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Terminologie clé des biomatériaux 

Biocompatibilité Capacité d'un matériau à s’adapter à un système biologique pour 

une application spécifique sans effets indésirables [1,2].  

Biointégration Résultat optimal auquel aspire tout chirurgien après l’implantation 

en facilitant la fixation du matériau implanté avec un tissu osseux, 

la fixation dépend principalement de l’état de surface incluant la 

rugosité [3,4].  

Encapsulation Formation d’une couche vasculaire de collagène à l’interface 

tissu /implant, elle empêche plus tard l’adhésion cellulaire [5]. 

Fixation biologique  Fixation des implants sur des os sans utilisation de ciments de 

fixation [6]. 

Hémocompatibilité Critère de succès de biocompatibilité du matériau implanté en 

absence de formation de thrombus ou d’hémolyse [5]. 

Implant Dispositif médical placé dans le corps pour une longue ou courte 

durée, fabriqué par un ou plusieurs biomatériaux pour assister ou 

rendre la fonction d’un organe [5,7]. Les implants peuvent être 

trouvés sous différentes formes ( tiges, plaques, broches, vis) [6]. 

La figure ci-dessous présente ces différentes applications [8]. Les 

implants de titane ont une durée de vie estimée entre 10 et 20 ans 

[9].  
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Osseoconduction Capacité d’un matériau à favoriser le renouvellement et 

l’ostéointégration lorsqu’il est mis en contact avec un tissu osseux 

[5,10], cependant ce type de matériaux est limité à la régénération 

d’une zone restreinte [11]. 

Osseoinduction Capacité d’un matériau à catalyser et supporter le processus de 

l'ostéogenèse d’un tissu osseux en absence de contact [5].  

Ostéointégration L'ostéointégration a été définie comme « une connexion structurelle 

et fonctionnelle directe entre un os vivant ordonné et la surface d'un 

implant porteur » [12]. En d’autres termes, c’est la tendance d’un 

matériau à atteindre une fonction structurelle et directe de sa surface 

avec un tissu cellulaire d’un os [12–14], en absence de l’effet 

d’encapsulation [5]. Une bonne intégration de l'implant avec l'os est 

essentielle pour assurer la sécurité et l'efficacité de l'implant au 

cours de son service. Le processus d’ostéointégration des implants 

de titane est relativement lent, il dure entre 3 et 6 mois [15]. La 

figure ci-dessous illustre l’intégration naturelle d’un tissu sur une 

dent (a), et ostéointégration os/ implant (b) [14]. 
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Acronymes 

B Matériau brut de départ (Ti-6Al-4V). 

C Couche compacte établie en fonction de temps (Ct) ou de voltage 

(Cv). 

 

CN Nanostructuration d’un film passif : une couche compacte (C) a été 

soumise à une deuxième anodisation nanostructurée (N). 

 

 

DMEM  Milieu modifié utilisé pour la culture cellulaire. 

DRXC Diffraction des rayons X en mode couplé. 

DRXR Diffraction des rayons X en mode rasant. 

DPBS Sérum artificiel de composition similaire au sérum physiologique. 

Il a été utilisé pour faire les tests de la corrosion. Il a été également 

utilisé dans la culture cellulaire. Dans ce cas il permet de rincer les 

cellules.  

Eéq Potentiel d’équilibre. 

Ecorr Potentiel de corrosion. 

EDX Spectroscopie de rayons X à dispersion d’énergie. 

EG Ethylène glycol. 

ET Electrode de travail. 

ER Electrode de référence. 

FTIR Spectroscopie infrarouge à transformation de Fourier. 

Glutamine  Acide aminé non-essentiel. 
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HA  Hydroxyapatite. 

HA (Pi) Revêtement d’hydroxyapatite avec prétraitement. 

HA (PiPf) Revêtement d’hydroxyapatite avec pré et  post traitements. 

ipass Courant de passivation. 

MCC Milieu de culture cellulaire. 

MEB Microscope électronique à balayage. 

MTT  [(3-[4,5-dimethylthiazol-2-yl]-2,5-diphenyltetrazolium bromide)] 

utilisé pour mesurer la viabilité des cellules. 

Nv Nanotubes. 

 

 

NC Formation d’un film passif en dessous des nanotubes : la couche 

nanostructurée (N60V) de nanotubes a été soumise à une deuxième 

anodisation compacte (C) en fonction du temps (NCt), ou en 

fonction du voltage. 
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Np 

 

 

Nanopores. 

 

NpC Formation d’un film passif en dessous de nanopores : la couche de 

nanopores (Np) a été soumise à une deuxième anodisation compacte 

(C). 

 

Pénicilline/streptomc

ine 

Agents antibiotiques. 

Pt Platine. 

Réf Référence. 

Trypsine Enzyme permettant de détacher les cellules collant à la surface 

du flacon. 

Ti-6Al-4V Alliage de titane grade 5 (6% Al, 4% V).  

U Empreintes des nanotubes arrachés, en laissant une rugosité de 

type U sur le substrat de Ti-6Al-4V. 
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UC Formation d’un film passif en dessous de la rugosité de type U : la 

rugosité de type U a été soumise à une deuxième anodisation 

compacte (C). 

 

UC-HA (PiPf), C-HA 

(PiPf),  

N-HA (PiPf), Np-HA 

(PiPf), NC-HA 

(PiPf),  … 

Electrodéposition de l’hydroxyapatite sur différentes couches 

seules (N, C, Np, U..) ou combinées (NC, NpC, UC…), avec 

prétraitement et posttraitement. 

   

U256 Type des cellules de tumeurs cancérigènes. 

Vb Vitesse de balayage. 

θ Angle de contact. 
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La science des biomatériaux s’intéresse à l’étude des interactions physiques et biologiques d’un 

matériau avec les systèmes corporels et immunitaires. Ce type d’étude permet une progression 

particulière de la technologie chirurgicale [5]. L’os comme les autres membres du corps, 

peut être exposé à des accidents ou à des états pathologiques chroniques tels que 

l’ostéoporose et l’arthrose. La méthode classique pour redonner leur fonctionnalité aux os est 

le greffage qui présente des inconvénients quand les zones à reconstruire sont importantes [16]. 

Pour ce, l’évolution technologique favorise l’utilisation des implants osseux. Selon la méthode 

de fixation, nous distinguons deux catégories : les prothèses cimentées par le poly méthyl 

méthacrylate (PMMA), et les prothèses non cimentées comportant des surfaces rugueuses 

facilitant l’adhésion des cellules : ou l’ostéointégration. Dans ce présent manuscrit, notre étude 

a été focalisée sur les prothèses non cimentées à base de titane.  

En 1791, le titane a été découvert dans une magnétite noire sous forme de matière blanche 

inconnue (TiO2). Pour extraire le titane, une réduction  par le magnésium (Mg) a initialement 

été utilisée [17]. A l’époque, les applications de ce matériau étaient inconnues. De nos jours, le 

titane et ses alliages tel que le Ti-6Al-4V (titane grade 5 contenant près de 6 % en poids 

d'aluminium et 4 % en poids de vanadium) sont des biomatériaux très prometteurs en chirurgie 

dentaire et orthopédique [18–22], ce genre de matériaux présentent des propriétés mécaniques 

et anticorrosives remarquables [23,24]. Leur biocompatibilité est liée à la formation spontanée 

d’une couche d’oxyde protectrice (TiO2) de 2 à 5 nm d’épaisseur lorsqu’ils sont exposés à un 

milieu oxydant tel que l’air ou le sérum physiologique [25,26]. Ce phénomène est appelé 

passivation. Cette couche également à l’origine de la résistance à la corrosion des implants, est 

néanmoins d’épaisseur trop  faible pour résister à une charge mécanique importante ou longue. 

Sa fissuration conduit alors à la libération des ions nuisibles qui vont interagir directement avec 

le métabolisme cellulaire en créant des réponses néfastes et indésirables dans le corps humain 

[22]. Notons aussi que le titane et ses alliages présentent des modules de Young de d’ordre de 

103–120 GPa, bien plus élevés que ceux des os (10–30 GPa). Cet écart empêche le remodelage 

osseux en créant un effet mécanique appelé « protection contre le stress » par les cellules 

adjacentes conduisant plus tard à la réduction de la densité osseuse (ostéopénie) [4]. De plus les 

surfaces de titane possèdent généralement une rugosité faible, qui limite l’adhésion osseuse. Le  

phénomène d’encapsulation interraciale apparait et conduit à isoler le tissu cellulaire et 

empêcher sa progression en affaiblissant ses liaisons avec les implants [24]. La destruction 

mécanique de la couche protectrice naturelle, l’écart du module de Young et la faible rugosité 

de la surface, empêchent l’application directe du titane et de ses alliages dans la chirurgie des 

os, des modifications de surface apparaissent alors indispensables.  
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La surface de l'implant est le principal facteur responsable de la réussite de la fixation des 

dispositifs médicaux sur les systèmes vivants [27,28]. Pour activer la surface plusieurs 

méthodes de modifications ont été utilisées telles que : méthode sol-gel, dépôt chimique en 

phase vapeur et en phase liquide, méthode de synthèse par faisceau d'ions, croissance par 

ensemencement, procédés hydro thermiques, anodisation électrochimique, sablage, gravure à 

l'acide, pulvérisation au plasma, dépôt des clusters de TiOx, assemblage couche par couche .... 

[29–34]. Pour sa simplicité et son coût moins onéreux, l’oxydation anodique a été choisie 

comme méthode d’activation de surface dans ce présent travail. 

-Afin d’augmenter la résistance à la corrosion, un film passif  compact d’oxyde de titane peut 

être obtenu soit par oxydation thermique [35,36] soit par oxydation électrochimique 

(anodisation) dans une solution conductrice [37].  

- Pour renforcer l’interaction des prothèses aux os, la rugosification de la surface est préconisée 

[38–44]. En présence d’ions fluorure, l’anodisation électrochimique conduit à une couche nano 

poreuse ou nano tubulaire. Si les nanotubes favorisent l’osseointegration, des problèmes 

d’adhérence de ces couches sont souvent mentionnés [45–47]. On peut également craindre leur 

fragilité en présence des contraintes mécaniques du mouvement du patient et/ou sous l’effet du 

grossissement des cellules dans les nanotubes conduisant à une fissuration de leurs parois. On 

peut palier à ce problème, par un  traitement supplémentaire ou par l’élimination des nanotubes 

[29,33,48–52] afin d’obtenir une rugosité de type (U), rugosité laissée par l’empreinte du fond 

des tubes sur la surface du substrat [53].  Outre la rugosification de surface, la formation d’une 

couche d’hydroxyapatite (HA) de composition chimique similaire aux os (rapport molaire 

Calcium/Phosphore de 1,67), est également une voie possible pour permettre une fixation rapide 

des implants [54]. 

- En résumé pour ralentir la corrosion, une couche compacte (C) est proposée, et pour favoriser 

l’adhésion cellulaire un réseau nanostructuré (N), une rugosité de type (U) ou une couche 

d’hydroxyapatite (HA) sont recommandés. Pour atteindre les deux objectifs simultanément, 

l’utilisation de traitements combinés semble donc judicieuse. D’après la littérature, la formation 

des nanotubes est souvent suivie d’un traitement thermique [39,41,55–60]. Mais l’oxydation 

thermique comporte des risques lors des manipulations en sus d’être énergivore. À notre 

connaissance, seulement cinq travaux se sont intéressés à l’anodisation électrochimique 

successive (NC) [61–65]. Dans les quatre premiers travaux, les expérimentateurs se sont 

intéressés à l’amélioration apportée par ce traitement combiné sur les propriétés de 

photoactivité, de stockage électrique (supercondensateurs), ou pour des applications 

décoratives sans étudier les propriétés d’adhérence, mouillabilité et corrosion, indispensables 
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dans le cas d’application médicale. Le dernier travail [65] réalisé au sein du laboratoire Madirel, 

constitue le point de départ de ce travail de recherche dont l’objectif est le traitement de la 

surface de titane en utilisant uniquement des traitements électrochimiques successifs pour des 

applications dentaires et orthopédiques. 

Ce travail est présenté en trois chapitres, en plus d’une introduction situant le sujet et justifiant 

son choix, et une conclusion générale, résumant les principaux résultats obtenus : 

  Le chapitre I développe une recherche bibliographique sur les os présentant leur 

structure et leur morphologie. Le Ti-6Al-4V a été choisi pour ce présent travail pour des 

applications dentaires et orthopédiques. L’activation de surface pour traiter ou remplacer les os 

lorsqu’ils sont exposés aux fractures et/ou maladies chroniques comme le rhumatisme, 

l’ostéoporose et l’arthrose, y seront également développés.   

 Le chapitre II présente les méthodes expérimentales utilisées. Les surfaces obtenues 

ont été caractérisées d’un point de vue morphologique et structural par microscopie électronique 

à balayage (MEB), faisceau d'ions focalisé couplé au microscope électronique à balayage (FIB-

MEB), diffraction des rayons X (DRX). La spectroscopie en dispersion d’énergie (EDS) et la  

spectroscopie infrarouge (IR) nous ont permis de remonter à la composition chimique des 

couches formées. L’éllipsométrie a été utilisée comme méthode optique pour déterminer 

l’épaisseur des couches compactes (C). Une étude comparative de résistance à la corrosion à 

37°C des différents traitements seuls ou couplés a été conduite par polarisation 

potentiodynamique dans une solution physiologique (DBPS). L’adhérence des couches sur le 

substrat de titane a été évaluée par un test de traction entre deux surfaces collées: l’une des 

surfaces ayant été traitée et l’autre étant la surface brute de référence. L’hydrophobicité des 

surfaces qui peut être reliée aux propriétés d’ostéointégration, a été quantifiée via la mesure de 

l’angle de contact d’une goutte d’eau déposée sur les différentes surfaces. Enfin, une étude 

préliminaire de culture cellulaire des cellules cancérogènes de type (U256) a été effectuée sur 

différentes topographies. La viabilité des cellules a été quantifiée par un test de MTT (3-[4,5-

dimethylthiazol-2-yl]-2,5-diphenyltetrazolium bromide) en utilisant un spectrophotomètre 

d’absorption UV-visible.  

Le chapitre III présente l’ensemble des résultats obtenus afin de définir le traitement 

optimal pour augmenter à la fois les propriétés d'ostéointégration, d’adhérence et de résistance 

à la corrosion de l’alliage de titane (Ti-6Al-4V). Il a été scindé en différents sous chapitres. 

Nous présentons d’abord l’influence des conditions d’anodisation des couches simples sur les 

propriétés recherchées, puis les résultats sur les couches combinées. Une dernière partie traite 
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 Introduction générale  

des premiers essais de développement cellulaire réalisé en collaboration avec le laboratoire 

IMBE de la faculté de pharmacie.  

Une conclusion générale clôturera ce manuscrit en rappelant les principaux résultats, et les 

perspectives d’études pouvant être envisagées. 
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Introduction 

Dans ce premier chapitre, nous avons effectué une recherche bibliographique concernant 

l’identification biologique des os ainsi que les maladies chroniques auxquelles ils peuvent être 

exposés et qui nécessitent un recours aux prothèses métalliques. L’utilisation du titane comme 

implant dentaire ou orthopédique présentant des inconvénients, de ce fait des modifications des 

propriétés de surface s’imposent et seront décrites dans ce chapitre. 

I.1 Synthèse bibliographique sur les os 

I.1.1 Structure de l’os 

Il s'agit d'un tissu conjonctif constitué de cellules et d'une matrice extracellulaire minéralisée 

constituée de 70% en hydroxyapatite [66,67]. Il renferme environ 10 %  d'eau, et 20% de 

matrice organique qui contient des fibres de collagène garantissant le grossissement des cristaux 

d'apatite [68,69]. La phase inorganique en hydroxyapatite Ca5(PO4)3OH [70,71] présente un 

rapport molaire Calcium/Phosphate (Ca/P) variant entre 1,37 et 1,87 [72].  Les cristaux d'apatite 

osseuse forment un réseau d’aiguilles (Figure I.1) [73] de longueur et épaisseur dépendants du 

type d'os [74]. Une couche labile hydratée renfermant des ions minéraux se trouvent dans les 

apatites peu cristallisées. Cette couche est responsable de l'échange d'ions et de l'adsorption des 

protéines [75]. La figure I.1 présente l’image MEB d’un émail de rat dont les aiguilles sont 

empilées de façon ordonnée d'ortho phosphates de calcium [76]. La composition chimique des 

os, des emails et de la dentine a été représentée dans le tableau I.1. 

 

Figure I.1 : Image MEB d’un email de rat. 
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Tableau I.1 : Composition chimique des os, des emails et de la dentine humains [54]. 

Ions  Os Email Dentine 

Ca (m%) 36,6 37,6 40,3 

P (m%)  17,1  18,3  186 

Sr (m%) 0,05  0,03  0,04 

Mg (m%) 0,72  0,44  1,23 

Na (m%) 0,9  0,5 0,6 

F (m%) 0,1 0,01  0,07 

Cl (m%) 0,13  0,30  0,01 

K (m%) 0,03  0,08  0,05 

CO3
2− (m%) 7,4  3,5 5,6 

Zn (m%) 39 263 173 

Si (ppm)  500  _ _ 

Mn (ppm)  0,17 0,6  0,6 

Al (ppm)  –  86 69 

Fe (ppm)  _ 118  93 

Ba (ppm)  _ 125  129 

Sb (ppm)  _ 1 0,17 

Ag (ppm) _ 0,6 2 

Rapport molaire Ca/P 1,65 1,59 1,67 

 

I.1.2 Tissu osseux d’un point de vue biologique et dynamique 

Les propriétés de la matrice extracellulaire calcifiée assurent trois fonctions principales : la 

fonction hématopoïétique, la fonction métabolique et la fonction mécanique [16,77,78] (Figure 

I.2).  
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Figure I.2 : Identification des trois fonctions principales du tissu osseux assurées par la 

matrice extracellulaire calcifiée. 

I.1.3 Morphologie et architecture des os 

En fonction de leur morphologie, les os sont classés généralement en trois catégories (les os 

plats, les os courts, et les longs), et selon  l’architecture osseuse, la structure osseuse se divise 

en deux types : trabéculaire et cortical [79] (Figure I.3). La résistance aux contraintes 

mécaniques des os appartient à l’os cortical (compact) en notant que le taux de 

renouvellement (remodelage) est généralement lent par rapport à l’os trabéculaire [79]. 

L’os spongieux ou trabéculaire apparait comme un matériau composi te d’une porosité 

remplie par la moelle qui assure la fonction métabolique de remodelage[80].  

 

Figure I.3 : Morphologie et architecture des os. 
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les os peuvent perdre leurs critères biologiques par l’avancement en âge, l’exposition 

à des accidents, ou l’exposition aux pathologies orthopédiques [81] telles que 

l’ostéoporose et l’arthrose (Figure I.4). L’arthrose a été reconnue comme la destruction 

irréversible des articulations [82–84]. L’ostéoporose se caractérise par une fragilité osseuse qui 

est liée à la perte de substance osseuse [85,86]. Pour les pathologies buccales, elles sont le 

résultat d’une piètre hygiène bucco-dentaire [87].  

 

Figure I.4 : Éléments structurels de l’articulation saine [82]. 

Afin de surmonter ce type de pathologies, les orthopédistes [88–90] et les dentistes [91–93] se 

tournent vers l’utilisation des prothèses métalliques (Figure I.5) dont la surface modifiée est 

similaire à la structure tissulaire de la matrice extracellulaire des os [33]. Dans ce 

présent travail, une approche morphologique de l’os spongieux a  été proposée en 

formant un réseau de nanotubes de TiO2 à la surface de l’alliage de Ti-6Al-4V. 
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Figure I.5 : Exemples de prothèses : (a) implant dentaire [94], (b)  prothèse inversée de 

Grammont [95], (c) prothèses à charnière postérieure [96]. 

