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NOTATIONS 

 
E :   Module de Young 

e :    Limite élastique 

r :    Contrainte à la rupture en traction 

f :    Résistance à la fatigue 

Ra : Indice de rugosité 
Tf : Température de fusion 
Tg : Température de transition vitreuse 
U : Déplacement 
K : Raideur extrinsèque 
S : Surface de coupe 
F1 et F2 : Deux forces 
σ : Contrainte normale 

 : Déformation 
Dw : Raccourcissement 
du et dv : Allongement 
C1 : Plan mésio distal 
C2 : Plan vestibulo lingual 
X : Rayons X 
USE : Unités structurales élémentaires 
MEC: Matrice extra cellulaire 
HKS: Hibbit, Karlsson& Sorensen 
Cr: Chrome 
Co: Cobalt  

Mo:Molybdène 
 

Ni: Nickel 
Ti: Titane 
Al: Lithium 
Nb: Niobium 
ASTM: American Society for Testing and Materials 

MSC: Matière & Systèmes Complexes  
u : Déplacement selon la direction X-X 
v : Déplacement selon la direction Y-Y 
w : Déplacement selon la direction Z-Z 

ν : Coefficient de Poisson 
MDF : Méthode des Différences Finies  

MEF : Méthode des Éléments Finis   

cm    : Centimètre 

Km   : Kilomètre 

rn      : Mètre 
mm : Millimètre 
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µm : Micro métre 
s       :  Seconde 
Kg     :  Kilogramme 
N      : Newton 

KN: Kilo Newton 
Pa: Pascal 
MPa: MégaPascal 

FWD: Falling Weight Deflectometer 

G : Module de cisaillement (MPa) 

K : Module de compressibilité (MPa) 
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Introduction Générale 

      Il y a des années, la perte des dents était considérée comme une chose normale. Ainsi, de 

nombreuses personnes ont subi les conséquences de cette ancienne croyance et ont dû vivre 

avec les répercussions physiques et psychologiques liées à l'absence d'une dent, de plusieurs 

ou encore de toutes leurs dents. Le remplacement efficace des dents perdues a toujours été 

l'une des préoccupations essentielles de la dentisterie. Par ailleurs, la recherche a progressé de 

façon spectaculaire au cours des dernières décennies. De nouvelles techniques qui ont fait leur 

preuve et des matériaux forts évolués permettent aujourd'hui de reconstituer partiellement ou 

totalement les mâchoires édentées autant du point de vue fonctionnel qu'esthétique. Il existe 

plusieurs options prothétiques pour remplacer les dents manquantes. L’implantation des dents 

est l’une d’entres elles. 

      L'implantologie est une discipline relativement récente qui relève d'un acte chirurgical 

minutieux. Pendant plusieurs dizaines d'années, toutes formes d'implants, de matériaux et de 

procédés opératoires différents furent essayés. Mais ces techniques, relevant plus de 

techniques empiriques que de protocoles scientifiques rigoureux, se soldaient presque toujours 

par des résultats peu satisfaisants avec, dans la majorité des cas, une perte de l'implant. C'est à 

partir des années 60 que l'implantologie acquit ses lettres de noblesse, grâce aux travaux d'une 

équipe Suédoise coordonnée par le Professeur Bränemark et d'une équipe Suisse dirigée par le 

Professeur Schroeder qui mirent au point la technique des implants ostéo-intégrés dont toutes 

les firmes mondiales s'inspirent actuellement. Leurs travaux furent publiés dans les années 70 

et sont à l'origine du renouveau de l'implantologie. Depuis lors, plusieurs centaines de milliers 

d'implants ont été posés avec succès dans le monde. 

L’implantologie est la fixation d'une racine artificielle en titane dans l'os qui, émergeant de 

la gencive supportera une dent ou élément prothétique. Le succès est obtenu d'une part avec 

des investigations radiologiques très précises (scanner) et d'autre part grâce à l'application 

d'une méthode rigoureuse [1]. 

     La pose d’un implant est un acte chirurgical nécessitant la préparation d’un site édenté 

pour recevoir une racine artificielle.  L’opération consiste à réaliser un lambeau pour dégager 

et mettre à nu l’os. Mais dans certains cas, les dentistes utilisent des implants à insertion 

oblique où ils perforent l’os dans une direction inclinée. Pour cette raison, on analyse le 

comportement mécanique du système dentaire sous l’effet de l’interaction entre les deux 

implants. 
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Notre travail se subdivise en deux parties : 

Dans la première partie, on commence par une recherche bibliographique sur les 

différents biomatériaux utilisés dans le domaine de l’implantologie. Le deuxième chapitre est 

consacré à une étude  sur la biomécanique de l’os mandibulaire. Finalement on présente dans 

le troisième chapitre les différents types des implants dentaires.     

Dans la deuxième partie, on traite une modélisation numérique de la prothèse dentaire 

et de l’os mandibulaire. Cette analyse montre l’effet de l’interaction entre deux implants dans 

l’os mandibulaire  sur la  distribution et l’intensité des contraintes de Von Mises et le 

déplacement dans un système dentaire sous un chargement statique. 

La méthode des éléments finis permet de rendre compte des situations lorsque les 

chargements et les déplacements seraient difficilement traitables par les méthodes classiques. 

Elle peut également trouver son intérêt dans les possibilités qu’elle offre pour prendre en 

compte des hypothèses variées et donc, de comparer l’influence des différents paramètres, tels 

que les matériaux prothétiques, le nombre de points d’appui dentaire, la configuration 

géométrique des prothèses, …, etc.  

Dans cette étude, nous avons choisi une prothèse dentaire composée de deux composants : 

(02) deux implants, l’os (cortical et spongieux). 

La modélisation de  prothèse dentaire est faite en utilisant un logiciel de (D.A.O/C.A.O)  

solidworks 2012, les dimensions de prothèse dentaire sont prises à partir de la référence [1]. 

Dans ce travail, nous allons étudier les comportements statiques de prothèse dentaire en 

utilisant le logiciel ABAQUS 6.12. 
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I. Biomatériaux 

I.1. Introduction 

    Le terme biomatériau désigne les matériaux fabriqués par l’homme qui sont utilisés pour 

réaliser des prothèses ou autres dispositifs médicaux implantables dans le corps humain. Il 

existe de nombreuses définitions de ces matériaux, retenons celle qui a été proposée lors du 

congrès de la société européenne des biomatériaux en 1986 à Chester : « BIOMATERIAUX : 

matériaux non vivants conçus et utilisés dans un dispositif médical destiné à interagir avec les 

systèmes biologiques » [9,10]. 

 L’intérêt croissant pour ces matériaux s’explique par le vieillissement régulier de la 

population, la fréquence des accidents de travail ou du trafic dans une société où la qualité de 

vie est un critère dominant. Les interventions orthopédiques thérapeutiques (traitement de 

tumeurs, de kystes par exemple) limitent la réparation osseuse naturelle. Pour des défauts 

osseux de taille importante, l’utilisation de matériaux de remplacement s’avère nécessaire. Ils 

doivent répondre aux critères fonctionnels de la partie qu’ils suppléent sans induire de rejets. 

La chirurgie réparatrice et celle de la suppléance fonctionnelle constituent le domaine 

d’application le plus important des biomatériaux. D’autres spécialités médicales recourent 

également à des outils d’investigation ou d'intervention endoscopique impliquant l'emploi de 

matériaux appelés aussi à être confrontés au milieu biologique. Cette situation de travail sous 

contrainte biologique est le dénominateur commun à tous les biomatériaux. 

La figure I.01 montre tous les organes qui peuvent être remplacés par des biomatériaux dans 

tous les domaines médicaux soit en orthopédie, chirurgie vasculaire, chirurgie dentaire, ou 

autres [10]. 
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Fig. I.01 : les organes peuvent être remplacés par des biomatériaux [10] 

Les matériaux destinés à être en contact permanent ou provisoire avec les systèmes 

biologiques doivent obéir à des règles très strictes, notamment de biocompatibilité et de bio-

compétence, pour pouvoir être utilisés en pratique médicale : 

•   La biocompatibilité : est définie par l’absence de réaction de l’organisme vis à vis d’un 

matériau sous la forme d’un élément complet ou sous forme de produits d’usure ou de 

corrosion susceptibles d’être libérés par cet élément.  

•   La bio-compétence : est caractérisée par la capacité du matériau à supporter les contraintes 

mécaniques qu’il est supposé subir.  

Ces deux propriétés sont regroupées sous le terme de bio-fonctionnalité, ou aptitude d’un 

matériel à remplir la fonction attendue pendant la durée prévue. 

  

I.2. Notion sur les biomatériaux  

Les biomatériaux ont été développés pour préserver l’intégrité et le confort de vie des 

personnes souffrant de déficiences fonctionnelles graves ou victimes de blessures ou de 

brulures. L’objectif de leur développement est de permettre la fabrication de dispositifs 

d’assistance corporelle capables de suppléer les fonctions des organes lésés. Les biomatériaux 

recouvrent un grade variété d’applications biomédicales puisqu’ils peuvent être à la fois des 

matériaux de réparation des lésions tissulaires, des matériaux implantables et être constitutifs 

de systèmes d’assistance extra corporelle. Ils ne se définissent donc pas par une nature 

particulière mais par l’usage au quel on les destine : ils regroupent aussi bien des matériaux 
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issus du génie de l’homme (métaux ; alliages métalliques ; céramiques ; matières plastiques) 

que des matériaux d’origine naturelle (collagène et cellulose), mais aussi des matériaux d’un 

nouveau type associant un des matériaux précités a une matrice biologique.  

    La chirurgie réparatrice et celle de la suppléance fonctionnelle1 constituent le domaine 

d’application le plus important des biomatériaux. D’autres spécialités médicales recourent 

également a des outils d’investigation ou d’intervention endoscopique impliquant l’emploi de 

matériaux appelés aussi a être confrontés au milieu biologique. Cette situation de travail sous 

contrainte biologique est le dénominateur commun à tous les biomatériaux [8]. 

I.3.  L’élaboration des biomatériaux: 

   Les procédés d’élaboration et de mise en forme des matériaux biologiques sont très divers 

en raison de la multitude des produits proposés. Comme pour tous les domaines récemment 

explorés, les modes de mise en forme des biomatériaux sont inspirés de ceux propres à 

d’autres domaines (frittage, coulée, forgeage, usinage, injection, projection plasma, etc.). Une 

attention particulière est portée à la présence d'impuretés ou à toutes formes de contamination 

ou de pollution qui peuvent avoir, même à de faibles concentrations, une grande influence sur 

le comportement biologique. Ainsi la stérilisation est une étape obligatoire. Différents 

procédés sont proposés mais l’irradiation aux rayons gamma sur le matériau préemballé est 

aujourd’hui recommandée [7].  

 

I.4. Les domaines d'application des biomatériaux: 

    La chirurgie réparatrice et celle de la suppléance fonctionnelle constituent le domaine 

d’application le plus important des biomatériaux. D’autres spécialités médicales recourent 

également à des outils d’investigation ou d’intervention endoscopique impliquant l’emploi de 

matériaux appelés aussi à être confrontés au milieu biologique [6]. 

� Ophtalmologie 

- Lentilles ; 

- Implants ; 

- Coussinets de récupération ; 

- Produits visqueux de chambre postérieure ; 

� Odontologie – stomatologie 

- Matériaux de restauration et comblement dentaire et osseux ; 

- Traitements prophylactiques ; 
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- Orthodontie ; 

- Traitement du parodonte et de la pulpe ; 

- Implants ; 

- Reconstruction maxillo-faciale ; 

� Chirurgie orthopédique 

- Prothèses articulaires (hanche, coude, genou, poignet, ...) ; 

- Orthèses ; 

- 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 extracorporelle (oxygénateurs, tubulures, pompes,) ; 

- Cœur artificiel ; 

- Assistance ventriculaire ; 

- Stimulateurs cardiaques ; 

- Prothèses vasculaires ; 

- Matériels pour angioplastie liminale coronarienne et sténos ; 

- Cathéters end veineux ; 

� Urologie/ néphrologie 

- Dialyseurs ; 

- Poches, cathéters et tubulures pour dialyse péritonéale ; 

- Rein artificiel portable ; 

- Prothèses de pénis ; 

- Matériaux pour traitement de l'incontinence ; 

� Endocrinologie-chronothérapie 

- Pancréas artificiel ; 

- Pompes portables et implantables ; 

- Systèmes de libération contrôlée de médicaments ; 
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- Biocapteurs ; 

� Endocrinologie-chronothérapie 

- Pancréas artificiel ; 

- Pompes portables et implantables ; 

- Systèmes de libération contrôlée de médicaments ; 

- Biocapteurs ; 

 

 
 

Fig. I.02: Classification des biomatériaux selon leurs objectifs [9]. 

 

Selon la nature; Il existe une grande diversité de biomatériaux que l’on peut classer en quatre 

grandes catégories [10, 11,12]  

I.5. Différents types de biomatériaux  

On distingue cinq grandes catégories de biomatériaux : 

• Les biomatériaux métalliques; 

•  Les biomatériaux polymères ; 

•  Les biomatériaux céramiques ;  

•  les matériaux d'origine naturelle ; 

• les textiles. 

I.5.1. Les biomatériaux métalliques : 

     Les premiers biomatériaux employés furent les métaux. Ils sont bons conducteurs de la 

chaleur et de l’électricité, brillants et opaques et peuvent être déformés plastiquement. Toutes 

ces propriétés particulières résultent de l’existence de la liaison métallique. Celle-ci, comme 
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son nom l’indique, est la liaison principale (mais pas l’unique) des métaux et de leurs alliages. 

Dans un métal, les électrons ayant l’énergie la plus élevée ont tendance à quitter leur atome 

d’origine (les transformant ainsi en ions) et à se mêler pour former une « mer » d’électrons 

plus ou moins libres. Les électrons se déplacent facilement, ce qui explique la conductivité 

électrique élevée des métaux [11]. 

Ces solides sont opaques, car les électrons « libres » absorbent l’énergie des photons 

lumineux, ils sont brillants car ces électrons réémettent de l’énergie absorbée par émission de 

photons en repassant de l’état excité à l’état normal. 

Les atomes qui ont plusieurs électrons de valence les perdent moins facilement et constituent 

des solides où la liaison métallique est en compétition avec la liaison covalente. C’est le cas 

des métaux de transition tels que le fer, le nickel, le tungstène, le titane, dont les points de 

fusion sont élevés [11]. 

Les métaux et les alliages métalliques sont parmi les premiers biomatériaux à avoir été utilisés 

pour des applications biomédicales. Ils sont utilisés principalement en orthopédie 

(articulations, plaques, vis, clous), en stomatologie (prothèses, pièces de dentiers, pivots, 

plombage) et en chirurgie (instruments).  

La grande diversité de métaux et alliages métalliques permet la classification suivante [8,9] : 

I.5.1. a.Alliages métalliques  

    Ils constituent l’ensemble des tiges fémorales, certaines têtes fémorales et la plupart des 

coques externes des cupules lorsqu’elles existent 

 

Fig. I.03 : Image d’Alliages métalliques [12,13] 
I.5. 1.b. Aciers Inoxydables  

    Seuls sont utilisés les aciers austénitiques qui sont amagnétiques et résistants à la corrosion. 

L’alliage 316L contenant 0,03% de carbone constitue le meilleur acier orthopédique. Il est 

particulièrement destiné à la fabrication d’implants permanents comme les prothèses. Sa 
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teneur en carbone améliore sa résistance à la corrosion en milieu biologique. Sa teneur en 

chrome, égale à 12% au minimum, assure une passivation par une couche d’oxyde de chrome. 

Ses propriétés mécaniques sont les suivantes :  

 Le module de Young E = 200 GPa.  

 La limite élastique e = 280 MPa.  

 La contrainte à la rupture en traction r = 520 MPa.  

 La résistance à la fatigue f = 250 MPa 

 

Fig. I.04 : Image d’Aciers Inoxydables [12,13] 

I.5. 1.c. Alliages à base de cobalt  

Leur utilisation fait suite aux résultats obtenus par les odontologistes dans la fabrication de 

prothèses dentaires. Ils sont bien tolérés, très durs et peu déformables. Ils peuvent être moulés 

selon le principe de la cire perdue ou forgés (Vitallium forgé, Protasul 2 (Cr, Co, Mo), 

Protasul 10 (Cr, Ni, Co, Mo)). 

Les alliages moulés, composés de 63 à 65% de cobalt, 26 à 30% de chrome, 4 à 7% de 

molybdène et de moins de 2,5% de nickel, sont difficiles à usiner mais, du fait de leur dureté, 

sont bien adaptés pour constituer des surfaces de frottement. La composition et les propriétés 

mécaniques des alliages forgés varient d’un alliage à l’autre. Les propriétés mécaniques du 

Protasul 10 sont les suivantes:  

 Le module de Young E = 220 GPa.  

 La limite élastique e = 640 MPa.  

 La contrainte à la rupture en traction r = 835 MPa.  

 La résistance à la fatigue f = 530 MPa.  

La passivation de la surface par une couche de chrome assure une excellente résistance à la 

corrosion. Malgré cela, il existe toujours une dissolution passive du métal. Ces alliages 

résistent mieux à la corrosion que les aciers inoxydables et ils sont également très rigides. 
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I.5. 1.d. Alliages à base de titane                                                                                                            

On les rencontre sous deux formes du Protasul 64 WF (Ti6Al4V) et du Protasul 100 

(Ti6Al7Nb) qui ne contient pas de Vanadium qui est responsable de réactions d’intolérance. 

Ils sont caractérisés par une bonne résistance à la fatigue et par un module d’élasticité deux 

fois moins élevé que celui des aciers inoxydables et des alliages de cobalt-chrome :  

 Le module de Young E = 110 GPa.  

 La limite élastique e = 1050 MPa.  

 La contrainte à la rupture en traction r = 1185 MPa.  

 La résistance à la fatigue f = 650 MPa.  

 Leur dureté médiocre les rend inadaptés pour constituer des surfaces de frottement. Il 

existe un risque d’abrasion de la couche de dioxyde de titane et de corrosion en présence de 

ciment [12, 13, 14]  

                        

Electrodes de pacemaker              Implants dentaires                           Tige d’une PTH 

Fig.I.05 : Produits en titane [12,13] 

                                 
Le tableau suivant résume les propriétés de titane selon la nature de se matériau. 

Tableau. I.01 : Propriétés mécaniques du titane [4] 

 Limite 

élastique(MPa) 

Limite de 

rupture 

Module 

d’élasticité(GPa) 

Allongement 

(%) 

Dureté 

(Vickers) 

Grade 1 200 290-410 105-110 >30 120 

Grade 2 250 390-540 105-110 >22 150 

Grade 3 320 460-590 105-110 >18 170 

Grade 4 390 540-740 105-110 >16 200 

 

I.5.2. Les biomatériaux polymères 

    Grâce à leur usinage aisé sous diverses formes les matériaux polymériques sont largement 

utilisés en implantologie : fibres, profilés, bandes, feuilles, fils, etc. Certains polymères 

présentent une forte ressemblance avec les composants polymériques naturels du corps 
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humain, comme le collagène. Ainsi, dans certaines situations la liaison entre un polymère 

synthétique et un polymère tissulaire (naturel) devient possible. 

Grâce à leur biocompatibilité, les polymères adhésifs sont utilisés pour la suture ou la 

cicatrisation des blessures. Ils peuvent être également utilisés pour fixer les implants 

orthopédiques. Les matériaux polymériques utilisés en implantologie sont décrits dans les 

standards ASTM. Dans la recherche on retrouve deux grandes tendances en fonction de 

l’usage des polymères. 

 

Fig. I.06 : Schéma d’un polymère à liaisons croisées [9]. 

I.5.2. a. La recherche de polymères fonctionnels :  

Dans ce cas les polymères sont  susceptibles d’avoir une fonction chimique particulière à 

l’interface matériau-tissu vivant. Un exemple est la capacité d’interaction avec les 

ostéoblastes favorisant la croissance osseuse. 

La "fonctionnalité" peut notamment être obtenue par la modification de l'état de surface du 

polymère par implantation ionique ou par greffage de substances fonctionnelles. 

Ceci est envisagé par la fixation sur le polymère de groupements ionisés tels que les 

orthophosphates, les carbonates, les carboxylates, etc. 

I.5.2. b. La recherche de polymères résorbables :  

Des exemples de polymères biorésorbables sont les copolymères d'acide lactique et d'acide 

glycolique qui sont utilisables en chirurgie orthopédique traumatologique, ou les 

polyanhydrides et/ou polyaminoacides qui sont utilisés dans les formes retard de 

médicaments. 
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Tableau. I.02 : Principales propriétés mécaniques de biomatériaux polymères [15] 

Polymères Module 

d’Young(GPa) 

Résistance à la 

traction (MPa) 

% 

d’élongation 

Polyméthacrylate méthyle de 

(PMMA) 

2,2 30 1,4 

Polyéthyléne 

téréphtalate(PET) 

2,14 53 300 

Polyétrafluoroéthyléne(PTFE) 0,5 17-28 120-350 

Polyéthyléne à ultra haut 

poids moléculaire(UHMWPE) 

4-12 35 300 

Le principal polymère utilisé pour des applications orthopédiques est le polyéthylène avec 

haute densité. Le polyéthylène actuellement retenu comme matériau des cupules est 

l’UHMWPE (Ultra Heigh Molecular Weight PolyEthylene). C’est un matériau viscoélastique 

dont le module d’élasticité, voisin de 0,7 GPa, qui est plus proche de celui du ciment et de l’os 

que les alliages métalliques ou la céramique et dont les propriétés d’amortissement ménagent 

l’ancrage os-ciment [15].  

