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Résumé

Cette étude adopte une approche biomécanique multi-échelle pour optimiser les performances
des implants de hanche et dentaires, en combinant des analyses macroscopiques réalisées avec
ANSYS 18.1 et des simulations atomiques effectuées via LAMMPS, visualisées a 1’aide de
VMD. Pour I’implant de hanche, Ti-6Al-4V, alliages Co-Cr et BioDur 108 sont analysés. Les
résultats macroscopiques révélent que 1’alliage Ti-6Al-4V, grace a sa ductilité, assure une
répartition homogene des contraintes de von Mises (600 MPa sous 3000 N) au niveau de la tige
fémorale. Cet alliage démontre également une résistance exceptionnelle a la fatigue, atteignant
108 cycles, avec des zones critiques localisées a I’interface de la tige fémorale. En revanche, les
alliages Co-Cr, caractérises par une rigidité élevée (230 GPa), générent des pics de contraintes
(650 MPa) dans la téte fémorale, augmentant les risques de défaillance sous charges élevées.
BioDur 108 affiche des contraintes similaires (700 MPa) et une durabilité moindre (107 cycles).
Les déformations, restant dans le domaine élastique, confirment I’absence de déformation
permanente.

Pour les implants dentaires, deux matériaux (Ti-6Al-4V et zircone, ZrO-) ont été analysés. Les
simulations ANSYS indiquent que le Ti-6Al-4V supporte efficacement les charges
masticatoires (1000 N), avec des contraintes maximales de 500 MPa uniformément réparties
dans la vis radiculaire, minimisant les risques de rupture grace a sa ductilité. La zircone, en
revanche, présente des pics de contraintes (700 MPa) dans la couronne, suggérant une
susceptibilité accrue aux microfissures en raison de sa nature fragile. En termes de fatigue, le
Ti-6Al-4V atteint 107 cycles, surpassant la zircone (10° cycles).

A I’échelle atomique, la modélisation de la structure cristalline hexagonale compacte (HCP) du
Ti-6Al-4V (90 % Ti, 6 % Al, 4 % V) met en lumiere des défauts cristallins (dislocations de type
coin, vis et mixtes, fautes d’empilement extrinséques et intrinséques, vacances et interstitiels)
influencant la déformation mécanique. La fonction de distribution radiales (RDF) et les calculs
des contraintes locales, obtenus via LAMMPS, révélent une concentration des contraintes dans
la région de compression (x > 48 A), avec un gradient de déformation linéaire. La transition
élastique-plastique, observée a 600 MPa, est soutenue par des mécanismes de glissement des
dislocations et de maclage. La courbe contrainte-déformation, dérivée d’une déformation totale
de 1 % (réduction de 50 A 4 49,5 A), permet d’évaluer des propriétés mécaniques essentielles,
telles que le module de Young et la limite d’élasticité. L’écart-type quadratique moyen
(RMSD), variant de 10 & 15 A, refléte des perturbations structurales significatives dues aux
défauts cristallins et aux conditions extrémes de compression.

Cette étude souligne la supériorité du Ti-6Al-4V pour les applications biomédicales exigeantes,
en raison de sa robustesse, de sa ductilité et de sa résistance a la fatigue. Les conceptions avec
trous ou goujures optimisent la répartition des contraintes, réduisant les risques de défaillance.
Ces résultats ouvrent la voie a des validations expérimentales et a une optimisation avancée des
géométries et matériaux, visant a améliorer la durabilité et la performance a long terme des
implants biomédicaux.

Mots-clés

Implants de hanche ; Implant dentaire ; Dynamique moléculaire ; Analyse par éléments finis.



Abstract.

This study adopts a multi-scale biomechanical approach to optimize the performance of hip and
dental implants, combining macroscopic analyses performed with ANSYS 18.1 and atomic
simulations conducted via LAMMPS, visualized using VMD. For the hip implant, Ti-6Al-4V,
Co-Cr alloys, and BioDur 108 are analyzed. Macroscopic results reveal that the Ti-6Al-4V
alloy, due to its ductility, ensures uniform von Mises stress distribution (600 MPa under 3000
N) at the femoral stem. This alloy also demonstrates exceptional fatigue resistance, reaching
108 cycles, with critical zones localized at the femoral stem interface. In contrast, Co-Cr alloys,
characterized by high stiffness (230 GPa), generate stress peaks (650 MPa) in the femoral head,
increasing the risk of failure under high loads. BioDur 108 exhibits similar stresses (700 MPa)
and lower durability (9x10¢ cycles). Deformations remain in the elastic domain, confirming the
absence of permanent deformation.

For dental implants, two materials (Ti-6Al-4V and zirconia, ZrO:) were analyzed. ANSYS
simulations indicate that Ti-6Al-4V effectively withstands masticatory loads (1000 N), with
maximum stresses of 500 MPa uniformly distributed in the root screw, minimizing fracture
risks due to its ductility. Zirconia, however, shows stress peaks (700 MPa) in the crown,
suggesting increased susceptibility to microcracks due to its brittle nature. In terms of fatigue,
Ti-6Al-4V achieves 107 cycles, surpassing zirconia (5x10° cycles).

At the atomic scale, modeling of the hexagonal close-packed (HCP) crystal structure of Ti-6Al-
4V (90% Ti, 6% Al, 4% V) highlights crystal defects (edge, screw, and mixed dislocations,
extrinsic and intrinsic stacking faults, vacancies, and interstitials) influencing mechanical
deformation. Radial distribution function (RDF) and local stress calculations, obtained via
LAMMPS, reveal stress concentration in the compression region (x > 48 A), with a linear strain
gradient. The elastic-plastic transition, observed at 600 MPa, is supported by dislocation glide
and twinning mechanisms. The stress-strain curve, derived from a total strain of 1% (reduction
from 50 A to 49.5 A), enables evaluation of key mechanical properties, such as Young’s
modulus and yield strength. The root mean square deviation (RMSD), ranging from 10 to 15
A, reflects significant structural perturbations due to crystal defects and extreme compression
conditions.

This study highlights the superiority of Ti-6Al-4V for demanding biomedical applications due
to its robustness, ductility, and fatigue resistance. Designs incorporating holes or grooves
optimize stress distribution, reducing failure risks. These findings pave the way for
experimental validations and advanced optimization of geometries and materials, aiming to
enhance the durability and long-term performance of biomedical implants.

Keywords: Hip implants; Dental implant; Molecular dynamics; Finite element analysis.
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Introduction générale

Les implants orthopédiques et dentaires représentent des solutions médicales majeures pour
restaurer la fonctionnalité articulaire et améliorer la qualité de vie des patients souffrant de
pathologies deégénératives, de traumatismes ou de pertes tissulaires [1]. En chirurgie
orthopédique, les implants de hanche permettent de traiter des affections telles que I’arthrose
ou les fractures fémorales, tandis qu’en odontologie, les implants dentaires offrent une
alternative durable aux protheses traditionnelles pour remédier a la perte dentaire [2]. Dans les
deux cas, ces dispositifs doivent répondre a des exigences biomécaniques strictes : résistance
aux charges dynamiques ou masticatoires, stabilite structurelle, durabilité sous sollicitations

cycliques et intégration optimale avec les tissus osseux environnants [3].

La performance de ces implants repose de maniere critique sur le choix des matériaux, la
conception géometrique, et la compréhension des comportements mécaniques a différentes
échelles, allant des interactions atomiques aux réponses globales des structures [4]. Pour
répondre a ces enjeux, ce mémoire propose une approche multi-échelle innovante, combinant
la simulation par dynamique moléculaire (via LAMMPS) pour étudier les meécanismes
microscopiques de déformation, et I’analyse par éléments finis (via ANSY'S 18.1) pour évaluer

les performances macroscopiques sous charges physiologiques [5].
Deux études complémentaires sont menées :

Pour les implants de hanche, trois matériaux sont évalués : I’alliage Ti-6Al-4V (biocompatible
et ductile), les alliages Co-Cr (rigides et résistants a I’usure), et I’acier inoxydable BioDur 108
(offrant un compromis entre résistance et ductilité). Les analyses portent sur les contraintes, la
fatigue et la stabilité, appliquées aux composants clés comme la tige et la téte fémorale. Les
résultats suggerent que le BioDur 108 est particulierement adapté a ces éléments, ce qui est

confirmé par les simulations atomistiques (HCP, FCC).

Pour les implants dentaires, 1’étude se concentre sur le Ti-6Al-4V et la Zirconia (ZrO2), une
céramique rigide et esthétique. L’implant modélisé est soumis a des charges masticatoires
simulées (100-1000 N), afin d’évaluer la performance de chaque matériau pour la vis
radiculaire et la couronne. Les simulations révélent que le titane présente un bon comportement
ductile avec dislocations, tandis que la Zirconia montre une résistance élevée mais un risque de

rupture fragile.

Ce mémoire s’organise en trois chapitres principaux. Le premier introduit les enjeux

biomécaniques, les propriétés des matériaux, et les approches multi-échelles. Le deuxiéme
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détaille la méthodologie de modélisation et de simulation. Le troisieme présente les résultats,
les analyses comparatives, ainsi que des perspectives d’optimisation et de validation

expérimentale.

En somme, ce travail contribue a I’amélioration de la conception des implants orthopédiques et
dentaires en s’appuyant sur une méthodologie rigoureuse, multidisciplinaire et a la frontiére

entre la recherche fondamentale et les applications cliniques.



Chapitre 1 : Les implants biomédicaux — Ftat de ’Art

Fournir ou Etablir les bases scientifiques de 1’étude.



l. Introduction

Les implants de hanche sont des dispositifs orthopédiques essentiels pour restaurer la mobilité
et améliorer la qualité de vie des patients souffrant de pathologies articulaires. Leur conception
nécessite une compréhension approfondie des matériaux, des contraintes biomécaniques et des
interactions os-implant [6]. Ce chapitre établit les bases scientifiques de 1’étude en examinant
I’¢tat de ’art des implants de hanche et des outils de simulation numérique. La section 1.1 et
1.2 analyse les matériaux couramment utilisés, tels que le titane (Ti-6Al-4V) et les alliages Co-
Cr, en mettant en lumiére leurs propriétés mécaniques et les défis liés a la fatigue, aux charges
axiales, et a la biocompatibilité, a travers une revue des études antérieures. La section 1.3
explore les approches de simulation numérique, détaillant les avantages de la dynamique
moléculaire (LAMMPS) pour I’analyse atomistique et de I’analyse par éléments finis (ANSYS)

pour 1’évaluation macroscopique, ainsi que leurs applications aux biomatériaux.
I.1. Implants de hanche

Les implants de hanche, tels que les prothéses totales de hanche (THA, Total Hip Arthroplasty),
sont congus pour remplacer I’articulation fémoro-acétabulaire endommagée, restaurant ainsi la
mobilité et réduisant la douleur chez les patients souffrant d’arthrose ou de fractures [7]. Ces
implants doivent répondre a des exigences mécaniques rigoureuses pour supporter les charges
complexes du corps humain tout en assurant une durabilité & long terme. Cette section présente
les matériaux couramment utilisés pour les implants de hanche, les défis associés a la fatigue et

aux charges axiales, ainsi que les principales études antérieures sur les tests mécaniques.

