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RESEME

RESUME

L’objectif de ce travail c’est d’étudier le comportement électrochimique de deux
protheses totales de hanche en acier inoxydable AISI 316L et en alliage de Ti-6Al-7Nb, on
simule les conditions de travail d’une prothése totale de hanche ; Les techniques
potentiodynamiques, OCP et les techniques des impédances électrochimiques sont été
utilisées pour étudier le comportement électrochimique. Le but de ces dernieres est d’évaluer
I’une des propriétés électrochimiques la plus importante du matériau, nommée la vitesse de
corrosion. Dans des conditions physiologiques simulant celles du corps humain (solution de
NaCl 9 g/L, PBS et Hank) avec un pH 7,4 contrélé a 37°C, les résultats électrochimiques
obtenus dans ce travail montrent globalement une résistance a la corrosion trés importante et
des vitesses de corrosion trés lentes (0,72 a 3,3x10-4 mm/an) ce qui nous incite a classer
I’acierAISI316L et le Ti-6Al-7Nb comme des matériaux de choix pour I’utilisation dans des

milieux biologiques.

Mots clés : AISI 316L, Ti-6Al-7Nb, Corrosion, Prothéses de hanche, Biomatériaux.




Abstract

ABSTRACT

The aim of this research is to study the electrochemical behavior of total hip prosthesis used
by stainless steel AISI 316L and Ti-6Al-7Nb alloy, that we simulated a work conditions of total
hip prosthesis.

The open circuit (OCP), potentiodynamic and electrochemical impedance spectroscopy (EIS)
experiments were used to study the electrochemical behavior; the aim was to evaluate one of
themost important properties of an implant material namely a corrosion rate. In order to simulate
natural biological conditions (9g.L-1 of NaCl, Hank’s and PBS solution) at Ph 7, 4
thermostatically controlled at 37 °C were used as the electrolytes. The results obtains show a very

low corrosion rate (0, 72 to 3, 3 x10 -4 mm/y) and a high resistance polarization.

The electrochemical results obtained in this work show that the AISI 316L andTi-6Al-7Nb

are a good choice to use as a materialscombination in artificial joints.

Keywords: AISI316L SS, Ti-6Al-7Nb, Corrosion, Orthopedic prosthesis, Biomaterials.
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Introduction générale

Chaque année, environ 140 000 patients subissent une arthroplastie totale de la
hanche(THA). Ceci est considéré comme une intervention médicale slre et efficace pour
restaurera fonctionnalité de la hanche et retrouver une mobilité indolore chez les patients
souffrant d’arthrose. Le nombre de personnes opérées ou devant étre réopérées devrait
augmenter entraison du vieillissement de la population et de la diminution de I’age moyen a la
premiére opération. Les prothéses de hanche sont des produits d’ingénieric biomédicale
innovants et de haute qualité. Alors qu’ils sont normalement congus pour durer 20 ans ou
plus, leur durée de vie peut étre limitée par I'usure, ou d’autres complications. Le résultat
clinique a long terme de la prothése dépend de facteurs liés au type de prothése, de 1’état de
santé de la patiente de ses activités physiques postopératoires, et dépend également de
I’expertise et de la pratique du chirurgien. Il est probable que le colt sociétal croissant des
maladies musculosquelettiques ne pourra étre géré que par une technologie médicale
améliorée mais aussi compte tenu de la demande croissante par des mesures adéquates qui

devraient étre prises pour réduire la demande de chirurgie de révision.

Apres 60 années d’utilisation et d’évolution, et prés de 140 000 prothéses totales de
hanche implantées chaque année en France, la prothese totale de hanche a sans doute atteint
sa période de maturité, méme si des débats continueront d’exister parmi les spécialistes de la
prothése de hanche, et si une certaine confusion peut exister parmi les patients compte tenu de
leur accés a de nombreuses sources d’informations, en particulier par Internet. Les progres
réalisés en un demi-siécle ont fait disparaitre la majorité des boiteux de la premiére partie du
XXe siecle, du moins lorsque la boiterie était associée a la coxarthrose et compte tenu des
progrés réalisés dans la qualité des implants et dans les techniques chirurgicales, la prothése

de hanche est devenue une intervention fiable.
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. Ce mémoire est subdivisé en quatre chapitres :

Le premier chapitre consiste en une étude bibliographique, dans laquelle on a d’abord
rappelé les notions fondamentales d’une prothése totale de hanche et les problémes liés a
I’usure mécanique des surfaces articulaire, les principaux types de biomatériaux avec
quelques-unes de leurs applications industrielles, et enfin une synthése présente les résultats
bibliographiques importants sur le comportement électrochimique de I’acier AISI 316L et de
Ti-Al-Nb.

Le second chapitre consiste en une étude bibliographique, dans laquelle on a d’abord
présenté les principaux types de biomatériaux avec quelques-unes de leurs applications
industrielles. Les définitions de base de la science des biomatériaux, I’historique, et quelques
procédés de leurs élaborations ont été évoqués dans ce manuscrit : on s’est intéressé donc aux
notions de biocompatibilité et leur application en médecine.

Dans le troisiéme chapitre, une synthése concernant les matériaux nanostructures, leur
classification et leurs principales propriétés ont été décrites. Ensuite les procédés de
fabrication par différentes voies seront répertoriés notamment la voie mécanique (la mécano
synthese). Enfin une description détaillée des phénomenes induits lors du broyage haute
Enéide de poudres est également illustrée.

Le quatrieme chapitre présente la caractérisation et le comportement électrochimique
des matériaux étudiés dans trois milieux physiologiques similaires au corps humain (solution
de Hank, PBS et 9 g.I-1 NaCl). Et en fin on achéve ce travail par une conclusion genérale et
les perspectives.
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1.1. Introduction

Le développement des biomatériaux a permis, depuis le milieu du XXéme siéecle,

d’améliorer I’intégrité et le confort de vie de personnes souffrant de problémes fonctionnels.

Au cours de la derniére décennie, les arthroplasties totales de hanche ont connu
d’importants progres. Ainsi, des voies d’abord réduites ont été mises au point pour améliorer

la rapidité de récupération et limiter la durée d’hospitalisation et d’incapacité [1].

Dans ce chapitre, nous essayerons de faire le tour des définitions de base, les couples de

frottement et une synthese sur les protheses de hanche.
1.2. Prothéses de hanche

Les protheses de hanche sont différentes les unes des autres par leur architecture (angle
cervico diaphysaire, bras de levier externe) (figure. 1.1), par la forme de la tige (droite ou plus
ou moins courbe, de section rectangulaire, ovalaire, losangique, cylindrique, plus ou moins
rapidement décroissante), par 1’aspect de la surface lisse, brillante ou mate, finement
granuleuse, par la nature du matériau utilisé (acier inoxydable, chrome cobalt, titane) dont les

caractéristiques mécaniques sont différentes.

Néanmoins, les protheses totales de hanche de premiére intention, I’implant doit réaliser
une forte résistance aux efforts. En effet, la station unipodale au cours de la marche entraine
au niveau de la hanche un effort vertical d’environ 3 a 4 fois le poids du corps. La course, le
saut, la descente brutale de marches d’escaliers entrainent des efforts plus importants
atteignant 6 & 7 fois le poids du corps, d’ou la nécessité d’un matériau résistant et d’une forme

géométrique éliminant toute concentration de contraintes en zone fragile [2].

]
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Os iliaque Vis
Téte fémorale

Os spongieux

Cupule Os cortical

Metal-back

Tige fémorale

Figure I. 1 : prothése totale de hanche

La prothese totale de hanche se compose de 3 parties : la cupule, la tige fémorale et la téte

femorale intercalée entre la cupule et la tige (figure.l.1) :

* La cupule : Il s'agit d'une piéce creuse qui est scellée dans le bassin recevant la téte
prothétique. Elles peuvent étre cimentées ou non cimentées avec différentes techniques de

scellement.

« La téte fémorale : c'est I'extrémité de la prothese fémorale qui s‘articule avec la cupule
pour former l'articulation prothétique. Elle peut étre indépendante de la tige ou non. On les
différencie par leur diamétre : 22mm, 28mm, 32mm et leurs compositions (couple de
frottement). » La tige fémorale : partie basse de la prothése totale de hanche c’est elle qui
prend en charge les contraintes. Elle est introduite dans le fémur apres préparation de celui-ci.
Elle peut étre scellée dans le fémur a l'aide de ciment acrylique, c’est le cas des tiges dites «
droites », ou bloquée en force dans le canal du fémur, c’est le cas des tiges « anatomiques »
qui épousent la morphologie de 1’os, et qui peuvent étre non cimentées et recouvertes
d’hydroxyapatite ou cimentée. La prothése peut étre modulaire, c'est-a-dire comporter
plusieurs segments, chacun de taille variable, qui s’emboitent les uns sur les autres pour

former I’implant définitif. La modularité de la pi¢ce fémorale porte sur la jonction tige-téte.
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Il existe différentes familles de prothése totale de hanche. De premiére intention classées

selon quatre parameétres [3] :

>

>

Les matériaux de la structure ;
Les formes ;
Les moyens de fixation ;

Les couples de frottement ;
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I. 3. Couple de frottement

Les familles de prothéses sont définies par le couple de frottement entre la bille de la
tige fémorale et la cupule dans la cotyle. On distingue actuellement cing types de couples de
frottement [4] :

> Meétal/PE

» Alumine/Alumine
» Alumine/PE

» Zircone/PE

> Métal/Métal

Dans un premier temps, on peut remarquer que plus la téte est petite, plus elle est stable,
mais plus la surface de frottement est petite, plus il y a d’usure. L'usure entraine la libération
de particules de polyéthylene. Ces particules sont responsables de réactions inflammatoires
locales. L’usure provoque une migration de la téte et donc une inégalité de longueur entre les
membres inférieurs du patient, ce qui favorise le descellement. Chez les porteurs d’une
prothese totale de hanche, I'usure du polyéthyléne est un probléme sérieux. Il n’y a pas de
raison évidente pour dire que 1’'usure du polyéthyléne est la seule cause des défaillances
mécaniques des implants mais de hauts taux d’usure semblent avoir un pronostic inverse en

termes de survie de la prothése [5].

Toutes les études cliniques montrent une usure accrue du polyéthyléne (PE) lorsque des
revétements trop minces sont utilisés. Il a ét¢ montré que [’épaisseur minimum du
polyéthyléne devait étre plus grande que 6mm Certains auteurs préconisent une épaisseur de

8mm voire méme 10mm [6].