I.2 Titane et interaction osseuse  

I.2.1 Biomatériau 

En 1986 la Société Européenne des biomatériaux a réussi à donner une définition au terme 

biomatériau : un matériau non vivant dédié à l’interaction avec les systèmes corporels sans 

causer de réactions indésirables, afin de restaurer les membres du corps infectés par les 

maladies, ou exposés à des blessures [5,97–99]. Les matériaux utilisés pour fabriquer les 

prothèses sont des métaux, des céramiques, des polymères [98,100,101] ou des matériaux 

d’origine naturelle d’un tissus mous utilisés pour les greffes de vaisseaux sanguins [5]. 

I.2.2 Choix du Ti-6Al-4V comme implants chirurgicaux 

Le premier biomatériau métallique implanté avec succès était l'acier inoxydable, puis le cobalt 

et ses alliages appelés Vitallium [13] utilisés en dentisterie. Le titane pur et le Ti-6Al-4V sont 

utilisés comme des implants dentaires et orthopédiques (Figure I.6) grâce à leurs propriétés 

mécaniques, leur excellente résistance à la corrosion, et leur biocompatibilité [102–106]. 



 
 

11 | P a g e  
 

 Chapitre I : Revue bibliographique : Applications du titane dans le domaine des prothèses 

 

Figure I.6 : (a) exemples d’implants dentaires [32], (b) orthopédique [107] fabriqués en 

titane. 

En métallurgie, il est connu que le titane existe sous deux états cristallins différents qui 

dépendent de la température: une structure hexagonale appelée phase alpha (α) et une structure 

cubique centrée dite phase béta (β) [108–110].  La figure I.7 montre la localisation de la 

structure cristalline du Ti en fonction de la température. Pour une température  T<882°C, le Ti 

se trouve en phase alpha (α), pour T >882°C le Ti se trouve en phase béta (β). Les éléments 

alphagéniques et bêtagéniques qui sont indiqués sur la figure contribuent à la stabilité de chaque 

type de phase [108]. Les deux phases peuvent cependant être stabilisées à température ambiante 

par modification métallurgique l’aluminium alphagénique pour stabiliser la phase alpha, le 

vanadium bêtagénique pour stabiliser la phase bêta. L’alliage de titane Ti-6Al-4V ou TA6V ou 

Ti grade 5 [108–110] est donc un alliage biphasé. 
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Figure I.7 : Structure cristalline du Ti en fonction de la température : pour T<882°C le Ti se 

trouve en phase alpha (α), pour T >882°C le Ti se trouve en phase béta (β). 

I.2.3 Causes d’échec de l’implantation directe du Ti-6Al-4V 

Bien que le Ti-6Al-4V soit considéré comme un biomatériau dédié aux applications 

prothétiques, certaines de ses propriétés mécaniques et surfaciques sont insuffisantes pour 

atteindre la bio intégration des tissus osseux. Ces inconvénients conduisent souvent à des 

révisions chirurgicales qui peuvent générer d’autres complications chez les patients âgés. Les 

inconvénients de Ti-6Al-4V  résident dans sa faible résistance à la corrosion, sa bio inertie, et 

son module de Young. 

I.2.3.1 Corrosivité du sérum physiologique 

La corrosion des implants osseux est définie comme étant la dégradation graduelle des 

matériaux implantés par une attaque électrochimique des ions chlorures qui se trouvent 

principalement dans le sérum physiologique [111–113]. Le milieu physiologique possède une 

valeur de pH entre 7,2 -7,4  avec une concentration d’ions chlorure d’environ 9g/L soit 154 

mmol.L-1 [114]. Les types de corrosion qui peuvent être rencontrées sur la surface implantée 

sont les suivants [32] : 

- Corrosion de contact : définie comme étant la rupture mécanique de la couche 

d’oxyde protectrice induite par les frottements répétitifs des micromouvements sur la 

surface.   
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- Fissuration induite par l'environnement : décrite comme étant la rupture des 

matériaux par une charge mécanique continue dans un électrolyte corrosif.  

- Corrosion par piqûre : L'attaque se limite à des zones très localisées appelées piqûres et 

pouvant progresser très rapidement en profondeur, alors que le reste de la surface reste indemne. 

- Corrosion caverneuse :  

Cette forme d'attaque est généralement associée à la présence de petits volumes de 

solution stagnante dans des interstices, sous des dépôts et des joints, ou dans des 

cavernes ou crevasses.  

La biocompatibilité de Ti-6Al-4V est due à la formation naturelle d’une couche d’oxyde (TiO2) 

à la surface dont l’épaisseur est de l’ordre de 2-5 nm, appelée couche passive. Cette couche 

barrière peut ralentir la corrosion de manière acceptable mais n’est pas suffisante [25,115,116], 

dans le cas d’une longue durée d’implantation [117]. La corrosion de l’alliage Ti-6Al-4V en 

libérant les ions aluminium et vanadium présents aussi dans les couches passives (par exemple 

VO2+) [118] pourraient avoir des effets néfastes sur le corps humain [23,119]. De plus 

l’implantation d’un corps étranger (dans notre cas Ti-6Al-4V ) dans l’organisme entraine des 

réactions de types inflammatoires ou allergiques [120] (Figure I.8), provoquant différentes 

infections des tissus autour de la prothèse [121–126]. Ces types d’infection peuvent conduire à 

des effets à court terme ou à long terme (chroniques) comme la destruction du tissu cellulaire, 

hypersensibilité, aberrations chromosomiques, toxicité, et cancérogénicité [3,127]. Il apparait 

clairement que l’interface entre le dispositif et le milieu biologique ne doit pas induire de 

réactions indésirables [128] : la création d’une couche mince biocompatible est donc essentielle 

pour assurer une résistance suffisante à la corrosion en empêchant la dégradation métallique. 

Figure I.8 : Influence de l’environnement physiologique sur les implants : (a) orthopédiques 

[3], (b) dentaires [129]. 
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I.2.3.2 Propriétés mécaniques Os/ Ti-6Al-4V   

Le Ti-6Al-4V présente des caractéristiques mécaniques supérieures à celles des os  [130–133]. 

Ce décalage dans les valeurs du module de Young (Figure I.9, Tableau I.2) peut entraver la 

guérison et le remodelage osseux : il constitue un obstacle pour  l’ostéointégration « protection 

contre le stress» [4]. Cet effet est induit par la force mécanique protectrice de la réflexion des 

cellules adjacentes du tissu cellulaire à l’implant [3]. Les propriétés mécaniques du matériau 

implanté doivent donc être le plus proches possible de celle de l’os supportant l’implant 

facilitant ainsi la recréation de tissu cellulaire amputé [71,94,134–136]. Pour surmonter ce 

problème, il est mentionné que l’augmentation de la porosité de la surface du métal permet de 

prolonger la durée de vie du dispositif médical en rapprochant, minimisant et absorbant les 

contraintes mécaniques implant/os [4,137]. 

 

Figure I.9 : Module d'élasticité de quelques alliages dédiés à des applications prothétiques 

[3]. 
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Tableau I.2 : Propriétés mécaniques de quelques types d’os [97]. 

Type d’os Résistance à la 

compression (MPa) 

Résistance à la traction 

(MPa) 

Module 

d’élasticité (GPa) 

Tibia  159 140 18,1 

Fémur 167 121 17,2 

Radius 114 149 18,6 

Humaine 132 130 17,2 

Cervical 10 3,1 0,23 

Lombaire 5 3,7 0,16 

I.2.3.3 Formation interfaciale d’une encapsulation tissulaire  

Le titane et ses alliages sont considérés comme des matériaux non actifs ne permettant pas un 

développement tissulaire rapide. Cela entraine la formation d’un tissu interfacial entre l’os et 

l’implant (effet d’encapsulation) qui diminue l’interaction chimique directe [3,53,131,138–

143]. La figure I.10 présente un exemple de développement cellulaire sur une surface de titane 

non activée et sur une surface activée par anodisation électrochimique nano tubulaire. 

Figure I.10 : Image MEB de culture des ostéoblastes en : (a) titane non anodisé, et (b) titane 

anodisé [144]. 

Afin de faciliter le processus de fixation cellules /implant, les prothèses cimentées par PMMA 

sont bien connues [145]. Cependant dans notre étude, nous nous sommes intéressons aux 

prothèses non cimentées [76,146–151], possédant donc un revêtement poreux [152]. La Figure 

I.11 représente ce type de prothèses. 
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Figure I.11 : Modèle d'implant cimenté et non cimenté [100]. 

I.3 Modification surfacique de Ti-6Al-4V  

Comme cité ci-dessus la possibilité d’implanter Ti-6Al-4V pour une application dentaire ou 

orthopédique peut poser des problèmes liés à la résistance anti corrosion, le développement 

cellulaire et la stabilité mécanique de la couche. Il est donc impératif de surmonter ces obstacles 

pour réussir l’implantation. La surface rugueuse et les barrières oxydes sont bien connues pour 

faciliter l'adhérence des cellules et ralentir la corrosion respectivement [81,131,153,154]. Dans 

ce présent travail, chaque propriété recherchée nous impose une modification de surface 

spécifique. 

I.3.1 Ostéointégration et nano topographie 

Le succès de l'implantation est basé essentiellement sur le taux d’ostéointégration à l'interface 

os / Ti-6Al-4V. Ce processus est généralement plus rapide sur des surfaces rugueuses que sur 

des surfaces lisses [3,19,155], une rugosité à l'échelle nanométrique semblant même optimale 

[24,137,140,156,157].  

La formation de nanotubes TiO2 à la surface de cet alliage a une importance toute particulière 

au cœur de ce sujet de thèse. Il est reconnu que cette morphologie augmente la rugosité 

nanométrique de la surface et facilite de ce fait l’adsorption et le développement cellulaire nous 

permettant de passer d’une surface bio-inerte à une surface bioactive. 
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I.3.1.1 Etapes de formation de nanotubes TiO2  

Le mécanisme de croissance des nanotubes se déroule en trois étapes bien déterminées. 

-Étape I : Dès l’application d’un courant ou d’une haute tension, on observe la réduction des 

protons en dihydrogène à la cathode (équation I.1), et la formation d’une couche 

TiO2 due à l’oxydation de titane à l’anode (équation I.2) [81]. Le courant diminue 

rapidement jusqu'à une valeur minimale en raison de la formation de cette couche 

barrière à haute résistance électrique.  

2H+ + 2e- → H2….....................................................................................................................(1) 

Ti + 2H2O → TiO2 + 4H+ + 4e-……………………………..……………………………......(2) 

-Étape II : les ions fluorures présents dans l’électrolyte attaquent l’oxyde formé   

(équation I.3) [81] dans la première étape et créent une couche poreuse. 

TiO2 + 6F-+ 4H+ → [TiF6]
2- + 2H2O………………………………….……………………….(3)  

-Étape III : la formation et la dissolution simultanée de l’oxyde de titane, conduit à la formation 

d’un réseau de nanotubes ordonnés présents sur toute la surface. 

Plusieurs paramètres influencent la formation des nanotubes [158–161]. Les principaux facteurs 

sont mentionnés ci-dessous. 

-Effet de l'électrolyte : la formation des nanotubes de titane est liée à la présence des ions 

fluorures dans l’électrolyte d'anodisation soit organique ou aqueuse. Puisque les électrolytes 

organiques sont visqueux, le flux d’attaque électrochimique des ions fluorures sur les couches 

d’oxyde est relativement faible ce qui conduit à la formation d’un réseau homogène de 

nanotubes avec de petits claquages aux ouvertures des tubes [144]. La formation des nanotubes 

est classée en quatre générations [162].  

-Première génération : Les nanotubes sont préparés dans l'acide fluorhydrique. 

Leur longueur est de l’ordre  de 0,5µm, et ils sont mal ordonnés. 

-Deuxième génération : Les nanotubes sont préparés en utilisant des solutions 

aqueuses de sels de fluorure (0,1-0,5% en poids). Ils sont ordonnés, et ils montent à une 

longueur supérieure à 5 µm. 
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-Troisième génération : Les nanotubes sont préparés en utilisant des solutions 

organiques contenant des sels de fluorure (0,1 à 0,5 % en poids), et une petite quantité d'eau 

(0,1 à 5 % en poids).  Ils sont ordonnés, et ils possèdent une longueur de 100 à 1000µm.  

-Quatrième génération : Les nanotubes sont préparés dans des solutions 

organiques contenant des sels de fluorure (0,1 à 0,5 % en poids) et une petite quantité d'eau 

(généralement 0,1 à 5 % en poids). Ces nanotubes obtenus par une anodisation à deux étapes 

(le même procédé utilisé pour la formation d’une couche nanoporeuse d’alumine), sont 

parfaitement ordonnés. Ils possèdent également une longueur allant de 100 à 1000µm. 

Les électrolytes organiques les plus utilisés sont l’éthylène glycol et le glycérol 

[48,163,164].  

La synthèse des nanotubes ne se limite pas aux solutions contenant le fluor. Les nanotubes 

peuvent être réalisés pour des électrolytes organiques ou aqueuses sans fluorure, en contenant 

d’autres ions tels que : chlorure, perchlorate, bromure, nitrates [162]. 

-Effet du pH : le taux de la dissolution d'oxyde est inversement proportionnel à la valeur de 

pH [165]. En d’autres termes, une forte concentration d’ions H+ accélère la dissolution de la 

couche d'oxyde (voir l’équation I.3) : à un pH supérieur ou égal à 5 aucune structure tubulaire 

ne peut être formée [144]. La figure I.12 présente l’influence de l’acidité sur la dissolution de 

l’oxyde de titane (TiO2). 

 

Figure I.12 : Influence de l’acidité sur la dissolution de l’oxyde de titane (TiO2) [165]. 

-Effet du temps d’anodisation : la longueur du tube augmente avec le temps d’anodisation 

jusqu'à l’obtention d’un équilibre entre le processus de la formation et de la dissolution de 

l'oxyde de titane où la longueur du nanotube devient indépendante du temps d'anodisation 

[144]. Une structure nanométrique spongieuse de TiO2 pour une courte durée d’anodisation 

peut être favorable au développement cellulaire [166,167].  
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-Effet du potentiel d’anodisation : le potentiel d’anodisation influe directement sur le 

diamètre des tubes : une augmentation du potentiel entraîne une augmentation de leur diamètre 

[45,144]. La figure I.13 montre l’influence du potentiel d’anodisation sur le diamètre extérieur 

et intérieur des tubes de TiO2. 

 

Figure I.13 : Influence du potentiel d’anodisation sur le diamètre extérieur et intérieur des 

tubes de TiO2 [165]. 

-Effet de la température : dans un milieu aqueux, le diamètre des nanotubes ne dépend pas 

généralement de la température d'anodisation. Pour une basse température (2°C) leur croissance 

peut être inhibée. Dans un milieu organique, l’augmentation du diamètre des tubes est 

proportionnelle à l’augmentation de la température : la viscosité du milieu diminue pour une 

température plus élevée et par conséquent la migration des ions fluorure devient plus facile en 

favorisant donc le processus de la dissolution de TiO2. Ils est mentionné qu’une plage de 

température située entre 0 et 40 °C est favorable à la croissance des nanotubes pour des 

électrolytes organiques [165]. 

-Effet de la cristallisation : L'anatase, la brookite et le rutile sont considérés comme des 

composés purs de l'oxyde de titane [168]. Le tableau I.3 présente leurs propriétés structurelles 

et optiques [159]. Généralement les nanotubes d’oxyde de titane sont amorphes. Ils 

peuvent aussi se cristalliser par un traitement thermique supplémentaire 

[29,33,41,42,169], sans aucune influence sur le diamètre des nanotubes [45]. L’anatase 

peut être obtenu à partir d’une température de l’ordre de 280°C [58] ou 300°C [60].  
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Le rutile peut être détecté à partir d’une température de l’ordre  de 500°C [58,65,169]. Un 

mélange d’anatase et de rutile peut être réalisé jusqu’à 650°C [58]. A partir d’une température 

de 650°C,  le rutile est la seule phase qui peut être détectée  [153,170]. Le traitement thermique 

induit aussi la formation d’une couche d’oxyde sous les nanotubes [42,56], entraîne des fissures 

ou une coalescence aux parois des tubes, et une perte de la structure nanotubulaire surtout avec 

l’augmentation de la température et la durée du traitement [42,56–58,171]. Le tableau I.3 

présente les différents paramètres cristallins des structures de TiO2. 

Tableau I.3 : Paramètres cristallins des différentes structures de TiO2.  

 Rutile Brookite Anatase 

Ti4+ : s’occupe le centre de 

l'octaèdre  

O2- : s’occupe les coins 

 

 
 

 

 Tétragonal  Orthorhombique Tétragonal 

 

Distance atomique (A°) a = 4,5397 

c = 2,9619 

a = 9,185 

b = 5,447 

c = 5,143 

a = 3,785 

c = 9,514 

Densité (g /cm3) 4,245 4,119 3,893 

Volume molaire (cm3/mol) 18,817 19,393 20,519 

Chaleur de formation 

∆H°298 (KJ/mol) 

945 942 939 

Constante diélectrique ε 110 78 48 
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I.3.1.2 Processus de l’attachement cellulaire 

Le développement cellulaire sur les couches de nanotubes est difficile à contrôler. En effet, ce 

processus peut être influencé par plusieurs paramètres d’ordre morphologique ou structurel.  

I.3.1.2.1 Facteur morphologique 

Pour le diamètre des tubes, des rapports scientifiques ont montré que ceux qui possèdent un 

diamètre de 100 nm peuvent assurer le développement cellulaire. Dans une autre étude, il est 

mentionné que les tubes de diamètre de 70 nm ont enregistré des résultats plus acceptables que 

ceux des tubes de 30 nm ou 100 nm. Pour la longueur des nanotubes, les résultats sont aussi 

contradictoires : certains travaux ont conclu que le développement cellulaire est influé par la 

hauteur des nanotubes, et d’autres l’inverse, et par conséquent la compréhension approfondie 

de l’interaction nanotubes/cellules doit donc encore être  développée [172]. 

I.3.1.2.2 Influence structurelle  

L’hydrophilicité de la surface est un critère important lié à la tendance d’un matériau implanté 

à atteindre le processus de la biointégration [28,173,174]. Elle peut-être quantifiée en mesurant 

la valeur de l’angle de contact [53,175].  Elle dépend principalement de la composition 

chimique et de la morphologie de la surface [174], mais semble aussi être reliée à la phase 

cristalline, bien que là encore les résultats soient contradictoires. Certains travaux montrent que 

la structure cristalline des nanotubes en anatase est la plus adaptée au développement cellulaire 

[176], alors que pour d’autres travaux un mélange d’anatase et de rutile serait plus favorable  

[45,59] : le traitement thermique permet d’éliminer les polluants adsorbés [174,177], et 

augmenter l’énergie de la surface conduit à renforcer l’attachement cellulaire [39,178]. Dans 

d’autres travaux réalisés par B. Munirathinam et al [179], la cristallisation semble à l’inverse 

diminuer la rugosité, la porosité des nanotubes et leur caractère hydrophile et par la même la 

tendance au développement cellulaire. Enfin citons  une étude comparative menée par 

Rodriguez-Contreras et al, qui a conclu que le développement cellulaire dépendait 

essentiellement de l’état morphologique de la surface  et non structural [180]. 
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Dans ce contexte, nous avons effectué une étude sur la mesure de l’angle de contact sur les 

différentes couches, en prenant en plus en considération le facteur de vieillissement des 

échantillons.  

I.3.2 Rôle de l’hydroxyapatite dans la régénération osseuse 

Le renforcement du comportement biologique des implants osseux est lié à l’utilisation d’un 

biomatériau similaire aux os en termes de dimensions, de cristallinité et de composition 

chimique [181]. L’hydroxyapatite Ca10(PO4)6(OH)2, matériau biocéramique de phosphate et de 

calcium possède une composition chimique similaire à celle des os humains [142,181–187] 

avec un rapport molaire de Ca/P est de 1,67 [188,189]. L’hydroxyapatite est considérée comme 

un matériau biocompatible [142,187,190], ostéoinducteur [191,192], ostéoconducteur 

[175,191,193–195], non toxique quelle que ce soit sa quantité [194,195], bioactif, stable 

chimiquement, et résistant à la corrosion [196]. 