Comparativement aux métaux et aux céramiques, les polymères possèdent un faible module 

d’Young et une résistance au frottement élevés (Tab. I.09.2). Pour cette raison, le 

Polyéthylène à ultra haut poids moléculaire (UHMWPE) et le Poly méthacrylate de méthyle 

(PMMA) sont les rares polymères à être utilisés en chirurgie orthopédique. En effet 

l’UHMWPE, qui présente un module d’Young de 12 GPa, est utilisé en tant que composant 

de la cupule cotyloïdienne cimentée opposée à la prothèse fémorale. 

Cependant, à long terme, ce polymère se dégrade et les débris peuvent engendrer une 

inflammation des tissus environnants ainsi qu’un descellement de la prothèse. De récentes 

études tentent de minimiser cette formation de particules en créant un UHMWPE réticulé. Le 

PMMA est utilisé en chirurgie orthopédique pour la fixation des prothèses. 

Le vieillissement du PMMA peut réduire la durée de vie de la prothèse, c’est la raison pour 

laquelle des équipes de scientifiques cherchent à améliorer ces propriétés mécaniques en y 

ajoutant des fibres de titane [15]. 

 

 

Tableau. I.03: Applications biomédicales de quelques polymères [15]. 
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Application Polymères 

Implants cardiovasculaires Polyéthyléne téréphtalate(PET) 

Polyérafluoroéthéne expansé(PTFEe) 

Implants orthopédiques Polyéthyléne à ultra haut poids moléculaire(UHMWPE) 

Polyméthacrylate méthyle de (PMMA) 

 

I.5.3. Les biomatériaux céramiques et les verres : 

     Les céramiques se caractérisent par une température de fusion élevée et un comportement 

fragile, qui déterminent leurs domaines d'application. Elles incluent des oxydes, des sulfures, 

des borures, des nitrures, des carbures, des composés Inter métalliques.  

Deux céramiques l’alumine Al2O3 et la Zircone ZrO2 sont actuellement utilisées comme 

matériaux des têtes fémorales, dans les têtes de prothèses de hanche, ainsi qu'en odontologie 

pour les implants dentaires.  

L'une des différences essentielles entre les métaux et les céramiques est le « caractère »fragile 

des céramiques. Les céramiques ne peuvent pas s'adapter à une déformation de plus de 

quelques micromètres. Contrairement aux métaux, les céramiques ne présentent pas de 

plasticité (aptitude à la déformation). Elles se caractérisent par un comportement purement 

élastique, avec un module de Young élevé, et ce jusqu'à ce que la contrainte à rupture soit 

atteinte. Bien que les céramiques présentent une rupture de type «fragile», certaines d'entre 

elles peuvent résister à des contraintes très élevées et on ne peut plus alors les considérer 

comme des matériaux fragiles [16,17].  

• Porcelaine : La porcelaine est une céramique contenant de l’argile sous forme de kaolin 

(aluminosilicate hydraté) et du feldspath (aluminosilicate).  

• Verre : Un verre est un composé minéral fabriqué à base de silice, qui possède une structure 

vitreuse désordonnée car constituée d’atomes de dimensions très différentes. Il est mis en 

forme par frittage et possède une grande stabilité chimique car ses atomes constitutifs sont 

unis par des liaisons chimiques fortes, covalentes ou ioniques. Cette propriété leur confère une 

très bonne biocompatibilité. Les verres sont des matériaux fragiles : ils n’ont pratiquement 

aucune possibilité de déformation plastique.  

 

Figure I.07 : Structure schématique d'un verre [9]. 
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• Céramiques dentaires : La céramique dentaire utilisée dans notre étude est la Céramique 

feldspathique.  

Les céramiques sont des matériaux inorganiques, composés d’oxydes, de carbures, de nitrures 

et de borures. Les céramiques présentent des liaisons chimiques fortes de nature ionique ou 

covalente.  

Les céramiques sont mises en forme à partir d’une poudre de granulométrie adaptée qui est 

agglomérée. Puis une deuxième étape consiste à densifier et consolider cet agglomérat par un 

traitement thermique appelé frittage. Le frittage est un traitement thermique avec ou sans 

application de pression externe, grâce auquel un système de particules individuelles ou un 

corps poreux modifie certaines de ses propriétés dans le sens d’une évolution vers un état de 

compacité maximale. Actuellement, on considère que le traitement de consolidation peut être 

aussi une cristallisation ou une prise hydraulique [18].  

                                                                                       

                  Céramo-céramique                                                                  Céramo-céramique  

Fig. I.08 : Céramiques dentaires [16]. 

Les céramiques et les verres sont utilisés en tant que matériaux de comblement osseux, pour 

les prothèses de hanche, les implants dentaires, les implants de l’oreille interne et les valves 

cardiaques. Cette classe de biomatériaux peut être divisée en deux sous-catégories : les 

céramiques bios inertes et les céramiques bioactives (Tableau- I-06) [4, 11, 15,23]. 

Dans le tableau ci-après, sont cités les biomatériaux les plus couramment utilisé en fonction 

de leur domaine d’utilisation.  

Tableau I.04 : Principales céramiques utilisées pour les applications médicales [15]. 

 

Céramique Formule chimique type 

Alumine Al2O3 Bioinerte 

Zircone ZrO2 Bioinerte 

Barreiro Na2OCaOP2O3.Si Bioinerte 

hydroxyapatite Ca10(PO4)6(OH)2 Bioinerte 

Phosphate tricalcique Ca3(PO4) Bioactive+biorésorbable 
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I.5.3.a. Les céramiques bios inertes: 

    Un matériau bio inerte est un matériau doté d'une inertie biologique, chimique, physique et 

thermique afin de ne pas modifier les fonctions physiologiques normales du corps. La 

céramique inerte la plus utilisée en tant que biomatériau représentée par l’alumine (Al2O3) et 

la zircone (ZrO2), qui sont utilisées pour les implants dentaires, pour les prothèses de hanche 

en raison de leur faible coefficient de frottement (Tableau -I-06) [10,15]. 

• L’alumine: 

La céramique d’alumine occupe actuellement une place de choix parmi les matériaux utilisés 

en composants de frottement pour les arthroplasties. L’alumine réunit en effet de nombreuses 

qualités : 

Une excellente résistance à toutes les formes de corrosion, une bonne bio tolérance, une 

structure cristalline très fine permettant d’avoir un excellent état de surface après polissage, 

un indice de rugosité Ra très bas pouvant atteindre 0,01 m, et une pureté de 99,7 %, une 

dureté très élevée (c’est l’un des matériaux les plus durs après le diamant), un module 

d’élasticité élevé (très supérieure à celui des alliages métalliques), densité supérieure à 3,93 ; 

taille de grains inférieure à 6 um, résistance à la flexion � = 500 ��� ; résistance à la 

compression >5 000 MPa ; résistance aux chocs : 45 N/cm
2
 (0,50 MPa,), 

Module d’Young (380 GPa). L’alumine est un matériau fragile qui résiste peu aux chocs et 

qui supporte mal une répartition des contraintes non uniforme [11, 15,16]. 

• La zircone: 

    Elle est généralement stabilisée à l’aide d’additifs (MgO, CaO, Y2O3, Al2O3,…) dont le 

taux varie entre 5 et 10%, elle possède une bonne résistance à toutes les formes de corrosion, 

de bonnes caractéristiques mécaniques (densité : 6.02 g/cm-3, résistance à la flexion 1000-

1500 MPa, module d’élasticité : 210 GPa; résistance à la compression : 2 500 MPa), une 

bonne résistance à l’usure et au frottement, leur résistance à la fatigue atteint 107 cycles sur le 

banc d’essai. 

Les études de Christel en chirurgie orthopédique et de Dubruille et al en chirurgie orale n’ont 

montré aucune différence entre la réaction du tissu au contact de l’alumine et sa réaction au 

contact de la zircone. 

Les travaux d’Ichikawa et Ito (in vitro et in vivo chez l’animal) ont également montré 

l’excellente biocompatibilité de la zircone [11,16]. 

I.5.3.b- Les céramiques bioactives et les bioverres : 
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Un matériau bioactif est un matériau capable de créer des fortes interactions avec des tissus 

vivants. 

Il existe essentiellement deux catégories de céramiques bioactives : les céramiques 

phosphocalciques et les bioverres [15]. 

I.5. 4.Les biomatériaux d’origine naturelle: 

Le souci de biocompatibilité des implants a orienté les chercheurs vers des matériaux 

logiquement biocompatibles puisque d'origine naturelle. Outre les tissus biologiques retraités 

(valves porcines, carotide de bœuf, veine ombilicale, ...), le sulfate de chondrostéen et l'acide 

hyaluronique, on trouve parmi ceux-ci : 

� Les fucales, polysaccharides extraits des algues marines (anticoagulants anti 

complémentaires, etc...). 

� la cellulose, traditionnellement utilisée pour les membranes de dialyse, mais dont d'autres 

applications sont à l'étude, notamment comme ciment de prothèse de hanche ; 

� le corail, qui pourrait être utilisé en chirurgie orthopédique et/ou maxillo-faciale, grâce à la 

prétendue recolonisation de ce matériau par les cellules osseuses ; 

� le collagène, d'origine animale (extrait de la peau) ou humaine (extrait du placenta 

humain). 

     Les applications existantes ou envisageables de ces matériaux d’origine naturelle sont très 

nombreuses : cosmétologie et chirurgie esthétique, pansements et éponges hémostatiques, 

implants oculaires et pansements ophtalmologiques, reconstitution de tissus ou peau 

artificielle (derme) [10]. 

 

Fig. I.09 : Image de biomatériaux d’origine naturelle [15]. 

I.5.5.Les textiles : 

       Les textiles deviennent de plus en plus fonctionnels dans leurs applications techniques. 

Près de 10% du volume mondial des textiles techniques sont employés dans le médical et la 

santé. Ils sont généralement désignés pour les bio textiles, il s’agit de prothèses permanentes 

ou provisoires. Ces matériaux doivent être biocompatibles voire bio résorbables après leur 
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implantation dans le corps humain. Ce domaine représente certainement la nouvelle 

génération de biomatériaux et matériels implantables. Ces produits peuvent cependant être 

encore optimisés (biocompatibilité, stérilité, étanchéité, fonctionnalisation,…) grâce aux 

applications développées par les nouvelles technologies dans tous les domaines (orthopédie, 

odontologie, ….etc.) [6]. 

 

                                   
 

Fig. I.10 : Textile des sténos [19]. 

I.6.Les propriétés des biomatériaux :  

I.6.1.propriétés mécaniques : 

   Pour pouvoir utiliser raisonnablement les matériaux de restauration ou prothétiques en 

clinique, il est essentiel de déterminer les conditions de déformation et de rupture des 

matériaux. 

Afin de caractériser le comportement mécanique d'un ou de plusieurs matériaux soumis a 

des forces extérieures qui engendrent des contraintes et des déformations, on a recours a un 

certain nombre d'essais mécaniques. 

Ces essais mécaniques doivent mettre en jeu des états de contrainte simples et connus, 

d’interprétation facile et non équivoque. De plus ils doivent être reproductibles. C’est 

pourquoi des organismes nationaux et internationaux normalisent ces essais  [6]. 

I.6.1.a. L’essai de traction  

L'essai le plus fréquemment utilise afin de déterminer le comportement mécanique d'un 

matériau est l'essai de traction. Cet essai est caractérisé par sa facilite de mise en œuvre et par 

la richesse des informations fournies. On exerce une force de traction sur un barreau de 

dimension standardisée, jusqu'a sa rupture, en suivant un processus de mise en charge à une 

vitesse de déformation constante. L’éprouvette d'essai est prélevée dans le matériau à 

caractériser et usinée à des dimensions normalisées, afin d'assurer une meilleure comparaison 

des essais effectuent dans différents laboratoires. Pour chaque type de matériau, il existe un 

type d’éprouvette [6]. 
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Fig. I.11 : Eprouvette. Machine de traction. Courbe contrainte-déformation [6] 

I.6.1.b. Les essais de compression   

   L’essai de compression consiste à soumettre une éprouvette de forme cylindrique, placée 

entre les plateaux d’une presse, a deux forces axiales opposées. Si le matériau étudié est 

ductile, la rupture ne peut être atteinte avec ce test. L’essai de compression est surtout utilisé 

pour déterminer la contrainte de rupture des matériaux fragiles (comme les céramiques) qui 

sont difficiles à usiner pour un essai de traction [6]. 

 

Fig. I.12 : Test de compression simple [6] 

I.6.1.c. Les essais de flexion 

L’essai de flexion à 3 points permet également de mesurer la résistance à la rupture d'un 

matériau. Une barrette du matériau à tester est placée sur deux appuis et l'on applique au 

centre de la barrette une force croissante jusqu'a rupture. Comme l’essai de compression, 

l’essai de flexion ne permet généralement pas d’atteindre la rupture des matériaux ductiles. 

L’essai de flexion est surtout adapte aux matériaux fragiles. Cet essai se caractérise par la 

simplicité du montage de l’éprouvette et sa géométrie simple (peu ou pas d’usinage). Lors du 

test, la partie supérieure est en compression et la partie inferieure en traction. 
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Fig. I.13 : Test de flexion à 3 points [6]. 

I.6.1.d. Essai de cisaillement 

   A la différence d’un essai de traction ou de compression, un essai de cisaillement implique 

que toutes les sollicitations soient tangentielles à la surface d’application et qu’elles soient 

parfaitement égales en tous points de cette surface. Il ne doit y avoir aucune sollicitation 

perpendiculaire à cette surface. 

C’est un essai très intéressant pour évaluer un collage ou une liaison céramo-métallique. Un 

essai de cisaillement est très difficile à réaliser sans qu’il apparaisse des forces parasites qui 

faussent les résultats. 

 

Fig. I.14 : Essai de cisaillement sur le collage d’un verrou ortho ontique [6]. 

I.6.1.e. Essais de dureté 

    La dureté peut être définie comme une mesure de la résistance à la déformation plastique 

localisée. Les méthodes de mesure de la dureté sont basées sur la pénétration forcée d'un 

indenter   à la surface d'un matériau. Une valeur de dureté est déterminée par la mesure de la 
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dimension ou de la profondeur de l'empreinte faite par l'indenter soumis à des charges  et des 

vitesses d'application contrôlées. [6]. 

I.6.1.f. Essais de fluage 

    L'essai de fluage consiste à appliquer un effort F à l'échantillon (traction ou compression) et 

à enregistrer son allongement ou sa réduction ∆L en fonction du temps. La différence de 

principe entre essai de traction et essai de fluage en traction réside donc dans le fait que c'est 

une vitesse de déformation qui est appliquée dans le premier cas et une contrainte dans le 

second. La plupart des métaux ont des températures de fusion élevées, le fluage n’apparait 

que pour des températures très supérieures à la température ambiante. Mais certains alliages 

comme l’amalgame en Odontologie (alliage polyphasé), du fait du mercure, possèdent des 

phases dont la température de fusion est proche de la température ambiante. L’amalgame peut 

fluer sous son propre poids à température ambiante. Les polymères fluent pour la plupart à 

température ambiante. La température à laquelle un matériau commence à fluer dépend de sa 

température de fusion Tf (les métaux fluent a partir de 0,4Tf, les céramiques a partir de 0,5Tf) 

ou de sa température de transition vitreuse Tg (les polymères fluent à partir de 1Tg). 

Pour les métaux, les céramiques et les polymères, la réponse expérimentale (courbe de fluage) 

comporte trois domaines plus ou moins apparents selon le matériau et la température : 

-Le fluage primaire au cours duquel la vitesse de déformation diminue corrélativement à une 

augmentation de résistance du matériau. 

-Le fluage secondaire au cours duquel la vitesse de déformation reste constante. 

-Le fluage tertiaire caractérisé par une augmentation de la vitesse de déformation associée a 

l’apparition d’un endommagement sensible à l’échelle mécanique (formations de cavités). 

 

Fig. I.15 : Schéma d’un diagramme de fluage type [6]. 

 I. 6.2. Propriétés physico-chimiques : 
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     Les propriétés physico-chimiques (forme, taille, température de traitement, composition 

chimique, corrosion, biodégradation …etc.) ont également une importance au niveau de la 

stérilisation. La stérilité des matériaux implantables doit pouvoir être garantie et implique que 

ces matériaux puissent être stérilisés de façon à ne pas être vecteurs de germes [6]. 

I. 6.3. Propriétés biologiques : 

     Les caractéristiques biologiques (bio adhésion, réactions allergiques et toxiques, 

biodégradation,...) se définissent par la réaction du vivant au contact des matériaux. Le 

matériau ne doit pas introduire de toxicité, ni par lui-même ni par ses produits de dégradation 

ou de rélargie. Les biomatériaux doivent répondre à un cahier des charges précis afin de 

permettre une réponse biologique optimale [6]. 

I.7.Conclusion 

Dans ce chapitre, on démontre que les biomatériaux doivent obéir à des règles très strictes, 

notamment de biocompatibilité et de bio-compétence, pour pouvoir être utilisés dans le corps 

médical. Les matériaux les plus utilisés sont le titane, la zircone et l’alumine.  

Le chapitre suivant est consacré à une étude approfondie du tissu vivant (os mandibulaire). 

 



 

 

 

 

 

Chapitre II 

Os mandibulaire 
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II.TISSUS OSSEUX  

II.1 .Introduction 

  Les os, éléments durs et/ou résistants, constituent la charpente du corps humain en servant de 

soutien aux parties molles. Ces os (au nombre de 206) remplissent différentes fonctions dans 

le corps humain. Sur le plan statique, ils donnent au corps sa forme extérieure, soutiennent et 

protègent les parties molles, et renferment la moelle hématopoïétique. 

Le tissu osseux, comme le tissu cartilagineux, est un « tissu squelettique », tissu conjonctif 

spécialisé, caractérisé par la nature solide de la matrice extra cellulaire (MEC). La matrice 

osseuse a la particularité de se calcifier, ce qui la rend opaque aux rayons X et permet l'étude 

des os par radiographie. 

Le squelette à 3 fonctions : 

� Fonction mécanique : le tissu osseux est un des tissus les plus résistants de l'organisme, 

capable de supporter des contraintes mécaniques, donnant à l'os son rôle de soutien du corps 

et de protection des organes. 

� Fonction métabolique : le tissu osseux est un tissu dynamique, constamment remodelé sous 

l'effet des pressions mécaniques, entraînant la libération ou le stockage de sels minéraux, et 

assurant ainsi dans une large mesure (conjointement avec l'intestin et les reins) le contrôle du 

métabolisme phosphocalcique. 

� Fonction hématopoïétique : les os renferment dans leurs espaces médullaires, la moelle 

hématopoïétique, dont les cellules souches, à l'origine des 3 lignées de globules du sang, se 

trouvent au voisinage des cellules osseuses. Les cellules stromales de la moelle osseuse 

fournissent un support structural et fonctionnel aux cellules hématopoïétiques. Certaines 

d'entre elles sont des cellules souches multipotentes susceptibles de se différencier dans de 

multiples lignages différents (fibroblastes, chondrocytes, ostéoblastes, adipocytes). 

En outre les os détoxifient le corps en éliminant les métaux lourds, tels que le plomb et 

l’arsenic, ainsi que d’autres toxines véhiculées par la circulation générale. 

Le tissu osseux est constitué d’eau (environ 1/4 du poids de l’os), de matières organiques 

(environ 1/3 du poids de l’os, dont la majeure partie est représentée par une protéine 

l’osséine) et de sels inorganiques (le calcium, le phosphore, et le magnésium prédominent, 

bien que l’on trouve également du fer, du sodium, du potassium, du chlore et du fluor en 

petites quantités). Deux méthodes de classification servent à différencier les os du corps. Le 

premier système de classification est basé sur l’emplacement anatomique de l’os (axial ou 

appendiculaire), le second sur sa forme (long, court, plat, ou irrégulier). 
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La mandibule fait partie des quatre-vingt os axiaux qui se répartissent le long de l’axe central, 

vertical du corps [1,4]. 

 
 

Fig. II.01 : Crâne, vue de profil [20] 

a) mandibule                               d) os pariétal                                        g) os nasal 

b) os temporal                             e) os frontal                                          h) os zygomatique 

c) os occipital                              f) os sphénoïdal                                    i) os maxillaire 

II.2 .Le tissu osseux 
A la coupe, l’os frais présente, de la superficie vers la profondeur - le périoste ; 

- l’os cortical ou compact ; 

- et l’os spongieux 

II.2.1.Structure de l’os cortical (compact) 
     L’os cortical, dur et dense, constitue la coque externe des os et comprend des ostéons 

(unité histo-physiologique constituée par un canalicule vasculaire et les lamelles osseuses 

concentriques qui l’entourent) et des lamelles arciformes s’interposant entre les ostéons. L’os 

cortical est formé par une association dense d’unités structurales élémentaires (USE) 

cylindriques appelés ostéons. L’ostéon est constitué de lamelles concentriques au canal de 

Havers. Les ostéons, de structure cylindrique, sont reliés entre eux par des lamelles 

interstitielles formées par les restes d’ostéons antérieurs, l’ensemble donnant une structure 

compacte, hétérogène, anisotrope et viscoélastique. 
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b) Structure de l’os spongieux (trabéculaire) 

L’os spongieux ou trabéculaire, situé surtout dans les épiphyses des os longs, dans les os 

courts et les os plats, joue un rôle d’amortisseur grâce à la moelle emprisonnée dans les 

alvéoles. Il est friable et constitué également d’unités structurales élémentaires (USE) figurant 

des arches ou des plaques, sortes d’ostéons déroulés à texture lamellaire qui s’accolent les uns 

aux autres au niveau des lignes cémentantes pour former une travée (ou trabécule osseuse). 

