide permettant à celui-ci de
s’écouler plus ou moins rapidement. Par exemple, le miel a une viscosité plus élevée que
l’eau (µ = 101 Pa.s et 10−3 Pa.s, respectivement), c’est pourquoi le miel s’écoule moins
facilement que l’eau. Le comportement rhéologique d’un fluide est caractérisé par sa vis-
cosité : un fluide newtonien se caractérise par une viscosité constante en fonction du taux
de cisaillement, c’est-à-dire que la viscosité de cisaillement ne dépend pas des contraintes
qui lui sont appliquées. En revanche, pour un fluide non newtonien, la viscosité varie en
fonction du taux de cisaillement, ce qui illustre un comportement rhéologique plus com-
plexe (Figure 1.14). Les fluides non newtoniens sont classés en fluides indépendants du
temps, qui sont généralement des fluides rhéofluidifiants (shear-thinning) ou rhéoépaissis-
sants (shear-thickening), et en fluides dépendants du temps, dits thixotropes.

Dans le domaine de la bioimpression, la viscosité des hydrogels occupe une place cen-
trale dans la détermination de leur comportement lors de l’écoulement. Elle est considérée
comme le principal facteur influençant la distribution des cellules, leur viabilité et l’im-
primabilité des hydrogels. Une faible viscosité des hydrogels a tendance à provoquer la
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Figure 1.14 – Contrainte de cisaillement en fonction du taux de cisaillement.

formation de gouttelettes plutôt que de fibres lors du dépôt, ce qui entraîne une réparti-
tion cellulaire inhomogène et une réduction de l’imprimabilité de l’hydrogel. En revanche,
une viscosité élevée améliore la stabilité mécanique et la précision d’impression de l’hydro-
gel. Cependant, une viscosité plus élevée génère une contrainte de cisaillement élevée qui
peut avoir un impact sur la viabilité des cellules lors du processus d’impression [107, 108].
Par exemple, la présence d’alginate dans la composition des hydrogels est souvent souhai-
tée dans la formulation d’hydrogel en raison de sa viscosité optimale/moyenne (c’est-à-dire
400 mm2 s−1 à 3 000 mm2 s−1) qui améliore la viabilité cellulaire (> 90 %) et la stabilité
mécanique de l’hydrogel [109].

Le fluide newtonien

Le fluide newtonien est caractérisé par une viscosité constante qui ne dépend pas de
la force de cisaillement appliquée. Son comportement est décrit par l’équation suivante :

τ = µ.γ̇, (1.4)

où :

τ est la contrainte de cisaillement exercée par le fluide, exprimée en [Pa] ;

µ est la viscosité dynamique du fluide, exprimée en [Pa.s] ;

γ̇ est le gradient de vitesse perpendiculaire à la direction de cisaillement, exprimé en
[s-1].

Les solutions aqueuses, les huiles à faible viscosité, la plupart des solvants et l’air sont
des exemples de fluides newtoniens. Un hydrogel est constitué d’un réseau tridimensionnel
de polymère hydrophile, utilisant de l’eau comme solvant de gonflement [110]. Ce type
d’hydrogel, qui présente un comportement newtonien, est principalement observé à de
faibles concentrations de polymères, où la viscosité est dominée par de petites molécules
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Chapitre 1. Les hydrogels comme échafaudages pour l’ingénierie tissulaire

isotropes, ou à des taux de cisaillement très faibles, où le mouvement brownien peut
entraver l’alignement des polymères [34]. En pratique, la plupart des hydrogels utilisés dans
la bioimpression 3D par extrusion sont non newtoniens, ce qui signifie que leur viscosité
n’est pas constante, mais dépend plutôt du taux de cisaillement ou de l’historique du taux
de cisaillement.

Le fluide non newtonien : modèle de Ostwald-de Waele

Dans les fluides non newtoniens rhéofluidifiants, la viscosité µ diminue à mesure que le
taux de cisaillement augmente. En revanche, les fluides rhéoépaississants sont des fluides
dont la viscosité µ augmente avec une augmentation du taux de cisaillement. Le modèle
mathématique d’Ostwald-de Waele (ou loi de puissance), est l’un des modèles les plus
couramment utilisés pour décrire ces deux types de comportements. Il est défini comme
suit :

τ = Kγ̇n, (1.5)

où :

τ est la contrainte de cisaillement en [Pa] ;

K est l’indice de consistance d’écoulement en [Pa.sn] ;

n est l’indice de comportement d’écoulement sans dimension [-] ;

γ̇ est le taux de cisaillement en [s-1].

À partir de l’équation (1.5), la loi de puissance peut être subdivisée en trois types de
fluides différents en fonction de la valeur de leur indice de comportement d’écoulement n :

n Type de fluide
< 1 Fluides rhéofluidifiants
= 1 Fluides newtoniens
> 1 Fluides rhéoépaississants

Tableau 1.2 – Différents types de fluide en fonction de l’indice de comportement n.

Les hydrogels présentant des comportements rhéofluidifiants sont largement utilisés
dans la bioimpression par extrusion car ils apportent des propriétés importantes, notam-
ment par la diminution de la viscosité quand les forces de cisaillement augmentent lors du
processus d’extrusion, ce qui permet de faciliter l’extrusion ainsi que de maintenir la forme
initiale lorsque l’hydrogel traverse la buse. De plus, la viabilité cellulaire est améliorée grâce
aux faibles contraintes de cisaillement subies pendant l’extrusion [6, 111]. Les raisons de
la diminution de la viscosité lorsqu’il y a une augmentation du taux de cisaillement dans
l’hydrogel sont expliquées d’un point de vue physique. Généralement, avec l’augmentation
du taux de cisaillement, les chaînes de polymère se réorganisent et ont tendance à s’aligner
le long de la direction d’écoulement, ce qui réduit la résistance à l’écoulement et donc la
viscosité [112].
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Le modèle de loi de puissance est utile et le plus simple pour modéliser l’écoulement
des hydrogels. Par exemple, ce modèle a été appliqué pour modéliser la bioencre à par-
tir d’un mélange de gélatine-alginate-fibrinogène dans des conditions d’impression afin
d’analyser la viabilité cellulaire lors du procédé d’extrusion [113]. Cependant, le modèle
de loi de puissance ne tient pas compte de la contrainte non nulle à l’origine (le seuil de
contrainte), qui est un facteur important dans les hydrogels utilisés en bioimpression 3D.
Pour surmonter cet obstacle, le modèle de Herschel-Bulkley est donc utilisé.

Le fluide non newtonien : modèle de Herschel-Bulkley

Le fluide d’Herschel–Bulkley (ou fluide à seuil) est un cas particulier d’un fluide non
newtonien. Comme leur nom l’indique, les fluides à seuil se caractérisent par un seuil de
contrainte non nulle à l’origine, exprimé par τ0. Si la contrainte est appliquée au-delà de
cette valeur, le fluide peut s’écouler et il se comporte comme un fluide rhéofluidifiant ou
rhéoépaississant ou de manière linéaire. Cependant, le fluide réagit comme un solide si la
contrainte ne dépasse pas ce seuil [114]. L’équation constitutive du modèle de Herschel-
Bulkley s’écrit :

τ = τ0 +Kγ̇n, (1.6)

où :

τ est la contrainte de cisaillement en [Pa] ;

τ0 est le seuil de contrainte en [Pa] ;

K est l’indice de consistance d’écoulement en [Pa.sn] ;

n est l’indice de comportement d’écoulement sans dimension [-]. Pour n < 1, le fluide
est rhéofluidifiant, alors que pour n > 1, le fluide est rhéoépaississant. Si n = 1 et
τ0=0, ce modèle se réduit au fluide newtonien (Figure 1.15) ;

γ̇ est le taux de cisaillement en [s-1].

Le fluide d’Herschel-Bulkley est très utile et largement utilisé dans la communauté de
la bioimpression, car il prend en compte les régions à faible taux de cisaillement et inclut
la relation entre le seuil de contrainte et les comportements rhéofluidifiants. En effet, la
fidélité d’impression et l’intégrité de forme 3D des hydrogels sont améliorées par le seuil de
contrainte car l’hydrogel reste solide après extrusion [115]. Beaucoup de travaux ont été
menés autour du modèle de fluide à seuil pour la modélisation des hydrogels. Les résultats
ont montré qu’une amélioration de l’imprimabilité des hydrogels permet d’augmenter la
viabilité cellulaire [115, 116, 117].

Les hydrogels pour l’impression par extrusion possèdent des caractéristiques combinées
d’écoulement et de maintien de forme. Lorsqu’ils traversent une buse, ils doivent s’écouler
avec une résistance interne minimale, notamment en présence de cellules. Une fois que le
matériau est déposé, ces propriétés doivent être inversées, se traduisant par un arrêt immé-
diat de l’écoulement, une accumulation de forces internes pour résister à la déformation,
et une capacité élastique de rétention de forme. Les principaux paramètres rhéologiques
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Figure 1.15 – Différents types de comportement rhéologique des fluides.

qui décrivent ces transitions sont le comportement rhéofluidifiant et le seuil de contrainte
[6]. Les hydrogels utilisés dans ce travail de thèse seront abordés dans le chapitre 4, où des
études rhéologiques seront présentées pour mettre en évidence leurs propriétés, notamment
en ce qui concerne le comportement rhéofluidifiant et le seuil de contrainte.

5 Conclusion

Dans ce premier chapitre de l’étude bibliographique, ont été passées en revue les avan-
cées dans le domaine de l’IT pour fabriquer des TEC en utilisant les technologies de
bioimpression 3D. La technique de la bioimpression par extrusion est largement utilisée
du fait de sa grande versatilité avec les biomatériaux imprimables et sa capacité à déposer
des densités cellulaires élevées. Cette technologie permet d’imprimer des hydrogels de po-
lymères d’origine naturelle dans le but de créer des échafaudages biologiques. Nous nous
sommes plus particulièrement intéressés aux biomatériaux naturels couramment utilisés
pour formuler les hydrogels. Les caractéristiques, avantages, inconvénients et applications
de ces biomatériaux ont été précisés afin de définir la formulation spécifique utilisée dans
ce travail (qui sera abordée dans la partie suivante). Enfin, la connaissance des compor-
tements rhéologiques des hydrogels a été présentée. Son importance dans le succès de la
bioimpression en raison des propriétés rhéologiques et des paramètres physico-chimiques
a été exposée, ayant une grande influence sur l’imprimabilité des hydrogels. Les modèles
mathématiques utilisés pour modéliser les comportements rhéologiques des hydrogels ont
été présentés, notamment le modèle Herschel-Bulkley qui est plus versatile, car il combine
deux propriétés importantes pour un hydrogel dit imprimable : le seuil de contrainte et le
comportement rhéofluidifiant.
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Chapitre 2
Relation entre anisotropie structurelle de
l’échafaudage et activité cellulaire

1 Réponse des cellules à l’environnement

Le premier chapitre a présenté l’évolution de l’ingénierie tissulaire (IT) qui progresse
rapidement en tant que discipline scientifique et est devenu l’une des approches les plus
prometteuses dans le développement de substituts biologiques. Les concepts d’IT iden-
tifient trois éléments essentiels pour former un substitut tissulaire : (i) un échafaudage,
support structurel nécessaire à l’ancrage des cellules et au développement des tissus ; (ii)
des cellules d’origine humaine ou animale ; (iii) des signaux qui stimulent les cellules [118].

Le développement d’un tissu vivant fonctionnel représente un défi complexe, influencé
par de multiples facteurs qui interagissent de manière dynamique dans le temps et l’espace.
Ces facteurs permettent aux cellules de se différencier et de se multiplier au bon endroit et
au bon moment, tout en préservant le phénotype souhaité et en formant un tissu fonction-
nel par la synthèse d’une MEC adéquate [119, 120]. L’un des éléments clés à prendre en
compte dans l’IT est l’environnement dans lequel les cellules évoluent. Or l’échafaudage
joue un rôle central dans cet environnement structurel. En effet, les échafaudages, qui
sont généralement composés de biomatériaux polymères, offrent un support et fournissent
tous les signaux nécessaires, qu’ils soient moléculaires, structuraux ou physiques, par les-
quels les cellules entrent en contact pour leur survie pour assurer la régénération tissulaire
[121, 122].

L’analyse de l’interaction complexe entre l’échafaudage et les réponses cellulaires de-
meure un défi de taille, qui revêt une importance cruciale, car celle-ci se rapproche des
événements qui se produisent dans l’environnement physiologique réel. Comprendre cette
interaction nécessite une étude approfondie de la communication bidirectionnelle entre
les cellules et l’échafaudage, comme illustré par la figure 2.1 [123]. De nombreuses études
ont été réalisées dans ce domaine, visant à développer de nouveaux biomatériaux et des
techniques de fabrication viables pour les échafaudages, tout en assurant les propriétés
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Figure 2.1 – Éléments clés de l’interaction entre les cellules et l’échafaudage : ce dernier
influence les cellules par ses propriétés générales. Figure adaptée de [123].

mécaniques requises. Parallèlement, d’autres recherches se sont concentrées sur la sélec-
tion des types de cellules les plus adaptés selon l’application recherchée. Dans le cadre
de notre analyse, les propriétés d’anisotropie structurelle des échafaudages seront exami-
nées afin d’améliorer la compréhension globale de la réponse cellulaire en fonction de leur
environnement structurel.

Au cours des dernières années, plusieurs études ont tenté d’évaluer l’importance des
indices physiques présents dans l’échafaudage lors de la culture cellulaire. Ces indices
peuvent être regroupés en deux catégories principales (Figure 2.2) : (i) des indices actifs,
tels que la structure, la rigidité et la topographie d’échafaudage, et (ii) des indices passifs,
comprenant les forces mécaniques extérieures telles que la compression et la tension [124, 7].
Par conséquent, la compréhension du comportement et des réponses des cellules face aux
indices physiques à travers l’échafaudage permet de faciliter la conception d’échafaudages
optimaux pour les applications en IT [125].

Dans ce contexte, diverses études ont révélé que les indices actifs contribuent au de-

différenciation

prolifé
ration

synthèse de la MEC
Cellules détectent des indices

à travers l'échafaudage

Indices passifs 

Indices actifs 

Cellule
Echafaudage

Structure/rigidité/topographie

Forces extérieures : Compression/tension

Figure 2.2 – schématisation des types d’indices physiques stimulant des cellules. Figure
adaptée de [7].
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venir global des cellules. En particulier, les cellules manifestent des réponses en évaluant
la rigidité d’échafaudage et en établissant des interactions physiques avec l’échafaudage
par le biais de leur capacité de mécanotransduction, c’est-à-dire de conversion de signaux
physiques en une réponse cellulaire. Dans certains cas, certaines lignées cellulaires déve-
loppent des adhésions focales plus importantes sur des surfaces plus rigides. De plus, la
vitesse de migration des cellules a également montré une dépendance à l’égard des pro-
priétés mécaniques de l’échafaudage [126]. Fusco et al., [127] ont rapporté que la rigidité
d’échafaudage est un facteur important dans les caractéristiques des adhésions focales
des cellules. Leurs résultats montrent que les adhésions focales sont sensibles aux pro-
priétés élastiques des matériaux, tandis que l’étalement des cellules est influencé par la
viscoélasticité d’échafaudage. Depuis un certain temps, il est largement reconnu que la
topographie de l’échafaudage joue un rôle crucial dans la morphologie et le comportement
des cellules. De nombreuses études ont également démontré que la topographie de l’écha-
faudage favorise l’adhésion et la migration des cellules. Elle influence ainsi la distribution
spatiale des cellules. Ces facteurs ont un impact sur l’expression des signaux cellulaires
et, par conséquent, sur la formation des tissus [128, 129]. Récemment, de nombreux tra-
vaux se sont intéressés aux réponses des cellules aux surfaces des échafaudages. À titre
d’exemple, l’équipe de Sequeira [130] a étudié l’impact des surfaces des échafaudages sur
l’adhésion cellulaire, la morphologie des tissus et la formation de complexes d’adhérence
focale. Les résultats de cette étude mettent en évidence que les cellules ensemencées sur
des échafaudages de nanofibres présentaient moins de complexes d’adhérence focale que
celles ensemencées sur des films polymères.

En plus des indices actifs, les indices passifs tels que les forces mécaniques auxquelles
les cellules sont exposées jouent un rôle essentiel dans la régulation du comportement cel-
lulaire, y compris la prolifération, la différenciation et la synthèse de la MEC [131]. Ainsi,
la compréhension et la manipulation des indices passifs sont cruciales pour la conception
d’échafaudages optimaux [132]. L’étude de l’influence des forces sur le comportement cel-
lulaire a donné lieu à un grand nombre d’études au cours des deux dernières décennies. À
titre d’exemple, il a été constaté que la compression dynamique (Figure 2.3A) facilite le
transport des nutriments et des facteurs de croissance à l’intérieur du tissu, ce qui améliore
leur disponibilité pour les cellules [133]. Plusieurs études ont montré une augmentation

(A) (B)

Figure 2.3 – Illustration des quelques forces externes. (A) Compression. (B) Tension.
Figure adaptée de [39].
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de la sécrétion de glycosaminoglycanes et de collagène de type II, associée à une aug-
mentation du module de Young [133, 134, 135]. De plus, la tension provoquée par des
cycles d’étirement et de relaxation (Figure 2.3B) a également des effets significatifs sur
les cellules. Par exemple, l’équipe de Powell [136] a réussi à créer des tissus musculaires
du collagène/Matrigel en ensemençant les cellules des muscles bioartificiels humains. Au
cours d’une période de huit jours, des cycles d’étirement et de relaxation ont été appliqués
aux tissus, ce qui a entraîné une augmentation de deux à trois fois le module d’élasticité,
une augmentation de douze fois le diamètre moyen des myofibres et une augmentation de
40 % de la surface des myofibres. Cette étude a permis de démontrer les impacts positifs
de la tension mécanique sur la formation et les propriétés des tissus musculaires artificiels.

En résumé, cette section met en évidence les réponses des cellules aux indices phy-
siques, à la fois de manière active et passive. Une fois que l’échafaudage est fabriqué et mis
en place, la formation de tissus avec les caractéristiques désirées dépend des propriétés de
l’échafaudage [137]. En exploitant les propriétés de l’échafaudage qui influencent l’activité
cellulaire, il est possible de guider les cellules vers des structures tissulaires spécifiques.
Comme indiqué précédemment, les échafaudages d’hydrogels sont composés de biomaté-
riaux polymères. Ainsi, un domaine de recherche important des échafaudages concerne les
aspects spécifiques des chaînes polymères, notamment leur orientation lors de la formation
de l’échafaudage dans le fluide d’hydrogel. L’orientation des constituants de l’échafaudage
doit être prévisible, car ceux-ci jouent un rôle d’ancrage pour les cellules et influencent
l’anisotropie de l’échafaudage [138]. Une analyse plus approfondie de ce phénomène per-
mettrait d’améliorer nos prévisions et nos applications dans le domaine de la modélisation
de l’ingénierie tissulaire. Ce problème sera abordé en détail dans la prochaine section.

2 Influence de l’orientation des constituants de l’échafau-
dage sur les cellules

L’ingénierie tissulaire implique l’utilisation d’échafaudages temporaires permettant
d’entrer en contact avec les cellules et de supporter des cellules pour produire de la matrice
extracellulaire, ce qui est crucial pour l’intégration du matériau dans un environnement
biologique. Par conséquent, les échafaudages sont des éléments cruciaux pour l’ingénierie
tissulaire, et comprendre leur influence sur le comportement des cellules représente un
défi majeur [139, 140, 141]. En effet, les rôles importants joués par les échafaudages dans
les tissus fabriqués sont analogues aux fonctions de la MEC dans les tissus natifs et sont
associés à leurs caractéristiques architecturales, biologiques et mécaniques [142].

Weiss a introduit le concept de « guidage par contact » dans ses travaux initiaux afin
de décrire la relation entre les cellules et l’échafaudage [143, 144]. En effet, le guidage
par contact des cellules joue un rôle essentiel dans de nombreux processus physiologiques.
Il fait référence au mouvement directionnel des cellules, où la probabilité de migration
dans cette direction est maximale. Cette direction est étroitement liée à l’anisotropie de
l’échafaudage et peut être interprétée en termes d’orientation des constituants [145, 146].
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Plus récemment, le rôle du guidage par contact a été étudié dans différents contextes,
notamment dans la conception d’échafaudages pour l’ingénierie tissulaire [147, 148]. Parmi
les nombreuses caractéristiques de l’échafaudage, l’orientation de ses constituants a suscité
le plus d’attention, car elle joue un rôle dans la stimulation du comportement des cellules et
de leur morphologie ainsi que dans le lien avec les propriétés mécaniques de l’échafaudage,
ce qui peut entraîner des répercussions significatives sur leur comportement et sur les
résultats globaux obtenus [149, 150, 151, 152].

Comme mentionné dans le premier chapitre, l’utilisation de biomatériaux polymères
sous forme d’hydrogels pour la fabrication d’échafaudages présente des avantages en ma-
tière de biocompatibilité et d’efficacité afin de promouvoir l’adhésion cellulaire et les mé-
canismes d’autoassemblage, conduisant à des structures ordonnées à différentes échelles
[141]. Il est évident que les échafaudages aux propriétés variées ont un impact différencié
sur le comportement des cellules et sur la qualité globale du produit final. Comprendre
comment les constituants s’orientent donc dans l’hydrogel permettrait d’obtenir des in-
formations sur la préparation de matrices tridimensionnelles et d’améliorer la compréhen-
sion des propriétés d’anisotropie structurelle des échafaudages. C’est pourquoi cette partie
traite de l’orientation des constituants d’échafaudage et des mécanismes impliqués dans le
comportement des cellules en tant que stratégie d’IT.

De nombreuses études ont été menées ces dernières années afin d’explorer l’influence
de l’orientation des constituants de l’échafaudage sur le comportement cellulaire. Par
exemple, l’équipe de Guo [138] met en évidence cette problématique. Dans son étude,
des cellules hMSC (P2) ont été ensemencées sur des échafaudages en poly(lactide-co-

(A) (B) (C)

Figure 2.4 – L’alignement des cellules sur des échafaudages imprimés 3D par extrusion.
L’image obtenue au microscope confocal : (A) Échafaudage en parallèle. (B) Échafaudage
en hachure. (C) Échafaudage en aléatoire. Les cellules vivantes sont représentées en vert et
les cellules mortes en rouge. Les lignes noires courtes indiquent l’alignement des molécules
de polymère. Figure adaptée de [138].
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glycolide) (PLGA) présentant différentes topographies, fabriqués à l’aide de l’impression
par extrusion 3D. Les résultats obtenus ont démontré que sur les échafaudages imprimés
selon un motif parallèle (Figure 2.4A), les cellules présentaient une forte orientation le long
de l’alignement des molécules. En effet, dans cette configuration, l’alignement des molé-
cules constituait le facteur principal influençant le comportement cellulaire, étant donné
que les fibres imprimées étaient séparées les unes des autres. En revanche, dans les motifs
hachurés ou les motifs aléatoires (Figure 2.4B, figure 2.4C), où les fibres se croisaient, de
petites lacunes apparaissaient dans les zones de croisement. Ces lacunes fournissaient une
force supplémentaire pour guider l’alignement des cellules le long des molécules polymères
adjacentes. Dans une autre étude réalisée par Karamichos et al., [153], une comparaison
du comportement des fibroblastes de la cornée ensemencés dans des matrices de collagène
a été effectuée entre deux types d’échafaudages : les échafaudages non contraints et les
échafaudages entièrement contraints le long de l’axe longitudinal en les attachant à deux
barres de plastique immobilisées. Les résultats obtenus ont révélé des différences significa-
tives dans l’alignement et la morphologie des cellules, ainsi que dans la réorganisation de la
matrice, entre ces deux types d’échafaudages. Dans les échafaudages contraints, les cellules
présentaient un alignement parallèle à l’axe longitudinal, tandis que dans les échafaudages
non contraints (isotropes), l’alignement cellulaire était aléatoire (Figure 2.5). De plus, une
densité locale de collagène plus élevée et un degré d’alignement plus important entre les
cellules et le collagène ont été observés dans les échafaudages contraints. Dans les zones
où la densité cellulaire était plus élevée, des bandes supplémentaires de collagène alignées
étaient souvent observées entre les cellules individuelles.