La chirurgie de remplacement total de la hanche (THR) est ’'une des procédures médicales les
plus courantes, avec une estimation d’environ un million d’interventions réalisées chaque année
[8]. L histoire des matériaux utilisés dans ce domaine est riche, les premiéres utilisations
remontant a la fin du X1Xe siécle [9]. Parmi les exemples notables figurent les tétes fémorales
en ivoire, les surfaces articulaires en verre, et plus recemment, les alliages métalliques et les
polyméres. Sir John Charnley, souvent considéré comme le pére du remplacement moderne de
la hanche, a congu dans les années 1960 une arthroplastie a faible frottement, dont les principes
fondamentaux demeurent encore en usage aujourd’hui. Cette prothése se compose de trois

éléments principaux :
1. Latige fémorale,

2. Latéte fémorale,

12
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3. Le composant acétabulaire.
Les deux derniers ¢léments constituent les parties mobiles de I’articulation.

Pour tout dispositif intégré dans le corps humain, la biocompatibilité représente un critere
fondamental de conception. Elle peut étre définie comme la capacité d’un matériau a induire
une réponse biologique appropriée dans un contexte donné [10]. Alors que les premieres
définitions se limitaient a 1’absence de toxicité du matériau, les définitions contemporaines
reconnaissent également la nécessité pour le matériau d’assurer correctement sa fonction.
Ainsi, les implants orthopédiques doivent présenter une intégrité structurelle suffisante tout en
affichant, idéalement, des propriétés mécaniques et physiques similaires a celles de ’os, afin

d’éviter des complications telles que le stress shielding (écran de contrainte).

Revétementen - Coupe acétabulaire

plastique\‘ \‘J,

Figure 1 : Description des différentes parties d'une articulation de la hanche (a gauche) et de

I'intégration aux os humains (a droite). [11]
1.1.1. Matériaux des implants de hanche

Les implants de hanche sont généralement composés de matériaux biocompatibles capables de
résister a des contraintes mécaniques élevées. Les différents facteurs importants pour la
sélection des matériaux destinés aux applications biomédicales sont répertoriés dans le tableau
1.
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Tableau 1 : Divers facteurs importants pour la sélection des matériaux destinés aux
applications biomédicales [12].
Description
racteristi racteristi S
Facteur ca gcte .St que  Ca acte_ stique Caractéristique mécanique
biologique physique
Propriétés des chimique, » coefficient de Poisson,
matériaux (1° niveau) densite, limite d’élasticité,
résistance a la traction
Propriétés des tonoaranhie Module de cisaillement
matériaux (2°m Adhésion, pogrep Résistance au cisaillement
. de surface .
niveau) Modules en flexion
Résistance en flexion
Biofonctionnalité
Forme, Rigidité
(non coefficient Tenacité 4 )
. thermique, |  Résistance a la fatigue
Exigences Adnesion conductivité ssi
fonctionnelles cellulaire, etc.), ’ Resistance au fluage
spécifiques . couleur, Résistance a I’adhésion
bioiner i dice d
indice de =~
tie, bioactivité, ot Resistance aux chocs
réfraction, e P Alac el
biodégradabilité, » Limite d’¢lasticité
otc opacite Résistance a I’abrasion
Traitement et Reproductibilité, qualité, stérilisation, conditionnement,
fabrication usinabilité, etc.

Les différents biomatériaux utilisés dans les protheses de 1’articulation de la hanche sont

illustrés dans la figure 1.

Métaux

Acier inoxydable 316L

Céramiques

Carbone

Polymeres

PMMA

Alliages a base de cobalt Alumine UHMWPE [ HDPE
Matériaux a base de titane Zircone Polysulfone
Phosphate de calcium PTFE

Biovitrés

Composites
A base de polymeres

Matériaux biomimétiques

Figure 2 : Biomatériaux utilisés dans le remplacement de 1’articulation de la hanche
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Les matériaux les plus couramment utilisés incluent :
1.1.1.1. Les alliages

Alliages de titane (Ti-6Al-4V) : Ces alliages sont largement employés pour la tige fémorale et
d’autres composants en raison de leur excellente biocompatibilité¢, de leur résistance a la
corrosion et de leur module d’¢lasticité relativement proche de celui de I’os cortical (environ
110 GPa contre 20 GPa pour I’0s) [13]. Cependant, leur susceptibilité a la fatigue a long terme
reste un défi, notamment dans les zones de forte concentration de contraintes comme le col de

la tige.

Tableau 2 : Composition chimique de Ti-6Al-4V [14].

Elément Pourcentage (%)
Titane (Ti) Soled
Aluminium (Al) 55-6,75
Vanadium (V) 35-45

Fer (Fe) <0,40

Oxygeéne (O) <0,20

Carbone (C) <0,08

Azote (N) <0,05
Hydrogéne (H) <0,015

Alliages de cobalt-chrome (Co-Cr) : Utilisés principalement pour la téte fémorale et la cupule
acétabulaire, les alliages CoCr offrent une dureté élevée et une excellente résistance a 1’usure,
ce qui les rend idéaux pour les surfaces articulaires [15]. Toutefois, leur module d’élasticité
élevé (environ 220 GPa) peut entrainer un phénomene de « stress shielding » (écran de
contrainte), ou I’os environnant perd de sa densité en raison d’une répartition inégale des

charges.

Tableau 3 : Composition chimique de Co-Cr-Mo [15].

Elément Pourcentage (%)
Cobalt (Co) 63,0 — 65,0
Chrome (Cr) 27,0 -30,0
Molybdéne (Mo) 50-70

Nickel (Ni) <0,5

Fer (Fe) <0,75

Carbone (C) <0,35

Silicium (Si) <10
Manganese (Mn) <1,0
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BioDur 108 : est un alliage austénitique en acier inoxydable, développé pour étre pratiquement
exempt de nickel et de cobalt, ce qui le rend idéal pour les applications médicales, notamment
chez les patients allergiques au nickel.

Il contient une teneur élevée en azote pour maintenir sa structure austénitique et se distingue
par une excellente résistance a la corrosion, en particulier & la corrosion par pigdres et a la
corrosion sous contrainte. Il est utilisé dans la fabrication de dispositifs médicaux implantables

et d'instruments chirurgicaux a haute résistance.

Tableau 4 : Composition chimique de BioDur 108 [16].

Elément Pourcentage (%)
Carbone (C) <0,08
Phosphore (P) <0,03
Silicium (Si) <0,75
Nickel (Ni) <0,05
Cuivre (Cu) <0,25

Fer (Fe) Solde
Manganése (Mn) 21,00 — 24,00
Soufre (S) <0,01
Chrome (Cr) 19,00 — 23,00
Molybdene (Mo) 0,50-1,50
Azote (N) 0,85-1,10
Cobalt (Co) <0,10

Tableau 5 : Propriétés mécaniques des alliages utilisés dans le remplacement articulaire total

[17].
Alliage Microstructure Résistance a la Module
traction (MPa) (GPa)
Cp Ti (titane pur) {a} 785 105
Ti-Zr Cast {o/B} — —
Alliages Co-Cr — 655-1896 210-253
Co-Cr-Mo {Austénite (fcc)} 600-1795 230-240
Ti-6AlI-4V {o/B} 960 110
Ti—6Al-7Nb {o/B} 1024 105
Ti-12Mo-6Zr-2Fe {B métastable} 1060-1100 74-85
Acier inoxydable 316L {Austénite} 465-950 200
Ti—-35Nb-5Ta-7Zr {B métastable} 590 55
(TNZT)
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1.1.1.2. Céramiques

Les céramiques comme alumine et zircone sont utilisées pour les tétes fémorales et les
revétements en raison de leur faible taux d’usure et de leur biocompatibilité¢. Cependant, leur

fragilité et leur sensibilité aux chocs limitent leur utilisation dans les composants porteurs [18].

Tableau 6 : Propriétés mécaniques des céramiques utilisées dans le remplacement total de la
hanche [19].

Céramique Resistance ala Résis.tance ala Module (GPa)
compression (MPa)|  traction (MPa)

Zircone 2000 820 220
Alumine 4000 300 380
Bioglass 1000 — 75
C — (graphite) 138 — 25
C-D (Vitreux) 172 31 21
HAP 600 50 117
C— (LTI pyrolytique) 900 28 25
Verre-céramique AW 1080 — 118

1.1.1.3. Polymeéres

Les polymeres comme le polyéthyléne a ultra-haut poids moléculaire et UHMWPE sont
employés comme doublure dans la cupule acétabulaire, ces matériaux offrent une faible friction

mais sont sujets a I’usure, produisant des débris qui peuvent provoquer une ostéolyse [20].

1.1.1.4. Composites
4.1 Composites a gradients de propriétés (Functionally graded composites)

La composition graduée des composites a gradients de propriétés leur confére deux
caractéristiques différentes a chaque extrémité du matériau. Les composites céramique-métal
sont préparés par des méthodes de métallurgie des poudres. La partie céramique apporte la
biocompatibilité, tandis que la partie métallique confere de bonnes propriétés mécaniques au
greffon composite.
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4.2 Composites polymere-céramique

Les biomatériaux issus de la combinaison céramique-polymére présentent de meilleures
propriétés mécaniques et une meilleure biocompatibilité avec les tissus que les polymeres ou
les céramiques utilisés seuls dans le remplacement total de la hanche (THR) [21]. Les
polymeéres posseédent un module trés faible comparé a celui de I’os ; un pourcentage ¢levé en
poids de matériau de charge est donc utilisé. L’HAP (hydroxyapatite) est le matériau de choix
pour le composant céramique de remplissage, et un pourcentage élevé d’HAP est utilisé avec
des polyméres a faible module, tels que le PLA [acide polylactique] ou le PHA
[poly(hydroxyalcanoates)].

Chaque matériau présente des avantages spécifiques, mais leurs limites, notamment en termes
de fatigue et de réponse aux charges axiales, nécessitent une analyse approfondie pour optimiser
la conception des implants.

1.1.2. Défis liés a la fatigue et aux charges axiales

Les implants de hanche sont soumis a des charges complexes, incluant des forces axiales
(compression et traction), des moments de torsion, et des sollicitations cycliques dues aux
activités quotidiennes comme la marche ou la montée d’escaliers.

Extension \\  Flexion \ | AR AN

v SV

"
| { »(AJ\ J>—— Adduction
.“.,‘ | \ \

Figure 2 : Mouvements de la hanche [22]
Ces conditions posent deux défis principaux :

Fatigue mécanique : La fatigue est la cause principale de défaillance des implants de hanche,
car ils subissent des millions de cycles de chargement par an (environ 1 a 2 millions de pas)
[23]. Les zones critiques, telles que le col de la tige fémorale, accumulent des contraintes
cycliques qui peuvent entrainer la formation de microfissures et, finalement, une fracture. Les
alliages de titane, bien que résistants, présentent une limite de fatigue qui peut étre dépassée
dans des conditions extrémes, notamment chez les patients jeunes et actifs [24].
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Charges axiales : Les implants de hanche doivent supporter des charges axiales élevées,
souvent de I’ordre de 3 a 5 fois le poids corporel (3-5 kN pour un patient de 80 kg) lors de la
marche ou de mouvements brusques comme un saut [25]. Ces charges provoquent des
contraintes de compression dans la tige fémorale et de traction dans certaines zones,
particuliérement au niveau de I’interface os-implant. Une répartition inégale des contraintes
peut entrainer un descellement de I’implant ou une résorption osseuse, en particulier pour les

implants non cimentés qui dépendent de I’osseointégration.

Ces défis sont exacerbés par des facteurs comme la géométrie de I’implant, les propriétés des
matériaux, et les variations interindividuelles (par exemple, densité osseuse ou niveau
d’activité). Par conséquent, des tests mécaniques rigoureux sont essentiels pour évaluer la

performance des implants sous ces conditions.
1.2. Implants dentaires

Les implants dentaires sont des dispositifs médicaux congus pour remplacer les racines des
dents perdues, offrant une base stable pour des couronnes ou des prothéses dentaires. 1ls jouent
un réle crucial dans la restauration des fonctions masticatoires et esthétiques, tout en assurant

une intégration durable avec I’os alvéolaire (osseointégration).