L’hydroxyapatite (HA) présente des inconvénients tels que sa fragilité et sa faible ténacité 

mécanique. C’est pourquoi elle n’est pas appliquée comme implant porteur, mais peut être 

utilisée comme revêtement sur un matériau qui supporte les charges mécaniques [197,198], 

permettant d’allier les propriétés mécaniques du substrat  à la similitude chimique de l’os 

apportée par le revêtement de HA [6]. D'excellents résultats expérimentaux ont déjà été obtenus 

pour des substrats de titane revêtus par HA [6,71,114,199–212] (Figure I.14). 

 

Figure I.14 : Revêtement d’hydroxyapatite sur implants porteurs de titane [136]. 
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Le revêtement d'hydroxyapatite conduit à la libération de phosphate de calcium autour de 

l’implant induisant une augmentation locale de la concentration en ions Ca2+ qui active la 

prolifération des ostéoblastes et favorise leur croissance et leur différenciation  [213]. La 

régénération osseuse (Figure I.15) sur des implants revêtus par l’hydroxyapatite se déroule 

comme suit [214] : 

-Etape (1,2) : Solubilité de l’hydroxyapatite dans le liquide physiologique. 

-Etape (3) : Saturation entre l’hydroxyapatite et le liquide physiologique. 

-Etape (4) : Adsorption de protéines et d'autres composés bio-organiques. 

-Etape (5,6) : Adhésion et développement cellulaires. 

-Etape (7,8) : Nouvelle formation osseuse. 

 

Figure I.15 :  Régénération osseuse après implantation d’un métal revêtu d’hydroxyapatite 

[214]. 

I.3.2.1 Hydroxyapatite : composition, structure et propriétés  

L’hydroxyapatite Ca10(PO4)6(OH)2 est une apatite de calcium naturelle, elle a une masse 

moléculaire de l’ordre de 1004,6 g/mol [201]. Sa structure présente des liaisons covalentes (P–

O, O–H) et ioniques (Ca–O) [201]. Sa formule moléculaire est donc constituée de 40 % de Ca, 

18,5 % de P et 3,38 % de radicaux OH en poids. Sa  structure cristalline est hexagonale (a = 

0,942 nm, c = 0,688 nm) [207,215]. L’hydroxyapatite présente une grande surface spécifique 

de l’ordre de 100 m2.g-1 [215]. Les apatites biologiques ont une stœchiométrie légèrement 

différente car ils contiennent de petites quantités de Mg2+, Na+, K+, CO3
2-, Cl-, F- 

[15,67,193,201]. La structure cristallographique de l’hydroxyapatite se développe 
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généralement en plaquettes [15,216] de  dimensions: longueur 30–120 nm, largeur 25–120 nm, 

épaisseur 1,5–9 nm [15] (Figure I.16). Ses principales propriétés et ses différentes formes sont 

regroupées respectivement dans le tableau I.4, et dans le tableau I.5. 

 

Figure I.16 : Structure moléculaire [201], et cristalline de l’hydroxyapatite [217]. 

Tableau I.4 : Principales propriétés de l’hydroxyapatite [217]. 

Densité 3,16 g/cm3 

Température décomposition >1000 °C     

Constante diélectrique 7,40–10,47 

Conductivité thermique 0,013 W/cm.K 

Point de fusion 1614°C 

Énergie de rupture 2,3–20 J/m2 

Dureté à la rupture 0,7–1,2 MPa.m1/2(diminue avec la porosité) 

Résistance à la traction 38–250 MPa (HA dense), 2–11 MPa (HA poreuse) 

Résistance à la flexion 38–250 MPa (HA dense), 2–11 MPa (HA poreuse) 

Résistance à la compression  120–900 MPa (HA dense), 2–100 MPa (HA poreuse) 

Module d'élasticité de Young 35–120 GPa 

Coefficient de Poisson  0,27 

Résistance à la rupture 3–7 GPa (HA dense) 

 

Les principaux sels de phosphate de calcium sont regroupés dans le tableau ci-dessous 

[69,193,218] 
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Tableau I.5 : Différentes formes de phosphate de calcium [219]. 

Ca/P Nomenclature et abréviation Formule 

0,5  Monocalcium Phosphate Monohydrate (MCPM)  Ca(H2PO4)2.H2O 

0,5 Monocalcium Phosphate Anhydres (MCPA) Ca(HPO4)2  

1,0 Dicalcium Phosphate Dihydrate (DCPD, 

Brushite) 

CaHPO4.2H2O 

1,0 Dicalcium Phosphate Anhydrous (DCPA, 

Monetite)  

CaHPO4 

1,33 Octacalcium Phosphate (OCP)  Ca8(HPO4)2(PO4)4.5H2O 

1,5 α-Tricalcium Phosphate (Α-TCP)  α-Ca3(PO4)2 

1,5 β-Tricalcium Phosphate (B-TCP) β-Ca3(PO4)2 

1,2–2,2 Calcium Phosphate Amorphe (ACP)  CaxHy(PO4)z. nH2O, n=3–4.5; 

15–20% H2O 

1,5–1,67 Calcium-Déficient Hydroxyapatite (CDHA)  Ca10-x(HPO4)x(PO4)6-x(OH)2-x 

, (0<x<1) 

1,67 Hydroxyapatite (HA ou Hap) Ca10(PO4)6(OH)2 

1,67 Fluorapatite (FA ou Fap) Ca10(PO4)6F2 

2,0 Tetracalcium phosphate (TTCP ou TetCP, 

Hilgenstockite) 

Ca4(PO4)2O 

I.3.2.2 Hydroxyapatite : revêtement et amélioration  

La formation incomplète de liaison implant/os est souvent à l’origine d’un échec de la chirurgie 

orthopédique ou dentaire [220]. L’augmentation des forces de liaison peut prolonger la durée 

de vie des prothèses et leurs performances [6,139] qui sont liées également à la stabilité du 

revêtement d’hydroxyapatite sur la surface de l’implant [6].  Généralement la liaison 

interfaciale de l’hydroxyapatite avec la surface de titane non traitée est relativement faible 

[138,221].  La formation d’un réseau de nanotubes peut permettre une meilleure fixation et 

adhérence de l’hydroxyapatite sur le titane [9,20,136,190,202] : les nanotubes présentent une 

large surface spécifique  qui permet d’accélérer le processus de la nucléation de dépôt [138]. 

De nombreuses techniques de revêtement ont été utilisées pour déposer de l'hydroxyapatite sur 

les implants de titane telles que : pulvérisation au plasma, sol-gel, dépôt électrophorétique, 
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électrodéposition…etc [222–227]. La technique de pulvérisation au plasma est la technique la 

plus utilisée car elle  permet d’améliorer les performances des prothèses [139,187], cette 

technique est validée par l’organisation Américaine (Food and Drug Administration, FDA) 

[228]. Cependant les températures élevées utilisées peuvent induire des transformations de 

l’hydroxyapatite [139,204,223] en influant directement sur son adhésion, sa stabilité [212,229], 

son uniformité en épaisseur et sa cristallinité [136,212]. La technique électrophorétique consiste 

en  l’application d’une haute tension de l’ordre de 90V pour attirer les particules dispersées et 

obtenir le dépôt [139,212] : une haute polarisation anodique pourrait augmenter le risque de 

corrosion du métal et diminuer l'adhérence des particules durant le processus de dépôt [139]. 

La technique d’électrodéposition a été utilisée pour effectuer le dépôt d’hydroxyapatite grâce à 

ses nombreux avantages : technique simple, peu coûteuse, écologique, économe en énergie, 

cette technique offre la possibilité de fonctionnement à basse température et le contrôle de 

quelques paramètres (épaisseur, pH, temps) [190,196,200,204,207,222–225]. C’est cette 

technique que nous utiliserons dans ce travail. 

I.3.3 Élaboration d’une couche barrière anticorrosion 

Le titane est classé comme étant un métal très réducteur dans la série galvanique des potentiels 

apparents (E0). Le tableau I.6 présente les potentiels standards de différents métaux. 

Tableau I.6 : Potentiel apparent du titane dans la série galvanique [111]. 

métal Potentiel E° (V) 

Or 1,43 

Platine 1,2 

Argent 0,79 

Molybdène -0,2 

Nickel -0,25 

Cobalt -0,28 

Fer -0,44 

Chrome -0,73 

Aluminium -1,33 

Titane -1,63 
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La résistance à la corrosion du titane s’explique par la formation d’une couche barrière, 

protectrice composée majoritairement d’oxyde de titane (TiO2) qui est stable sur un large 

domaine de pH et de température selon le diagramme de Pourbaix [35,230] (Figure I.17).  

 

Figure I.17 : Diagramme de Pourbaix du titane [108]. 

On peut arriver à augmenter l’épaisseur de cette couche native par oxydation thermique (Figure 

I.18, Tableau I.7) ou par oxydation électrochimique en jouant respectivement sur la température 

ou le potentiel appliqué. Le changement de la couleur est considéré comme un signe indicatif 

du changement d’épaisseur [37,64,156,231–233].  Il est dû à des phénomènes d’interférences 

optiques [37,233]. Pour une oxydation électrochimique, les couches d’oxydes à bas potentiels 

sont amorphes [234,235], et peuvent être cristallisées pour des potentiels élevés (90V : anatase, 

155V : anatase + rutile, 180V : rutile) [233]. La plupart des électrolytes sont des acides (acide 

sulfurique, acide phosphorique, acide acétique) [156,162], même si certains travaux sont en 

milieu neutre (sulfate de sodium) [65], ou basique (hydroxyde de sodium) [131]. Le mécanisme 

de formation est en deux étapes [236]. 
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1-formation des cations Ti4+ : 

Ti→ Ti4+ + 4e- …………………………………………………………….……………..…...(4) 

2-interactions de Ti4+ avec H2O pour former l’oxyde de titane : 

Ti4++ 2H2O → TiO2 + 4H+ …………………………………………………….…...……….(5) 

La réaction globale de la formation est écrite comme suit : 

Ti+ 2H2O → TiO2 + 4H+ + 4e-…………………………………………………….……..……(6) 

 

Figure I.18 : Section transversale de Ti-6Al-4V après une oxydation thermique (650° C, 48h)  

[35]. 

Tableau I.7 : Effet de la température de l’oxydation thermique sur la couleur et l’épaisseur du 

film passif [232]. 

Température/°C 400 450 500 600 

Epaisseur (nm) 10-25 25-40 40-50 50-80 

Couleur doré  violet Bleu foncé Bleu clair 

Ali Karambakhsh et al [237] ont montré les courbes de polarisations (Figure I.19) enregistrées 

dans la solution de Ringer [NaCl : 9 g/L, NaHCO3 : 0,2 g/L, KCl : 0,43 g/L, CaCl2 : 0,24 g/L], 

et les résultats obtenus qui présentent la variation de la vitesse de corrosion en fonction de 

l’influence de l’épaisseur de la couche barrière d’oxyde réalisée à la surface de titane 

commercial pur par oxydation électrochimique, dans l’acide sulfurique aux différents potentiels 

(Tableau I.8). 
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Figure I.19 : Courbes de polarisation dans la solution de Ringer des échantillons de titane 

commercial pur anodisés dans l’acide sulfurique à différents potentiels [237]. 

Tableau I.8 : Valeurs de la vitesse de corrosion en fonction de l’épaisseur des couches passives 

formées à différents potentiels pour une durée d’anodisation 30±1 s [237]. 

Potentiel (V) Epaisseur de film passif (nm) Vitesse de corrosion, X 103 mm/an 

Non anodisé - 391 

5 44 2,3 

10 84 0,96 

15 59 2,35. 

20 63 1,01 

25 68 4,38 

30 78 5,41 

35 94 3,51 

40 90 2,87 

45 95 7,78 

50 99 3,16 

55 114 7,3 

60 141 12,21 

65 145 8,67 

70 150 4,95 

75 169 11,48 

80 190 7,6 



 
 

30 | P a g e  
 

 Chapitre I : Revue bibliographique : Applications du titane dans le domaine des prothèses 

I.3.4 Amélioration de l’adhérence mécanique 

D'un point de vue biologique, la qualité de la surface des implants facilite essentiellement les 

interactions osseuses en limitant les effet indésirables, mais d'un point de vue mécanique la 

surface doit également posséder une adhérence de haute qualité afin de résister aux contraintes 

cycliques et aux charges externes [238]. La durée de vie moyenne d'un implant orthopédique 

se situe entre 10 et  15 ans, une ostéointégration inadéquate entraine un échec d’implantation 

qui nécessite des ré-opérations complexes, douloureuses et onéreuses pour les malades [239]. 

Afin d’évaluer l’adhérence superficielle des implants, des essais mécaniques peuvent être 

réalisés tels que : test de friction [55,240], test de fatigue [238], test de traction in vivo [239,241] 

et test de force de la liaison mécanique [9]. D’après la littérature les nanotubes offrent une 

adhésion relativement faible sur le substrat de titane [55].  

-Test de friction : Son principe consiste à appliquer une force axiale avec une vitesse de 

rotation donnée sur la couche superficielle d’un matériau [55,240] (Figure I.20). 

 

Figure I.20 : Exemple de test de friction. 

-Test de fatigue : consiste en la préparation géométrique d’un échantillon  sur lequel est 

appliqué un cycle de charge de fatigue [238] (Figure I.21). 

 

Figure I.21 : Exemple de test de fatigue. 
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-Test de traction in vivo : Consiste à faire un test de traction d’un disque implanté dans un 

tibia de lapin et tenu à l’aide de capuchons en téflon ci-dessous présentés en blanc [239,241] 

(Figure I.22). 

 

Figure I.22 : Exemple de test de traction in vivo. 

- Test de force de la liaison mécanique : Ce test est réalisé en appliquant la norme ASTM F 

1044-05 pour déterminer la force d'adhérence mécanique entre deux plaques modifiées de 

même manière tenues par une colle (Figure I.23 : (a)) [9]. D’autre tests peuvent être réalisés tel 

qu’un essai de traction entre deux plaques collées, l’une des plaques étant revêtu et l’autre brute 

(Figure I.23 : (b)) [46]. Dans cette étude, nous évaluerons l'adhésion interfaciale entre les films 

élaborés et le substrat de Ti en utilisant cette dernière méthode [46]. 

 

Figure I.23 : (a) test de traction in vitro validé par ASTM F 1044-05 [9]. (b) test de traction 

in vitro proposé par une équipe de recherche [46]. 
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Introduction  

Ce chapitre décrit dans un premier temps les modifications de la surface de Ti-6Al-4V par voie 

électrochimique. L’objectif consiste à élaborer des couches d’oxyde compactes pour ralentir la 

corrosion et rugueuses pour améliorer le développement cellulaire. Nous nous sommes 

également intéressés à l’électrodéposition de l’hydroxyapatite pour renforcer la 

biocompatibilité des implants porteurs de Ti-6Al-4V.  

Dans un second temps, nous présentons les méthodes de caractérisation utilisées afin de 

déterminer l’influence des différents traitements sur : la structure cristalline, la morphologie, la 

composition chimique, le comportement anticorrosion en milieu physiologique, 

l’hydrophobicité et l’adhérence mécanique. Finalement des tests préliminaires de 

développement cellulaire sur les différents traitements ont été initiés.  

II.1 Matériels et produits 

Les produits chimiques qui ont été utilisés sont présentés dans le (Tableau II.1). L’eau ultra 

pure a été utilisée pour préparer les solutions (18 mΩ.cm, Direct – Q 3 UV). Les solvants 

commerciaux tels que l’acétone, méthanol et l’éthanol ont servi pour le nettoyage de la surface 

du substrat, et le rinçage des échantillons. 
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Tableau II.1 : Matériels et produits chimiques.  

Produits chimiques 

Produits Formules 

chimiques 

Fournisseurs  

Ethylène Glycol (EG) HO-CH2-CH2-OH Sigma-Aldrich, 99,8%,  

Fluorure d’ammonium NH4F Sigma-Aldrich, ≥ 98%,  

Acide sulfurique H2SO4 Sigma-Aldrich, 95-97 %,  

Chlorure de sodium NaCl Acros organics, 99 %,  

Hydroxyde de sodium NaOH Alfa Aesar, 98%,  

Dihydrogène phosphate 

d’ammonium  

 

 

 d’amonium 

NH4H2PO4 Alfa Aesar, 98%,  

Nitrate de calcium dihydraté Ca(NO3)2.2H2O Sigma-Aldrich, ≥ 99 %,  

Chlorure de calcium dihydraté CaCl2.2H2O Sigma-Aldrich, ≥ 99 %,  

Fluorure d’ammonium  NH4F Sigma-Aldrich, ≥ 98 %,  

Nitrate de potassium KNO3 AnalaR NORMAPUR,  

 Matériels 

Matériaux Références Fournisseurs  

Suspension diamantées 6 et 1 µm ESCIL 

Disque de polissage (feutres doux) FD1M, FD6J ESCIL  

Disque abrasif non collant DAN G 120-2400 ESCIL 

Alliage de titane grade 5 Ti-6Al-4V Neyco, barreau ø 15  

Laque d’argent conductrice  Radio Spare 

Catalyseur sodique SODY 33C ESCIL  

Résine polyester  SODY 33R ESCIL 

Colle de fixation  Loctite  Commerce 
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II.2 Préparation de surface  

Les substrats sont des disques de 1,5 cm de diamètre, 2 mm d'épaisseur contenant 6 % en poids 

d'aluminium et 4 % en poids de vanadium. Pour éliminer toutes les impuretés de surface, les 

disques subissent un pré-polissage mécanique sur papiers abrasifs SiC de rugosités successives 

(120, 300, 800, 1200, 2400) pour des durées respectives de (1 min, 2 min, 4 min, 6 min, 8min). 

Pour obtenir une surface spéculaire, ils sont ensuite polis sur feutres doux enduits de pâtes 

diamantées de 6 µm et 1 µm pendant 10 min. Finalement, les impuretés de polissage ont été 

éliminées dans l’éthanol pendant 5 min dans un bain ultrasonique, suivi d’un rinçage à l'eau 

déminéralisée et séchage à l'air comprimé. Le disque poli portera l’étiquette (B). 

II.3 Activation de la surface  

Pour procéder aux anodisations [nanostructurée (N) ou compacte (C)] ou à l’électrodéposition 

de l’hydroxyapatite (HA), le disque a été placé dans un support en téflon laissant une surface 

exposée de 1 cm².  

II.3.1 Anodisation électrochimique  

L’anodisation électrochimique a été effectuée dans une cellule à deux électrodes où le Ti-6Al-

4V est le pôle positif (anode), et la contre-électrode de platine (feuille de 4 cm²) le pôle négatif. 

Les deux électrodes ont été connectées à un générateur de tension (Iso-Tech IPS 603, Paris, 

France), en respectant une distance de 2 cm entre elles. Selon les constituants des électrolytes, 

l’anodisation permettra d’obtenir une couche d’oxyde nanostructurée (N) en présence des ions 

fluorures, et un revêtement compact (C) en bain acide sans ions fluorures. A la fin de 

l’expérience, les échantillons sont rincés à l’eau ultra pure et séchés sous un courant d'air 

comprimé. 

II.3.1.1 Couche nanostructurée en fonction du temps et du potentiel 

Pour former des nanotubes de TiO2, les échantillons ont été anodisés (Figure II.1) dans une 

solution d'éthylène glycol contenant [0,3 % en poids de NH4F, et 20 % en poids d'eau ultra 

pure], préalablement agitée durant 3 heures pour avoir une solution homogène. L’anodisation 

nanostructurée a été effectuée pendant 3 heures pour différents potentiels (Nv : 10V, 20V, 30V, 

40V, 50V, 60V). Les échantillons sont ensuite immergés dans de l’eau ultra pure pendant une 

demi-heure afin d’éliminer par diffusion la solution et le fluorure piégés dans les nanotubes. 