Dans des travaux plus récents, une diversité de motifs topographiques a été développée
en utilisant différentes technologies de fabrication avancées et des méthodes de synthèse

(A) (B)

Figure 2.5 – Orientation des fibroblastes de la cornée dans les échafaudages contraints/-
non contraints : les fibroblastes colorés pour la F-actine ont montré que les cellules dans
l’échafaudage non contraint sont orientées de manière aléatoire, alors que les cellules dans
l’échafaudage contraint sont alignées parallèlement à l’axe long de la construction. Figure
adaptée de [153].
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des matériaux. À titre d’exemple, Liu et al. [154] ont utilisé la technique d’électrofilage
pour produire des échafaudages fibreux en poly(méthacrylate de méthyle) (PMMA) afin
d’étudier l’influence de l’orientation du PMMA sur le comportement des fibroblastes de
derme humains. Les résultats ont montré que les structures alignées permettaient aux
cellules de mieux pénétrer dans la structure 3D par rapport aux structures aléatoires,
car les cellules étaient mieux ordonnées. Lorsque les cellules étaient orientées de manière
aléatoire et réparties sur une vaste surface sur des films minces et des substrats fibreux
aléatoires, elles étaient orientées le long du PMMA sur les substrats alignés. En outre, les
travaux de Yang et al. [155] ont confirmé l’effet de l’orientation de l’échafaudage constitué
d’acide poly (L-lactique) (PLLA) à l’échelle nano/micro sur le comportement des cellules
souches neurales. Les résultats ont démontré que pour les échafaudages alignés, la direction
de l’élongation des cellules souches neurales et de la croissance des neurites (protrusions
issues des neurones et se différenciant ultérieurement en axone ou dendrite) était parallèle
à la direction des fibres PLLA. Ils ont également constaté que l’échafaudage de PLLA
nanofibreux imprimé selon un motif aligné pouvait être exploité comme support cellulaire
possible dans l’IT de tissus nerveux.

Bien que des études aient été menées sur le guidage par contact des cellules sur diffé-
rents types d’échafaudages utilisant diverses techniques, il reste encore à développer des
approches prédictives de l’orientation des constituants de l’échafaudage afin d’étudier ce
qui influence la structuration des cellules et de la matrice dans un environnement de culture
tridimensionnelle.

3 Conclusion

Ce chapitre a présenté un aperçu du contexte du projet de thèse en examinant la
littérature portant sur les réponses des cellules aux indices physiques à travers l’échafau-
dage. Ces études mettent en évidence l’importance des propriétés de l’échafaudage sur le
comportement cellulaire, notamment l’orientation des constituants de l’échafaudage qui
joue un rôle crucial dans l’ancrage et le guidage des cellules, tout en déterminant les pro-
priétés mécaniques de la structure imprimée. À la lumière de cet état de l’art, il semble
qu’aucun modèle numérique n’ait été utilisé pour prédire l’orientation des constituants de
l’échafaudage lors de la bioimpression d’un construit d’ingénierie tissulaire, ce qui souligne
la nécessité d’une approche numérique afin de mieux comprendre les effets directs des
propriétés des constituants de l’échafaudage dans l’IT. Dans le chapitre 3, les modèles nu-
mériques existants seront exposés afin de proposer une approche innovante pour modéliser
et étudier l’orientation des constituants de l’échafaudage lors de l’extrusion d’un hydrogel.

29



Chapitre 3
Approches numériques d’orientation des
constituants lors de l’écoulement

1 Introduction

Les chapitres 1 et 2 ont abordé l’évolution des technologies de bioimpression 3D dans
les applications d’ingénierie tissulaire. Une attention particulière a été portée à la techno-
logie d’impression 3D par extrusion, utilisée pour fabriquer des échafaudages biologiques
à partir d’hydrogels. Ces hydrogels sont principalement composés de polymères naturels
biocompatibles. En particulier, l’orientation des chaînes de polymères est un phénomène
intrinsèque qui a un impact sur le comportement des cellules et l’anisotropie de l’échafau-
dage. Par conséquent, la compréhension des relations entre les conditions de fabrication,
les propriétés de l’écoulement et l’orientation des chaînes de polymères reste un défi dans le
domaine de l’IT. Dans ce contexte, ce chapitre vise à examiner les modèles et les approches
de simulation des fluides polymères. De tels modèles permettent de combiner une descrip-
tion macroscopique de l’écoulement avec une description de la dynamique des chaînes de
polymères. Plus précisément, le mouvement des chaînes de polymères dans le fluide est
simulé à l’aide d’une description de la cinétique. Puis l’évolution du champ de vitesse dans
le fluide est déterminée en appliquant les lois classiques de conservation de la quantité
de mouvement et de la masse [156]. La section suivante vise à décrire la relation entre
le comportement rhéologique d’un fluide polymère et la microstructure, ainsi que sur la
hiérarchie des approches de modélisation de ces constituants.

1.1 Comportement rhéologique et microstructure

Les hydrogels ainsi que d’autres fluides complexes d’un point de vue rhéologique pré-
sentent des propriétés d’écoulement non newtonien [157]. Une différence fondamentale
entre les écoulements newtoniens et non newtoniens réside dans la viscosité. Dans un
écoulement newtonien, la viscosité est constante, tandis que dans un écoulement non new-
tonien, la viscosité qui relie le cisaillement et la vitesse de l’écoulement, conduit à un
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problème qui devient donc non linéaire. La viscosité d’un hydrogel peut avoir des effets
importants dans les écoulements dominés par le cisaillement lors d’un processus d’impres-
sion. Par exemple, lorsqu’il est extrudé à travers une petite buse de diamètre de 150-400 µm
[158], l’hydrogel est soumis à des taux de cisaillement relativement élevés, ce qui entraîne
une réduction de sa viscosité. Pour modéliser précisément cette viscosité de cisaillement
non newtonienne des fluides polymères, il existe un large éventail d’équations constitutives
[159]. Combinées avec les principes de conservation de la masse, de la quantité de mouve-
ment et de l’énergie, ces équations aboutissent aux équations de Navier-Stokes, qu’il est
possible de les résoudre numériquement [160].

De plus, les fluides polymères sont également appelés fluides viscoélastiques (l’hydrogel
d’alginate en est un exemple [161]). En effet, les fluides viscoélastiques présentent des pro-
priétés à la fois visqueuses et élastiques qui sont responsables de nombreux phénomènes
d’écoulement pertinents pour le processus d’impression [162]. Les propriétés rhéologiques
des fluides polymères sont des caractéristiques physico-chimiques régies par les change-
ments de la microstructure des polymères induits par l’écoulement [163, 164]. Les fluides
polymères sont composés de chaînes polymères qui présentent différents états d’ordre et
de morphologie en fonction de leurs conditions de mise en forme [165]. Dans le cas des po-
lymères en écoulement, la microstructure pertinente concerne la conformation des chaînes,
à savoir leur orientation et leur degré d’étirement.

Temps présent t

Zoom

VER
Temps passé t'

Figure 3.1 – Trajectoire d’écoulement du fluide polymère au cours d’un écoulement. Le
champ de vitesse est représenté par −→u et l’enchevêtrement des chaînes auquel on associe
une distribution statistique de l’orientation dans le VER est illustré. Figure adaptée de
[166].

La figure 3.1 représente un volume élémentaire représentatif (VER) d’un fluide poly-
mère le long de sa trajectoire d’écoulement. Ce VER contient une population de consti-
tuants contenant un grand nombre de chaînes polymères pour chaque élément macrosco-
pique du fluide. Lorsque le fluide s’écoule, les constituants présents dans chaque VER se
déplacent le long de la trajectoire du fluide, et chaque VER possède sa propre distribution
statistique d’orientation des chaînes polymères [166]. Ainsi, on est confronté à un couplage
non linéaire entre les propriétés rhéologiques des fluides et la réponse d’orientation des
constituants induite par l’écoulement lors du processus d’impression. Afin de mieux com-
prendre ce couplage, il est nécessaire de recourir à des approches numériques permettant
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d’évaluer l’orientation moyenne des constituants dans les écoulements types rencontrés lors
des processus de mise en forme. Il existe dans la littérature différentes approches allant de
l’échelle microscopique à l’échelle macroscopique. Celles-ci sont introduites dans la section
suivante.

1.2 Approches hiérarchiques de modélisation des constituants

Une chaîne de polymères réelle est un système mécanique complexe possédant un
grand nombre de degrés de liberté. Par conséquent, la modélisation et la détermination
détaillées de ses mouvements sont extrêmement difficiles. Pour surmonter cette difficulté,
les polyméristes utilisent couramment des modèles mécaniques pour décrire la dynamique
d’un système complexe composé de nombreuses chaînes [166, 167]. Il existe une hiérarchie
des échelles de description dans les approches de modélisation mécanique, allant du mo-
dèle microscopique au modèle macroscopique. La figure 3.2 illustre cette hiérarchie et les
approches les plus couramment utilisées :
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Figure 3.2 – Approches hiérarchiques de modélisation pour décrire la dynamique d’un
système complexe. Figure adaptée de https://amath.washington.edu/news/2022/09/
06/kinetic-theory-and-multiscale-modeling.

La dynamique brownienne permet de suivre la position et la vitesse des particules
prises individuellement dans un fluide. Dans ce cas, le mouvement des particules (découvert
par le biologiste Robert Brown en 1827 lors d’une étude sur les pollens) est dû aux collisions
aléatoires avec les molécules de fluide environnantes. Cependant, cette approche peut être
très coûteuse si l’on considère un grand nombre de particules, et peut même être inutile
si l’on s’intéresse principalement au comportement moyen du système [165].

Les modèles de la théorie cinétique fournissent une description grossière des confi-
gurations des polymères. Dans cette approche, l’évolution des particules individuelles dans
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le fluide est négligée, mais une population de particules est considérée à travers une fonction
de distribution de l’état des particules. Cette méthode établit un lien entre la dynamique
brownienne et la mécanique des milieux continus [168, 169]. L’utilisation d’un modèle de
théorie cinétique combinée aux lois de conservation macroscopiques dans la simulation
numérique d’écoulements polymères forme l’approche micro-macro. Cette méthodologie
émergente constitue le principal sujet de recherche de cette thèse.

La mécanique des milieux continus concerne le comportement des systèmes phy-
siques continus. Dans ce cas, le fluide est considéré dans sa globalité et les détails de sa
microstructure ne sont pas pris en compte de manière explicite. Le mouvement du fluide en
réponse aux forces extérieures est décrit par une équation constitutive appropriée. Lorsque
cette équation est combinée aux lois de conservation, elle produit un ensemble d’équations
aux dérivées partielles qui peuvent être résolues à l’aide de méthodes numériques basées
sur une discrétisation du domaine spatial, c’est-à-dire un maillage, telle la méthode des
éléments finis. Les résultats de ces équations fournissent des informations quantitatives
sur la distribution des conformations de polymères dans un volume élémentaire de fluide
macroscopique, sous la forme de quantités moyennes telles que le second moment de la
distribution des conformations. Il est important de noter que la majorité des équations
constitutives utilisées actuellement dans les simulations numériques ont été obtenues à
partir d’un modèle moléculaire basé sur la théorie cinétique. Cependant, la dérivation
de l’équation constitutive à partir de la théorie cinétique nécessite souvent des approxi-
mations de fermeture de nature purement mathématique qui peuvent altérer la relation
avec le modèle moléculaire sous-jacent et rendre plus difficile l’interprétation des résultats
macroscopiques en termes moléculaires [159, 169, 170].

En résumé, plus on se rapproche de l’échelle d’étude de la dynamique brownienne, plus
on se rapproche de la description réelle des fluides polymères, mais la simulation numé-
rique devient coûteuse en temps de résolution. Dans ce contexte, la théorie cinétique joue
un rôle important, car elle permet de décrire des phénomènes microscopiques complexes
tout en restant relativement simple dans sa formulation et peut être couplée avec l’échelle
macroscopique par la mécanique des milieux continus. De plus, dans une simulation micro-
macro, les équations de conservation sont résolues simultanément avec un modèle de la
théorie cinétique et permettent l’utilisation directe des modèles de la théorie cinétique,
évitant ainsi les approximations de fermeture qui causent la perte physique du problème
[171]. L’utilisation d’un modèle dans l’approche cinétique résout de manière couplée les
comportements rhéologiques des hydrogels (par une méthode de calcul de CFD), et l’orien-
tation des constituants induite par l’écoulement pendant l’extrusion. Cette approche offre
des compréhensions directes sur les effets des conditions d’extrusion et du comportement
rhéologique de l’hydrogel sur l’orientation des constituants, tout en réduisant le coût de
calcul. Ainsi, cette méthodologie est au cœur de ce travail de simulation des écoulements
hydrogels dans le but de prédire l’orientation des constituants lors de l’écoulement.
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2 Représentation vectorielle de l’orientation d’une chaîne
polymère et régimes de concentration d’une solution de
polymères

2.1 Orientation d’une chaîne polymère

Alors que ce sujet était encore naissant, la théorie cinétique des polymères a connu,
à partir des années 1930, l’émergence de modèles rudimentaires de type dumbbell 1 pour
décrire la configuration d’une chaîne polymère. Par la suite, Doi et Edwards [168] ont
introduit deux modèles supplémentaires de type dumbbell pour représenter les macromo-
lécules en forme de chaîne : le modèle de dumbbell élastique (type hookéen ou élastique
non linéaire), qui décrit une molécule flexible linéaire, et le modèle de dumbbell rigide,
qui décrit des macromolécules rigides en forme de bâtonnet. D’un point de vue physique,
les modèles d’haltères ne suscitent pas beaucoup d’intérêt pour un chimiste, car ils ne
prennent pas en compte les détails de l’architecture moléculaire et ne sont ainsi pas repré-
sentatifs des vraies molécules de polymères. Cependant, d’un point de vue mathématique,
on les utilise pour deux raisons. La première est que les modèles d’haltères ne sont que
des représentations très grossières de molécules de polymères et que ces modèles simples
permettent d’expliquer rapidement les concepts et les procédures de la théorie cinétique.
La deuxième raison est que les modèles d’haltères sont utiles pour comprendre la relation
entre le mouvement des macromolécules et les phénomènes rhéologiques.

(A)

(B)

Flux d'entrée
Flux sortie

Figure 3.3 – Représentation schématique du modèle de dumbbell élastique. (A) Le po-
lymère (représenté par une ligne pointillée) est modélisé par deux billes reliées par un
ressort. La longueur et l’orientation du polymère sont données par le vecteur −→

X . (B) Le
VER contient des dumbbells élastiques dans un écoulement de cisaillement. Figure adaptée
de [156].

1. Ce terme anglo-saxon signifie « haltère »
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2. Représentation vectorielle de l’orientation d’une chaîne polymère et régimes de
concentration d’une solution de polymères

L’utilisation de modèles d’haltères élastiques et rigides a été décrite dans les travaux
de Bird [159]. En effet, les modèles d’haltères élastiques peuvent être utilisés pour donner
une description approximative des macromolécules flexibles telles que le polyéthylène,
le polystyrène et le polyisobutylène. Ces modèles prennent en compte l’orientation et
l’étirement des molécules de polymère individuelles dans le fluide. L’haltère élastique est
illustré par la figure 3.3. Bien entendu, il existe de nombreux types de modèles d’haltères
élastiques en fonction du choix de la loi de comportement du ressort - les modèles de type
hookéen ou élastiques non linéaires (FENE) à titre d’exemples [172, 156].

D’autre part, les macromolécules en forme de bâtonnet, telles que les protéines en
forme d’hélice, l’ADN dans sa configuration en hélice, peuvent être modélisées à l’aide d’un
haltère rigide, qui est la représentation la plus simple pour ces molécules [159, 173, 174]. La
configuration d’une chaîne représentée par un haltère peut ainsi être décrite avec seulement
deux coordonnées sphériques, à savoir les angles polaires θ (0 < θ < π) et ϕ ((0 < ϕ <
2π), ou bien le vecteur unitaire −→p le long du bâtonnet peut être utilisé comme alternative
(Figure 3.4). La coordonnée du vecteur −→p est donnée par :

x

y

z

O

�

𝒑
�

Figure 3.4 – Orientation d’une chaîne polymère représentée par le vecteur −→p du modèle
d’haltère rigide. Chaque vecteur d’orientation est contenu dans une sphère de rayon uni-
taire. Chaque état d’orientation possible correspond donc à un point qui se trouve sur la
surface de cette sphère unitaire.

−→p =


sin θ cosϕ
sin θ sinϕ

cos θ

 .
En général, le choix de l’approche pour représenter une chaîne polymère se fait en sélec-

tionnant celle qui est mathématiquement la plus pratique par rapport à la problématique
étudiée. Étant donné que ce travail est principalement consacré à l’étude de l’état d’orien-
tation des constituants d’un fluide polymère tel qu’un hydrogel, une attention particulière
sera portée au modèle d’haltère rigide, qui est le modèle le plus simple pour représenter
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la configuration d’une chaîne polymère (Figure 3.4). En effet, ce modèle prend en compte
l’orientation des polymères dans les champs d’écoulement et néglige les mouvements d’éti-
rement et de flexion moléculaires moins importants, qui ont une influence mineure sur les
propriétés rhéologiques [159]. Une autre raison importante d’utiliser le modèle d’haltère
rigide est qu’il permet de travailler dans un espace de configuration bidimensionnel, ce qui
est pratique pour utiliser les deux angles sphériques comme coordonnées généralisées pour
le système. Par conséquent, l’équation de diffusion a uniquement deux degrés de liberté
internes, qui sont décrits par les coordonnées du domaine de configuration θ et ϕ. On
utilise ensuite les principes de la théorie cinématique pour obtenir des informations sur la
façon dont les chaînes sont distribuées dans toutes les configurations possibles, c’est-à-dire
qu’on obtient une fonction de distribution du domaine de configuration qui est applicable
aux fluides comportant un mélange de différents polymères.

2.2 Régimes de concentration

Une solution polymère peut être décrite par un ensemble de macromolécules en forme
de bâtonnets de longueur L et de diamètre D en trois régimes de concentration, illustrés
par la figure 3.6 [175, 176] : (i) le régime dilué, (ii) le régime semi-dilué et (iii) le régime
concentré. Cependant, les limites entre ces régimes ne sont pas strictes et doivent être
considérées comme hypothétiques. Ce concept de régime de concentration permet de situer
le domaine de validité pour établir un modèle macroscopique d’orientation et les lois de
comportement.

(A) (B) (C)

Figure 3.5 – Représentation schématique de (A) solution diluée ; (B) solution semi-diluée
et (C) solution concentrée.

Dans le cas d’une solution diluée, le mouvement brownien des molécules est indépen-
dant et il n’y a pas d’interaction entre les molécules (Figure 3.5 A). Ce régime se définit
par :

Fv ≪ 1
L3 .

Le rapport entre la longueur (L) et le diamètre (D) de la particule est connu sous le
nom du facteur de forme β, β = L/D.

Une solution semi-diluée se produit lorsque la concentration augmente. Ici, la distance
entre un bâtonnet et son voisin est inférieure à la longueur L, mais supérieure au diamètre
D. Les interactions entre molécules sont fréquentes(Figure 3.5 B). La fraction volumique
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est comprise entre :
1
L3 ⩽ Fv ⩽

1
DL2 .

Enfin, une solution concentrée est définie comme une solution dans laquelle la distance
moyenne entre deux bâtonnets voisins est de l’ordre du diamètre D. Dans ce cas, les bâton-
nets ne peuvent pas passer les uns à travers les autres (Figure 3.5 C). Les interactions et
les collisions entre les bâtonnets sont fréquentes et tout mouvement du bâtonnet nécessite
la coopération de tous les bâtonnets environnants. La fraction volumique est alors :

Fv ≫ 1
L3 .

Semi-dilué

Dilué

10-3

103

10-2

102

10-1

101

100
100

Fraction volumique

Facteur de forme

Concentré

Figure 3.6 – Représentation des différents régimes de concentration.

Cette section a permis de mettre en évidence l’utilisation de modèles d’haltères pour
représenter la configuration d’une chaîne de polymères et d’introduire la notion de domaine
de configuration utilisant les coordonnées généralisées θ, ϕ. En effet, le modèle d’haltère
rigide offre une représentation pratique de l’orientation de la chaîne en utilisant deux
angles qui définissent l’orientation d’un vecteur dans l’espace. Cette représentation peut
être facilement intégrée aux équations constitutives de la théorie cinétique, ce qui permet
d’étudier l’orientation des constituants dans un fluide polymère. La section suivante pré-
sente une revue des modèles existants dans la littérature, allant de l’échelle microscopique
à l’échelle macroscopique de la mécanique des milieux continus, qui permettent d’étudier
et de prédire l’orientation des constituants induite par l’écoulement.

3 Équation d’évolution microscopique d’un constituant

En 1922, Jeffery [177] fut le premier à développer un modèle permettant de décrire le
mouvement d’une particule individuelle dans un fluide newtonien. La description de Jeffery
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s’appuie sur les hypothèses que le mouvement de la particule n’affecte pas le champ de
vitesse du fluide, le centre de gravité de la particule se déplace à la vitesse non perturbée
du fluide et les efforts d’inertie sont négligés. La formule du modèle de Jeffery est donnée
par :

−̇→p = W.−→p + λ[{D.−→p − D : (−→p ⊗ −→p )−→p ], (3.1)

où W et D sont le tenseur de rotation et le tenseur du taux de déformation, respective-
ment :

W = 1
2
[
(▽−→u ) − (▽−→u )T

]
; (3.2a)

D = 1
2
[
(▽−→u ) + (▽−→u )T

]
. (3.2b)

Ces tenseurs participent au changement de l’orientation de la particule dans l’équation
de Jeffery (équation 3.1) dû à la déformation et à la rotation du fluide, avec −→u qui est le
vecteur vitesse de la particule fluide.

λ est une fonction du rapport de forme β :

λ = β2 − 1
β2 + 1 . (3.3)

L’équation de Jeffery peut être résolue numériquement pour fournir la description du
mouvement d’une particule individuelle dans une solution diluée. De nombreuses expé-
riences ont été réalisées pour vérifier les hypothèses de Jeffery, et ces études ont confirmé
la validité de l’équation décrite par Jeffery [178, 179]. Cependant, cette équation n’est
strictement valable que pour des solutions diluées car lorsque la concentration devient
suffisamment importante, les interactions entre particules se produisent, ce qui affecte
l’écoulement. Le modèle de Jeffery n’est alors plus adapté dans de tels systèmes de so-
lutions. Afin de prendre en compte le problème d’interaction entre les particules, Folgar
et Tucker [180] ont introduit un terme de diffusion dans l’équation de Jeffery. Le mo-
dèle de Folgar et Tucker permet de prendre en compte l’interaction entre les particules
afin d’étudier l’orientation de particules en suspension dans des solutions non diluées. La
présentation de ce modèle constitue la section suivante.

4 Évolution cinématique d’une population de constituants :
fonction de distribution de probabilité

En théorie cinétique, la configuration d’une chaîne de polymères peut être grossière-
ment définie par le vecteur −→p reliant les deux extrémités de la chaîne tel qu’illustré par
la figure 3.4. Dans chaque élément de fluide macroscopique situé à la position −→x dans
le domaine d’écoulement, un VER contient un grand nombre de constituants caractéri-
sés à l’instant t par une fonction de distribution de probabilité (PDF), de configurations
ψ(−→x ,−→p , t). La fonction de distribution de probabilité ψ permet de déterminer la pro-
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probabilité

babilité de trouver au temps t un constituant ayant une orientation selon des angles θ
et ϕ autour du vecteur −→p à la position −→x [166]. La fonction ψ doit satisfaire certaines
conditions physiques [176, 181].