Dent Couronne
naturelle —— -en porcelaine

Racine

de la dent Implant

Tissu
gingival

Os de
machoire

Figure 3 : Dent naturelle vs implant dentaire [26]
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Les systémes d’implants dentaires se composent d’un corps d’implant dentaire et d’un pilier
prothétique, et peuvent également inclure une vis de fixation du pilier. Le corps de I’'implant
est inséré chirurgicalement dans 1’os de la machoire a la place de la racine de la dent. Le pilier
prothétique est généralement fixé au corps de I’implant a I’aide de la vis de fixation, et il

traverse la gencive pour émerger dans la cavité buccale afin de soutenir la ou les dents
artificielles fixees.

couronne —

pilier

T
-

corps de
l'implant

v

Figure 4 : Structure du systéme d’implant dentaire [26].

1.2.1. Avantages et risques des implants dentaires

Avantages : Les implants dentaires améliorent la qualité de vie en restaurant la mastication,

I’esthétique, et en préservant 1’os et les gencives environnants. Ils stabilisent les dents

adjacentes et préviennent la résorption osseuse.

Risques : Les complications incluent des dommages aux dents ou tissus voisins (par ex.,
perforation sinusale, fracture osseuse), un mauvais fonctionnement (sensation de morsure
anormale, desserrage de vis), ou un échec de I’implant di a des infections, un retard de
cicatrisation (notamment chez les fumeurs ou diabétiques non contr6lés), ou une mauvaise
hygiene buccale. Une insensibilité post-chirurgicale peut survenir en cas d’atteinte nerveuse.

Les implants peuvent interférer avec I’IRM ou les radiographies, sans événements indésirables
signalés.
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Cette section présente les matériaux typiques utilisés pour les implants dentaires, les contraintes
spécifiques imposées par la mastication, et les principaux travaux antérieurs sur les tests

mécaniques de compression, cisaillement et fatigue.
1.2.2. Matériaux typiques des implants dentaires

Les implants dentaires doivent combiner biocompatibilité, résistance mécanique et stabilité a
long terme dans 1’environnement buccal, caractérisé par des fluides corrosifs et des charges

dynamiques. Les matériaux les plus couramment utilisés incluent :

Alliages de titane (Ti-6Al-4V et titane pur) : Le titane est le matériau de référence pour les
implants dentaires en raison de sa biocompatibilité exceptionnelle, de sa résistance a la
corrosion et de sa capacité a favoriser I’osseointégration grace a la formation d’une couche
d’oxyde (TiO;) & sa surface [27]. Le titane pur (grade 1 a 4) est souvent utilisé pour les implants
en raison de son module d’élasticité plus faible (environ 100 GPa) par rapport aux alliages
comme Ti-6Al-4V, réduisant ainsi le risque de stress shielding. Cependant, les alliages de titane
peuvent présenter une usure de surface sous des charges masticatoires répétées, ce qui peut

affecter leur stabilité a long terme [28].

Zircone (oxyde de zirconium, ZrO,) : La zircone est de plus en plus utilisée pour les implants
dentaires, en particulier pour les patients allergiques aux métaux ou pour des raisons
esthétiques, grace a sa couleur blanche similaire a celle des dents naturelles [29]. Ce matériau
céramique offre une excellente résistance a la corrosion et une faible conductivité thermique,
mais sa fragilité et sa sensibilité aux microfissures sous contraintes cycliques limitent son
utilisation dans des cas de charges élevées [30]. Les progrés dans les composites de zircone
renforcés (par exemple, Y-TZP, zircone stabilisée a ’yttrium) ont amélioré sa ténacité, mais

des défis subsistent pour optimiser sa performance mécanique [31].

Tableau 7 : Composition chimique typique de zirconium [31].

Composant Pourcentage en poids (%)
Dioxyde de zirconium (ZrO:) 90-95%

Oxyde d'yttrium (Y20s) 3-5%

Oxyde d'aluminium (Al20s) <0,5%

Oxyde d'hafnium (HfO.) <2%

Autres oxydes (S102, CaO, etc.) traces

1.2.3. Les types d’implant dentaires
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Les implants dentaires sont des dispositifs médicaux concus pour remplacer les dents
manquantes, restaurant les fonctions masticatoires, esthétiques et phonétiques. Ils se composent
généralement d’une vis ancrée dans 1’os alvéolaire et d’une couronne prothétique, offrant une
solution durable gréce a leur biocompatibilité et leur intégration osseuse (ostéointégration).

Deux types principaux sont distingués :

Implant radiculaire : Le plus courant, en forme de vis ou de cylindre, inséré dans 1’os
alvéolaire pour imiter la racine dentaire. 1l assure une stabilité élevée et convient a la plupart

des cas, notamment avec des matériaux comme le Ti-6Al-4V ou la Zirconia.

' W\

Implant dentaire Impiant dentaire Implant dentaire
cylindrique a vis droite a vis conique

o]
'

Figure 5 : Implant radiculaire [32]

Implant lamellaire : Moins fréquent, utilisé lorsque 1’os est insuffisant, il se présente sous
forme de lame plate insérée dans I’0s. Il est adapté a des situations spécifiques mais moins

polyvalent.

",»g’ L

/

Figure 6 : Implant lamellaire [32]
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1.2.4. Contraintes spécifiques liées a la mastication

La mastication impose des contraintes mécaniques uniques aux implants dentaires,

caractérisées par des charges dynamiques et multidirectionnelles. Ces contraintes incluent :

Charges compressives : Lors de la mastication, les implants dentaires subissent des forces
compressives variant de 200 a 800 N, selon le type d’aliment et la position de I’implant (par
exemple, molaires vs incisives). Ces forces sont transmises a I’interface os-implant, ou une

répartition inégale peut entrainer une résorption osseuse ou un descellement [33].

Charges de cisaillement : Les mouvements latéraux de la machoire (par exemple, lors du
broyage des aliments) générent des forces de cisaillement, souvent de I’ordre de 100 a 300 N,
qui sollicitent les filets de I’implant et I’interface os-implant. Ces contraintes peuvent provoquer
des micromouvements (>100 pm), compromettant 1’osseointégration, surtout dans un os de

faible densité (par exemple, chez les patients &gés) [34].

Charges cycliques (fatigue) : La mastication implique des cycles répétés (environ 500 000 a 1
million par an), ce qui expose les implants a la fatigue mécanique. Les charges cycliques,
appliquées a des angles variables (par exemple, 30° pour simuler les forces obliques), peuvent
entrainer une dégradation progressive de la surface de I’implant ou une perte de stabilité a

I’interface [35].

Ces contraintes sont amplifiées par des facteurs comme la densité osseuse, I’angle d’insertion
de I'implant, et les conditions environnementales (par exemple, pH acide dans la cavité
buccale). Par conséquent, des tests mécaniques spécifiques sont nécessaires pour évaluer la

performance des implants dentaires sous ces conditions [36].
1.3. Simulations numériques

Les simulations numériques jouent un role central dans ’analyse et I’optimisation des implants
médicaux, permettant d’étudier leur comportement mécanique a différentes échelles, de
I’atomique au macroscopique [37]. Ces approches offrent une alternative aux tests
expérimentaux colteux et complexes, tout en fournissant des informations détaillées sur les
mécanismes de défaillance et les interactions matériau-environnement [38]. Cette section se
concentre sur la dynamique moléculaire (MD) avec LAMMPS, en détaillant ses principes, ses
applications aux matériaux biomédicaux, et ses avantages pour I’échelle atomique. Elle aborde
¢galement briévement 1’analyse par ¢léments finis (FEA) avec ANSYS et les applications des

simulations numeriques aux biomateriaux et tests mécaniques.
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Figure 7 : Simulations : Echelles de temps et de longueur [39].

1.3.1 Dynamique moléculaire (MD) avec LAMMPS
1.3.1.1. Principes

La dynamique moléculaire (MD) est une méthode de simulation numérique qui modélise le
comportement des atomes et des molécules en résolvant les équations du mouvement de
Newton pour un systéme de particules interagissant via des potentiels interatomiques [40].
L’équation fondamentale est :

av, d°’n
dt  dt2

Fi=mixai= le

Ou m; est la masse de I’atome (i), rj sa position, F;j la force exercée, et ( U ) le potentiel
d’interaction (par exemple, potenticl EAM pour les métaux ou Lennard-Jones pour les
interactions non liées) [41]. Les simulations MD calculent les trajectoires des atomes sur des
échelles de temps de 1’ordre des femtosecondes a quelques nanosecondes, permettant
d’observer des phénomenes comme les dislocations, les fractures, ou les interactions a
I’interface matériau-biologique. La procédure des simulations de dynamique moléculaire est

résumée dans la Figure 8.
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3 - Calculer les
forces agissant
sur chaque
particule

1 - Définir le potentiel 2- Préciser les

d'interaction et la positions et vitesses

topologie moléculaire initiales de chaque
particule

4 - Evaluer les positions 5_' Evaluer les
de chaque particule vitesses de chaque température, la pression,
pour le prochain pas de particule pour le emrd ctc. Stocker les

temps selon I'équation prochain pas de
du mouvement temps

6 - Calculer I'énergie, la

configurations et passer

a l'étape 3

Figure 8 : Procédure des simulations de dynamique moléculaire [42]

L’algorithme de la dynamique moléculaire repose sur le calcul du mouvement des atomes ou
des molécules au cours du temps, en utilisant les lois de Newton. A chaque pas de temps, les

forces entre les atomes sont calculées, puis leurs positions et vitesses sont mises a jour.
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1 - Conditions initiales

- Positions des atomes I,
- Vitesses des atomes v

- Potentiel d'interaction V en fonction
des positions des atomes

>

2 - Calcul des forces

La force F. sur un atome 1
dV
F=—(2L
=5
est calculée en sommant les forces entre atomes non-liés :

F=>, F;

et les forces issues d'interactions entre atomes liés.
Les énergies potentielles et cinétiques sont calculées

3 - Propagation

Le mouvement des atomes est simulé numeériquement
en résolvant les équations de Newton :

d’r, F,
de2  m,
4 - Ecriture

S1necessaire, €criture des positions, vitesses,
température, pression, énergie potentielle et cinétique

Figure 9 : Algorithme de la Dynamique Moléculaire [43]
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LAMMPS (Large-scale Atomic/Molecular Massively Parallel Simulator) est un logiciel open-
source de dynamique moléculaire largement utilisé pour sa flexibilité et ses capacités de calcul
parallele. 1l permet de modéliser des systemes complexes, allant des métaux aux biomatériaux,
en utilisant une variété de potentiels interatomiques et des conditions limites personnalisables
(par exemple, périodiques ou non périodiques). LAMMPS est particuliérement adapté a 1’étude
des propriétés mécaniques a 1I’échelle atomique, comme la déformation, la fatigue, ou la rupture,

grace a ses outils d’analyse intégrés pour les dislocations et les contraintes locales [44].

sam < @ ® 5 colsn resnaich prege com & (RN

Figure 10 : Interface de LAMMPS sur Google Colab
1.3.1.2. Avantages de LAMMPS pour I’échelle atomique

LAMMPS offre plusieurs avantages pour I’étude des matériaux biomédicaux a 1’échelle

atomique :

Flexibilité dans la modélisation : LAMMPS prend en charge une large gamme de potentiels
interatomiques (par exemple, EAM pour les métaux, ReaxFF pour les interactions réactives),
permettant de modéliser des matériaux aussi divers que le titane, la zircone, ou I’hydroxyapatite.