Le couple le plus communément utilisé est le couple Métal/Polyéthyléne malgré le taux
de débris d’usure qu’il génére. L’objectif de faire reculer la production des débris et
I’ostéolyse qui découle de I’usure du polyéthyléne repose essentiecllement sur la mise au point
d’un PE de qualité supéricure [7], de nouveaux couples de frottements, essentiellement

Alumine-Alumine

]
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Le polyéthyléne conventionnellement utilisé pour les prothéses totales de hanche été
introduit en 1962 par le chirurgien britannique John Charnley(FIG 1.2). Ce polymére est un
polyéthyléne a trés haut poids moléculaire avec des chaines extrémement longues (plusieurs

millions de meres).[8]

Figure 1.2Prothése de Charnley

Le couple métal-polyéthylene conventionnel avec des diametres de tétes compris entre 22
et 32 mm a été le couple « standard » durant pratiquement quatre décennies et il a été utilisé
intensivement jusqu’au milieu des années 2000. L’usure linéaire de ce couple est typiquement
de I’ordre de 100 a 400 pm/an. Pour des tétes de 28 mm, cette usure linéaire représente une

usure volumétrique comprise entre 20 et 150 mm3/an.[8]

L’usure linéaire de ce polyéthyléne conventionnel a été divisée par deux grace au
développement des tétes en céramique (oxyde d’aluminium - alumine - Al203) au milieu des
années septante par Feldmihle, actuellement Cérame. Pour des tétes de 28 mm, cette
diminution de 1’usure linéaire a un plus grand impact sur I’usure volumétrique qui est divisée

par un facteur 3 a 4 avec des valeurs comprises entre 5 et 50 mma3/an.[8]

Une étude de Karl Orishimo publiée en 2003 démontre un fort lien entre ’usure
volumétrique et le risque d’ostéolyse avec les couples de frottement utilisant le polyéthyléne
conventionnel. Chaque augmentation du volume d’usure volumétrique de 40 mm3/an triple le

risque d’ostéolyse a long terme. [8]

Et Métal-Métal, ont été également introduits afin de diminuer ’usure et les réactions

ostéolytiques qui en découlent [4].
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Le couple métal-métal a été le premier couple de frottement utilisé pour les prothéses
totales de hanche avec une premiére implantation en 1938. Ce couple a été utilisé entre les
années cinquante et septante avec un alliage de CoCrMo coulé. Principalement en raison de
mauvaises tolérances de fabrication, ce couple historique a donné généralement de mauvais

résultats cliniques (usure et friction trop élevées).[9]

Au début des années quatre-vingt, des observations « anecdotiques » ont été faites avec
des patients ayant un couple métal-métal avec des résultats cliniques parfaits [9]. Une analyse
des explants métal-métal a démontré que le jeu articulaire est le facteur primordial contrélant
les résultats cliniques de ces couples. Si le jeu est trop petit, le risque de grippage articulaire
est important, ce qui induit un descellement acétabulaire. Si le jeu est trop important, I’usure
volumétrique est trop importante et cette usure peut provoquer un métallo. Ces observations
ont permis de « remettre » sur le marché en 1988 un couple métal-métal de deuxiéme

génération ayant un diametre soit de 28 mm, soit de 32 mm (fig. 1. 3).

C—

Figure 1.3 Couple métal-métal avec téte 28 et 32 mm

Suite aux bons résultats cliniques de ces couples métal-métal de petits diameétres (usure
volumétrique de I’ordre de 0.5 mm3/an), des couples métal-métal de grands diametres ont été
développés au début des années 2000. Ce développement a été effectué aussi bien pour des
prothéses de resurfacage que pour des protheses totales de hanche. Ces couples métal-métal
de grands diametres ont donné d’excellents résultats en laboratoire grice a une bonne
lubrification. Malheureusement, les résultats cliniques de ces couples métal-métal ont été
décevants en raison de leur dépendance a une bonne lubrification. Dans le cas ou cette
derniére est assurée, cette solution donne des résultats « parfaits » sans risque de luxation.
Dans le cas ou la lubrification est mauvaise (mauvais positionnement et/ou mauvais design du

cotyle), I’usure et la friction de ces couples sont trop élevées, ce qui induit des problémes de

]
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métallos et des problemes de corrosion des liaisons modulaires et donne des résultats

cliniques insatisfaisants [10].

Le couple céramique-céramique ou le couple alumine-alumine est aujourd’hui considéré
comme un standard. L’usage de la céramique d’alumine composite et les récents
développements offrent de nouvelles possibilités d’applications et permettent d’envisager des
améliorations techniques significatives.Le couple alumine-alumine a été le deuxiéme couple «
alternatif » (FIG 1.4) au couple métal-polyéthyléne et a été développé en France par Pierre
Boutin en 1970. Ce couple permet également de diminuer grandement 1’usure volumétrique

(usure volumétrique comprise entre 0.1 a 1 mm3/an).

Figure 1. 4 Couple alumine-alumine

En raison de la fragilité des composants en alumine et des conséquences catastrophiques
de ces ruptures, I’utilisation de ces couples alumine-alumine est resté relativement
confidentielle jusqu’au début des années 2000 et la mise sur le marché de la céramique
composite Biolox Delta fabriquée par la maison Cérame. Cette céramique est composée de 82
% d’alumine et 17 % de zircone (composition volumétrique) et elle posseéde une ténacité
(résistance a la propagation des fissures) deux fois plus élevée que 1’alumine pure. Cette plus
grande ténacité permet pratiquement d’exclure le risque de rupture in vivo et permet
également de diminuer 1’épaisseur des composants acétabulaires. Les ruptures d’alumine sont
rencontrées principalement au niveau de I’insert acétabulaire et lors de 1’utilisation de tétes
avec col court. Les résultats cliniques de ces couples alumine-alumine sont généralement
excellents pour autant que le positionnement de la cotyle se trouve dans une position
anatomique (inclination ; 40° <=> 50° - antéversion ; 10° <=> 20°). Dans le Cassou le

positionnement de la cotyle se trouve dans une position « alternative », un manque de
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lubrification peut induire des phénomeénes de grincement audibles. Ces grincements sont
parfois particulierement génants et peuvent étre de ce fait une raison suffisante pour réviser le
couple articulaire. Le couple alumine-alumine est le seul couple tribologique permettant
d’avoir de bons résultats cliniques avec des couples de grand diametre (40 mm, 44 mm et48
mm). [10]

Les résultats a long terme obtenus avec un couple Céramique/Céramique et un couple

Céramique/Métal montrent une survie de 10 et 15 ans respectivement. [6]

Les avantages « théoriques » de D’articulation Métal/Métal sont eux aussi nombreux :
moins d’usure, moins de destruction osseuse, moins de probléemes de différence de longueur
du membre et de décentrage, reconstruction anatomique, moins de risques de luxation et
révision plus facile [6]. Mais en pratique le couple Métal/Métal est peu utilisé car non
biocompatible, peu confortable et trop rigide.

1.4. Complications tardives des prothéses de hanche sur le plan mécanique et sur le plan

médical

Les complications tardives sont essentiellement mécaniques et représentent la cause

principale des changements de prothése. Parmi celles-ci, il y a Iusure et le descellement. [2]

1.4.1. Usure

Elle est due au frottement de la téte de la prothése fémorale habituellement métallique a
I'intérieur de la cupule en polyéthyléne. Ce couple de frottement Métal/Polyéthyléne est le
plus utilisé dans le monde. Il détient avec les prothéses type Charley, le record de

longévité.[2]

1.4.2. Descellement

Celui-ci provogue des micromouvements des piéces prothétiques qui ne sont plus fixées a
I'os. Peu a peu cette micro mobilité va entrainer I'apparition de douleurs, Radiologiquement
les piéces prennent du jeu et on voit apparaitre un liseré qui témoigne du descellement.
D’apres les travaux de [2], les causes de descellement aseptique sont essentiellement de deux

ordres, mécanique et biologique

)
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Au niveau mécanique, en ce qui concerne les protheéses non cimentées, la cause principale
est ’absence de fixation initiale solide et celle-ci semble due la plupart du temps a un ajustage

insuffisant de la prothése :

» Soit parce que la prothése est sous dimensionnée,

» Soit parce qu’elle ne reproduit pas assez fidélement la forme de 1’os.

Il est certain que I’immobilité de la prothése dans le canal cervico-médullaire est
indispensable a sa fixation biologique secondaire. L’existence d’une collerette peut étre un
avantage immédiat mais trompeur, simulant une fixation solide alors que 1’ajustage
métaphysaire est médiocre. Son absence permet a la prothése de s’enfoncer, de se recaler
solidement plus bas et de retrouver ainsi une assise secondaire plus solide que I’initial,

autorisant 1’ancrage biologique.
On distingue deux modes de descellement [2] :

> Le descellement entre le ciment et 1’0s,

» Le second est le descellement entre la prothese et le ciment.

Le ciment acrylique a des caractéristiques physiques et mécaniques précises qui font de
lui un excellent matériau d’ajustage tout a fait capable de transmettre harmonieusement a 1’os
les contraintes qu’il regoit de la prothése, mais c’est un matériau fragile et cassant qui

supporte mal les contraintes de flexion et de traction.

Il supporte en revanche beaucoup mieux la pression a la condition de reposer sur un socle
rigide et régulier. Pour éviter la fracture il faut donc que la géométrie de la prothese soit telle
qu’elle ne lui transmette que des contraintes en pression. La prothése en raison de sa forme
méme, regoit en charge deux types de force, I’une verticale qui tend a la fléchir et a
I’enfoncer, 1’autre axiale qui tend a la faire tourner sur son axe. La force qui tend a fléchir la
prothése sera naturellement d’autant plus importante que le sujet est lourd, actif, que le bras
de levier externe de la prothése est long et qu’elle est méme variante (angle
cervicodiaphysaire fermé, prothese implantée en varus). Ces ¢léments sont d’ailleurs
constamment corrélés avec la fréquence des descellements. Cette force transmet a I’os par
I’intermédiaire du ciment des contraintes de pression en deux aires supéro-médiale (située en
haut et en dedans de la prothése) et inféro-latérale (située en bas et en dehors de la prothese).

S’il persiste dans la région supéro-médiale une fine couche de spongieux friable, celle-ci va
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rapidement s’affaisser sous la pression, et si la tige métallique est mince et flexible et son

bord interne tranchant, la couche de ciment interposée va casser par traction et flexion.[2]

La prothése est limitée mais La durée de vie des statistiquement comprise entre 15 et 20
ans. Le descellement est la mobilisation progressive de la prothése par faillite de la fixation,
menace I'évolution a long terme des protheses en particulier cimentées. Des douleurs a la
marche puis méme en se tournant dans le lit font leur apparition. Le taux de descellement

varie avec le type de prothese. [11]

Figure 1.5 : Radiographie de descellement de la prothése totale de hanche

1.4. 3. Luxation de la prothese

La luxation, c'est a dire le déboitement de la téte de la prothése hors du cotyle
prothétique, survient essentiellement dans les trois mois suivant 1'opération du fait d’un faux
mouvement ou d’une faiblesse musculaire. Sa fréquence varie autour de 2% en moyenne. Elle
nécessite une nouvelle anesthésie pour remettre en place la prothése et parfois une nouvelle

opération pour changer la prothése en cas de récidive. [12]
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Figure | .6 : hanche Radiographie d’une luxation de la prothése totale de Hanche

1.5. Durée de vie de la prothése

Théoriquement, la prothése de hanche peut donner satisfaction plusieurs années. C'est le
cas chez les personnes ageées, sollicitant peu leur prothése. Toutefois chez les sujets plus
jeunes, tres actifs, et dont I'espérance de vie est longue, il y a un risque sérieux de
descellement de la prothése a long terme. Ainsi apres 15 ans, parfois moins, la réapparition de
douleur de hanche doit faire craindre le descellement. Si celui-ci est symptomatique ou
radiologiquement important, un changement de prothése peut étre nécessaire. Le résultat des
"reprises” de prothése de hanche est globalement bon mais souvent inférieur a celui des

prothéses de premiére intention [3].




Chapitre | Prothese de hanche

1.6. Conclusion

Rappelons qu’une prothése est constituée de quatre pieces : tige, téte (ou rotule), noyau et
cupule. Nous supposons que c'est principalement a ce niveau que I'on peut agir pour améliorer

la conception d'une prothese avec un autre matériau polymeére viscoélastique.

Nous avons reporté dans ce chapitre, quelqu’un des aspects généraux ayant trait aux
prothéses totales de hanches et leurs problémes ; les différents biomatériaux ont éte
brievement recensés. Afin de choisir les paramétres opératoires et les conditions de travail,
une bréeve synthése bibliographique a éte effectuée sur les nanobiomatériaux et les procédées
de fabrication
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Chapitre 11 Les biomatériaux

1.1 Généralités sur les biomatériaux

Il ne peut sans doute pas exister une définition totalement satisfaisante des biomatériaux.
La Conférence de Chester de la Société Européenne des Biomatériaux, dite conférence du
consensus a, en 1986 retenu la définition suivante : "matériaux non vivants utilisés dans un

dispositif médical destiné a interagir avec les systémes biologiques".