Premièrement, un constituant orienté à un angle quelconque (θ, ϕ) est indistinguable
d’un constituant orienté aux angles (π − θ, ϕ + π), donc ψ doit être périodique, ce qui se
traduit par :

ψ(−→p ) = ψ(−−→p ). (3.4)

Deuxièmement, l’intégration de la fonction de distribution sur toutes les orientations
possibles doit être égale à l’unité (condition de normalisation induite par la définition
d’une probabilité) : ∫

ψ(−→p )d(−→p ) = 1. (3.5)

Finalement, la condition de continuité décrit la variation de ψ par rapport au temps
lorsque les constituants changent d’orientation. Si les constituants sont supposés se dépla-
cer avec le mouvement global du fluide, la PDF peut être considérée comme une quantité
convectée. En supposant que θ̇ et ϕ̇ sont les vitesses angulaires des constituants qui dé-
pendent de θ et ϕ, la condition de continuité est alors :

Dψ

Dt
= − ∂

∂θ
.(θ̇ψ) − 1

sin θ
∂

∂ϕ
.(ϕ̇ψ), (3.6)

ou
Dψ

Dt
= − ∂

∂−→p
.(ψ−̇→p ), (3.7)

On obtient l’équation 3.7 connue sous le nom d’équation de Fokker–Planck qui représente
l’évolution de la fonction de distribution d’orientation en fonction du temps où D/Dt

représente la dérivée matérielle ∂ψ/∂t+ −→u .∇xψ, et ∇x est l’opérateur gradient par rapport
à la position −→x . Le vecteur vitesse −→u entre en jeu dans la formulation de la dynamique
des constituants −̇→p .

La fonction de distribution de probabilité ψ est une représentation complète et précise
permettant de décrire plus globalement l’état d’orientation. L’approche de Fokker-Planck
permet de résoudre le problème générique pour calculer explicitement ψ. En effet, la fonc-
tion ψ est définie sur deux domaines :

— le domaine spatial décrit par −→x (x, y, z) en coordonnées cartésiennes pour l’écoule-
ment du fluide ;

— le domaine des configurations décrit par les angles (θ, ϕ) pour les états d’orientation.

Comme la PDF dépend des coordonnées spatiales (espace et temps) et des coordonnées
de configuration (angles), l’équation de Fokker-Planck associée à la PDF est de nature
multidimensionnelle. La difficulté pour résoudre des problèmes de ce type est liée aux
techniques de discrétisation standard basées sur le maillage. Ainsi, la résolution d’une
telle équation nécessite une méthode de discrétisation appropriée, tant dans le domaine
spatial (−→x ) que dans le domaine de configuration (θ et ϕ).
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5 Évolution macroscopique d’une population de constituants :
le tenseur d’orientation

5.1 Le modèle de Folgar-Tucker : prise en compte de l’interaction entre
les constituants

Folgar et Tucker [180] ont développé un modèle basé sur une approche phénoménolo-
gique permettant de tenir compte de l’interaction entre les constituants, ce qui est crucial
pour la prédiction de l’orientation dans des solutions semi-diluées et concentrées. Le mo-
dèle de Folgar-Tucker a ainsi été largement utilisé pour étudier les phénomènes complexes
liés à la diffusion et à l’orientation des particules. Un terme de diffusion visant à représen-
ter l’effet de l’interaction des particules sur leur rotation est introduit dans l’équation de
Jeffery. Cela permet d’aboutir à :

−̇→p = W.−→p + λ[D.−→p − D : (−→p ⊗ −→p )−→p ] + CI |γ̇| ▽2
p ψ, (3.8)

où
CI décrit le coefficient d’interaction.
|γ̇| désigne la grandeur scalaire du tenseur de taux de déformation, |γ̇| =

√
2D : D.

▽2
p se réfère à ∂2/∂−→p 2.

Contrairement aux solutions diluées où le mouvement d’une particule individuelle est
déterminé uniquement par son angle et par le champ d’écoulement (selon l’équation 3.1),
dans les solutions non diluées, les particules individuelles suivent temporairement la ten-
dance générale de l’équation (3.1), se réorientent rapidement vers un autre angle, puis
reprennent le suivi de la tendance de l’équation (3.1). Ces réorientations soudaines sont le
résultat d’interactions avec d’autres particules voisines, ce qui tend à randomiser l’orienta-
tion des particules. Le modèle de Folgar-Tucker est fondé sur l’idée de base selon laquelle
chaque interaction entre deux particules entraîne une modification de leur orientation.
Ce concept est similaire au mouvement brownien rotatif de petites particules où les ré-
orientations aléatoires sont causées par les collisions entre les molécules du fluide et les
particules [182]. De plus, Folgar et Tucker ont montré que la fréquence des interactions
est proportionnelle à la vitesse de déformation de l’écoulement (γ̇) et du coefficient CI ,
un nombre sans dimension qui décrit le taux d’interaction. En fixant CI = 0, on retrouve
l’équation de Jeffery. Ainsi, la quantité CI |γ̇| joue un rôle similaire à la diffusion dans
le mouvement brownien rotatif. Enfin, l’intégration du terme ∂2ψ/∂−→p 2 élimine la réver-
sibilité cinématique de l’orientation des particules. Cela signifie que si une suspension
subit une déformation et que la déformation est inversée, l’orientation des particules ne
redevient pas identique à ce qu’elle était au départ. Les interactions entre les deux parti-
cules provoquent une irréversibilité pour les suspensions relativement diluées [183], et ce
phénomène est correctement représenté par le terme d’interaction phénoménologique de
Folgar-Tucker.

Le coefficient d’interaction CI joue un rôle important dans le modèle de Folgar et
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Tucker pour modéliser l’interaction entre les différentes particules. Il peut influencer la
fonction de distribution des orientations, ce qui peut être illustré à travers des exemples
tels que celui d’un écoulement de cisaillement stationnaire (Figure 3.7A).

— Lorsque le coefficient d’interaction n’est pas nul, les particules ne sont pas totalement
alignées avec le sens de l’écoulement.

— Si la valeur du coefficient d’interaction augmente, la distribution des orientations est
étendue. Autrement dit, une augmentation de CI augmenter la moyenne de désali-
gnement des particules et le pic s’éloigne également de la direction d’écoulement.
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Figure 3.7 – (A) Influence du coefficient CI sur la fonction de distribution des orientations
pour un écoulement de cisaillement. (B) Comparaisons des distributions d’orientation
à l’état d’équilibre dans un écoulement de cisaillement et un écoulement élongationnel.
Figure adaptée de [180].

De plus, l’écoulement élongationnel produit une orientation plus fortement alignée que
l’écoulement de cisaillement simple. Cela est illustré par la figure 3.7B qui compare la dis-
tribution de l’état d’équilibre dans un écoulement élongationnel à celle dans un écoulement
de cisaillement simple. Cela est cohérent avec l’observation expérimentale selon laquelle
l’écoulement élongationnel est plus efficace pour aligner les particules que l’écoulement
de cisaillement [180]. Par ailleurs, plus le coefficient CI est élevé, plus la convergence des
particules vers leur état stationnaire est rapide. Cependant, si le coefficient CI est faible,
la phase transitoire est plus longue et les particules mettent plus de temps à atteindre leur
état stable [184]. La détermination du coefficient CI a fait également l’objet de nombreuses
études, mais aucun modèle complet n’a été élaborée jusqu’à aujourd’hui. Néanmoins, il
existe des approches pour le coefficient d’interaction permettant de le relier au rapport de
forme à l’aide de la concentration volumique [185, 186]. D’autres auteurs [187, 188] ont
utilisé la simulation directe où les interactions sont déterminées explicitement à l’aide de
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la méthode des moindres carrés. En général, pour les solutions non diluées, une valeur
recommandée pour le coefficient d’interaction se situe entre 10−4 et 10−2 [186, 189].

5.2 Le modèle d’Advani-Tucker : évolution du tenseur d’orientation

Le tenseur d’orientation est un descripteur mathématique largement utilisé pour décrire
les états d’orientation dans la modélisation du comportement mécanique. Il a été défini
par Hand [190] comme la moyenne spatiale du double produit tensoriel de −→p , obtenue en
intégrant le produit de ces tenseurs avec la fonction de distribution sur toutes les directions
possibles. Les tenseurs d’orientation présentent des avantages quant à la concision de la
notation et la simplification des calculs. En effet, leur équation ne dépend plus que de
la position et du temps, et aucune discrétisation de la sphère unitaire (défini à la figure
3.4) n’est nécessaire. Étant donné que la fonction de distribution est paire (équation 3.4),
cela signifie que seuls les tenseurs d’orientation d’ordre pair sont importants et que les
intégrales d’ordre impair sont toutes nulles. Les tenseurs d’orientation sont définis tels
que :

— tenseur du second ordre :

A :=
∫

−→p ⊗ −→p ψ(−→p )d−→p ; (3.9)

— tenseur du quatrième ordre :

A :=
∫

−→p ⊗ −→p ⊗ −→p ⊗ −→p .ψ(−→p )d−→p . (3.10)

Il est également possible de définir des tenseurs d’ordre supérieur (tels que le sixième et
huitième ordre). Cependant, Advani et Tucker [181] ont démontré que les tenseurs d’ordre
deux et quatre sont suffisants pour décrire l’état d’orientation. Ces tenseurs possèdent les
propriétés fondamentales suivantes :

— La condition symétrique :

Aij = Aji (3.11)

Aijkl = Ajikl = Akijl = Alijk. (3.12)

— La condition de normalisation :

trA = Aii = 1. (3.13)

— Les tenseurs d’ordre supérieur fournissent des informations complètes sur les ordres
inférieurs :

Aijkl = Aij . (3.14)

Ces propriétés indiquent que seulement cinq et quatorze composantes sont nécessaires
pour déterminer le tenseur d’orientation d’ordre deux et d’ordre quatre dans le cas d’un

42



5. Évolution macroscopique d’une population de constituants : le tenseur d’orientation

écoulement 3D, respectivement. Les composantes du tenseur d’orientation sont associées à
des quantités physiques spécifiques. Par exemple, les composantes Aij du tenseur d’orien-
tation reflètent la distribution d’orientation autour des axes i et j. Pour une orientation
isotrope en 3D, les composantes Aii = 1/3, alors que Aij = 0 avec i ̸= j. Advani et Tucker
ont établi une équation pour déterminer l’évolution temporelle du tenseur d’orientation
A, en s’appuyant sur l’équation de Fokker-Planck et sur le modèle de Folgar et Tucker
(équation 3.8) :

DA
Dt

= (W.A − A.W) + λ(D.A + A.D − 2A : D) + 2CI |γ̇|(I − kA), (3.15)

où :
I est le tenseur d’identité ;
k est égal à 3 pour une représentation tridimensionnelle et k est égal à 2 pour une
représentation bidimensionnelle.

Bien que la description tensorielle soit efficace et simple à utiliser, il est important
de noter que le tenseur d’ordre quatre apparaît dans l’équation (3.15). Tandis que son
équation d’évolution peut être dérivée, elle contiendra également le tenseur d’ordre six
dont l’équation d’évolution fait elle-même intervenir un tenseur d’orientation d’ordre huit,
et ainsi de suite, entraînant donc une série infinie d’équations d’évolution pour les tenseurs
d’ordres supérieurs. Pour contourner ce problème, il est nécessaire d’utiliser une approche
dite de fermeture qui fournit une approximation du tenseur d’ordre quatre en fonction
du tenseur d’ordre deux afin de remplacer le résultat dans l’équation (3.15) pour une
description complète du comportement. Il y a plusieurs critères à prendre en compte lors
de la construction des approximations de fermeture pour les tenseurs d’orientation. Tout
d’abord, celles-ci ne doivent être construites qu’à partir des tenseurs d’orientation d’ordre
inférieur et du tenseur unité. Deuxièmement, les approximations doivent être normalisées.
Enfin, elle doivent conserver les symétries présentes dans les tenseurs d’orientation. À
tire d’exemple, Hand [190] a proposé une méthode pour former une approximation de
fermeture pour A en utilisant tous les produits de A et tenseur unité δ. En respectant les
critères de symétrie et de normalisation, on constate que seuls les termes linéaires peuvent
être utilisés. C’est ce que l’on appelle l’approximation de fermeture linéaire :

Alin
ijkl = c1(δikδjl+δijδkl+δilδjk)+c2(Aijδkl+Aikδjl+Ailδjk+Aklδij+Ajlδik+Ajkδil). (3.16)

Dans le cas 2D : c1=- 1
24 et c2=1

6.

Dans le cas 3D : c1=- 1
35 et c2=1

7.

Une autre manière de définir une approximation de fermeture consiste à ignorer les termes
linéaires et à ne retenir que le produit de tenseurs d’un ordre inférieur. Cette approximation
est appelée fermeture quadratique [168, 191] :

Aquad
ijkl = AijAkl. (3.17)
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Il est également possible de combiner les deux approches de fermeture linéaire et qua-
dratique. Cela conduit à une fermeture hybride, proposée par Advani et Tucker [181] :

Ahyb
ijkl = (1 − f)Alin

ijkl + fAquad
ijkl , (3.18)

où f représente la mesure scalaire de l’orientation :

f = 1 − 27 det A. (3.19)

Advani et Tucker démontrent que les approximations hybride et quadratique produisent
généralement des résultats qui sont conformes à la réalité. Cependant, après avoir analysé
un grand nombre d’écoulements, les deux auteurs ont constaté que l’approximation hybride
fournit des résultats plus précis [181].

6 Conclusion et choix d’un modèle

Ce troisième chapitre a permis d’établir un état de l’art sur la modélisation des phéno-
mènes d’orientation en examinant les différentes approches. Le modèle de Jeffery permet
de résoudre le mouvement d’une particule isolée dans un fluide newtonien. La plupart des
approches actuelles de la modélisation de l’état d’orientation s’appuient sur sa théorie. De
plus, deux descripteurs possibles qui régissent l’évolution de l’orientation d’une population
de constituants induite par l’écoulement ont été mis en évidence : la PDF d’orientation et
les tenseurs d’orientation. La PDF offre une approche complète et précise qui permet de
décrire globalement l’état d’orientation. D’un autre côté, les tenseurs d’orientation four-
nissent une notation compacte et une facilité de manipulation numérique, mais ils peuvent
faire perdre de l’information. En effet, l’équation d’évolution temporelle génère une série
infinie d’équations d’évolution pour les tenseurs d’ordre supérieur, ce qui nécessite l’uti-
lisation d’une relation de fermeture pour fournir une approximation du tenseur d’ordre
supérieur en fonction du tenseur d’ordre inférieur. Dans ce travail de thèse, l’équation de
type Fokker-Planck, qui suit l’évolution de la fonction de distribution d’orientation, sera
utilisée. Cette équation inclut un terme de diffusion de Folgar et Tucker pour prendre en
compte les interactions entre les particules dans les écoulements non dilués. Pour résoudre
l’équation de Fokker-Planck, il sera nécessaire d’utiliser une méthode de discrétisation ap-
propriée en raison de sa nature multidimensionnelle. Le processus de résolution de cette
équation et la description détaillée du modèle numérique développé dans le cadre de ce
travail de thèse feront l’objet de la partie suivante.
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Chapitre 4
Étude rhéologique des hydrogels

1 Introduction

L’analyse bibliographique présentée en partie I a permis de positionner ce travail de
thèse dans le contexte de la bioingénierie tissulaire et, plus particulièrement, de présenter
un état de l’art sur la bioimpression 3D en tant qu’outil innovant pour la fabrication de
construits d’ingénierie tissulaire. La bioimpression 3D a recours à l’utilisation d’hydrogels
comme biomatériau de base. Deux types d’hydrogels sont au centre de ce projet de thèse
pour l’étude de l’orientation des constituants lors du processus de bioimpression 3D par
extrusion : l’un à base de fibrinogène, d’alginate et de gélatine (FAG) et, l’autre, à base
de chitosane et de nanofibres de cellulose (CHI/CNF). Les hydrogels présentent chacun
des propriétés rhéologiques spécifiques, ce qui les rend adaptés à diverses applications en
bioingénierie tissulaire. (i) Les hydrogels de FAG sont utilisés pour la bioimpression de
tissus mous tels que la peau et les vaisseaux sanguins [20, 192]. Ils sont compatibles avec
les cellules vivantes et offrent un environnement favorable à la croissance cellulaire. (ii) Les
hydrogels de chitosane sont souvent renforcés par des nanofibres de cellulose (CHI/CNF)
pour améliorer leur résistance mécanique et leur intégrité structurelle. Ils sont utilisés dans
la bioimpression pour créer des structures plus robustes telles que des implants osseux et
des cartilages [193]. De plus, ces deux hydrogels présentent des caractéristiques d’impri-
mabilité qui permettent d’imprimer des tissus vivants, notamment la propriété rhéofluidi-
fiante. Cette propriété est cruciale pour les cellules ensemencées dans l’hydrogel, car elle
permet de réduire la contrainte de cisaillement appliquée aux cellules et ainsi maintenir
une viabilité cellulaire lors de la bioimpression.

Le travail de thèse présenté ici s’inscrit dans la continuité de la revue bibliographique.
Notre attention se porte sur l’étude numérique de l’orientation des constituants dans l’hy-
drogel induit par l’écoulement lors du processus d’extrusion. Afin de développer un modèle
prédictif de cette orientation, il est nécessaire de caractériser la loi de comportement de
l’hydrogel et de développer une stratégie numérique pour la modélisation probabiliste de
la distribution et de l’orientation des constituants, ce qui constituera les chapitres 4 et 5
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de cette partie. Le quatrième chapitre mettra en avant un travail expérimental axé sur
l’étude de la rhéologie des hydrogels. L’objectif de cette approche consiste à caractéri-
ser expérimentalement ces hydrogels à travers des données rhéologiques mesurées. Cette
caractérisation joue un rôle central permettant de représenter les hydrogels par une loi
mathématique qui exprime les contraintes de cisaillement ou les viscosités en fonction des
taux de cisaillement correspondants pour les hydrogels.

La première étape des études rhéologiques du chapitre 4 réside dans l’élaboration des
hydrogels étudiés. Pour ce faire, les hydrogels de FAG (fibrinogène, alginate, gélatine) et
de CHI/CNF (Chitosane, nanofibres de cellulose) ont été choisis dans le but i) d’étudier
leur comportement rhéologique et ii) de représenter leur écoulement via une modélisation
numérique. La seconde étape de ce travail expérimental réside dans la mesure rhéologique
de ces hydrogels. Les données obtenues à la suite de ces mesures sont ensuite analysées et
formulées en utilisant une loi mathématique appropriée.

Par ailleurs, ces deux types d’hydrogels ont été sélectionnés dans le but de mettre
en évidence la pertinence de la prédiction de l’orientation des constituants par le modèle
numérique développé. Cette décision est motivée par l’intérêt porté aux différences de com-
portement rhéologique entre l’hydrogel FAG et le CHI/CNF (ce point sera abordé dans
la section suivante). L’objectif est d’examiner comment les comportements d’écoulement
influencent l’orientation des constituants. De plus, il est évident qu’une distinction natu-
relle existe entre ces deux types d’hydrogels. D’un côté, l’hydrogel de FAG est constitué
uniquement de chaînes polymères, tandis que, de l’autre, l’hydrogel CHI/CNF est renforcé
par des fibres, combinant les caractéristiques des hydrogels traditionnels avec la résistance
mécanique et l’intégrité structurelle apportées par les fibres incorporées [160, 194]. Par
conséquent, l’utilisation de ces hydrogels permettra de tester les hypothèses du modèle
développé. L’hydrogel CHI/CNF suscite un intérêt particulier en raison de la présence de
véritables fibres (nanofibres de cellulose) au sein de l’hydrogel à base de chitosane. Étant
donné que l’approche numérique développée dans cette étude (la fonction de distribution
de probabilité) a déjà démontré sa capacité à prédire l’orientation des fibres renforcées
dans les hydrogels, le CHI/CNF constitue un excellent exemple pour valider le modèle
développé. Les résultats obtenus sont comparés et interprétés en parallèle de ceux de
l’hydrogel FAG, qui se concentre sur l’orientation à l’échelle des chaînes polymères.

2 Préparation des hydrogels

Afin d’étudier la pertinence du modèle numérique développé pour prédire l’orientation
des constituants induite par l’écoulement, deux types d’hydrogels ont été sélectionnés pour
caractériser leur comportement rhéologique dans le cadre de cette thèse :

— D’une part, un hydrogel développé par les sociétés LabSkin Creations (69003 LYON,
France) et 3dFab (69100 VILLEURBANNE, France). Cet hydrogel est constitué de
trois biomatériaux distincts : fibrinogène, alginate et gélatine (FAG).

— D’autre part, des hydrogels à base de chitosane et de nanofibres de cellulose CHI/CNF
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développés par le laboratoire IMTEK (Laboratory for Sensors, Institute of Micro-
systems Engineering, University of Freiburg, 79110 Freiburg, Germany).

2.1 Protocole de fabrication de la FAG

Dans cette étude, le protocole de préparation de la FAG est le même que pour une
préparation d’hydrogel cellularisé destiné à la bioimpression d’un construit d’ingénierie
tissulaire qui est détaillé dans la thèse de Pourchet [39] Développement d’une bioencre
pour la bioimpression 3D de tissus vivants : étude de la formulation et caractérisation
du développement tissulaire. Toutefois, dans le cadre de notre travail, l’hydrogel n’est pas
cellularisé. De plus, la quantité de fibrinogène présente dans l’hydrogel a été substituée
par une quantité équivalente de solvant DMEM. Cette décision a été motivée par le rôle
essentiel généralement joué par le fibrinogène dans l’hydrogel de FAG. Grâce aux motifs
RGD d’adhésion cellulaire du fibrinogène, ce dernier a été utilisé en tant que composant
structurel et de maturation, en particulier après sa réticulation par la thrombine. De plus,
la présence de fibrinogène dans l’hydrogel n’a pas d’impact sur la propriété rhéologique
de l’hydrogel de FAG (en effet, la gélatine joue le rôle d’agent rhéologique dans le FAG)
[20, 195]. Dans cette étude, en prenant en compte le coût élevé du fibrinogène, seuls
sont utilisés de la gélatine, de l’alginate et une quantité de DMEM en remplacement du
fibrinogène.

La préparation des solutions mères à partir de FAG se fait la veille des essais de
caractérisation rhéologique. Les solutions sont toutes préparées dans un milieu de culture
sans calcium (DMEM) et placées à l’incubateur à une température de 37 °C afin d’obtenir
une solubilisation complète et homogène. Le tableau 4.1 liste des réactifs nécessaires pour
la préparation de l’hydrogel FAG.

Étape Désignation produit Concentration initiale (w/v) Solvant
Préparation
d’hydrogel

FAG

Fibrinogène 8 % DMEM
Alginate 4 % DMEM
Gélatine 20 % DMEM

Tableau 4.1 – Les réactifs nécessaires pour la préparation de l’hydrogel FAG.

Les constituants fondamentaux de la FAG sont le fibrinogène, l’alginate et la gélatine
décrits ci-dessous :

— le fibrinogène à 8 % (w/v) (issu de plasma bovin, Sigma-Aldrich, France, N° CAS :
9001-32-5) ;

— l’alginate à 4 % (w/v) (sel de sodium alginique, Alpha Aesar, France, N° CAS :
9005-38-3) ;

— la gélatine à 20 % (w/v) (en poudre issue de peau porcine, Sigma-Aldrich, France,
N° CAS : 9000-70-8).

Une fois les solutions mères de chaque biomatériau de la FAG prêtes, elles sont mélan-
gées en suivant un protocole spécifique pour former un hydrogel. La formulation 242 de
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FAG (Fibrinogène, Alginate, Gélatine en ration 2 : 4 : 2) utilisée à la plateforme 3dFAB a
été choisie dans un premier temps pour caractériser son comportement rhéologique. Pour
cette formulation, on a donc deux quantités de la solution de fibrinogène, quatre quantités
de la solution d’alginate et deux quantités de la solution de gélatine. La solution finale
obtenue est présentée sur la figure 4.1A.

2.2 Protocole de fabrication des CHI/CNF

Le développement des hydrogels CHI/CNF au sein du laboratoire IMTEK ainsi que
les informations mentionnées dans cette section sont détaillées dans l’article de Kamdem
et al., [105]. Le tableau 4.2 liste les réactifs nécessaires pour la préparation des deux
formulations d’hydrogel CHI/CNF utilisées.

Étape Formulation Concentration initiale (w/v) Solvant

Préparation
d’hydrogel
CHI/CNF

CHI1.5/CNF0.9 Chitosane 1,5 % +
Nanofibres de cellulose 0,9 % Eau MiliQ

CHI1.7/CNF0.8 Chitosane 1,7 % +
Nanofibers de cellulose 0,8 % Eau MiliQ

Tableau 4.2 – Les réactifs nécessaires pour la préparation de l’hydrogel CHI/CNF.