Cette flexibilité est essentielle pour simuler les interfaces complexes entre I’'implant et ’os.

Calcul parallele a grande échelle : Gréce a son architecture paralléle, LAMMPS peut gérer
des systémes contenant des millions d’atomes, ce qui est crucial pour modéliser des structures

réalistes comme les surfaces d’implants ou les interfaces os-implant [44].

Analyse détaillée des propriétés mécaniques : LAMMPS fournit des outils pour calculer les
contraintes locales, les déplacements atomiques, et les densités de dislocations, offrant une

compréhension fine des mécanismes de défaillance a 1’échelle atomique [44]. Par exemple, il
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permet de quantifier 1’énergie de liaison Ti-Ti ou Zr-O sous des charges cycliques, un aspect

critique pour la fatigue.

Simulation des environnements biologiques : LAMMPS peut intégrer des solvants (par
exemple, eau) ou des ions pour simuler I’environnement buccal ou corporel, permettant
d’¢étudier les interactions matériau-biologique, comme la corrosion ou 1’adhérence de

I’hydroxyapatite [44].

Open-source et personnalisation : Etant un logiciel open-source, LAMMPS permet aux
chercheurs de développer des scripts personnalisés pour des analyses spécifiques, comme

1’étude des transformations de phase dans la zircone ou des revétements bioactifs [44].

Le logiciel VMD permet de visualiser la structure moléculaire tridimensionnelle de 1’alliage,
offrant ainsi une représentation claire de la répartition des atomes de titane (T1), d’aluminium
(Al) et de vanadium (V). Cette visualisation facilite 1’analyse de I’arrangement cristallin de
I’alliage et des modifications structurelles induites par la contrainte appliquée. Cela inclut
I’identification des défauts cristallins et des changements dans I’organisation atomique [45].

n VMD 1.8.1 OpenGL Display

File Molecule Graphics Display Mouse Extensions Help

ID T A D F Molecule Atoms Frames Vol

s [}
" zoom [ Loop X 5tepl|1_lr speed []

32/molfile

Figure 11 : Interface du logiciel VMD pour la visualisation de la dynamique moléculaire
1.3.2. Analyse par éléments finis (FEA) avec ANSYS

L’analyse par éléments finis (FEA) est une méthode numérique puissante utilisée pour résoudre
des problemes complexes en ingenierie, en modélisant le comportement mécanique de

structures sous diverses sollicitations.
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Chapitre 1 : Les implants biomédicaux — Efat de PArt

ANSYS, un logiciel de simulation leader, est largement adopté dans I’ingénierie biomécanique
pour analyser les implants médicaux a 1’échelle macroscopique. Cette sous-section présente les
concepts de base de la FEA avec ANSYS, son utilisation en ingénierie biomécanique, les étapes
clés de la modélisation (maillage, conditions aux limites), et les avantages spécifiques

d’ANSYS pour les analyses macroscopiques.
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Figure 12 : Interface du logiciel Ansys version 18.1
1.3.2.1. Concepts de base

La FEA repose sur la discrétisation d’une structure complexe en un ensemble d’éléments finis
interconnectés, permettant de résoudre les équations différentielles régissant le comportement

mécanique [46]. L’équation d’équilibre fondamentale est :

ou ¢ est le tenseur des contraintes et f représente les forces volumiques appliquées [46]. Pour
chaque élément fini, les déplacements, contraintes et déformations sont calculés en résolvant
un systeme d’équations linéaires ou non linéaires, basé sur la matrice de rigidité de la structure.

Le critére de von Mises, défini comme :

(o — f'z}z + (o5 — fra}g + (o3 — 51}2

2
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ol a1, 62, 63 sont les contraintes principales, est souvent utilisé pour identifier les zones a risque
de rupture [46].

ANSYS implémente ces concepts a travers une interface utilisateur intuitive, permettant la
modélisation de géométries 3D complexes, 1’application de charges variées (statiques,
dynamiques, cycliques), et I’analyse des résultats sous forme de cartes de contraintes, de
déformations, ou de courbes de durée de vie (par exemple, courbes S-N pour la fatigue) [46].
En ingénierie biomécanique, ANSYS est particuliérement adapté pour simuler des structures
comme les implants de hanche ou dentaires, en tenant compte des interactions avec les tissus

biologiques.
1.3.2.2. Utilisation en ingénierie biomécanique

ANSYS est un outil incontournable en ingénierie biomécanique pour évaluer les performances
mécaniques des implants médicaux sous des conditions réalistes. Ses principales applications

incluent :

Analyse des contraintes et déformations : ANSYS permet de cartographier les contraintes
(par exemple, von Mises) et les déformations dans les implants sous des charges statiques
(compression, traction) ou dynamiques (fatigue, cisaillement). Par exemple, pour une tige
fémorale de hanche, ANSYS peut identifier les zones critiques au niveau du col, ou les

contraintes dépassent 600 MPa sous des charges cycliques [47].

Etude de ’interface os-implant : Les simulations FEA modélisent I’interaction entre 1’implant
et I’os (cortical ou spongieux), en évaluant les micromouvements a I’interface, qui peuvent
compromettre 1’osseointégration si supérieurs a 100 um [47]. Cela est particuliérement critique

pour les implants dentaires soumis a des forces masticatoires obliques.

Prédiction de la durée de vie en fatigue : ANSY'S utilise des modéles de fatigue (par exemple,
Basquin) pour estimer la durée de vie des implants sous des cycles répétés, en générant des
courbes S-N qui relient I’amplitude de contrainte au nombre de cycles avant défaillance [47].
Par exemple, pour un implant dentaire, ANSYS peut prédire une durée de vie de 10 ans sous
des charges de 200 a 800 N.

Optimisation de la conception : ANSYS permet de tester différentes geomeétries, matériaux,
ou traitements de surface pour minimiser les concentrations de contraintes ou améliorer la
répartition des charges. Par exemple, une étude a utilis¢ ANSYS pour optimiser 1’angle des

filets d’un implant dentaire, réduisant les contraintes de cisaillement de 15 % [46,47].
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Ces applications font d’ANSYS un outil essentiel pour la conception et I’évaluation des

implants médicaux, en complément des approches expérimentales.
1.3.2.3. Modélisation mécanique, maillage, et conditions aux limites
La modélisation mécanique avec ANSYS repose sur plusieurs étapes clés :

Modélisation mécanique : La géométrie de I’implant (par exemple, une tige fémorale ou un
implant dentaire vissé) est créée ou importée sous forme de modéle 3D a partir de logiciels
CAO (comme SolidWorks). Les propriétés des matériaux (module d’¢lasticité, coefficient de
Poisson, limite d’¢lasticité) sont définies pour chaque composant. Par exemple, pour un implant
en titane, le module d’¢élasticité est fixé a 110 GPa et le coefficient de Poisson a 0,34 [48]. Les
tissus environnants (os cortical, os spongieux) sont également modélisés avec des propriétés

spécifiques (par exemple, module d’élasticité de 15 GPa pour I’os cortical) [48].

Maillage : Le modéle 3D est discrétisé en éléments finis (par exemple, tétraédres ou hexaedres)
pour permettre les calculs numériques. La qualité du maillage est cruciale : un maillage fin
(petits éléments) est utilisé dans les zones critiques (par exemple, le col de la tige fémorale ou
les filets de I’implant dentaire) pour capturer les gradients de contraintes élevés, tandis qu’un
maillage plus grossier est appliqué dans les zones moins sollicitées pour réduire le temps de
calcul [48]. ANSYS offre des outils automatiques de raffinement adaptatif, garantissant une

précision élevée sans augmenter excessivement la complexité computationnelle [48].

Une description non-sophistiquée de la MEF pourrait étre définie sous la forme suivante : la
structure a analyser est divisée en plusieurs éléments. Ces €léments sont ensuite reconnectés
par ’intermédiaire des noeuds (Fig. 7). Ces noeuds maintiennent les éléments dans un

ensemble unitaire

Figure 13 : Discrétisation d'une structure en noeuds et éléments [49].
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Conditions aux limites : Les conditions aux limites définissent les contraintes appliquées et
les contraintes de déplacement. Pour un implant de hanche, une charge compressive de 3 kN
peut étre appliquée a la téte fémorale, avec une fixation rigide a 1’extrémité distale de la tige
pour simuler I’ancrage osseux [49]. Pour un implant dentaire, une force oblique de 500 N (angle
de 30°, conforme a ISO 14801) est appliquée a la couronne, avec 1’0s environnant modélisé
comme un support élastique [49]. Les interactions os-implant peuvent étre définies comme des

contacts frictionnels ou liés, selon le type d’implant (cimenté ou non cimenté) [49].

Ces étapes permettent de simuler des scénarios realistes, comme la marche pour les implants
de hanche ou la mastication pour les implants dentaires, tout en fournissant des résultats

quantitatifs (contraintes, déformations, micromouvements).

Les essais in silico en santé offrent une approche rentable et efficace pour optimiser les
dispositifs médicaux avant les essais cliniques, tout en garantissant la sécurité des patients et en
facilitant les autorisations réglementaires. Cette étude de cas propose un cadre innovant
combinant une sélection analytique des matériaux et une conception assistée par simulation. En
utilisant le logiciel Ansys et des bases de données en bio-ingénierie, un projet a identifié les
matériaux optimaux pour un implant de remplacement total de la hanche. Un modele CAO a
été analysé via Ansys Discovery par une simulation par éléments finis (FEA) sous charges
cliniques simplifiées, avec un maillage efficace et une simulation multiphysique instantanée.
Les résultats, visualisant contraintes et déformations, ont permis d’optimiser la combinaison
matériau/géométrie, favorisant des conceptions novatrices pour les implants de hanche ou

dentaires.
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Figure 14 : Organigrammes de [’optimisation des matériaux et de la conception dans le cas
de la conception pilotée par la simulation (en haut) et de la conception traditionnelle (en
bas)[11].
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1.3.2.4. Avantages d’ANSYS pour I’échelle macroscopique

ANSYS offre plusieurs avantages pour [’analyse des implants médicaux a 1’échelle

macroscopique :

Précision dans la modélisation des géometries complexes : ANSYS permet de simuler des
géométries 3D détaillées, comme les tiges fémorales avec des courbures spécifiques ou les
implants dentaires avec des filets asymétriques, en capturant les variations locales des
contraintes [49]. Cela est essentiel pour identifier les zones critiques, comme le col de la tige

ou les filets supérieurs de 1’implant.

Large gamme de types d’analyses : ANSYS prend en charge des analyses statiques
(compression, traction), dynamiques (fatigue, vibrations), et multiphysiques (couplage
thermomeécanique ou fluide-structure), permettant une évaluation compléte des implants sous
diverses conditions [46]. Par exemple, il peut simuler la fatigue sous 10° cycles ou les effets

thermiques lors de la mise en place de I’implant.

Outils avancés de maillage et de post-traitement : Les capacités de maillage adaptatif
d’ANSYS garantissent une précision élevée dans les zones critiques sans compromettre
I’efficacité computationnelle. Les outils de post-traitement permettent de générer des cartes de
contraintes, des courbes de durée de vie, ou des animations de deformation, facilitant

I’interprétation des résultats [45].

Intégration des interactions biologiques : ANSYS peut modéliser les interactions os-implant
en utilisant des modeles d’os hétérogenes (cortical et spongieux) et des contacts non linéaires,
offrant des informations sur I’osseointégration et les micromouvements [46]. Cela est

particulierement utile pour les implants dentaires, ou la densité osseuse varie significativement.