Celles-ci, épaisses de 0,1 à 0,5 mm et de directions variées, délimitent de petites cavités et 

forment une structure alvéolaire. Les parois de celles-ci sont continues sur le sujet jeune mais 

se dégradent avec l’âge, se perforant et se réduisant à une structure filaire au stade ultime 

[1,3]. 

II. 2.2.L’os mandibulaire 

II.2.2.a.Anatomie 

L'os mandibulaire est un os dont le mode de croissance permet de distinguer différentes sous 

unités (Figue II.9). 

• L'unité corporéale ou corps de la mandibule constituée de la symphyse et des branches 

horizontales droite et gauche, c’est la partie dentée qui permet l’activité masticatoire. 

• L'unité angulaire ou angle de la mandibule. 

• L'unité coronoïdienne ou apophyse coronoïde. 

• L'unité condylienne qui participe à l'articulation temporo-mandibulaire 

  

Fig. II.02 : Mandibule édentée [21]  

 

A) Mandibule                               D) Os pariétal                                            B) Os temporal                             

E) Os frontal                                 C) Os occipital                                          F) Os sphénoïdal 
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L’unité corporéale est constituée d’un os spongieux en position centrale parcourue par le 

canal du nerf alvéolaire inférieur et d’un os cortical en périphérie (faisant l’objet de notre 

étude) [22]. 

II. 2.2.b. Mandibule, vue de face 

    La mandibule, ou mâchoire inférieure, est l’os de la face le plus volumineux et le plus fort. 

C’est le seul os mobile de la tête, autre les osselets de l’ouïe. 

Latéralement, on remarque que la mandibule comprend une partie horizontale incurvée, le 

corps, et deux segments perpendiculaires, les branches. L’angle de la mandibule est la région 

où les branches se joignent au corps. Chaque branche est dotée d’un condyle qui s’articule 

avec la fosse mandibulaire et le tubercule articulaire de l’os temporal afin de former 

l’articulation temporo-mandibulaire [22]. 

 

Fig. II.03 : Mandibule, vue de face    [22] 

a-angle de la mandibule       d-processus condylaire       g-base de la mandibule         

b-branche montante             e-ligne oblique                     h-tubercule mentonnier 

c-processus coronoide         f-foramen mentonnier          i-protubérance mentonnière 

II. 2.2.c. Mandibule, vue latérale interne  

 

Fig. II.04 : Mandibule, vue latérale interne [22]. 

a) angle de la mandibule              e) processus condylaire                i) lingula mandibulaire 

b) sillon mylo-hyoïdien               f) tête de la mandibule                  j) fossette sublinguale 
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c) foramen mandibulaire             g) incisure mandibulaire               k) corps de la mandibule 

d) branche montante                    h) processus coronoïde                 l) fossette submandibulaire 

II.2.3. Résorption mandibulaire corporéale  

   Le tissu osseux est un tissu vivant, réactif, à la fois sur le plan biologique (homéostasie 

minérale), mais aussi sur le plan biomécanique. Au plan physiologique, le tissu osseux 

mandibulaire alvéolaire (situé sur l’unité corporéale dentée: branches horizontales et 

symphyse) est soumis aux mêmes lois ou principes généraux de remaniement ou du 

remodelage que les autres tissus osseux du squelette. Il y a déjà plus d’un siècle, Wolff [23] 

avait montré la relation existant entre la fonction d’un os et son organisation architecturale. 

Selon les lois de Wolff, réactualisées par Frost [24], les pressions d’une intensité moyenne sur 

le tissu osseux, permettent une bonne conservation de celui-ci, tandis que des pressions trop 

intenses ou trop faibles, engendrent une ostéolyse. Il faut également que les pressions soient 

non seulement intermittentes, mais que leurs interruptions soient suffisantes. Enfin, une 

modification de la vascularisation, par excès ou par défaut, est susceptible d’engendrer une 

ostéolyse et donc également une résorption. 

Lors d’une diminution de forces masticatoires liée à la perte dentaire, les pressions exercées 

sur l’os mandibulaire deviennent alors trop faibles pour assurer ce remodelage, il s’en suit une 

résorption dans le secteur de l’édentassions [24]. 

     Maxillaire et mandibule – portant la denture supérieure et inférieure – sont en relation par 

l’intermédiaire de l’articulé dentaire, système de référence unique et précieux lors des 

réductions fractura ires (Figure 4). 

 

Fig. II.05 : L'articulé dentaire [21] 

 

 

 

II.3.Bases mécaniques de l’os (cortical et spongieux) 
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II.3.1.La relation effort/déplacement 

    Il existe un grand nombre de paramètres biomécaniques permettant de caractériser le 

comportement mécanique de l’os. Le concept central de tous ces paramètres est représenté par 

la relation entre une charge (Effort) appliquée à la section d’une structure osseuse et le 

déplacement induit en réponse à cette charge (Figure II.10). 

La pente du domaine élastique de la courbe Effort/Déplacement représente la « raideur 

extrinsèque » de la structure osseuse (K) ou « raideur expérimentale ». D’autres propriétés 

biomécaniques peuvent dériver de cette courbe : la charge de rupture (ou effort à la rupture), 

l’énergie à la rupture (U) (représentée par l’aire sous la courbe effort/déplacement) et 

l’allongement à la rupture qui représente le déplacement maximum jusqu’à la rupture. 

Chacun de ces paramètres de mesure reflète une propriété de l’os. 

- la raideur extrinsèque est fonction de la minéralisation de l’os. 

- la charge de rupture reflète l’intégrité de la structure osseuse ; l’énergie à la rupture (U) 

représente une partie de l’énergie nécessaire à endommager irréversiblement la structure 

osseuse [2,3]. 

- Cependant, la courbe effort/déplacement dépend également d’autres paramètres tels que la 

géométrie ou la taille de l’échantillon, ou encore le type d’essai mécanique. C’est pourquoi il 

est préférable, lorsque l’on étudie le comportement d’un matériau, de se ramener à une 

mesure intrinsèque telle que la courbe contrainte/déformation [2]. 

 

Fig. II.06 .a: Courbe d’effort/déplacement [31] 

 

 

II.3.2.La contrainte/déformation 
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    Quand un corps est soumis à l’action de forces extérieures, des contraintes s’établissent, par 

réaction, à l’intérieur du corps. Aux contraintes sont associées des déformations. Tant que le 

comportement du corps se situe dans le domaine élastique (Figure II.11), les relations existant 

entre les contraintes et les déformations sont définies par la théorie de l’élasticité linéaire des 

milieux continus. 

 

Fig. II.06 .b : Courbe de contrainte/ déformation [31]. 

Les deux principales hypothèses de cette théorie sont : 

• que les propriétés du corps sont homogènes et ne varient pas d’un point à l’autre ; 

• qu’elles sont les mêmes dans toutes les directions. Cette seconde hypothèse implique que le 

milieu est isotrope. 

Dans le domaine élastique (Figure II.11), les déformations sont entièrement réversibles : 

quand les forces sont appliquées sur le corps, celui-ci se déforme, mais retrouve sa forme 

initiale quand les sollicitations extérieures sont retirées. 

Un corps soumis à deux forces F1 et F2 de valeurs égales mais de signes contraires 

 et dont la ligne d’action passe par l’axe du corps (Figure II.12) est en 

compression. Si le corps est coupé (Figure II.12a) par un plan m perpendiculaire à la ligne 

d’action de forces, il faut pour le maintenir en équilibre, exercer sur la surface de coupe S une 

série de forces dF dont la somme est égale à F (Figure II.12b). Dans ces conditions, la section 

S délimitée par le plan m est soumise à une contrainte de compression   définie par la  

relation :       d’où :  



Chapitre II Os mandibulaire 

 

 
44 

Dans le cas d’une compression simple, la valeur de la contrainte   est la même sur toute la 

surface S et l’équation devient alors :  

 

Fig. II.07 : a) Corps soumis à une compression simple , b) forces s’exerçant sur la surface S 

coupé selon le plan m perpendiculaire à la ligne d’action des forces F (axe de compression) 

Sous l’effet d’une compression simple, l’os (ou tout autre (bio) matériau) se déforme dans le 

sens de la compression. Considérons un échantillon d’os de géométrie parallélépipédique de 

côtés u, v et w (Figure II.13) avec un axe Oz parallèle à l’axe de sollicitation. Après la mise en 

compression de l’échantillon, celui-ci est déformé dans les 3 directions (Figure II. 13) dans le 

sens Oz, il y a un déplacement (raccourcissement) dw et, dans les directions Ox et Oy, des 

déplacements (allongement) du et dv. 

On appelle déformation   des déplacements relatifs à la longueur initiale. Ainsi : 
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Fig. II.08 : schématisation de la déformation d’un corps soumis à une charge [31]. 

En compression simple, même si les contraintes !x et !y (contraintes parallèles à Ox et à Oy) 

sont nulles, les déformations  x et  y ne le sont pas ; dans ce cas, les trois déformations sont 

liées entre elles par le coefficient de Poisson ν : 

                                   

Si sous l’effet de la contrainte !z les déformations de l’élément uvw n’entraînent pas de 

changement de volume, le coefficient de Poisson " est égal à 0,5. Par contre pour l’os 

(Spongieux ou cortical), le coefficient de Poisson " est inférieur à cette valeur : il est voisin de 

0,3, ce qui signifie qu’en compression, ces matériaux diminuent légèrement de volume c'est à- 

dire qu’ils sont partiellement compressibles. 

La contrainte !y est proportionnelle à la déformation  y (loi de Hooke), et la constante de 

proportionnalité E est le module d’Young (appelé aussi module d’élasticité) : 

                                                                 

La pente de la courbe de contrainte/déformation d’un corps (dans son domaine élastique) 

représente donc le module d’Young (Figure II.11). 
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Ce module d’Young E sera l’objet central de notre recherche pour l’os cortical mandibulaire. 

Son unité s’exprime en Pascal (1 Pa= 1N/m²) ou, plus généralement, en méga Pascal (1 MPa= 

10
6
 Pa= 1N/mm²). 

Le module d’Young représente en fait la rigidité du matériau, qui est fonction de l’intensité 

des liaisons qui existent entre les atomes ou les molécules constitutives d’un matériau 

• Anisotropie 

   L’anisotropie caractérise un corps dont toutes ou une partie des propriétés (mécaniques, 

thermiques, ...) sont dépendantes de la direction considérée. 

En raison de son hétérogénéité, l’os est un biomatériau anisotrope, ceci explique que lors 

d’essais mécaniques (en compression par exemple), en fonction de la direction de charge 

imposée à un échantillon d’os, les courbes contrainte/déformation sont différentes et en 

conséquence le module d’Youg également. C’est pourquoi il sera particulièrement important 

lors de nos essais expérimentaux de solliciter l’os mandibulaire selon la direction 

correspondant à l’axe masticatoire. 

• Viscoélasticité 

    L’os est un matériau viscoélastique ; c'est-à-dire qu’il existe une déformation instantanée 

d’un échantillon d’os lorsqu’on lui applique une contrainte mais également une déformation 

différée dans le temps. Les propriétés biomécaniques de l’os sont ainsi dépendantes du temps. 

Ce facteur « temps » aura une importance dans la caractérisation mécanique de l’os, en 

particulier pour les essais mécaniques de fatigue, que nous n’aborderons pas dans le cadre de 

ce travail 

Pour caractériser le comportement mécanique de l’os et en particulier son module d’Young, 

nous devons recourir à des essais mécaniques, les paramètres ainsi identifiés seront utilisables 

dans le calcul des résistances du matériau ou permettront d’en apprécier le comportement 

après mise en charge [1,25]. 

 

II.4. Caractéristiques  mécaniques de l’os  

II.4.1. Moyen d’étude                                                                                                               

Ce n’est que depuis la deuxième guerre mondiale que les caractéristiques mécaniques de l’os 

ont fait l’objet de nouveaux travaux. Différentes techniques ont été utilisées : 

• Tests mécaniques tels que ceux que nous avons évoqués à propos des matériaux ; 

• Technique des « vernis craquelant » par observation des déformations du revêtement d’un 

os au cours de l’application de charge ; 
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• Jauges de contraintes ; 

• Photoélasticité : technique qui utilise les modifications de la diffraction de la lumière dans 

certains plastiques en fonction des contraintes qu’on leur fait subir. Cette technique que les 

auteurs ont utilisée à de nombreuses reprises, a encore un intérêt didactique ; 

• Modelés mathématiques complexes ; 

• Plus récemment, analyse par éléments finis qui permet de prévoir les contraintes dans une 

structure complexe. Rohlmann et al [26]. ont  démontré que cette technique peut donner des 

renseignements sur des données simples telles que la distribution des contraintes résultant de 

l’application d’une force isolée. Elle reste en revanche très approximative dans des conditions 

physiologiques, en particulier sur le plan quantitatif ; 

Techniques de microscopie acoustique très performantes pour définir les différents constants 

élastiques de l’os dans les différents plans de l’espace. 

� Résultats 

 Ces recherches ont abouti à des conclusions à peu près identiques que nous pouvons résumer 

comme suit [26]. 

II.4.2. Résistance en traction  

L’os est élastique et suit la loi de Hooke. Il s’allonge proportionnellement à la contrainte en 

traction qu’il subit. 

Dés 1847, Wertheim évaluait le module d’élasticité  (module de Young) de l’os frais entre 

1819 et 2638 kgf / mm
2
. En 1876, Rauber  [29] estimait entre 1982 et 2099 kgf / mm

2. 
Jusqu’à 

une époque très récente, on a considéré que le module d’élasticité de l’os cortical était 

d’environ 2000 kgf /mm
2 

et celui de l’os spongieux était de 650 kgf /mm
2
. 

Les choses sont beaucoup plus complexes et le module de Young varie fortement d’un point 

de la corticale à l’autre. En 1967, Bonfield et Li [30]  ont découvert que l’os de bœuf avait un 

module d’élasticité extrêmement bas, de 0.3 kgf / mm
2
. Ce niveau est dépassé en permanence 

dans les activités quotidiennes. Au-delà de cette limite, l’os à un comportement anélastique et 

sa déformation met une dizaine de minutes pour disparaître. En 1978, Bonfield a repris ces 

expériences avec O’connor [31], 
 
Ils ont retrouvé un module d’élasticité très bas 0.8 kgf /mm

 
à 

1.2 kgf /mm
2.

  Pour des contraintes très faibles en dessous de la limite élastique, l’os a un 

comportement élastique linéaire classique (courbe A) ; 
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� Quand la limite élastique vient d’être dépassée, les courbes de charge et de décharge 

coïncident  seulement aux nivaux de contrainte maximum et minimum. La courbe (B) a un 

aspect de boucle fermée en hystérésis [32]. Cet  aspect avait déjà été signalé par l’un des 

auteurs en 1976 ;   

� Pour des contraintes élevées, les courbes de charge et de décharge ne coïncident pas par  

absence de contrainte lors de la décharge. Elles laissent persister une déformation résiduelle et 

un aspect de boucle ouverte en hystérésis (courbe C). 

La déformation non élastique disparait lentement après la décharge, à condition               

d’attendre assez longtemps (jusqu’à 40 minutes).  

     Les os de l’enfant ont un module d’élasticité plus bas que ceux de l’adulte et ils absorbent 

plus d’énergie avant de se fracturer. Il existe chez l’enfant une large zone de déformation non 

élastique. 

 

Fig. II.09 : les trois types de cycles de chargement-déchargement de l’os 

(D’après Bonfield et O’Connor) [31]. 

II.4.2. a. Essai de traction 
   L’essai de traction est l’essai mécanique (Figure II.14) qui consiste à soumettre une 

éprouvette osseuse à une traction et à mesurer la force résultante, correspondant à 

l’allongement !l imposé. Ce type d’essai couramment utilisé pour caractériser le 

comportement des matériaux métalliques ou polymères est paradoxalement très peu utilisé 

pour l’étude du comportement biomécanique de l’os. 

En effet cet essai exige des conditions relativement strictes quant à la géométrie des 

échantillons et la réalisation des liaisons os/machine. Le comportement global de l’os en 

traction est différent de celui en compression : la rupture en traction se traduisant par la 

séparation progressive de l’échantillon en deux parties, peu d’énergie est dissipée et l’os ne 

supporte pas en traction de grandes déformations permettant de dégager les lois de 

comportement. 
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Fig. II.10 : Essai de traction sur un échantillon osseux (d’après Kaneko) [31]. 

II.4.3. Résistance en compression 

    Lorsque deux forces s’appliquent sur un corps en direction opposée, dirigées l’une en 

direction de l’autre, le corps est en compression. Il devient plus large et finit par s’écraser. 

La formule d’application est la même que pour la résistance en traction soit  P = SK, mais 

cette fois K est la charge de rupture en compression, différente de celle en traction. La 

contrainte de résistance en compression de l’os cortical varie suivant les auteurs de 12.56 à  

25 kgf /mm
2 

soit deux fois plus que le bois. Nous retiendrons une moyenne de 15 kgf /mm
2.

 

La charge de rupture en compression de l’humérus est ainsi de 2200 kg, celle du fémur de 

3450 kg avec les mêmes réserves que celles énoncées pour la charge à la rupture en traction. 

L’os spongieux a une résistance en compression beaucoup plus faible. Elle est de   1 kgf /mm
2 

aux condyles fémoraux et de 2 à 3 kgf /mm
2 

dans certaines zones de l’extrémité supérieure du 

fémur [5,31].   

      Dans l’ensemble, l’os spongieux est dix fois moins résistant en compression que l’os 

cortical. C’est en son sein que se produisent les fractures en compression. Cette résistance 

diminue encore avec l’âge.    

     Le rôle principal de l‘os spongieux semble être l’amortissement des contraintes. L’arthrose 

pourrait être  due à une diminution de son élasticité.                                                                

En 1972, Burstein a montré que l’os a un comportement plastique en traction mais pas en 

compression. Pour ces auteurs, la présence d’une zone de déformation plastique en tension est 

comparable à celle que l’on observe avec les polymères et correspond à la création de vides.  
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 Pour d’autres, elle est due à la formation de micro fractures dans la corticale. En 

compression la courbe reste linéaire, c’est à-dire que l’os se rompt brutalement sans 

déformation plastique [25]. 

 

Fig. II.11 : courbes contraintes-déformation du fémur (d’après Burstein) [34] 

II.4.3.a. Essai de compression 

   L’essai de compression est un essai très courant de caractérisation mécanique de l’os 

cortical à l’échelle globale. Il peut être non destructif, se limitant au seul domaine élastique et 

permettant ainsi de déterminer le module d’élasticité dans différentes directions si la forme de 

l’échantillon s’y prête (échantillon cubique difficile à usiner pour l’os cortical mandibulaire), 

ou destructif, et permet ainsi d’obtenir le module d’élasticité et la résistance mécanique pour 

une direction de sollicitation. C’est cette méthode expérimentale qui a été choisie pour cette 

étude [35,38].  

Notons que le module d’élasticité déterminé par un essai mécanique non destructif et celui 

mesuré par un essai destructif (à rupture) sont bien corrélés. 

II.4.4. Résistance au cisaillement  

   Le cisaillement survient lorsqu’un groupe de forces tend à faire glisser une partie du corps 

sur lequel elles sont appliquées, sur la partie voisine ;  

 La résistance au cisaillement varie suivant les auteurs de 7 à 11 kgf /mm
2
 pour l’os 

spongieux. En gros, l’os cortical est 20 fois plus résistant en cisaillement que l’os spongieux 

[35,38].  

II.4.4.a. Essai de cisaillement                                                                                                                                  

   La réalisation d’essais de cisaillement simple nécessite un usinage spécifique de 

l’échantillon : une forme cylindrique présentant une encoche centrale (Figure II.15). Cet 

usinage est très difficile à obtenir pour de l’os cortical mandibulaire et n’a été réalisé dans ces 
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conditions que pour de l’os spongieux. Les autres études sur l’humain ont été réalisées sur de 

l’os spongieux avec une géométrie simple (parallélépipédique et cylindrique). 

 

Fig. II.12: Essai de cisaillement (Test Iosipescu) d’après Tuner [31]. 

II.4.5. Résistance en flexion  

La résistance en flexion de l’os cortical varie de10 à 20 kgf /mm
2
. Elle augmente avec le 

moment d’inertie de l’os. Celui-ci augmente avec la distance qui sépare la masse osseuse de 

l’axe neutre. Cela explique l’élargissement du canal médullaire du sujet âgé qui donne une 

résistance équivalente avec moins de masse osseuse. Cela explique également les 

constatations de Blaimont
 
lorsqu’il a mesuré la micro dureté des diaphyses. 

Celle-ci diminue de l’endosse vers le périoste. La partie la plus dure est logiquement la plus 

éloignée de l’axe neutre (Fig. II.10). L’os n’est donc pas homogène mais son hétérogénéité est 

organisée. [36,39] 

 

Fig. II.13: Variation de la micro dureté (d’après Blamont). Déformation pour P=100kg.  

La dureté diminue presque linéairement de l’endoste au périoste. [36] 
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II.4.5.a. Essai de flexion  

     Il existe plusieurs types d’essai de flexion. Les deux essais les plus utilisés sont la flexion à 

3 points et la flexion à 4 points (Figure II.13a et b). La flexion « 3 points » est un des essais 

les plus couramment utilisés pour la caractérisation du tissu trabéculaire et cortical des os 

longs car sa mise en œuvre est moins délicate que pour les autres méthodes. 

La flexion à 4 points est moins utilisée car plus difficile à mettre en œuvre. 

Ces essais ont été largement utilisés pour comparer le module d’élasticité de l’os cortical et 

celui du tissu trabéculaire sur des échantillons de crête iliaque. 