Au-dela de toute définition formelle, la notion de biomatériaux est entierement contenue
dans la nécessaire prise en compte du contact de ces matériaux avec des tissus ou fluides
vivants. Cet aspect de contact, qui est évident dans le cas d'implants, doit étre étendu aux
contacts qui se réalisent a la surface ou a I'extérieur du corps comme, par exemple, ceux qui
se produisent avec le sang dans I'hémodialyse, ou avec la cornée dans les lentilles de contact.
A la limite, elledevrait méme étre étendue aux produits de diagnostic (microplaques, support
de culture, ...) et aux matériaux pour biotechnologies, qui sont en contact avec des cellules
vivantes. En relation directe avec l'aspect contact, la notion de biocompatibilité est
essentielle dans le domaine des biomatériaux. Soit, classiquement, biocompatibilité
"négative"”, définie par les propriétés que lematériau ne doit pas avoir (pas de réaction
inflammatoire, pas de toxicité, ..), soit, a la suite d'une évolution plus récente,
biocompatibilité élargie (et si possible mesurable), définie comme "la capacité d'un matériau a
étre utilisé avec une réponse de I'hdte appropriée dans une application spécifique”. Cette
biocompatibilité "élargie” débouche sur la notion tres actuelle de "bioactivité",par laquelle
I'on souhaite que le matériau ne soit pas nécessairement le plus inerte possible, mais au
contraire fasse réagir le tissu vivant. C'est par exemple le cas pour les sutures résorbables,
dans lesquelles la réaction inflammatoire participe justement a la résorption ou encore les

matériaux ostéoconducteurs qui facilitent la croissance osseuse.

Il faut également prendre en compte la durée du contact avec les tissus vivants, méme si
cette durée peut varier beaucoup suivant les cas. Pour que I'on puisse parler de biomatériaux,
on admet genéralement que le contact avec le vivant doit dépasser quelques heures. Ce
parameétre de durée permet d'exclure les produits pharmaceutiques du champ des biomatériaux
mais laisse encore la place a certaines interprétations multiformes. Ainsi, dans le cas des
systemes de libération contrdlée de médicaments, on pourrait aussi bien parler de

biomatériaux que de formes galéniques particuliéres de médicaments.
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Par essence pluridisciplinaire, le domaine des biomatériaux recouvre le champ du
handicap sous toutes ses formes. Dans une premicre vision, “verticale”, définie par les
pathologiesconcernées, le domaine inclus les systemes artificiels, implantables ou au moins au

contact d'une muqueuse, visant a suppléer une fonction défaillante.

Mais on peut également concevoir le domaine selon une approche "trans-versale™ : il
recouvre en effet I'ensemble de la recherche et du développement concernant, d'une part, les
matériaux et biomatériaux qui sont mis en jeu dans ces systemes, d'autre part, la fonction de
ces systémes artificiels, envisagée sur le plan biologique (biofonctionnalité).C'est I'approche
transversale, complexe et pluridisciplinaire, qui semble le mieux & méme deconduire a la
description d'un programme de recherche sur les matériaux susceptibles d'étrebiocompatibles.
Dans la définition d'un tel programme, il convient de sélectionner, d'une part, lescatégories de

matériaux concernés, et d'autre part, les grandes fonctions et propriétés pouvantintervenir.
11.2 Les champs d'application des biomatériaux

Ce paragraphe rassemble un échantillonnage significatif des domaines médicaux ou
l'usage desbiomatériaux s'est révélé pertinent. Pour chaque domaine, les types de produits

nécessaires sont désignés.

» OPHTALMOLOGIE
- lentilles (souvent exclues du domaine pour cause de briéveté ducontact)
- implants
- coussinets de récupération
- produits visqueux de chambre postérieure
» ODONTOLOGIE - STOMATOLOGIE
- matériaux de restauration et comblement dentaire et 0sseux
- traitements prophylactiques
- orthodontie
- traitement du parodonte et de la pulpe
- implants
- reconstruction maxillo-faciale
» CHIRURGIE ORTHOPEDIQUE
- prothéses articulaires (hanche, coude, genou, poignet, ...)

- orthéses
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- ligaments et tendons artificiels

- cartilage

- remplacement osseux pour tumeur ou traumatisme

- chirurgie du rachis

- réparation de fractures (vis, plaques, clous, broches)
- matériaux de comblement osseux injectable

» CARDIOVASCULAIRE

- valves cardiaques

- matériel pour circulation extra-corporelle (oxygénateurs, tubulures, pompes, ...

- coeur artificiel

- assistance ventriculaire

- stimulateurs cardiaques

- prothéses vasculaires

- matériels pour angioplastie luminale coronarienne et stents
- cathéters endoveineux

» UROLOGIE/ NEPHROLOGIE

- dialyseurs

- poches, cathéters et tubulures pour dialyse péritonéale
- rein artificiel portable

- protheses de pénis

- matériaux pour traitement de l'incontinence

» ENDOCRINOLOGIE-CHRONOTHERAPIE
- pancréas artificiel

- pompes portables et implantables

- systemes de libération contr6lée de médicaments

- biocapteurs

» CHIRURGIE ESTHETIQUE

- matériaux et implants pour chirurgie esthétique

» CHIRURGIE GENERALE ET DIVERS

- drains de chirurgie

- colles tissulaires

- peau artificielle

- produits de contraste

- produits pour embolisation

Les biomatériaux
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- produits pour radiologie interventionelle

11.3.Propriétés des biomatériaux

La principale propriété requise d'un biomatériau est qu'il n'entraine pas une réaction
tissulaire indésirable pouvant entrainer une défaillance de I'implant lorsqu'il est placé en

service, cela signifie qu’un biomatériau doit satisfaire aux différents critéres, a savoir . [1,7]

> Une biocompatibilité qui est associée aux propriétés chimiques et a la tenue a la
corrosion dans le fluide corporel du matériau dans 1’organisme.

» Une biointégration qui dépend principalement de 1’état de surface du biomatériau,
notamment la rugosité, pour une meilleure ostéointégration. Elle caractérise 1’aptitude
du matériau a étre colonisé par des cellules vivantes.

> Une biofonctionnalité qui dépend beaucoup des propriétés mécaniques du biomatériau
utilisé (faibles modules proches de celui de I’os remplacé, pour minimiser la
résorption osseuse), et une excellente résistance a l'usure pour limiter la génération de
débris d'usure. C’est la capacité du matériau a remplir la fonction pour laquelle il a été

implante.
Toutes ces propriétés sont requises pour une application réussite et durable dans le service.

11.4 Biocompatibilité

Lorsque les implants sont exposes aux tissus et aux fluides corporels, plusieurs réactions
se produisent entre I'h6te et l'implant et ces réactions prescrivent l'acceptabilité de ces
matériaux par notre systeme vivant. Les deux principaux facteurs qui influencent la
biocompatibilité d'un matériau sont la réponse de I'n6te induite par la dégradation du matériau
et la réponse des matériaux dans l'environnement du corps. Les matériaux utilisés comme
implants devraient étre non toxiques et ne devraient pas provoquer de réactions
inflammatoires ou allergiques dans le corps humain. Le matériel développé doit étre
compatible avec les systémes vivants et ne causeraucun dommage corporel, qui inclut tous les
effets négatifs qu'un matériau peut avoir sur les composants d'un systeme biologique (os,
tissus extra- et intracellulaires et composition ionique de plasma) [8]. La Figure 1.1 présente

schematiquement I'ensemble des facteurs qui influencent la biocompatibilité.
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» La notion de biocompatibilité

Inhérente a 1’aspect de contact, la notion de biocompatibilité¢ est essentielle dans le
domaine des biomatériaux. De maniere simple, la biocompatibilité peut étre définie comme la
compatibilité entre un systéme technique et un systéme biologique. Aussi, il peut étre
intéressant de distinguer la biocompatibilité structurale et celle des surfaces bien que ces deux
notions soient souvent intimement liées. La caractérisation de la biocompatibilit¢é d’un
matériau métallique consiste principalement a évaluer la quantité et la toxicité des produits de

corrosion (oxydes, ions) qui sont formés durant sa période d’utilisation [20].

I11.5 Les différentes classes de biomatériaux

En fonction des applications visées, les matériaux utilisés pour construire des dispositifs
biomédicaux (orthopédiques, dentaires, etc.) peuvent étre classés en quatre différentes
classes,tenant compte de leur origine chimique : les biomatériaux métalliques, polymeres,
céramiques et composites. Malgré les développements récents et rapides des biomatériaux
céramiques et polymeéres, on ne peut pas dire que les biomatériaux métalliques vont
disparaitre. Les céramiques et les polymeres présentent des caractéristiques intéressantes mais
ils présentent aussi de lacunes, spécialement dans leurs propriétés mécaniques. C’est
pourquoi, les matériaux métalliques, malgré certaines lacunes, telles que la libération d'ions
métalliques et de débris d'usure, demeurent largement utilisé en raison de leur haute

résistance, ténacité, et une bonne biocompatibilité.

11.5.1 Les biomatériaux métalliques

La grande fiabilité des biomatériaux métalliques, en termes de performance mécanique
(leur dureté et leur ténacité élevée), a conduit a leur utilisation «principalement pour la
fabrication de dispositifs médicaux pour le remplacement des tissus durs tels que les
articulations artificielle de la hanche, les plaques osseuses et les implants dentaires» [21].
Plusieurs types de matériaux et d'alliages ont été étudiés dans le domaine médical pour leurs
différentes propriétés et caractéristiques [22]. Les premiers biomatériaux a avoir été utilisés
sont les aciers inoxydables, les alliages cobalt-chrome puis les alliages nickel-chrome. Tous
ces matériaux ont en commun une excellente résistance a la corrosion par formation d’une

couche de passivation qui les rend inertes vis-a-vis du milieu physiologique. Cependant, le
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relargage d’ions métalliques est inévitable et est a 1’origine de nombreux effets secondaires

néfastes pour 1’organisme [23].
» Aciers inoxydables

Les aciers de type austénitique sont surtout utilisés pour des articulations artificielles (tige
ou téte d’articulation). Le plus utilisé est 1’acier inoxydable 316L. Par ailleurs, pour les
instruments chirurgicaux comme les scalpels, les ciseaux ou les aiguilles, on a souvent recours
a des aciers chromés qui supportent des contraintes plus élevees. Les propriétés fortes de ces
alliages sont leur dureté et leur ténacité élevée [24]. Les recherches sont encore focalisées sur
I’amélioration de la résistance a la corrosion et la prévention contre la libération d’ions
Ni2+toxiques. Par conséquent, la nouvelle tendance de recherche est de développer des aciers
inoxydables sans nickel. Aujourd’hui, certaines nuances d’aciers sans chrome ni nickel sont

développées en les remplacant par du manganése [25].
11.5.2 Les matériaux polymeres

Les polymeéres utilisés comme biomatériaux sont principalement des substances
organiques synthétiques. Leurs propriétés macromoléculaires sont comparables a celles des
composants fonctionnelles de [D’environnement biologique : lipides, protéines,
polysaccharides. Leurs avantages sont une mise en forme facile et une trés grande diversité
d’applications dans 1’organisme humain, depuis la chirurgie plastique jusqu’aux artéres
artificielles et aux fils de suture dégradables, grace a une gamme large de matériaux
polyméres disponible. Toutefois, quel que soit le polymere, les exigences de biofonctionnalité
sont identiques. A savoir : absence de monomeéres libres toxiques, absence d’impuretés et
d’additifs solubles, stabilit¢ mécanique et thermique, possibilité de stérilisation et absence de

variabilité entre les «lots ».