Validation avec des normes internationales : ANSYS est congu pour respecter des normes
comme I1SO 7206 (implants de hanche) et ISO 14801 (implants dentaires), garantissant que les
simulations refletent des conditions expérimentales standardisées [47]. Cela facilite la

comparaison avec les donnees expérimentales et la certification des implants.

Flexibilité et personnalisation : ANSYS permet aux utilisateurs de définir des scripts
personnalisés (via APDL ou Python) pour des analyses spécifiques, comme 1’optimisation de
la géométrie ou I’évaluation de nouveaux matériaux [48]. Cette flexibilité est cruciale pour

tester des conceptions innovantes.
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dynamique moléculaire et éléments finis

Décrire les outils et méthodes de simulation
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CHAPITRE 2 : ANALYSE MULTI-ECHELLE PAR SIMULATION DE DYNAMIQUE MOLECULAIRE ET
ELEMENTS FINIS

11.1. Introduction

Cette section décrit les protocoles de simulation utilisés pour analyser les performances
biomécaniques des implants de hanche et dentaires selon une approche multi-échelle. Les
simulations ont été réalisées avec LAMMPS pour les analyses a I’échelle nanométrique et

ANSYS 18.1 pour celles a I’échelle macroscopique.

Les principales charges fonctionnelles auxquelles chaque implant est soumis ont été prises en

compte, ainsi que leur modélisation efficace a 1’aide des outils logiciels disponibles.

Dans cette étude, le comportement mécanique de trois matériaux utilisés pour les implants de
hanche a été analysé : le Ti-6Al-4V, les alliages Co-Cr (Cobalt-Chromium), et 1’acier
inoxydable austénitique BioDur 108. Cette étude vise également a analyser le comportement
mécanique de deux matériaux utilisés pour les implants dentaires : I’alliage de titane Ti-6Al-

4V et la céramique Zirconia (ZrO-).

Les analyses ont permis d’évaluer les contraintes et la fatigue avec ANSYS, et d’étudier le
comportement atomique des matériaux dans des conditions simulant un implant de hanche et
dentaires avec LAMMPS. La méthodologie suivie pour chaque type d’analyse est présentée ci-
dessous.

11.2. Simulations avec ANSYS (I’analyse par éléments finis)
11.2.1. Les implants de hanche
11.2.1.1. Analyse des contraintes et des déformations (Stress and Strain Analysis)

L’objectif de cette analyse est de déterminer la distribution des contraintes et des déformations
dans I’implant de hanche lorsqu’il est soumis a des charges, telles que le poids du corps ou les
forces générées par le mouvement. Cette étape permet de vérifier si I’implant peut résister aux

sollicitations sans se déformer excessivement ou se rompre.
Meéthodologie

Modélisation : Un modele tridimensionnel (3D) de I’implant de hanche sera créé dans ANSY'S
18.1, en respectant les dimensions standards d’un implant réel. Ce modele sera discrétisé en

éléments finis pour permettre une analyse précise.

35



CHAPITRE 2 : ANALYSE MULTI-ECHELLE PAR SIMULATION DE DYNAMIQUE MOLECULAIRE ET
ELEMENTS FINIS

Cliquer sur un objet. Double-cliquer pour sélectionner un contour d'aréte. Triple-cliquer pour sélectionner un solide.

ANSYS

R18.1

Figure 1 : Un modéle tridimensionnel (3D) de ['implant de hanche

Propriétés des matériaux : Les caractéristiques mécaniques des trois matériaux (module

d’¢élasticité, coefficient de Poisson, limite d’¢élasticité, etc.) seront intégrées dans le modéle.
Maillage

La figure 2 montre le modele de volume créé avec ANSYS 18.1. Apres la création du modeéle,
le maillage a été réalisé en utilisant un élément solide tétraédrique a 10 nceuds. Attribuer une
taille de maillage globale de 5 mm et une taille de maillage locale de 2 mm aux régions ou les
contraintes sont susceptibles d'étre éleveées.

h
X
0,00 80,00 (mm)

40,00

Figure 2 : Mailler la géométrie

Conditions aux limites : Des charges représentatives seront appliquées, telles que le poids du
corps humain et les forces musculaires associées a la marche ou a la station debout. Ces

conditions seront basées sur des données biomécaniques réalistes.
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Deux modeéles CAO simplifies d'une articulation de hanche (tige + téte) sont évalués. La
principale différence entre les deux modeles, par ailleurs identiques, réside dans les trous
présents sur la tige, illustrés dans la figure 4. Le rayon de la téte est de 20 mm, la longueur totale
de la tige est d'environ 120 mm et la partie supérieure circulaire de la tige a un rayon de 16 mm.
Le rayon et la hauteur du petit cylindre situé entre la partie sphérique de la téte et la tige sont

respectivement de 7,5 mm et 10 mm. L'inclinaison entre la tige et la téte est d'environ 40°.

Distributed load on
T the head surface
| .

Figure 3 : Illlustration des charges et des supports [11].

Simulation : Une analyse statique sera réalisée pour calculer les distributions de contraintes et

de déformations a travers I’implant.
11.2.1.2. Analyse de fatigue

Objectif

Cette analyse vise a évaluer la durée de vie de I’implant et sa capacité a supporter des charges
répétées, comme celles rencontrées lors de la marche quotidienne sur plusieurs années. Elle
permet de détecter les risques de défaillance par fatigue, qui survient lorsque le matériau est
soumis a des cycles de chargement répétés, méme a des niveaux de contraintes inférieurs a la
limite de rupture.

Méthodologie

Modéle de fatigue : Le module de fatigue d’ANSYS 18.1 sera utilisé pour simuler le
comportement des matériaux sous des charges cycliques.
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Données d’entrée : Les courbes S-N (contrainte en fonction du nombre de cycles) spécifiques

aux trois matériaux seront intégrées pour estimer leur résistance a la fatigue.

Chargement : Des cycles de chargement simulant les activités quotidiennes (marche, montée

d’escaliers, etc.) seront appliqués, avec des amplitudes basées sur des études biomécaniques.
11.3. Simulations avec LAMMPS (la dynamique moléculaire)

11.3.1. Les implants de hanche

11.3.1.1 Simulation du comportement mécanique avec LAMMPS

L’objectif de cette section est d’expliquer comment le logiciel LAMMPS (Large-scale
Atomic/Molecular Massively Parallel Simulator) sera utilisé pour simuler le comportement
mécanique des trois matériaux étudiés (Ti-6Al-4V, alliages Co-Cr, et BioDur 108) a 1’échelle
atomique. Ces simulations visent a analyser les mécanismes de déformation et de rupture
microscopiques sous des sollicitations similaires a celles rencontrées dans un implant de

hanche, tout en complétant les analyses macroscopiques réalisées avec ANSYS.
11.3.1.1.1. Modélisation des structures atomiques

La premiére étape consiste a construire des modéles atomistiques précis pour chaque matériau,

en respectant leur structure cristalline :

Ti-6Al-4V : Cet alliage biphasé est principalement modélisé a 1’échelle atomique avec une
structure hexagonale compacte (HCP), correspondant a la phase o dominante du titane. Les
atomes d’aluminium (Al) et de vanadium (V) sont introduits comme substitutions ou défauts

dans la matrice HCP pour refléter la composition chimique de ’alliage.
11.3.1.1.2. Choix des potentiels interatomiques

Les interactions entre atomes sont décrites par des potentiels interatomiques adaptés a chaque

matériau :

Ti-6Al-4V : Le modéle EAM (Embedded Atom Method) sera utilisé, car il est efficace pour les
métaux et alliages comme le titane. Un potentiel spécifique a Ti-6Al-4V sera sélectionné dans

la littérature ou adapté si nécessaire.
11.3.1.1.3. Conditions de simulation
Les simulations reproduiront les sollicitations mécaniques typiques d’un implant de hanche :
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Types de déformations
Compression uniaxiales pour simuler les charges verticales (poids du corps).
Unités : Unités métalliques (distances en Angstréms, forces en Newtons, énergie en eV).

Conditions aux limites : Périodiques dans les directions (y) et (z), et fixes dans la direction (x)

pour permettre la compression.

Potentiel d'interaction : Un potentiel EAM (Embedded Atom Method) spécifique a I'alliage
Ti-Al-V a été utilisé pour modéliser les interactions interatomiques.

Charge appliquée : Une force de compression de 3000 N a été distribuée uniformément sur
les atomes de la région de compression (x > 48 A), tandis que les atomes de la région fixe (x <
2 A) ont été maintenus immobiles. Les atomes dans la région mobile (2 < x < 48 A) ont été

laissés libres pour réagir a la charge appliquée.

Durée de la simulation : 1000 pas de temps, avec une minimisation initiale de I'énergie pour

stabiliser la structure

Température : Les simulations seront réalisées a 310 K (température corporelle) pour refléter

les conditions réelles.

11.3.1.1.4. Parameétres de simulation

Les paramétres suivants seront définis pour garantir des résultats fiables :
Conditions de bord : Périodiques dans les trois directions.

Pas de temps : 1 fs (1072° s) pour ’intégration des équations du mouvement.

Equilibrage : Le systéme sera équilibré & 310 K avec un thermostat (ex. Nose-Hoover) avant

toute déformation.
11.3.1.1.5. Analyses prévues
Plusieurs propriétés et mécanismes seront étudies :

Courbes de contrainte-déformation : Elles permettront de calculer les modules élastiques

(Young, cisaillement) et d’identifier les transitions vers la plasticité.
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Meécanismes de déformation : Grace a des outils comme VMD, les mouvements atomiques
seront analysés pour observer le glissement des dislocations, le maclage, ou la formation de

défauts.
Synthése et intégration des résultats

Les données issues des analyses ANSYS 18.1 (contraintes, fatigue, stabilité) et des simulations
LAMMPS (comportement atomistique) seront combinées pour offrir une évaluation complete
des trois matériaux. Cette synthése permettra de discuter des forces et faiblesses de chaque
matériau en termes de résistance mécanique, durabilité et stabilité, et de formuler des

recommandations sur le choix optimal pour la conception d’implants de hanche.
I1.4. Simulations avec ANSYS (I’analyse par éléments finis)

11.4.1. Les implants dentaires

1. Analyse des contraintes et des déformations

L’objectif de cette analyse est de comprendre la distribution des contraintes (stresses) et des
déformations (strains) dans I’implant dentaire lorsqu’il est soumis a des charges, telles que les
forces de mastication. Cette analyse permet de vérifier si I’implant peut résister aux

sollicitations sans se déformer ou se fracturer.
Meéthodologie

Modélisation : Un modéle tridimensionnel (3D) de I’implant dentaire, incluant la vis
radiculaire et la couronne, sera créé dans ANSYS 18.1 en respectant les dimensions standards

des implants dentaires. Le modeéle sera discrétisé en éléments finis pour une analyse précise.

Sélectionner et faire glisser une face pour la modifier. Sélectionner et faire glisser une aréte pour l'arrondir

ANSYS

R18.1

Figure 4 : Modele tridimensionnel (3D) de ['implant dentaire
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Propriétés des matériaux : Les propriétés mécaniques des deux matériaux seront intégrées :

Ti-6Al-4V : Module d’¢lasticité (110 GPa), coefficient de Poisson (0.34), limite d’élasticité
(~880 MPa).

Conditions aux limites : Des charges représentatives des forces de mastication (par exemple,
100 a 1000 N, selon les activités masticatoires) seront appliquées a la surface de la couronne.
Les conditions de fixation au niveau de la vis radiculaire simuleront I’ancrage dans I’os

mandibulaire.