Notons que des auteurs ont montré [35] pour l’os cortical un effet d’échelle sur les        

résultats obtenus lors de l’essai de flexion, indiquant des résultats constants à partir d’une 

longueur d’échantillon égale à 500 µm. 

 

Fig. II.14.a: Flexion à 3 points                                Fig. II.14.b : Flexion à 4 points 

D’après Turner [35] 

II.4.6. Résistance en torsion  

  Pour Rauber, la résistance à la torsion de l’os varie entre 4 et 9.3 kgf /mm
2
, avec une 

moyenne de 7 kgf /mm
2 

sur éprouvettes [37]. Comtet ne trouve que 5 à 6 kgf /mm
2 

sur l’os 

entier. Il attribue cette différence aux micros défauts de surface qui existent sur l’os.  

En torsion, la rupture se produit suivant une hélice, conformément à la théorie qui enseigne 

qu’une sollicitation en torsion est équivalente à une compression s’exerçant à 45°.  

La formule des contraintes en torsion que nous avons vue à propos des matériaux nous 

apprend que plus l’os est long, moins il est résistant en torsion. Cela explique que les fractures 

spi-roides surviennent sur les os longs. Plus l’os a un gros diamètre, moins il est vulnérable. 

 Si le bras de levier est long. Comme par exemple un humérus tordu par l’intermédiaire de 

l’avant-bras, la force nécessaire pour rompre l’os est moindre  (fracture au cours de concours 
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II.4.6.a. Essai de fatigue 
  Cet essai consiste à imposer à une éprouvette une force ou un déplacement périodique : en 

général, on soumet l’échantillon à une force ou à un déplacement sinusoïdal. D’une façon plus 

générale, un essai de fatigue consiste à faire subir au matériau des sollicitations variables dans 

le temps de façon périodique ou aléatoire. 

En plus de la mesure du module d’Young en statique, la caractérisation en fatigue des 

propriétés mécaniques de l’os cortical, ou spongieux, est importante pour mieux comprendre 

les comportements mécaniques et physiologiques normaux en réponse, par exemple, à la mise 

en place d’implants dentaires ou orthopédiques. A ainsi montré en flexion à 4 points, que l’os 

spongieux avait une résistance en fatigue significativement supérieure à celle de l’os cortical. 

Des essais de fatigue dynamique existent également, le but de ces essais est de définir 

quantitativement la limite d’endurance de l’os soumis à une sollicitation périodique, c'est-à 

dire l’amplitude maximale qu’il peut supporter indéfiniment, sans rupture apparente. 

Des essais de cyclage en contrainte ou déformation, à différentes vitesses, permettent de 

déterminer plus rapidement que les essais précédents, les caractéristiques viscoélastiques des 

tissus étudiés (modules d’Young et de Coulomb complexes, et le déphasage) [29]. 

II.5. Interprétation des résultats en fonction de l’essai mécanique 

   Il est important de signaler qu’en fonction du type d’essai réalisé sur un échantillon osseux, 

les modules d’Young obtenus peuvent être différents. Ceci s’explique principalement par les 

propriétés mécaniques de l’os (comme l’anisotropie) mais également par l’essai lui-même. 

Dans les méthodes expérimentales de caractérisation, de nombreux paramètres influencent la 

mesure des propriétés mécaniques ou physiques : les dimensions, les modes de conservation 

et de tests des échantillons (température, fluide…), les conditions aux limites des échantillons, 

les modes de chargement (statique ou dynamique) et évidemment la précision des moyens de 

mesures. Compte tenu d’une plus grande facilité de mise en œuvre, l’essai de compression 

statique est le plus souvent utilisé pour la caractérisation mécanique de l’os cortical 

(Spongieux également) et l’influence de ces différents facteurs expérimentaux sur les 

propriétés mécaniques a largement été étudiée. 

Le tableau II.1 résume les résultats de plusieurs séries d’études réalisées sur l’os cortical ; on 

peut observer qu’en fonction du type de test réalisé, des écarts du module d’Young peuvent 

atteindre 20 GPa pour les extrêmes. Il est donc essentiel de définir parfaitement l’essai 

mécanique utilisé dans une étude et d’en connaître les marges d’erreurs pour permettre une 

interprétation fiable des résultats [29]. 

II.6. Module d’Young de l’os cortical mandibulaire 
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    Le tableau II.2 résume les résultats des principales études relevées dans la littérature et 

réalisées sur l’os mandibulaire. Les études ont été réalisées selon 3 types d’essai mécanique 

(Compression, flexion à 3 points et méthode acoustique) sur des échantillons d’os 

mandibulaire standardisés. En fonction des études l’anisotropie était prise en compte ou non. 

Tableau. II.1. Valeur du module d’Young de l’os mandibulaire (cortical et spongieux) 

renseignée dans les logiciels éléments finis selon les auteurs [29]. 

 

Auteurs E.corticol 

(GPa) 

E.spongioux 

(GPa) 

ύ Logiciel 

LinCL etal (2003) 3,43 - 0,3 ANSYS (2D) 

LangLA etal (2003) 9,5 6 0,3 ABAQUS 

Eskitescioglu étal (2004) 13,7 1,37 0,3 COSMOS 

Sutpideler M etal (2004) 15 15 0,3 ABAQUS 

Sevimay M etal 13,7 1,37 0,3 COSMOS 

Tie Yetal(2006) 15 15 0,33(C) 

0,3(S) 

ABAQUS 

LIchim etal (2006) 14,7 0,49 0,3 COSMOS 

Yang Jetal(2007) 14 3 0,3 ANSYS 

 

II.7.  Limites des méthodes d’identification classiques 

  Comme nous l’avons vu dans les pages précédentes, la plupart des méthodes présentées 

requièrent le recours à des échantillons normalisés (forme, taille). 

En effet, les essais mécaniques présentés permettent tous d’obtenir une courbe 

effort/déplacement. Or, pour évaluer le module d’Young, il est nécessaire de se ramener à une 

courbe contrainte/déformation. Le passage de la mesure de l’effort à une contrainte et du 

déplacement à une déformation ne peut se faire par formule analytique que pour des 

géométries d’échantillon simples et parfaitement définies. 

Par conséquent les échantillons ainsi testés nécessitent un « usinage » standard pour obtenir 

cette géométrie. Ceci impose une difficulté méthodologique car pour obtenir des échantillons 

d’os « standardisés » (en particulier mandibulaire), leur taille doit être réduite et ne permet pas 

l’étude d’un module d’Young à l’échelle d’un modèle numérique applicable en implantologie 

dentaire. 

La méthode d’analyse inverse est une méthode d’identification du comportement 

biomécanique applicable même à des échantillons non standardisés et basée sur la 
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comparaison de courbes résultant d’un essai mécanique et de celles obtenues par simulation 

numérique de ce même essai à l’aide d’un logiciel élément finis. L’intérêt principal est donc 

de se soustraire de tout usinage standard et de permettre ainsi une analyse des lois de 

comportement biomécanique de l’os à partir d’échantillons de géométries et de tailles 

variables. 

II.8. L’origine d’os 

    L’os est un matériau composite composant deux phases, la matrice qui est essentiellement 

collagène et l’os minéral. 

 Le collagène n’a aucune résistance en compression mais a une grande résistance à la traction. 

Pour Zioupos et Currey [27], la diminution des propriétés mécaniques de l’os avec l’âge est 

due à des modifications du collagène. 

La partie minérale est plus résistance en compression qu’en traction. L’os tire sa résistance 

en traction de son composant collagène et sa résistance en compression de son composant 

minéral. L’arrangement des cristaux d’apatite en petites unités protège l’os de la propagation 

des fissures. 

  La raideur de l’os augmente avec son degré de minéralisation. Au fil de l’évolution elle s’est 

adaptée aux contraintes. Destinés à propager les sons, les osselets de l’oreille moyenne sont 

très minéralisés. 

La forme et la structure tubulaire de l’os ne sont pas un caprice de la nature. Son architecture 

en anneau est parfaitement adaptée à la résistance aux contraintes. Il suffit pour s’en 

convaincre de prendre une feuille de papier. Il faut très peu d’effort pour  la plier. Si on la 

roule en forme de tube, en revanche, il devient plus difficile de la courber. La forme 

cylindrique est celle qui donne la plus grande résistance pour une quantité donnée de matière.  

Les caractéristiques mécaniques de l’os révélées par les tests, varient en fonction de 

nombreux paramètres tels que le mode de conservation, l’humidité, l’orientation du 

prélèvement… La dessiccation augmente la rigidité de l’os.  

L’os mort est plus résistant que l’os vivant mais il est plus cassant. [28] 
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II.8.1. Anisotropie  

     L’anisotropie caractérise un corps dont toutes ou une partie des propriétés (mécaniques, 

thermiques, ...) sont dépendantes de la direction considérée. 

En raison de son hétérogénéité, l’os est un biomatériau anisotrope, ceci explique que lors 

d’essais mécaniques (en compression par exemple), en fonction de la direction de charge 

imposée à un échantillon d’os, les courbes contrainte/déformation sont différentes et en 

conséquence le module d’Young également. C’est pourquoi il sera particulièrement important 

lors de nos essais expérimentaux de solliciter l’os mandibulaire selon la direction 

correspondant à l’axe masticatoire. [40,48] 

 

Fig. II.15: Anisotrope de l’os. Tests en traction sur l’os corticale fémorale pour  quatre 

directions : Traction longitudinale (L), à 30° de l’axe de l’os, à 60°, et traction transversale 

(T) (d’après Frankel et Burstein). [41] 

II.8.2.Viscoélasticité  

  L’os est un matériau viscoélastique ; c'est-à-dire qu’il existe une déformation instantanée 

d’un échantillon d’os lorsqu’on lui applique une contrainte mais également une déformation 

différée dans le temps. Les propriétés biomécaniques de l’os sont ainsi dépendantes du temps. 

Ce facteur « temps » aura une importance dans la caractérisation mécanique de l’os, en 

particulier pour les essais mécaniques de fatigue, que nous n’aborderons pas dans le cadre de 

ce travail [28,50]. 

II.8.3. Autres propriétés  

Tissu vivant, l’os a en outre deux propriétés considérables qui le distinguent des autres 

matériaux : 

• En réponse à des demandes fonctionnelles, il peut changer ses propriétés mécaniques locales 

et les adapter aux contraintes. Il existe une « fenêtre d’admissibles » ; si l’os est soumis à un 
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excès de contrainte, il va s’adapter en augmentant de volume et en modifiant sa texture. Si les 

contraintes deviennent excessif, il se nécrose ou se fracture (fracture de fatigue). Si au 

contraire il est soumis à un niveau de contrainte insuffisant, il va s’amincir et devenir plus 

fragile. C’est le phénomène du stress-shielding que l’on observe au contact de prothèses 

massives très rigides parfaitement et directement fixées à l’os. Ce phénomène est également 

préoccupant en mission de longue durée ; 

• L’os a la possibilité remarquable de se réparer lui-même. Ces propriétés sont le résultat de 

l’action combinée de processus biologiques et mécaniques complexes. 

Les mesures de Burstein ont montré qu’avec l’âge se produit une diminution de la 

déformation maximum avant rupture, atteignant 5 % tous les 10 ans au niveau du fémur et     

7 % tous les 10 ans pour le tibia [50,51]. .   

II.8.4. Contraintes supportées par les os 

Les connaissances dans ce domaine sont récentes et demeurent limitées. Dans l’activité 

quotidienne, un ensemble complexe de forces est appliqué sur les os.  

L’application de ces forces provoque des déformations microscopiques. Ces déformations 

dépendent  de l’importance des contraintes, de la géométrie de l’os, c’est-à-dire de sa 

longueur, de ses courbes, de son diamètre et de ses propriétés mécaniques. 

Chez l’homme, le centre de gravité du corps est situé devant la deuxième vertèbre sacrée. La 

position latéralisée des membres inférieurs par rapport au centre de gravité produit des forces 

additionnelles asymétriques qui s’ajoutent au poids du corps.  

 Le squelette des membres inférieurs est ainsi soumis à une compression asymétrique. Il en 

résulte des contraintes en flexion qui sont en tension sur le côté convexe et en compression   

sur le côté concave.  

La forme des os est adaptée pour diminuer les contraintes en flexion. Les os sont courbés, de 

telle sorte qu’ils sont dans l’axe de la résultante des forces qui agissent sur eux. Cette 

courbure augmente les contraintes de compression qui sont les mieux tolérées et diminue en 

revanche les contraintes de flexion [42,56]. 

II.8.5. Poutres composites os-muscle  

    Comme l’ont souligné Rabischong et Avril en 1965,
 
os et muscles s’associent pour 

augmenter la résistance d’un segment déterminé à des efforts parfois considérables. Ils 

forment ensemble une poutre composite beaucoup plus résistante que les os isolés. Les 

poutres composites sont l’association de deux matériaux différents unis solidairement et qui 
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partagent les contraintes en fonction de leur module d’élasticité et de leur moment d’inertie. 

Reprenons l’exemple de Rabischong, c’est-à-dire les contraintes qui s’exercent sur les deux os 

de l’avant-bras lorsqu’une charge de 20 kg est placée dans la main. Si l’on considère que le 

coude est maintenu plié à 90° par les fléchisseurs du coude comme les câbles d’une grue, les 

contraintes de traction-compression dans les deux os de l’avant-bras sont de 2.5 t, ce qui est 

très supérieur à la résistance du squelette. Les muscles n’agissent donc pas sur les leviers 

squelettiques à la façon des câbles d’une grue, mais forment avec eux une poutre composite. 

Le muscle en contraction modifie ses dimensions et son module de Young. Il vient se plaquer 

étroitement sur le squelette.  

Le plan osseux passe en arrière d’une ligne neutre se déplaçant et travaille en compression. 

Le calcul indique alors une contrainte qui n’est plus que de 1.30 kgf /mm
2,

 ce que l’os peut 

parfaitement supporter [42,56]. 

II.9. Application au traitement des fractures 

II.9.1. Contraction musculaire  

   Elle joue un rôle très important dans la prévention des  fractures.
 
On peut illustrer ce rôle 

par l’exemple de la chute en skis vers l’avant. Le tibia du skieur vient s’appuyer en avant sur 

le bord de la chaussure avec un effet de flexion. Le cortical postérieur du tibia est soumis à 

des contraintes de traction très élevées qui ont de fortes chances d’entraîner une fracture. 

Heureusement, la contrainte réflexe du triceps va provoquer des contraintes de compression 

postérieure qui vont neutraliser les contraintes de traction, protéger le tibia et éviter la 

fracture.  

La contrainte musculaire automatique au cours d’une chute protège le squelette. Chez le 

vieillard en revanche, la rapidité de la réaction musculaire n’est plus suffisante. Les troubles 

de la vue, de l’ouïe et de l’équilibre  sont des facteurs aggravants [43]. 

II.9.2. Fracture de fatigue 

   Une fracture peut survenir si la contrainte supportée par l’os est supérieure à la résistance 

maximum de l’os, mais elle peut également survenir à la suite de l’application répétée de 

contraintes beaucoup plus basses. Ce sont les fractures de fatigue. Elles font l’objet d’un 

article particulier.
 

Elles surviennent soit après application peu fréquente
 

de contraintes 

élevées, soit après application très fréquente de contraintes relativement faibles. 

La fréquence des sollicitations joue également un rôle, car le remodelage osseux peut aller 

plus vite que le processus de fracture spontanée et éviter celle-ci. La fatigue musculaire 
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intervient dans la survenue des fractures de fatigue en supprimant la protection du squelette 

[43].  

II.9.3. Fracture et niveau d’énergie 

On peut classer les fractures en trois catégories, basées sur la quantité d’énergie libérée à 

leur niveau : 

• Fracture à basse énergie : ce sont les fractures survenues à la suite d’une chute banale ; 

• Fracture à haute énergie : elles se produisent à l’occasion d’un accident de la route et sont 

comminutives avec lésion des parties molles ; 

• Fractures à très haute énergie : causées par projectile de guerre à grande vitesse, elles 

correspondent à de véritables explosions osseuses avec pertes de substance des parties molles 

[43]. 

II.9.4. Fractures sur défectuosité osseuse    

    La création d’une perte de substance osseuse fragilise considérablement l’os, Bernstein
 
a 

montré que le simple fait de forer un trou et d’insérer une vis dans le fémur de lapin diminue 

de 70 % sa capacité d’absorber l’énergie. Huit semaines plus tard l’effet a disparu, mais 

l’ablation de la vis diminue à nouveau de 50 % cette possibilité de l’os. La création d’une 

fente osseuse sur une diaphyse crée une section ouverte. Dans ce cas, la résistance à la 

fracture est diminuée de 70 %. Le prélèvement d’un greffon cortical fragilise donc beaucoup 

l’os [43].
 

II.9.5. Fracture et contrainte    

La survenue d’une fracture est en fait une question de distribution de contraintes et d’énergie 

mécanique. L’énergie nécessaire pour fracturer un tibia humain normal est seulement de 

1/100000
e 

de l’énergie cinétique d’un skieur de 80 kg  se déplaçant a 45 km/h.
 
Le désastre 

survient seulement quand l’énergie cinétique est brutalement concentrée et convertie en 

travail pour déformer le tibia.  

Les fractures sont le résultat de contraintes excessives en tension. Celles-ci ne sont en 

général pas causées par des forces de traction mais plutôt par des forces de flexion ou de 

torsion.  

Les fractures en « bois vert » sont pour Radin la combinaison de micro fractures de la 

cortical d’un os peu calcifié à bas module d’élasticité [43]. 

�  Fracture en traction  

   Elles surviennent généralement dans l’os spongieux. La fracture de la base du cinquième 

métatarsien par traction du court péronier latérale et du calcanéum par traction du tendon 
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d’Achille est de bons exemples. Le meilleur exemple est réalisé par les fractures-tassements 

des vertèbres. 

 

Fig. II.16: Angulation [43] 

 

� Fracture en cisaillement   

 On les rencontre habituellement dans l’os spongieux en particulier aux condyles fémoraux ou 

aux plateaux tibiaux. 

 

Fig. II.17: Décalage [43]. 

� Fracture en torsion  

   Les contraintes de tension les plus élevées sont à 45° des contraintes de cisaillement. Le 

trait de fracture suit un plan en spirale pour suivre cet angle. Il n’y a pas de meilleur exemple 

que la fracture spiroïdal du skieur. 

 

Fig. II.18: Torsion [43]. 

 

� Fracture en flexion 

Les fractures diaphysaires transversales ou en « aile de papillon » relèvent de ce mécanisme. 

La fracture commence sur la surface convexe, sur les fibres les plus extérieures qui supportent 
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le plus de contraintes en tension. S’il existe sur cette face une entaille ou une rainure, la 

fracture commence à ce niveau. 

II.10. Forces 

II.10.1. Forces et mouvements dentaires  

  Schématiquement l’effet de toutes forces extérieures appliquées à la dent pourra être 

décomposé en : 

�  Une force verticale passant par l’axe vertical de rotation de la dent ; 

�  Une force vestibulolinguale dans le plan BL passant par le grand axe de la dent ; 

�  Une force mésiodistale dans le plan MD passant par le grand axe de la dent ; 

�  Une force horizontale dans le plan horizontal passant par le point de rotation de la dent et 

perpendiculaire aux trois premiers [44,58]. 

 

Fig. II.19: Force appliquée excentriquement sur la face occlusale amène selon Tylman [44]. 

Chaque force s’appliquant en un point de la couronne pourra être décomposée et analysée 

selon le système défini d’axes et de plans : 

�  Des effets de torsion dans le plan mésio distal (C1) et dans le plan vestibulo lingual (C2) ; 

�  Des réactions sur la racine provoquées par la charge axiale ; 

�  Des contraintes induites selon deux plans d’un couple, dans le sens des aiguilles d’une 

montre ; 

�  Des forces réactionnelles provoquées par l’application d’un couple de torsion sur la 

périphérie de la racine de la dent. 

Au cours des mouvements de latéralité, il y a souvent association de deux mouvements 

alternés, flexion et torsion, qui entraînent une déformation réversible de la prothèse dentaire et 

une sollicitation des ancrages. A ceux-ci s’ajoute un troisième mouvement, le glissement, qui 

est développé au cours des mouvements transversaux condyliens. Ces trois mouvements sont 
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dits micromouvements. Donc la prothèse va être soumise à des sollicitations de, flexion, 

torsion, et cisaillement, d’où une étude ou tracé correcte vise à minimiser ou totalement éviter 

ce type de mouvements [46,59]. 

II.10.2 Différents types de forces  

Parmi les forces actives dans l’environnement oral, quatre groupes sont à considérer [45]  

II.10.2 .a. Les forces fonctionnelles  

�  Les forces de basse intensité et de longue durée : Ce sont les forces exercées par la 

musculature de la langue et des lèvres au repos. Ces forces sont à l’origine de la forme des 

arcades dentaires et c’est ce type de force qui induit les déplacements ortho ontiques des 

dents. 

�  Les forces masticatoires : elles sont, de haute intensité mais de courte durée, totalement 

dissipées dans le parodonte et n’influencent pas la position des dents. 

 

II.10.2 .b. Les forces pathologiques  

�  Les forces masticatoires avec pic : peuvent provoquer des fractures cohésives. 

�  Les forces par afonctionnelles : sont excessives en intensité et en durée. Elles peuvent 

être à l’origine d’abrasion de fractures et en fonction de leur durée de déplacements dentaires. 

 

Fig. II.20 : Les quatre types de forces actives dans l’environnement oral (D’après Wiskott) 

[45] 

II.10.3. Forces masticatoires : 

La mastication vient du terme grec « mâchoire ». C’est un processus mécanique formant la 

première étape de la digestion. Le mouvement vertical d’ouverture-fermeture réalisé par la 

mandibule forme la mastication. 
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Le système masticateur est composé, des dents, de la langue, des muscles masticateurs et de 

l’articulation temporo-maxillaire. 