Pour préparer la solution de CHI/CNF, la poudre de CHI tout d’abord a été mélangée
avec une suspension aqueuse de CNF dans de l’eau MilliQ. Ensuite, une quantité stœ-
chiométrique d’acide acétique a été ajoutée pour solubiliser complètement le CHI présent
dans le mélange. La solution obtenue a été agitée mécaniquement pendant une nuit pour
assurer une bonne dispersion des CNF dans la solution CHI. La solution finale obtenue est
présentée sur la figure 4.1B. Dans le cadre de cette étude, deux formulations d’hydrogels
sont retenues, CHI1.5/CNF0.9 et CHI1.7/CNF0.8, pour caractériser leur comportement
rhéologique afin de les représenter par une loi mathématique dans la simulation numérique,
dans le but de tester la prédiction du modèle numérique de l’orientation des nanofibres
de cellulose. Ces deux formulations d’hydrogels ont été définies grâce aux recherches an-
térieures des équipes des laboratoires IMTEK et IMP. En effet, ces laboratoires ont réussi
à préparer des hydrogels en utilisant des concentrations faibles de CHI et CNF (2-3 %
pour CHI et 0,2-0,4 % pour CNF) pour la bioimpression 3D par extrusion. L’orientation
des CNF dans l’hydrogel a ensuite été confirmée à l’aide d’expériences par des analyses
de diffusion synchrotron des rayons X. Cependant, en raison de la faible concentration de
CNF (0,2-0,4 %) dans les hydrogels de CHI, l’analyse de l’orientation des CNF à partir des
images de diffusion n’était pas très claire. C’est pourquoi ces deux nouvelles formulations
d’hydrogel, avec une concentration plus élevée de CNF (0,8 et 0,9 %), seront utilisées dans
le cadre de cette thèse.
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(B)(A) ++

Alginate Gélatine

Hydrogel de FAG

DMEM

+

CHI CNF

Hydrogel de CHI/CNF

Figure 4.1 – Représentation schématique de la composition des hydrogels. (A) Hydrogel
de FAG. (B) Hydrogel de CHI/CNF.

3 Comportement rhéologique des hydrogels

3.1 Caractérisation rhéologique de la FAG

Les tests rhéologiques sur l’hydrogel FAG ont été réalisés au sein de la plateforme
3d.FAB. Pour cela, un rhéomètre rotationnel à contrainte imposée (DHR2, Instrument
TA), associé à une géométrie cylindrique, a été utilisé (Figure 4.2). Le montage se com-
pose des parties principales suivantes : (1) l’écran d’affichage présente en temps réel de
multiples informations sur la station d’essai, facilitant ainsi le chargement des échantillons,
tout en fournissant des données sur le système pendant les expériences ; (2) la géométrie
cylindrique est couramment utilisée pour tester les fluides à faible viscosité, les dispersions
ou tout liquide pouvant être versé dans une coupelle ; (3) un ordinateur équipé du logi-
ciel TRIOS permet de piloter le rhéomètre et de passer efficacement du traitement des
expériences à la visualisation et à l’analyse des données de rhéologie.

Pour assurer la stabilité des propriétés rhéologiques de l’hydrogel, ce dernier a été
maintenu à une température de 21 °C pendant 30 minutes à l’incubateur avant de procéder
aux expériences. En effet, les propriétés rhéologiques de l’hydrogel, telles que la contrainte
seuil et la viscosité, sont sensibles à la température. Le temps d’incubation de 30 minutes
permet ainsi à l’hydrogel d’acquérir des propriétés uniformes avant les expériences [113].
Une quantité d’environ 15 mL d’hydrogel doit être préparée pour convenir à la géométrie
cylindrique du rhéomètre. L’analyse de la rhéologie de FAG a été réalisée par une procédure
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Figure 4.2 – Rhéomètre rotationnel DHR2 de la plateforme 3dFAB. (1) Écran d’affichage.
(2) Géométrie cylindrique. (3) Ordinateur équipé du logiciel TRIOS.

de balayage du flux sur une échelle de taux de cisaillement [0,01, 100] s−1 à 21 °C qui
était la température utilisée pour la bioimpression par extrusion. Enfin, les courbes de la
contrainte de cisaillement en fonction du taux de cisaillement ont été tracées pour montrer
les diagrammes d’écoulement de l’hydrogel.

Les données expérimentales indiquent que le comportement rhéologique de FAG peut
être modélisé par la loi de Herschel-Bulkley qui tient compte à la fois du seuil de contrainte
et du comportement rhéofluidifiant. L’équation rhéologique de ce modèle est donnée par
la relation suivante :

Taux de cisaillement

(A)

C
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e 
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is
ai

ll
em
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t

�0

Modèle de Herschel-Bulkley
� = �0 + K�𝑛

(B)

Figure 4.3 – Caractérisation rhéologique de l’hydrogel de FAG. (A) Représentation du
modèle mathématique de Herschel-Bulkley. (B) Courbe de contrainte de cisaillement en
fonction du taux de cisaillement. La ligne continue bleue représente l’ajustement des don-
nées expérimentales au modèle de Herschel Bulkley.
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τ = τ0 +Kγ̇n, (4.1)

où

τ est la contrainte de cisaillement en [Pa] ;

τ0 est le seuil de contrainte en [Pa] ;

K est l’indice de consistance d’écoulement en [Pa.sn] ;

n est l’indice de comportement d’écoulement sans dimension [-] ;

γ̇ est le taux de cisaillement en [s−1].

Un programme MATLAB (R2018a) utilisant l’algorithme de régression non linéaire
de Levenberg-Marquardt a été développé pour ajuster les données expérimentales et le
modèle de Herschel-Bulkley. Les paramètres associés à ce modèle sont présentés dans le
tableau 4.3 :

Formulation τ0 [Pa] K [kg/m.s] n [-]
FAG 242 113,96 195,36 0,43

Tableau 4.3 – Paramètres du modèle de Herschel-Bulkley.

La figure 4.3B illustre la bonne adaptation numérique du modèle Herschel-Bulkley avec
les données expérimentales. Le coefficient de détermination, noté R2, est un indicateur qui
évalue la qualité de l’ajustement d’un modèle. En termes de régression, il représente une
mesure statistique de la proximité entre la ligne de régression et les données réelles. La
formulation du coefficient de détermination est donnée par :

R2 = 1 − SSR

SST
, (4.2)

où

SSR est de la régression de la somme des carrés ;

SST est la somme totale des carrés.

La somme des carrés de la régression est la variation attribuée à la relation entre
les données expérimentales et les données numériques. La somme totale des carrés est la
somme de la distance des données par rapport à la moyenne au carré. Comme il s’agit d’un
pourcentage, R2 prend des valeurs comprises entre 0 et 1. Le résultat obtenu du calcul de
R2 pour les données rhéologiques de FAG et le modèle de Herschel-Bulkley est de 0,9991,
ce qui signifie que la qualité de l’ajustement du modèle de Herschel-Bulkley est de 99, 91%.

Par ailleurs, la mesure de la contrainte de cisaillement en fonction du taux de cisaille-
ment permet de mettre en évidence une fonction de contrainte de cisaillement constante
non nulle τ(γ̇) à l’origine (γ̇ = 0) indiquant la limite d’élasticité statique (contrainte seuil)
τ0 = 113,96 Pa comme limite du domaine viscoélastique linéaire à laquelle l’hydrogel a
commencé à s’écouler. En dessous de cette valeur, le matériau reste sous forme solide-gel
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qui s’oppose à l’écoulement. Ce type de comportement rhéologique est souvent souhaité
lors de la bioimpression 3D afin de maintenir la forme de l’objet bioimprimée pendant et
après le processus d’extrusion. De plus, lorsque le cisaillement appliqué est suffisamment
élevé pour briser les réseaux physiques entre les chaînes de polymères dans l’hydrogel
[196], la contrainte de cisaillement augmente au-delà de la limite d’élasticité, l’hydrogel se
comporte comme un liquide et peut être facilement extrudé. La contrainte de cisaillement
augmente proportionnellement à l’augmentation du taux de cisaillement, ce qui démontre
un comportement rhéofluidifiant. Cela signifie que lorsque l’hydrogel est soumis à une
force, il devient de plus en plus liquide. Cette propriété peut s’expliquer par le fait que
sous l’effet de cette force, les chaînes de polymères dans l’hydrogel ont tendance à s’aligner
progressivement dans le sens de la contrainte, ce qui facilite leur glissement relatif [192].

3.2 Caractérisation rhéologique des hydrogels CHI/CNF

Les tests rhéologiques sur les hydrogels CHI/CNF ont été réalisés au laboratoire IMP
(Ingénierie des matériaux polymères, université Claude-Bernard-Lyon-1). Un rhéomètre
rotationnel (AR-2000, Instrument TA) équipé d’un cône et d’une géométrie d’écoulement
à plaques a été utilisé (Figure 4.4). Le montage se compose des éléments principaux sui-
vants : (1) La plaque conique dont la géométrie (25 mm de diamètre et un angle de cône
de 4°) permet d’assurer un cisaillement uniforme de l’échantillon pendant les tests rhéolo-
giques ; (2) Un plan Peltier équipé de la technologie Smart Swap qui permet d’interchanger
rapidement les systèmes de contrôle de température. Le système reconnaît automatique-
ment le type de système de température présent, le logiciel s’autoconfigure en conséquence
et charge toutes les données de calibrage pertinentes ; (3) Un ordinateur équipé du logiciel
TRIOS permet de piloter le rhéomètre et facilite la transition du traitement des expériences
à la visualisation et à l’analyse des données rhéologiques.

L’analyse de la rhéologie des CHI/CNF a été réalisée sur une échelle de taux de cisaille-

Figure 4.4 – Rhéomètre rotationnel AR2000 du laboratoire IMP. (1) Géométrie de la
plaque conique. (2) Plan Peltier. (3) Ordinateur équipé du logiciel TRIOS.
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ment [0,005, 1000] s−1 à 25 °C. Enfin, les courbes de flux des formulations de CHI/CNF ont
été obtenues, représentant la viscosité de cisaillement en fonction du taux de cisaillement.
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Figure 4.5 – Caractérisation rhéologique des hydrogels de CHI/CNF. (A) Courbe de la
viscosité en fonction du taux de cisaillement de CHI1.5/CNF0.9 et CHI1.7/CNF0.8. (B) et
(C) Courbes d’ajustement du modèle de Cross et les données expérimentales de l’hydrogel
CHI1.5/CNF0.9 et CHI1.7/CNF0.8, respectivement. La ligne continue bleue représente
l’ajustement des données expérimentales au modèle de Cross.

La figure 4.5A montre les diagrammes d’écoulement de deux hydrogels CHI1.5/CNF0.8
et CHI1.7/CNF0.9. Comme attendu, le comportement rhéologique de ces deux formula-
tions d’hydrogels est assez similaire. À de faibles taux de cisaillement, la viscosité à cisaille-
ment nul a été mesurée (µ0), indiquant que les forces de cisaillement nécessaires pour dé-
mêler les chaînes de polymères sont inférieures ou équivalentes à celles qui les maintiennent
enchevêtrées. À des taux de cisaillement plus élevés, un comportement rhéofluidifiant est
observé, montrant une diminution de la viscosité à mesure que le taux de cisaillement
augmente [197, 198]. Les figures 4.5B et 4.5C démontrent une excellente adaptation nu-
mérique du modèle de Cross aux données expérimentales. Le coefficient de détermination
R2 est également calculé selon la formulation 4.2 afin d’évaluer la précision de l’ajuste-
ment du modèle. Les valeurs calculées pour R2 sont de 0,9960 et 0,9958 pour les hydrogels
CHI1.5/CNF0.9 et CHI1.7/CNF0.8, respectivement. Ces résultats mettent en évidence une
excellente correspondance entre les données mesurées et le modèle Cross, avec des taux de
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correspondance de 99,60 % pour CHI1.5/CNF0.9 et 99,58 % pour CHI1.7/CNF0.8. Le mo-
dèle de Cross est particulièrement utile pour représenter les hydrogels à base de chitosane
dans la bioimpression en raison de sa capacité à décrire le comportement d’écoulement
des hydrogels qui présentent un comportement rhéofluidifiant. En effet, les hydrogels de
chitosane présentent souvent un comportement rhéofluidifiant, suivant lequel leur visco-
sité diminue lorsque le taux de cisaillement augmente. Cette propriété est cruciale pour la
bioimpression car elle influence le processus d’extrusion, garantissant que l’hydrogel peut
être facilement déposé à travers la buse d’impression [196]. En étant rhéofluidifiant, un
hydrogel peut diminuer la contrainte de cisaillement appliquée aux cellules, ce qui permet
d’augmenter les chances de survie des cellules lors du processus d’extrusion [111, 199]. De
plus, le modèle de Cross, qui est un modèle empirique, permet de tenir compte des limites
du comportement rhéologique, à savoir une viscosité à cisaillement nul et une viscosité à
cisaillement infini. Le modèle de Cross peut également capturer le comportement rhéoflui-
difiant. En ajustant les données rhéologiques expérimentales au modèle de Cross, on peut
obtenir des paramètres qui peuvent ensuite être intégrés dans des simulations numériques
utilisées pour la bioimpression afin de modéliser l’écoulement de l’hydrogel de chitosane
pendant le processus d’impression. L’équation du modèle de Cross est la suivante :

µ = µ0
1 + (λγ̇)1−n

, (4.3)

où

µ est la viscosité [Pa.s] ;

µ0 est la viscosité à cisaillement nul en [Pa.s] ;

λ est le temps de relaxation des chaînes polymères en [s] ;

n est l’indice de comportement d’écoulement sans dimension [-].

γ̇ est le taux de cisaillement en [s−1].

Formulation µ0 [Pa.s] λ [s] n [-]
CHI1.5/CNF0.9 1, 80 × 103 461,88 0,38
CHI1.7/CNF0.8 1, 60 × 103 499,99 0,40

Tableau 4.4 – Paramètres du modèle de Cross.

Pour ajuster les données expérimentales au modèle de Cross, un programme MATLAB
(R2018a) a été développé en utilisant l’algorithme de régression non linéaire de Levenberg-
Marquardt. Les paramètres associés au modèle de Cross sont présentés dans le tableau 4.4.
L’hydrogel CHI1.5/CNF0.9 présente une viscosité à cisaillement nul (µ0) plus élevée que
celle de CHI1.5/CNF0.8 (1, 80 × 103 Pa.s pour CHI1.7/CNF0.8 et 1, 60 × 103 Pa.s pour
CHI1.5/CNF0.8). Cela s’explique par la concentration plus élevée de CNF dans l’hydrogel,
ce qui augmente la viscosité mesurée à de faibles taux de cisaillement [200]. De plus, le
temps de relaxation des chaînes polymères dans l’hydrogel CHI1.5/CNF0.9 était inférieur
à celui de l’hydrogel CHI1.7/CNF0.8 (461,88 s contre 499,99 s). En effet, dans l’hydrogel
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à base de CHI, la relaxation prédominante des chaînes à des taux de cisaillement élevés
correspond au clivage transitoire du réseau des chaînes polymères CHI. Ainsi, la teneur en
CHI dans l’hydrogel CHI1.7/CNF0.8 était plus élevée que celle de CHI1.5/CNF0.9, entraî-
nant des temps de relaxation de chaîne proportionnellement plus élevés. Par conséquent,
à des taux de cisaillement élevés, l’écoulement des hydrogels CHI/CNF est principalement
influencé par le démêlage des chaînes de CHI et est moins affecté par la présence des CNF.
Cette caractéristique est avantageuse pour l’impression par extrusion de ce système, car les
CNF peuvent contribuer à améliorer les propriétés mécaniques et augmenter la viscosité
à cisaillement nul sans compromettre significativement l’extrudabilité des systèmes à base
de CHI à des taux de cisaillement plus élevés [105].

4 Conclusions

Ce chapitre était consacré à l’étude expérimentale de la rhéologie des hydrogels. La
première section a permis de détailler la préparation des hydrogels à base de FAG et de
CHI/CNF pour lesquels un protocole rigoureux doit être suivi. La deuxième section était
dédiée à la mesure de la rhéologie de ces hydrogels. Cette étape est essentielle car elle
fournit les paramètres nécessaires pour les lois de comportement des hydrogels. Dans ce
chapitre, la rhéologie des hydrogels a été caractérisée, mettant en évidence une excellente
adaptation des modèles mathématiques de Herschel-Bulkley et de Cross aux données expé-
rimentales pour les hydrogels FAG et CHI/CNF, respectivement. Ces modèles permettent
de modéliser les écoulements des hydrogels dans des simulations numériques afin d’étudier
l’orientation des constituants induite par l’écoulement. La stratégie de modélisation et le
développement du modèle numérique feront l’objet du prochain chapitre.
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Chapitre 5
Stratégie numérique pour la prédiction de
l’orientation des constituants d’un
hydrogel

1 Introduction

L’étude bibliographique réalisée au chapitre 3 dans la première partie a permis de
mettre en évidence la théorie cinétique décrivant l’état d’orientation d’une population de
constituants dans un volume élémentaire représentatif (VER) induit par l’écoulement en
un point matériel par une fonction de densité de probabilité (ψ). L’utilisation d’un modèle
cinétique offre de nombreux avantages par rapport aux modèles purement microscopiques
ou macroscopiques. En effet, le modèle cinétique est moins coûteux en termes de calcul,
tout en préservant les propriétés du système car il permet de modéliser l’évolution de la
fonction de densité de probabilité d’une population de constituants. Il établit ainsi un lien
entre la description microscopique et la description macroscopique.

L’équation de Fokker-Planck, dérivée de la mécanique statistique, est une équation aux
dérivées partielles visant à décrire l’évolution temporelle d’une fonction de probabilité dans
l’approche cinétique. Cette équation offre une description probabiliste de l’évolution des
positions et des orientations des particules dans le temps, en prenant en compte diverses
forces telles que la diffusion et les interactions avec d’autres particules. Dans le contexte de
l’ingénierie tissulaire, l’équation de Fokker-Planck peut se révéler être un outil intéressant
pour comprendre comment les constituants s’orientent en réponse à des facteurs tels que le
comportement rhéologique des hydrogels, les conditions de bioimpression et les interactions
avec d’autres constituants.

La résolution de l’équation de Fokker-Planck est le cœur du projet de thèse. En effet,
cette équation sert de pont entre le niveau de description microscopique et macroscopique
lors de la résolution d’un problème couplé impliquant le comportement rhéologique d’un
hydrogel et l’orientation des constituants induit par l’écoulement du fluide. La figure 5.1
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1. Introduction

représente la stratégie de résolution de l’équation de Fokker-Planck à résoudre (5.1) pour
calculer la fonction ψ en chaque point du maillage d’écoulement −→x (x, y), définissant le
domaine spatial, ainsi que l’angle θ entre le vecteur d’orientation −→p et l’axe vertical y,
définissant le domaine des configurations.

(A)
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����

(B)
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y

Méthode des éléments finis pour l'écoulement 
des fluides

Domaine spatial
Domaine configuration

Méthode des volumes finis pour Fokker-Planck
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𝒑
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Figure 5.1 – Schéma représentant la procédure de résolution numérique de l’équation de
Fokker-Planck. (A) L’écoulement du fluide en 2D régi par les équations de Navier-Stokes
est résolu à l’aide d’une discrétisation par éléments finis dans le domaine spatial, qui est
couplée à (B) une discrétisation par volumes finis dans le domaine de la configuration.

∂ψ

∂t
+ −→u .∇xψ + ∂

∂−→p
.(ψ−̇→p ) −Dr

∂2ψ

∂θ2 = 0. (5.1)

L’utilisation de la technologie de bioimpression par extrusion repose sur un écoulement
stationnaire de matériau distribué à partir d’une cartouche [201]. Un écoulement station-
naire est donc utilisé dans ce travail. De plus, en première approximation nous allons
utiliser une modélisation de l’orientation des constituants en 2D et une modélisation de
l’écoulement en 2D, stationnaire. Par conséquent, le modèle numérique de l’équation de
Fokker-Planck pour ψ(−→x ,−→p , t) a réduit le nombre de degrés de liberté à trois, à savoir
les deux coordonnées spatiales cartésiennes pour le fluide −→x (x, y) et une coordonnée de
l’angle (θ) associée à la distribution de l’orientation. La fonction ψ(−→x ,−→p , t) se simplifie
ψ(−→x , θ). L’équation (5.1) peut donc être réécrite comme suit :

−→u .∇xψ + ∂

∂θ
.(ψ−̇→p ) −Dr

∂2ψ

∂θ2 = 0. (5.2)

Étant donné que la fonction ψ dépend à la fois du domaine spatial −→x (x, y) et du
domaine des configurations (θ), l’équation de Fokker-Planck associée à ψ est tridimen-
sionnelle ψ(−→x , θ). De plus, dans cette équation, −→u est le champ de vitesse du fluide.
Cette équation à trois degrés de liberté (deux degrés de liberté pour le domaine spatial et
un degré de liberté pour le domaine de configuration) est donc couplée à un problème de
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mécanique des fluides en 2D (deux degrés de liberté). Même en utilisant les hypothèses pré-
cédentes (problème stationnaire avec deux dimensions spatiales), la résolution numérique
de ce problème est donc complexe et demande une stratégie particulière. Une résolution
en dimension supérieure est d’ailleurs hors de portée à l’échelle cinétique : il s’agirait alors
de résoudre une équation de Fokker-Planck à cinq degrés de liberté (trois degrés de li-
berté pour le domaine spatial et deux degrés de liberté pour le domaine de configuration)
couplée à un problème de mécanique des fluides en 3D (trois degrés de liberté). Afin de
résoudre cette équation complexe, une approche standard de discrétisation est nécessaire
pour tous les degrés de liberté pertinents, à savoir la position −→x et la configuration θ. Les
détails de la stratégie numérique employée pour résoudre l’équation (5.2) feront l’objet de
la section 3.

2 Modélisation de l’écoulement des hydrogels

La méthode des éléments finis (FEM) a été utilisée pour résoudre le problème de
l’écoulement des fluides par Comsol Multiphysics (v5.6, COMSOL, Inc.) en utilisant une
approche classique en mécanique des fluides à savoir, un élément de type triangle avec
une interpolation quadratique pour la vitesse et une interpolation linéaire pour la pression
afin d’assurer la compatibilité des calculs. Pour un tel hydrogel, les équations régissant
l’écoulement des fluides sont données par les équations de Navier-Stokes. Dans le cas d’un
fluide statique et incompressible, les équations de Navier-Stokes sont données par :

∇.−→u = 0,

ρ∇−→u .−→u = −∇q + ∇.[µ(∇−→u + ∇−→u T )].
(5.3)

La première équation garantit l’incompressibilité du fluide et la deuxième équation ga-
rantit la conservation de la quantité de mouvement. Dans les équations (7.4), le vecteur −→u
désigne la vitesse du fluide [m/s], q la pression du fluide [Pa], ρ et µ sont la densité [kg/m3]
et la viscosité dynamique [Pa.s] de l’hydrogel, respectivement. Pour le modèle d’hydrogel
de FAG, la viscosité dynamique est exprimée par la loi mathématique de Herschel-Bulkley,
tandis que la loi de Cross est utilisée pour modéliser la viscosité dynamique de l’hydrogel
de CHI/CNF, comme cela est exposé dans le chapitre 4.

Afin de caractériser le régime d’écoulement, on peut utiliser le nombre de Reynolds
(Re), une grandeur adimensionnelle largement employée en dynamique des fluides. Ce
nombre peut être défini comme suit :

Re = ρUl

µ
. (5.4)

où U est la vitesse moyenne [m/s] et l est une dimension linéaire caractéristique (lon-
gueur parcourue du fluide) [m].
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3 Modélisation de l’orientation des constituants de l’hydro-
gel

L’objectif de cette section est de présenter la stratégie numérique visant à résoudre
l’équation de Fokker-Planck pour la fonction ψ dans le cas 2D en écoulement stationnaire.
L’équation de Fokker-Planck s’écrit alors :

−→u .∇xψ + ∂

∂θ
.(ψ−̇→p ) = 0, (5.5)

où
−→u est le vecteur de vitesse de l’écoulement ;

∇x est l’opérateur gradient par rapport à la position −→x ;
−̇→p est le mouvement d’une particule dans l’écoulement et calculé selon la formulation
de Jeffery :

−̇→p = W.−→p + λ[D.−→p − D : (−→p ⊗ −→p )−→p ] +Dr
∂2ψ

∂θ2 , (5.6)

λ est une fonction du rapport de forme β :

λ = β2 − 1
β2 + 1 .