Une anodisation nanostructurée de courte durée (15 min) a été également testée à 60V (Np). 
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Figure II.1 : Montage expérimental de la formation des nanotubes à la surface de Ti-6Al-4V. 

II.3.1.2 Rugosité de type U  

L’arrachement des nanotubes de faible adhérence qui ont été formés à 60V et 3 heures, permet 

d’obtenir l’empreinte du réseau de nanotubes sur la surface du substrat. C’est par la suite ce que 

nous appellerons échantillons de type U (Figure II.2). L’arrachement a été réalisé à l’aide d’un 

ruban adhésif. Les disques sont plongés dans l’acétone pendant une demi-heure pour éliminer 

les traces de l’adhésif. 

 

Figure II.2 : Montage expérimental pour l’élaboration d’une rugosité de type U sur la surface 

du Ti-6Al-4V. 
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II.3.1.3 Couche compacte en fonction du temps et du potentiel 

Pour procéder à l’anodisation compacte (Figure II.3), nous avons utilisé un électrolyte d’acide 

sulfurique à 0,5M. Les couches compactes ont été formées en fonction du temps (Ct : 1min, 

5min, 10min, 15min, 30min, 60min, 120min, 180min) pour un potentiel de 50V. L’influence 

du potentiel appliqué (Cv : 1V, 2V, 3V, 4V, 5V, 10V, 20V, 30V, 40V, 50V, 60V) pour un temps 

d’anodisation de 15 min, a également été étudié. 

 

Figure II.3 : Montage expérimental de la formation des couches compactes sur Ti-6Al-4V en 

fonction du potentiel et du temps d’anodisation. 

II.3.2 Electrodéposition de l’hydroxyapatite  

La formation des dépôts d’hydroxyapatite (HA) a été effectuée à 60°C dans le bain suivant : 

0,042M CaCl2.2H2O + 0,025M NH4H2PO4 + 0,1M NaCl (rapport molaire Ca/P = 1,68). Le pH 

initial de 3,7 a été remonté à 4,5 par ajout de NaOH 0,5M [15]. La cellule électrochimique est 

une cellule classique comportant trois électrodes : contre-électrode en platine de 4 cm2, 

électrode de travail en alliage de titane, et Ag/AgCl (E=0,197V/ESH) comme électrode de 

référence. Elle a été connectée au potentiostat-galvanostat (VSP-300 de Biologic) (Figure II.4). 

Pour déterminer un potentiel adéquat, des voltammogrammes cycliques ont été enregistrés pour 
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le balayage suivant (Ei = 0V, E1 = 0V, E2 = -2V, Ef = 1V) à 20 mV/s. L’étude voltamétrique 

sur les substrats anodisés ou bruts, a permis de déterminer un potentiel de formation du dépôt 

de -1,5V. Les dépôts de HA ont été réalisés pour différents temps (5 min, 10 min, 15 min, 60 

min, 180 min). 

Pour supporter et accélérer le processus de dépôt, un prétraitement alcalin (référence des 

échantillons HA-Pi) peut être réalisé par simple trempe préalable des échantillons dans NaOH 

(0,5 M, 50°C, 2 min) [204]. Généralement la brushite (CaHPO4.2H2O) est la phase majoritaire 

obtenue. L’étude bibliographique a aussi montré qu’un post traitement à l’issue de 

l’électrodéposition permet de transformer la brushite en hydroxyapatite (Ca10(PO4)6(OH)2). Le 

post traitement est réalisé en plongeant les échantillons dans un milieu de NaOH (0,5 M, 60°C, 

60 min) [183]. Ces échantillons obtenus en ajoutant à l’étape d’électrodéposition des pré et post 

traitements, seront référencés : HA-PiPf. 

Les échantillons obtenus sont ensuite rincés dans l’eau pure et séchés doucement sous un 

courant d'air comprimé. 

 

Figure II.4 : Montage expérimental de l’électrodéposition de l’hydroxyapatite. 
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II.3.3 Traitements combinés 

Différents traitements combinés ont été effectués tels que (NC, CN, UC, NpC, B-HA…etc). 

Précisons que l’ordre des lettres dans la notation correspond à l’ordre des anodisations : la 

notation (NC) signifie par exemple que la nanostructuration a été suivie de l’oxydation 

compacte et pour (CN) les expériences ont été menées dans le sens inverse : couche compacte 

suivie de nanostructuration. La signification expérimentale pour chaque combinaison est 

mentionnée dans la partie glossaire. 

II.4 Techniques et caractérisations 

II.4.1 Spectroscopie infrarouge  

Les spectres infrarouges ont été enregistrés en mode de réflexion à l’aide d’un appareillage de 

type (PerkinElmer, Spectrum two) dont la gamme d’enregistrement est entre 4000 et 600 cm-1 

(résolution : 4 cm-1, Jauge d’effort : 80). Un test à blanc a été d’abord enregistré pour éliminer 

l’influence de la composition de l’atmosphère généralement attribuée au CO2. 

II.4.2 Caractérisation structurelle par diffraction des rayons X (DRX) 

Les rayons X sont des ondes électromagnétiques de haute énergie, ce qui leur permet d’interagir 

avec la matière. La diffraction des rayons X est fondée sur l’envoi d’un faisceau de rayons X 

monochromatique à la surface de l’échantillon, la réponse graphique s’appelant 

diffractogramme portant l’intensité diffractée en fonction de l’angle d’incidence du 

rayonnement. Le faisceau incident sera diffracté si la loi de Bragg est vérifiée : 

2dhkl sin(θ) = nλ ……………………………………………………. ……………………….. (1)  

avec : dhkl : distance interréticulaire entre deux plans cristallographiques (hkl  les indices de 

Miller de l’orientation cristallographique), θ : angle de Bragg, n : ordre de diffraction, λ : 

longueur d’onde des rayons X créés. 

La structure cristalline a été examinée via un diffractomètre (Siemens D-5000) en utilisant la 

radiation monochromatique de CuK (λ = 1,5418 Å) formée à travers une anticathode de cuivre 

alimentée sous 40 kV puis séparée à l’aide d’un monochromateur. Les différents 

diffractogrammes ont été enregistrés dans la gamme de balayage de 25 à 80° avec un pas de 

0.04° à 27 C°. Les résultats obtenus ont été analysés à travers une base de données de fichiers 



 
 

40 | P a g e  
 

 Chapitre II : Surface de Ti-6Al-4V, activations et caractérisations 

DRX : Ti phase alpha [JCPDF 00-044-1294], Ti phase beta [JCPDF 01-089-4913], TiO2 

anatase [JCPDF 00-021-1272], TiO2 rutile [JCPDF 00-021-1276], brushite CaPO3(OH).2H2O 

[JCPDF 00-011-0293], hydroxyapatite Ca10(PO4)6(OH)2 [JCPDF 01-070-3371]. En fonction de 

la valeur de l’angle incident de la radiation, on définit deux modes de caractérisation : la 

diffraction des rayons X en mode couplé et en mode rasant. 

II.4.2.1 Diffraction des rayons X en mode couplé (DRXC) 

Une augmentation de la valeur de l’angle incident conduit à l’augmentation de la profondeur 

de pénétration des rayons X. Cette profondeur de pénétration s’avère inadéquate pour notre 

étude car elle ne permet pas d’étudier uniquement la couche mince (TiO2) sans le substrat (Ti-

6Al-4V). Cette configuration de Bragg-Brentano (θ : 12.5°- 2θ : 25°) suppose que la surface à 

analyser est immobile, cependant l’échantillon et le détecteur de rayons X se déplacent 

symétriquement pour une gamme de balayage entre 25° et 80° (Figure II.5).  

 

Figure II.5 : Montage expérimental d’un diffractogramme des rayons X en mode couplé. 

II.4.2.2 Diffraction des rayons X en mode rasant (DRXR) 

Ce type d’analyse est destiné à la caractérisation des couches minces. Le mode rasant a été 

utilisé pour minimiser l'influence du substrat au profit des couches de faibles épaisseurs. La 

surface de l’échantillon immobile est étudiée avec un faible angle incident (0,5°) qui limite la 

pénétration du faisceau. Le détecteur se déplace pour balayer le domaine angulaire désiré (25°-

80°) illustré sur la figure II.6.  
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Figure II.6 : Montage expérimental d’un diffractogramme au rayon X en mode rasant. 

II.4.3 Ellipsométrie 

La technique d’ellipsométrie a été utilisée comme technique optique (Figure II.7) de 

caractérisation des épaisseurs des couches. C’est une technique simple, rapide et non 

destructive. Son principe est basé sur la réflexion de la lumière polarisée (lampe Xénon 185-

2500 nm) sur une surface très lisse. Sous humidité contrôlée, elle permet de déterminer en plus 

de l’épaisseur (e) des couches, leur porosité (α). Cette technique est limitée à l’étude des 

surfaces spéculaires, soit dans notre cas l’étude des couches compactes, les autres surfaces 

présentant une rugosité trop élevée. Le modèle de Cauchy a été appliqué pour des mesures 

réalisées dans un environnement sec et humide en effectuant la mesure de l’indice de réfraction 

pour chaque milieu. Le milieu humide a été obtenu à l’aide d’un système de pompage 

d’aspiration de l’eau [242].  

La porosité des couches d’oxyde colorées est calculée par la résolution des équations optiques 

qui sont mentionnées ci-dessous (équations 2 et 3), en prenant comme indice de réfraction de 

TiO2  = 2,43, le gonflement de la couche, soit la différence entre l’épaisseur calculée sous air 

sec et humide, étant reliée à la porosité. 

nsec = α.nair + (1 - α). nmatériau …………..………………………………...…………………….(2) 

nhumide = α.neau + (1 - α). nmatériau …………………………………….……………...………….(3) 
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On définit : 

- eTiO2 (sec) : épaisseur de la couche d’oxyde de TiO2 à l'air sec.     

- nTiO2 (sec) : indice de réfraction de la couche d’oxyde de TiO2 à l'air sec. 

- eTiO2 (humide) : épaisseur de la couche d’oxyde de TiO2 à l'air humide.                   

- nTiO2 (humide) : indice de réfraction de la couche d’oxyde de TiO2 à l'air humide. 

- nair: indice de réfraction de l’air. 

- neau : indice de réfraction de l’eau. 

  

Figure II.7 : Appareil d’ellipsométrie. 

 

II.4.4 Observation morphologique et transversale 

Le microscope est un appareil qui nous permet de faire une observation des petits détails de la 

surface qui sont invisibles à l'œil nu. Le microscope est essentiellement disponible en 

trois modes : optique, électronique et à sonde locale (à champs proche). Les microscopies 

optique et électronique à balayage ont été utilisées dans ce travail.  

II.4.4.1 Observation morphologique 

II.4.4.1.1 Microscope optique 

Ce microscope est muni d’objectifs de différentes résolutions (5X, 10X, 20X) et d’un oculaire 

qui permet de grossir l'image en séparant ses détails. Plus la surface observée est lisse, meilleure 

est la qualité d’image. L’appareil utilisé (leitz wetzlar germany type 307-148.002 514687 max 
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100W) est équipé d’une caméra pilotée par un logiciel d’analyse. La résolution d'un microscope 

optique est limitée parce qu’elle dépend de la longueur d'onde de la lumière incidente (400 <   

< 700 nm) avec une résolution spatiale de l’ordre de /2. 

II.4.4.1.2 Microscopie électronique à balayage 

La limite de la résolution du microscope optique nous oriente à l’utilisation de la microscopie 

électronique à balayage. La visualisation a été effectuée grâce à un faisceau électronique 

primaire (Figure II.8) d’un diamètre d’ordre de quelques nanomètres, avec une tension de 5kV 

(Zeiss Gemini SEM 500 70-04). Différents détecteurs (analyseurs) sont disponibles suivant 

l’interaction étudiée, le bombardement électronique de la surface engendrant plusieurs 

émissions électroniques et électromagnétiques tels que : électrons Auger, électrons secondaires, 

électrons rétrodiffusés, photons X. Nous avons essentiellement utilisé les détecteurs des 

électrons secondaires, des électrons rétrodiffusés et des photons X (EDX symbolisé également 

EDS).  

-Détecteur des électrons secondaires : les électrons secondaires proviennent de l’arrachement 

des électrons des couches superficielles de la surface étudiée sous l’effet de l’ionisation 

atomique par le faisceau électronique primaire. La détection de ce type d’électrons nous permet 

de visualiser les détails du relief topographique. 

-Détecteur des électrons rétrodiffusés : ce type d’électron assure le contraste chimique dont 

les régions claires présentent le matériau le plus lourd (son numéro atomique est élevé) et vice 

versa. Les électrons rétrodiffusés sont des électrons réémis avec une faible perte d’énergie.  

-Détecteur d’émissions des photons X : le faisceau électronique primaire est considéré comme 

une source extérieure d’excitation pour les atomes constituant la surface des matériaux. Le 

retour à l’état initial se fait par processus de désexcitation en libérant des photons X qui 

caractérisent chaque type d’atome du tableau périodique. Cette technique a été utilisée pour une 

analyse chimique qualitative et semi-quantitative de la surface.  
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Figure II.8 : Image de microscope électronique à balayage équipé d’un détecteur d’électrons 

rétrodiffusés, d’un détecteur d’électrons secondaires et d’un détecteur de photons X à 

dispersion d'énergie. 

II.4.4.2 Observation transversale 

L’appareil utilisé possède un double faisceau (électronique et ionique) (FEI- 

COMPANY/Hélios 600 nano ab, Thermo Fisher Scientifique, Hillsboro, OR, USA). La 

technique du FIB repose sur l’accélération d’un faisceau d’ions Gallium pour pulvériser les 

atomes de l’échantillon sur un volume de quelques dizaines µm3. Cet appareil combiné avec un 

détecteur d’électrons secondaires permet d’observer la tranche de l’échantillon située derrière 

le volume pulvérisé. Suivant l’échantillon observé, les protocoles utilisés seront différents.  

II.4.4.2.1 Section transversale des couches compactes  

L’observation de la section transversale de la couche compacte (Figure II.9), s’effectue suivant 

une procédure assez classique décrite ci-dessous.  

1-La surface à analyser est placée à 52° par rapport à l’horizontale et perpendiculaire à la 

direction ionique du faisceau Ga+. Des couches protectrices de platine sont déposées par 

évaporation de (Methyl-cyclopentadienyl-(trimethyl) Pt : (CH3)3(CH3C5H4)Pt) assistée par 

faisceau d’électrons (épaisseur moyenne de 100 nm), puis par faisceau d’ions Ga+ (épaisseur 

de l’ordre de 0.5 µm). Le volume traité est le suivant : X : 10 µm, Y : 2 µm, Z : 0.5µm.  

2- Puis on procède à un nettoyage de la tranche par les ions de Ga+.  
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Figure II.9 : Technique expérimentale de capture d’image de la section transversale pour les 

couches compactes réalisées sur la surface de Ti-6Al-4V. 

II.4.4.2.2 Section transversale des nanotubes 

L’accélération des ions Gallium sur une surface nanostructurée crée un artefact appelé « effet 

de rideau » [243], qui ne permet pas d’avoir une image nette. L’observation des sections 

transversales des couches nanostructurées (N, NC, CN) a donc donné lieu à un protocole 

particulier qui est venu s’ajouter aux étapes classiques décrites précédemment. Nous avons fait 

différents essais en essayant en amont de colmater les nanotubes par de l’encre ou de la résine 

époxy, et ajouté une étape complémentaire de nettoyage aux ions galliums (partie III.1.4). 

Finalement la procédure retenue a consisté à ajouter aux étapes classiques une deuxième phase 

de nettoyage, pour laquelle le faisceau d’ion galliums a été focalisé à 15° pendant 2 minutes. 

 

 

 



 
 

46 | P a g e  
 

 Chapitre II : Surface de Ti-6Al-4V, activations et caractérisations 

II.4.5 Courbes de polarisation 

La réponse de la réactivité électrochimique des matériaux dans les milieux oxydants peut se 

traduire en courbes de polarisation courant-potentiel. Les tests de corrosion ont été réalisés dans 

une solution de sérum physiologique tamponnée au phosphate (DBPS) (Tableau II.2) à la 

température du corps 37,3°C. La température a été régulée par une sonde thermique connectée 

à la plaque chauffante équipée d’un afficheur électronique. Cette procédure est issue du test 

standard ASTM F2129 utilisé pour déterminer la sensibilité à la corrosion des dispositifs 

médicaux par des mesures de polarisation potentiodynamique cyclique [244]. Les densités de 

courant passif (ipass) sont déterminées à haut potentiel soit 0,9V/Réf [37,245,246]. 

Tableau II.2 : Composition chimique commerciale du DPBS.   

Composante Masse moléculaire 

(g/mol) 

Concentration 

(mg/l) 

Concentration 

(mM) 

KCl  75 200 2,66 

KH2PO4 136 200 1,47 

NaCl 58 8000 137,93 

Na2HPO4, 7H2O 268 2160 8,05 

II.4.5.1 Electrodes  

La réalisation des courbes de polarisation se déroule à l’aide d’une cellule électrochimique qui 

comporte trois électrodes connectées à un potentiostat galvanostat (BioLogic VSP-300,) 

[Figure III.10 (a)] :  

- Contre-électrode (CE) : feuille de platine de 4 cm2 placée en parallèle avec l'électrode de 

travail.  

- Electrode de référence (ER) : Ag/AgCl, KCl saturé, 0,2V/ENH.  

-Electrode de travail (ET) [Figure III.10 (b)] : Ti-6Al-4V brut ou modifié. Les électrodes 

utilisées ici sont les substrats de Ti-6Al-4V, l’arrière de la pastille étant soudé à un fil de cuivre 

enfilé dans une canne de verre coudée à 2 cm de sa base. La base de la canne de verre/ pastille 

soudée au fil de cuivre, est ensuite placée dans un moule que l’on remplit de résine époxy. 

Après le démoulage, l’électrode est polie pour enlever les traces de résine, et laisse apparaitre 

une surface utile de 1,8 cm². Les électrodes sont changées tous les 20 tests, car un retrait de la 
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résine apparait ensuite sur le pourtour de l’échantillon provoquant un phénomène 

supplémentaire de corrosion par crevasse.  

 

Figure II.10 : Montage expérimental pour effectuer les tests de corrosion dans le sérum 

physiologique (DPBS, 37,3°C) (a). Description de l’électrode de travail (ET) (b). 

II.4.5.2 Paramètres d’enregistrement 

Tout d'abord, le système a été stabilisé en circuit ouvert (OCP) pour une durée de 30 min. On 

rappelle que cette pré-mesure consiste à suivre l’évolution du potentiel d’un matériau en 

fonction du temps, en l’absence de polarisation. Une polarisation linéaire de -0,3V/OCP à 

+0,9V/Réf a ensuite été appliquée entre l’électrode de travail et l’électrode de référence, avec 

une vitesse de balayage de 0,5 mV.s-1, en enregistrant l’évolution de la densité du courant induit. 

La conversion fonctionnelle logarithmique de la fonction I =f (E) en Log (I) = f (E) nous a 

permis de tracer les droites de Tafel anodiques et cathodiques. Pour chaque type d’échantillon, 

le potentiel de corrosion (Ecorr) et la densité du courant de passivation (ipass) relevé 0,9V ont 

été déterminés [37]. Pour tester la reproductibilité, les mesures ont été effectuées trois fois pour 

chaque échantillon.  
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II.4.6 Mesure de la mouillabilité de surface 

Des mesures de l'angle de contact (WCA) (Figure II.11) ont été effectuées à température 

ambiante, directement après la préparation et après un vieillissement de 1 mois, à l'aide d'un 

tensiomètre optique (Biolin Scientific Theta Flex). Des gouttelettes d'eau ultra pure de 3 μL ont 

été déposées sur les surfaces par une seringue à vis. Les expériences ont été répétées dix fois à 

différents endroits des échantillons, séchés sous air comprimé après chaque mesure. Les images 

des gouttelettes ont été enregistrées via une caméra CCD au bout de 10 s, temps pour lequel la 

forme de la gouttelette n'était plus influencée ni par le retrait de l'aiguille ni par l'évaporation. 