A cause de leur module d"Young tres faible, les polymeres ne sont pas tres utilises comme
matériaux soumis a des charges mécaniques. Un des plus connus des biomatériaux polyméres
est le polyéthylene (PE) dans ses trois variantes : basse densité (LDPE), haute densité
(HDPE), masse moléculaire ultra forte (UHMWPE), des nouveaux polymeres développés afin
de stocker puis diffuser des substances thérapeutiques [34].
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11.5.3 Les biomatériaux céramiques

» Les céramiques bioinertes

Les céramiques bioinertes, représentées par 1’alumine Al203 et la zircone ZrO2,
présentent des propriétés mecaniques intéressantes, principalement en compression, couplées
a une inertie biologique. La plus connue, le TZP (tetragonalzirconiapolycrystal — ZrO2 +
3%at. Y203) est employée au sein de prothéses de hanche totale [35] [36]. Par ailleurs, des
céramiques présentant un gradient de porosité ont été développés afin d’adapter le module

d’¢lasticité de I’implant a celui de I’os.
> Les céramiques bioactives

La caractéristique de ces céramiques est une composition chimique qui se rapproche le
plus possible de celle de 1’os naturel, les céramiques [37] et les verres a base de phosphore et
de calcium ont démontré leur bioactivité. Dans 1’élaboration de ces céramiques, la valeur de
rapport Ca/P est essentielle et doit étre voisin de celle de la matiere osseuse (1,67).
L'hydroxyapatite (HAP) et le phosphate tricalcique (TCP), de formule respective
Ca5(PO4)3(0OH) et Ca3(PO4)2, sont principalement utilisés comme des revétements
(épaisseur voisine de 200 um) qui favorisent I’incorporation des prothéses dans les tissus sans
adjonction de ciment. Les verres bioactifs eélaborés a partir des oxydes SiO2, Na20, CaO et
P205 induisent un accrochage fort entre 1’os etl’implant [38]. La tendance est de combiner les
bonnes propriétés mécaniques des biomatériaux inertes avec la propriété de rapide intégration
des céramiques bioactives [39].

11.5.4 Les biomatériaux composites

D’autres matériaux comme les composites et les matériaux d’origine naturelle sont
actuellement sources de nombreuses recherches. Un biomatériau composite combine au moins
deux matériaux différents, par exemple une matrice polymere et une charge en céramique
[40]. Le résultat est un matériau aux propriétés supérieures a celles des composantes
individuelles. Les composites présentent I’intérét d’avoir la méme structure que 1’os qui est
lui-méme un matériau composite. Enfin, les matériaux d’origine naturelle (cellulose, corail,

nacre) présentent I’avantage d’étre totalement biocompatibles.
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11.6 Les nanomatériaux

11.6.1 Définition des nanomatériaux

On retient la définition suivante: un nano-matériau est composé ou constitué de nano-
objets(dont la taille est comprise entre 1 et 100 nm) qui présentent des propriétés specifiques

del’échelle nanométrique.

Les nano-objets peuvent se présenter sous la forme de particules, fibres ou tubes (on parle
decharges ou renforts), de couches minces ou de constituants structurels. Les nano-tubes
decarbone, de par leurs propriétés mécanique, électronique, piézoélectrique, etc
exceptionnellesfont partie d'une catégorie d'objets a part tant leur potentiel d'applications est

trés vaste.

Les nano-objets sont utilisés soit en tant que tels (comme catalyseur, pour transporter
desmédicaments, pour le polissage de wafers et disques durs en microélectronique...), soit en
vued’élaborer des matériaux. Ces matériaux peuvent étre regroupés selon 3 familles de

produits :

- les matériaux nano-chargés ou nano-renforcés,
- les matériaux nano-structurés en surface,

- les matériaux nano-structurés en volume.
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11.6.2 Definitions des types de nanomatériaux

-Un nano-matériau est composé ou constitué de nano-objets (dont
la taille

est comprise entre 1 et 100 nm) qui présentent des propriétés
specifiques

de I’échelle nanométrique.

-Les nano-objets peuvent se présenter sous la forme de particules,
fibres

ou tubes (on parle de charges ou renforts), de couches minces ou
de

constituants structurels.

-Ils sont utilisés soit en tant que tels soit en vue d’élaborer des
materiaux.

Ces matériaux peuvent étre regroupés selon 3 familles de
produits :

+ les matériaux nano-chargés ou nano-renforcés,

X/

% les matériaux nano-structurés en surface,

o

% les matériaux nano-structurés en volume.

-Les nano-objets sont incorporés ou produits dans une matrice
pour

apporter une nouvelle fonctionnalité, ou modifier des propriétés
physigues. Les nano-composites en sont un bon exemple.

-Les nano-objets constituent les éléments de revétements de
surface. Les

procédés de fabrication de ces revétements de surface s’appuient
sur des

principes de dépbt physique (PVD, faisceau d'électrons, ablation
laser...)

ou chimique (CVD, épitaxie, sol-gel).

-Les nano-objets peuvent également étre les eléments de
matériaux

massifs qui, par leur structure intrinseque nanometrique (porosite,
microstructure, réseau nanocristallin) bénéficient de propriétés
physiques

particulieres.
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11.6.3 Les principaux procédés d’élaboration des nanomatériaux

L'élaboration de nano-particules peut étre

réalisée par I'action de micro-ondes ou a

partir d’une phase vapeur

extraite d’un matériau source par chauffage

(fusion en creuset ou sans creuset, pyrolyse

laser) ou par

bombardement.

L'ablation laser, la décharge plasma ou la

décomposition catalytique sont des

techniques plus spécifiquement

utilisées dans la fabrication de nanotubes de

carbone.

Enfin, des couches minces d’épaisseur

nanométrique peuvent étre réalisées par PVD

(Physical VVapor, Deposition).

Les techniques de fabrication par voie

chimique les plus couramment utilisées sont :

% les réactions en phase vapeur : Réaction
dans un réacteur CVD (Chemical VVapor
Deposition),

¢+ les réactions en milieu liquide,

% - les techniques sol-gel.

Les techniques mécaniques d’élaboration des

nanomatériaux sont :

+«+ la mécano-synthese, technique de
broyage qui permet en particulier
I’obtention de nano-précipités ou nano-

dispersés de fagon homogene au sein de la

matrice,

R

«» les opérations de compactage et de
frittage,

R

¢+ les techniques de forte déformation
(torsion, extrusion...) développées pour
I'obtention de nano-

cristaux et nano-structures.

5
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11.6.3.1 Broyage mécanique a haute énergie (Mécano synthese)

Pour la réalisation de certaines nanostructures, le broyage mécanique a haute énergie
s’avére plus adéquat et moins onéreux que les techniques physico-chimiques faisant appel a
des vides poussés. Depuis quelques années déja, le broyage mécanique a haute énergie est en

voie d’expansion pour la réalisation des poudres de taille nanométrique.

Ainsi, pour réaliser nos poudres nanometriques, nous avons retenu cette voie qui présente
en effet plusieurs avantages conséquents vis a vis d’autres techniques d’élaboration. Dans

notre cas un broyeur planétaire,Pulverisette 7 a été mis en ceuvre.
1. Dispositifs expérimentaux

Le broyage agit par chocs et/ou par frottement des billes sur la poudre, suivant le type de
broyeur utilisé. Lors du contact des billes avec la poudre, la majeure partie de I'énergie
cinétique des billes transférée a la poudre se transforme aussitdt en chaleur. On assiste donc a
une élévation locale de température a I'endroit des cisaillements : ils sont entretenus lorsque le

broyage agit par frottement, ponctuels lorsque le broyage agit par chocs.

Les interactions billes/creuset sont également a l'origine d'une élévation de température
de ces derniers. Elles dépendent du mode d'action du broyeur, du nombre de billes présentes
dans le creuset, ainsi que de "l’intensité¢ de broyage". Lors d'un broyage par frottements,
I’énergie mise en jeu lors du broyage étant plus élevée, la température moyenne du creuset est

plus élevée que lors d’un broyage par chocs.

Les billes et les creusets utilisés sont le plus souvent en acier, plus rarement en carbure de
tungstene. Pendant le broyage, il est inévitable que des petits morceaux de bille se détachent,
provoquant une contamination, qui est plus ou moins importante selon le type de broyeur
utilisé [41,42].

L'enceinte des broyeurs est généralement sous argon ou sous vide secondaire, entre autres
pour empécher des réactions, telles que I'oxydation, de se produire. De cette facon, le taux
d'oxygéne aprés broyage est trés faible. Toutefois, certains broyages sont réalisés sous
atmosphére gazeuse non neutre (O,, Ny, Ho, etc...), Le broyeur utilisé dans notre cas c’est un

broyeur planétaire a haute énergie.
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Dans le cas d’un broyeur planétaire de laboratoire "pulverisette 7", I'échantillon est
principalement broyé grace au choc a haute énergie des billes de broyage, et également par
friction entre les billes de broyage et les parois du jarre. Les jarres de broyage, contenant la
matiere a broyer et les billes de broyage, tournent autour de leur propre axe, sur un disque

porteur rotatif dans le sens opposé (fig. 11-1).

Figure 11-1 : Broyeur planétaire - Pulverisette 7- de Fritsch.

2. Mode de fonctionnement

Les forces centrifuges issues des rotations de la jarre et du disque porteur agissent sur le
contenu de la jarre. Au démarrage du broyeur planétaire, la force centrifuge issue de la
rotation de la jarre provoque le broyage de I'échantillon par effet de friction des billes, qui se
déplacent sur la paroi interne de la jarre. A un moment déterminé, la force centrifuge, plus
importante, du disque porteur entraine le détachement de la poudre et des billes, de la paroi
interne de la jarre. A une vitesse élevée, les billes traversent la jarre et écrasent la poudre qui
se trouve sur la paroi interne opposée — il s’agit en I’occurrence, du broyage par effet de choc
[43,44].

5




Chapitre 11 Les biomatériaux

Détail du broyage
de la poudre

Sens de rotation des jarres
autour de leur axe propre

Sens de rotation du
plateau porteur

Rotation of the
grinding bowl

Figure 11-2 : Schémas expliquant le fonctionnement du broyeur planétaire.
11.6.3.2 Etapes d’élaboration par métallurgie des poudres
1. Frittage

Le frittage est un procédé de fabrication des piéces consistant a chauffer une poudre sans
la mener jusqu’a la fusion. Sous I’effet de la chaleur, les grains se soudent entre eux, ce qui
forme la cohésion de la piéce. Le frittage est un phénomeéne trés complexe car les facteurs qui
interviennent sont nombreux

- Facteurs dépendant des conditions de I'opération : température, durée, compression ;

- Facteurs dépendant de la nature de I'atmosphere dans laquelle est effectué le frittage :
vide, atmosphere réductrice, oxydante ;

- Facteurs dépendant du matériau : morphologie, granulométrie, pureté

2. Parametres de frittage

a. Température : Les températures sont choisies en principe dans un intervalle limité par
les deux tiers (2/3) et les trois quart (3/4) de la température de fusion du matériau
principal avec des durées assez courte (de 15 min a 2 h) afin d'éviter le grossissement
exagéré des grains. Le frittage d'une poudre contenant plusieurs constituants peut
s'effectuer, soit a une temperature telle que I'ensemble des constituants reste en phase
solide, soit a une température telle qu'un des constituants soit en phase liquide [45]

b. Durée de frittage : Les durées peuvent étre plus courtes que la température de frittage
s'approche de la température de fusion du matériau utilisé de l'opération de frittage

comprend la montée et le maintien en température ainsi que le refroidissement [45].
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c. Compression : La densité et la dureté du produit finis sont fonction de la pression de
compression. Alors, il ne faut pas oublier qu'il y a une pression optimale pour chaque
mélange et que le fait de dépasser cette pression n‘améliore pas notablement les qualités
du produit fini [46].

d. Atmosphére de frittage : L'atmosphére doit étre neutre ou réductrice et parfaitement
séche, pour éviter toute oxydation qui propagerait dans la masse du comprimé
I'atmosphere réductrice favorise en supprimant la pellicule d'oxyde qui recouvre les
grains de poudre [45].

e. Grosseurs des grains : La nature et la grosseur des grains influent sur les propriétés
mécaniques des piéces obtenues par frittage, telles que la déformation, la dureté Brinell

et les propriétés physiques telles que la densité, la porosité, ...etc. [46].