Le terme Dr = CI |γ̇| où CI décrit le coefficient d’interaction entre les particules,
|γ̇| =

√
2D : D désigne la grandeur scalaire du tenseur de taux de déformation.

De nombreuses méthodes de discrétisation de l’équation (5.5) ont été employées dans
la littérature, parmi lesquelles on peut citer la méthode de Galerkin [202], la méthode des
différences finies [203, 204], la méthode des volumes finis [205], la méthode des éléments
finis [206] et la méthode de Runge-Kutta du 4e ordre [207]. Dans cette étude, nous avons
mis en œuvre une méthode numérique de résolution de l’équation (5.5) basée sur la mé-
thode des volumes finis. À la suite des travaux de Férec et al., [208], Zhang et al., [209]
et Mezi et al., [210], la méthode a été adaptée afin de traiter une représentation unidi-
mensionnelle de l’état d’orientation des constituants d’un hydrogel lors de l’écoulement
induit par la technique de bioimpression 3D par extrusion dans le contexte de l’ingénierie
tissulaire. Comme il n’y a qu’une seule variable de configuration θ, la discrétisation unidi-
mensionnelle par volume fini de l’espace des configurations permet d’aboutir à un système
de problèmes d’éléments finis en deux dimensions. Les détails de cette discrétisation sont
présentés dans les paragraphes suivants.

La discrétisation de l’équation (5.5) de Fokker-Planck a été réalisée à l’aide de la
méthode des volumes finis. Cette méthode a été privilégiée en raison de sa conservation
locale, nécessaire pour respecter la condition de normalisation qui est intégrée dans le
formalisme du modèle. Dans le domaine de configuration, les orientations possibles des
constituants sont décrites la valeur de l’angle θ et décrivent donc un demi-cercle de rayon
unitaire, comme illustré dans la figure 5.2.
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Figure 5.2 – Schéma de discrétisation par volumes finis dans le domaine de la configura-
tion. P, E et W représentent les nœuds central, est et ouest du système de volumes finis ;
e et w indiquent les bords est et ouest du volume de contrôle, respectivement.

Ainsi, le périmètre du demi-cercle [0, π] est discrétisé en N intervalles égaux de longueur
δθ = π/N , ce qui correspond à N variables pour la fonction ψ. Le nombre approprié
d’intervalles N pour le maillage de volumes finis a été fixé suite à une étude de Mezi
et al., [210] qui a montré que N = 30 intervalles étaient suffisants pour le maillage de
volumes finis [210]. Dans son étude, la méthode de « single-point calculations (SPCs) »
a été utilisée pour calculer l’histoire de l’orientation dynamique le long d’une ligne de
courant en fonction du taux de cisaillement, avec 100 intervalles du demi-cercle de rayon
unitaire. Les résultats ont montré que les résultats entre la méthode de SPCs et le code
développé sont cohérents, fournissant un état stable précis, ce qui valide le choix de N
= 30 intervalles comme étant suffisant pour le maillage de volumes finis. De plus, l’étape
clé de cette discrétisation par la méthode des volumes finis est l’intégration de l’équation
(5.5) sur le volume de contrôle pour établir un système d’équations algébriques linéaires
qui donne la forme suivante :

δθ.−→u .∇xψP + aPψP − aWψW − aEψE = 0 (5.7)

La formulation générale de l’équation (5.7) au nœud i et à ses voisins (i− 1) et (i+ 1)
est exprimée comme suit :

δθ.−→u .∇xψi + aiψi − ai−1ψi−1 − ai+1ψi+1 = 0 (5.8)

Pour évaluer l’équation (5.5) aux bords du volume de contrôle, une différenciation
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upwind et des schémas de power-law ont été employés en raison de leurs propriétés qui
garantissent la conservation du volume de la fonction ψ sur l’ensemble du domaine de solu-
tion [211]. Par conséquent, les coefficients aP , aW , aE dans l’équation (5.7) sont déterminés
à partir de ces approches et sont donnés par :

aP = aE + aW + Fe − Fw

aE = Demax

[
0,
(

1 − 0.1| Fe

De
|
)5]

+max [−Fe, 0]

aW = Dwmax

[
0,
(

1 − 0.1| Fw

Dw
|
)5]

+max [Fw, 0]

où Fe et Fw représentent le mouvement d’un constituant à la face est et ouest du
volume de contrôle, respectivement. Les valeurs Fe et Fw sont déterminées à partir de
l’équation de Jeffery (5.6) qui suit :

Fe =
(
cosθ −sinθ

)
e

(
0 W12

−W12 0

)
e

(
sinθ

cosθ

)
e

+

+λ
(
cosθ −sinθ

)
e

(
D11 D12

D12 −D11

)
e

(
sinθ

cosθ

)
e

Fw =
(
cosθ −sinθ

)
w

(
0 W12

−W12 0

)
w

(
sinθ

cosθ

)
w

+

+λ
(
cosθ −sinθ

)
w

(
D11 D12

D12 −D11

)
w

(
sinθ

cosθ

)
w

.

et De = Dw = Dr/δθ

La largeur du volume de contrôle δθ est donné par δθ = π/30. À ce stade, un système
de 30 équations algébriques est obtenu, résultant de l’équation (5.7), correspondant à 30
valeurs possibles de la fonction ψ sur l’intervalle [0, π] :



a1
i −ai+1 · · · · · · · · · 0

−ai ai+1 −ai+2 · · ·
...

...
... . . . · · ·

...
...

...
... . . . ...

0 · · · · · · · · · a30
i





ψ1

ψ2
...
ψ29

ψ30


=



BC1

0
...
0

BC30


(5.9)

où la partie droite du système (5.9) représente les conditions limites BCi de chaque
volume de contrôle appliquées à l’équation (5.5). Cette condition aux limites est pério-
dique étant donné que la tête et la queue d’un constituant ne sont pas distinguables sur
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l’intervalle [0, π]. Cette condition assure une continuité sans interruption de la fonction ψ
le long du demi-cercle [0, π], il résulte : ψ(θ) = ψ(θ+π). En résumé, le système d’équations
mentionné ci-dessus est mis en œuvre dans Comsol Multiphysics (v5.6, COMSOL, Inc.)
pour résoudre le problème couplé de l’écoulement des hydrogels et de l’orientation des
constituants induite par l’écoulement. Il est important de noter que chacune des équations
du système (5.9) est un problème d’éléments finis 2D pour le fluide à résoudre. COMSOL
Multiphysics offre la possibilité de coupler l’interface d’écoulement laminaire existante avec
des interfaces d’équations aux dérivées partielles (PDE). Le système d’équation (5.7) est
représenté à l’aide des formes matricielles des coefficients, permettant ainsi une résolution
intégrée et cohérente du modèle.

Les résultats de la fonction ψ permettent de connaître la probabilité d’orientation des
constituants à chaque point du maillage des éléments finis. Une représentation graphique
pratique est nécessaire pour visualiser au mieux les résultats d’orientation sur le maillage
de calcul. Cela permettra de rendre les données plus compréhensibles et de faciliter l’in-
terprétation des résultats obtenus concernant l’orientation des constituants. La technique
proposée dans ce travail est bien adaptée pour être utilisée avec la description tensorielle
et offre une représentation physique relativement simple sous forme d’ellipses d’orientation
[212]. En effet, ces ellipses sont directement calculées à partir des fonctions ψ obtenues
après simulation en utilisant le tenseur d’orientation du second ordre A, de la manière
suivante :

A =
∫

p

−→p −→p ψd−→p (5.10)

Ae⃗ =λv e⃗[
A11 A12

A21 A22

] [
e11

e21

]
=λv

[
e11

e22

] (5.11)

Le vecteur propre e⃗ calculé à partir du tenseur d’orientation de second ordre A donnent
la longueur et la direction des axes principaux de l’ellipse, et les valeurs propres λv donnent
le magnitude de l’alignement de l’orientation des constituants le long de ces directions
(équation 5.11). Par conséquent, une ellipse d’orientation peut être générée en tant que
représentation graphique de l’orientation des constituants permettant d’obtenir une vi-
sualisation claire de l’état d’orientation des constituants dans un VER comme illustré
à la figure 5.3. Toutes les étapes de post-traitement ont été réalisées grâce à COMSOL
LiveLink for MATLAB (v5.6 et R2018a).
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VER VER VER

Orientation isotrope Orientation anisotrope

Figure 5.3 – Représentation des ellipses d’orientation.

4 Géométries de calcul et conditions aux limites

Ce travail se concentre sur l’étude de quatre géométries 2D de calcul. La première
géométrie considérée est un canal plan qui sert de cas d’essai académique pour étudier les
performances de la simulation et l’effet qualitatif des paramètres. L’étude des constituants
dans un canal plan est un bon exemple pour valider numériquement le modèle. Ensuite,
deux type de buses (conique et tubulaire) sont adoptés pour étudier l’influence de la
géométrie sur l’orientation des constituants. Finalement, une géométrie plus complexe
basée sur un modèle 2D d’une seringue dédiée à la bioimpression 3D avec une buse tubulaire
est utilisée. Cette configuration représente une application pratique du modèle, permettant
d’étudier l’orientation des constituants dans un contexte réel de bioimpression 3D.

Les géométries et les conditions limites utilisées sont illustrées à la figure 5.4A pour le
canal plan, la figure 5.4B et la figure 5.4C pour la buse conique et tubulaire, respectivement,
et la figure 5.4D pour la seringue. Le canal plan est constitué d’un rectangle de 4 mm de
largeur et de 2 mm de hauteur. Les conditions aux limites (BC) sont : l’entrée BC1 à
x = 0 mm est fixée à une pression et sera définie pour chaque étude dans le chapitre
suivant, la sortie BC2 à x = 4 mm est fixée à la pression nulle P = 0 Pa. La symétrie
axiale peut être utilisée pour réduire les coûts de calcul et conserver la précision physique,
de sorte que seule la moitié du domaine doit être prise en compte. Par conséquent, BC4
est de la condition de symétrie définie comme −→u .−→n = 0 où −→n est le vecteur normal de
la surface. Les buses conique et tubulaire utilisées ont la même longueur de 13 mm et le
même diamètre de 200 µm (Optimum®, Nordson EFD, USA). Les conditions aux limites
sont les suivantes : l’entrée de la buse BC1’ et BC1” est appliquée d’un débit constant
réel d’extrusion de 5 µl/s [113], à la sortie de la buse BC2’ et BC2”, une pression nulle est
imposée, fixée à 0 Pa. La seringue est constituée d’une buse tubulaire de 30 mm de longueur
et d’un diamètre intérieur de 200 µm (Optimum®, Nordson EFD, USA). Les conditions
limites sont les suivantes : un débit constant de 5 µl/s est appliqué à l’entrée BC1’ afin
de générer le processus d’extrusion, cette valeur étant compatible avec la condition de
bioimpression dans de nombreuses applications [213]. À la sortie de la buse BC2’, une
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Figure 5.4 – Géométries 2D et conditions aux limites. (A) Canal plan - BC1 : Entrée de
pression Pin = 380 Pa pour le comportement newtonien et Herschel-Bulkley ; Pin = 780 Pa
pour le comportement de Cross and ψ = 1/π ; BC2 : Pout = 0 Pa ; BC3 : glissement nul ;
BC4 : condition symétrique. (B) Buse conique - BC1’ : Vin = 5 µl/s and ψ = 1/π ; BC2’ :
Pout = 0 Pa ; BC3’ et BC4’ : glissement nul. (C) Buse tubulaire - BC1” : Vin = 5 µl/s
and ψ = 1/π ; BC2” : Pout = 0 Pa ; BC3” et BC4” : glissement nul. (D) Seringue -
BC1”’ : Vin = 5 µl/s and ψ = 1/π ; BC2”’ : Pout = 0 Pa ; BC3”’ et BC4”’ : glissement
nul.

pression nulle est imposée, fixée à 0 Pa. Pour les quatre géométries, une condition de paroi
sans glissement BC3, BC3’, BC3”, BC3”’ et BC4’, BC4” et BC4”’ est appliquée, ce qui
signifie que −→u = 0 le long de la paroi. Une étude de sensibilité concernant le maillage
d’éléments finis a été menée en utilisant quatre tailles d’éléments : très fin, fin, normal et
grossier, afin d’évaluer leur impact sur l’orientation des constituants. Ensuite, toutes les
géométries ont été discrétisées avec un maillage fin utilisant des éléments de Lagrange du
premier ordre (shape functions), comprenant 3323 triangles pour le canal, 7777 pour la
buse conique, 5989 pour la buse tubulaire et 19989 triangles pour la seringue.

Nous supposons que les constituants de l’hydrogel peuvent être représentés par des
particules rigides, uniformes en longueur et en diamètre [180]. L’étude se limite au cas
où la concentration de constituants est spatialement uniforme [181]. C’est-à-dire que le
nombre de constituants par unité de volume est uniforme, bien que l’orientation de ces
constituants puisse ne pas l’être. De plus, si la fonction du rapport de forme dans l’équa-
tion (5.6), λ < 1, chaque constituant présente un mouvement de rotation type solide rigide
dans l’écoulement, ce phénomène est assez difficile à capturer de manière précise dans une
solution numérique. Toutefois, si λ est proche de l’unité et le coefficient d’interaction entre
des particules CI > 0, le terme d’interaction CI peut prédominer sur l’effet de rotation,
et les statistiques d’orientation calculées ne présenteront pas les oscillations associées à la
rotation [214]. Cette approche est adoptée dans notre modèle pour éviter les difficultés nu-
mériques liées à la rotation dans un écoulement. Par ailleurs, en fixant λ = 1, une équation
pour le mouvement de petites particules rigides de type haltère [181] est obtenu, ce qui
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est cohérent avec notre intérêt de l’orientation des constituants dans l’hydrogel représenté
par des haltères. Concernant le coefficient d’interaction, CI étant empirique, il n’existe
aucun moyen de prédire la valeur de CI . On peut citer les valeurs obtenues par Folgar
et Tucker du coefficient d’interaction CI pour les polyesters, qui sont de l’ordre de 10−2

ou 10−3. Ces valeurs ont été obtenues en ajustant le coefficient CI de manière à ce que
les prédictions du modèle théorique, résultant de la résolution de l’équation d’évolution
pour la fonction de distribution, correspondent aux mesures de distribution d’orientation
expérimentale. Dans ce travail, l’influence ainsi que la signification du coefficient d’interac-
tion sur l’orientation des constituants sera investiguée par une étude paramétrique de CI ,
CI ∈ [0.0033; 0.1]. Enfin, pour l’équation de Fokker-Planck, les constituants sont supposés
isotropes, les conditions aux limites BC1 et BC1’ pour le canal plan et la seringue étant
fixées à ψ = 1/π, respectivement.

5 Conclusion

Dans ce chapitre, l’équation de Fokker-Planck de l’approche cinétique a été présen-
tée pour résoudre le problème couplé de l’écoulement des hydrogels et l’orientation des
constituants dans l’hydrogel. Ensuite, une stratégie numérique a été introduite afin de cal-
culer l’orientation des constituants. L’équation de Fokker-Planck a été discrétisée par la
méthode des volumes finis. En effet, la discrétisation unidimensionnelle par volumes finis
de l’espace des configurations a permis d’aboutir à un système matriciel (équation 5.9). Il
est important de noter que chacune des équations du système matriciel est un problème
d’éléments finis 2D pour le fluide à résoudre. Ce système est implémenté dans COMSOL
Multiphysics en utilisant l’interface de PDE et l’interface d’écoulement laminaire (CFD)
permettant de résoudre simultanément le problème couplé entre l’écoulement de l’hydrogel
et l’orientation des constituants. Enfin, quatre géométries de calcul ainsi que les conditions
aux limites utilisées ont été décrites. La première géométrie est un canal plan, qui sert
de cas d’essai académique. La deuxième et troisième géométrie sont de buse coniques et
tubulaires, respectivement pour l’étude de l’influence de ces types de buses sur l’orienta-
tion des constituants. La quatrième géométrie est une seringue dédiée à la bioimpression
3D, pour une application pratique. Les résultats numériques et les discussions concernant
l’orientation des constituants dans les hydrogels FAG et CHI/CNF caractérisés au chapitre
précédent feront l’objet du chapitre suivant.
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Chapitre 6
Résultats numériques de l’orientation des
constituants

1 Introduction

L’objectif principal du chapitre 6 est d’une part d’illustrer les performances du modèle,
et d’autre part d’étudier l’effet de la géométrie d’écoulement, de la rhéologie des hydro-
gels et des paramètres du modèle sur l’orientation des constituants. La première étude de
l’orientation des constituants est un test de benchmark pour étudier les performances de la
simulation ainsi que l’impact qualitatif des paramètres. Elle consiste en la modélisation de
l’écoulement de l’hydrogel de type de Poiseuille à travers un canal plan [212, 215, 216]. La
deuxième étude de l’orientation des constituants est une extension vers une géométrie plus
complexe. Il s’agit d’un modèle 2D d’une seringue dédiée à la bioimpression 3D, avec une
buse tubulaire. Cette configuration représente une application pratique du modèle, permet-
tant ainsi d’étudier l’orientation des constituants dans un contexte réel et potentiellement
utile pour la bioimpression 3D. Finalement, une étude sur l’impact d’un paramètre clés du
modèle, le coefficient d’interaction CI est réalisée afin d’étudier l’influence de l’interaction
entre les constituants sur leur orientation au cours de l’écoulement. Dans cette étude, une
analyse paramétrique du coefficient d’interaction est menée. Enfin, l’influence des géomé-
tries de buses qui affectent l’orientation des constituants est également examinée ici en
utilisant deux types de buses, à savoir la buse conique et la buse tubulaire.

2 Orientation des constituants dans un écoulement de Poi-
seuille à traverse un canal plan

Dans de nombreuses études, un fluide newtonien est généralement utilisé afin de simpli-
fier l’analyse de l’écoulement d’un hydrogel. Le comportement newtonien constitue géné-
ralement une première approximation pertinente pour étudier l’écoulement d’un fluide que
l’on considère, ce qui facilite la simulation. Cette approche permet d’obtenir des résultats
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2. Orientation des constituants dans un écoulement de Poiseuille à traverse un canal plan

rapidement, avec un temps de calcul moins coûteux, ce qui en fait une option précieuse
pour établir un cas test académique. De plus, le modèle de Jeffery a été développé dans le
cadre d’un comportement newtonien. Par conséquent, même si un modèle de fluide newto-
nien généralisé (FNG) ne représente pas un cas réaliste dans un contexte de bioimpression
3D, il est utile pour étudier les paramètres du modèle sur l’orientation des constituants
lors de l’écoulement d’un hydrogel simple, au sens rhéologique du terme et constitue un
cas test.

2.1 Étude des profils de vitesse

Hydrogel newtonien(A) Hydrogel de FAG :Modèle de Herschel-Bulkley(B)

Y(2,2)

X(2,1)

x

y

Hydrogel de CHI1.5/CNF0.9 : Modèle de Cross
(C)

Hydrogel de CHI1.7/CNF0.8 : Modèle de Cross
(D)

Magnitude de la vitesse

Figure 6.1 – Isovaleurs de vitesse. Le profil de vitesse est représenté par des flèches
blanches tracées à la ligne blanche au centre du canal. (A) hydrogel newtonien ; (B) hy-
drogel de FAG (modèle de Herschel-Bulkley) ; (C) et (D) hydrogel de CHI/CNF (modèle
de Cross pour CHI1.5/CNF0.9 et CHI1.7/CNF0.8, respectivement).

Figure 6.2 – Profil de vitesse le long de la ligne blanche au centre du canal, de bas en
haut aux points X(2,1) et Y(2,2).
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La première étude sur l’orientation des constituants est un test de benchmark, à savoir
un écoulement de Poiseuille dans un canal plan, l’un des problèmes les plus courants en
mécanique des fluides visqueux. La géométrie utilisée est un rectangle de 4 mm de largeur
et de 2 mm de hauteur. À l’entrée du canal, une pression est imposée, avec une valeur
de 380 Pa pour l’hydrogel newtonien et l’hydrogel de FAG (modèle de Herschel-Bulkley),
ainsi que 780 Pa pour l’hydrogel de CHI/CNF (modèle de Cross). À la sortie du canal, la
pression nulle est imposée. Le coefficient d’interaction CI est fixé à 0,01 et le nombre de
variables pour la fonction PDF est de N = 30.

La figure 6.1 présente la magnitude des vitesses des écoulements, obtenue à partir de
la simulation numérique dans le cas test, ainsi que la forme du profil de vitesse illustrée
par des flèches blanches au centre du canal. La figure 6.2 représente le profil de vitesse le
long de la ligne blanc centrale du canal, allant du bas vers le haut aux points X(2,1) et
Y(2,2), c’est-à-dire, elle trace la courbe passant par les extrémités des vecteurs de vitesse
des flèches blanches. Les résultats montrent que, dans tous les cas, un écoulement de type
Poiseuille complètement développé est observé, avec une vitesse maximale atteinte le long
de l’axe axisymétrique du modèle. La vitesse moyenne diminue également à mesure que l’on
se rapproche de la paroi du canal (à y = 2). Ces observations sont parfaitement cohérentes
avec les bases théoriques bien établies concernant les caractéristiques d’un écoulement de
type Poiseuille. De plus, pour le comportement newtonien et le comportement de Cross,
un profil de vitesse de forme parabolique est observé. La vitesse est nulle au niveau de
la paroi (à y = 2) en raison de l’adhérence du fluide visqueux, où la condition limite
de glissement nul est appliquée. La vitesse maximale est atteinte au centre du canal (à
y = 0), comme illustré par la figure 6.2. En revanche, dans le cas du comportement de
Herschel-Bulkley (figure 6.1B), un profil de vitesse de type plug classique est observé.
Cela met en évidence la présence d’une contrainte seuil dans l’écoulement de l’hydrogel de
FAG. En effet, une zone centrale de type plug se forme dans la région où la contrainte de
cisaillement est inférieure à la contrainte seuil (τ < τ0). Dans cette région, l’hydrogel de
type FAG présente une vitesse d’écoulement constante [217], comme illustré par la courbe
bleue dans la figure 6.2.

Afin de caractériser le régime d’écoulement des hydrogels à travers le canal plan, le
nombre de Reynolds est calculé à partir des simulations numériques (6.1). Les résultats
obtenus mettent en évidence que le nombre de Reynolds est faible (dans la plage de
[7, 3 × 10−4 - 0,51]). Étant donné que le nombre de Reynolds est le rapport entre les
forces inertielles et les forces visqueuses, ces résultats indiquent clairement que le régime

Hydrogel Nombre de Re
FNG 0,51
FAG 2, 65 × 10−3

CHI1.5/CNF0.9 7, 3 × 10−4

CHI1.7/CNF0.8 7, 1 × 10−4

Tableau 6.1 – Les résultats du nombre de Reynolds dans le cas test.
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2. Orientation des constituants dans un écoulement de Poiseuille à traverse un canal plan

d’écoulement des hydrogels est laminaire, où les forces visqueuses prédominent devant les
forces inertielles dans le fluide.

2.2 Orientation des constituants en fonction du taux de cisaillement

Afin d’étudier l’orientation des constituants par rapport à la distribution des taux de
cisaillement dans le canal, dans cette section, les orientations moyennes des constituants
sont calculées pour chaque point du maillage d’éléments finis. La figure 6.3 représente la
distribution du taux de cisaillement de l’écoulement dans le canal, sur laquelle les ellipses
blanches au premier plan indiquent l’orientation moyenne des constituants.

En effet, bien que le résultat de la fonction ψ permette de connaître la probabilité
d’orientation des constituants en chaque point du maillage, il peut être difficile d’obtenir
une visualisation rapide et intuitive des résultats d’orientation. Les ellipses d’orientation,
en revanche, sont des représentations graphiques réalistes qui facilitent la compréhension
et l’interprétation des résultats d’orientation. Comme expliqué au chapitre 5, à partir des
résultats de la fonction de probabilité ψ, un tenseur d’orientation A est calculé en se basant
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Figure 6.3 – Distribution des taux de cisaillement et de l’orientation moyenne des consti-
tuants représentée par les ellipses blanches pour le cas test du canal plan en 2D. Avec un
coefficient d’interaction CI = 0.01. (A) comportement newtonien ; (B) comportement non
newtonien de Herschel-Bulkley (FAG) et (C) et (D) comportement non newtonien de Cross
(CHI1.5/CNF0.9 et CHI1.7/CNF0.8, respectivement).
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sur la ψ. Ensuite, les valeurs propres et les vecteurs propres du tenseur A sont calculés, ce
qui permet d’obtenir la longueur et la direction des axes principaux de l’ellipse, ainsi que
la magnitude de l’alignement de l’orientation des constituants le long de ces directions,
respectivement.