! i |
/ ,‘ { ’ y ! I f
/ ! . I a
f { J e N | If i 1 4
{ | ¥ I e | .
! ! TR 8
0020 3500 2000 () {L‘ X
o— encm— 3
) 3250

Figure 5 : Illustration des charges et des supports

Simulation : Une analyse statique sera réalisee pour calculer les distributions de contraintes

(von Mises) et de déformations dans 1’implant.
2. Analyse de fatigue

Cette analyse vise a évaluer la durée de vie de I’implant dentaire sous des charges répétées,
comme celles rencontrées lors de la mastication quotidienne. Elle permet de détecter les risques
de défaillance par fatigue, qui peut survenir méme a des niveaux de contraintes inférieurs a la

limite de rupture.
Meéthodologie

Modele de fatigue : Le module de fatigue d’ANSYS 18.1 sera utilisé pour simuler le

comportement des matériaux sous des charges cycliques.

Données d’entrée : Les courbes S-N (contrainte en fonction du nombre de cycles) spécifiques
au Ti-6Al-4V et a la Zircona seront intégrées. Pour la Zirconia, des données sur la fatigue

céramique (souvent limitée par la propagation de microfissures) seront utilisées.
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Chargement : Des cycles de chargement simulant la mastication (par exemple, 1 a 2 millions

de cycles par an, avec des amplitudes de 100 a 1000 N) seront appliqués.
11.5. Simulations avec LAMMPS (la dynamique moléculaire)

11.5.1. Les implants dentaires

11.5.1.1. Simulation du comportement mécanique avec LAMMPS

Objectif
Cette analyse vise a étudier le comportement mécanique des deux matériaux (Ti-6Al-4V) a
I’échelle atomique dans des conditions simulant précisément celles d’un implant dentaire, afin

de comprendre les mécanismes de déformation et de rupture microscopiques.
Méthodologie
Potentiels interatomiques

Ti-6Al-4V : Un potentiel EAM (Embedded Atom Method) validé pour le titane et ses alliages

sera utilisé.
Conditions de simulation

v Des déformations uniaxiales (compression) seront appliquées pour reproduire les

sollicitations masticatoires.

v Les simulations seront réalisées a 310 K (température corporelle) avec un thermostat (ex.

Nose-Hoover).

v Une boite de simulation avec conditions de bord périodiques sera utilisée, avec une taille

suffisante pour minimiser les effets de bord.
Analyse

v Les courbes de contrainte-déformation seront calculées pour déterminer les modules
élastiques et les seuils de déformation plastique ou de rupture.

v Des outils comme VMD seront utilisés pour visualiser les déplacements atomiques et les
défauts.
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Conclusion

La modélisation et la simulation des implants médicaux, tels que les implants de hanche et
dentaires, constituent une étape cruciale dans le développement de solutions biomédicales
fiables et performantes. En utilisant des outils comme LAMMPS et ANSYS, il est possible
d’analyser avec précision le comportement mécanique des matériaux tels que les alliages de
titane, le cobalt-chrome, le zircone et le bioDur sous diverses conditions. Ces logiciels
permettent de simuler les contraintes, les déformations et les interactions entre 1I’implant et les
tissus biologiques, tout en tenant compte des propriétés spécifiques des matériaux et des

conditions physiologiques.

L’application de ces outils garantit une optimisation des conceptions avant la fabrication,
réduisant ainsi les risques d’échec et améliorant la biocompatibilité et la durabilité des implants.
Cependant, le succes de ces simulations repose sur des conditions précises, notamment la
qualité des données d’entrée, la définition correcte des paramétres du modele et la validation
expérimentale des resultats. En conclusion, la modélisation et la simulation via LAMMPS et
ANSY'S ouvrent la voie a des avancées significatives dans le domaine des implants médicaux,
offrant des solutions innovantes et adaptées aux besoins des patients tout en respectant les

exigences strictes de sécurité et de performance.
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CHAPITRE 3 : RESULTATS ET DISCUSSION

Résultats
I11.1. Simulation par ANSYS de I’implant de hanche a I’échelle macroscopique
111.1.1. Analyse des contraintes et des déformations

L’analyse des contraintes et des déformations, réalisée a I’aide d’ANSYS 18.1, a permis
d’évaluer la réponse de I’implant de hanche aux charges biomécaniques, telles que le poids du
corps et les forces musculaires (3000 N, simulant la marche ou la montée d’escaliers).

111.1.1.1. Carte de contraintes de von Mises et Déplacement total

Une carte de contraintes de von Mises montrant la distribution des contraintes dans I’implant
de hanche (Ti-6Al-4V, Co-Cr et BioDur 108) sous une charge biomeécanique (3000 N, simulant
le poids du corps lors de la marche ou de la montée d’escaliers).

Une échelle de couleurs indiquant I’intensité des contraintes (bleu pour faible, rouge pour
élevé). L’importance pour lllustre les zones a risque de déformation ou de rupture.
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Figure 1 : Distribution des contraintes de von Mises pour un implant de hanche sous une
charge de 3000 N, pour les alliages (a) Ti-6Al-4V (b) Co-Cr (c) BioDur 108
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Figure 2 : Distribution des Déplacement total pour un implant de hanche sous une charge de
3000 N, pour les alliages (a) Ti-6Al-4V (b) Co-Cr (c) BioDur 108
111.1.1.2. Carte de déformations équivalentes

Une carte des déformations équivalentes montrant les zones de déformation dans 1’implant.
L’importance pour Compléte 1’analyse des contraintes en montrant comment les matériaux se

déforment sous charge.
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Figure 3 : Distribution des déformations équivalentes pour un implant de hanche sous une
charge de 3000 N, pour les alliages (a) Ti-6Al-4V (b) Co-Cr (c) BioDur 108

Pour le Ti-6Al-4V Les contraintes maximales de von Mises se concentrent au niveau de la tige
fémorale et de la zone de contact avec I’0s, avec des valeurs atteignant 600 MPa pour une
charge de 3000 N. La distribution des contraintes est homogéne, grace a la ductilité du
matériau, réduisant les risques de fractures localisées [50].

Les déformations restent dans la plage élastique, confirmant la capacité de 1’alliage a supporter
des charges élevées sans déformation permanente.

Le Ti-6Al-4V offrent une répartition des contraintes plus homogéne grace a leur ductilité, tandis
que les alliages Co-Cr, bien que plus rigides, présentent des pics de contraintes dans la téte
fémorale, ce qui pourrait poser un risque sous charges élevées. En revanche, les alliages Co-Cr,
caractérisés par une rigidité élevée (230 GPa), génerent des pics de contraintes (650 MPa) dans
la téte fémorale, augmentant les risques de défaillance sous charges élevées. BioDur 108 affiche
des contraintes similaires (700 MPa) [51].

Ces trois matériaux présentent un comportement mécanique similaire en termes de masse par
unité de résistance et de masse par unité de résistance a la compression. lls différent en ce qui
concerne le codt par unité de résistance a la compression. [11].

111.1.2. Analyse de fatigue

L’analyse de fatigue a évalué la durabilité de I’implant sous des charges cycliques simulant des
activités quotidiennes, telles que la marche (par exemple, 1 a 2 millions de cycles par an).

111.1.2.1. Carte de durée de vie en fatigue, dommages et coefficients de sécurité

Une Carte de durée de vie en fatigue montrant le nombre de cycles avant defaillance en fonction
de I’amplitude des contraintes appliquées. L’importance c’est pour Met en évidence la
durabilité des matériaux sous charges cycliques repétées (marche quotidienne).
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Figure 4 : Carte de durée de vie en fatigue pour un implant de hanche sous une charge de
3000 N, pour les alliages (a) Ti-6Al-4V (b) Co-Cr (c) BioDur 108

La Carte dommage dans ANSYS est tres importante pour Il'analyse de la fatigue et pour
identifier les zones de dommage dans les composants soumis a des charges répétées. Cet outil
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aide les ingénieurs a comprendre et a analyser la durée de vie des composants et des structures,
tout en améliorant leur conception pour réduire les risques de défaillance dus a la fatigue.
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Figure 5 : Distribution des dommages pour un implant de hanche sous une charge de 3000
N, pour les alliages (a) Ti-6Al-4V (b) Co-Cr (c) BioDur 108
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Figure 6 : Distribution des coefficients de sécurité pour un implant de hanche sous une
charge de 3000 N, pour les alliages (a) Ti-6Al-4V (b) Co-Cr (c) BioDur 108

Pour Ti-6Al-4V les résultats indiquent une durée de vie estimée de 10™ cycles avant
I’apparition de signes de fatigue, pour des charges de 3000 N. Les zones critiques de fatigue se
situent au niveau de la tige fémorale, ou les contraintes répétées sont les plus élevées. La

51



CHAPITRE 3 : RESULTATS ET DISCUSSION

résistance a la fatigue est élevée, grace a la capacité du matériau a absorber les déformations
plastiques localisées. BioDur 108 affiche une durabilité moindre (107 cycles) [52].

L'alliage de titane, Ti-6Al-4V, offre un bon compromis entre les performances mécaniques et
le colt, et est largement utilisé pour de telles applications. BioDur 108, présente un prix plus
bas, ce qui en fait également un bon candidat pour les implants de hanche. Selon la base de
données ASM Medical Materials™, les alliages cobalt-chrome ont été associés a des réactions
allergiques [53].

111.2. Simulations par LAMMPS de I’implant de hanche a I’échelle Atomique

Dans le cadre de cette étude, une simulation de dynamique moléculaire a été réalisée pour
analyser le comportement mécanique de l'alliage de titane Ti-6Al-4V sous une charge de
compression de 3000 N. La simulation a été effectuée a l'aide du logiciel LAMMPS, et les
résultats ont été visualisés a l'aide de VMD (Visual Molecular Dynamics). Les principales
observations sont résumées ci-dessous.

111.2.1. Structure atomique et arrangement cristallin

La structure atomique de I'alliage Ti-6Al-4V a été modélisée en utilisant une bofte de simulation
de dimensions 50 x 20 x 20 A, avec une structure cristalline hexagonale compacte (HCP)
caractérisée par des paramétres de réseau a=2,95 A et c=4,68 A. La composition chimique de
I'alliage a été respectée, avec une répartition de 90 % de titane (Ti), 6 % d'aluminium (Al) et 4
% de vanadium (V). Les atomes ont été générés aléatoirement selon ces proportions pour
refléter la composition réelle de l'alliage.

Ti : Rayon atomique de 1,47 A, couleur gris métallique.
Al : Rayon atomique de 1,43 A, couleur argentée.

V : Rayon atomique de 1,34 A, couleur bleue.
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Figure 7 : Structure atomique et configuration initiale

Les défauts cristallins, tels que les dislocations, les fautes d’empilement ou les lacunes, sont des
perturbations dans ’arrangement cristallin de 1’alliage. Ils peuvent étre visualisés a 1’aide de
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VMD pour identifier leurs positions et leur impact sur la structure. Deux types des défaut
ponctuels vacancies et interstitiels a été observé.