3. Compactage

A DP’opération du mélange des poudres succede le compactage. Il assure la mise en forme
en fonction de la piéce désire (ici I’exemple est une roue dentée). Elle est réalisée a partir d’un
moule et de poincon ayant le profil général de la piece et réalise avec des métaux trés dur et

résistant.

Par une trémie on verse le mélange de poudre dans le moule, le tout est compacter par le
poingon sous une forte pression (entre 60 et 800 MPa). A chaque action du poingon on obtient
une piece. Le volume des poudres est réduit en moyenne d’au moins la moitié€ et les grains

alors sont liés mécaniquement. La piece est tres friable mais peut étre manipulée [47].

Les enchantions presses, compactés et frittés ont été découpées et usinées en petits
échantillons, pour la :

v' Caractérisation structurale et métallurgique ;
v' Caractérisation tribologique.

La taille et la forme des échantillons :

v Echantillons de tribologie de forme rectangulaire de 25 mm de longueur, 15 mm de
largeur et 12 mm de hauteur.
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11.7 Conclusion

Ce chapitre nous a donné un apercu sur les differentes classes de biomatériaux existants,
en particulier les biomatériaux métalliques a base Ti.. Nous avons ensuite évoqué une bréve
synthése bibliographique. La plupart d’entre eux portent sur la caractérisation électrochimique
des alliages a base de titane Ti et I’acier inoxydable AISI 304L, dans différentes conditions
de charge appliquée, du milieu agressif ou bien sous 1’action conjuguée de ces deux facteurs a
la fois corrosion L’utilisation de ces derniers dans le corps humain, nécessite un contréle
rigoureux de leur fabrication et de leurs propriétés, afin d’augmenter la durée de vie de

I’implant.

Compte tenu de cette synthése bibliographique, notre étude est basée sur 1’étude
électrochimique de I’alliage TiAINb en comparaison avec I’acier. Le comportement
électrochimique a été évalué on utilisant trois milieux physiologiques (Hank , NaCl et PBS)

ont été choisis pour étudier le comportement de corrosion.
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CHAPITRE I Titane et ces alliages

I11.1 Introduction

Les propriétés mecaniques et chimiques du titane, font de lui un des métaux les plus
performants pour des applications biomédicales. Les alliages de titane pour applications
biomédicales doivent donc étre constitués uniquement d’éléments parfaitement
biocompatibles ; les propriétés mécaniques recherchées doivent étre adaptées a 1’application
visée ce qui implique en premier la diminution du module d’¢élasticité. Le titane est bien toléré
et presque inerte dans ’environnement du corps humain. Dans une situation optimale, le
titane est capable d'ostéointégration avec 1’os [1]. En outre, le titane offre une
biocompatibilité supérieure, en formant une couche passive trés stable de TiO2 sur sa surface.
Méme si la couche passive est endommageée, la couche est immédiatement reconstruite. En
effet, le domaine des biomatériaux demeure plus un champ d’applications important pour le
titane (cpTi) et ses alliages, notamment en chirurgies dentaire et orthopédique. Le
développement de nouveaux biomatériaux requiert en amont un apprentissage des exigences
de chaque discipline, et il convient d’améliorer lespropriétés de I’alliage qui demeure la
référence dans ce domaine : Ti-4Al-6V (TA6V). Ce dernier, développé au départ pour

I’aéronautique, représente I’essentiel du marché du titane dans le domaine biomédical.

Ce chapitre a pour but de présenter un état de 1’art concernant les biomatériaux et les
alliages de titane pour le domaine biomédical. Quelques notions sur le titane et ses alliages,
leurs structures sont ensuite développées. Les effets superélastiques et mémoire de forme sont
ensuite décrits a travers une étude de la transformation martensitique. Enfin, une synthése
bibliographique sur la performance électrochimique, tribologique et I’action conjuguée de ces

derniers (tribocorrosion) de ces alliages est évoqueé.

I11.2 Les caractéristiques du titane

Le titane grace a ses propriétés mécaniques et de surface qu’il doit ses bonnes
performances d’un biomatériau implantable. Il posséde une biocompatibilité excellente,
manifestée dans des applications diverses : dispositifs orthopédiques, implants dentaires et
chirurgie maxillo-faciale. Le titane présente un module d’élasticité qui le rend compatible
avec les structures osseuses, une haute résistance mécanique et une bonne résistance de
corrosion. Cette derniére est acquise suite a la formation spontané a la surface d’une couche
d’oxyde TiO2 stable et passive de 4 a 6 nm d’épaisse [2], qui le protége contre la corrosion et
ralentit la libération des ions titane [3] [4]. Le dioxyde de titane TiO2 se présente sous deux
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formes allotropiques les plus fréquentes : anatase et rutile, avec une structure cubique
compact pour l'anatase, hexagonal compact pour le rutile. Le rutile est la forme
thermodynamiquement stable. Il a été montré que le film d’oxyde qui se forme naturellement
a l'air ou en solution aqueuse sur le titane métallique est amorphe dans un premier temps. Le

processus de cristallisation apparait avec I'épaississement [2].
111.3. Le role de la couche TiO2

Le dioxyde de titane joue le role d'une interface active entre le matériau inerte (le titane)
et le matériau biologique (les biomolécules, le tissu). Le titane interagit avec les fluides
physiologiques & travers la couche TiO2 présente sur sa surface, qui joue le role de protection
du métal contre la corrosion et responsable de la biocompatibilité. La composition chimique
de I'oxyde de titane varie en fonction de I’environnement. Les propriétés chimiques et
structurales de cette couche jouent un role important dans I’absorption des protéines présentes
dans des fluides biologiques, processus suivi par ’attachement des cellules sur la surface du
biomatériau. Desexpériences in vitro ont indiqué I’incorporation d'ions calcium et phosphate
dans I’oxyde, provoquant la formation naturelle d’une couche de phosphate de calcium
semblable a 1’apatite [4]. L’analyse in vivo d'implants de titane a montré une vitesse de

libération non négligeable des ions titane [5].
111.4. Biocompatibilité des alliages de titane

Par comparaison avec autres matériaux, métalliques ou non-métalliques, et au regard des
différents criteres de biofonctionnalité, le titane et ses alliages représentent des biomatériaux
de choix. En effet, leurs caractéristiques, aussi bien mécaniques que biologiques, justifient

I'intérét du monde chirurgical, de développer de nouveaux matériaux.
111.4.1. Biocompatibilité des surfaces (résistance a la corrosion)

Le titane révele sa supériorité vis-a-vis des autres métaux, en raison de sa résistance a la
corrosion extraordinaire qui résulte de leurs inerties biologiques idéales. Le titane tend a
s'oxyder spontanément a l'air et en milieu aqueux du fait de la présence de protons issus de la
dissociation de I'eau ou/et de I'oxygene dissous dans le liquide. La résistance a la corrosion du
titane et de ses alliages, est associée a la couche passive TiO2, chimiquement stable [6],

observée a la surface de l'alliage, de quelques nanometres, qui provoque l'arrét du processus
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de corrosion en réduisant a I'extréme les échanges électroniques. De plus, la reconstruction de
la couche est immeédiate (temps de repassivation voisin de 40 ms), aprés dégradation par usure

(par frottement mécanique) ou au contact du liquide physiologique.

111.4.2. Biocompatibilité structurale (caractéristiques mécaniques)

Les alliages de titane présentent des caractéristiques mécaniques meilleures (module
d'élasticité, résistance mécanique, faible densité.) que celles de leurs concurrents polymeres,
céramiques. Toutefois, dans le but de disposer les alliages de titane présentant un module
d'élasticité comparable & celui de la substance osseuse, de nombreuses équipes recherchent
des alliages présentant le couple de propriétés « faible module d'élasticité - haute résistance
mécanique » [7]. La réduction du module d'élasticité des implants a base de titane est
généralement basée sur le développement d'une couche poreuse en surface d'une part (de
composition homogene, i.e. par dépdt d'une éponge de l'alliage, ou hétérogene, i.e. a base
d'hydroxyapatite ou de céramique d'oxydes), ou sur l'utilisation d'alliages (B métastables
d'autre part, ces derniers, a I'image de l'alliage Ti-6Al-7Nb , permettant d'atteindre une valeur

E égale a quarte fois celle de I'os (~ 20 GPa).

I11.5. Les propriétés métallurgiques du titane et de ses alliages

Le titane est un des éléments les plus abondants dans I’écorce terrestre (le neuvieme dans
I’ordre d’abondance). Longtemps retardée par des difficultés d’extraction, 1’utilisation du
titane et de ses alliages est aujourd’hui présente dans des domaines aussi variés et riches que
I’aéronautique [8], I’automobile [9], la chimie ou encore la médecine. Les recherches
entreprises sur ces matériaux ont mis en avant leurs qualités et ont constamment permis de les
adapter aux exigences spécifiques a chacun de ces domaines. Cette adaptation fonctionnelle
est généralement obtenue en faisant varier la composition chimique initiale des alliages et en
modifiant les parametres du procédé d'élaboration. Il est ainsi possible de controler la
proportion et la morphologie des phases en présence et d'obtenir des états métallurgiques
répondant a des besoins spécifiques [10]. Cette partie recense les différentes microstructures
accessibles dans les systémes base titane, depuis les plus connues jusqu’aux nouveaux états

plus "exotiques"(amorphes et quasi cristallins).

*
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111.5.1. Les alliages de titane

Les ¢léments d’alliages d’une part, et les traitements thermomécaniques d’autre part,
conférent aux alliages de titane des propriétés extrémement modulables liées a la quantité
ainsi qu’a la morphologie respective des phases a et . Le titane étant un métal de transition, il
peut former des solutions solides avec un grand nombre d’¢léments d’addition (en substitution
ou en insertion dans le réseau selon la nature de ceux-ci). Les éléments de rayon atomique
faible (H, B, C, N, O) entrent en insertion dans le réseau du titane alors que les autres tendent
a former des solutions solides de substitution (dans les limites de la regle des 15%). Le
Tableau 1.1 présente une classification schématique des principaux ¢léments d’alliage
rencontres. Ces éléments agissent sur la transformation de phase (la tendance a augmenter la
stabilité de 1'une des phases a ou B), ainsi que les cinétiques de germination et de croissance
(favoriser un certain type de microstructure) de 1’une ou 1’autre des phases p ou a [11] [12].
Ainsi, selon leur propension a stabiliser I'une ou 1’autre des deux phases, les éléments

d’addition sont classés [13] en 3 catégories : alpha génes, béta génes et neutres.

Tableau I11.1 : Classification des éléments d’alliages selon leur influence sur les phases o et f [53]

Eléments
Caractére Insertion Substitution
Alphageéne (n=4) O.N.B.C Al
Neutre (n=4) Zr, Sn
Bétagéne (n=4) Isomorphe Mo, V. Nb, Ta
Eutectoide H Mn. Fe, Cr. N1, Cu. W.
Co.  Ag. Au. 51

> Les éléments alpha génes qui tendent a augmenter le domaine de stabilité de la phase a et
par consequent a augmenter la température transis Tp.

> Les éléments béta genes qui stabilisent la phase B et tendent donc a faire baisser la
température de transformation B — a. On distingue de plus, les éléments béta genes
isomorphes, conduisant & une solution solide continue, et des éléments béta genes
eutectoides qui favorisent la précipitation de composés intermétalliques.

> Les éléments neutres ayant peu d’effet sur la valeur des températures de transformation
TB. L’addition de ces éléments permet de faire varier les caractéristiques des alliages

(augmentation de la résistance au fluage par addition de Zr,).
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Par ailleurs, la propension a stabiliser I’une des phases a ou B (Figure 1.4), peut étre évaluée

en

Considérant le nombre n d’électrons de valence par atome de 1’élément considéré [14].
L’action des éléments d’addition sur la stabilité peut étre traduite en termes d’équivalent
Molybdéne % Moéq [14]. Ainsi, afin d’évaluer I’influence respective de tous les ¢léments
d’addition, le molybdéne est considéré comme référence. %Mo éq. = 1. Mo + 0.67 V + 0.44
W +0.28 Nb + 0.22 Ta+ 2.9 Fe + 1.6 Cr... - 1. Al La constante placée devant le pourcentage
massique de chaque élément correspond au rapport entre le caractére béta gene de la
référence, (c’est a dire le molybdéne), et le caractére béta géne de 1’élément considéré. On
peut donc constater que le fer est 1’élément le plus béta géne alors que 1’aluminium présente

une valeur de coefficient négative traduisant sa tendance a stabiliser la phase.