 

                             

Fig. II.21 : Forces masticatoires [46] 

 

   Le cycle masticatoire est beaucoup trop complexe. Seul ce qui se passe lors de la morsure 

de l’aliment nous intéresse. A ce propos, selon SLAGTER et VAN DER BILT [55], les 

derniers millimètres avant l’occlusion d’intercuspidie maximale sont assimilables à un 

mouvement de translation vertical. Ce mouvement permet une analyse simple des résultats. 

Une mauvaise répartition des charges entraine une affluence des forces masticatoires sur, 

l’occlusion, la malposition dentaire et la carie. Cela conduit à une répartition non équilibrée 

de la mastication qui peut engendrer un dysfonctionnement. Ce dernier a une influence au 

niveau musculaire et à long terme au niveau osseux. 

Lorsque les forces transmises par la dent au parodonte sont trop violentes pour permettre à 

ce dernier de s’y adapter il se produit des lésions dans le système d’ancrage de la dent 

appelées traumatisme occlusal. Un traumatisme occlusal est une lésion dégénérative qui se 

produit quand les forces occlusales dépassent la capacité d’adaptation des tissus parodontaux 

de soutien. Il est caractérisé par l’effondrement des fibres du ligament parodontal, une 

résorption osseuse, un élargissement de l’espace ligamentaire parodontal et une mobilisation 

des dents. [47] 

La force masticatoire peu être évaluée par, une électromyographie, un dynamomètre ou 

une jauge de contrainte. 
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II.10.3.1. Intensité des forces masticatoires  

La force masticatoire normale dépend des aliments absorbés : pour de la purée, des crème 

et autres aliments mous, elle est de quelques newtons, pour des carottes ou de la viande dure 

d’environ 70 à 150 N, et elle dépasse 200 N même pour les aliments très durs. La dureté des 

aliments et le nombre de cycles de mastication peuvent influencer les forces fonctionnelles ; si 

une force demeure constante mais le nombre de cycles de mastication augmente, la force 

totale augmente aussi. Les forces s’appliquent normalement pendant un laps de temps assez 

court [49]. 

Les forces de mastication de la dentition naturelle et l’implant varie sur une large plage 

(Bozkaya et al. 2004), par exemple entre 200 et 900N. Selon CARLSSON, chez des édentés 

totaux appareillés, la morsure atteint environ 70 à 80N. La composante occlusale de la force 

de mastication est habituellement entre 75 et 200N pour une prothèse complète, et entre 40 et 

400N pour un implant prothétique en charge (Lee et al. 2005) [50]. Vaillancourt et al ont 

suggéré qu'un chargement fonctionnel approprié de 50 N est suffisant pour un implant 

prémolaire. 

Les forces de mastication sont beaucoup plus élevées dans la partie postérieure que dans la 

partie antérieure (Körber et Ludwig, 1983). Schwarz a recommandé que la partie molaire 

puisse supporter une force de mastication supérieure de trois fois à la force que connaît la 

partie canine. Si l’on affecte le chiffre 100 à la force développée par les muscles élévateurs de 

la mandibule, la force appliquée sur la première molaire n’est plus que de 70 et sur les 

incisives de30 [50]. Les bords libres des incisives mandibulaires sont en contact avec les faces 

palatines des incisives maxillaires au niveau de la zone d’inflexion de la convexité à la 

concavité (tiers moyen) [44]. 

Dans le cas de dents cuspides, Les forces transmises sont beaucoup plus nombreuses. Les 

six pans cuspides en affrontement (trois contre trois) provoquent six forces résultantes dont 

quatre s’exercent vers l’intérieur et seulement deux vers l’extérieur [52]. 
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Figure II.22 : Une fosse centrale naît de la conjonction de trois Surfaces convexes [44]. 

 

 

Fig. II.23 : Surfaces convexes des cuspides (D’ après Michel Vignon et Coll.) [44] 

II.10.3.2. La durée d’application de la force  

  En fonction de cette durée [54], on va parler de : 

-« Forces d’impact » lorsque ces forces agissent pendant quelques millisecondes : 

- « Forces fonctionnelles » lorsque des forces analogues aux forces de mastication ou de 

déglutition s’exercent pendant quelques dixièmes de secondes : 

- « Forces quasi statiques » ou « Forces semi statiques » lorsque ces forces sont appliquées 

pendant quelques secondes [54]. 

- « Forces statiques » ou »Forces actives » lorsque celles-ci sont appliquées pendant plusieurs 

minutes. 

II.10.3.3. Le rapport intensité durée de la force appliquée 

C’est d’avantage la durée d’application que l’intensité de la force elle-même qui influe sur 

l’amplitude de la mobilité transversale MUHLEMANN, HERZOG  et VOGEL, 1956 [54]. 

 II.10.3.4. La fréquence d’application de la force : 
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Plus la fréquence d’application de la force augmente, plus les différents éléments de 

soutien de la dent ne sont sollicités. On assiste donc à une perturbation de l’équilibre entre ces 

différents éléments entrainant une augmentation de la mobilité physiologique de la dent. De 

ce fait, un déséquilibre occlusal va entrainer une hyper mobilité dentaire que l’on doit 

considérer comme pathologique. 

II.10.4.La direction de la force appliquée  

La mobilité dentaire transversale varie en fonction de la direction de la force appliquée. En 

effet, l’importance du déplacement sera différente, compte tenu de la décomposition de la 

force mais, également du fait que le nombre de fibres sollicitées pour résister au mouvement 

sera plus ou moins important [53]. 

II.10.4.1.Le moment de la force 

Il dépend de l’intensité et de la direction de la force, mais également de son point 

d’application ; ce qui constitue alors une variable dans la mesure de la mobilité physiologique 

transversale. Le moment étant le produit de l’intensité de la force par la distance entre le point 

d’application et le centre de rotation de la dent [53]. 

II.10.4.2.Prévention des surcharges biomécaniques  

Les forces transmises à l’implant proviennent essentiellement de l’occlusion lors de la 

manducation et de la déglutition et dans une moindre mesure des autres fonctions ore-faciales 

[54]. La morphologie coronaire doit être réglée de manière à transmettre la résultante des 

forces occlusales, en statique et en dynamique, selon un axe le plus proche possible du grand 

axe de l’implant ou qui, à tout le moins, passe par plateforme [53]. 

A cette fin ; le placement des implants doit découler d’une simulation prothétique par wax up 

en amont de l’acte chirurgical. Cette simulation peut être réalisée virtuellement si le logiciel 

permet de manipuler les deux arcades, simultanément, dans le bon rapport intermaxillaire. 

La prévention des surcharges biomécaniques procède en premier lieu du placement « occluso-

conscient » de l’implant. Mais cela n’est pas toujours possible [44]. 

Le cas échéant, Weinberg considère comme légitime de recourir à des artifices de montage 

si cela permet de rapprocher la résultante des forces occlusales vers l’axe de l’implant. Citons 

à titre d’exemple : 

 - le plan rétro-incisif au maxillaire qui permet une redirection des forces occlusales au niveau 

antérieur. 

- le montage en occlusion latérale inversée. 

- la modification de l’anatomie occlusale 
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II.11.Conclusion 
 

L’os est un matériau composite vivant hétérogène, anisotrope et viscoélastique beaucoup plus 

complexe que les matériaux sur lesquels les ingénieurs travaillent habituellement. Compte 

tenu de ses propriétés mécaniques et de la biomécanique de la consolidation, on peut retenir 

quelques règles fondamentales : une ostéosynthèse est statique lorsque sa raideur ne varie pas 

pendant toute la période de consolidation 

Dans une première partie, nous allons définir la structure générale de l’os humain, ainsi que 

les différentes étapes de son remodelage fonctionnel, communs à l’ensemble du tissu osseux 

de l’organisme. 

Puis nous mettrons en place l’anatomie propre de la mandibule ainsi que ses particularités et 

notamment les conséquences osseuses de l’éventration. 

Enfin, nous nous intéresserons aux qualités mécaniques du tissu osseux. 
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III. Implantologie 

III. 1. Définition 

      L’implant dentaire est une racine artificielle ancrée dans l’os de la mâchoire. Il sert à 

remplacer la racine d’une dent abîmée ou arrachée et à soutenir une prothèse. L’implant 

dentaire est l’intermédiaire entre la prothèse et l’os de la mâchoire (figure. III.1.a) et (figure. 

II.1.b), il transmet les forces de mastication au support osseux et joue un rôle d’amortisseur. 

Les implants dentaires s'intègrent à l'os maxillaire et reproduisent l'action des racines 

dentaires, ils remplissent donc le rôle des dents naturelles. En plus d'assurer une stabilité 

parfaite à la prothèse fixe ou amovible, l'implant stimule à nouveau les cellules osseuses, qui 

cessent alors de s'atrophier. La mâchoire peut donc maintenir son volume et son intégrité. La 

musculature et l'articulation. 

Retrouvent un environnement dentaire stable, ce qui favorise un retour à l'équilibre 

musculaire, articulaire et facial [19]. 

 

Fig. III.01: Implant dentaire entre deux racines dentaires [20]. 

 

Fig. III. 02: prothèse dentaire en coupe [21]. 
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III.2. Matériaux 

   De nombreux matériaux ont été essayés en tant qu'implant, que ce soit en orthopédie 

osseuse ou en implantologie orale. Le titane reste le seul biomatériau qui a su prouver sa 

compatibilité fiable. En effet sa tolérance biologique a été démontrée dès 1951 par Leventhal, 

puis par Beder et Al. (1956, 1957, 1959), Sur le chien d'abord, puis sur l'homme [4,49]. 

Les cultures tissulaires effectuées montrent que les cellules sont parfaitement viables à son 

contact, et les expérimentations animales ne montrent que rarement des cellules géantes 

multinuclées (macrophages) à proximité [37, 42,51]. 

La plupart des implants sont en titane commercialement pur, avec une excellente résistance à 

la corrosion. Il est possible de recouvrir les implants de titane avec de l'hydroxy-apatite ou 

d'autres biomatériaux tel que les alliages de molybdène ou d'acier. Mais des études dont celles 

de Bloch et Kent (1995) ont montrées que ces associations donnent un recul clinique moins 

important avec une augmentation du taux d'échec au bout de cinq ans [22]. 

III.3. Résistance de l’implant dentaire 

   Un implant dentaire doit supporter les forces de mastications de l’ordre de 10 à 35 Kg/cm² 

qui peuvent s’exercer dans des directions différentes, un implant dentaire ne doit pas s’altérer 

dans le temps, ni au contact de la salive, de la gencive ou d’autres éléments qui peuvent se 

trouver en bouche. Des métaux tels que le plomb, le mercure ou l’or utilisés pour d’autres 

soins dentaire peuvent provoquer un courant électrique dans le milieu salivaire [21]. 

III.4. Essai de fatigue d’un implant dentaire 

III.4.1. Principe 

    L'essai de fatigue est employé pour évaluer la force de l’implant et du pilier. En 1992, 

Nobel Bio care a développé un protocole normalisé interne pour la fatigue examinant un 

implant dentaire endossé qui est très semblable à la norme standard internationale qui est 

employée aujourd'hui [9]. Pour examiner la force de fatigue, l’implant et le pilier sont montés 

dans un montage incliné avec 30°. Une force cyclique est appliquée à une fréquence de 14 

hertz (Figure. I.15). 
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Fig. III. 03: Essai de fatigue sous un angle latéral de 30° [9]. 

 

III.5. Morphologie  

   Il existe différentes formes d'implants : cylindriques vissés, cylindriques impactés et lames. 

- Les lames : elles sont obsolètes, car il n'existe aucun instrument calibré permettant de 

préparer commodément leur site osseux receveur. 

- Les cylindriques vissés : ils ont le recul clinique le plus important, leur fonctionnalité sur des 

décennies, sans complication est bien démontrée. En effet la présence de pas de vis augmente 

la surface de contact entre l’implant et l’os, elle augmente aussi la stabilité initiale, la 

résistance aux forces de cisaillements et la distribution des forces dans le tissu osseux. 

- Les cylindriques impactés : ils sont sans spires et présentent un recul clinique moins 

important à cause d’une résorption circonférentielle souvent rapportée [22]. 

III.5. 1 Dimensions  

   Les dimensions des implants sont standardisées et correspondent à des dents naturelles en 

taille et en morphologie corono-radiculaire. Aujourd'hui selon le type de dents à restaurer, 

notre choix dimensionnel se fera sur le diamètre clinique, puis sur les longueurs disponibles 

auprès du fabricant. 

Davarpanah et al suite à une analyse de plusieurs auteurs proposent, que le choix du diamètre 

d’un implant dépend de la qualité et de la quantité osseuse du site, du type de prothèse 

envisagée, de l'esthétique et des facteurs biomécaniques [22]. 

III.6.Types et formes des implants dentaires 

 On distingue 2 types d’implants dentaires, ceux fixés sur la mâchoire (juxta-osseux) et ceux 

dans la mâchoire (endo-osseux) sont de loin les plus utilisés. Les formes généralement 

cylindriques peuvent aussi avoir une forme de cône, disque, lame…, certains pouvant 

correspondre à un besoin spécifique. Leurs diamètres varient généralement entre 3 et 5mm et 



Chapitre III Implants dentaires 

 

 
71 

leur longueur entre 10 et 15mm. Cette variété correspond à la diversité des mâchoires et à 

celle des cas clinique rencontrés. 

 

Fig. III. 04: images illustrant quelques types d'implants dentaires [20]. 

III.6.1. Implant de petit diamètre Ø ≤ 4mm [22,24] 

L’implant de petit diamètre est indiqué dans des situations cliniques précises : 

� espace osseux inter-radiculaire réduit 

� crête alvéolaire mince 

� diamètre prothétique cervical limité 

� édentement unitaire incisivo-canin. 

III.6.2. Implant de gros diamètre Ø ≥ 5 mm [22,23] 

Il a été développé pour répondre à des situations osseuses et prothétiques particulières : 

� qualité osseuse insuffisante 

� hauteur de crête insuffisante 

� remplacement immédiat d’un implant non ostéointégré 

� remplacement immédiat d’un implant fracturé 

� implantation immédiate après extraction 

� édentement unitaire molaire. 

III.7. Différents types d’implants  

Les systèmes implantaires sont divisés en deux types : les implants juxtaosseux et les implants 

endo-osseux. 

III.7.1. Implants juxta-osseux [22] 

 L’implant juxta-osseux est une grille métallique adaptée parfaitement aux formes et aux 

contours des maxillaires. Parfois qualifié de sous périoste, ce sont des implants obsolètes qui 

ne sont plus utilisés. 

III.7.2. Implants endo-osseux [22] 

  Les implants endo-osseux sont les plus utilisés aujourd’hui. Trois types d'implants endo-

osseux peuvent être définis selon leur mode d'insertion. 
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III.7.2.1. Implants à insertion verticale [22] 

Les implants endo-osseux à insertion verticale sont divisés en trois types : 

� les implants aiguilles : ils ne sont plus utilisés depuis 1985. On leur reproche leur fragilité 

et la mauvaise qualité d'agrégation de la structure prothétique. [22] 

� Les implants lames : ils ne sont plus utilisés à cause de leurs difficultés d’insertion. [22] 

� les implants cylindriques et cylindro-coniques : ils sont en forme de racine et peuvent être   

     vissés, emmanchés ou impactés. Les implants vis auront des  taux de  succès  supérieurs et   

     une meilleure stabilité primaire grâce aux spires. Ce sont les plus utilisés à l’heure actuelle  

     [1, 2, 22, 32]. 

III.7.2.2. Implants à insertion latérale ou Diskimplant 

   Les Diskimplants ont un profil qui s'oppose à leur désinsertion verticale, grâce à leur appui 

tricortical dans l'os, ils facilitent la mise en fonction prothétique précoce. L’indication majeure 

des Diskimplants sont les cas de résorptions osseuses importantes aux maxillaires. [22] 

 

 

 
Fig. III. 05: Exemples d’implants vis cylindriques ou cylindro-conique [20] 

 
III.7.2.3. Implants à insertion dite oblique                                                                                                        

   Ce sont les implants vissés transsinusien ptérygoïdien et zygomatique. Ils ont une direction 

oblique mais l’insertion prothétique est axiale. Ils sont pour certains auteurs une alternative 

évitant la greffe osseuse et le comblement sinusien [15, 22]. 

 
1 – Implant zygomatique 2 – Implant vis vertical  3 – Bridge céramique 

 
Fig. III. 06: Schéma et vue radiologique d'implants zygomatiques [20] 

1- Implant vis TPS® 
2- Implant vis Ledermann® 
3- Implant vis Branëmark® 
4- Implant vis ITI Bonefit® 
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1 – Implant trans-sinusien 
2 – Implant à insertion oblique 
3 – Implant vertical 

Fig. III. 07: Schémas et vue radiologique d'implants transsinusiens maxillaires et d'implants  

obliques à la mandibule [22] 

 

III.8.Acte chirurgical et acte prothétique  

   La pose d’un implant est un acte chirurgical nécessitant la préparation d’un site édenté pour 

recevoir un implant ou une racine artificielle. L’acte chirurgical consiste, dans un premier 

temps, à réaliser un lambeau pour dégager et mettre à nu l’os. Le site osseux est ensuite 

préparé à l’aide de forets adaptés et calibrés pour réaliser une mise en forme précise pour 

recevoir l’implant (être vissé dans l’os [22, 37,41]. 
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Fig. III. 08: Préparation d’un site osseux à l’aide de foret pour une mise en forme précise en 

vue de la pose d’un implant [37]. 

 Après un temps de cicatrisation (l'ostéo-intégration (3) réussie) de deux à six mois, l’implant 

est utilisé pour soutenir une prothèse. Cette seconde phase est un acte prothétique nécessitant 

plusieurs séances, empreintes essayage et séance de pose, comme toute prothèse 

traditionnelle. 

Méthodes actuelles: Le chirurgien dentiste fait une ouverture circulaire de 3 à 4 millimètre 

dans la gencive, ce qui correspond environ au diamètre de l'implant. Moins de traumatisme au 

niveau de la gencive, conservation des papilles. Cette méthode en implantologie ne peut être 

réalisée que si les conditions sont favorables, entre autre un minimum de hauteur et largeur 

d'os. 

Implantologie dentaire avec la robotique : Elle permet au chirurgien dentiste de planifier à 

l'avance l'intervention et de visualiser en direct le forage où va être placé l'implant dentaire. 

Cette nouvelle technologie en implantologie dentaire a largement fait ses preuves dans 

d'autres chirurgies (neurologie, cardiologie ou orthopédie), et devrait s'imposer dans l'avenir 

car elle permet une chirurgie moins traumatisante dite " non invasive " (sans ouvrir de la 

gencive) et en 1 seul temps [42]. 

III.8.1.Différents protocoles chirurgicale: [22, 37, 43,44] 

  A l’heure actuelle, il existe cinq protocoles implantaires selon le temps global du traitement 

et les phases du traitement [22, 37, 43,44] 

 

III.8.1.a- Protocole en deux temps « la technique " suédoise " » 

L’implant est totalement enfoui sous la gencive, et nécessite après la période de cicatrisation 

une nouvelle intervention chirurgicale pour accéder à la tête de l’implant (Fig. I.10). 
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Fig. III. 09: Protocole en deux temps [37]. 

A gauche vue occlusale après la mise en place de 3 implants et de vis de couverture. 

A droite fermeture du lambeau à l’aide d’une technique de suture continue. 

III.8.1.b-Protocole en un temps " la technique suisse " de Schroëder 

  Les implants sont mis en place dans l’os avec un col implantaire dépassant la gencive. La 

prothèse est réalisée après un temps de cicatrisation de 3 à 6 mois (3 à 4 mois à la mandibule 

et 6 mois au maxillaire) (Fig. I.11). 

 

 

Fig. III. 10: Protocole en un temps chirurgical [22]. 

a : mise en place de 4 implants avec les vis de cicatrisation. b : vue occlusale après 2 mois de 

cicatrisation tissulaire. 

Le seul et unique temps chirurgical permet la cicatrisation de l’os et de la muqueuse autour de 

L’implant. Ce protocole impose l’utilisation des implants monoblocs ou la mise en place de la 

vis de cicatrisation sur l’implant dans le même temps opératoire. 

III.8.1.c- Protocole de mise en charge précoce ou rapide  

  Un seul temps chirurgical est utilisé dans ce protocole. Le temps de cicatrisation est réduit à 

6-8 semaines avant de réaliser la prothèse. Selon le consensus d’Espagne (2002), la mise en 

charge rapide consiste en la réalisation de la prothèse en occlusion au bout de moins de 3 mois 

à la mandibule et de moins de 6 mois au maxillaire. Selon Cochran et al. (2004), la mise en 
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charge rapide consiste à réaliser une prothèse fonctionnelle entre 48 heures et 3 mois après la 

mise en place de l’implant. 

III.8.1.d- Protocole de mise en charge immédiate  

   Une prothèse provisoire fonctionnelle (contacts en occlusion) est placée immédiatement 

après la mise en place des implants. Généralement, ce protocole est préconisé chez l’édenté 

total. La prothèse définitive est réalisée après confirmation de l’ostéo-intégration (Fig.I.12). 

 

Fig. III. 11: Pose immédiate d’une couronne provisoire le jour de la chirurgie [44]. 

 

III.8.1.e- Protocole de prothèse immédiate non fonctionnelle  

   Une prothèse provisoire non fonctionnelle (en sous-occlusion) est placée immédiatement 

après la mise en place des implants. Ce protocole est fréquemment indiqué chez l’édenté 

partiel ou unitaire dans le secteur antérieur. La prothèse définitive est réalisée après 

confirmation de l’ostéo-intégration [44].  