Défauts ponctuels

80

70 1

Vacancies interstitials

Type de défaut ponctuel

Figure 8 : Défauts cristallins

Les dislocations sont des défauts cristallins qui jouent un réle clé dans la déformation
mécanique de 1’alliage, en particulier sous contrainte. Leur analyse dans VMD permet de suivre
les déplacements atomiques associés et leur impact sur la distribution des contraintes . Trois
types des dislocations a été observé : dislocations coin, en vis et mixte

Distribution des types de dislocations

Nombre

Dislocation en vis (Screw) Dislocation mixte (Mixed)
Type de dislocation

Dislocation coin (Edae)

Figure 9 : Distribution des types des dislocation

Les fautes d’empilement sont des défauts spécifiques dans 1’arrangement des couches
atomiques. Leur distribution peut étre analysée pour comprendre les anomalies dans la structure
cristalline et leur effet sur les propriétés de 1’alliage. Deux fautes d’empilement a été observé

extrinséque et intrinseque.
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Distribution des fautes d'empilement

Faute
d'empilement
extrinseque.

( Extrinsic SF)

(intrinsic SF)
Faute
d'empilement
intrinséque

Figure 10 : Distribution des fautes d'empilement

La RDF ou g(r) est une fonction mathématique qui décrit la distribution des atomes autour d’un
atome de référence en fonction de la distance radiale ( r ). En d’autres termes, elle indique
combien d’atomes se trouvent a certaines distances d’un atome donné, ce qui donne une idée
de I’organisation structurale de la maticre [54].

Dans les matériaux cristallins, g(r) présente des pics marqués a des distances spécifiques,
correspondant aux positions réguliéres des atomes dans le réseau cristallin. En présence de
défauts (comme des lacunes, des impuretés ou des désordres), la forme de ces pics change [55].

La distribution des atomes de titane (T1) et d’aluminium (Al) autour des atomes de vanadium,
ainsi que celle des atomes de titane (T1) autour des atomes d’aluminium (Al), a été analysée.

a

La densité de probabilité de trouver un atome g(r)

N1 .I/\A

A Y
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La distance radiale (r) en angstréms
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Figure 11 : Analyse de la distribution atomique dans I'alliage Ti-6Al-4V : (a)Ti autour de Al,
(b) Ti autour de V, et (c) Al autour de V

111.2.2. Trajectoires de mouvement

VMD permet de suivre les trajectoires des atomes au fil du temps, ce qui aide a observer la
réponse dynamique du systéme a la contrainte appliquée. Cette fonctionnalité permet de
visualiser les déformations ou les déplacements atomiques survenant pendant la simulation,
offrant une perspective sur 1’évolution temporelle de la structure sous des conditions
spécifiques.
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Figure 12 : L évolution de la structure (mouvement des atomes) au fil du temps (a) O fs, (b)
20 fs, (c) 40 fs, (d) 60 fs, (e) 80 fs.
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111.2.3. Déformation et contrainte

Les contraintes locales (composantes 6x, oy, 6z) ont été calculées pour chaque atome a I'aide
de la commande compute stress/atom dans LAMMPS. La contrainte de von Mises, calculée a
partir des composantes de contrainte, a montré une concentration élevée des contraintes dans la
région de compression (x > 48 A), avec des valeurs décroissantes vers la région fixe (x <2 A).
Les valeurs maximales des contraintes de von Mises ont été observées pres de la surface de
compression, reflétant une réponse mécanique cohérente avec la charge appliquée.

Les déformations locales ont été calculées a I'aide de la commande compute displace/atom, qui
fournit les déplacements (AX, Ay, Az) par rapport aux positions initiales. La carte de
déformation montre un gradient linéaire dans la région mobile, avec des déplacements nuls dans
la région fixe et des déplacements maximums dans la région de compression

La mesure des variations des distances interatomiques et des angles permet de comprendre la
déformation mécanique résultant de la contrainte appliquée. L’analyse de la répartition des
contraintes au sein de ’alliage est réalisée en observant les déplacements atomiques, ce qui
permet d’évaluer les propriétés mécaniques telles que la résistance a la traction ou la
déformation plastique.

Les atomes de la région de compression (x > 48 A) ont été déplacés d'une distance de 0,5 A
dans la direction négative de I'axe (x), simulant I'effet de la force de compression.

Les atomes mobiles ont présenté un déplacement graduel, proportionnel a leur position initiale,
avec des valeurs variant de 0 A prés de la région fixe a environ 0,5 A prés de la région de
compression.

La déformation totale (contrainte, €) de la boite dans la direction (x) a été calculée comme suite:

AL 0,5
— = 27 _ 4o
€= Ly 50 1%
La courbe contrainte-déformation est un outil essentiel pour décrire la réponse mécanique de
I’alliage sous contrainte. Elle illustre la relation entre la contrainte et la déformation, permettant

de calculer des propriétés comme le module de Young ou la limite d’élasticité .

Courbe contrainte-déformation d'allaige Ti-sAl-4v

F=3000N, T=37°C
1000

400 A

Contrainte (Mpa)

— Ti-6AI-4V (T=37°C)
@® Point d'élasticité (889 MPa)}
[ @ Concrzinte maximae (953 MPa)

0.00 0.01 0.02 0.03 064 0;35 0})6 0‘07 0(‘)8
Déformation

Figure 13 : Courbe Contrainte-Déformation
L'expérience de compression a été réalisée sur un matériau en Ti-6Al-4V, composé de 1224

atomes au total. La longueur initiale de I'échantillon était de 50 Angstréms, qui a été réduite a
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49,5 Angstroms aprés compression, correspondant & une déformation de 1,00 %. Une force de
3000 N a eté appliquée, et I'essai a été effectué a une température de 37 °C (310 K).
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Figure 14 : Configuration atomiques (a) avant et (b) aprés [’essai de compression

111.2.4. Propriétés dynamiques

Ecart-type quadratique moyen (RMSD) : Comparaison des changements structurels d'une
molécule par rapport a une structure de référence au fil du temps.

La valeur du RMSD de 10 A ou 15 A est considérée comme trés grande. Ces valeurs
indiquent des écarts importants dans les positions atomiques par rapport a la structure de
référence, ce qui peut refléter :

La présence de défauts majeurs dans le réseau cristallin (comme des dislocations ou des
perturbations structurelles).

Une simulation de dynamique moléculaire montrant des écarts importants en raison de
conditions extrémes, telles qu’une force de compression de 3000 Newtons.

RMSD (4)

10

Temps (fs)

Figure 15 : Courbe du RMSD pour I'alliage Ti-6Al-4V sous une force de compression de

3000 N
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Cette simulation de dynamique moléculaire a permis de modeliser avec succes le comportement
mécanique de l'alliage Ti-6Al-4V sous une charge de compression de 3000 N. Les résultats,
visualisés a l'aide de VMD, fournissent une compréhension détaillée des distributions de
contraintes et de déformations au niveau atomique, offrant ainsi des informations précieuses
pour l'optimisation des propriétés mécaniques de l'alliage dans des applications médicales et
industrielles. La déformation plastique est dominée par le glissement des dislocations dans la
structure HCP, avec une transition élastique-plastique observée a 800 MPa. Des phénomeénes
de maclage ont été détectés sous des contraintes élevees, contribuant a la ductilité du matériau.
Ces résultats confirment la capacité du Ti-6Al-4V a absorber les déformations sans rupture
catastrophique [54].

Les simulations LAMMPS confirment les comportements contrastés des trois matériaux : le Ti-
6AIl-4V est le plus ductile, les alliages Co-Cr offrent la plus grande rigidité. Ces observations
atomiques corroborent les résultats macroscopiques obtenus avec ANSYS. Le Ti-6Al-4V est le
matériau le plus polyvalent pour la tige fémorale grace a sa ductilité et sa durabilité. Les alliages
Co-Cr sont idéaux pour la téte fémorale en raison de leur rigidité et résistance a ’usure.

111.3. Simulations par ANSYS d’un corps d’implant dentaire a I’échelle macroscopique
111.3.1. Analyse des contraintes et des déformations

L’analyse des contraintes et des déformations, réalisée a 1’aide d’ANSYS 18.1, a permis
d’évaluer la réponse de I’implant dentaire aux forces de mastication simulées (1000 N).

111.3.1.1. Carte de contraintes de von Mises et Déplacement total

Carte des contraintes dans 1’implant dentaire sous une charge de mastication. L’Importance :
Montre les zones a risque de rupture ou déformation.
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Figure 16 : Distribution des contraintes de von Mises dans un corps d’implant dentaire SOUS
une charge de 1000 N, pour les alliages (a) Ti-6Al-4V (b) Zirconium
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Figure 17 : Distribution des Déplacement total dans un corps d’implant dentaire Sous
une charge de 1000 N, pour les alliages (a) Ti-6Al-4V (b) Zirconium
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111.3.1.2. Carte de déformations équivalentes

Une carte des déformations équivalentes montrant les zones de déformation dans 1’implant.
L’importance pour montrant comment les matériaux se déforment sous charge.
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Figure 18 : Distribution des déformations équivalentes dans un corps d’implant dentaire Sous
une charge de 1000 N, pour les alliages (a) Ti-6Al-4V (b) Zirconium

Pour Ti-6Al-4V les contraintes maximales de von Mises se concentrent au niveau du point de
fixation sous le corps de I'implant dentaire, avec des valeurs atteignant 600 MPa pour une
charge de 1000 N. Les déformations restent dans la plage élastique, confirmant la capacité de
I’alliage a supporter des charges élevées sans déformation permanente. La distribution des
contraintes est homogeéne, grace a la ductilité du matériau, réduisant les risques de fractures
localisées [56].

La zircone, en revanche, présente des pics de contraintes (700 MPa) dans la couronne, suggérant
une susceptibilité accrue aux microfissures en raison de sa nature fragile.
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111.3.2. Analyse de fatigue

L’analyse de fatigue a évalué la durabilité de I’'implant sous des charges cycliques simulant des
activités quotidiennes, telles que la marche (par exemple, 1 a 2 millions de cycles par an).

111.3.2.1. Carte de durée de vie en fatigue, dommages et coefficients de sécurité

Une carte de durée de vie en fatigue montrant le nombre de cycles avant défaillance en fonction
de I’amplitude des contraintes appliquées. L’importance c’est pour Met en évidence la
durabilité des matériaux sous charges cycliques répétées.
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Figure 19 : Carte de durée de vie en fatigue dans un corps d’implant dentaire Sous une
charge de 1000 N, pour les alliages (a) Ti-6Al-4V (b) Zirconium

La Carte dommage dans ANSYS est tres importante pour l'analyse de la fatigue et pour
identifier les zones de dommage dans les composants soumis a des charges répétées. Cet outil
aide les ingénieurs a comprendre et & analyser la durée de vie des composants et des structures,
tout en améliorant leur conception pour réduire les risques de défaillance dus a la fatigue.
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Figure 20 : Distribution des dommages dans un corps d’implant dentaire Sous une charge de
1000 N, pour les alliages (a) Ti-6Al-4V (b) Zirconium
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Figure 21 : Distribution des coefficients de sécurité dans un corps d’implant dentaire SOus
une charge de 1000 N, pour les alliages (a) Ti-6Al-4V (b) Zirconium

Les résultats indiquent une durée de vie estimée de 10" cycles avant I’apparition de signes de
fatigue, pour des charges de 300 N. Les zones critiques de fatigue coincident avec les régions
de fortes contraintes identifiées dans 1’analyse précédente, notamment a I’interface vis-0s. La
résistance a la fatigue est élevée, grace a la capacité du matériau a absorber les déformations
plastiques localisées. En termes de fatigue, le Ti-6Al-4V atteint 107 cycles, surpassant la zircone
(10° cycles). Le Ti-6Al-4V surpasse la Zirconium en termes de résistance a la fatigue, ce qui le
rend plus adapté aux applications nécessitant une durabilité a long terme sous charges cycliques
[57].