[}
ritch A P T(*C)
B R B a+p
r'"’,.-""— 882 \%\\
L~ \¢‘\ B
[ 4
Taneur en alément (%) Tenour en dlément (%)

a) Eléments alphagénes (O, N, B, C, Al) b) Eléments neutres (Sn, Zr)

[} .

T{"C) T’,"Cl? a+f
™ | o N/ B TIX

| a ¥

a |a -3‘.| B L a « TiX
Teneur en alement (%) Teneur en élément %)
c) Eléments bétagénes isomorphes c) Eléments bétagénes eutectoides
(Mo, V, Nb, Ta) (H, Mn, Fe, Cr, Au,...)

Figure I11.1 : Classification des éléments d’addition des alliages de titane [55]
Ainsi, les éléments de valence supérieure au titane (Mo, V, Fe, ...) stabilisent la

Configuration cubique centrée B et abaissent la température de transformation (Tableau 1.2).
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Tableau 111.2 : Capacité de différents éléments a stabiliser 3 [3]

149 45 10 63 64 35 7 9
12 02 09 15 22 18 21 22

I11.5. 2 Les catégories d’alliages

Il est possible de classer les alliages de titane dans différentes classes selon la nature de
leur composition chimique, la microstructure obtenue par trempe a partir du domaine f et
leurs proportions de phases a et B retenues a la température ambiante. Trois grandes
catégories peuvent ainsi étre distinguées sur un diagramme pseudo-binaire (Figure 111.2), les
alliages « alpha », soit « alpha/béta » si les deux phases coexistent, soit enfin -stable si la
phase P est retenue aprés un refroidissement lent, R-métastable si une trempe est nécessaire

pour empécher un début de transformation.

| Alliage « ! a+P B |
- Y (R -~
T Stable
Température ' Instable
| Mécaniquemi
: .“ . iMécaniquem
S WMy M, : instable
i ' "4 ; E
Eléments alphagénes .~ i Eléments bétagéne
Structure martensitei bigf’f-‘;}é@ : B stable
de trempe o frésiduelleﬁmétamab'ei

Figure 111.2 : Classification des alliages de titane en fonction de leur composition chimique [4]
Avec : Ms : température du début de la transformation martensitique.
MF : température de transformation martensitique compléte.

R1 : teneur minimale nécessaire pour abaisser la température Ms en dessous de la température

E
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Finale de refroidissement (en général, la température ambiante).
R2 : teneur minimale nécessaire pour retenir 100% de phase B quel que soit le type de
Refroidissement (trempe a 1’eau, refroidissement a I’air,).

1. Les alliages « alpha »

Ce sont des alliages contenant essentiellement des éléments d’addition de type alpha
génes, par conséquent, leurs structure est constitués exclusivement de phase a. L’ajout de
faible quantité d’éléments béta génes aux éléments alpha génes, influence la structure des
alliages o, qui deviennent des alliages « pseudo-alpha ». Dans ce cas, leur composition permet
donc une faible proportion de phase B qui peut étre retenue a la température ambiante sous
forme métastable. Sila trempe est suffisamment rapide une structure de type martensitique
peut étre obtenue. Aprés un traitement de recuit, deux types de microstructures peuvent étre

obtenues :

* Lorsque I’alliage est fortement alpha génes, des grains o équiaxe peuvent étre obtenus

suite a un traitement dans le domaine a.

* Si I’alliage contient moins d’éléments alpha genes, une structure dite « B-transformée »

constituée de plaquettes a est obtenue.

Les alliages traités au-dessus du transi présentent toujours une structure « B-transformée »
constitué¢ d’une faible quantit¢ de phase B entre les plaquettes a. Par traitement thermique
dans le domaine o+, on peut obtenir a coté de la structure « B-transformée », une faible

fraction volumique de grains o primaires.

Les alliages o ne permettant pas le durcissement structural, ils disposent de
caractéristiques mécaniques moyennes (dues uniquement au durcissement en solution solide).
Afin d’améliorer leur tenue au fluage [3], les alliages a sont généralement trempés depuis le
domaine B ou le haut du domaine o+, puis revenus vers 550°C dans le but de créer un état
métallurgique stable dans les conditions d’utilisation (les teneurs généralement élevées en

aluminium améliorant en outre la résistance a I’oxydation a haute température).
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2. Les alliages « alpha/beta »

Cette catégorie d’alliages représente la grande majorité des alliages de titane développés
sur le marché. Les éléments alpha genes et béta genes sont présents en quantité suffisante
pour obtenir un large domaine (a+f) et de fait, une plus grande diversité de microstructures
est possible a température ambiante. La microstructure des alliages o+ [3] dépend fortement
de la composition, de la température de mise en solution (en dessous de Ms, au-dessus de T
ou entre Ms et TP) ainsi que de la vitesse de refroidissement La phase martensitique o’,
possede la structure hexagonale de la phase a du titane, mais conserve la composition
chimique de la phase B dont elle est issue. Les relations d’orientations entre les aiguilles de
phase martensitique a et la phase mére B sont identiques aux relations de Biirgers relatives a la

transformation o—f du titane :

<111>B//<1120>0’. {110} B // {0001} o’.

Formée sans diffusion et hors d’équilibre, la phase o’ est par conséquent apte au
durcissement structural lors du retour a 1’équilibre (aéq + Péq) par un recuit a température
moyennement élevée [15]. Ainsi, la phase aéq finement dispersée est obtenue par
I’application de traitements trempe - revenu alors que les phases résiduelles Prés et arés sont
conservées lorsque la ligne de refroidissement ne coupe pas la courbe de transformation

martensitique compléte MF :

En conclusion, les alliages a+f, répondant aux traitements thermiques, peuvent étre
recuits, trempés ou revenus, ce qui leur confere une grande variété de propriétés mecaniques
pouvant étre adaptées a leur emploi ou a leur fabrication. Toutefois, les structures orientées ou
aciculaires a gros grains obtenues par refroidissement lent a partir du domaine § ou par un
cycle trempe-revenu présentent de mauvaises caractéristiques en traction généralement
attribuées au grossissement trés rapide du grain au-dela du transis p d’une part ou a la

présence de grandes interfaces a-f ayant de faibles résistances au cisaillement d’autre part.

3. Les alliages p

Pour une teneur suffisante en élément béta genes supérieure a la concentration 1, 100%

de phase 3 peuvent étre retenus par un refroidissement énergique aprés trempe : on parle alors

e
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d’alliages P stables ou p métastables. D’apres le Tableau 1.2 [3], on peut remarquer que les

¢léments d’addition les plus béta génes sont de type eutectoides (Fe, Cr, Mn,).

Les limites de stabilité, ou plutdét d’instabilité des alliages P métastables sont les
concentrations 1 et p2 (Figure 1.5). Ainsi, la concentration en éléments béta genes est
suffisante, pour faire déplacer les points Ms/MF de transformation martensitique en dessous
de la température ambiante. Dans le cas des alliages métastables, il est possible d’observer la

formation de phase oméga » métastable. Elle peut se présenter sous deux formes distinctes :

-la phase ® athermique (wath) formée de fagon athermique par trempe depuis le domaine
B. Un mécanisme de type displacif, sans diffusion conduit a une structure hexagonale, de

méme composition que la phase f.

- la phase ® isotherme (wiso) formée au cours d’un maintien isotherme (traitement de
recuit dans un domaine de température s’étalant généralement de 200°C a 500°C), a la méme
structure hexagonale que wath. Le mécanisme de croissance de cette phase inclut une

diffusion a courte distance des ¢léments de ’alliage [16].

Une phase de structure orthorhombique a" peut aussi étre obtenue par transformation
martensitique pour les alliages 3 les moins stables [16]. Cette derniére apparait également par
transformation sous contrainte lors de la déformation a froid de la phase p [15]. Cette classe
d’alliages offre donc I’avantage de pouvoir générer un nombre important de microstructures
au chauffage a condition de maitriser les mécanismes fondamentaux liés a la décomposition

de la phase B métastable.
111.6 Essais de corrosion

Différentes techniques électrochimiques sont couramment utilisées pour étudier les
réactions qui se passent a I’interface métal/électrolyte. Ces techniques sont dites stationnaires
et non-stationnaires. Elles mettent en jeux toutes les deux les mesures de potentiel et/ou de
courant. Le premier groupe permet de recueillir des informations liées a la cinétique de
corrosion, il englobe les courbes potentiel-temps, potentiodynamiques, polarisation cyclique,
etc. le deuxiéme groupe est basées sur I’utilisation des fonctions de transfert et dont la

spectroscopie d'impédance électrochimique (S.I.E.) fait partie. On fait appel a ces techniques

|
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non-stationnaires dans le cas de systémes trés résistants ou pour 1’étude des mécanismes

réactionnels.

Cette transition est de premier ordre et son apparition nécessite une auto-accommodation.
Elle a toutes les caractéristiques d’une transformation martensitique thermo élastique[18]. La

phase R et la phase martensitique sont deux transformations compétitives.
111.6.1 Description de la cellule électrochimique et choix des parametres expérimentaux

La résistance a la corrosion des alliages Ti-Al-NDb et I’acier inoxydable, dans trois milieux
physiologique (Tableau 2.2) ; la solution de Hank, PBS et NaCl [21] , ont été évaluée par un
Potentiostat/GalvanostatBiologic SP300 contrélé par un analyseur EC-Lab V10.40 utilisé
pour ajuster les résultats expérimentaux. Une cellule électrochimique a trois électrodes
(Figure 2.1) a été utilisée pour la mesure électrochimique : une électrode en calomel saturée
(SCE) comme électrode de référence, un fil en platine (Pt) comme électrode auxiliaire et une
¢lectrode de travail (WE) qui est les alliages testés. Pour I’étude électrochimique, les mesures
du potentiel d’équilibre a circuit ouvert (OCP), les courbes de polarisation
potentiodynamiques linéaire et cyclique, outre la technique de spectroscopie d’impédance
(EIS) pour les deux alliages sont réalisées dans les trois solutions physiologiques. La
technique du potentiel a circuit ouvert (OCP.) a permis d'évaluer I'évolution du potentiel
pendant deux heures (7200s) d’immersion. La technique de polarisation potentiodynamiques a
été mise a profit pour déterminer le comportement général a la corrosion des alliages. Les
courbes potentiodynamiques sont tracées dans la plage de surtension entre (-0,8 et 1 VV/SCE),
avec une vitesse de balayage de 1mV/s. Le potentiel de corrosion (Ecorr), la densité de
courant de corrosion (icorr), et la vitesse de corrosion ont été obtenus par I'extrapolation des
droites de Tafel. Afin de mieux comprendre les phénoménes qui se déroulent a I’interface
métal-solution et voir la stabilité et la reproductibilité de formation du film passif a la surface
des échantillons, la spectroscopie d'impédance électrochimique (EIS) a eté utilisée dans la
gamme de fréquence 100kHz a 10mHz avec une amplitude de 10mV a I'OCP, identique a
celle utilisée par Wang et al [24]. Afin d’'assurer une reproductibilité acceptable des résultats,

les essais sont répétés au moins trois fois pour chaque expérience et effectués a 298Kk.
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Figure 111.3 : Schéma d’une cellule électrochimique a trois électrodes
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I11. 7 Conclusion

Ce chapitre nous a donné un apercu sur les différentes classes de biomatériaux existants,
en particulier les biomatériaux métalliques a base de Ti et I’acier inoxydable. Une vue
générale sur leurs structures cristalline, les différentes phases du diagramme d’équilibre, ainsi
leur transformation martensitique a été discuté. Nous avons ensuite évoqué une breve
synthése bibliographique. La plupart d’entre eux portent sur la caractérisation tribologique et
électrochimique des alliages a base de titane TiNi et Ti-6Al-4V, dans différentes conditions
de charge appliquee, du milieu agressif ou bien sous 1’action conjuguée de ces deux facteurs a
la fois corrosion et 1’usure (tribocorrosion). L’utilisation de ces derniers dans le corps humain,
nécessite un contrdle rigoureux de leur fabrication et de leurs propriétés, afin d’augmenter la

durée de vie de I’'implant.