A partir de chaque image, l'angle de contact correspondant a été déterminé sur les côtés droit et 

gauche, et la valeur moyenne de ces mesures a été rapportée pour évaluer l'hydrophilie de la 

surface.  

 

Figure II.11 : Tensiomètre optique pour la mesure de l’angle de contact via une caméra CCD 

en utilisant le modèle de Young et Dupré. 

Des changements de WCA étant observés après un mois sur des échantillons exposés à l'air 

libre, nous avons essayé d'activer la surface par un traitement chimique ou par une irradiation 

UV. 

La méthode d’immersion dans 0,5M NaOH à 50°C pendant 2 minutes,  est utilisée comme 

prétraitement pour améliorer la déposition de l'hydroxyapatite (HA) [204], par création de 

liaisons OH entre la surface et HA. 
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L’irradiation UV est généralement utilisée pour éliminer les impuretés et les substances 

organiques adsorbées sur la surface [247] et permet aussi la formation des groupes hydroxyles. 

Le principe de cette méthode est basé sur l’interaction UV-TiO2 (Figure II.12). Lorsque le TiO2 

interagit avec le rayonnement UV, une excitation électronique est entrainée, créant des électrons 

dans la bande de conduction (Ti3+) et des trous (h+) dans la bande de valence (Ti4+). Dans la 

bande de conduction, les électrons sont capturés par les molécules d'oxygène de l'air, réduisant 

O2 en radical super oxyde (𝑂2
. ) [248], qui peut à son tour interagir avec d'autres molécules 

d'oxygène pour former l'ozone O3. L'ozone étant un élément nocif pour la santé, l'expérience 

d'irradiation UV a été réalisée sous une sorbonne. Dans la bande de valence, les trous conduisent 

à des lacunes en oxygène, qui réagissent avec l’eau contenue dans l’air créant alors des radicaux 

OH
.
 [170,248,249]. 

 

Figure II.12 : Schéma de principe de la réactivation de la surface par la méthode d’irradiation 

UV. 

II.4.7 Adhésion mécanique 

Une machine de traction contrôlée par un ordinateur (Testometric ROCHDALE, DBBMTCL-

250Kg, laboratoire MADIREL) a été utilisée pour évaluer l'adhésion interfaciale des différentes 

surfaces traitées (Figure II.13). Le protocole expérimental est décrit par S. Cao et al [46]. La 

surface à tester (longueur : 50 mm, largeur : 10 mm, épaisseur : 1 mm) est collée sur une contre-

plaque de Ti-6Al-4V brute (polie) avec une zone de recouvrement de 1 cm2, à l'aide d'une colle 
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époxy bi-composant (Loctite). Pour réduire l'erreur de mesure, les plaques collées sont 

maintenues pendant 15 min par une pince en bois pour rester à pression fixe pendant le collage. 

Les essais d’arrachement sont ensuite réalisés en mettant les deux plaques collées dans les 

mâchoires du système, avec une vitesse de tirage de 10 mm.min-1. Un test préalable a été réalisé 

entre deux plaques de Ti brut, pour déterminer la résistance de la colle. Trois essais sont réalisés 

ensuite pour chaque type de surface, afin de rapporter la valeur moyenne de l'allongement et la 

force maximale d'arrachement. La surface de la zone arrachée a été déterminée grâce à 

l’observation au microscope optique des échantillons et l’utilisation du logiciel Image J. 

 

Figure II.13 : Technique expérimentale utilisée pour évaluer l’adhérence interfaciale entre les 

plaques modifiées (Cv, Ct, Nv, Np, NCv, CN, B-HA, N-HA, C-HA, NC-HA…) et le substrat 

(Ti-6Al-4V).  

II.4.8 Culture cellulaire  

Dans ce présent travail, une étude préliminaire de développement cellulaire a été effectuée sur 

la surface d’échantillons de topographie variable (B, N, C, NC) en utilisant des cellules 

tumorales cérébrales U256. Le protocole de culture cellulaire peut varier selon le type de cellules 

et l'objectif de l'expérience. Dans cette étude, le protocole se divise en deux étapes principales : 
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culture cellulaire et quantification du développement cellulaire en fonction du temps. Les 

expériences ont été réalisées sur une durée de 5 jours. 

II.4.8.1 Protocole de culture cellulaire  

- Préparation des réactifs : le milieu de culture cellulaire (MCC) a été préparé en mélangeant 

500 mL de DMEM, 50 mL de FBS, 5 mL de Pénicilline/Streptomycine et 5 mL de Glutamine. 

Le DMEM est utilisé comme milieu pour favoriser la croissance de différents types de cellules, 

notamment les cellules souches utilisées dans cette étude. Cependant, ce n'est pas un milieu 

complet en soi, car il manque de nutriments nécessaires comme les protéines, les lipides ou les 

facteurs de croissance. Il doit donc être complété par d'autres composants, tels que le sérum 

veau fœtal (FBS), les acides aminés (ici la Glutamine).  

-Préparation des disques : pour éviter la contamination et obtenir des résultats fiables, les 

disques de Ti-6Al-4V non modifiés (B) ou modifiés (N, C, NC) ont été nettoyés et stérilisés 

dans l’éthanol pendant 10 min. Chaque traitement a été réalisé trois fois afin de procéder au 

comptage cellulaire sur chacune des surfaces après 1, 3 et 5 jours (Figure II.16). Les 12 

échantillons sont déposés dans une boite de culture à 12 puits.  

-Préparation des cellules : 

 * Préparation d’un nouveau flacon de culture : Une première étape consiste à 

transférer une partie des cellules primaires dans un nouveau flacon pour maintenir la lignée 

cellulaire. Pour cela la procédure à suivre est décrite dans la figure II.14.  

 

Figure II.14 : Mise en culture de la lignée cellulaire. 

* Comptage des cellules : avant d’ensemencer les surfaces il faut connaitre le nombre de 

cellules contenues dans un volume de solution. Le nombre de cellules (Hématimètre : cell/mL) 

est quantifié par la méthode de Malassez (Figure II.15), en prélevant 50 µL de la solution mère. 

Le décompte du nombre de cellules contenues dans 25 carreaux de la chambre de Malassez se 
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fait à l’aide d’un microscope optique et on utilise la relation ci-dessous (équation 4) pour se 

ramener à la concentration cellulaire dans la solution mère.  

Cell/mL = (100000.Ncell)/25…………………………………………..……………………...(4) 

On définit Ncell le nombre de cellules qui a été compté dans les 25 carrés. Par exemple si 144 

cellules ont été détectées, la concentration est 560000 cell/mL.  

 

Figure II.15 : Calcul du nombre de cellules par mL en utilisant la méthode de Malassez. 

 * Ensemencement des échantillons : Une dilution de la solution mère est effectuée 

afin d’ensemencer les puits avec 2 ml de cette solution fille à 40000 cellules. Le flacon de 

culture cellulaire est ensuite placé dans un incubateur à température, humidité et concentration 

en CO2 appropriées (37°C, 5% CO2, humidité 80-85%). Toutes les 24 heures, le milieu de 

culture est remplacé par un milieu frais. 

 

Figure II.16 : Culture cellulaire des cellules U256 sur différents échantillons et pour différents 

temps (24h, 72h, 120h).  
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II.4.8.2 Test MTT pour la quantification cellulaire  

Pour évaluer la dynamique de croissance des cellules (après 24h, 72h, 120h) sur les différents 

échantillons de titane, l’essai de viabilité classique MTT (3-[4,5-dimethylthiazol-2-yl]-2,5-

diphenyltetrazolium bromide) a été utilisé (Figure II.17). Il est basé sur la capacité des cellules 

vivantes à convertir des sels de tétrazolium incolores et solubles, en formazan (5-[4,5-

dimethylthiazol-2-yl]-1,3-diphenylformazan), un produit insoluble de couleur violette.  

Pour cela 2 ml de MTT à 0,5 mg/mL sont placés dans les puits à analyser et la plaque de culture 

est replacée dans l’incubateur pendant 45 min : Une coloration violette des puits est observée 

due à la réduction du MTT en formazan. Après l'incubation, chaque disque a été déplacé vers 

un puits contenant 1 ml de DMSO pour solubiliser le formazan. 150µL sont finalement prélevé 

dans chaque puits et une mesure d’absorbance à 630 nm est réalisée à l'aide d'un 

spectrophotomètre : l'absorbance est proportionnelle au nombre de cellules. 

 

Figure II.17 : Viabilité cellulaire révélée par test de MTT pour différents temps de culture 

(24h, 72h, 120h) sur différentes surfaces de titane.
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Introduction  

Dans ce dernier chapitre ; nous allons présenter les résultats des différents traitements de surface 

effectués par voie électrochimique (anodisation nanostructurée, anodisation compacte, 

anodisation combinée et électrodéposition de l’hydroxyapatite). Les résultats de morphologie, 

structure, corrosion, adhérence, hydrophilicité seront comparés entre eux et à ceux obtenus sur 

le substrat brut afin d’optimiser le traitement pour une application de Ti-6Al-4Vcomme implant 

dentaire ou orthopédique.  

III.1 Étude des couches nanostructurées : nanotubes (Nv), nanopores (Np) et 

présentant une rugosité de type (U) 

Le substrat brut (B) après polissage a une surface blanche argentée avec un aspect miroir. Les 

nanotubes Nv formés à la surface de Ti-6Al-4V pendant 3h dans l'éthylène glycol contenant 

des ions fluorures, présentent différentes couleurs en fonction du potentiel appliqué (Tableau 

III.1). Le changement de couleur indique que l’interaction de la lumière visible est différente, 

traduisant une morphologie variable de la longueur et du diamètre des tubes avec le potentiel 

appliqué. L’anodisation nanostructurée pour une courte durée (Np) présente une couleur 

turquoise. La formation de la rugosité de type (U) est obtenue après un arrachement au scotch 

des nanotubes formés à 60V, ces nanotubes étant peu adhérents (comme nous le verrons dans 

le chapitre adhérence, développé ci-après). La surface prend alors une teinte bleu claire. 

Tableau III.1 : Comparaison de la couleur des surfaces nanostructurées (Nv, Np, U) par rapport 

à la surface brute (B). 

B N10V N20V N30V N40V N50V N60V Np U 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Blanche 

argentée 

Rouge 

foncée 

Brune 

foncée 

Brune Brune 

Claire 

Grise Grise-

bleu 

Turquoi

-se 

Bleu 

claire 

Le mécanisme de formation du réseau de nanotubes a été déjà défini dans la littérature et nous 

l’avons rappelé dans le chapitre I.3.1.1. 
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III.1.1 Caractérisation structurelle par diffraction de rayons X  

La figure III.1 présente les diffractogrammes enregistrés en mode couplé et en mode rasant sur 

les surfaces (Nv, Np, U) et (B). Le diffractogramme enregistré en mode couplé sur le substrat 

brut présente les pics de diffraction caractéristiques d’un alliage biphasique de titane. Les pics 

2θ à 35,1°; 38,16°; 40,15 ; 53,02°; 62,9 ; 70,6°; 76,2° sont attribués aux plans réticulaires (100), 

(002), (101), (102), (110), (103), (112) de la phase alpha du titane (en accord avec le JCPDS 

00-044-1294) ; tandis que le pic à 38,8 correspond au plan préférentiel (110) de la phase bêta 

du titane (en accord également avec le JCPDS 01-089-4913). Les diagrammes obtenus sur les 

échantillons (Nv, Np, U) présentent les mêmes pics de diffraction que ceux du titane brut (B), 

avec cependant une intensité de diffraction généralement plus faible. L’utilisation du mode 

rasant avec un faible angle incident (0,5°), en diminuant la pénétration du faisceau de rayons 

X, permet d’atténuer la contribution du substrat afin de mettre en évidence la nature des couches 

superficielles. Les diffractogrammes obtenus sur les surfaces traitées présentent seulement le 

pic à 40,15° qui correspond au pic le plus intense de la phase alpha de titane. Les couches 

nanostructurées réalisées sont donc amorphes puisqu’aucune phase anatase et/ou rutile de TiO2, 

n’a été mise en évidence ici. Ces résultats sont corroborés par la littérature qui indique 

généralement la cristallisation des couches de nanotubes après des recuits entre 360 et 750°C 

[45,57,171,179,250–252].  

  

Figure III.1 : Diffractogrammes en modes couplé et rasant sur les échantillons nanostructurés 

(Nv, Np, U) et la surface brute (B). 
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III.1.2 Caractérisation morphologique de la surface   

Les topographies des échantillons modifiés sont comparées à la surface nue du matériau de 

départ (B). Le matériau de départ présente une surface lisse avec quelques traces de rayures de 

polissage qui sont détectées par microscopie optique et par microscopie électronique à balayage 

(Figure III.2). Leur largeur peut atteindre la centaine de nanomètre comme le montre la figure 

III.2 (b). 

 

Figure III.2 : Image par microscopie optique (a) et par le MEB (b) de la surface de Ti-6Al-

4V non modifiée. 

L’observation des surfaces nanostructurées par microscopie optique (NV, Np, U) présente des 

surfaces rugueuses mais ne permet pas de déterminer précisément la taille ni la forme des objets. 

Notons que les raies de polissage initialement présentes sur le substrat ne sont plus apparentes, 

comme le montre par exemple l’image réalisée sur N60V (Figure III.3).  

 

Figure III.3 : Microscopie optique d’une couche nanostructurée formée pendant 3 h sur  

Ti-6Al-4V à 60V. 
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Les figures III.4 présentent les images MEB de la topographie obtenue pour chaque voltage 

appliqué pour une anodisation nanostructurée. Les surfaces sont composées d’un réseau 

nanostructuré non homogène dû à la présence de deux phases dans le substrat (alpha dominante 

riche en aluminium et beta riche en vanadium [108–110]) : la longueur des tubes est plus 

importante sur la phase alpha [25,253,254] car leur dissolution est plus lente. La dimension 

comme l’espacement entre les tubes augmentent avec la tension appliquée  (Figure III.5) 

conformément aux résultats indiqués dans la littérature [31,45,144]. A fort potentiel (60V) des 

ondulations apparaissent sur les parois, qui peuvent être dues à un claquage électrique pour des 

temps longs (3 heures). 
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Figure III.4 : Images MEB des nanotubes formés pendant 3 heures sur Ti-6Al-4V à 

différents potentiels : 10V, 20V, 30V, 40V, 50V, 60V. 
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Figure III.5 : Variation du diamètre des nanotubes en fonction du potentiel appliqué. 

La figure III.6  montre les images MEB d’une couche formée pour une tension d’anodisation 

de 60V mais à courte durée (15min) à la surface de Ti-6Al-4V. Dans ce cas, une morphologie 

nanoporeuse (Np) est obtenue. Elle s’apparente à celle d’un os spongieux avec des dimensions 

inférieures puisque la structure spongieuse des os est d’ordre du millimètre [255–260]. Cette 

couche nanométrique obtenue, pourrait également faciliter le développement cellulaire [233]. 

 

Figure III.6 : Images MEB d’une couche de nanopores obtenue pendant 15min à la surface 

de Ti-6Al-4V à 60V. 

La figure III.7 présente l’image MEB obtenue après arrachement au scotch du réseau de 

nanotubes obtenu à 60V pendant 3h. On obtient alors l’empreinte du fond des tubes laissé sur 

la surface du substrat et que nous dénommons ici rugosité de type (U). Ces dernières présentent 

un diamètre de l’ordre de 150-400 nm plus grand donc que l’ouverture des tubes qui apparait 

sur la figure III.4 (N60V) (180-300 nm), et qui laisse supposer que le fond des tubes est plus 

large que leur entrée, donc que les tubes ont une forme conique. 
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Figure III.7 : Images MEB de l’empreinte laissé sur la surface après arrachement d’un réseau 

de nanotubes formé à 60V pendant 3 heures 

III.1.3 Analyse de la composition de la surface par EDS  

Le tableau III.2 présente les valeurs numériques de la composition chimique de la surface 

obtenues par EDS (at.% : pourcentage atomique, m.% : pourcentage massique). Le substrat brut 

est composé essentiellement de titane, d’aluminium et de vanadium qui correspond à l’alliage 

Ti-6Al-4V, l’analyse EDS étant une analyse semi-quantitative. La présence d’oxygène (11,2 

at.%) sur la surface brute (B) est due à la couche passive native de TiO2, l’oxydation du titane 

à l’air étant spontanée. Cette couche trop fine ou amorphe n’a pas été détectée par DRX. 

L’analyse EDS a été réalisée sur une couche nanostructurée (N60V) après arrachement par du 

scotch conducteur (scotch carbone) afin de s’affranchir de la composition du substrat. La 

composition des nanotubes est différente de celle du substrat. La quantité d’oxygène augmente 

(67,6 at.%) et devient prédominante, montrant que l’épaisseur du film de TiO2 formée par 

anodisation est plus importante que celle de la couche native. Notons que les nanotubes 

contiennent également les éléments vanadium et aluminium en accord à une stœchiométrie Ti 

(V, Al)O2, qui proviennent du substrat et migrent dans les tubes lors de l’anodisation. Dans la 

littérature, si de nombreux articles montrent que les nanotubes peuvent être obtenus sur un 

alliage de titane [132,154,176,261,262], leur composition est rarement donnée en 

s’affranchissant de celle du substrat. Dans la référence [118], les auteurs ont analysé la surface 

de l’alliage après étude en corrosion par polarisation potentiodynamique dans une solution 

physiologique : il se développe un film compact contenant Al et V.   
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Tableau III.2 : Composition chimique du substrat brut (B), et des nanotubes N60V après 

arrachement.  

 Ti O Al V 

at% m% at% m% at% m% at% m% 

B 75,9 86,1 11,2 4,3 10,5 6,7 2,4 2,9 

N60V 26,6 49,6 67,6 42,2 3,8 4,2 2,0 4,0 

III.1.4 Caractérisation en section transversale 

Des observations de la section transversale des échantillons nanostructurés ont été réalisées 

après une découpe par FIB. Notons qu’il a été très difficile d’obtenir des images nettes, les 

difficultés rencontrées étant de différentes natures : 

* peu de contraste entre Ti et TiO2,  

* faible épaisseur des couches,  

* porosités des couches nanostructurées qui crée l’effet « rideau » (curtening effect) qui 

apparait lors du nettoyage de la surface découpées par le faisceau d’ions gallium, ce nettoyage 

se faisant normalement parallèlement à la surface découpée : les ions gallium parcourent un 

chemin plus grand dans les pores que sur les parois des tubes sur lesquelles ils sont ralentis, 

creusant ainsi plus profondément le substrat à l’aplomb des pores. Il n’y a ainsi plus de 

démarcation nette entre le réseau de nanotubes par rapport au substrat. Un exemple d’effet 

rideau est présenté en figure III.8, sur l’échantillon (N60V). 

 

Figure III.8 : Image MEB en section transversale des nanotubes formés pendant 3h à 60V. 

Nous avons essayé d’élaborer un protocole spécifique de découpe FIB pour améliorer 

l’observation des surfaces nanostructurées. De la résine époxy liquide a été déposée sur la 

surface, afin de boucher l’entrée des pores. Après séchage et découpe par FIB (figure III.9 (a)), 

le nettoyage s’est effectué non pas parallèlement à la découpe mais avec un angle de 15° (figure 

III.9 (b) et (c)). Si la qualité de l’image a été améliorée en supprimant l’effet « rideau », d’autres 
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problèmes sont apparus comme la présence des bulles entre et dans les tubes due à la diffusion 

discontinue de la résine et une image peu nette à cause de la mauvaise conductivité de la résine.  

 

Figure III.9 : Images MEB en section transversale des tubes formés à 60V (N60V). Première 

étape d’imprégnation de la surface par de la résine époxy après découpe (a)  suivie du 

nettoyage aux ions gallium avec un angle de 15° (b) et (c).  