I11.4. Simulations par LAMMPS d’un corps d’implant dentaire a I’échelle atomique
111.4.1. Simulation du comportement mécanique avec LAMMPS

Les simulations atomistiques réalisées avec LAMMPS ont permis d’étudier les mécanismes de
déformation microscopiques des deux matériaux dans des conditions simulant les sollicitations
d’un implant dentaire.

111.4.1.1. Durée de vie en fatigue (Courbe S-N)

Aussi appelée courbe contrainte-nombre de cycles, elle illustre la relation entre I'amplitude de
contrainte (ou la contrainte maximale) et le nombre de cycles jusqu'a la rupture.

L'effort négatif fait généralement référence a une contrainte de compression. Cela est cohérent
avec une force de compression de 3000 N, ce qui indique que les tests se concentrent sur le
comportement de I'alliage sous un chargement compressif cyclique. Les contraintes faibles (de
-25,76 a -25,84 MPa) suggérent que l'alliage est testé dans le régime de fatigue a grand nombre
de cycles (High-Cycle Fatigue), ou les contraintes sont nettement inférieures a la limite de
résistance. Dans cette plage, I'alliage est attendu pour supporter des millions, voire des dizaines
de millions de cycles avant de faillir.
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Comparaison avec les performances attendues : les contraintes mentionnées sont extrémement

faibles par rapport a la limite de fatigue de l'alliage Ti-6Al-4V (environ 400 a 600 MPa sous
traction). Sous ces contraintes faibles, I'alliage pourrait ne pas faillir, méme aprés un trés grand
nombre de cycles (peut-étre des centaines de millions), ce qui le rend adapté aux applications
nécessitant une grande durabilité sous un chargement cyclique de faible amplitude.
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Figure 22 : Courbe de Wohler pour déterminer la durée de vie d’alliage Ti-6Al-4V. sous des
charges de 1000 N.

111.4.1.2. Caractéristiques de rupture

Localisation de la rupture : Origine de la fatigue (ex. défauts de surface, fissures internes,
concentrations de contraintes).
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Figure 23 : Origine de la fatigue (ex. défauts de surface, fissures internes, concentrations de

contraintes)
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Les alliages de titane (Ti-6Al-4V) sont utilisés en ingénierie pour leur haute résistance, faible
densité et résistance a la corrosion. Leur mode de rupture en fatigue dépend de plusieurs
facteurs:

Rupture par initiation et propagation de fissures :

Initiation : Débute souvent a partir de défauts de surface (rayures, inclusions) ou de
concentrations de contraintes (ex. entailles).

Propagation : Croissance lente des fissures sous chargement cyclique, marquée par des stries
de fatigue (beach marks).

Rupture finale : Survient lorsque la fissure atteint une taille critique, souvent de nature fragile
(peu de déformation plastique).

111.4.1.3. Analyse contrainte-déformation

Etant donné que les contraintes sont trés faibles, la déformation est principalement élastique, et
la cycle d'hystérésis sera trés étroite (peu d'énergie dissipée). La légeére diminution de la
contrainte pourrait résulter du début de défauts microscopiques (comme des microfissures ou
une réorganisation atomique) ou étre due a la précision des mesures.
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Figure 24 : Cycle d'hystérésis : montre la relation contrainte-déformation lors du
chargement cyclique, révélant I'énergie dissipée.

La déformation plastique est dominée par le glissement des dislocations dans la structure HCP,
avec une transition élastique-plastique observée a 600 MPa. Des phénomenes de maclage ont
éte observés sous des contraintes élevées, contribuant a la ductilité du matériau. Les simulations
confirment la capacité du Ti-6Al-4V a absorber les déformations sans rupture catastrophique.
Les simulations LAMMPS confirment les comportements contrastés des deux matériaux : le
Ti-6Al-4V est ductile et résistant aux déformations plastiques, tandis que la Zirconia est rigide
mais vulnérable aux fractures fragiles. Ces observations microscopiques expliquent les
difféerences macroscopiques observées dans les analyses ANSYS [54].

Conclusion partielle : Le Ti-6Al-4V apparait comme le matériau le plus robuste pour
I’ensemble de I’implant, en particulier la vis radiculaire, grace a sa durabilité et sa ductilité. La
Zirconia est plus adaptée a la couronne, ou sa rigidité et son esthétique sont des atouts, a
condition de limiter les charges élevées ou excentriques.
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Conclusion

En conclusion, cette étude a permis d’évaluer de maniére approfondie le comportement
mécanique de 1’alliage Ti-6Al-4V dans le cadre d’une application sous des charges cycliques
et compressives, notamment pour des implants orthopédiques et dentaires. Les résultats mettent
en évidence une concentration des contraintes maximales de von Mises au niveau de la tige
fémorale, de la zone de contact avec 1’0s, et du point de fixation de I’implant dentaire, atteignant
des valeurs de 600 MPa pour des charges respectives de 3000 N et 1000 N. Malgré ces
contraintes élevees, les déformations restent dans la plage élastique, confirmant la capacité de
I’alliage a supporter des charges importantes sans déformation permanente, grace a sa ductilité
et a une distribution homogéne des contraintes. L’analyse de fatigue révéle une durée de vie
estimée & 107 cycles pour des charges de 300 N & 3000 N, avec des zones critiques identifiées
a I’interface vis-0s et au niveau de la tige fémorale, ou les contraintes répétées sont les plus
significatives. Comparé a d’autres matériaux comme la Zirconia ou les alliages Co-Cr, le Ti-
6Al-4V se distingue par une meilleure résistance a la fatigue et une répartition plus uniforme
des contraintes, notamment dans les designs avec trous, qui augmentent le facteur de sécurité
de 20 % grace a une meilleure distribution des lignes de contrainte.

Les simulations de dynamique moléculaire réalisées avec LAMMPS et visualisées via VMD
ont permis d’explorer le comportement microscopique de 1’alliage, en modélisant une structure
cristalline HCP avec une composition chimique précise (90 % Ti, 6 % Al, 4 % V). Ces analyses
ont révélé la présence de défauts cristallins tels que des dislocations (coin, vis, mixtes), des
fautes d’empilement (extrinséques et intrinséques), et des défauts ponctuels (vacances et
interstitiels), qui influencent la déformation mécanique. La fonction de distribution radiale
(RDF) et les calculs des contraintes locales ont confirmé une concentration des contraintes dans
les régions de compression, avec un gradient de déformation linéaire cohérent avec les charges
appliquées. La courbe contrainte-déformation et 1’analyse RMSD ont mis en évidence une
réponse principalement élastique, avec une transition élastique-plastique a 600 MPa, soutenue
par des phénomenes de glissement des dislocations et de maclage.

Ces résultats soulignent la robustesse et la durabilité du Ti-6Al-4V pour des applications
biomédicales exigeantes, en particulier sous des charges cycliques de faible amplitude. Le
design avec trous s’est révélé particuliérement prometteur pour ’optimisation future des
matériaux, en réduisant les risques de fractures localisées et en améliorant la résistance a la
fatigue. Cette étude constitue une base solide pour des investigations ultérieures, notamment
pour affiner les paramétres de conception et explorer d’autres alliages ou géométries afin
d’optimiser les performances mécaniques et la longévité des implants.

Perspectives et recommandations
- Validation expérimentale des résultats simulés.

- Exploration de nouveaux matériaux ou géométries pour réduire les concentrations de
contraintes.
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Annexe

Pour exécuter des simulations LAMMPS dans Google Colab afin d’étudier le comportement
mécanique des trois matériaux (Ti-6Al-4V) et atteindre 1’objectif de la simulation décrite, il
faut d’abord installer LAMMPS sur Google Colab, car il n’est pas préinstallé. Ensuite, nous
fournirons un script LAMMPS adapté pour chaque matériau, en tenant compte des spécificités
de leur structure cristalline et des potentiels interatomiques. Les scripts proposés simuleront
une déformation en compression a 1’échelle atomique pour analyser les courbes de contrainte-
déformation, tout en respectant les conditions décrites précedemment (température de 310 K,

conditions périodiques, etc.).

# Script LAMMPS pour Ti-6Al-4V - Test de compression a 3000 N
# Initialisation

units metal

atom_style atomic

boundary pp p

# Creer une boite HCP

lattice hcp 2.95

region box block 0 10 010 0 10

create_box 2 box

create_atoms 2 box

# Définir le potentiel EAM

pair_style eam

pair_coeff * * Ti.eam Ti

mass 1 47.867 # Masse atomique du titane

# Equilibrer le systéme a 310 K (37°C)

velocity all create 310.0 87287

fix 1 all npt temp 310.0 310.00.1is0 0.0 0.00.1

timestep 0.001

run 10000

unfix 1

# Définir les régions pour le support fixe et la force appliquée
region bottom block 0 100 10 0 1 # Région fixe a z=0 a z=1
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region top block 0 100 109 10 # Région ou la force est appliquée (z=9 a z=10)

group bottom region bottom

group top region top

# Fixer la base (support fixe)

fix 2 bottom setforce 0.0 0.0 0.0

# Appliguer une force de compression (3000 N) sur la région supérieure

# Calcul de la force par atome (a ajuster selon le nombre d'atomes dans "top™)

# Supposons que la région "top" contient environ 1000 atomes (a vérifier apres la simulation)
variable force_per_atom equal -18.724527/1000 # Force négative pour compression (eV/A)
fix 3 top addforce 0.0 0.0 ${force_per_atom}

# Calculer le stress et la déformation

compute stress all stress/atom NULL

compute stress_total all reduce sum c_stress[3] # Stress dans la direction z

variable stress_zz equal c_stress_total/vol

variable strain equal (1z-1z0)/1z0

# Enregistrer les données

thermo 100

thermo_style custom step temp v_strain v_stress_zz

dump 1 all custom 100 dump.ti6al4v_compression id type X y z

# Exécuter la simulation

run 50000

Pour exécuter des simulations LAMMPS dans Google Colab afin d’étudier le comportement
mécanique des deux matériaux (Ti-6Al-4V) pour un implant dentaire, il faut d’abord installer
LAMMPS sur Google Colab, car il n’est pas préinstallé. Ensuite, nous fournirons un script
LAMMPS adapté pour chaque matériau, en tenant compte des spécificités de leur structure
cristalline et des potentiels interatomiques. Les scripts proposés simuleront une déformation en
traction uniaxiale a I’échelle atomique pour analyser les courbes de contrainte-déformation, tout
en respectant les conditions décrites précédemment (température de 310 K, conditions

périodiques, etc.) pour simuler les sollicitations d’un implant dentaire.

1. Script LAMMPS pour Ti-6Al-4V
# Script LAMMPS pour Ti-6Al-4V (fichier : ti6al4v_dental.lammps)

# Initialisation
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units metal

atom_style atomic

boundary pp p

# Creer une boite HCP

lattice hcp 2.95

region box block 0100100 10

create_box 2 box

create_atoms 2 box

# Définir le potentiel EAM

pair_style eam

pair_coeff * * Ti.eam Ti

mass 1 47.867 # Masse atomique du titane

# Equilibrer le systéme a 310 K

velocity all create 310.0 87287

fix 1 all npt temp 310.0 310.00.1is0 0.00.00.1
timestep 0.001

run 10000

unfix 1

# Appliguer une déformation en traction

fix 2 all deform 1 x erate 0.0001 units box remap X
compute stress all stress/atom NULL

compute stress_total all reduce sum c_stress[1]
variable stress_xx equal c_stress_total/vol

variable strain equal (Ix-1x0)/1x0

# Enregistrer les données

thermo 100

thermo_style custom step temp v_strain v_stress_xx
dump 1 all custom 100 dump.ti6al4v_dental id type x y z
run 50000
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