Compte tenu de cette synthése bibliographique, notre étude est basée sur 1’étude
structurale, la caractérisation mécanique, tribologique, électrochimique et de tribocorrosion de
I’alliage TiNi avec différentes teneurs en Ni (40, 50 et 60%) en comparaison avec 1’alliage Ti-
6Al-4V. La morphologie et la nature des phases formées ont été suivies par microscope
électronique a balayage, et diffraction des rayons X. Les propriétés mécaniques ont été
estimées par la réalisationdes tests de dureté instrumentée (macro et nano-indentation). Le
comportement tribologique a été évalué par glissement a sec, on utilisant deux charges (2 et
4N) sous une vitesse de 1 cm/s. Deux milieux physiologiques (Hank et la Salive artificielle),
ont été choisis pour étudier le comportement de corrosion. Cependant, le comportement de

tribocorrosion a été évalué dans la salive artificielle.
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IV.1 INTRODUCTION

Les applications des aciers AISI 316L et des alliages de titane dans le domaine médical
comme implants ou prothéses entre autres utilisations, ont conduit a définir pour les besoins
de la recherche, des milieux biologiques simulés au corps humain avec des concentrations
égales a celles des ions, a I'instar du plasma sanguin. La température est maintenue a 37°C et
le pH avoisinant 7,4.

Ces milieux sont caractérises par deux aspects :

— Lasalinité qui influe sur les mécanismes électrochimiques de la corrosion et d’hydrolyse.
— L’existence de nombreuses molécules et espéces cellulaires dans les tissus qui ont la
capacité de catalyser certaines réactions chimiques ou détruire rapidement certains

composants identifiés comme étrangers.

Vu la grande complexité et I’impossibilité de présenter toute la composition chimique du
plasma sanguin ou de 1’os, plusieurs milieux physiologiques sont proposés et qui en
contiennent les principaux éléments. Les milieux proposés dans notre étude sont 9 g.I"* NaCl,

PBS et Hank, leur composition est présentée dans le tableau(1V.4)

Toutes les manipulations dans cette étude ont été répétées 4 fois, exactement dans les

mémes conditions.
1V.2 La problématique des matériaux métalliques implantés dans le corps humain

A cotée de I’exigence fondamentale debiocompatibilitédansle choix d’un biomatériau
métallique, une autre exigence, tout aussi importante, est la résistance a la corrosion,
spécialement quand il s’agit d’un implant de longue durée. La corrosion peut en effet conduire

au rejet de I’implant.

Les matériaux métalliques sont utilisés comme dispositifs biomédicaux dans différentes
parties du corps humain, considéré comme un environnement physiquement et chimiquement
peu hospitalier : 37°C, milieu salin, hautement oxygené, pH ~ 7,4. 1l est bien connu que les
solutions contenant des ions chlorures agressent et corrodent les métaux. La surface des
métaux exposés peut subir une dissolution électrochimique du fait du contact avec des fluides

biologiques (plasma, lymphe, sang, salive). Ces fluides contiennent des ions minéraux (Na",
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CI', Ca**, H,PO,3™, HCO?®), et des composés organiques acides ou basiques (aminoacides,
protéines, acides organiques). Le pH de ce fluide est Iégerement basique, variant de 7,15 a
7,4, mais peut s'abaisser jusqua 5,2 pendant un processus d’inflammation. La tenecur en
oxygene ; qui joue un réle capital dans les processus de corrosion métallique dépend, de la
partie du corps concernée : par rapport a la composition normale de l'air, la teneur en oxygene
dans le fluide intercellulaire est de 1,25 a 25 % tandis que dans les artéres sanguines, elle
atteint 67%.

A cause des conditions physico-chimiques et du fait que les implants restent en contact
prolongé avec le tissu, la réponse du tissu a I’implant n’est pas toujours favorable. A cOté des
processus inflammatoires qui peuvent toujours intervenir, un autre probleme est celui des
conséquences d'une éventuelle corrosion de l'implant. Comme tout solide métallique, un
implant de titane ou bien de 1’acier AISI 316L peut libérer des ions métalliques nocifs dans le
corps. La tenue a la corrosion est donc un aspect incontournable de la biocompatibilité d’un
métal. Elle doit toujours étre prise en considération dans I’évaluation du comportement d’un

biomatériau, en tenant bien compte des conditions dans lesquelles il doit remplir sa fonction.

IVV.3 Technique non-stationnaire (ou transitoire) : impédances électrochimiques

Le comportement électrochimique interracial des matériaux est évalué par spectroscopie
d’impédance électrochimique, pour I’ensemble des solutions étudiées. Les résultats obtenus
sont présentés d'abord séparément pour chaque matériau dans les milieux d’étude. Le grand
avantage de cette technique est de pouvoir séparer les contributions du processus
électrochimique global en raison de leurs propriétés diélectriques différentes, sous forme de
plusieurs relaxations plus ou moins distinctes, lesquelles sont indiscernables en courant
continu.

Les diagrammes d’impédance de I’interface de I’acier AISI 316L et de Ti-6Al-7Nb
immergés dans différentes solutions, sont présentés sur les figures(1V.2a 1V.7). Les spectres
d’impédance ont été réalisés a un potentiel imposé (potentiel d’équilibre), dans différents
milieux pour nous permettre d’attribuer et de discriminer les processus associés aux

différentes constantes de temps.

Ces diagrammes montrent la présence d’une seule constante de temps. Celle-ci est le
reflet de la combinaison de deux processus : le transfert de charges et 1’effet de film associé a

la couche d’oxyde (TiO,, F203,) La prépondérance du comportement du CPE, traduit par

&
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I’exposant n, peut étre facilement déterminée en tragant la partie imaginaire en fonction de la

fréquence en coordonnées logarithmiques log |Z| = f (log (f)).

De facon a pouvoir conclure sur le comportement électrochimique des matériaux, il est
possible de calculer les valeurs du circuit électrique équivalent et de les comparer, la
figure(1'V.1)représente le circuit type Ranales utilisé pour simuler les courbes d’impédance.

Les valeurs des parameétres Rs, CPE, n et Rp extraites de la procédure d’ajustement sont

rassemblées dans le tableau (1V.1)

Rs CPEL
N\ >
Rp

Figure IV.1 : Modeéle de circuit type Ranales utilisé pour simuler les courbes d’impédance.

Les diagrammes d’impédance, représentés dans le plan de Nyquist(Fig. 1V.2 et 1V.3),
caractéristiques du comportement de ’acier AISI 316L et de Ti-6Al-7Nb, révélent la présence
d’une seule constante de temps. Rappelons que la différence entre ces six boucles est liée
uniquement au milieu. La valeur réelle de I'impédance en HF correspond a la résistance de
I’¢lectrolyte. Pratiquement, cette valeur varie en fonction du milieu, elle est de I’ordre de

22,59 a 28,14 Q pour I’acier AISI 316L et de 16,69 a 18,64 Q pour le Ti-6Al-7NDb.

Tableau V.1 : Résultats électrochimiques obtenus dans les différents milieux choisis.

Matériaux Milieu Rs(Q) CPE (uF.cm™)

AISI 316L

Ti-6AI-7Nb

49
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Figure 1V.3 : Diagrammes de Nyquist, a- I’acier AISI 316L et, b- Ti-6Al-7Nb dans différents milieux.

Le diagramme de Nyquist (Fig. IV.4 etlV.5), présente un arc de cercle, dont le diamétre

est proportionnel a la résistance de transfert de I’échantillon en milieu correspondant, ce

comportement est presque capacitif avec une résistance de transfert de charges, cette derniere

dans NaCl 9 g.I"* est de I’ordre de 1,28x10° Q et une capacité égale a 23,72 puF.cm?,

2 pour

I’acier AISI 316L et de I’ordre de 1,6x10° Q, et une capacité de 35,12pF.cm™ pour le Ti-6Al-

7Nb (Tab. 1V.1).
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La taille de la boucle, augmente dans le PBS en présence du phosphate, la résistance de

transfert devient égale & 1,93x10° Q avec une capacité de 54,17 pF.cm™ pour le titane, et de

1,46x10° Q avec une capacité de 42,05 uF.cm'2 pour ’acier AISI 316L. L'accroissement de la

boucle capacitive est un signe de la croissance de film passif. Les impédances mesurées sont

tres élevées, et la protection reste tres efficace surtout dans le cas de titane quelle que soit la

polarisation.
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Figure 1V.4: Diagrammes de Bode représentant le module de I'impédance en fonction de la fréquence de

I’acier AISI 316L et de Ti-6Al-7Nb dans différents milieux.
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Figure 1.5 : Diagrammes de Bode représentant le module de I'impédance en fonction de la fréquence de ; a-
I’acier AISI 316L et de b- Ti-6Al-7Nb dans différents milieux.

Les diagrammes de Nyquist montrent, sur un large domaine de fréquences, la présence
d’un seul arc, tandis que le diagramme de Bode (Fig. 1VV.6a 1V.7) indique, en moyenne
fréquences, un angle de déphasage voisin de 75° pour le Ti-6Al-7Nb et 80° pour 1’acier AISI
316L. Il est résistif en hautes fréquences (déphasage voisin de 0°), ce qui est la réponse de

I'électrolyte en termes de résistance (région résistive).
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316L et de Ti-6Al-7Nb dans différents milieux.
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Figure 1V.7 : Diagrammes de Bode représentant le déphasage en fonction de la fréquence de ; a- ’acier AISI

316L et de b- Ti-6Al-7Nb dans différents milieux.

Nous devons considérer en fait I'élément de constante de phase Z(CPE), défini par la

relation 1/C(jw)", La pente en moyennes fréquences, déterminée par 1’exposant n de la

relation précédente, est varier entre 0,8 et 0,9 (Tab. IV.1), correspondant a un film d'oxyde

passif et compact. Ce comportement capacitif pur est associé a une résistance élevée vis-a-vis

de la corrosion pour les deux matériaux surtout en milieu (PBS), avec toutefois une

prépondérance pour le Ti-6Al-7Nb.
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IV.4. DISCUSSION

L’excellente tenue a la corrosion du titane et ses alliages est due a la formation d'une
couche naturelle autopassivante d'oxyde de titane de quelques dizaines d'angstroms
d’épaisseur comme il a été montré par plusieurs auteurs [1-8]. Ce film passif ce regénere sans
cesse, la vitesse de dissolution du film étant égale a la vitesse de corrosion du métal. En fait,
cette capacité d’auto régénération est peut-étre la propriété la plus importante des films
passifs. Malgré les nombreuses études réalisées dans ce domaine, on ne connait pas
parfaitement la structure et la composition chimique des films passifs discuté par D.
Landolt[9].