Les résultats donnés par la figure 6.3 mettent en évidence l’orientation préférentielle
des constituants au centre de chaque ellipse dans le domaine de calcul. Les ellipses en forme
de cercle illustrent une orientation isotrope des constituants, qui correspond au BC1 du
côté gauche du modèle appliqué à l’équation de Fokker-Planck telle que ψ = 1/π. Les
ellipses sont ensuite aplaties et allongées, montrant un alignement préférentiel indiqué par
l’orientation de leur axe principal. Ces ellipses s’alignent progressivement le long de la sortie
du canal (direction de l’axe x) vers la direction du flux, mais pas complètement, comme le
montre la figure 6.4, le pic de la courbe PDF se produisant autour de θ ≈ 1, 7 rad. La raison
de cette anisotropie, où θ ̸= π/2, est due à l’interaction entre les constituants, modélisée
par le coefficient d’interaction CI = 0, 01 qui est non nul. Cet aspect sera analysé dans la
section 4. De plus, dans les quatre comportements de l’hydrogel, nous observons que les
constituants situés près de la paroi fixe (à y = 2), là où la densité du taux de cisaillement est
la plus élevée, s’aplatissent rapidement, ce qui indique que les constituants de cette région
sont fortement orientés et atteignent rapidement une orientation d’équilibre. Cependant,
les constituants situés près de l’axe de symétrie (à y = 0), là où la densité du taux de
cisaillement est la plus faible, doivent se déplacer vers l’aval, dans le sens de l’écoulement,
pour atteindre une orientation d’équilibre. Les résultats numériques mettent en évidence
que la distribution du taux de cisaillement dans le canal affecte le degré d’orientation des
constituants dans l’hydrogel ainsi que leur équilibre d’orientation.

L’étude de la distribution des taux de cisaillement menée précédemment a mis en
évidence un gradient en fonction de la distance par rapport aux parois. Il s’agit donc
ici d’étudier l’influence de la distribution des taux de cisaillement sur la distribution de
PDF, les figures 6.4A-D illustrent la distribution de PDF allant du taux de cisaillement
le plus élevé au taux de cisaillement le plus bas (correspondant du losange bleu, cercle
noir et étoile rouge sur la figure 6.3) pour le comportement newtonien, le comporte-
ment de Herschel-Bulkley de FAG, le comportement de Cross de CHI1.5/CNF0.9 et de
CHI1.5/CNF0.9, respectivement. Pour le comportement newtonien et le comportement
de Cross (CHI1.5/CNF0.9 et CHI1.7/CNF0.8) illustrés dans les figures 6.4A, C et D, les
courbes de la PDF coïncident, ce qui indique que le taux de cisaillement γ̇ n’a pas d’effet
discernable sur l’orientation finale. En revanche, dans le cas du comportement Herschel-
Bulkley de FAG, représenté dans la figure 6.4B, deux courbes de la PDF coïncident pour
les deux points de taux de cisaillement plus faibles (cercle et étoile), mais au point de
taux de cisaillement plus élevé (losange), le degré d’orientation augmente légèrement pour
θ ≈ 1, 7 rad en conservant la tendance générale de l’orientation. Ces résultats indiquent
que les taux de cisaillement inférieurs à 10−4s−1 entraînent une variabilité des constituants
pour le comportement de Herschel-Bulkley du FAG.

Pour mieux comparer les quatre comportements rhéologiques correspondant aux quatre

72



2. Orientation des constituants dans un écoulement de Poiseuille à traverse un canal plan

hydrogels, les figures 6.5A et 6.5B présentent la distribution de la PDF aux points du
losange bleu et de l’étoile rouge, où le gradient du taux de cisaillement est le plus élevé et le

Courbes PDF à la sortie du canal

(A) Newtonien (B) Herschel-Bulkley : FAG

(C) Cross : CHI1.5/CNF0.9 (D) Cross : CHI1.7/CNF0.8

Figure 6.4 – Courbes de la PDF d’orientation des constituants aux trois points repré-
sentés dans la figure 6.3 : losange bleu, cercle noir et étoile rouge. (A) Comportement
newtonien ; (B) Comportement de Herschel-Bulkley ; (C) et (D) Comportement de Cross
pour CHI1.5/CNF0.9 et CHI1.7/CNF0.8, respectivement.

(A) PDF à l'étoile rouge(B)PDF au losange bleu

Figure 6.5 – Courbes PDF comparées entre le comportement newtonien, Herschel-
Bulkley de FAG, Cross de CHI1.5/CNF0.9 et Cross de CHI1.7/CNF0.8 aux points du
losange bleu et de l’étoile rouge, respectivement.
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plus faible, respectivement. La figure 6.5A souligne que l’orientation des constituants n’est
pas influencée par les comportements rhéologiques des hydrogels au cisaillement plus élevé
(à partir de la valeur minimale du taux de cisaillement du newtonien, γ̇F NG = 255, 47s−1).

Une orientation privilégiée le long de la direction d’écoulement, θ ≈ 1, 7 rad, est ob-
servée à la fois pour le comportement newtonien, le comportement de Cross et le compor-
tement de Herschel-Bulkley. Dans ce cas, la valeur moyenne (ψ) de la PDF par rapport à
θ est calculée à l’aide de la formulation 6.1. En effet, la valeur moyenne est un indicateur
important pour caractériser le niveau d’une quantité fluctuante, en l’occurrence, la valeur
moyenne de la PDF pour les 30 quantités calculées. De plus, l’écart-type (σ) est également
calculé en fonction de la valeur moyenne pour indiquer dans quelle mesure les valeurs de
la PDF s’écartent de cette moyenne.

ψ(−→x ) =
∫
ψ(−→x , θ)dθ = δθ

N∑
i=1

ψi. (6.1)

où δθ = N/π avec N = 30, le nombre de variables de la PDF.

Comportement rhéologique Moyenne
ψ

Écart-type
(σ)

Newtonien 1,66 1,32
Herschel-Bulkley (FAG) 1,67 1,31
Cross (CHI1.5/CNF0.9) 1,66 1,31
Cross (CHI1.7/CNF0.8) 1,66 1,31

Tableau 6.2 – Moyenne et écart-type de la PDF au niveau du point de losange pour les
comportements rhéologiques.

Les résultats du calcul dans le tableau 6.2 montrent que la valeur moyenne (ψ) par
rapport à θ des quatre comportements est presque la même, avec une valeur de ψ = 1,67
pour le comportement de Herschel-Bulkley et ψ = 1,66 pour les autres comportements
(une différence de 0,6 %). De même, la valeur de l’écart type est également identique, avec
σ = 1,32 pour le comportement newtonien et σ = 1,31 pour les autres comportements
(une différence de 0,8 %). Les résultats calculés dans le tableau 6.2 et les courbes PDF de
la figure 6.5A montrent qu’à la sortie du canal, où le taux de cisaillement est plus élevé (à
partir de γ̇ = 255, 47s−1), la distribution finale des constituants n’est pas affectée par les
comportements rhéologiques de l’hydrogel.

Comportement rhéologique Moyenne
ψ

Ecart-type
(σ)

Newtonien 1,66 1,31
Herschel-Bulkley (FAG) 1,67 1,45
Cross (CHI1.5/CNF0.9) 1,67 1,32
Cross (CHI1.7/CNF0.8) 1,67 1,32

Tableau 6.3 – Moyenne et écart-type de la PDF au niveau du point d’étoile pour les
comportements rhéologiques.

74



2. Orientation des constituants dans un écoulement de Poiseuille à traverse un canal plan

En revanche, la figure 6.5B présente les courbes PDF au point d’étoile rouge, où le
taux de cisaillement est le plus faible (dans la plage de 10−4s−1 à 25.90s−1). Les résul-
tats montrent que les trois courbes PDF sont identiques pour le comportement Cross
et newtonien (correspondant à des taux de cisaillement de γ̇CHI1.5/CNF 0.9 = 1.17s−1,
γ̇CHI1.7/CNF 0.8 = 1.29s−1 et γ̇Ntn = 25.90s−1, respectivement). Cela indique que l’orien-
tation finale des constituants n’est pas affectée par le comportement rhéologique à partir
de la valeur du taux de cisaillement de 1.17s−1. Dans ce cas, un alignement ou un de-
gré d’anisotropie plus élevé est obtenu par rapport au comportement Herschel-Bulkley
(γ̇HB = 10−4s−1). La valeur moyenne de la PDF par rapport à θ et l’écart type sont
également calculés et présentés dans le tableau 6.3. Dans ce cas, la valeur moyenne de la
PDF est assez similaire (ψ = 1,66 pour le comportement newtonien et ψ = 1,67 pour les
autres), mais une différence est clairement visible dans la valeur de l’écart type. Le com-
portement de Herschel-Bulkley donne le plus grand écart type avec σ = 1,45 par rapport
au comportement newtonien (σ = 1,31) et au comportement de Cross (σ = 1,32). Cela
signifie que les valeurs de PDF dans le comportement HB sont plus dispersées autour de
la valeur moyenne, conduisant à une diminution de l’anisotropie des constituants, avec
une différence de l’écart-type d’environ 11 % par rapport à l’anisotropie du comportement
newtonien.

Les résultats de l’étude de cas test mettent en évidence que la distribution des taux
de cisaillement a une influence sur l’orientation des constituants. Près de la paroi (à y =
2), où le taux de cisaillement est plus élevé, les constituants s’alignent progressivement
le long de la direction d’écoulement et atteignent l’état d’équilibre plus rapidement que
les constituants situés là où le taux de cisaillement est le plus faible (près de l’axe sy-
métrique à y = 0). En sortie du canal, l’orientation des constituants est étudiée en trois
points : losange, cercle et étoile, correspondant du taux de cisaillement le plus élevé au
taux de cisaillement le plus bas. À partir d’un taux de cisaillement de 1, 17s−1, l’orienta-
tion finale des constituants ne dépend plus des comportements rhéologiques de l’hydrogel.
Cependant, uniquement pour les taux de cisaillement inférieurs à 10−4s−1 dans le cas
du comportement de Herschel-Bulkley, une diminution de l’anisotropie des constituants
est observée (diminution d’environ 11 % par rapport aux autres comportements). Pour
nous rapprocher des conditions expérimentales, un modèle géométrique représentatif d’une
seringue utilisée pour la bioimpression de TEC sera étudié dans la section 3.

2.3 Étude de la sensibilité du maillage d’éléments finis sur l’orientation
des constituants

L’investigation finale du cas de test porte sur la sensibilité du maillage d’éléments finis
à l’orientation des constituants. Une analyse de la PDF en trois points différents (losange
bleu, cercle noir et étoile rouge, comme décrits plus haut) a été réalisée dans le cas du
comportement newtonien en utilisant quatre tailles de maillages d’éléments finis : plus fin,
fin, normal et grossier. Ces quatre tailles de maillage sont paramétrées par défaut dans
Comsol Multiphysics et le nombre de triangles est présenté dans le tableau 6.4.
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(C)
PDF au point d'étoile

(B)

(A) PDF au point de losange

PDF au point de cercle

Effet des maillages d'EF sur PDF dans l'écoulement newtonien 

Erreur relative au losange

Erreur relative au cercle

Erreur relative à l'étoile

Figure 6.6 – Analyse de la sensibilité de quatre types de maillages d’éléments finis sur
l’orientation des constituants dans l’écoulement newtonien. (A) PDF au point de losange ;
(B) PDF au point de cercle ; (C) PDF au point d’étoile.

Pour étudier la sensibilité du maillage d’éléments finis sur l’orientation des constituants,
les paramètres de simulation sont maintenus constants, notamment les conditions aux
limites (entrée à pression fixe Pin = 380 Pa, sortie à pression Pout = 1 atm), le coefficient
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d’interaction CI = 0,01 et le nombre de variables pour la fonction PDF qui reste N = 30. La
solution de la PDF du maillage le plus fin est considérée comme la solution de référence. La
figure 6.6 à gauche présente la distribution de l’orientation des constituants pour différents
maillages d’éléments finis, tandis que la figure 6.6 à droite montre les erreurs relatives pour
les autres maillages (fin, normal, grossier) par rapport à la solution de référence (maillage
le plus fin). La superposition complète des courbes de la PDF aux trois points évalués
indique que le type de maillage n’a aucun impact sur l’orientation finale des constituants.
La moyenne et l’écart type de la PDF ont été calculés. Les résultats montrent qu’aux trois
points de calcul : losange, cercle et étoile, la valeur moyenne de la PDF et l’écart type sont
identiques à ψ = 1, 66 et σ = 1, 32, respectivement.

De plus, la figure 6.6 à droite présente les courbes d’erreurs relatives de la PDF pour les
maillages fin, normal et grossier par rapport à la solution de référence (maillage le plus fin).
Les résultats mettent en évidence que le maillage fin présente la plus faible perturbation
par rapport le maillage normal et grossier. Plus précisément, la formulation 6.2 permet de
calculer les erreurs relatives de la PDF pour les maillages :

Err = |ψM − ψref |
ψref

. (6.2)

où

ψM est la solution de la PDF dans chaque maillage fin, normal et grossier ;

ψref est la solution de référence de la PDF du maillage le plus fin.

Maillage Nombre de
triangles

Temps de
calcul

Err maximal
au losange

Err maximal
au cercle

Err maximal
à l’étoile

Fin 6637 4 min 4s 0,08 0,11 0,16
Normal 3323 2 min 0,20 0,66 0,97
Grossier 1677 1 min 2s 0,33 1,40 2,04

Tableau 6.4 – Erreur relative maximale des maillages fin, normal et grossier par rapport
au maillage le plus fin.

Les résultats présentés dans le tableau 6.4 montrent l’erreur relative maximale des
maillages fin, normal et grossier par rapport au maillage de référence (le maillage le plus
fin). Pour le point de losange, l’erreur relative du maillage fin est de 0,08, ce qui équivaut
à 8 %. Cela signifie que le maillage fin est précis à 92 % par rapport au maillage de
référence. En revanche, les erreurs du maillage normal et grossier sont de 0,20 et 0,33, ce
qui correspond à des précisions de 80 % et 67 % par rapport au maillage de référence,
respectivement. Ainsi, le maillage fin présente la plus grande précision, avec 92 %.

Pour le point de cercle, l’erreur relative du maillage fin est de 0,11, soit 11%. Cela
signifie que le maillage fin est précis à 89 % par rapport au maillage de référence. En
revanche, les erreurs du maillage normal et grossier sont de 0,66 (soit 66 %) et 1,40 (soit
140 %), respectivement. Cela indique que le maillage normal est précis à 34 % par rapport
au maillage de référence, tandis que le maillage grossier présente une imprécision de -40 %,
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ce qui signifie que la valeur calculée dans ce maillage est bien inférieure à celle attendue
par rapport au maillage de référence. Ainsi, le maillage fin est le plus précis, avec une
précision de 89 %.

Pour le point d’étoile, l’erreur relative du maillage fin est de 0,16, soit 16 %. Cela
signifie que le maillage fin est précis à 84 % par rapport au maillage de référence. En
revanche, les erreurs du maillage normal et grossier sont de 0,97 (soit 97 %) et 2,04 (soit
204 %), respectivement. Cela indique que le maillage normal est précis à 3 % par rapport
au maillage de référence, tandis que le maillage grossier présente une imprécision de -104
%. Ainsi, le maillage fin est le plus précis, avec une précision de 84 %.

Les résultats des études de sensibilité des maillages indiquent clairement que le maillage
fin offre la plus grande stabilité de calcul et la plus grande précision par rapport aux
maillages normaux et grossiers. Par conséquent, le maillage fin est retenu pour tous les
calculs d’orientation des constituants.

3 Orientation des constituants dans les hydrogels à travers
une seringue lors du procédé d’extrusion

Afin de prédire l’orientation des constituants dans l’hydrogel lors de la bioimpres-
sion 3D par extrusion, il est essentiel de simuler des conditions d’impression similaires
à celles d’un processus expérimental. C’est la raison pour laquelle un modèle numérique
basé sur les conditions réelles d’extrusion a été mis en place. Dans cette section, l’étude
de l’orientation des constituants sera effectuée en utilisant la géométrie d’une seringue à
buse tubulaire de 200 µm de diamètre interne. Tous les paramètres d’extrusion, similaires
à ceux que l’on rencontre dans le processus d’élaboration d’un construit d’ingénierie tissu-
laire, sont décrits en détail dans la section 4 du chapitre 5 afin d’éviter la mort cellulaire
[113]. L’étude d’orientation des constituants est menée pour les quatre comportements
rhéologiques correspondant aux quatre hydrogels caractérisés dans le cadre de ce travail,
à l’exception du comportement newtonien qui correspond à une base de référence, comme
dans le cas test du canal plan : le comportement rhéologique newtonien, comportement
rhéologique de Herschel-Bulkley pour FAG et comportement rhéologique de Cross pour
CHI1.5/CNF0.9 et CHI1.7/CNF0.8, respectivement.

Les résultats de simulation sont représentés sur la figure 6.7 où la couleur d’arrière-
plan correspond à la distribution du taux de cisaillement et les ellipses au premier plan
représentent l’orientation moyenne des constituants. Une fois encore, les ellipses en forme
de cercle à l’entrée illustrent l’orientation isotrope des constituants appliqués à l’équation
de Fokker-Planck, qui correspond au BC1’ du côté gauche du modèle appliqué à l’équation
de Fokker-Planck, de sorte que ψ = 1/π pour les quatre comportements rhéologiques. Les
ellipses sont ensuite aplaties et allongées, montrant un alignement préférentiel indiqué par
l’orientation de leur axe principal. Ces ellipses s’alignent progressivement le long de la
direction d’extrusion (la direction de l’écoulement), mais pas complètement i.e. θ ̸= π/2.
La raison de ce phénomène est due à l’interaction entre les constituants modélisée par le
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(A1)

(A2)

(A1)

(A) Ellipse d'orientation dans l'hydrogel de Newtonien

(B1)

(B1)

(B2)

(B) Ellipse d'orientation dans l'hydrogel de HB : FAG

x

y

(C1)

(C2)

(C1)

(C) Ellipse d'orientation dans l'hydrogel de Cross : CHI1.5/CNF0.9

(D1)

(D2)

(D1)

(D) Ellipse d'orientation dans l'hydrogel de Cross : CHI1.7/CNF0.8

Figure 6.7 – Distribution du taux de cisaillement dans une seringue à buse tubulaire
avec un coefficient d’interaction CI = 0.01. L’orientation moyenne des constituants est
représentée par les ellipses. (A) comportement newtonien ; (B) comportement non new-
tonien de Herschel-Bulkley (FAG) et (C) et (D) comportement non newtonien de Cross
(CHI1.5/CNF0.9 et CHI1.7/CNF0.8, respectivement).

coefficient d’interaction CI = 0, 01 qui est non nul comme précédemment discuté dans la
section 2 pour le cas test du canal plan. De plus, dans les figures 6.4A1, B1, 1 et D1,
à proximité du rétrécissement de la seringue, on observe que les constituants s’écartent
davantage des lignes de courant représentées par des flèches rouges par rapport au côté
gauche. Ce phénomène est dû à l’effet de venturi dans cette zone, ce qui génère un petit
tourbillon qui affecte l’orientation des constituants, entraînant ainsi une déviation par
rapport aux lignes de courant [218]. Ensuite, près de la constriction de la seringue, le
long de la ligne centrale, les constituants s’alignent dans la direction d’extrusion [219].
Par ailleurs, l’orientation des constituants près de la sortie de la seringue est représentée
dans les zones A2, B2, C2 et D2. Les résultats montrent qu’une orientation privilégiée
est observée pour les quatre comportements rhéologiques, les constituants s’alignent le
long de la direction d’extrusion, mais pas complètement θ ̸= π/2. Comme dans l’étude du
test cas de la section précédente, l’observation selon laquelle les constituants ne sont pas
complètement orientés dans la direction d’extrusion est due au coefficient d’interaction
non nul entre les constituants i.e. CI = 0, 01. Cette problématique sera analysée dans la
prochaine section, lors de l’étude du paramètre CI .

Les figures 6.8A-D illustrent l’influence des niveaux de taux de cisaillement sur l’orien-
tation des constituants à la sortie de la seringue lors du processus d’extrusion permettant
une analyse quantitative et une comparaison entre les quatre comportements rhéologiques.
La distribution de PDF du taux de cisaillement le plus élevé au taux de cisaillement le
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Courbes PDF à la sortie de la seringue

(A) Newtonien (B) Herschel-Bulkley : FAG

(C) Cross : CHI1.5/CNF0.9 (D) Cross : CHI1.7/CNF0.8

Figure 6.8 – Courbes de la PDF d’orientation des constituants aux trois points repré-
sentés dans la figure 6.7 : losange bleu, cercle noir et étoile rouge. (A) Comportement
newtonien ; (B) Comportement de Herschel-Bulkley ; (C) et (D) Comportement de Cross
pour CHI1.5/CNF0.9 et CHI1.7/CNF0.8, respectivement.

plus bas (correspondant du losange bleu, cercle noir et étoile rouge sur la figure 6.7) pour
le comportement newtonien, le comportement de Herschel-Bulkley de FAG, le comporte-
ment de Cross de CHI1.5/CNF0.9 et de CHI1.5/CNF0.9 respectivement. Les courbes de
comparaison de la PDF à la sortie de la seringue sont présentées sur la figure 6.8.

Les résultats des courbes PDF dans la figure 6.8 mettent en évidence une orienta-
tion strictement identique des constituants entre les quatre comportements rhéologiques.
Contrairement au cas test (figure 6.4) du point du losange bleu où le taux de cisaillement
est le plus élevé, les constituants sont légèrement plus alignés vers la direction de l’extrusion
par rapport aux constituants soumis à un taux de cisaillement plus faible (la moyenne et
l’écart-type au point losange bleu du cas test sont 1,66 et 1,32, respectivement, tandis que
ceux du cas de la seringue sont 1,66 et 1,34). De plus, les différences entre les valeurs de la
PDF au niveau du point de losange bleu sont négligeables, mais il est intéressant de noter
qu’elles sont de l’ordre de grandeur de celles observées dans la figure 6.4, en particulier en
ce qui concerne les valeurs de taux de cisaillement. Pour le comportement newtonien, on
observe une augmentation d’un ordre de grandeur du taux de cisaillement à la sortie de la
seringue par rapport à celui dans le canal (γ̇syringe = 1938.70s−1 vs. γ̇canal = 225.47s−1).
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(A) PDF au losange bleu PDF à l'étoile rouge(B)

Figure 6.9 – Courbes PDF comparées entre le comportement newtonien, Herschel-
Bulkley de FAG, Cross de CHI1.5/CNF0.9 et Cross de CHI1.7/CNF0.8 aux points du
losange bleu et de l’étoile rouge, respectivement.

Concernant le comportement de Herschel-Bulkley pour l’hydrogel de FAG, il y a une aug-
mentation quasiment un facteur trois du taux de cisaillement à la sortie de la seringue par
rapport à celui dans le canal (γ̇syringe = 2516.30s−1 vs. γ̇canal = 744.28s−1). En ce qui
concerne le comportement de Cross pour les deux hydrogels de CHI, il y a une augmenta-
tion d’environ un ordre de grandeur du taux de cisaillement à la sortie de la seringue par
rapport à celui dans le canal (γ̇syringe = 2592s−1 vs. γ̇canal = 343.31s−1).