Dans le dernier protocole, l’étape résine a été éliminée pour n’utiliser qu’un nettoyage de la 

surface après découpe avec cet angle de 15°. La figure III.10 (a) présente la surface après 

découpe, et les figures (b) et (c) après nettoyage. La qualité des images a été améliorée et ce 

protocole sera utilisé par la suite pour l’observation transversale des nanotubes. Sur cette figure 

les nanotubes obtenus à 60V apparaissent effectivement avec une forme conique, le fond des 

tubes varie entre 150 et 400 nm, et leur entrée entre 180 et 300 nm. Leur longueur est comprise 

entre 1,1 et 2,1 µm si la découpe est effectuée sur des nanotubes formés en phase ( ou (. 

 

 

Figure III.10 : Images MEB en section transversale des tubes formés à 60V après découpe 

(a)  suivie du nettoyage aux ions gallium avec un angle de 15° (b) et (c).  
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La figure III.11 rassemble les images des coupes transversales obtenues par FIB pour 

différentes tensions d’anodisation 10, 30 et 40V. L’observation de la couche (N10V) reste 

délicate car la dimension des tubes est très petite. La longueur et la dimension du fond des tubes 

sont regroupées dans les figures III.12 et III.13 en fonction du potentiel d’anodisation. Il 

apparait aussi, quelle que soit la tension d’anodisation, que les nanotubes ne sont pas liés entre 

eux, l’espace entre les tubes semblant augmenter avec le potentiel. Dans le cas des échantillons 

(N30V, N40V, N60V), les tubes apparaissent peu reliés au substrat. certains travaux indiquent 

qu’une couche de (TiF4) riche en fluorure se forme à l'interface substrat/nanotube, à cause de 

la migration rapide des ions fluorures vers le substrat pendant le processus d'anodisation 

[61,63,263]. Cette couche plus soluble dans l’eau, se dissoudrait préférentiellement lors de 

l’étape de rinçage, laissant des vides entre le fond des nanotubes et le substrat. 

 

Figure III. 11 : Images MEB en section transversale des tubes formés à 10V, 30 V et 40V en 

utilisant le protocole de la figure III.10. 

 

Figure III.12 : Variation de la longueur en fonction du potentiel de la nanostructuration. 
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Figure III.13 : Variation de l’épaisseur de fond des nanotubes en fonction du potentiel de la 

nanostructuration. 

III.1.5 Étude de la corrosion  

L’étude de la résistance à la corrosion a été réalisée par l’enregistrement de courbes de 

polarisation sur le substrat brut et sur les couches nanostructurées (figure III.14). Quand le 

potentiel appliqué est supérieur au potentiel de corrosion Ecorr, une valeur stable du courant est 

obtenue, traduisant un phénomène de passivation de la surface. Aucune augmentation du 

courant n’est obtenue dans cette zone de potentiel, montrant que la surface n’est pas sensible 

au phénomène de piquration. Les potentiels de corrosion Ecorr et les densités de courants passifs 

relevées à 0,9V (ipass) sont présentés dans le tableau III.3. Plus la valeur du courant passif est 

faible, plus la couche passive sera résistante à la corrosion. Le matériau brut possède un 

potentiel de corrosion de l’ordre de -243mV et une densité de courant de passivation de 0,1 

mA⋅cm−2. Les couches nanostructurées améliorent les propriétés anti corrosion de Ti-6Al-4V, 

en diminuant la densité du courant de passivation et en augmentant le potentiel de la corrosion : 

la corrosion est ralentie grâce à la barrière d'oxyde obtenue au fond des tubes [39]. Les tubes 

formés à 10V présentent la plus faible valeur du courant passif car ils sont peu denses ; quand 

leur nombre augmente sur la surface l’accès de la solution au substrat est limité.  
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Figure III.14 : Courbes de polarisation dans DPBS sur les nanotubes (Nv), Vb = 0,5 mV.s-1. 

Tableau III.3 : Potentiel de corrosion et densité de courant de passivation à 900mV obtenus 

sur les couches de nanotubes (Nv) et le substrat brut (B). 

 Ecorr (mV)  ipass (mA⋅cm−2) 

B -243 0,1 

N10V -207 0,0005 

N20V -165 0,002 

N30V -241 0,003 

N40V -262 0,005 

N50V -260 0,003 

N60V -155 0,016 

La figure III.15 présente les courbes de polarisation obtenues sur la surface nanoporeuse (après 

anodisation à 60V-15 min) (Np) et la surface présentant une rugosité de type (U) après 

arrachement des nanotubes formés à 60V. Pour comparaison les résultats obtenus sur (B) et 

(N60V) sont également superposés. Le tableau III.4 regroupe les résultats de Ecorr et ipass. Si les 

trois traitements de surface améliorent tous la résistance à la corrosion du matériau brut, la 

rugosité de type (U) apparait comme la plus favorable car elle présente uniquement une couche 

barrière sans réseau poreux dans lequel l’électrolyte agressif peut stagner.   
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Figure III.15 : Courbe de polarisation dans DPBS sur les nanopores (Np), la rugosité de type 

(U), le réseau de nanotubes à 60V et le substrat brut (B) Vb= 0,5 mV.s-1.  

Tableau III.4 : Valeurs de potentiel et de la densité de courant de passivation (900mV) des 

traitements (Np, U, Nv) et de la surface brute (B). 

 Ecorr (mV)  ipass (mA⋅cm−2) 

B -243 0,1 

N60V -155 0,016 

NP -377 0,011 

U -122 0,004 

III.1.6 Mouillabilité de la surface  

Le processus d’adhésion cellulaire est principalement associé à l’hydrophilicité de la surface 

[59,119,158,180,264–267]. La mouillabilité d'une surface est quantifiée par la détermination de 

l’angle de contact (θ), entre une goutte (généralement l’eau) et la surface du matériau. Cette 

valeur est utilisée pour classer l'aptitude de l'étalement du liquide sur la surface étudiée 

[168,268]:  
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-Si θ∞ ≈ 0° : surface super hydrophile,  

-Si 0°<θ∞<65° : surface hydrophile, 

 -Si 65°<θ∞<150° : surface hydrophobe,  

-Si θ∞ > 150° : surface super hydrophobe.  

Dans une autre classification, la surface est hydrophile lorsque son angle de contact n'excède 

pas 90° [180].  

Les mesures d’angles de contact effectuées directement après le traitement, après un 

vieillissement d’un mois ou après réactivation sont toutes présentées dans le tableau III.5. 

Précisons que ces mesures ont été effectuées dix fois et que c’est une mesure moyenne qui est 

rapportée.  

Directement après le polissage, le substrat brut, considéré comme notre référence, présente un 

angle de contact de l’ordre de 40°. Les résultats obtenus directement après anodisation sur les 

couches nanostructurées (Np ou Nv) montrent que toutes ces surfaces sont hydrophiles. D’un 

point de vue physique, ce critère est assuré par la force capillaire qui est induite par la forme 

géométrique des nanotubes ou des nanopores, les espaces facilitant la pénétration de l'eau [177]. 

La création de groupements hydroxyles durant le processus d’anodisation peut également être 

à l’origine de cette hydrophilie : les groupements hydroxyles, essentiels pour le processus de 

l'adhésion cellulaire [155], se localisent dans les parois des tubes en créant des liaisons 

hydrogène avec la goutte d’eau [269,270]. L’effet de capillarité diminue après l’arrachement 

des nanotubes puisque l’angle de contact de la rugosité de type U (60°) augmente. 

Tableau III.5 : Mesure de l’angle de contact sur les surfaces brute (B) et nanostructurées (Nv, 

Np, U). Les mesures sont effectuées directement après anodisation, après un vieillissement de 

1 mois, par réactivation à la soude, par réactivation UV. (Marge d’erreur 3%). 

 B Nv Np U 

Après anodisation 40 16 15 60 

Après un mois 60 116 115 70 

Réactivation à la soude 70 14 13 30 

Réactivation UV 35 15 14 50 
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Des mesures d’angle de contact ont été effectuées après un mois sur les échantillons stockés 

dans une boîte fermée à l’abri des poussières (Tableau III.5). Elles montrent une augmentation 

très importante de la valeur de (θ) qui pourrait être due à une contamination organique des 

disques dans le laboratoire et/ou un phénomène de deshydroxylation selon l’équation 

[170,174,249,270,271]:  

Ti(OH)4 → TiO2 + 2H2O…………………………………………………………….……..…(5) 

Afin de réactiver les surfaces et récupérer leur hydrophilie initiale, deux essais ont été effectués : 

immersion dans la soude et illumination sous UV. 

La mesure de l’angle de contact après l’immersion dans la soude montre que les valeurs initiales 

obtenues sur les surfaces nanostructurées sont effectivement retrouvées (Tableau III.5).  

La réactivation de la surface de l’échantillon vieilli N60V a tout d’abord été testée en fonction 

du temps d’irradiation sous une lampe UV de 60W. Les résultats (Figure III.16) montrent une 

diminution de (θ)avec le temps d'irradiation et une récupération de la valeur initiale après 6 

heures d’irradiation, temps d’irradiation que nous avons utilisé ensuite pour réactiver les autres 

surfaces (Tableau III.5 ci-dessus). 

 

Figure III.16 : Mesure de l’angle de contact sur N60V vieilli pour différents temps 

d’irradiation. 

Le tableau III.5 regroupe également les résultats de mesure de l’angle de contact pour des 

couches nanostructurées vieillies pendant un mois et soumises à une illumination UV pendant 

6 heures : les valeurs initiales sont effectivement obtenues pour tous les échantillons.  
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III.1.7 Adhésion mécanique  

L’adhésion interfaciale est évaluée entre les couches nanostructurées et le substrat de Ti-6Al-

4V non modifié, via les courbes de traction. Ces courbes nous permettent de déterminer la force 

maximale et l'élongation maximale pour chaque échantillon. Les essais ont été réalisés trois fois 

et la valeur moyenne des tests obtenus sur les surfaces traitées est comparée au test à blanc entre 

deux plaques de Ti-6Al-4V non modifiées. Un exemple de courbe est montré dans la figure 

III.17. Pour le test à blanc, l’adhérence colle substrat est plus importante que la ténacité de la 

colle. La rupture à lieu dans le film de colle avec une force maximale moyenne de 1095 (N) et 

un allongement de 2,6 mm. 

La figure III.18 regroupe les valeurs moyennes des forces et des élongations obtenues sur les 

différentes surfaces, ainsi que le pourcentage de surface « S » de couche arrachée. Les 

nanotubes qui sont formés à 10V sont adhérents (850N, 1,5mm, 0%) et la rupture a lieu dans le 

film de colle qui recouvre la surface : l’échantillon (N10V) possède des nanotubes très courts 

(180 nm) de faible diamètre (20-30 nm) qui limite la pénétration de la colle dans les tubes et 

leur arrachement. 

Les autres couches nanostructurées présentent toutes des valeurs de force et d’élongation très 

faibles par rapport au test à blanc. Cet affaiblissement est lié à l’arrachement du revêtement 

sous l’effet de la force de traction. Selon la littérature, l’affaiblissement de l’adhérence des tubes 

de TiO2 au substrat peut être reliée à la présence au fond des tubes d'une couche de TiO2 riche 

en fluorure [63], qui se dissout lors des étapes de rinçage comme nous l’avons montré dans 

l’observation des sections au chapitre III.1.3.  

 

Figure III.17 : Courbes de traction (force-élongation) pour évaluer l’adhésion des films 

nanostructurés.  
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Figure III.18 : Histogramme représentant les valeurs moyennes de la force maximale et 

d’élongation ainsi que le pourcentage de la surface « S » arrachée. Marge d’erreur 8%. 

La figure III.19 présente des images MEB obtenu après le test d’arrachement sur la 

contreplaque de titane (a) et le traitement N60V (b). La rupture a eu lieu à l’interface nanotube/ 

substrat, laissant apparaitre le fond des tubes coté contreplaque et leur empreinte coté substrat 

pour retrouver ce que l’on a appelé la rugosité de type (U). 

 

Figure III.19 : Images MEB après l’arrachement des nanotubes (N60V), fond des tubes 

arrachés coté contre plaque de titane (a) et leur empreinte sur le substrat modifié (b). 
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III.2 Étude des couches compactes (Ct, Cv) 

La formation des couches compactes a été testée en fonction du temps de traitement et du 

potentiel d’anodisation. Les premières observations montrent que les films d'oxyde compact 

possèdent des couleurs différentes en fonction du potentiel appliqué mais pas en fonction du 

temps d’anodisation. Leurs propriétés optiques, topographiques, structurelles, électrochimiques 

et mécaniques peuvent donc être différentes. Le tableau III.6  montre les échantillons obtenus 

à 50V, en fonction du temps d’anodisation : la surface est brillante jaune vif pour des temps 

faibles (entre 5 et 60 min) et elle devient jaune mât quand le temps augmente (120 et 180 min). 

Pour 1 minute la couleur obtenue est vraiment pale. Cette variation de l’effet de brillance est 

due à une augmentation de la rugosité de surface : plus une surface devient rugueuse, plus la 

lumière réfléchie est diffusée autour de la direction miroir. Le matériau est moins brillant.  

Tableau III.6 : Couleurs des couches compactes réalisées par une oxydation compacte à 50V 

pour différents temps. 

B C1min, C15min, C30min, C60min C120min, C180min 

 

  

Blanche argentée Jaune vif Jaune mat 

Le tableau III.7 présente les couleurs obtenues pour une anodisation de 15 min à différents 

potentiels. Pour les potentiels entre 1 et 5V, aucun changement de couleur n’est observé : la 

surface est blanche argentée comme le substrat brut. Pour des potentiels supérieurs compris 

entre 10V et 60V, des couleurs différentes apparaissent. Le changement de couleur est dû à la 

variation de l'épaisseur de la couche d’oxyde [37,232,237].  

Tableau III.7 : Couleurs des couches compactes réalisées pendant 15 min pour différents 

potentiels. 

B C1-5V C10V C20V C30V C40V C50V C60V 
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III.2.1 Caractérisation structurelle par diffraction des rayons X  

La figure III.20 présente les diffractogrammes enregistrés en mode couplé rasant pour les 

échantillons compacts obtenus à 50V pour différents temps d’anodisation (Ct) et le substrat brut 

(B). Seules les raies de diffractions du titane apparaissent, aucun pic d’anatase ou rutile n’a été 

observé quel que soit le temps appliqué. Les couches formées visibles à l’œil nu par le 

changement de couleur sont donc  amorphes, comme mentionné dans la littérature [233–235].  

En mode rasant l'intensité des pics liés au substrat diminue avec l’augmentation du temps 

d’anodisation, le faisceau de rayons-X comme la lumière visible subissant une diffusion plus 

importante sur les rugosités de la surface que sur une surface lisse.  

  

Figure III.20 : Diffractogrammes des rayons X en modes couplé et rasant pour le substrat 

brut (B) et les films compacts réalisés en fonction du temps à 50V.  

 

III.2.2 Caractérisation morphologique et caractérisation en section 

transversale 

La figure III.21 montre les images par microscope optique des couches compactes à 50V pour 

différents temps d’anodisation. Pour des temps courts, le microscope optique ne permet pas de 

faire des observations nettes de la couche, mais les raies de polissage présentes et la couleur 
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pale obtenue laissent penser que la couche n’est pas couvrante. Quand le temps augmente des 

protubérances apparaissent sur la surface. Leur nombre et leur taille augmentent avec le temps 

de traitement, la taille des plus grosses protubérances pouvant dépasser les 20 µm.  

 

Figure III.21: Microscopie optique des films compacts formés à la surface de Ti-6Al-4V 

(0,5M H2SO4, 50V) pour différents temps : 15, 20, 30, 60, 120, 180 min. 

L’observation par microscope électronique permet d’avoir des informations plus précises 

(Figure III.22). Pour un temps court d’une minute (C1min) la surface présente des porosités et 

des défauts. A 15 minutes la surface est toujours exempte de protubérance qui commence à 

apparaitre pour 30 min.  
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Figure III.22: Images MEB des films compacts formés à 50V : 1 min, 15 min, 30 min. 

Pour des temps supérieurs, les défauts deviennent de plus en plus proéminents, comme déjà 

observés par microscopie optique. Ces défauts sont mentionnés dans la littérature sous des noms 

variables : éruptions en forme de fleur [272], micro-nano texturation [273], ampoules [274], 

taches d'oxyde irrégulières [275]. Des agrandissements de ces protubérances obtenues à 180 

min sont présentés en figure III.23 en vue de dessus (a, b) et en coupe (c). Ils montrent que les 

protubérances sont formées d’une succession de couche mince de l’ordre de 120 nm, comme 

souligné par la série de flèches dans la figure (c).  

 

Figure III.23 : Images MEB d’un film passif formé à 50V pendant 180 min en vue de dessus 

(a, b) et en coupe (c). 

Les observations des coupes transversales dans des zones sans protubérances en fonction du 

temps entre 15 min et 180 min sont regroupées en figure III.24. Les couches denses ont 

sensiblement la même épaisseur de 120 nm (a). Des bulles ou cloques apparaissent dans ces 

couches quand le temps d’anodisation croit et leur nombre augmente avec ce temps.  
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Figure III.24 : Images MEB de la section transversale des films compacts à 50V pour 

différents temps : 1 min, 15 min, 30 min, 180 min. 

Pour expliquer les protubérances à la surface, l'éclatement de bulles d'oxygène à l'intérieur du 

film passif durant le processus d’anodisation est parfois invoqué [274], ou la rupture 

diélectrique à travers une couche bloquante sous l’influence d'une tension continue [276]. Les 

défauts à l’intérieur de la couche grossissent avec le temps provoquant un éclatement de la 

couche initiale, le substrat étant de nouveau mis à nu à cet endroit. Puis le film s’épaissit à 

nouveau, reclaque…. Pour former les protubérances composées d’une multitude de couches de 

120 nm [277]. 

Dans le cas d’une nanostructuration de surface, la polarisation pendant un temps long permet à 

l’inverse d’augmenter l’homogénéité du réseau de nanotubes, aucune protubérance n’étant 

obtenue à la surface après 3h. Le film passif étant poreux dans ce cas la polarisation peut se 

faire de façon continue sans claquage de la couche, comme dans le cas d’une anodisation 

compacte.  
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Le temps optimal pour une oxydation compacte est donc de 15 min (couche jaune vif, pas de 

défauts apparents). 

La figure III.25 présente une caractérisation morphologique par microscopie électronique à 

balayage pour des couches compactes réalisées pendant 15min pour différents potentiels. La 

couche (C10V) montre des rayures et apparait peu homogène. L’échantillon (C30V) présente 

quelques pores à la surface et de nombreux défauts apparaissent aussi sur (C60V). La couche 

obtenue à 50V semble la plus homogène.  

 

Figure III.25 : Images MEB des films compacts formés sur la surface de Ti-6Al-4V pendant 

15 min à différents potentiels : 10V, 30V, 50V, 60V. 
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La figure III.26 présente la section transversale des échantillons (C10V, C30V, C60V) caractérisés 

précédemment en vue de dessus.  

 

Figure III.26 : Images MEB en section transversale des films compacts formés à la surface 

de Ti-6Al-4V pendant 15 min à différents potentiels : 10V, 30V et 60V. 

L’épaisseur des couches étant très faible, et compte tenu du peu de contraste entre Ti et son 

oxyde, il est difficile d’avoir des images très nettes. Les résultats sont regroupés dans le tableau 

III.8 et montre que l’épaisseur augmente avec le potentiel. Notons aussi que de nombreux 

défauts à l’intérieur de la couche apparaissent pour une tension de 60V. Cela pourrait être dû à 

des contraintes dans ce film plus épais, provoquant des claquages ou des décollements de la 

couche.  

Tableau III.8 : Epaisseurs des films compacts déterminées sur les coupes transversales MEB, 

en fonction des tensions anodisation. 