Le mécanisme de formation de I’oxyde de titane est le suivant :
TIHO, = THO ittt (IvV.1)
TiHHO — > TIO2H2H . e (1V.2)
On notera aussi 1’effet négatif du chlorure qui se traduit par :
TiZH2C1 — 3 THCloeeeee e (IV.3)
Ou la réaction globale :

2Ti+4NaCl+0, +2H,0 —>2TiCl,+4NaOH.....(IV.4)

Dans le cas des aciers, le chrome joue le rdle le plus important : lorsqu’il est présent a
partir d’un taux de 15 a 23 % dans 1’alliage, il permet la formation spontanée d’une couche
d’oxyde de chrome en surface (c’est la passivation) et sa reformation (c’est la
repassivassions), qui protége contre la corrosion. La formation de la couche d’oxyde nécessite
pour se former et se maintenir la présence d’oxygene, au contraire une acidité ou une
concentration importante en ions chlorure détériorent cette couche [10]. Cette couche est
principalement composée de Cr,0O3; dans sa partie interne et dans sa partie externe. Alors en
milieu aqueux du fait de la présence de protons issus de la dissociation de l'eau ou/et de

I'oxygéne dissous dans le liquide, une couche passivant (Fe,Os,), épaisse de quelques

=
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nanometres, observée a la surface de l'alliage, provoque l'arrét brutal du processus de

corrosion en réduisant a lI'extréme les échanges électroniques.
1V.4.1 Effet du milieu

Parmi les nombreux ions rencontrés dans le corps humains, les ions fluorures et chlorures
sont les principaux incrimines dans les phénomenes de corrosion, tandis que certains autres
éléments tels que les protéines, le calcium et le phosphate, jouent un role protecteur.

Le potassium et le sodium interviennent également dans la formation de sels capables de

protéger 1’alliage lors de leur précipitation.

> lons chlorures

Le corps humain présent dans des conditions normales une teneur importante en ions

chlorure, or ceux-ci ont souvent été décrits comme des acteurs importants dans les
phénomeénes de corrosion par piqures. L’attaque par les ions chlorures est probablement le
mode dominant de corrosion des dispositifs orthodontiques. Ces ions seraient capables
d’attaquer la couche d’oxyde protectrice des alliages [11].
De plus, quand un biomatériau est mis en contact avec le milieu biologique, le systéeme
immunitaire s’active a sa surface et donne lieu a un ensemble de réactions en chaine, qui
produit des composes O, et H,O,, nuisibles a la couche passive. Finalement le dernier facteur
important, responsable de la corrosion des biomatériaux et spécialement de ’acier, est la forte
teneur en ions chlorure dans le sang ([CI] ~ 0.4 g.dL™) [12, 13,14]. Les ions CI” sont adsorbés
sur la surface puis pénétrent au sein de la couche passive. lls affaiblissent alors les liaisons
métal-oxygene et forment des chlorures métalliques, détériorant ainsi la structure méme du
film comme a été expliqué par V.S. Muralidharan[15]. D’autre part P. Lacombe[16] H.-H.
Strehblow [17] ont expliqué que cette destruction de la couche se situe préférentiellement sur
des défauts de structure (fissures ou dislocations),

Afin de comparer le comportement a la corrosion des matériaux étudiés, en présence des
ions de CI les résultats obtenus montrent une différence entre les caracteristiques
électrochimiques, le Ti-6AI-7Nb a présenté une bonne résistance a la corrosion par rapport a
I’acier AISI 316L, ces résultats sont en accord avec ceux obtenus par Seah et Chen[18] lors
d’une étude comparative de I’acier AISI 316L. Le Ti-6Al-7Nb et du titane poreux dans un
milieu physiologique (9 g.I* NaCl & 37°C). Les mémes résultats ont été obtenus par

.
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Gurappaet al [19] dans une solution désaérée de Hank lors d’une étude comparative entre
I’alliage de titane et d’un acier AISI 316L, Gurappa a montré que 1’alliage de titane présente

un faible taux de corrosion avec une bonne stabilité du film passif.

D’autre part, 1’augmentation de la concentration des ions CI” diminue le potentiel de
repassivassions de I’acier AISI 316L, ces résultats sont confirmés par A.l. Almarshad et D.
Jamal, [20] dans leur étude sur I’influence des solutions de chlorures et de thiosulfates sur le

comportement électrochimique d’un biomatériau acier AISI 316L.

Dans les milieux choisis, et en présence des ions CI, le titane présent un large domaine
de passivation di a la formation d’une couche compacte d’oxyde de TiO, pour une gamme de
potentiel étudié 2 V, ces résultats sont en accord avec ceux obtenus par Pela”Ez-Abella’N et al
[21], dans une solution de Hank. Le méme auteur & montrer que pour un potentiel appliqué
supérieur a 3 V, il y a formation de peroxyde instable TiO3 et la couche a perdu de sa
compacité.

» lons calcium et phosphates

Lors des phénomeénes de corrosion galvanique, 1’augmentation de pH qui survient a la
région cathodique est suffisante pour donner lieu, en présence de calcium, a la précipitation de
sels de phosphates insolubles. Gal et al [22] ont montré que cette précipitation inhibe la

corrosion dans la région concernée.

Des changements de composition dans le film passif accompagnent les phénomeénes de
corrosion. De faibles quantités de calcium et de phosphore, provenant des ions du plasma
sanguin, s’incorporent dans I’oxyde de surface come il a été confirmé par plusieurs auteurs
[23, 24, 25]. T. Hanawa et al [23] ont noté que des tests in vitro de cultures cellulaires sur
I’acier inoxydable montrent aussi la présence en surface d’une couche organique adsorbée

riche en azote et en nickel.

Lesmesuresd'impédances électrochimiques et potentio- dynamiques obtenus montrent
que les ions de phosphates et de calcium jouent un réle trés important sur la formation du film
passif pendant I’immersion. Ces derniers agissent I'un sur l'autre sélectivement avec le film
passif de dioxyde de titane et de fer sur I’acier AISI 316L et du Ti-6Al-7Nb en augmentant
leur résistance a la corrosion dans des milieux biologiques. Cette observation a été confirmée

par le comportement resistif et capacitif du film d'oxyde, ces résultats sont en accord avec

&
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ceux obtenus parHodgson et al [26]. D’autre part, Les résultats obtenus montrent bien que les
ions phosphates agissent comme un inhibiteur anodique, et que la résistance a la corrosion
augmente avec 1’augmentation de la concentration de ces derniers, surtout dans le cas de
I’acier AISI 316L. Les mémes conclusions ont été conclues par Valero[27] lors d’une étude

comparative entre 1’acier inoxydable 316L et le Co-Cr-Mo.
IVV.5 CONCLUSION

Les alliages de titane et de I’acier AISI 316L, grace a leurs remarquables propriétés
physico-chimiques et mécaniques, ont depuis longtemps démontré leurs intéréts dans de
multiples domaines médicaux et de nombreuses applications odontologiques. Leurs aptitudes
a se passiver par la formation d'un film protecteur d'oxyde, confére au titane et a I’acier AISI
316L une trés bonne résistance a la corrosion, ainsi qu'une excellente biocompatibilité. Les
nombreuses études recensées dans ce travail sont unanimes sur ce point. Cependant il existe
des conditions spécifiques, propres au milieu physiologique et a l'exercice de Il'art

orthopédique, dans lesquelles ces qualités peuvent étre altérées.

La spectroscopie d’impédance électrochimique, circuit ouvert (OCP), et les techniques de
polarisation potentio-dynamique proposées en découlant, permettent d’obtenir des
informations sur le comportement en corrosion de ces deux matériaux passifs lorsqu'ils sont

en contact avec différents milieux simulant le liquide physiologique. Nous avons constaté que

— Le domaine Trans passif est atteint a environ 1000 mV dans le cas de I'acier AlISI 316L,
alors qu'a 2000 mV, dans le cas du titane, il n'est toujours pas atteint, preuve de
l'exceptionnelle propriété de passivation de 1’alliage Ti-6Al-7Nb, et de sa grande résistance
particulierement dans les milieux chlorurés, comparativement a l'acier 316L ;

— Les courbes de polarisation dynamique montrent clairement que le film passif n'est pas
stable dans le cas de I'acier inoxydable AISI 316L, par contre, dans le cas de Ti-6AI-7Nb,
I’anoblissement du potentiel d'équilibre et des faibles courants de corrosion montre que le

film passif est stable.

D'autre part, I'¢tude par le biais des impédances €lectrochimiques a montré qu’au point de
fonctionnement, a 1’équilibre, les deux systémes ont un comportement presque capacitif,
associe a une résistance élevée vis-a-vis de la corrosion pour les deux matériaux, dlde a un

film d'oxyde passif et compact, avec toutefois une prépondérance pour le Ti-6Al-7Nb.

=
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Les composés devant contribuer majoritairement a la composition des films passifs seront
les plus stables thermodynamiquement et les moins solubles dans les conditions de pH, de
potentiel et de température utilisées. D’aprés ces considérations, les composés qui seront
censés participer a la composition de film passif formés a la surface de I’acier AISI 316L lors
de son contact avec la solution aqueuse en présence des ions CI” vont étre Cr,O3, Fe3O4. Par
contre, dans I’alliage Ti-6Al-7Nb, le film formé est TiO2,

Finalement, il ressort de cette étude que le comportement ¢lectrochimique de 1’alliage a
base detitane Ti-6Al-7Nb est meilleur que celui de 1’acier inoxydable AISI 316L dans les

conditions considérées.
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CONCLUSION GENERALE

Notre travail a été réalisé sur deux prothéses totales de hanche en acier inoxydable AlSI
316Let en alliage & base de titane Ti-6Al-7Nb. En premier lieu nous avons présenté une
synthésebibliographique dans laquelle est d’abord décrits la structure d’une prothése de
hanche ainsi que les biomatériaux. Nous avons aussi exposé les différents problémes
engendrés par [’usuremécanique des surfaces articulaires. Ces problémes meénent

inévitablement, a long terme, al’échec de I’implantation de la prothése.

D’autre part, nous avons étudié le comportement a la corrosion des alliages étudiés dans
troismilieux physiologiques simulés a ceux du corps humain. La caractérisation
électrochimique des alliages étudiés a été effectuée dans le but de déterminer la capacité de
passivation de ces alliages ainsi que la cinétique de formation d’une couche passive
protectrice et les différents paramétres de corrosion. A cet effet, nous avons déterminé les
potentiels a 1’abandon et tracé les courbes dynamiques et d’impédance, les résultats obtenus

montrent que

> Le domaine transpassif est atteint a environ 1000 mV dans le cas de I'acier AISI 316L,
alors qu'a 2000 mV, dans le cas du titane, il n'est toujours pas atteint, preuve de
l'exceptionnelle propriété de passivation de 1’alliage Ti-6Al-7Nb, et de sa grande
résistance particulierement dans les milieux chlorurés, comparativement a I'acier AlSI
316L ;
> Les courbes de polarisation dynamique montrent clairement que le film passif n'est pas
stable dans le cas de l'acier inoxydable 316L, par contre, dans le cas de Ti-6Al-7Nb,
I’anoblissement du potentiel d'équilibre et des faibles courants de corrosion montrent
que le film passif est stable
» Drautre part, 1'étude par le biais des impédances électrochimiques a montré qu’au
point de fonctionnement, a 1’équilibre, les deux systemes ont un comportement
presque capacitif, associé a une résistance élevée vis-a-vis de la corrosion pour les
deux matériaux, dde a un film d'oxyde passif et compact, avec toutefois une
prépondérance pour le Ti-6Al-7Nb.
Les composés devant contribuer majoritairement a la composition des films passifs seront
lesplus stables thermodynamiquement et les moins solubles dans les conditions de pH, de
potentiel et de température utilisées. D’apres ces considérations, les composés qui seront

censés participer a la composition de film passif formés a la surface de I’acier AISI 316L lors
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de son contact avec la solution aqueuse en présence des ions CI” vont étre Cr,O3 et Fe3O4. Par
contre, dans 1’alliage Ti-6Al-7Nb le film formé est du TiO,. Globalement une résistance a la
corrosion trés importante (de 2,7 & 7,7x10°Q) et des vitesses de corrosion trés lentes sont
marqués (0,72 & 3,3x10™ mm/an) ce qui nous incite & classer ces matériaux comme des

matériaux de choix pour ’utilisation biologique.