Afin de faciliter l’étude de l’influence du comportement rhéologique, la figure 6.9 pré-
sente une comparaison de l’orientation des constituants entre les quatre comportements
rhéologiques aux points du losange bleu et de l’étoile rouge, où le gradient du taux de ci-
saillement est le plus élevé et le plus faible, respectivement. Les résultats des courbes de la
PDF mettent en évidence que le comportement de l’hydrogel n’affecte pas la distribution
de l’orientation des constituants. Une orientation privilégiée des constituants est observée
à la sortie de la seringue. La plupart des constituants s’alignent vers la direction d’ex-
trusion à θ ≈ 1.7 rad. La PDF moyenne et l’écart-type calculés aux points de losange et
d’étoile sont présentés dans le tableau 6.5. Les résultats montrent que les comportements
rhéologiques des hydrogels donnent la PDF moyenne similaire. Une légère différence dans
l’écart type au point d’étoile, σétoile = 1, 36 par rapport à σlosange = 1, 34 au point de

Comportement
rhéologique

Moyenne
ψ

Ecart-type
σ

Losange Etoile Losange Etoile
Newtonien 1,66 1,65 1,34 1,36

Herschel-Bulkley (FAG) 1,66 1,66 1,34 1,36
Cross (CHI1.5/CNF0.9) 1,66 1,66 1,34 1,36
Cross (CHI1.7/CNF0.8) 1,66 1,66 1,34 1,36

Tableau 6.5 – Moyenne et écart-type de la PDF au niveau du point de losange et d’étoile
pour les comportements rhéologiques.

81



Chapitre 6. Résultats numériques de l’orientation des constituants

losange, entraîne une légère anisotropie des constituants, mais pas de manière significa-
tive (seulement environ 1,5 %). Cela peut s’expliquer par le fait que le niveau du taux de
cisaillement est inférieur d’un ordre de grandeur au point d’étoile par rapport au point de
losange.

L’étude de l’orientation des constituants dans des conditions réelles d’impression par
extrusion est très utile et fournit un aperçu de la relation entre l’orientation des consti-
tuants, les conditions d’impression et le comportement rhéologique des hydrogels. Les
résultats de la simulation montrent que lorsque des conditions d’extrusion sont appliquées
(un débit d’entrée de 5 µl/s, et une pression de sortie nulle), l’orientation finale des consti-
tuants à la sortie de la seringue ne dépend plus du comportement rhéologique de l’hydrogel
à partir d’un taux de cisaillement minimal de 149, 53s−1 (figure 6.9B). Il convient de rap-
peler les résultats du cas test de la section 2, où même à partir d’un taux de cisaillement
de 1, 17s−1, l’orientation finale des constituants a surmonté le comportement rhéologique
de l’hydrogel.

Cependant, les propriétés rhéologiques des hydrogels influencent la distribution des
contraintes de cisaillement lors de l’impression. Même si, dans le cadre de cette thèse,
les hydrogels utilisés ne contiennent pas de cellules, en réalité, la contrainte de cisaille-
ment pendant l’impression est un facteur essentiel pour la survie cellulaire [220]. À titre
d’exemple, l’étude menée par Lemarie et al., [113] a examiné la relation entre la contrainte
de cisaillement résultant de l’impression par extrusion et la survie des cellules fibroblastes.
Leurs résultats indiquent que, dans des conditions d’extrusion réalistes, la contrainte de
cisaillement maximale dans la buse tubulaire atteignait 5 687 Pa, conduisant à une popu-
lation cellulaire viable d’environ 85 %. Comme mentionné précédemment dans ce travail,
le niveau de taux de cisaillement est limité par le processus expérimental de bioimpression
3D basé sur l’extrusion pour éviter la mort cellulaire. Les résultats de simulation obte-
nus dans cette étude sont donc assez similaires à ceux de Lemarie. La distribution des
contraintes de cisaillement dans l’hydrogel FAG varie de 1 790 Pa à 5 761 Pa, tandis que
celle de l’hydrogel CHI/CNF varie de 269 Pa à 803 Pa.

Comme le montrent les résultats de simulation dans le cas test du canal et l’impression
par extrusion réelle dans une seringue, les constituants ont tendance à s’aligner le long de
la direction d’extrusion à un angle proche de π/2, mais pas complètement. Cette obser-
vation peut être expliquée par l’influence du coefficient d’interaction CI dans le modèle
de Folgar-Tucker (équation 5.5). Conformément aux prédictions du modèle Folgar-Tucker,
des valeurs non nulles de CI ont tendance à aléatoirement orienter les constituants, ce qui
empêche leur alignement complet le long de l’extrusion. Par conséquent, il est particulière-
ment intéressant d’étudier l’influence du coefficient d’interaction CI dans la modélisation
numérique pour prédire les orientations potentielles des constituants. Cette étude sera
présentée dans la section suivante.
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4 Influence du coefficient d’interaction CI sur l’orientation
des constituants

4.1 Influence du coefficient CI sur l’orientation des constituants dans le
cas test du canal plan

Newtonien(A) Herschel-Bulkley : FAG(B)

Cross : CHI1.5/CNF0.9(C) (D) Cross : CHI1.7/CNF0.8

Etude paramétrique du Ci au point de l'étoile rouge

Figure 6.10 – Etude paramétrique du coefficient d’interaction CI au point étoile rouge du
canal plan représenté dans la figure 6.3. La PDF est calculée avec CI ∈ [0,001 ; 0,1] pour (A)
le comportement newtonien ; (B) le comportement Herschel-Bulkley de FAG ; (C) et (D)
le comportement Cross de CHI1.5/CNF0.9 et Cross de CHI1.7/CNF0.8, respectivement.

Dans l’équation de Fokker-Planck (équation 5.5), l’interaction entre les constituants
est exprimée par le coefficient d’interaction CI . Ce coefficient décrit par Folgar et Tucker
permet de prendre en compte l’interaction entre les constituants en régime non diluée
comme dans les hydrogels visqueux utilisés dans cette étude. Les travaux de Folgar et
Tucker [180] ont mis en évidence que l’orientation des constituants tend vers une isotropie
d’orientation avec une augmentation de CI . Les résultats obtenus à partir du modèle
développé sont cohérents avec ceux de Folgar et Tucker, comme l’illustre l’orientation des
ellipses tracées dans la figure 6.3, qui ne s’alignent pas parfaitement le long des lignes de
courant pour une valeur fixe de CI = 0, 01. Par conséquent, une étude paramétrique de
CI a été réalisée dans ce travail afin d’évaluer l’effet du coefficient d’interaction CI sur la
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prédiction de l’orientation des constituants.
La figure 6.10 présente une étude paramétrique du coefficient d’interaction CI pour

les comportements rhéologiques, à savoir le comportement newtonien, Herschel-Bulkley
pour l’hydrogel de FAG, et Cross pour l’hydrogel de CHI/CNF. Cette étude est menée
au point de l’étoile rouge représenté à la figure 6.3. Il convient de noter que les résultats
de simulation dans le cas test ont montré que, avec la valeur fixe CI = 0, 01, l’orientation
finale des constituants n’est plus influencée par le comportement rhéologique de l’hydrogel
au point de losange, où le taux de cisaillement est le plus élevé (ce résultat est illustré
dans la figure 6.5A). Par conséquent, dans cette section, l’étude paramétrique de CI est
menée au point de l’étoile rouge, où le taux de cisaillement est le plus faible.

Les résultats illustrés dans la figure 6.10 soulignent que l’augmentation du coefficient
d’interaction CI induit une distribution de la PDF plus large et plus dispersée, conduisant
à une anisotropie moins prononcée de l’orientation des constituants pour tous les compor-
tements rhéologiques (newtonien, Herschel-Bulkley pour FAG, Cross pour CHI1.5/CNF0.9
et Cross pour CHI1.5/CNF0.9). L’orientation des constituants θ passe de ≈ π/2 à 3π/4
lorsque CI augmente de 0, 001 à 0, 1.

Ci = 0.001(A) Ci = 0.0063(B)

Ci = 0.025
(C)

Ci = 0.1
(D)

Etude paramétrique du Ci au point de l'étoile rouge

Figure 6.11 – Etude paramétrique du coefficient d’interaction CI au point étoile rouge
du canal plan représenté dans la figure 6.3. Les courbes PDF sont comparées entre les
comportements aux quatre valeurs de CI . (A) CI = 0, 001 ; (B) CI = 0, 0063 ; (C) CI =
0, 025 et (D) CI = 0, 1.
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Pour étudier l’influence du comportement de l’hydrogel, une comparaison a été effec-
tuée au point étoile rouge pour les quatre comportements rhéologiques avec un coefficient
CI fixé, à savoir 0.001, 0.0063, 0.025, et 0.1, respectivement, comme illustré à la figure 6.11.
Les résultats indiquent qu’avec le coefficient d’interaction le plus petit, CI = 0, 001 (fi-
gure 6.11A), l’anisotropie des constituants est la plus élevée. Dans ce cas, les constituants
ont tendance à s’orienter dans la direction de l’extrusion, c’est-à-dire dans la direction de
l’écoulement, avec θ = π/2 rad. À mesure que CI augmente, l’anisotropie des constituants
diminue, et les constituants ne sont plus orientés dans la direction de l’extrusion, c’est-à-
dire θ ̸= π/2 rad. Dans tous les cas, les comportements de newtonien et de Cross présentent
une anisotropie légèrement plus élevée que le comportement de Herschel-Bulkley.

Comportement
rhéologique

CI = 0,001 CI=0,0063 CI=0,025 CI=0,1
ψ σ ψ σ ψ σ ψ σ

Newtonien 1,63 0,88 1,65 1,21 1,69 1,52 1,76 1,88
Herschel-Bulkley (FAG) 1,64 1,12 1,66 1,37 1,69 1,63 1,76 1,95
Cross (CHI1.5/CNF0.9) 1,64 0,92 1,66 1,23 1,70 1,52 1,76 1,89
Cross (CHI1.7/CNF0.8) 1,64 0,92 1,66 1,23 1,70 1,52 1,77 1,89

Tableau 6.6 – Moyenne et écart-type de la PDF au niveau du point d’étoile pour chaque
coefficient d’interaction donné.

Plus précisément, le tableau 6.6 présente la valeur moyenne de la PDF par rapport
θ et l’écart-type dans chaque cas du coefficient CI . Les résultats montrent que lorsque
CI est fixe, les valeurs moyennes de PDF sont similaires pour tous les comportements
rhéologiques. Cependant, le comportement de Herschel-Bulkley présente le plus grand
écart type par rapport au comportement newtonien et Cross. Le fait que la valeur de
l’écart type soit plus grande pour Herschel-Bulkley signifie que les valeurs de PDF dans ce
comportement sont plus dispersées autour de la moyenne, ce qui conduit à une anisotropie
réduite des constituants. Par exemple, lorsque CI = 0, 001, σHB = 1, 12 par rapport à
σNtn = 0, 88, représentant un écart de 27 % ; lorsque CI = 0, 0063, σHB = 1, 37 par
rapport à σNtn = 1, 21, représentant un écart de 13 % ; lorsque CI = 0, 025, σHB = 1, 63
par rapport à σNtn = 1, 52, représentant un écart de 7 % et lorsque CI = 0, 1, σHB = 1, 95
par rapport à σNtn = 1, 89, représentant un écart de 4 %. De plus, il est intéressant de noter
que lorsque le comportement rhéologique de l’hydrogel reste le même, les coefficients de CI

varient de faible à élevé dans la plage CI = [0, 001 − 0, 1]. La valeur moyenne minimale de
la PDF est obtenue pour le comportement newtonien à CI = 0, 001 avec ψ = 1, 63, tandis
que la valeur moyenne maximale de la PDF est obtenue pour le comportement Cross à
CI = 0, 1 avec ψ = 1, 77, soit un écart de 8,6 %. De même, la valeur minimale de l’écart-
type est obtenue pour le comportement newtonien à CI = 0, 001 avec σ = 0, 88, tandis que
la valeur maximale de l’écart-type est obtenue pour le comportement Herschel-Bulkley à
CI = 0, 1 avec σ = 1, 95, soit un écart de 121,6 %.

Les résultats de l’étude paramétrique de CI dans le cas test mettent en évidence que
CI joue un rôle central sur l’orientation des constituants. À mesure que le coefficient CI
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augmente, les valeurs moyennes de PDF et l’écart-type augmentent également, ce qui
signifie que les courbes PDF deviennent plus larges et plus dispersées, conduisant à une
anisotropie moins prononcée de l’orientation des constituants pour tous les comportements
rhéologiques. En outre, les résultats soulignent que le comportement rhéologique du FAG
présente toujours une anisotropie inférieure à celle des propriétés rhéologiques du newto-
nien et du Cross. Dans la section suivante, une étude paramétrique de CI sur l’orientation
des constituants est réalisée dans le cas de l’application de conditions réelles d’extrusion
dans une seringue.

4.2 Influence du coefficient CI sur l’orientation des constituants dans le
cas de la seringue

Une étude paramétrique du coefficient d’interaction CI a été réalisée au point de l’étoile
rouge, comme indiqué dans la figure 6.12. Conformément à la littérature [180], et suite à
l’étude précédente sur le canal plan, les constituants sont plus susceptibles d’être alignés
avec de petites valeurs de CI . Lorsque CI augmente, la distribution de la PDF devient plus

Etude paramétrique du Ci au point de l'étoile rouge

Newtonien(A) Herschel-Bulkley : FAG(B)

Cross : CHI1.5/CNF0.9(C) (D) Cross : CHI1.7/CNF0.8

Figure 6.12 – Etude paramétrique du coefficient d’interaction CI au point étoile rouge
de la seringue à buse tubulaire représenté dans la figure 6.7. La PDF est calculée avec
CI ∈ [0.001 ; 0.1] pour (A) le comportement newtonien ; (B) le comportement Herschel-
Bulkley de FAG ; (C) et (D) le comportement Cross de CHI1.5/CNF0.9 et Cross de
CHI1.7/CNF0.8, respectivement.
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Etude paramétrique du Ci au point de l'étoile rouge

Ci = 0.001(A) Ci = 0.0063(B)

Ci = 0.025
(C)

Ci = 0.1
(D)

Figure 6.13 – Etude paramétrique du coefficient d’interaction CI au point étoile rouge
représenté dans la figure 6.7. Les courbes PDF sont comparées entre les comportements
aux quatre valeurs de CI . (A) CI = 0.001 ; (B) CI = 0.0063 ; (C) CI = 0.025 et (D)
CI = 0.1.

large et plus dispersée, ce qui conduit à une anisotropie moins prononcée de l’orientation
des constituants pour tous les comportements rhéologiques (newtonien, Herschel-Bulkley
pour FAG, Cross pour CHI1.5/CNF0.9 et Cross pour CHI1.5/CNF0.9, respectivement).
L’orientation des constituants θ passe de ≈ π/2 à 3π/4 lorsque CI augmente de 0, 001 à
0, 1.

Pour étudier l’influence du comportement de l’hydrogel, une comparaison a été effec-
tuée au point étoile rouge pour les quatre comportements rhéologiques avec un coefficient
CI fixé, à savoir 0.001, 0.0063, 0.025, et 0.1, respectivement, comme illustré à la figure 6.13.
Contrairement au cas test (figure 6.11), les résultats de cette étude soulignent que les com-
portements rhéologiques de l’hydrogel n’affectent plus l’orientation finale des constituants
à la sortie de la seringue.

Plus précisément, le tableau 6.7 présente la valeur moyenne de la PDF par rapport
θ et l’écart-type dans chaque cas du coefficient CI . Les résultats montrent que lorsque
CI est fixe, les valeurs moyennes de PDF et l’écart-type sont similaires pour tous les
comportements rhéologiques. Ces résultats suggèrent que pour la seringue à buse tubulaire,
l’orientation des constituants n’est pas affectée par les comportements rhéologiques de
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Comportement
rhéologique

CI = 0,001 CI=0,0063 CI=0,025 CI=0,1
ψ σ ψ σ ψ σ ψ σ

Newtonien 1,61 0,96 1,64 1,27 1,68 1,56 1,75 1,94
Herschel-Bulkley (FAG) 1,62 0,95 1,64 1,27 1,68 1,55 1,76 1,89
Cross (CHI1.5/CNF0.9) 1,62 0,94 1,65 1,26 1,68 1,55 1,76 1,88
Cross (CHI1.7/CNF0.8) 1,62 0,95 1,65 1,26 1,68 1,55 1,76 1,88

Tableau 6.7 – Moyenne et écart-type de la PDF au niveau du point d’étoile pour chaque
coefficient d’interaction donné.

l’hydrogel. De plus, il est intéressant de noter que lorsque le comportement rhéologique de
l’hydrogel reste le même, les coefficients de CI varient de faible à élevé dans la plage CI =
[0, 001 − 0, 1]. La valeur moyenne minimale de la PDF est obtenue pour le comportement
newtonien à CI = 0, 001 avec ψ = 1, 61, tandis que la valeur moyenne maximale de la PDF
est obtenue pour le comportement de Herschel-Bulkley et Cross à CI = 0, 1 avec ψ = 1, 76,
soit un écart de 9,3 %. De même, la valeur minimale de l’écart-type est obtenue pour le
comportement de Cross à CI = 0, 001 avec σ = 0, 94, tandis que la valeur maximale de
l’écart-type est obtenue pour le comportement newtonien à CI = 0, 1 avec σ = 1, 94, soit
un écart de 106,3 %. Dans ce cas, les constituants induisent un alignement le plus élevé à
CI = 0, 001 par rapport celui à CI = 0, 1.

Une fois plus, les résultats de l’étude paramétrique de CI dans le cas de la seringue
mettent en évidence que CI joue un rôle central sur l’orientation des constituants. À mesure
que le coefficient CI augmente, les valeurs moyennes de PDF et l’écart-type augmentent
également, ce qui signifie que les courbes PDF deviennent plus larges et plus dispersées,
conduisant à une anisotropie moins prononcée de l’orientation des constituants pour tous
les comportements rhéologiques. De plus, les résultats soulignent que CI a surmonté le
comportement rhéologique de l’hydrogel sur l’orientation des constituants.

Les résultats de l’étude paramétrique de CI sur l’orientation dans le cas test et dans la
seringue ont démontré que le coefficient d’interaction CI joue un rôle essentiel sur l’orien-
tation des constituants. Une autre attention sera portée sur l’influence de la géométrie sur
l’orientation des constituants qui sera présenté dans la section suivante.

5 Influence de la géométrie sur l’orientation des constituants

Cette section vise à étudier l’influence de la géométrie sur l’orientation finale des consti-
tuants. Pour ce faire, deux types de buses, conique et tubulaire, sont utilisés dans cette
étude. Ces deux buses ont le même diamètre interne (200 µm). Toutes les conditions aux
limites pour sont identiques pour les deux géométries et détaillées dans la section 4.

La figure 6.14 présente une comparaison de l’orientation des constituants dans la buse
conique entre les quatre comportements rhéologiques aux points du losange bleu et de
l’étoile rouge, où le gradient du taux de cisaillement est le plus élevé et le plus faible,
respectivement. Les résultats des courbes de la PDF mettent en évidence que le com-
portement de l’hydrogel n’affecte pas la distribution de l’orientation des constituants au
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Distribution du taux de cisaillement dans la buse conique(A) (B) PDF au losange bleu

(C) PDF au cercle noir (D) PDF à l'étoile rouge

Figure 6.14 – Orientation des constituants dans la buse conique pour le comportement
newtonien, Herschel-Bulkley pour FAG et Cross pour CHI/CNF. La PDF est évaluée sur
trois points : losange bleu, cercle noir et étoile rouge dans la figure 6.14A. (B) Résultats
de la PDF au point de losange bleu ; (C) Résultats de la PDF au point de cercle noir et
(D) Résultats de la PDF au point d’étoile rouge. Le coefficient de l’interaction CI = 0.01.

point du losange bleu où le gradient du taux de cisaillement est le plus élevé. Tous les
constituants s’orientent vers la direction de l’écoulement (figure 6.14B). Cependant, au
point du cercle noir (figure 6.14C), les constituants sont plus alignés pour le comporte-
ment newtonien par rapport les comportements de Herschel-Bulkley et Cross. Ceci s’ex-
plique en examinant les valeurs du taux de cisaillement. Il y a un ordre de grandeur
dans le comportement newtonien par rapport aux comportements de Herschel-Bulkley et
Cross (γ̇F NG = 1006.30s−1 vs γ̇HB = 158.18s−1 vs. γ̇Cross−CHI1.5/CNF 0.9 = 120.05s−1

vs. γ̇Cross−CHI1.7/CNF 0.8 = 144.62s−1). Une analyse similaire peut être appliquée au
point de l’étoile rouge (figure 6.14D). Les constituants sont plus alignés pour le com-
portement newtonien par rapport les comportements de Herschel-Bulkley et Cross et
il y a un ordre de grandeur dans le comportement newtonien par rapport aux com-
portements de Herschel-Bulkley et Cross (γ̇F NG = 991.43s−1 vs. γ̇HB = 156.91s−1 vs.
γ̇Cross−CHI1.5/CNF 0.9 = 119.27s−1 vs. γ̇Cross−CHI1.7/CNF 0.8 = 143.53s−1).

La figure 6.15 présente une comparaison de l’orientation des constituants dans la buse
tubulaire entre les quatre comportements rhéologiques aux points du losange bleu et de
l’étoile rouge, où le gradient du taux de cisaillement est le plus élevé et le plus faible, res-
pectivement. Les résultats des courbes de la PDF sont similaires à ceux du cas de la buse
conique illustrant que le comportement de l’hydrogel n’affecte pas la distribution de l’orien-
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Distribution du taux de cisaillement dans la buse tubulaire(A) (B) PDF au losange bleu

(C) PDF au cercle noir (D) PDF à l'étoile rouge

Figure 6.15 – Orientation des constituants dans la buse tubulaire le comportement new-
tonien, Herschel-Bulkley pour FAG et Cross pour CHI/CNF. La PDF est évaluée sur trois
points : losange bleu, cercle noir et étoile rouge dans la figure 6.15A. (B) Résultats de la
PDF au point de losange bleu ; (C) Résultats de la PDF au point de cercle noir et (D)
Résultats de la PDF au point d’étoile rouge. Le coefficient de l’interaction CI = 0.01.

tation des constituants au point du losange bleu où le gradient du taux de cisaillement
est le plus élevé. Tous les constituants s’orientent vers la direction de l’écoulement (figure
6.15B). Cependant, au point du cercle noir et étoile rouge (figure 6.15C-D), les consti-
tuants sont légèrement plus alignés dans le cas du comportement newtonien par rapport
aux comportements de Herschel-Bulkley et Cross lorsqu’il y a un ordre de grandeur dans
le comportement newtonien par rapport aux comportements de Herschel-Bulkley et Cross.

Pour mieux discriminer l’influence de la géométrie de la buse de la seringue sur l’orienta-
tion finale des constituants, une étude a été menée pour deux comportements de l’hydrogel
(newtonien et Herschel-Bulkley) en trois points (losange, cercle et étoile) à la sortie de la
buse où le gradient du taux de cisaillement est le plus élevé et le plus faible, respectivement.

La figure 6.16 montre une comparaison de l’orientation des constituants entre les deux
types de buses dans le cas de l’écoulement newtonien. Les résultats des courbes de la
PDF indiquent que le type de buse n’a aucun impact sur la distribution de l’orientation
des constituants. Plus précisément, le tableau 6.8 présente la valeur moyenne de la PDF
par rapport à θ et l’écart-type pour le comportement newtonien dans chaque buse. Les
résultats montrent que l’influence de la forme de la buse sur l’orientation des constituants
est négligeable. L’écart maximal entre les deux buses n’est que de 1,4 %.

La figure 6.17 montre une comparaison de l’orientation des constituants entre les deux
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Comparaison de PDF entre deux buses : Comportement newtonien: 

(A) PDF au point de losange (B) PDF au point de cercle

(C) PDF au point d'étoile

Figure 6.16 – Influence de la buse sur l’orientation des constituants pour le comportement
newtonien. (A) PDF au point de losange bleu ; (B) PDF au point de cercle noir et ; (C)
PDF au point d’étoile rouge. Le coefficient de l’interaction CI = 0.01.