Tension d’anodisation (V) 10 30 60 

Épaisseur (nm) 20-30  80  140  

Pour vérifier l’épaisseur des couches d’oxyde, nous avons fait appel à l’ellipsométrie (Tableau 

III.9). Notons que cette technique ne peut être utilisée que sur des surfaces « optiques », c’est-

à-dire une faible rugosité. Elle n’est donc pas adaptée pour les dépôts (Ct) présentés dans le 

paragraphe précédent. Les mesures d’ellipsométrie ont été réalisées à l’air ambiant (air sec) et 

air humide, ce qui permet d’avoir accès à sa porosité en plus de l’épaisseur de la couche. 

La mesure de l’épaisseur des couches compactes à l’air sec(esec) confirme que l’épaisseur 

augmente avec le potentiel d’anodisation appliqué (Figure III.27) [37,232,237]. Si l’on 

considère que cette variation est linéaire dans le domaine de potentiel exploré cela conduit à 

une vitesse de croissance des oxydes de 1,7 nm/V en bon accord avec la littérature, qui prévoit 

entre 1,5 et 3 nm/V selon les conditions expérimentales [64,156]. Les résultats de 

l’ellipsométrie sont en bon accord avec les résultats de la microscopie.  
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Les mesures sous air humide (Tableau III.9) nous ont permis d’avoir accès à la porosité (des 

couches, le gonflement de la couche dans ces conditions étant reliée à sa porosité. Les résultats 

obtenus pour une polarisation de 15 min en fonction du potentiel d’anodisation confirment que 

l’échantillon (C10V) présente une porosité importante (67%) due à la formation d’une couche 

incomplète incluant des défauts. La porosité diminue avec l’augmentation du potentiel 

d’anodisation, la valeur la plus faible étant obtenue à 50V (1,2%), pour croitre de nouveau pour 

l’échantillon C60V (rappelons que l’observation par MEB de sa section transversale présentait 

des décollements de la couche).  

Tableau III.9 : Indices optiques (n), épaisseurs des couches (e) mesurés sous air sec et air 

humide et gonflement ( des films compacts obtenus en 15 min pour différentes tensions. 

Couche compacte (Cv) n sec nhumide esec (nm) ehumide (nm) α (%) 

C10V 1,94 1,72 39,5 54 67 

C20V 2,19 2,18 43 43,2 3 

C30V 2,14 2,13 70 71,3 3 

C40V 2,19 2,18 96,5 96,2 3 

C50V 2,4 2,396 103 103,4 1,2 

C60V 2,44 2,42 116 119,5 6 

 

Figure III.27 : Présentation graphique de la mesure de l’épaisseur des couches compactes par 

la technique de l’ellipsométrie en mode sec.   
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III.2.3 Étude de la corrosion 

La figure III.28 présente des courbes de polarisation enregistrées à une vitesse de balayage de 

0,5 mV.s-1 dans un milieu de DPBS, pour les couches compactes réalisées à 50V pour différents 

temps d’anodisation. Les résultats obtenus sur le matériau brut (B) apparaissent également. Les 

couches compactes améliorent nettement les propriétés anticorrosion, les potentiels de 

corrosion étant décalés vers le sens anodique et les densités de courant passif étant plus faibles 

(Tableau III.10). La couche d’oxyde compacte formée est donc bloquante. L’échantillon 

(C15min) présente le meilleur résultat par rapport aux autres traitements, grâce à sa couche 

compacte non poreuse en bonne corrélation avec les caractérisations topographiques. La 

diminution des propriétés anticorrosion des autres échantillons peut être attribuée soit à une 

couche incomplète pour (C1min), soit aux nombreux défauts de surfaces (protubérances) qui 

apparaissent pour les temps plus longs et conduisent à l’exposition du substrat aux ions 

chlorures agressifs. 

 

Figure III.28 : Courbes de polarisation sur les couches compactes réalisées à 50V pour 

différents temps et le matériau de départ non traité (B), Vb = 0,5 mV.s-1 dans DPBS,  
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Tableau III.10 : Valeurs du potentiel de corrosion (Ecorr) et du courant de passivation(ipass, 

0,9V) des couches compactes réalisées à 50V pour différents temps et le matériau de départ non 

traité (B). 

 Ecorr (mV)  ipass (mA.cm−2) 

B -243 0,1 

C1min 233 0,00016 

C15min 417 0,00008 

C30min 357 0,00045 

C180min 320 0,00028 

 

La figure III.29 présente les courbes de polarisation des couches compactes réalisées pendant 

15 minutes à différents potentiels. Les analyses des courbes regroupées dans le tableau III.11 

montrent que les propriétés anticorrosion augmentent avec le potentiel appliqué jusqu’à 50V, 

en bonne corrélation avec l’épaisseur des couches. Pour un potentiel de 60V la résistance à la 

corrosion du film diminue, malgré une épaisseur du film plus importante, probablement à cause 

des défauts d’adhérences du film mis en évidence par microscopie sur la section transversale et 

en ellipsométrie, en bon accord avec [237,274]. 

 

Figure III.29 : Courbes de polarisation des couches compactes réalisées à 15min pour 

différents potentiels en comparaison avec le matériau de départ non traité (B) Vb = 0,5 mV.s-1 

dans DPBS. 
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Tableau III.11 : Potentiel de corrosion (Ecorr) et du courant de passivation (ipass, 0,9V) des 

couches compactes réalisées à 15min pour différents potentiels et le matériau brut (B). 

 Ecorr (mV)  ipass (mA⋅cm−2) 

B -243 0,1 

C1V 196 0,001 

C5V 290 0,0001 

C10V 193 0,003 

C20V 421 0,0001 

C30V 349 0,0002 

C40V 490 0,0001 

C50V 417 0,00008 

C60V 468 0,003 

III.2.4 Mouillabilité de la surface  

Le tableau III.12 regroupe les résultats obtenus sur les couches compactes pour différents 

paramètres d’anodisation, juste en sortie du bain d’électrolyse, après un mois de vieillissement, 

après une réactivation de la surface par immersion dans la soude ou par UV. Sans vieillissement, 

les mesures de (θ) en fonction du temps de traitement pour une tension de 50V (échantillons 

C1min à C180min), montrent que les films possèdent un caractère quasi hydrophobe qui diminue 

avec l’augmentation du temps d’anodisation (C60min à C180min), les défauts de surface observés 

conduisant à la formation d’une porosité importante. Les couches obtenues en fonction du 

potentiel pour un temps de 15 min [échantillon (C10V) à (C60V)] regroupés sous (Cv) dans le 

tableau ci-dessous ont toutes une hydrophobicité similaire à celle des films obtenus à 50V pour 

des temps courts. 

Après un mois de vieillissement (ligne 2, Tableau III.12), les valeurs de (θ) des couches quasi 

hydrophobes n’ont pas varié. Seules sur les couches qui présentaient une relative hydrophilie 

(C60min, C120min, C180min) voient les valeurs (θ) augmenter. Les essais de réactivation de surface 

regroupés dans le tableau III.12 par immersion dans la soude (ligne 3) ou traitement UV (ligne 

4) sont tous concluants, une nette diminution de l’angle de contact étant obtenue par ces deux 

traitements, les groupements hydroxydes fixés sur les surfaces possédant une affinité chimique 

avec l’eau. 
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Tableau III.12 : Mesure de l’angle de contact sur la surface brute (B) et les couches compactes 

(Ct, Cv) après anodisation, après un vieillissement d’un mois, par réactivation à la soude, par 

réactivation UV.  (Marge d’erreur 3%). 

 B C1min, 15min, 30min C60min C120min C180min Cv 

Après anodisation 40 76 60 16 8 76 

Après un mois 60 76 70 47 46 76 

Réactivation à la soude 70 30 25 10 5 30 

Réactivation UV 35 30 25 11 5 30 

III.2.5 Adhésion mécanique  

La figure III.30 regroupe l’analyse de courbes de traction réalisées sur les couches compactes 

pour différents temps (Ct) et différents potentiels (Cv). Les couches compactes ne présentent 

aucun arrachement de matière. Elles montrent des valeurs maximales de la force et de 

l’élongation équivalentes à celles déterminées sur le test à blanc. Après le test d’adhérence, 

l’observation par microscopie (Figure III.31) des deux surfaces (coté couche et contreplaque) 

confirme la présence de colle montrant que la rupture a bien eu lieu dans la colle sans 

arrachement de matière.  
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Figure III.30 : Histogramme représentant les valeurs moyennes de la force maximale, de 

l'élongation et le pourcentage de la surface arrachée pour évaluer l’adhérence de films passifs 

formés à 50V pour différents temps d’anodisation (Ct) et formés à 15min pour différents 

voltages d’anodisation (Cv). (Marge d’erreur 8%). 

 

Figure III.31 : Image de la surface par microscope optique après un test d’adhésion pour 

l’échantillon C10V. 

Finalement, l’ensemble des résultats de ce chapitre nous permettent de conclure qu’une tension 

de 50V et un temps d’anodisation de 15 min sont les conditions optimales pour créer un film 

passif d’oxyde compact.
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III.3 Étude des couches combinées 

III.3.1 Anodisations successives 

Les conditions utilisées pour la formation des nanotubes (N) sont 60V pendant 3h dans la 

solution d’éthylène glycol contenant des ions fluorures ; (U) est obtenu par arrachement au 

scotch de (N) peu adhérente ; (Np) est obtenue par polarisation à 60V pendant un temps de 15 

min dans la même solution. Pour les couches compactes (C) obtenues en milieu acide 

sulfurique, nous avons fixé un temps de 15 min et fait varier le potentiel (notation Cv), ou 

inversement fixé un potentiel 50V et fait varier le temps (notation Ct). La couche de référence, 

notée simplement (C), a été obtenue pour les meilleures conditions de temps et de potentiel 

déterminées précédemment : 15 min et 50V. Précisons que l’ordre des lettres dans la notation 

correspond à l’ordre des anodisations : la notation (NC) signifie par exemple que la 

nanostructuration a été suivie de l’oxydation compacte et pour (CN) les expériences ont été 

menées dans le sens inverse : couche compacte suivie de nanostructuration. Enfin ajoutons, que 

lors de la deuxième anodisation, une nouvelle oxydation du substrat de titane à lieu : cette 

nouvelle couche se développe donc sous la première couche d’oxyde formée si cette dernière 

reste stable.  

Le tableau III.13 présente la couleur obtenue pour chaque anodisation successive : 

nanostructuration (N, Np ou U) + couche compacte (C). Pour (CN), la surface (C) initialement 

jaune prend une couleur grise bleu similaire à l’échantillon (N60V). La même couleur est obtenue 

pour les oxydations compactes à faible voltage de N60V (NC1V-4V). La couleur jaune-grise des 

anodisations successives (NCt) est un mélange des couleurs initiales des couches (C) jaune et 

(N) gris-bleu. La combinaison (NpC) présente un mélange de couleurs marron et jaune, (Np) 

étant initialement turquoise. La formation d’une couche compacte, sur la rugosité (U), a une 

couleur orange qui s’approche de la couleur initiale de (C). 

Tableau III.13 : Couleurs obtenues pour les échantillons soumis à des anodisations successives 

comparées à l’échantillon brut (B). 

B          CN,  NC1V-4V NC1min-180min NpC UC 

     

Blanche 

argentée 

           Grise-bleu 

 

Jaune-grise Marron-

jaune 

Orange 
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III.3.1.1 Caractérisation structurelle par diffraction des rayons X 

La figure III.32 montre les diffractogrammes des rayons X en mode couplé et en mode rasant 

pour des échantillons combinés par anodisations successives (NC, CN, NpC, UC) comparés au 

matériau de départ (B). Les résultats sont identiques à ceux obtenus pour les couches non 

combinées (N, C, Np, U) : Seuls les pics du substrat de titane apparaissent ; en mode rasant 

l’intensité de ces pics diminue car la surface du titane est couverte par les couches minces 

d’oxyde, invisibles par DRX, donc amorphes. 

 

Figure III.32 : Diffractogrammes des rayons X en modes couplé et rasant pour les 

échantillons combinés par anodisations successives (NC, CN, NpC, UC) et le substrat (B). 

III.3.1.2 Caractérisation morphologique de la surface   

La figure III.33 présente une observation par MEB des couches combinées (NCt, CN, NpC, 

UC). La formation d’une couche compacte après la formation des nanotubes (échantillons NCt) 

n’induit aucune influence sur la morphologie des nanotubes, du moins pour des temps inférieurs 

à 180 min : la surface présente le même réseau de nanotubes que celui obtenu avec une simple 

anodisation. On remarque de même que dans le cas des échantillons (NpC) et (UC) la surface 
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garde l’apparence de la première anodisation réalisée : réseau poreux pour (NpC) et empreinte 

du fond des tubes pour (UC), montrant que la deuxième anodisation compacte d’oxydation du 

substrat a lieu sous la première couche d’oxyde. 

Quand la méthodologie inverse (CN) est appliquée, l’oxydation du substrat en oxyde nanotube 

devrait avoir lieu sous la couche compacte initialement formée. Cependant l’image MEB de 

l’échantillon (CN) ne présente pas la surface lisse obtenue pour les couches compactes mais de 

nouveau un réseau de nanotubes : la couche compacte a donc été dissoute chimiquement par 

les ions fluorures présents dans le bain de nanostructuration. 
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Figure III.33 : Observation par MEB des couches combinées (NCt, CN, NpC, UC). 
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III.3.1.3 Caractérisation en section transversale 

La figure III.34 présente une observation par MEB en section transversale des couches 

combinées (NC15min, CN, UC). La formation d’une barrière de TiO2 sous le fond des tubes 

(NC15min) permet de combler les vides originels présents entre les tubes et le substrat de Ti-6Al-

4V: le fond des tubes sont alors liés entre eux et au substrat. La couche compacte formée a une 

épaisseur de l’ordre de 120 nm identique à celle de la couche obtenue lors de l’anodisation 

compacte simple.  

Dans le cas de l’échantillon (CN), la couche compacte initiale (C) est complètement dissoute 

lors de la formation de N. Le réseau de nanotubes obtenus à une morphologie et des dimensions 

similaires à celui formé par simple anodisation (N), leur longueur variant entre 1100 nm et 2100 

nm. Comme pour N, les tubes n’apparaissent pas attachés au substrat.  

La section de l’échantillon (UC) a un aspect ondulé dû à l’empreinte du fond des tubes laissée 

sur la surface après leur arrachement. On retrouve une épaisseur de couche d’oxyde de 125 nm. 
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Figure III.34 : Images réalisés par MEB en section transversale des couches combinées 

(NC15min, CN, UC). 
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III.3.1.4 Étude de la corrosion 

La figure III.35 présente les courbes de polarisation enregistrées pour la combinaison (CN), le 

matériau brut (B), les anodisations simples nanostructurée (N) et compacte de référence (C). Le 

tableau III.14 regroupe les résultats obtenus à partir des courbes de polarisation. 

Le traitement qui permet une meilleure résistance à la corrosion est (C) qui présente le potentiel 

de corrosion le plus élevé et le courant passif le plus faible, la couche compacte créant un bon 

effet barrière. L’échantillon (CN) présente des propriétés anticorrosion similaires à celle de  

(N), l’amélioration qu’aurait dû apporter le traitement compact n’apparait pas. 

 

Figure III.35 : Courbes de polarisation du traitement combiné (CN) comparé aux oxydations 

simples (N) et (C), et au substrat non traité (B), Vb = 0,5 mV.s-1 dans DPBS. 

Tableau III.14 : Valeurs du potentiel de corrosion (Ecorr) et du courant de passivation (ipass, 

0,9V) du substrat non traité (B), du traitement combiné (CN), et des oxydations simples (N) et 

(C). 

 Ecorr (mV)  ipass (mA⋅cm−2) 

B -243 0,1 

CN -174 0,007 

N -155 0,016 

C 417 0,00008 
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La figure III.36 présente les courbes de polarisation des échantillons (NCv), comparées au 

matériau non traité (B), et aux oxydations simples (N) et (C). Le tableau III.15 rassemble les 

résultats obtenus à partir des courbes de polarisation. Bien que la couche compacte (C) offre la 

meilleure protection, les traitements successifs (NCv) présentent un comportement 

intermédiaire entre (N) et (C), se rapprochant de (C) quand la tension du traitement (NCv) 

augmente. La formation du film compact sous les nanotubes permet d’obtenir cette 

amélioration, l’épaisseur du film augmentant jusqu’à une valeur de tension de 50V. 

 

Figure III.36 : Courbes de polarisation des traitements combinés (NCv), et des traitements 

simples (N) et (C), et du matériau non traité (B), Vb =0,5 mV.s-1 dans le DPBS. 
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Tableau III.15 : Valeurs de potentiel de corrosion (Ecorr) et du courant de passivation (ipass, 

0,9V) des traitements combinés (NCv), de la couche nanostructurée (N), la couche compacte 

(C) et du matériau non traité (B). 

 Ecorr (mV)  ipass (mA⋅cm−2) 

B -243 0,1 

NC1V -576 0,03 

NC2V 7 0,0002 

NC3V -33 0,0004 

NC4V 15 0,0003 

NC5V -22 0,0002 

NC10V -43 0,0001 

NC50V 7 0,00001 

N -155 0,016 

C 417 0,00008 

 

La figure III.37 présente la courbe de polarisation pour l’échantillon (NpC), comparé avec le 

matériau non traité (B), et les couches simples (Np) et (C). Le tableau III.16 illustre les résultats 

obtenus à partir des courbes de polarisation. L’efficacité contre la corrosion de (NpC) se situe 

entre celle de (N) et celle de (C), montrant donc un bénéfice sur les propriétés barrières de (C) 

formée en dessous des nanopores. 
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Figure III.37 : Courbes de polarisation du film obtenu par le traitement combiné (NpC), des 

couches nanostructurées (Np), compacte (C) et du matériau brut (B), Vb = 0,5 mV.s-1 dans le 

DPBS. 

Tableau III.16 : Valeurs du potentiel de corrosion (Ecorr) et du courant de passivation (ipass, 

0,9V) du film obtenu par le traitement combiné (NpC), des couches nanostructurées (Np) et 

compacte (C) et du substrat brut B. 

 Ecorr (mV)  ipass (mA⋅cm−2) 

B -243 0,1 

NpC 266 0,002 

Np -377 0,011 

C 417 0,00008 

 

La figure III.38 présente les courbes de polarisation du matériau non traité (B), des couches 

simples (U) et (C) et du traitement combiné (UC). Le tableau III.17 regroupe les résultats 

obtenus à partir des courbes de polarisation. Les propriétés anticorrosion de l’échantillon (UC) 

sont proches de celles de (C). 
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Figure III.38 : Courbes de polarisation,  du matériau de départ non traité (B), la couche 

nanostructurée (U) et la couche compacte (C), Vb = 0,5 mV.s-1 dans  le DPBS. 

Tableau III.17 : Valeurs du potentiel de corrosion (Ecorr) et du courant de passivation (ipass, 

0,9V) du matériau de départ non traité (B), la couche nanostructurée (U) et la couche compacte 

(C). 

 Ecorr (mV)  ipass (mA⋅cm−2) 

B -243 0,1 

UC 417 0,00002 

U -122 0,004 

C 417 0,00008 

III.3.1.5 Mouillabilité de la surface  

Le tableau III.18 regroupe les mesures de l’angle de contact sur la surface brute (B) et les 

couches combinées (NC, CN, NpC, UC). Les mesures ont été effectuées directement après 

anodisation, après un vieillissement d’un mois, et après réactivation à la soude ou sous UV.  

Les traitements combinés (NC, NpC, UC) ne changent pas l’hydrophilie des surfaces : On 

retrouve approximativement la valeur obtenue pour les couches simples N (dans les cas de NC, 

CN, et NpC) et U (dans le cas de UC), ces couches restant à la surface lors du traitement 

combiné.  



 

99 | P a g e  
 

 Chapitre III : Résultats et discussions  

Lors du vieillissement des échantillons on enregistre, comme dans le cas des oxydations 

simples, une augmentation de l’angle de contact, augmentation très significative dans le cas des 

surfaces poreuses (NpC) et (NC). La variation est moins importante pour (UC), la surface étant 

initialement quasi hydrophobe: la couche (UC) étant moins rugueuse que (Np) et (N) elle 

n’offre pas une grande surface pour adsorber les polluants organiques. Les couches combinées 

(NpC) et (NC) récupèrent leurs propriétés d’hydrophilie après réactivation dans la soude ou par 

irradiation UV. 