Tableau III .1: Différents types de protocoles implant-aires selon le temps global de 

traitement  

Protocole Temps thérapeutique 

Deux temps chirurgical Mandibule  6 mois(*) 
Maxillaire  8 mois(*) 

Un temps chirurgical Mandibule  5 mois(*) 
Maxillaire  7 mois(*) 

Mise en charge précoce Mandibule  3 mois(*) (**) 
Maxillaire  3 mois(*) (**) 

Mise en charge précoce 
ou rapide 

Mandibule  3 mois(*) (**) 
Maxillaire  3 mois(*) (**) 

Mise en charge immédiate 
ou transitoire 

Prothèse provisoire : édentement total 2 à 5 jours 
Edentement partiel 2 à 4 heures 
Prothèse définitive : variable selon la période 
transitoire 
 

Mise en charge immédiate 
Définitive 

Mandibule 1 jour 
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 (*) Temps moyen de la réalisation de la prothèse définitive d’un mois 
(**) Pour un bon ancrage primaire 
 
III.8.2. Différents cas posant des problèmes pour le placement des implants dentaires 

� Dans le cas de problèmes de santé particuliers tels que le diabète, après irradiation dans la 

zone tête et cou, en cas de dialyse rénale, dans le cas de transplantation d’organes, d’une 

insuffisance cardiaque..., des examens complémentaires devront déterminer si la pose 

d’implants constitue une bonne solution. 

� Dans le cas de décalcification osseuse sévère et dans les cas où l’os de la mâchoire est trop 

insuffisant, des analyses complémentaires devront déterminer s’il est possible d’ajouter de 

l’os en prélevant du tissu osseux au niveau d’une autre partie du corps (Il est possible de 

remédier à une insuffisance de hauteur osseuse en comblant les manques par de l’os autogène 

(c’est-à-dire : prélevé dans une autre partie du corps) et/ou synthétique. La plupart du temps, 

il faut tenir compte d’une période d’attente ce qui permettra à l’os de se consolider et de 

devenir plus résistant, afin de pouvoir ensuite poser les implants dentaires. Cette procédure se 

déroule le plus souvent sous anesthésie locale. 

� Chez les personnes qui (souvent inconsciemment) grincent des dents ou qui serrent les 

mâchoires, il est possible de protéger les dents grâce à des techniques de training ou par le 

port d’une gouttière nocturne amovible. 

� Chez les fumeurs, il semble que les implants soient moins bien intégrés que chez les non-

fumeurs. 

� Chez les personnes qui ont des attentes esthétiques irréalisables ou dont les exigences sont 

disproportionnées par rapport aux traitements implant-aires [21]. 

III.8.3. Déroulement du traitement 

   Le traitement par un ou plusieurs implants dentaires s’effectue en plusieurs étapes, le 

chirurgien dentiste est à l’écoute de la demande du patient. Il recueille ses antécédents 

médicaux et dentaires pour vérifier s’il n’y a pas de contre-indications à ce traitement, analyse 

l’anatomie des mâchoires en particulier le volume osseux disponible. Un examen 

radiographique est également nécessaire : une radiographie panoramique des mâchoires 

complétée éventuellement par des clichés plus détaillés permettra de se faire une idée de la 

quantité d’os disponible. Si ces examens ne suffisent pas, un CT-scan sera demandé au 

radiologue. Ce type d’examen donne une image claire du volume osseux disponible. Il 

détermine ainsi la solution la plus appropriée au cas. 

III.8.4. 1. Pose d’un ou plusieurs implants 
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  Cet acte chirurgical se pratique sous anesthésie locale, idéalement dans un bloc opératoire, et 

sous une médication comportant classiquement antibiotique, anti-inflammatoire et antalgique. 

Un seul geste chirurgical est habituellement nécessaire pour poser un ou plusieurs implants 

dentaires. Plus exceptionnellement une seconde intervention peut être utile pour améliorer 

l’environnement gingival autour des implants. 

III.8.4. 2. Temps de consolidation 

  Cette période correspond au temps biologique nécessaire à la consolidation osseuse et 

gingivale autour des implants (comme pour une fracture). Cela permet également de vérifier 

la bonne acceptation de chaque implant dentaire par le corps humain avant de s’engager dans 

le traitement prothétique. Ce temps de consolidation est variable suivant les cas, le type d’os, 

le type d’implant, la stratégie du praticien, etc.… Il est généralement compris entre 1 et 4 

mois. 

III.8.4. 3. Pose de la prothèse  

   Son déroulement comprend les mêmes étapes que pour une prothèse sur dents naturelles 

(empreinte, prise d’occlusion, essayages, pose, réglages et suivi). Il suffit donc de quelques 

rendez-vous pour finaliser le traitement prothétique sur implant [20]. 

III.8.5. Remplacement d’une dent unitaire 

   En cas de perte d'une seule dent, la solution la meilleure est la pose d’un implant sur lequel 

une couronne est fixée. Elle a l'aspect et les fonctionnalités équivalentes à celles des dents 

naturelles. Il existe également d’autres solutions de traitements comme le bridge scellé sur 

dents naturelles ou l’appareil amovible mais ces solutions peuvent provoquer une aggravation 

de la perte osseuse et dentaire. Avec la couronne sur implants, les dents voisines ne sont pas 

touchées et l'os sera préservé. 

III.8.5.1. Avantages d’une couronne sur implant 

• Aspect, sensation et performance d’une dent naturelle 

• Pas de délabrement des dents voisines 

• Remplace la dent manquante en maintenant l’os existant 

• Soins d’hygiène identiques à ceux d’une dent naturelle 

• Redonne l’efficacité d’une mastication naturelle 
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Avant                                                          Après 

 

Fig. III. 12: Remplacement d’une seule dent [21]. 

III.8.5.2. Différents traitements 

III.8.5.2. a - Options avec des traitements traditionnels 

� Bridge sur dents naturelles : Les dents saines de chaque côté de la dent absente sont 

meulées pour soutenir un bridge. Voir figure II.5(a) 

� Appareil amovible partiel : Ce type de prothèse peut entraîner une aggravation de la perte 

osseuse. Voir figure II.5(b) 

 

                          (a)                                                                         (b)  
Fig. III. 13: Traitements traditionnels [21]. 

  
III.8.5.2. b - Option avec une couronne sur implants 

� Couronne sur implants : Ce type de prothèse préserve l’os et la gencive, ce qui permet de 

retrouver l’aspect naturel de la dent manquante. Voir figure II.6. 

 

Fig. III.14: Traitements avec une couronne sur implants [21]. 
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III.8.5.3. Etapes de traitement de remplacement d’une seule dent 

� Avant l’intervention : Le dentiste fait un examen clinique et réalise une ou plusieurs 

radiographies. Il propose alors un plan de traitement. Voir figure II.7(a). 

� Mise en place des implants : Le chirurgien pose les implants dans l'os de la mâchoire. Les 

piliers sont vissés sur les implants et la gencive est suturée autour du pilier pendant la phase 

de cicatrisation. Voir figure II.7(b). 

� Fixation de la nouvelle prothèse définitive : Les empreintes des mâchoires sont prises 

pour fabriquer le modèle qui servira à construire les prothèses définitives. Le laboratoire 

fabrique la couronne, qui sera adaptée à la forme et à la teinte des dents naturelles du patient. 

Voir figure II.7(c). 

� Résultat : Cette nouvelle dent est parfaitement adaptée. Elle permet de rétablir le sourire et 

la fonction. Voir figure II.7(d). 

                         

          (a)                                                                                                      (b) 

                   

                         (c)        (d) 

Fig. III.15.1: Etapes de traitement de remplacement d’une seule dent [21]. 
 
III.8.6. Remplacement de plusieurs dents 

   Lorsque plusieurs dents sont à remplacer, il n’est pas nécessaire de placer un implant pour 

chaque dent à remplacer. Dans ce type de cas, deux options sont possibles : soit ces dents 

peuvent être remplacées par un dentier (appareil amovible partiel) ou par un bridge sur 
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implants (prothèse fixe). Aujourd’hui il s’agit de la seule solution fixe envisageable car le 

dentier n’offre pas la même stabilité et fonctionnalité que le bridge sur implants.  

Voir figure II.9. 

III.8.6.1. Avantages du bridge sur implant 
� Aspect, sensation et performance d’une dent naturelle. 

� Pas de délabrement des dents voisines 

� Remplace la dent manquante en maintenant l’os existant 

� Le bridge est fixé solidement aux implants (collé ou vissé)  

                     Avant                                                                                  Après 

                             

Fig. III.15.2: Remplacement de plusieurs dents [21]. 

III.8.6.2. Différents traitements 

III.8.6.2. a - Option avec un traitement traditionnel 

� Appareil amovible partiel : Il entraîne une aggravation de la perte osseuse et dentaire. 

Voir figure II.10(b). 

III.8.6.2. b - Option avec un bridge sur implants 

� Bridge sur implants : L’os et la gencive sont préservés. Résistance à toute pression 

comme sur des dents naturelles. Voir figure II.10(c). 

 

 (a) (b) (c)  
 

Fig. III.16: Différents traitements [21]. 
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III.8.6.3. Etapes de traitement de remplacement de plusieurs dents 

� Avant l’intervention : Trois dents sont manquantes en fond de bouche. Dans ce cas le 

dentiste propose de placer un bridge sur implants. Voir figure II.11(a). 

� Mise en place des implants : Le chirurgien pose les implants dans l'os de la mâchoire. Un 

bridge provisoire est proposé pendant la période de cicatrisation de l’os. Voir figure II.11(b). 

� Fixation du bridge définitif : Le bridge définitif sera placé une fois que les implants 

seront bien intégrés à l’os de la mâchoire. Généralement, cela s’effectue 2 à 5 mois après la 

pose des implants. Voir figure II.11(c). 

� Résultat : On aura un résultat esthétique parfait grâce à ce bridge sur implants et on 

retrouvera les fonctions des dents naturelles. Voir figure II.11(d). 

                                     

(a)                                                                                                                       (b) 

                                                   

    (c)  (d) 
 

Fig. III.17: Etapes de traitements de remplacement de plusieurs dents [21]. 
 
III.8.7.Remplacement complet du maxillaire inférieur ou supérieur 

  Si la totalité de la mâchoire inférieure/supérieure est édentée, un bridge sur implants 

représente la solution idéale pour ce type de cas. A la différence des prothèses amovibles 

(type de traitement proposé traditionnellement) qui présentent de nombreux problèmes 

(mauvaise adaptation, irritation des gencives et douleurs), le bridge sur implants est une 
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solution fixe qui permet de remplacer toutes les dents d’une mâchoire en évitant des 

désagréments. Voir figure II.12. 

III.8.7. 1. Avantages de la prothèse complète sur implant 

� Maintient l’intégralité du volume de la face et limite la résorption de l’os 

� Augmente le confort et la stabilité 

� Redonne l’efficacité d’une mastication naturelle 

� Une meilleure mastication améliore la digestion et la santé 

� Améliore l’esthétique pour un meilleur soutien des lèvres. 

� Permet une mastication sûre et une élocution plus claire. 

              Avant                                                                             Après 

 

Fig. III.18: Remplacement de la prothèse complète [21]. 

III.8.7. 2. Différents traitements 

III.8.7. 2. a - Option avec un traitement traditionnel 

� Appareil amovible complet : Prothèse complète amovible sans attachement pour 

améliorer la stabilité. Voir figure II.12(a). 

III.8.7. 2. b - Option avec les implants dentaires 

� Appareil complet sur attachements boules : La prothèse sur implants est un appareil 

amovible mais stabilisé grâce aux implants. Voir figure II.13(b). 

� Appareil sur barre : La prothèse sur implants est une prothèse fixe et stabilisée grâce aux 

implants. Voir figure II.13(c). 
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 (a) (b) (c) 
Fig. III.19: Différents traitements [21]. 

 

III.8.7. 3. Etapes de traitement de la prothèse complète 

� Avant l’intervention : Dans ce cas, le patient est totalement édenté. Le dentiste propose la 

solution, type appareil sur barre de stabilisation. Voir figure II.14(a). 

� Mise en place des implants : Quatre implants dentaires vont être posés pour remplacer les 

racines des quatre dents manquantes sur lesquelles on construira une barre (pour la 

stabilisation sur attachement boule, deux implants seulement sont nécessaires). Voir figure 

II.14(b).                                                                                                                                     

Pose de la barre de stabilisation : La barre de stabilisation est fixée aux implants. Voir 

figure II.14(c). 

� Résultat : L’appareil complet est clipsé à cette barre. Il s’agit d’une méthode permettant de 

stabiliser l’appareil complet. Voir figure II.14(d). 

                                  

(a)                                                                                                                          (b) 

 

                                                     (c)                                                                                     (d 

Fig. III.20: Etapes de traitements de la prothèse complète [21]. 
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III.8.8. Avantages des implants dentaires 

    Par rapport à un traitement classique, le choix des implants dentaires comme solution de 

traitement offre un très grand nombre d’avantages comme : 

� Solution écologique: L’implant permet d’éviter de toucher si peu que ce soit aux dents 

saines voisines et de mieux préserver les tissus buccaux à long terme. 

� Solution confortable : Les implants permettent de mastiquer efficacement en soutenant 

des dents fixes ou en stabilisant un appareil. 

� Solution durable : L’implant en titane est biocompatible, sa stabilité est assurée par le 

tissu osseux, c’est la solution la plus efficace à long terme par rapport à un bridge sur dents 

naturelles. Elle dépasse très largement la longévité humaine. 

� Solution esthétique : L’implant permet de construire des dents fixes d’aspect naturel et 

ainsi de rétablir le sourire. 

� Solution fiable : On dispose en implantologie de plus de 30 ans de recul clinique et des 

milliers de patients sont traités chaque année dans le monde. Les contre-indications sont 

limitées et les cas de rejet sont très réduits (moins de 5%) [20]. 

III.8.9. Cas d’échec 

  On ne peut malheureusement pas garantir un taux de succès de 100 %. Quelques facteurs 

importants peuvent influer négativement sur le succès du traitement par implants dentaires : 

� Le niveau de difficulté du traitement, 

� La localisation dans la bouche (mâchoire supérieure par rapport à la mâchoire inférieure, 

zone antérieure par rapport à la zone postérieure), 

� L’épaisseur de l’os. 

� La qualité de l’ancrage osseux de l’implant, 

Le niveau de santé bucco-dentaire en général et le niveau de santé de la gencive environnante 

en particulier, 

L’expertise avec laquelle le traitement est effectué. L’entretien correct réalisé par le patient. 

� Les contrôles réguliers obligatoires chez le dentiste tout comme pour les dents naturelles. 

Lorsqu’il apparaît qu’un implant ne s’est pas intégré à l’os après la période d’attente, il sera 

éliminé en même temps que le tissu inflammatoire. Trois mois plus tard, une radiographie de 

contrôle permettra de vérifier si la même zone peut entrer en ligne de compte pour la pose 

d’un nouvel implant. Le résultat final escompté reste tout à fait possible même dans un tel cas 

[20]. 

III.9. Implantologie avec la  modélisation 



Chapitre III Implants dentaires 

 

 
86 

III.9. 1.Travaux d’Oğuz Kayabaşı et col 

III.9. 1.1.Introduction 

   Bons résultats à long terme des implants dentaires ont conduit à une augmentation de leur 

utilisation dans de nombreuses situations cliniques [1, 3]. Puisque les implants ostéo-intégrés 

ont été introduits pour la réhabilitation de l'édentement dans les années 1960, une énorme 

prise de conscience et de la demande subséquente ont surgi dans le champ [6]. Ces dernières 

années, grâce aux progrès en implantologie orale, le traitement des arcades partiellement 

édentées avec implant prothèse fixe pris en charge a été largement accepté comme alternative 

à une prothèse amovible classique [6]. Cependant, certaines études cliniques ont rapporté 

variable taux d'échec [7] 

III.9. 1.2.Les facteurs biomécaniques  

Ont été soulignés par différentes auteurs [7, 8]. Micromouvement de l’implant et des 

contraintes excessives à l'interface os-implant a été proposé comme cause potentielle perte 

osseuse péri-implantaire et échec [9]. La réponse biologique de l'os à des charges mécaniques 

et sélection d'implant poste affect longévité de l'implant. 

Étant donné que la charge est transférée à l'os par l'implant, prudent planification et 

l'exécution de l'insertion de l'appareil sont les importants facteurs dans la réalisation de 

distribution des contraintes appropriées dans les os. Ainsi, le transfert des charges 

fonctionnelles et d'accompagnement distribution des contraintes dans un assemblage d'os-

implant-prothèse dépendent des propriétés physiques et la configuration géométrique spatiale 

modèle de chaque composant. 

Observations cliniques souvent ne supportent pas la célèbre approche théorique, notamment 

en ce qui concerne le nombre de supports utilisés pour une prothèse partielle fixe de l'implant. 

La commune approche consiste à placer un implant pour chaque manque postérieur dent pour 

diminuer les complications biomécaniques. Dû à la largeur de l'os disponible limitée dans la 

mandibule postérieure et la restriction des structures anatomiques telles que mandibulaire 

canal et des foramens mentales, le placement des implants à applications limitées.  

Il faudra pour réhabilitation prothétique partielle de trois unités dans certains cas. Toutefois, 

l'optimum distance entre deux implants, ce qui peuvent fournir un soutien adéquat 

biomécanique, n'ont jusqu'à présent pas été signalés. 

La distribution des forces osseuse péri-implantaire a été étudiée par FEA dans plusieurs 

études [14]. La FEA une technique théorique acceptée est utilisée en vue de résoudre 

problèmes d'ingénierie [9]. Il s'est avéré pour être une précise méthode d'évaluation de 
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systèmes d'implants dentaires et il offre de nombreux avantages par rapport aux autres 

méthodes [12, 13,15]. Modélisation de la FEA non seulement peut simuler des formes 

géométriques complexes mais aussi des comportements non linéaires des matériaux et  

diverses conditions aux limites, qui sont difficiles à reproduire dans les expériences [16]. 

Baiamonte et coll. [14] ont comparé les résultats obtenus in vitro de la souche sur une 

mandibule de singe chargé qui avait ostéo-intégrée les implants de titane avec les résultats 

obtenus par le biais de la FEA. Étant donné que les résultats étaient en excellent accord c'était 

a conclu que FEA est également applicable aux systèmes de soins dentaires. 

Elle implique le développement d'un modèle mathématique d’une structure continue divisée 

en un système de composants discrets ou éléments. Ces éléments sont reliés aux nodaux 

points où le stress et déplacements déterminées. L'exactitude de la 3D, méthode est 

proportionnelle au nombre de nœuds et les éléments dans le modèle mathématique [17,18]. 

Dans l'acceptabilité de ce type de travaux effectués le FEA, plusieurs facteurs ont beaucoup 

d'importance. L'anatomie et les propriétés du matériau de l'os, la dimension et la propriété 

matérielle du système de l'implant, les conditions de liaison de l'interface os-implant, ainsi 

que les conditions de chargement du modèle sont les principaux facteurs. 

Le but de cette étude était d'évaluer les effets de trois différentes inter-distances d (entre les 

implants dentaires) sur la distribution des contraintes sous un chargement vertical [55]. 

 

Fig. III.21.1: Image de modèle par MSC [55]. 
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Fig.III.21.2: Image de modèle par MSC [55]. 
 

 
Fig. III.22.1: Image de deux implants pour d=0 .5mm [55]. 
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Fig. III.22.2: Dans l'os cortical pour d= 2.0 cm [55]. 

 

 
Fig. III.23: Dans l'os cortical d=1.0 cm [55]. 

 
III.9. 1.3. Matériaux et méthodes 

La présente étude a été réalisée à l'aide du logiciel  MSC MARC 2003 (MSC Corporation, 

Santa Ana, CA, é.-u.)  Solveur éléments finis a été utilisé pour déterminer le champ de 

contraintes dans chaque élément de la structure dentaire. Le logiciel MENTAT (Corporation 
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MSC, Santa Ana, CA, É.-u.) a été utilisé pour constituer le maillage volumique final. 

L’analyse a été effectuée sur un  modèle tridimensionnelle d'une structure dentaire composée 

de l’os mandibule humaine et de deux prothèses dentaires. Étant donné qu’aucun résultat 

expérimentale appropriés n’est disponible dans la littérature pour valider les résultats du 

modèle conçu par la méthode des éléments finis, alors l’auteur a analysé six différents 

modèles numériques  dans lesquels deux implants dentaires s’intègrent à l'os maxillaire et  

remplissent donc le rôle des dents naturelles. Chaque modèle a été étudié pour trois inter-

distance implante/implant d= 0.5 cm, 1.0 cm et 2.0 cm  avec le même nombre d'éléments et 

les résultats obtenus sont comparés à ceux de la contrainte maximale de compression de l’os 

cortical sous un chargement vertical (corono-apical) et la convergence a été vérifiée. 

En absence des informations concernant les propriétés mécaniques  des matériaux vivants ('os 

cortical et os spongieux), on suppose que ces matériaux ont un comportement élastique et sont   

considérés isotropes, homogènes [1, 4, 7, 11, 12, 15]. L’os cortical a un coefficient de Poisson 

de 0.3 et un module d'élasticité (module de Young) de 1.8 GPa [9]. L'os spongieux a été 

classé aussi denses en raison de la structure anatomique de la mandibule et son module 

d'Young a été estimé à 1.85 GPa avec un coefficient de Poisson  de 0.3 [9,12]. Les implants 

ont été fixés de façon rigide le long de leur interface avec l’os et sont supposés conjointement 

liés à l'os pour simuler la bonne ostéo-intégration [7, 11,19]. 