Type de la
buse

Losange Cercle Etoile
ψ σ ψ σ ψ σ

Conique 1,66 1,37 1,63 1,44 1,57 1,45
Tubulaire 1,66 1,39 1,63 1,46 1,57 1,45

Tableau 6.8 – Moyenne et écart-type de la PDF dans le comportement newtonien pour
chaque buse.

types de buse dans le cas de l’écoulement de Herschel-Bulkley. Les résultats des courbes
de la PDF sont similaires à ceux du cas de l’écoulement newtonien. Les résultats des
courbes de la PDF indiquent que le type de buse n’a aucun impact sur la distribution de
l’orientation des constituants. Plus précisément, le tableau 6.9 présente la valeur moyenne
de la PDF par rapport à θ et l’écart-type pour le comportement de Herschel-Bulkley dans
chaque buse. Les résultats montrent que l’influence de la forme de la buse sur l’orientation
des constituants est négligeable. L’écart maximal entre les deux buses n’est que de 1,4 %.
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Comparaison de PDF entre deux buses : Comportement Herschel-Bulkley: 

(A) PDF au point de losange (B) PDF au point de cercle

(C) PDF au point d'étoile

Figure 6.17 – Influence de la buse sur l’orientation des constituants pour le comportement
de Herschel-Bulkley. (A) PDF au point de losange bleu ; (B) PDF au point de cercle noir
et ; (C) PDF au point d’étoile rouge. Le coefficient de l’interaction CI = 0.01.

Type de la
buse

Losange Cercle Etoile
ψ σ ψ σ ψ σ

Conique 1,66 1,39 1,62 1,43 1,57 1,45
Tubulaire 1,65 1,40 1,62 1,45 1,57 1,46

Tableau 6.9 – Moyenne et écart-type de la PDF dans le comportement de Herschel-
Bulkley pour chaque buse.

6 Conclusion

L’étude de l’orientation des constituants dans un cas test de benchmark, à savoir la
modélisation de l’écoulement de l’hydrogel de type de Poiseuille à travers un canal plan
a permis d’analyser les performances du modèle développé ainsi que l’impact qualitatif
des paramètres sur l’orientation finale des constituants. Les résultats du benchmark sont
en bon accord avec les observations numériques disponibles dans la littérature, ce qui
confirme que la capacité du modèle développé à calculer l’orientation des constituants par
rapport au comportement rhéologique de l’hydrogel et du coefficient d’interaction CI , qui
représente l’interaction entre les constituants. Le modèle développé a également été utilisé
pour la première fois dans le modélisation d’un processus expérimental de bioimpression
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3D par extrusion afin de calculer l’orientation des constituants de différents hydrogels
induite par l’écoulement à travers une seringue équipée d’une buse tubulaire. Ces études
sont en cours de révision dans la revue scientifique « Journal of Bioprinting » [221]. Les
résultats numériques obtenus révèlent que la distribution du taux de cisaillement ainsi
que le comportement de l’hydrogel n’ont pratiquement aucune influence sur l’orientation
finale des constituants à la sortie de la seringue, en utilisant des paramètres d’impression
typiques, c’est-à-dire à des taux de cisaillement faibles. La plupart des constituants sont
alignés dans le sens de l’extrusion, mais avec un léger écart par rapport à l’axe en raison de
la présence du coefficient CI , qui est non nul. En outre, il convient de noter que le paramètre
du coefficient d’interaction CI joue un rôle clé dans l’orientation des constituants, comme
cela a été démontré par une étude paramétrique de CI . Cette étude montre que plus
le coefficient CI est élevé, plus les constituants se dispersent par rapport à la direction
d’extrusion. Il a été montré que le coefficient d’interaction CI a la capacité de surmonter le
comportement rhéologique de l’hydrogel en ce qui concerne l’orientation des constituants
dans le modèle. Par ailleurs, il est important de noter qu’un coefficient d’interaction CI non
nul empêche les constituants de s’orienter complètement le long de l’écoulement du fluide.
Cela signifie que θ ne peut pas atteindre π/2, principalement en raison de la nécessité
de garantir la convergence numérique du modèle. L’exploration du coefficient CI pourrait
avoir des implications pratiques pour le processus de bioimpression, car elle suggère que
l’ajustement du coefficient CI permet de contrôler le degré d’anisotropie souhaité lors de
l’impression des hydrogels de manière spécifique. Finalement, une analyse de la sensibilité
de l’orientation des constituants en fonction de la forme de la buse a été menée. Les
résultats ont clairement montré que l’influence de la forme de la buse sur l’orientation
finale des constituants n’est pas significative, car l’écart maximal entre les deux buses est
de 1,4 % et donc quasi-négligeable.
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Conclusions générales et
perspectives

1 Conclusions générales

Cette section examine la réalisation des objectifs de recherche qui ont été proposés
dans le cadre de ce travail de thèse, à savoir le développement d’une approche numé-
rique permettant de prédire l’orientation des constituants induite par l’écoulement lors du
processus d’extrusion.

La revue de la littérature effectuée dans la première partie a permis d’établir le contexte
de la thèse et de formuler la problématique. Le chapitre 1 a introduit les principes de l’in-
génierie tissulaire (IT) inspirée par les domaines de l’ingénierie et des sciences de la vie,
visant à développer des substituts biologiques capables de restaurer ou de maintenir la
fonction de tissus spécifiques. Ensuite, la bioimpression 3D a été présentée comme une
technique de fabrication de constructions d’ingénierie tissulaire (TEC), avec une emphase
sur la technologie d’extrusion utilisée dans ce projet pour créer des TEC en utilisant des
hydrogels comme échafaudage. Une attention particulière est portée sur les hydrogels de
FAG et CHI/CNF afin d’étudier leurs comportements rhéologiques et de représenter ces
hydrogels à travers des lois mathématiques pour simuler le processus d’extrusion. Le cha-
pitre 2 a présenté une revue de la relation entre l’anisotropie de l’échafaudage et l’activité
cellulaire, mettant en évidence l’importance des propriétés de l’échafaudage sur le com-
portement cellulaire, notamment l’orientation des constituants de l’échafaudage qui joue
un rôle crucial dans l’ancrage et le guidage des cellules, tout en déterminant les proprié-
tés mécaniques de la structure imprimée. Une approche numérique permettrait de mieux
comprendre les effets directs des conditions d’extrusion et le comportement rhéologique
de l’hydrogel sur l’orientation des constituants. Le chapitre 3 a présenté différentes ap-
proches pour modéliser et étudier l’orientation des constituants dans un fluide. L’analyse
de la littérature a montré que l’équation pertinente est celle de Fokker-Planck de la théo-
rie cinétique permettant de calculer la probabilité de l’orientation d’une population des
constituants dans un volume élémentaire représentatif. Cette approche a été retenue en
vue de résoudre le problème couplé entre le comportement rhéologique de l’hydrogel et
l’orientation des constituants. En effet, l’équation de Fokker-Planck sert de pont entre le
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niveau de description microscopique et macroscopique. Elle offre un calcul moins coûteux
tout en préservant les propriétés du système, car elle permet de modéliser l’évolution de
la fonction de densité de probabilité d’une population de constituants.

La seconde partie du manuscrit a abordé le développement d’un modèle numérique
visant à prédire l’orientation des constituants de l’hydrogel induite par l’écoulement et
détaille les résultats issus de l’exploitation du modèle. Le chapitre 4 traite des études
rhéologiques de deux hydrogels sélectionnés, à savoir le FAG et le CHI/CNF. Ces hy-
drogels ont été préparés et caractérisés expérimentalement. Les propriétés rhéologiques
ainsi obtenues ont démontré une bonne concordance avec les valeurs disponibles dans la
littérature. La caractérisation rhéologique des hydrogels a mis en évidence une excellente
adéquation des modèles mathématiques de Herschel-Bulkley et de Cross aux données expé-
rimentales pour les hydrogels FAG et CHI/CNF, respectivement. Ces modèles permettent
de modéliser les écoulements des hydrogels dans le cadre de simulations numériques en
vue d’étudier l’orientation des constituants induite par l’écoulement.

Les chapitres 5 et 6 s’inscrivent au cœur du projet de thèse consistant à établir une
stratégie numérique pour résoudre l’équation de Fokker-Planck dans le chapitre 5 et les
résultats obtenus dans chapitre 6. En effet, la résolution numérique de cette équation est
complexe puisqu’il s’agit d’une équation à cinq degrés de liberté : trois degrés de liberté
pour le domaine spatial (x, y, z) et deux degrés de liberté pour le domaine de configu-
ration (θ et ϕ) couplées à un problème de mécanique des fluides en 3D. La résolution de
cette équation a donc demandé une attention particulière et la formulation d’hypothèses
(problème stationnaire avec deux degrés de liberté pour le domaine spatial et un degré
de liberté pour le domaine de configuration) pour réduire le nombre de degrés de liberté.
La stratégie adoptée pour résoudre l’équation de Fokker-Planck a reposé sur la méthode
des volumes finis. La discrétisation unidimensionnelle par volumes finis de l’espace des
configurations a permis d’aboutir à un système matriciel de problèmes d’éléments finis 2D
couplés. À l’aide des interfaces existantes de COMSOL Multiphysics, à savoir l’interface
d’écoulement laminaire et l’interface d’équations aux dérivées partielles (PDE), le cou-
plage entre la mécanique des écoulements de l’hydrogel non newtonien et l’orientation des
constituants a été résolu simultanément.

Enfin, le chapitre 6 a présenté des résultats numériques de l’orientation des consti-
tuants. La première analyse de l’orientation des constituants a été conçue comme un test
de benchmark visant à évaluer les performances de la simulation ainsi que l’impact qualita-
tif des paramètres du modèle. Les résultats du test de benchmark étaient en accord avec les
données numériques disponibles dans la littérature, confirmant ainsi la capacité du modèle
développé à calculer l’orientation des constituants. Par ailleurs, la nouveauté de ce travail
réside dans l’utilisation, pour la première fois, de l’approche numérique développée dans
un processus expérimental de bioimpression 3D par extrusion afin de calculer l’orientation
des constituants induite par l’écoulement dans les hydrogels, à travers une seringue équipée
d’une buse tubulaire. Le modèle développé a permis de calculer simultanément le com-
portement rhéologique de l’hydrogel et l’orientation des constituants, ainsi que d’étendre
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et d’appliquer des comportements rhéologiques réalistes et complexes dans les calculs nu-
mériques d’hydrogels, tels que le comportement Herschel-Bulkley pour l’hydrogel de FAG
et le comportement Cross pour les hydrogels de CHI/CNF. L’ensemble des simulations
réalisées dans ce cas a permis de faire un bilan du modèle développé. Il est à noter que la
distribution du taux de cisaillement ainsi que le comportement rhéologique de l’hydrogel
n’ont pratiquement aucune influence sur l’orientation finale des constituants à la sortie
de la buse, lorsque des paramètres d’impression typiques sont utilisés, c’est-à-dire à des
taux de cisaillement faibles. Dans ces conditions, la plupart des constituants sont alignés
dans la direction de l’extrusion. De plus, une analyse de la sensibilité de l’orientation des
constituants a été menée pour deux types de buses : conique et tubulaire. Les résultats ont
clairement démontré qu’à des taux de cisaillement faibles (condition d’impression), l’in-
fluence de la forme de la buse sur l’orientation finale des constituants n’es pas significatif.
Néanmoins, dans le contexte des simulations présentées dans ce chapitre, il est essentiel de
noter qu’un paramètre exerce une influence significative sur l’orientation des constituants
dans le modèle numérique : le coefficient d’interaction des constituants CI . Les conclusions
sur l’analyse du coefficient CI ont mis en évidence que ce coefficient a la capacité de pré-
valoir sur les comportements rhéologiques des hydrogels en ce qui concerne l’orientation
des constituants dans le modèle de prédiction. Une valeur plus élevée du coefficient CI se
traduit par une dispersion accrue des constituants par rapport à la direction d’extrusion.
À l’inverse, un coefficient CI plus bas entraîne un alignement des constituants dans le sens
de l’extrusion, conduisant ainsi à une anisotropie maximale des constituants. Cette obser-
vation a des implications pratiques pour le processus de bioimpression, car elle suggère
que l’ajustement du coefficient CI permet de contrôler le degré d’anisotropie souhaité lors
de l’impression des constituants de manière spécifique. À notre connaissance, il n’existe
aucun modèle numérique permettant d’obtenir la valeur exacte de CI pour les interactions
des constituants dans l’hydrogel utilisé dans ce travail. Dans la suite, un modèle pertinent
sera présenté pour calculer CI en fonction de la fraction volumique et des caractéristiques
géométriques (longueur et diamètre) des constituants.

En conclusion, ce travail de doctorat a permis le développement d’un modèle numé-
rique permettant de prédire la distribution des constituants d’un hydrogel au cours de
l’extrusion dans contexte d’IT. Ce modèle a simultanément pris en compte le couplage
entre le comportement rhéologique de l’hydrogel et l’orientation des constituants, ce qui
constitue l’aspect novateur de ce travail de thèse. Le modèle numérique a ainsi fourni une
solide base de données pour mieux comprendre la relation entre les propriétés de l’hydro-
gel, les conditions d’extrusion, la géométrie des buses et l’orientation des constituants lors
de l’écoulement.

2 Perspectives

Les perspectives sur les plans numériques et expérimentaux qui suivent sont dérivées
des résultats obtenus grâce à la réalisation des objectifs de l’étude, ainsi que des aspects
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Figure 7.18 – (a) Schéma de l’expérience réalisée à l’ESRF. Un extrudat d’hydrogel est
soumis à un rayonnement synchrotron sous l’effet d’une pression contrôlée à une tempé-
rature fixe de 21°C. (b) Définition des positions relatives x du faisceau synchrotron dans
l’extrudat. (c) Image de diffraction SAXS sur le bord de l’échantillon avec une valeur d’in-
tensité q fixe et une valeur x/R = 1 où x est la position relative du faisceau par rapport
au centre de l’extrudat et R est le rayon de la buse d’impression. (d) Tracé de l’intensité
à une valeur q donnée où la zone 1 est la zone d’intérêt pour l’orientation de l’hydrogel
donné et la zone 2 correspond à l’artefact de réflexion sur la surface de l’extrudat.

globaux liés au travail effectué.

• Du point de vue expérimental :

Une analyse expérimentale des données du synchrotron à rayons X est en cours pour
quantifier l’orientation des constituants et valider la prédiction du modèle numérique [222].
Dans cette expérience schématisée figure 7.18, une installation de bioimpression a été mise
en place pour étudier les extrudats in situ au rayonnement synchrotron. L’objectif principal
était d’étudier in situ l’effet des paramètres d’impression sur l’anisotropie de la formulation
de l’hydrogel, c’est-à-dire l’orientation des constituants de l’hydrogel lors de l’extrusion.
Le principe de l’expérience consistait à capturer des images « Wide Angle X-ray Scattering
» (WAXS) et « Small-Angle X-ray Scattering » (SAXS) à différentes positions dans l’ex-
trudat (position relative x) in situ à la sortie de la buse lors de l’extrusion des filaments
visqueux. Cela a permis la cartographie d’orientation du réseau des chaînes polymères (al-
ginate, gélatine) et des nanofibres de cellulose (CNF) introduits dans le système visqueux.
Pour quantifier l’orientation, le facteur d’orientation apparent de Herman fH est ensuite

97



Conclusions générales et perspectives

calculé pour chaque position x. L’évolution de fH par rapport aux valeurs de position x
est obtenue pour cartographier l’orientation dans l’extrudat [105, 223]. Cette campagne
réalisée en octobre 2022 représente un important travail de post-traitement et est en cours
d’analyse [222]. Les résultats issus de l’expérience de l’ESRF seront confrontés avec les
résultats du modèle numérique développé. Une attention particulière sera portée sur la
condition d’extrusion. Dans le modèle numérique, un débit constant est appliqué en tant
que la condition d’extrusion réelle, alors que dans l’expérience de l’ESFR, la condition
d’extrusion est pilotée par la pression.

• Du point de vue numérique :

(i) : Modélisation instationnaire de l’équation de Fokker-Planck et les équations de
Navier-Stokes.
La résolution de l’équation de Fokker-Planck dans ce travail de thèse a permis de déve-
lopper le premier modèle numérique capable de calculer et de prédire l’orientation des
constituants induite par l’écoulement dans un hydrogel dans le domaine de la bioimpres-
sion. Étant donné la complexité numérique inhérente à cette équation, qui exigerait la
résolution d’une équation de Fokker-Planck à cinq degrés de liberté (trois degrés de li-
berté de spatiales et deux degrés de liberté de configurations) associée à un problème de
mécanique des fluides en trois dimensions. La phase initiale de toute simulation devrait
donc impliquer une version stabilisée du problème le plus complexe. Par conséquent, le
modèle de calcul a été restreint à l’écoulement stationnaire et l’orientation des constituants
en 1D afin de simplifier la problématique. Pour la première perspective de l’approche nu-
mérique, il est évident de passer du problème stationnaire à un problème instationnaire.
À ce stade, l’équation de Fokker-Planck instationnaire s’écrit comme suit :

∂ψ

∂t
+ −→u .∇xψ + ∂

∂−→p
.(ψ−̇→p ) −Dr

∂2ψ

∂θ2 = 0 (7.3)

et les équations de Navier-Stokes instationnaires et incompressibles sont données par :

∇.−→u = 0,
∂−→u
∂t

+ ρ∇−→u .−→u = −∇q + ∇.[µ(∇−→u + ∇−→u T )].
(7.4)

(ii) : Description tridimensionnelle de l’orientation des constituants : extension du
modèle à deux variables de configuration (θ et ϕ).
La deuxième perspective de l’approche numérique vise à décrire l’orientation tridimension-
nelle des constituants. Cette étape permettra de décrire toutes les orientations possibles
des constituants dans le domaine des configurations. Chaque état d’orientation possible
d’un constituant correspond donc à un point qui se trouve sur la surface d’une sphère
unitaire comme illustrée à la figure 7.19A.

La discrétisation de l’équation de Fokker-Planck doit être effectuée sur une surface 2D
où δθ et sin θδϕ sont les longueurs des bords (figure 7.19B). Il convient d’établir un système
d’équations algébriques linéaires du point nodal général P est ses voisins, de manière
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Figure 7.19 – (A) Schéma de description de l’orientation d’un constituant est représentée
par le vecteur unitaire −→p . Toutes les orientations possibles du vecteur −→p en 3D sont définies
sur une sphère unitaire ; (B) Schéma de discrétisation par volumes finis dans le domaine
de la configuration. P, E, W, S, et N représentent les nœuds de volumes finis, w, e, s et n
indiquent les bords du volume de contrôle, respectivement.

similaire au processus de discrétisation en 2D décrit dans l’équation 5.7. La distinction
réside dans le fait qu’au lieu d’une discrétisation unidimensionnelle, l’équation de Fokker-
Planck sera discrétisée sur la surface de la sphère unitaire.

sin θ × δϕ× δθ × −→u .∇xψP + aPψP − aWψW − aEψE − aNψN − aSψS = 0 (7.5)

(iii) : Étude du coefficient d’interaction CI .
La troisième perspective de la méthode numérique concerne spécifiquement le coefficient
d’interaction CI . Les résultats issus des simulations ont révélé que le coefficient d’interac-
tion CI joue un rôle central dans l’orientation des constituants. D’un point de vue pratique,
lorsqu’on cherchera à imprimer des constituants dans un hydrogel dans une direction spé-
cifique, l’ajustement du paramètre CI s’avère essentiel pour atteindre cet objectif. De
nombreuses études ont été menées pour expliquer la signification physique du coefficient
d’interaction CI . Un modèle particulièrement pertinent pour étudier CI est le modèle de
Phan-Thien [186]. En effet, ce modèle permet de calculer CI en fonction des propriétés
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des constituants, notamment la fraction volumique des constituants et les caractéristiques
géométriques telles que la longueur et le diamètre des constituants.

CI = 0.0184 exp(−0.7148arfv) (7.6)

Où :
ar est le facteur de forme d’un constituant,
fr est la faction volumique des constituants dans l’hydrogel.
Le modèle de Phan-Thien permet de calculer le coefficient d’interaction CI en fonc-

tion des propriétés des constituants. En modifiant les paramètres tels que le diamètre, la
longueur ou le volume des constituants, il est possible d’obtenir la valeur souhaitée de
CI , ce qui permet de régler la direction d’extrusion des constituants dans l’hydrogel et
constituerait une extension pertinente du modèle.

(iv) : Calcul de l’orientation des constituants dans un écoulement avec le gonflement.
Dans le cadre des simulations de ce projet, les orientations des constituants ont été calculées
à la sortie de la buse. Ainsi, une dernière perspective de l’approche numérique consiste
à modéliser l’écoulement en sortie de buse prenant en compte le gonflement caractérisé
expérimentalement. Cette approche permettrait une meilleure correspondance numérique
avec la réalité expérimentale, facilitant ainsi l’étude de l’orientation des constituants lors
du gonflement (voir figure 7.20). Dans ce cas, la modélisation de l’écoulement inclut non
seulement le fluide à l’intérieur de la seringue, mais aussi une courte section d’extrudat
après la buse, ce qui permettrait de prédire le gonflement de la filière à la sortie de la buse.

Extrusion

Comportement 
rhéologique

buse

gonflement

Figure 7.20 – Schématisation du gonflement à la sortie de la buse lors du procédé d’ex-
trusion.
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Annexe

1 Schémas de différenciation upwind et power law

Les schémas de différentiation upwind et power law nous permettent de calculer les
coefficients de la forme de discrétisation de l’équation de Fokker-Planck 5.7 suivante :

aP = aE + aW + Fe − Fw

aE = Demax

[
0,
(

1 − 0.1| Fe

De
|
)5]

+max [−Fe, 0]

aW = Dwmax

[
0,
(

1 − 0.1| Fw

Dw
|
)5]

+max [Fw, 0]

Où Fe et Fw représentent le mouvement d’un constituant à la face est et ouest du
volume de contrôle, respectivement. Les valeurs Fe et Fw sont déterminées à partir de
l’équation de Jeffery 5.6 qui suit :

Fe =
(
cosθ −sinθ

)
e

(
0 W12

−W12 0

)
e

(
sinθ

cosθ

)
e

+ λ
(
cosθ −sinθ

)
e

(
D11 D12

D12 −D11

)
e

(
sinθ

cosθ

)
e

Fw =
(
cosθ −sinθ

)
w

(
0 W12

−W12 0

)
w

(
sinθ

cosθ

)
w

+ λ
(
cosθ −sinθ

)
w

(
D11 D12

D12 −D11

)
w

(
sinθ

cosθ

)
w

et De = Dw = Dr/δθ
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Annexe

2 Discrétisation de l’équation de Fokker-Planck sur le vo-
lume de contrôle

L’équation de Fokker-Planck 5.5 est intégré sur le volume de contrôle :∫
CV
u.∇xψdV +

∫
CV

∇p.(ψṗ)dV −
∫
CV
Dr∇2

pψdV = 0 (8.7)

Utilisant la théorème de convergence :∮
S
n(u.∇xψ)dS +

∮
S
n(ψṗ)dS −

∮
S
n(Dr)∂ψ

∂θ
dS = 0 (8.8)

On pose :

A =
∮
S
n(u.∇xψ)dS

= δθ.u.∇xψP

Et

B =
∮
S
n(ψṗ)dS −

∮
S
n(Dr)∂ψ

∂θ
dS

= (ψṗ)e − (ψṗ)w −
(
Dr

∂ψ

∂θ

)
e

+
(
Dr

∂ψ

∂θ

)
w

Dans l’expression B on pose : ṗ = F alors ṗe = Fe et ṗw = Fw

D = Dr

δθ
alors De = Dw = Dr

δθ

L’expression B devient :

B = Feψe − Fwψw −De(ψE − ψP ) +Dw(ψP − ψW ) (8.9)

Utilisant les schémas de différenciation upwind et power-law dans l’annexe 1, l’expres-
sion B devient :

B =
(

(Dw − Fw

2 ) + (De + Fe

2 )
)
ψP − (Dw + Fw

2 )ψW − (De − Fe

2 )ψE

=
(

(Dw + Fw

2 ) + (De − Fe

2 ) + Fe

2 − Fw

2

)
ψP − (Dw + Fw

2 )ψW − (De − Fe

2 )ψE

= aPψP − aWψW − aEψE

Où :
aP = aE + aW + Fe − Fw
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2. Discrétisation de l’équation de Fokker-Planck sur le volume de contrôle

aE = Demax

[
0,
(

1 − 0.1| Fe

De
|
)5]

+max [−Fe, 0]

aW = Dwmax

[
0,
(

1 − 0.1| Fw

Dw
|
)5]

+max [Fw, 0]

Finalement, on obtient la discrétisation de l’équation de Fokker-Planck (équation 5.7) :

δθ.−→u .∇xψP + aPψP − aWψW − aEψE = 0
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