III.9. 1.4. Résultat  

Cette étude porte sur la détermination de la distribution et l’intensité  des contraintes dans l'os 

mandibulaire et l’implant  en fonction de l’inter-distance d (impant/implant).  Une géométrie 

raffinée d'implants et de la mandibule a été modélisé et elle est examinée par FEA 3D.  

Les conclusions suivantes ont été faites pour une inter-distance optimale qui peut fournir une 

solution adéquate en biomécanique : 

(1) Dans l'os cortical : Pour une inter-distance des implants égale à 2.0 cm  conduit à 

l’augmentation des contraintes de tension sous les charges (corono-apical).et (mésio-distal). 

Une inter-distance des implants égale à 0.5 cm mène à l’accroissement de la contrainte de 

tension lorsqu’il sollicité à la charge Bucco Lingual. 

(2) Dans l'os cortical : une inter-distance des implants égale à 0.5 cm provoque une 

augmentation importante de la contrainte de compression et ceci pour les trois charges 

appliquées sur la surface occlusale suivant la direction de l’axe y et dans le plan  horizontale 

xz. 
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(3) Dans l'os spongieux : Les contraintes de tension et de compression  les plus élevées sont 

obtenues  pour une inter-distance des implants de 0.5 cm. Une inter-distance implant/implant 

de 1.0 cm et sous une charge dirigée suivant l’axe y donnent lieu à des contraintes de  

compression.  

L’analyse des contraintes de tension et de compression dans l'os cortical et spongieux sous les 

différents chargements corono-apical, bucco lingual et mésio-distal, montre qu’une inter-

distance de 1.0 cm est optimale pour l’implantation de deux prothèses dentaires 

III.10. Conclusion 

   L’implantation d’une dent s’effectue en plusieurs étapes à partir de l’analyse de l’anatomie 

des mâchoires jusqu’à la pose de la prothèse. 

La modélisation et la simulation des implants ont été étudiées dans plusieurs travaux dont 

quelques uns seront détaillés dans le prochain chapitre. 



 

 

 

 

Chapitre IV 

Modélisation numérique 
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IV. Introduction  

 Cette partie présente l’effet de l’interaction entre deux implants dentaires sur la distribution et 

l’intensité de la contrainte équivalente de Von Mises dans un système dentaire. Des charges 

statiques occlusales combinées ont été appliquées sur la surface occlusale des deux implants, 

ces derniers occupent plusieurs postions. La répartition des contraintes équivalentes dans les 

différentes composantes du système a été analysée par la méthode des éléments finis. Les 

résultats ci-dessous montrent le niveau de contrainte de Von Mises et le déplacement dans 

chaque composant du système. 

IV .1. Modélisation par éléments finis  

IV .1.1. Introduction  

La modélisation par éléments finis a été intégrée à la recherche en biomécanique pour sa 

capacité à reproduire le comportement d’un os, d’une articulation ou d’un implant, et évaluée 

comme alternative aux expérimentations in-vitro, coûteuses et parfois difficiles à mettre en 

place. La méthode consiste à discrétiser une structure continue en un nombre fini de sous-

ensembles simples constituant un maillage, et permet d'approcher la réponse mécanique de 

cette structure soumise à une sollicitation. Elle conduit à l’analyse de grandeurs essentielles 

qui ne peuvent être obtenues par les expérimentations : déplacements, déformations et 

contraintes, en tout point de la structure.  

Ce chapitre sera d’abord consacré à l’analyse statique de l’implant dentaire modélisé dans le 

paragraphe IV.1.5, ainsi qu’à l’ensemble des méthodes récentes associées à la génération de 

ces modèles : maillage, attribution des propriétés des matériaux et définition des conditions de 

chargement, validation du modèle.  

 

IV.1.2.Présentation du logiciel de calcul 

      Avec le développement de l’outil informatique, la méthode des éléments finis est devenue 

actuellement une science nécessaire et très utilisé pour résoudre des problèmes mécaniques à 

comportement non linéaires et/ou à forme géométrique complexe. Après division d’un 

domaine continu en éléments finis, les équations différentielles aux dérivées partielles sont 

transformées en équations algébriques. Les grandeurs physiques inconnues sont déterminées à 

partir de ce système d’équations. Ces équations peuvent modéliser, moyennant des 

hypothèses simplificatrices, les problèmes de la mécanique des solides. 

ABAQUS, développé par Hibbit, Karlsson & Sorensen (HKS), il a été amélioré au fur et à 

mesure pour intégrer toutes les nouveautés de la théorie et des besoins de l’entreprise, jusqu’à 
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ce qu’elle soit rachetée par Dassault industries en Octobre de l’année 2005. ABAQUS est 

avant tout un logiciel de simulation par éléments finis de problèmes très variés en mécanique. 

Il est connu et répandu, en particulier pour ses traitements performants de problèmes non 

linéaires. Le cœur du logiciel est donc ce qu’on pourrait appeler son "moteur de calcul". A 

partir d’un fichier de données (caractérisé par le suffixe .inp), qui décrit l’ensemble du 

problème mécanique, le logiciel analyse les données, effectue les simulations demandées et 

fournit les résultats dans un fichier (.odb). Deux tâches restent à accomplir: a) générer le 

fichier de données, b) : exploiter les résultats contenus dans le fichier .odb (ou post 

traitement). La structure du fichier de données peut se révéler rapidement complexe : elle doit 

contenir toutes les définitions géométriques, les descriptions des maillages, des matériaux, des 

chargements, etc.…, suivant une syntaxe précise. Il faut savoir que le pré traitement et le post 

traitement peuvent être effectués par d’autres logiciels. ABAQUS propose le module 

ABAQUS CAE, interface graphique qui permet de gérer l’ensemble des opérations liées à la 

modélisation [60]. 

 

IV.1. 3. Matériaux utilisés pour les différents composants de l’implant dentaire  

� Titane : L’implant est réalisé en alliage de titane (Ti6Al4V).  

� Céramique feldspathique : La couronne est faite en céramique feldspathique  

(Les céramiques feldspathiques sont surtout utilisées pour l’émaillage des 

armatures métalliques des restaurations céramo-métalliques). (KAlSi3O8) 

� Os : La mâchoire est constituée de l’os spongieux entouré de l’os cortical.  

� Os cortical: L’os cortical, parfois appelé os compact, constitue la paroi externe des os. Il 

est formé d’une association dense d’unités structurales élémentaires cylindriques, appelées 

ostéons, reliées entre elles par des lamelles interstitielles issues des restes d’ostéons 

antérieurs. De cet ensemble résulte une structure compacte, hétérogène et anisotrope.  

� Os spongieux ou l’os trabéculaire : L’os spongieux est le composant interne des corps 

vertébraux, des épiphyses des os longs, ou encore des os plats et des os courts. Il est constitué 

de travées, dans différentes directions, qui forment une structure alvéolaire 

 

IV.1. 4. Propriétés des matériaux utilisés dans l’étude  

Les propriétés des matériaux utilisés dans cette étude sont montrées dans le tableau IV.1.   
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Tableau IV.1 : Propriétés mécaniques des matériaux utilisés pour la prothèse dentaire [60]. 

 

IV.1.5. Modèle géométrique  

Le but de ce travail est l’analyse tridimensionnelle de la contrainte équivalente  de Von Mises 

dans les trois éléments de système (implant, os cortical et os spongieux) par la méthode des 

éléments finis. La prothèse dentaire est soumise à un chargement statique. Le modèle 

tridimensionnel utilisé sur la figure IV-1. L’os est subdivise en deux partie L’os spongieux de 

 hauteur 24,2 mm et de largeur 16,3 mm, cette taille est représentative de la section de la 

mâchoire inférieure. Cet organe vivant est composé d’un  centre spongieux entouré par 2 mm 

d’os cortical. L’implant se présente sous forme de vis de longueur de 12,3 mm et de diamètre 

 4,2mm. .                                                                                                                                        

  

Os spongieux                 Os cortical                   Implant 

Figure IV.1 : Trois éléments représentent la structure en trois dimensions. 

 

Matériaux 

 

Module de Young 

(GPa) 

 

Coefficient de 

poisson (ν) 

 

Limite de rupture 

(MPa) 

 

Densité massique 

(Kg/m
3
) 

Ti–6Al–4V 110 0,32 800 4428,8 

Céramique 

feldspathique 

61,2 0,19 500 2300 

Os cortical 

(anisotrope) 

Ex= Ey= 11,5 GPa 

Ez= 17 GPa 

Gxy= 3,6 GPa 

Gxz= Gyz= 3,3 GPa 

νxy= 0,51 

νxz= νyz= 0,31  

130 1100 

Os spongieux E = 3GPa ν = 0,29 - 270 

La zone distale 

La zone médiale 

La zone proximale 
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Les deux implants se trouvent à une inter-distance d=10 mm et ils occupent quatre  positions 

dans la mâchoire, chacune est définie par les angles  d’inclinaison respectifs θ=0°, θ=20°, 

θ=40° et θ=60° : 

     1° positions des deux  implants : θ=0°  et  d=10 mm.   

 

 

 

      2° positions des deux  implants : θ=20 et  d=10 mm. 
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  3°  positions des deux  implants : θ=40  et  d=10 mm. 

 

       4° positions des deux  implants : θ=60 et  d=10 mm. 

 

Fig. IV.2 : Différentes positions de l’implant dans la mâchoire. 

 

IV.1. 6. Maillage  

Le logiciel ABAQUS dispose d’un puissant maillé automatique, pouvant analyser la 

géométrie et générer le maillage le plus adapté. Pour le comportement étudié, nous avons 

utilisé des éléments tétraédriques, type C3D4, Hexaèdre, type C3D8R  conforme aux surfaces 

paramétriques définies (Figure. IV.3). Le maillage des éléments de la structure dentaire et de 

l’ensemble est représenté respectivement par les figures  IV.4 et IV.5. 
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   Tableau IV.2 : Différents types d’éléments utilisés pour le maillage  

 

 

Nom de type d'élément générique 

 

Nom ABAQUS 

 

Description 

 

Hexaèdre linéaires à 8 nœuds 

 

C3D8R 

 

Linear hexahedral 

 

Linéaire tétraédriques à 4 nœuds 

 

C3D4 

 

Linear tetrahedral 

 

 

 

Fig. IV.3 :   Forme des éléments utilisés et position des nœuds [61]. 

                                                                                      

(A) Deux implants dentaires                                      

                             

(C) Os cortical                                  

(B)   Os spongieux 

Fig. IV.4 : Maillage de deux implants dentaires (A) et de la 

                    mâchoire (B) : Os spongieux et (C) : Os cortical. 

                            

Tétraédrique linéaire  à 4 nœuds 

Tétraédrique quadratique à 8 nœuds 

Hexaédrique  quadratique à 8 nœuds 

Hexaédrique  quadratique à 16 nœuds 
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                                            (2)                (1) 

                         

Fig. IV.5 : Maillage global de l’ensemble. 

 

Le nombre des nœuds et celui des éléments finis ainsi que la taille des composants de la 

structure dentaire sont représentées sur le tableau suivant. 

Tableau IV.3: Taille de l’os mandibulaire et de l’implant et le nombre des éléments et des 

nœuds du maillage. 

Taille d’éléments 

(mm)  

Eléments  Nœuds  Composante  

0,2  65800  16450  Implant  

0,2-1,5  175144  43786  Mâchoire (Os 

spongieux)  

0,2-1,5  133690  33423  Mâchoire (Os 

cortical) 

  

 

IV.1.7. Conditions aux limites :   

 La frontière de la structure dentaire est subdivisée en trois zones. Sur la première zone on 

impose une condition aux imites de type naturelle   � = �� , la seconde condition aux limites 

est de type essentielle � = ���  et finalement la dernière zone est supposée libre. 

��: 	
��
� �é����
�
��  
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�: charge surfacique   

N#: matrice composée des cosinus directeurs du vecteur unitaire sortant de la frontière 

σ: contrainte appliquée sur la frontière 

Les charges statiques sont appliquées sur la surface occlusale pendant l’écrasement de la 

nourriture suivant une direction inclinée par rapport à la verticale. Les trois composantes de 

cette force statique sont appelées respectivement la force corono-apicale, disto-mesial et 

bucco lingual. L’implant dentaire est un moyen de fixation de la prothèse dentaire et il permet 

un transfert de charge vers la structure osseuse. 

 Pour les conditions aux limites, trois zones sont présentées : 

� Le plan inférieur de l’os étant fixe ce qui empêche tout mouvement de translation et de 

rotation de notre modèle (figure IV.6). 

� Une partie du plan supérieure (la surface occlusale) est sollicitée à des efforts extérieurs. 

� Les autres surfaces sont traitées en tant que surfaces libres (sans chargeremet). 

 

IV.1.7.1.Forces : 

     Les forces occlusales s’appliquent chaque fois qu’il existe des contacts dento-dentaires. 

Ces contacts se produisent lors de mastication déglutition durant un temps assez court. Ces 

forces occlusales dépendent de la force musculaire du patient, de l’équilibre occlusal, des 

paras fonctions, de la situation des dents et de leurs états parodontaux et des habitudes 

alimentaires. Les efforts de mastication varient d’une personne à une autre. 

� La surface supérieure de la surface occlusale est soumise à une charge dont les trois 

composantes sont représentées ci-dessous : 

� Direction de la charge corono-apicale (verticale) de 7MPa 

� Direction de la charge disto-mésial (horizontale) de 3MPa 

� Direction de la charge Bucco lingual (horizontale) de 3MPa 

  

IV.1.7.2. Fixation :  

La partie inférieure du modèle étant fixe, c’est-a-dire aucun déplacement n’est autorisé au 

niveau de la base du support cylindrique. Les trois translations et rotation, sont bloquées à ce 

niveau comme l’indique la figure IV.6. 
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Fig. IV.6 : Implants dentaires avec les charges appliquées.  

 

La surface de contact entre l’implant et l’os est traitée comme une interface parfaite et on 

élimine toute forme de mouvements de translation au niveau de l’interface implant /os. 

  

IV.1.7.3. Tenseur de contraintes   

La simulation numérique a été effectuée à l’aide d’un gestionnaire de calcul du logiciel 

Abaqus (6 ,12). L’objectif de ce travail est d’analyser numériquement par la méthode des 

éléments finis le champ de contraintes développé dans la structure dentaire. La contrainte 

équivalente est une variable scalaire définie en fonction d’un ensemble individuel, par 

conséquent, elle constitue un très bon représentant de l’état précis de l’ensemble des 

contraintes. Elle a été largement utilisée dans les études biomécaniques. L’échelle de couleur 

est en fonction des contraintes maximales dans le but d’optimiser la représentation visuelle. 

La contrainte équivalente de Von Mises est donnée par la formule (I) (fig. IV.7) [61] 

           σe
2
 =1/2[(σ11-σ22 )

2
 + ( σ22-σ33 )

2
 +(σ33-σ11 )

2
 ]+3 (σ

2
12+σ

2
23+ σ

2
31 )

2
                    (I) 

Direction corono-apicale  

7MPa 

Direction  disto-mésial 

3MPa 

Direction  Bucco lingual 

3MPa 



Chapitre IV Modélisation numérique 

 

 
101 

 
Cube élémentaire découpé au point P 

 
Fig. IV.7 : Six Composantes de contrainte au point P. [61]. 

 

IV.2. Résultats et discussions  

IV. 2.1 Interaction entre deux implants dentaires au niveau de la zone proximale   

 
    Notre étude porte sur l’analyse de l’effet de l’interaction de deux implants dentaires sur la 

répartition et l’amplitude de la contrainte équivalente et du déplacement,  obtenus au niveau 

de l’os cortical, l’os spongieux et l’implant.  Les deux implants dentaires sont identiques,  

séparés par une distance égale à 10 mm  et ils sont posés directement dans l’os mandibulaire. 

Ces derniers sont orientés sous différents angles et sollicités à des charges extérieures.   

La figure (IV.8) représente la variation du champ de la contrainte équivalente dans l’os 

cortical en fonction de l’inter-distance qui sépare les deux implants et pour différents degrés 

d’inclinaison des implants. 

On note que quel que soit l’orientation des implants la contrainte équivalente de Von Mises  

est pratiquement constante dans l’intervalle qui sépare les deux implants mais un 

accroissement brusque de la contrainte équivalente  est observé au voisinage proche des deux 

implants. Cette concentration de contrainte est due au transfert de charge qui se produit au 

niveau de la jonction os cortical / implant. L’amplitude de la concentration de contrainte n’est 

pas la même pour les deux implants (1) et (2) et ceci est du à l’orientation des charges 

appliquées. En plus, on remarque que la contrainte de Von Mises croit presque 

proportionnellement à l’angle d’inclinaison de l’implant. Cette augmentation de contraintes 

est du à la réduction de la surface de contact entre l’implant et l’os cortical et à une légère 

diminution de la charge normale à la surface de la couronne. 
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Fig. IV.8 : Variation de la contrainte de Von Mises dans l’os cortical en fonction de l’inter-    

               distance implant/implant et pour différents angles d’inclinaison des implants.  

 

IV. 2.2 Interaction entre deux implant dentaires au niveu de la zone distale 

    La figure (IV.9) illustre la variation du champ de contrainte de Von Mises dans l’os 

spongieux en fonction de l’inter-distance et pour les quatre angles d’inclinaison des implants. 

Cette distance sépare les corps des deux implants (1) et (2) immergés dans l’os spongieux. 

Les résultats obtenus numériquement par la méthode des éléments nous montrent que le 

niveau de contrainte équivalente est relativement  faible à  celui obtenu dans l’os cortical. 

 La contrainte de Von Mises de l’os spongieux croit avec l’accroissement de l’angle 

d’inclinaison au niveau de l’implant (1) et elle reste pratiquement constante dans les autres 

régions. On remarque que le niveau de contrainte égale à la moitié de celui de l’os cortical au 

niveau de l’implant (1). L’intensité de contraintes atteint une valeur maximale dans la zone de 

contact de l’os spongieux avec la partie proximale de l’implant et elle diminue au fur et à 

mesure que l’on s’éloigne de cette partie de l’implant. La zone proximale de l’implant est 

soumise à des sollicitations extérieures et elle permet le transfert de charge de la prothèse 

dentaire vers l’os mandibulaire. L’interaction des deux implants  sous les différents angles 

d’inclinaison conduit à un accroissement progressif de la contrainte équivalente jusqu’à un pic 

au niveau de l’implant (1), puis elle commence à diminuer dans l’os spongieux. On constate 

que le pic maximal est obtenu pour un angle d’inclinaison de 60°.   

 

0

5

10

15

20

25

0 2 4 6 8 10 12

co
n

tr
a

in
te

 d
e

 V
o

n
 m

is
e

s 
(M

P
a

)

Distance entre les deux implants (mm)

0 degré d’inclinaison

20 degré d’inclinaison

40 degré d’inclinaison

60 degré d’inclinaison



Chapitre IV Modélisation numérique 

 

 
103 

 

 
Fig. IV.9 : Variation de la contrainte équivalente dans l’os spongieux en fonction de l’inter- 

 distance et pour différents angles d’inclinaison des implants (1) et (2).  

 

 

 

IV .2.3 Répartition de contraintes de Von Mises dans la zone médiale 

    La figure (IV.11)  montre la variation du champ de contraintes de Von Mises dans la zone 

médiale en fonction de la longueur de l’interface implant/os spongieux suivant le tour de 

l’implant et ceci pour différents degrés d’inclinaison de l’implant (1). D’une manière 

génerale, on remarque  que la forme des courbes de la contraint équivalante dans la zone 

médiale est presque la même pour les quatre degrés d’inclinison de l’implant (1). La 

contrainte équivalente varie proportionnellement à l’angle d’inclinaison mais on constate que 

les courbes qui correspondent respectivement aux trois angles 20°, 40° et 60° possèdent le 

même extrémum. On note également que le niveau de la contrainte équivalente reste 

relativement faible par rapport à celui obtenu dans l’os cortical .   
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Fig. IV.10 : Variation de la  contrainte de Von Mises dans la zone médiale . 

 

IV .2.4. Répartition de la contrainte de Von misse dans la zone distale. 

     La figure (IV.11)  représente la variation du champ de contraintes de  dans la zone distale 

en fonction de la longueur de l’interface implant/os spongieux suivant le tour de l’implant et 

ceci pour différents degrés d’inclinaison de l’implant (1). On note que la contrainte de Von 

Mises croit en fonction de la longueur de l’interface comprise entre 0 mm et 6 mm, cette 

augmentation varie proportionnellement à l’angle d’inclinaison des deux implants (1) et (2). 

La contrainte équivalente atteint une valeur maximale pour une longueur d’interface égale à 

6mm et au-delà de cette longueur, elle commence à diminuer jusqu’à une valeur nulle. 

Excepté, la courbe correspondante à l’angle 20° présente un pic de contrainte équivalente de 

10 MPa. On remarque que les trois courbes qui correspondent aux angles 0°, 40° et 60° sont 

presque confondues.   
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                  Fig. IV.11 : Variation de la  contrainte de Von Mises au niveau la zone distale. 

 

 

Pour enrichir notre étude, on a procédé à l’analyse de la répartition et de l’intensité de la 

contrainte équivalente le long de l’interface implant/os mandibulaire suivant le plan disto-

mésial et ceci pour les différents degrés d’inclinaison des deux implants (1) et (2). La surface 

supérieure de la couronne est sollicitée  à un effort total dont les projections suivant la 

verticale (corono-apical), le plan disto-mésial et le plan bucco-lingual sont respectivement 

7MPa, 3MPa et 3MPa.   
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Fig. IV.12 : Numérotation des deux implants dans l’os mandibulaire. 
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IV .2.5.Variation de la contrainte équivalente le long de l’interface implant/os pour 

différents degrés d’inclinaison de l’implant  

1
er 

Cas : Implant dentaire (2)  

  
Les figures IV.13, IV.14, IV.15 et IV.16 illustrent la variation de la contrainte équivalente le 

long de l’interface de l’implant (2) avec l’os mandibulaire (os cortical et os spongieux) selon 

le plan disto-mésial pour les angles d’inclinaison respectifs de la prothèse dentaire 0°, 20°, 

40° et 60°.  La longueur de l’interface a pour origine le point A2 et elle se termine au point B2 

(Fig. IV.12). D’après les résultats obtenus on constate que la contrainte équivalente est 

pratiquement constante, égale à 2 MPa à partir du point A2 de l’interface implant/os et elle 

atteint au niveau de la zone distale le double et le triple de cette valeur pour les angles 

d’inclinaison respectifs 40° et 60°. Cet écart de niveau de contrainte de Von Mises pour les 

deux angles d’inclinaisons est du à la différence entre les surfaces de contact ente l’implant et 

l’os dans la zone cervicale. On note que les contraintes de fortes intensités sont localisées 

dans la zone proximale au niveau du point B2. Ce qui montre clairement l’effet de 

l’interaction des deux implants dentaires.  La courbe correspondante à l’angle d’inclinaison de 

20° nous montre que la même contrainte équivalente maximale est obtenue aux deux points 

extrêmes de l’interface A2 et B2 et elle est égale presque à la moitié de la valeur maximale 

dans la zone distale. Finalement pour une orientation des deux implants sous un angle de 0°,  

on remarque que la contrainte la plus élevé (10 MPa) se trouve au point A2 puis elle diminue 

progressivement jusqu’à une valeur nulle au niveau de la zone médiale. On note aussi une 

légère augmentation de la contrainte au point final de l’interface B2. Les résultats nous 

montrent que la contrainte de Von Mises est distribuée entre les deux points A2 et B2 en 

fonction de l’angle d’orientation des deux implants.   
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.1
ier

 graphe : θθθθ= 0° 

 
 

Fig. IV.13: Variation de la  contrainte de Von Mises  le long de l’interface 

                                    implant/os suivant le plan disto-mésial pour un angle de 0°. 

  

.2
 ème

 graphe: θθθθ= 20° 

 

 
 

Fig. IV.14 : Variation de la  contrainte de Von Mises  le long de l’interface 

                                     implant/os suivant le plan disto-mésial pour un angle de 20°.                 
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.3
 ème

 graphe : θθθθ= 40°   

 

 
 

Fig. IV.15 : Variation de la  contrainte de Von Mises le long de l’interface 

                                     implant/os  suivant le plan disto-mésial pour un angle de 40°.                
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 ème

 graphe : θθθθ= 60°  

 

 
   

Fig. IV. 16 : Variation de la  contrainte de Von Mises le long de l’interface 

                                     implant/os  suivant le plan disto-mésial pour un angle de 60°.                
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2 ème Cas : Implant dentaire (1) 

 Les figures IV.17, IV.18, IV.19 et IV.20 représentent la variation de la contrainte équivalente 

le long de l’interface de l’implant (1) avec l’os mandibulaire (os cortical et os spongieux) 

selon le plan disto-mésial pour les angles d’inclinaison respectifs 0°, 20°, 40° et 60°. La 

longueur de l’interface a pour origine le point A1 et elle se termine au point B1 (Fig. IV.12). 

Les résultats obtenus montrent que quel que soit les angles d’inclinaison de l’élément de la 

prothèse dentaire les plus fortes contraintes sont localisées dans la zone proximale la plus 

proche du point A1 qui se trouve entre les deux implants dentaires, ce qui confirment les 

résultats obtenus précédemment (Fig. IV.8). La contrainte équivalente diminue brusquement 

jusqu’à une valeur nulle dans l’os spongieux puis une légère augmentation de la contrainte est 

observé dans la zone proche du point B1. La courbe de la contrainte équivalente 

correspondante à l’angle 20°,  croit  à partir d’une valeur de 5 MPa pour atteindre une valeur 

maximale puis elle chute rapidement.  On constate aussi que l’amplitude des plus fortes 

contraintes de Von Mises varie proportionnellement à l’angle d’inclinaison des implants. Ce  

qui montre l’effet de l’interaction entre les deux implants sur le niveau de la contrainte 

équivalente.  

.1
ier

 graphe : θθθθ= 0° 

 

 

Fig. IV. 17 : Variation de la  contrainte de Von Mises  le long de l’interface  

                                      implant/os suivant le plan disto-mésial pour un angle de 0°.                  
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2
 ème

 graphe : θθθθ= 20°  

 
 

Fig. IV.18 : Variation de la  contrainte de Von Mises  le long de l’interface 

                                   implant/os suivant le plan disto-mésial pour un angle de 20°.                
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ème

 graphe : θθθθ= 40°  

 

 
 

Fig. IV.19 : Variation de la  contrainte de Von Mises le long de l’interface 

                      implant/os suivant le plan disto-mésial pour un angle de 40°. 
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.4
ème

 graphe : θθθθ= 60°  

 

    
  

Fig. IV.20 : Variation de la  contrainte de Von Mises  le long de l’interface 

                                     implant/os suivant le plan disto-mésial pour un angle de 60°.       

 

IV .2.6. Contour de la contrainte de Von Mises dans la prothèse dentaire et l’os  

             mandibulaire.   

1er Cas : Os cortical  

La figure IV.21 illustre la distribution de la  contrainte  de Von Mises dans l’os cortical 

pour les différentes orientations des deux implants dentaires qui se trouvent à une distance 

constante de 10 mm. Les deux implants sont sollicités à trois types de charges extérieures 

appliquées respectivement suivant les trois axes du système dentaire, la première d’amplitude 

7MPa est dirigée selon la  direction verticale (corono-apical), la seconde d’intensité 3MPa est 

orienté selon la direction disto-mésial et la troisième de module 3MPa est dirigée selon la 

direction bucco lingual. Les résultats obtenus numériquement par la méthode des éléments 

finis nous montrent clairement que quel que soit l’angle d’orientation des implants la 

contrainte équivalente la plus forte est localisée au niveau de la zone proximale c'est-à-dire 

très proche de la jonction os cortical et implant. En outre, on observe que l’interaction des 

deux implants sous un angle de 40 degré  conduit à une forte concentration de contrainte dans 

l’os cortical relativement aux autres inclinaisons.  
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=0°  θθθθ 

     
0° 2= θθθθ 

   
0° 4= θθθθ 

    

0° 6= θθθθ 

   

Fig. IV.21 : Contour de la contrainte de Von Mises dans l’os cortical  
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2éme Cas : Os spongieux             

L’effort  de compression appliqué selon la normale à la surface de la couronne cause de fortes 

concentrations de contraintes dans l’os spongieux au niveau de la zone de contact avec l’os 

cortical. Au fur et à mesure que l’on s’éloigne de cette zone de contact l’amplitude de la 

contrainte équivalente reste relativement faible. On remarque d’une part que La contrainte 

équivalente de Von Mises atteint des valeurs maximales dans l’os spongieux pour les deux 

orientations des implants dentaires 0 et 60 degré et d’autre part que la surface de contact os 

spongieux et implant diminue progressivement ce qui conduit à une concentration de 

contrainte pour l’interaction  des implants sous un angle de 60 degré.  
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0° 6= θθθθ 

 

  
Fig. IV.22 : Contour de la contrainte de Von Mises dans l’os spongieux.                                   

                                                                                         

 

3éme Cas : Implants dentaires  

      Dans cette partie, nous avons étudié l’influence de l’interaction des deux implants  sous 

différents angles d’inclinaison sur la distribution et l’intensité de la contrainte équivalente de 

Von Mises dans les trois zones (proximale, médiale et distale) des deux   implants dentaires.    
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Fig. IV.23 : Contour de la contrainte de Von Mises dans les deux implants dentaires (1) et (2) 
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A partir de cette figure, on constate que le transfert de charge de l’implant vers l’os cortical 

est réalisé au niveau du col de l'implant dentaire, plus particulièrement dans la jonction os 

cortical-implant qui se trouve dans la zone proximale. Nous remarquons que la contrainte 

maximale est localisé au niveau du col de l’implant dentaire et ceci quel que soit l’angle 

d’inclinaison de l’implant mais une différence de 4,6 % entre l’implant de droite et de gauche.   

La contrainte maximale est enregistrée dans la zone proximale et elle diminue 

progressivement dans la couronne et la zone médiale et elle est quasiment nulle dans la zone 

distale. L’interaction des deux implants sous un angle de 40 degré donne naissance à des 

contraintes élevées, ce qui favorise l’initiation et la propagation d’une fissure dans cette zone 

proximale. 

 

IV .2.7. Contour du déplacement « U »  dans la prothèse dentaire et l’os mandibulaire.    

1er Cas : Os cortical 

     La figure IV.23 illustre la variation du déplacement dans l’os cortical en fonction de 

l’interaction des implants. Nous avons déterminé le déplacement de l’os cortical pour les 

quatre angles d’inclinaison des implants 0°, 20°, 40° et 60°. On note que le déplacement 

maximal se trouve dans la surface supérieure de l’os mandibulaire et plus particulièrement au 

niveau   du col de l’implant, un bon transfert de charge est effectué dans cette région vers l’os. 

On constate que le déplacement minimal est obtenu pour un angle d’inclinaison de 0 degré et 

il est maximal pour un angle d’inclinaison de 20°.  Le déplacement est presque identique pour 

les angles d’inclinaison 40 ° et 60 ° et il prend une valeur intermédiaire.  
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θθθθ =20°  

 

 

θθθθ =40°  

 

 

θθθθ =60°  

 

 

 
Fig. IV.23 : Contour du déplacement « U » dans l’os cortical 
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2éme Cas : Os spongieux 

   La figure IV.24 représente la variation du déplacement dans l’os spongieux en fonction de 

l’interaction des implants. Nous avons déterminé le déplacement de l’os spongieux pour les 

quatre angles d’inclinaison des implants 0°, 20°, 40° et 60°. On remarque que le déplacement 

est maximal sur la partie supérieure de l’os spongieux, cette zone est en contact permanent 

avec l’os cortical. Comparativement aux résultats obtenus précédemment (voir figure IV.23), 

on constate une légère diminution du déplacement dans l’os spongieux pour les trois angles 

0°, 20° et 40° et il garde la même valeur pour l’angle 60°. L’augmentation de l’angle 

d’inclinaison entraine un déplacement important dans l’os spongieux autour du col de 

l’implant.  

=0°  θθθθ 
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0° 4= θθθθ 

 

  
 

0° 6= θθθθ 

 

 

  
Fig. IV.24 : Contour  du déplacement dans l’os spongieux 

 

3éme Cas : Implants dentaires  

      La variation du déplacement en fonction des angles d’inclinaison des deux implants 

dentaires est représentée par la figure IV.25.  On constate que la partie supérieure de l’implant 

(pilier de l’implant) subie un déplacement maximal relativement aux autres éléments de la 

prothèse dentaire et ceci quel que soit l’angle d’inclinaison des implants. Un déplacement 

élevé est obtenu pour les deux orientations des implants 20° et 60°. Cependant, le 

déplacement est moins important pour les deux angles d’inclinaison 0° et 40°. On remarque 

aussi que l’intensité du déplacement n’est pas la même pour les deux implants  et ceci est du 

probablement à la direction des charges appliquées sur le système dentaire.      
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=0°  θθθθ 

   

0° 2= θθθθ 

   

0° 4= θθθθ 

  
0° 6= θθθθ 

    
Fig. IV.25 : Contour du déplacement « U » dans les deux implants dentaires. 
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IV.3.Conclusion : 

Les  résultats obtenus numériquement par la méthode des éléments finis nous permettent de 

tirer les conclusions suivantes : 

- Les contraintes de Von Mises sont déterminées dans les deux zones proximale et   

distale en fonction de l’inter-distance implant/implant et pour les quatre angles 

d’orientation des implants (1) et (2) ;  

- La variation du champ de contraintes dans la troisième zone médiale en fonction de la 

longueur de  l’interface implant/os suivant le tour de l’implant et ceci  pour les angles 

0°, 20°, 40° et 60°. 

- La contrainte de Von Mises de l’os spongieux croit avec l’accroissement de l’angle 

d’inclinaison au niveau de l’implant (1) 

- Les contraintes de  dans la zone distale en fonction de la longueur de l’interface 

implant/os spongieux suivant le tour de l’implant et ceci pour différents degrés 

d’inclinaison de l’implant (1). On note que la contrainte de Von Mises croit en 

fonction de la longueur de l’interface comprise entre 0 et 6 mm, cette augmentation 

varie proportionnellement à l’angle d’inclinaison des deux implants (1) et (2) 

- Les résultats nous montrent que la contrainte de Von Mises est distribuée entre les 

deux points A2 et B2 en fonction de l’angle d’orientation des deux implants.   

- l’amplitude des plus fortes contraintes de Von Mises varie proportionnellement à 

l’angle d’inclinaison des implants. Ce  qui montre l’effet de l’interaction entre les 

deux implants sur le niveau de la contrainte équivalente.  

- l’interaction des deux implants sous un angle de 40 degré  conduit à une forte 

concentration de contrainte dans l’os cortical relativement aux autres inclinaisons.  

- L’effort  de compression appliqué selon la normale à la surface de la couronne cause 

de fortes concentrations de contraintes dans l’os spongieux au niveau de la zone de 

contact avec l’os cortical 

- L’interaction des deux implants sous un angle de 40 degré donne naissance à des 

contraintes élevées, ce qui favorise l’initiation et la propagation d’une fissure dans 

cette zone proximale. 

- L’augmentation de l’angle d’inclinaison entraine un déplacement important dans l’os 

spongieux autour du col de 

- le déplacement maximal se trouve dans la surface supérieure de l’os mandibulaire et 

plus particulièrement au niveau du col de l’implant, un bon transfert de charge est 

effectué dans cette région vers l’os. 

- l’intensité du déplacement n’est pas la même pour les deux implants  et ceci est du 

probablement à la direction des charges appliquées sur le système dentaire.      
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Conclusion Générale  

La présente étude a permis d’analyser le comportement biomécanique de la partie prothétique et 

osseuse sous un chargement statique. Il est important de déterminer par la méthode des éléments finis 

l’intensité et la distribution de contraintes ainsi que le champ de déplacement des différents éléments 

de la prothèse dentaire et de l’os mandibulaire. Cette étude nous a permet de montrer l’effet de 

l’interaction des deux implants dentaires sur les zones critiques de la jonction os-implant et celles de 

l’os. 

Les résultats obtenus numériquement nous montrent que : 

• La répartition et le niveau de la contrainte équivalente de Von mises induite dans les                                                                   

éléments de la prothèse dentaire, dépendent de la nature du chargement auquel elle est 

soumise. Un chargement statique appliqué suivant les trois directions sur la prothèse 

dentaire engendre dans le système d’implant et dans l’os des contraintes et des 

déplacements qui sont  repartis différemment ; 

• D’une manière générale on note que la contrainte équivalente de Von Mises dans le 

système dentaire croit proportionnellement au degré d’inclinaison des deux implants 

dentaires (1) et (2) ; 

•  On constat aussi que l’amplitude des plus fortes contraintes de Von mises varie 

proportionnellement à l’angle d’inclinaison des implants  (1) et (2). Ce qui montre l’effet 

de l’interaction entre les deux implants (1) et (2) sur le niveau de la contrainte équivalent 

de Von mise ; 

• On observe que l’interaction des deux implants (1) et (2)  sous un angle de 40 degré 

conduit à une forte concentration de contrainte dans l’os cortical relativement aux autres 

inclinations ;  

• On remarque d’une part que la contrainte équivalent de Von mises atteint des valeurs 

maximales dans l’os spongieux pour les deux orientations des implants dentaires 0° et 60 ° 

et d’autre part que la surface de contracte (os spongieux et implant) diminue 

progressivement ce qui conduit à une concentration de contrainte; 

• Les contraintes les plus intenses sont enregistrées dans la zone proximale et elles 

diminuent progressivement de la couronne vers la zone médiale et elles deviennent 

quasiment nulles dans la zone distale. L’interaction des deux implants sous un angle de 40°  

donne naissance à des contraintes élevées, ce qui favorise l’initiation et la propagation 

d’une fissure dans la Zone proximale ; 
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• On note que le déplacement maximal se trouve dans la surface supérieure de l’os 

mandibulaire et plus particulièrement au niveau du col de l’implant, un bon transfert de 

charge est effectué dans cette région. On constat aussi que le déplacement minimal est 

obtenu pour un angle d’inclinaison de 0°et il est maximal pour un angle d’inclinaison de 

20°  .Le déplacement est presque identique pour les deux angles d’inclinaison 40° et 60° et 

il prend une valeur intermédiaire ; 

• On a déterminé de l’os spongieux pour les quatre angles d’inclinaison des implants 0°,  

20 °,40° et 60°. On remarque que le déplacement est maximale sur la partie supérieur de l’os 

spongieux, cette zone est en contacte permanent avec l’os cortical. Comparativement aux résultats 

obtenue précédemment, on constat une légère diminution du déplacement dans l’os spongieux pour 

les trois angles 0°, 20°et 40° et il garde la même valeur pour l’angle 60°. L’augmentation de l’angle 

d’inclination entraine un déplacement important ; 

• On constat que la partie supérieur de l’implant (pilier de l’implant) subie un déplacement 

maximal relativement aux autres éléments de la prothèse dentaires et ceci quel que soit 

l’angle d’inclinaison des implants. Un déplacement élevé est obtenu pour les deux 

orientations des implants 20° et 60°.  Cependant, le déplacement est moins important pour 

les deux d’inclinaison 0° et 40° .On remarque aussi que l’intensité du déplacement n’est 

pas la même pour les deux implants et ceci est du probablement à la direction  des charges 

applique sue le système dentaire ; 

• La contrainte inter-faciale des deux implants (1) et (2) selon le plant disto- mésial pour les 

quatre orientations des prothèses dentaires a été déterminée numériquement par la méthode 

des éléments finis. On note que la contrainte équivalente  de Von mises est distribuée entre 

les deux points A2 et B2 de l’implant (2) et les points A1 et B1 de l’implant (1) et ceci quel 

que soit l’angle d’orientation des deux implants. Une variation importante de l’angle 

d’orientation des implants mène à une diminution de la surface de contacte os/implant dans 

la zone cervicale ce qui conduit à un accroissement de l’intensité de la contrainte de Von 

mises. Les contraintes intenses sont localisées dans la zone proximale au niveau du point 

B2 .Ce qui montre clairement l’effet de l’interaction des deux implants dentaires. Les 

contraintes sont presque nulles dans la zone médiale et la zone distale de l’implant (1). 

• D’après cette étude, on doit prend en considération l’influence de l’inclinaison des 

prothèses dentaires sur le niveau de contraintes. Il est conseillé de ne pas dépasser un angle 

de 40° et ceci pour éviter une compression élevée au niveau de l’os mandibule. 
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• Cette analyse permettra sans doute de contribuer à l’étude de l’effet de l’interaction des 

deux implant sur le comportement mécanique des systèmes de prothèse dentaire en vue de 

minimiser les concentration de contraintes dans les zone critiques( interface os/implant, le 

col de l’implant et l’os mandibulaire) et d’apporter des réponses aux questions sur 

l’endommagement de l’os et des implants déjà utiliser ,ce qui réponses de potentielles 

d’applications industrielles et chirurgicales. 
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Résumé 

La technique des implants dentaires consiste à implanter une racine de dent fabriquée 

artificiellement, dans l’os formant la mâchoire .Les implants constituent une 

technique efficace à appliquer entre la pose de bridges et le port de prothèse. Un 

implant dentaire est en fait une dent artificielle avec une racine artificielle la plupart 

de temps faite soit en métal, soit en titane ou encore en zircone. L’avantage principal 

d’un implant aussi appelé implant dentaire est que l’implant dentaire a une apparence 

d’une dent naturelle et qui dure jusqu'à la fine de la vie tout come une dent naturelle. 

Grace à l’implant dentaire, on constat une amélioration au niveau de la mastication. 

Un bon implant peut faire face à une de mastication minimale de 10 KG/cm2 et 

maximale de 35 KG/cm2. Salive, gencive ne doivent pas également enter en 

interaction aves un implant dentaire. Nous présentons dans cette analyse une 

modélisation tridimensionnelle du mode de fixation de l’implant dentaire .L’Object de 

ce travail est d’étudier numériquement par la méthode des éléments finis l’effet de 

l’interaction implant-implant et sur la tenue mécanique de l’adhésion .Plusieurs 

paramètres tels que les propriétés des matériaux et la géométrie de l’objet et sont mis 

en évidence. 

Summary 

The technique of dental implants consists of implanting an artificial tooth root made in the 

bones forming the jaw .The implants are an effective technique to apply between the laying of 

bridges and port prosthesis. A dental implant is an artificial tooth made with an artificial root 

most time made either of metal or of titanium or of zirconium. The main advantage of an 

implant also called dental implant is that the dental implant has an appearance of a natural 

tooth and lasts until the fine life all come a natural tooth. Thanks to the dental implant, is 

finding an improvement in chewing. A good implant can cope with a minimum mastication of 

10 kg / cm2 and not more than 35 kg / cm2. Saliva, gum should not also enter into interaction 

avis a dental implant. We present in this analysis a three-dimensional modeling of the method 

of attachment of the dental implant. L'object of this work is to study numerically using the 

finite element method the effect of the implant-implant interaction and mechanical strength 

accession .Several parameters such as material properties and the geometry of the object are 

highly lighted. 
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