Tableau III.18 : Mesure de l’angle de contact sur la surface brute (B) et les couches combinées 

(NC, CN, NpC, UC). Les mesures sont effectuées directement après anodisation, après un 

vieillissement d’un mois, par réactivation à la soude, par réactivation UV. (Marge d’erreur 3%). 

 B NC, CN NpC UC 

Après anodisation 40 6 16 70 

Après un mois 60 105 116 80 

Réactivation à la soude 70 5 16 35 

Réactivation UV 35 15 16 30 

III.3.1.6 Adhésion mécanique  

La figure III.39 présente un histogramme des valeurs moyennes de la force maximale, de 

l'élongation et du pourcentage de surface arrachée pour des échantillons nanostructurés soumis 

à une anodisation combinée (NC, CN, NpC). La combinaison (CN) perd les propriétés 

d’adhésion de (C), car la couche compacte disparait lorsqu’elle est soumise à une deuxième 

anodisation nanostructurée. En revanche, les traitements combinés (NC) permettent d’améliorer 

l’adhésion de (N) : la couche compacte formée sous les tubes permet de lier les tubes au substrat. 

L’efficacité de cette deuxième anodisation augmente avec le potentiel d’anodisation car 

l’épaisseur de la couche compacte augmente aussi. Ces résultats sont en bonne corrélation avec 

les résultats de la corrosion. De même l’adhérence du réseau de nanopores est améliorée par la 

combinaison (NpC). 

La figure III.40 présente les images obtenues par microscopie électronique à balayage après un 

test d’adhésion, sur la plaque traitée (NC) et la contreplaque (B). L’observation coté (NC) révèle 

les nanotubes sous la colle, et aucune empreinte du fond des tubes relative à leur arrachement 

n’a pu être détectée sur la contre plaque : la rupture a eu lieu dans la colle. La présence de colle 
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est confirmée par l’analyse EDS faite sur la surface traitée : le carbone nettement visible étant 

l’un des composants principaux de la colle. 

 

Figure III.39 : Histogramme représentant les valeurs moyennes de la force maximale, de 

l'élongation et le pourcentage de la surface arrachée des échantillons nanostructurés soumis à 

une anodisation combinée (NCv, CN, NpC), la surface brute (B), et l’anodisation simple (N) 

(Marge d’erreur 8%). 

 

Figure III.40 : Images réalisés par MEB et spectre EDS après un test d’adhésion.  
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III.3.2 Électrodéposition de l’hydroxyapatite 

III.3.2.1 Mécanisme de la formation  

La déposition de l'hydroxyapatite par voie électrochimique est un processus complexe que nous 

allons étudier par voltamétrie cyclique. Cette technique consiste en l’application d’une rampe 

de potentiel cyclique, en enregistrant le courant qui en résulte : elle offre la possibilité de 

comprendre les mécanismes réactionnels qui se déroulent à l'interface électrode-électrolyte, et 

de déterminer les zones de potentiel optimales pour l’élaboration de revêtements.  

Les voltammogrammes ont été enregistrés à 60°C sur le substrat de départ B (Figure III.41) et 

les substrats modifiés (Figure III.42), à 20 mV/s. Le chlorure de sodium est utilisé pour 

augmenter la conductivité de la solution [220]. Pour comprendre l’influence des différents ions, 

les solutions ci-dessous ont été étudiées, en maintenant le pH à 4,5 et une concentration totale 

en ions chlorures de 0,18M : 

- Blanc : sel de fond seul : 0,18M NaCl 

- Ca : 0,042M CaCl2.2H2O + 0,1M NaCl  

- P : 0,025M NH4H2PO4 + 0,18M NaCl  

- HA : 0,042M CaCl2.2H2O + 0,025M NH4H2PO4 + 0,1M NaCl (rapport molaire Ca/P 

= 1,68) 

La figure III.41 présente les voltammogrammes à 60°C sur le substrat de départ (B), pour ces 

quatre solutions. L’étude du sel de fond permet de déterminer le potentiel de réduction du 

solvant. Au balayage aller, on observe une augmentation du courant qui correspond à la 

réduction du proton à -1,5V [200], suivant la réaction :  

2H+ +2e⁻ → H2  ……………………………………………………………………...………..(1) 

avec un potentiel  thermodynamique Eéq= -0,06 pH = -0,5Vvs Ag/AgCl    [204]   

On enregistre donc une surtension de réduction du proton de 1V, qui montre que cette réaction 

est cinétiquement lente sur la surface de titane. 

L’ajout des ions calciums dans le sel de fond n’a pas d’influence sur la réduction du proton, 

puisque la courbe est inchangée. En présence d’ions dihydrogénophosphate (H2PO4
-), un 

courant de réduction est enregistré pour un potentiel plus élevé : E= -1,2V. Puisque le pH et le 

substrat sont identiques, ce courant supplémentaire ne peut pas être attribué à la réduction du 
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proton mais à la réduction des ions H2PO4
- suivant la réaction et le potentiel d’équilibre ci-

dessous :  

2H2PO4
- + 2e- → 2HPO4

2-+ H2  ………. Eéq= -0,624V vs Ag/AgCl  ……..…[204]…….......(2) 

Ces ions pouvant à leur tour être réduits en phosphates PO4
3-  

2HPO4
2- +  2e- → 2PO4

3- + H2 ……… Eéq= - 0,91 vs Ag/AgCl  ……….......[204] ………...(3) 

La réaction (2) subit un blocage cinétique de 0,6V environ, moins important que celui du proton 

sur le substrat de titane.  

Les ions hydrogénophosphates HPO4
2- et phosphates PO4

3- produits par les réactions (2) et (3) 

sont des espèces basiques qui vont réagir avec l’eau en provoquant une augmentation de pH 

suivant les réactions :  

HPO4
2- + H2O   →    H2PO4

- + OH-…………............................................................................(4) 

PO4
3-  + H2 O   →   HPO4

2-+ OH-……........................................................................................(5) 

Enfin, la courbe obtenue avec la solution complète présente une allure différente avec la 

formation d’un pic cathodique : le départ de ce pic à -1,2V est dans la zone de potentiel attribuée 

à la réduction des ions H2PO4
-. Il est suivi à -1,75V d’une nouvelle augmentation du courant. 

Pour expliquer l’apparition d’un pic quand la solution contient les ions phosphates et calcium 

le mécanisme suivant pourrait être proposé : 

 Les ions HPO4
2- et PO4

3- créés par les réactions (2) et (3) entrainent une 

augmentation locale de pH sur l’électrode suivant les réactions (4) et (5). 

  Les ions calcium libres dans la solution migrent vers la cathode sous l’influence du 

champ électrique [278] et précipitent sous différents types de phosphates de calcium 

dépendant du pH atteint à l’électrode : Brushite, ou hydroxyapatite pour des pH plus 

élevés, selon les réactions respectives (6, 7) :     

Ca2++ HPO4
2- + 2H2O → CaHPO4.2H2O…………………[224,279]………… ……….…...(6) 

10Ca2+ + 6PO4
3- + 2OH-→ Ca10(PO4)6(OH)2……………..[143,204]…………………...…..(7) 

 La précipitation des phosphates de calcium crée une couche peu conductrice sur 

l’électrode, provoquant une diminution du courant et l’apparition du pic. Pour un 

potentiel de -1,75V une nouvelle augmentation du courant apparait, attribuée à la 

réduction du proton à un pH plus basique que celui de la solution de sel de fond.  
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Figure III.41 : Voltammogrammes cycliques sur substrat brut (B) dans différentes solutions : 

blanc (0,18M NaCl); HA (0,042M CaCl2.2H2O + 0,025M NH4H2PO4 + 0,1MNaCl); Ca 

(0,042M CaCl2 + 0,1M NaCl); P (0,025M NH4H2PO4+ 0,1M NaCl). Vb = 20 mV/s. T=60°C 

 

La figure III.42 présente les voltammogrammes cycliques dans la solution de HA, sur le substrat 

brut B et les surfaces modifiées N, C et NC. Les courants de réduction obtenus sur les surfaces 

modifiées sont plus faibles car les surfaces couvertes de TiO2 sont moins conductrices que le 

substrat brut.  
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Figure III.42 : Voltammogrammes cycliques sur différents substrats (B, N, C, NC), dans une 

solution de HA (0,042M CaCl2.2H2O + 0,025M NH4H2PO4 + 0,1M NaCl) à Vb =20 mV/s. 

T=60°C. 

Finalement, cette étude nous a permis de déterminer une zone de potentiel de déposition de HA, 

après le maximum du pic mais avant la nouvelle augmentation du courant, soit -1,5V. Les 

dépôts obtenus sur toutes les surfaces ont une couleur blanche que ce soit en absence ou en 

présence de prétraitement (Pi) et post-traitement (Pf). 

III.3.2.2 Caractérisation par infrarouge  

La Figure.III.43 montre les spectres FTIR enregistrés pour les dépôts de HA(PiPf) réalisés à -

1,5V pendant 15 min, sur les différents substrats : B, N, C et CN.  

La bande qui se situe dans la région de 3500-3600 cm-1, est associée aux vibrations d'élongation 

des groupements (OH), leur vibration lors de la déformation est observée vers 1650 cm-1. La 

vibration enregistrée entre 2800-3000 cm-1 ne peut pas être attribuée à la vibration de la liaison 

N-H (l’azote n’est pas détecté par l’analyse EDS), mais plutôt celle de C-H, due à une 

contamination organique des échantillons lors du rinçage ou à des résidus de carbone des joints 

de l’électrode de travail. Les bandes d'absorption observées entre 1000-1100 cm-1 et entre 400-

600 cm-1, sont attribuées à la vibration des groupes de phosphate (PO4
3-) et signent la formation 

de l’hydroxyapatite [142,143,175,182,183,193,194,280,281].  
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La bande d'absorption aux environs de 1400-1450 cm-1 correspond aux vibrations du groupe 

carbonate (CO3
2-) [143,182,183,193,194,280], provenant de la dissolution de l’acide 

carbonique en solution (équation 8, 9, 10 ) [282]: 

CO2 + H2O ↔H2CO3…………………………………………………………………...…….(8) 

H2CO3 + H2O ↔ HCO3
- + H3O

+………………………………………………………..……(9) 

HCO3
- + H2O ↔ CO3

2- + H3O
+……………………………………………….…………….(10) 

 

Figure III.43 : Spectre FTIR des substrats (B, N60V, C50V, NC50V) revêtus par 

l’hydroxyapatite avec un prétraitement et post-traitement [HA(PiPf)] [60°C, solution (0,042M 

CaCl2.2H2O + 0,025M NH4H2PO4 + 0,1M NaCl), -1,5V, 15min]. 

III.3.2.3 Caractérisation structurelle par diffraction des rayons X  

La figure III.44 regroupe les diffractogrammes des rayons X en modes couplé et rasant pour un 

matériau de départ (B) revêtu par l’hydroxyapatite [60°C, solution (0,042M CaCl2.2H2O + 

0,025M NH4H2PO4 + 0,1M NaCl), -1,5V, 15min], avec et sans pré et post traitement. 

L’échantillon sans traitement (B-HA) et celui n’ayant reçu qu’un prétraitement [B-HA (Pi)] 

présentent en plus des pics du substrat, des pics de faibles intensités provenant du dépôt. Les 

pics à 25,9° et 32° correspondent respectivement aux plans cristallins (002) et (211) de HA 

[186,222] suivant le fichier [JCPDF 01070-3371]. Le pic détecté à environ 12° correspond au 

plan cristallin (020) de la brushite [143,198,222], en bonne corrélation avec le fichier  
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[JCPDF 00-011-0293]. Les pics relatifs à la brushite ont disparu pour l’échantillon ayant subi 

pré et post traitements [B-HA (PiPf)] : le posttraitement dans la soude permet de transformer la 

brushite en hydroxyapatite plus stable à pH élevé [199], selon les réactions (11, 12) : 

10CaHPO4.2H2O ↔ Ca10(PO4)6(OH)2 + 4H3PO4 + 18H2O…………………...[183]……...(11) 

10CaHPO4.2H2O + 12OH- ↔ Ca10(PO4)6(OH)2 + 4PO4
3- + 30H2O …………...[114]……..(12) 

 

Figure III.44 : Diffractogrammes des rayons X en modes couplé et rasant du matériau de 

départ (B) revêtu par l’hydroxyapatite [60°C, solution (0,042M CaCl2.2H2O + 0,025M 

NH4H2PO4 + 0,1M NaCl), -1,5V, 15min], sans traitement (B-HA), avec prétraitement [B-HA 

(Pi)], avec pré et post traitements [B-HA (PiPf)]. 

III.3.2.4 Caractérisation morphologique de la surface   

La figure III.45 présente une caractérisation par microscopie électronique à balayage du 

matériau de départ (B) revêtu par l’hydroxyapatite sans traitement (B-HA). La surface est 

totalement couverte par le dépôt électrochimique. La morphologie majoritaire est sous forme 

de cristaux allongés d’épaisseur entre 500-900 nm distribués sur toute la surface, avec la 

présence de quelques gros blocs. La formation des blocs peut être due à la coalescence des 

cristaux durant le processus de déposition.   
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Figure III.45 : Images MEB du matériau de départ (B) revêtu par l’hydroxyapatite sans 

traitement (B-HA) dans (0,042M CaCl2.2H2O + 0,025M NH4H2PO4 + 0,1M NaCl), -1,5V 

durant 15min à 60°C 

Avec un prétraitement [B-HA (Pi)], la morphologie présentée sur la figure III.46 montre une 

structure géométrique similaire aux nids d’abeilles de l’ordre de 20µm. Cette structure pourrait 

être dessinée par l’empreinte sur la surface des bulles d’hydrogène formées durant le processus 

de déposition. On retrouve les cristaux allongés comme dans le cas sans traitement.  

 

Figure III.46 : Images MEB du matériau de départ (B) revêtu par l’hydroxyapatite avec 

prétraitement [B-HA (Pi)] dans (0,042M CaCl2.2H2O + 0,025M NH4H2PO4 + 0,1M NaCl), -

1,5V, 15min, à T=60°C. 

L’observation de la surface ayant subi pré et post traitements [B-HA (PiPf)] (figure III.47) est 

identique à celle observée avec un simple pré traitement. On retrouve une morphologie en nid 

d’abeille  similaire à la structure citée dans la littérature [216]. Les cristaux allongés présents 

sur la majorité de la surface sont plus fins après le post traitement (épaisseur de l’ordre de 200-

500 nm [15,175,183,193]. La surface présente moins de blocs : le postraitement dans le milieu 

alcalin dissout les plaques en libérant les ions de Ca2+ et PO4
3- [224]. 

L’éléctrodéposition de l’hydropxyapatite a également été réalisée sur les surfaces oxydées (C, 

N, NC, U, UC…). Comme la couche de HA obtenue en 15 minutes est couvrante, toutes les 

surfaces présentent la même morphologie que celle obtenue sur le substrat B. 
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Figure III.47 : Images réalisés par MEB du matériau de départ (B) revêtu par 

l’hydroxyapatite avec prétraitement et posttraitement [B-HA (PiPf)] dans (0,042M 

CaCl2.2H2O + 0,025M NH4H2PO4 + 0,1M NaCl), -1,5V, 15min T=60°C. 

III.3.2.5 Analyse de la composition de la surface par EDS 

Le tableau III.19 présente les résultats EDS de la composition chimique de la surface en 

pourcentage atomique, pour des dépôts sur le matériau brut (B) revêtu par l’hydroxyapatite avec 

ou sans pré et post traitements [B-HA, B-HA(Pi), B-HA(PiPf)]. Dans tous les cas on relève la 

présence d’un dépôt de phosphate de calcium, mais seul l’échantillon ayant subi pré et post 

traitements [B-HA (PiPf)] s’approche du rapport Ca/P = 1,67 qui est celui de l’hydroxyapatite. 

La présence du sodium peut être attribuée aux traces de l’électrolyte utilisé en pré et post 

traitement. La présence du carbone peut être attribuée à la formation d’apatite carbonatée 

comme révélée par les analyses IR ou aux traces laissées par les joints en carbone du porte 

échantillon. 

Tableau III.19 : Résultats de la composition chimique de la surface par analyse EDS du 

matériau de départ (B) revêtu par l’hydroxyapatite, avec et sans pré et post traitements : sans 

traitement (B-HA), avec prétraitement [B-HA (Pi)], pré + post traitements [B-HA (PiPf)]. 

 

P Ca O Na C Ca/P 

B-HA  16,5  22,3  60,2  1  -  1,35 

B-HA (Pi) 16,9  23,5  37,7  0,8  1  1,4 

B-HA (PiPf) 13,2  22,2  55  5,7  3,9  1,68 
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III.3.2.6 Étude de la corrosion 

La figure III.48 présente les courbes de polarisation enregistrées à une vitesse de balayage de 

0,5 mV.s-1 dans un milieu de DPBS, pour des échantillons (B, N, NC, C) revêtus par 

l’hydroxyapatite avec et sans pré et post traitements. Le tableau III.20 regroupe les résultats 

obtenus à partir des courbes de polarisation. Dans tous les cas, le dépôt d’hydroxyapatite sur le 

matériau de départ améliore les propriétés de corrosion en diminuant l’intensité du courant 

passivation conformément à la littérature [20]. Cette couche barrière poreuse est néanmoins 

moins efficace qu’une couche compacte (C). Les propriétés anticorrosion de l’échantillon (C) 

suivi d’un traitement de (HA) perd de son efficacité comme barrière à la corrosion, sans doute 

à cause de la teneur en ions chlorures, au pH élevé et à la température des bains de (HA). La 

résistance à la corrosion de tous ces dépôts reste néanmoins très satisfaisante. 

 

Figure III.48 : Courbes de polarisation des échantillons (B, N, NC, C) revêtus par 

l’hydroxyapatite avec prétraitement et posttraitement Courbes de polarisation des échantillons 

(B, N, NC, C) revêtus par l’hydroxyapatite avec prétraitement et posttraitement, Vb = 0,5 

mV.s-1 dans DPBS. 
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Tableau III.20 : Valeurs du potentiel de corrosion (Ecorr) et courant de passivation (ipass, 0,9V) 

pour des échantillons (B, N, NC, C) revêtus par l’hydroxyapatite avec prétraitement et 

posttraitement. 

 Ecorr (mV)  ipass (mA⋅cm−2) 

B -243 0,1 

B-HA (PiPf) -315 0,002 

N-HA (PiPf) -475 0,006 

C-HA (PiPf) -31 0,006 

NC-HA (PiPf) -502 0,003 

N -155 0,016 

C 417 0,00008 

NC 7 0,00001 

III.3.2.7 Mouillabilité de la surface  

Le tableau III.21 présente un histogramme de la mesure directe de l’angle de contact pour des 

échantillons (B, N, NC, C, Np, NpC, U, UC) revêtus par l’hydroxyapatite avec et sans pré et 

post traitements. Pour tous les échantillons, le dépôt d’hydroxyapatite rend la surface 

hydrophile en diminuant l’angle de contact. L’échantillon revêtu par l’hydroxyapatite sans 

traitement (B-HA) montre une valeur de 12°, supérieure à celle avec traitements sans doute à 

cause des larges cristaux observés sur la surface par MEB, qui limite l’étalement de la goutte 

d’eau. La diminution de l’épaisseur des plaquettes de phosphate de calcium pour l’échantillon 

[B-HA (Pi)] permet de réduire la valeur de l’angle de contact: les plaques fines sont plus 

bioactives [196]. La présence en surface d’hydroxyapatite dans le cas de [B-HA (PiPf)], permet 

d’obtenir une surface super hydrophile quelque soit le matériau de départ : les changements 

morphologiques comme la transformation de la brushite en hydroxyapatite permet d’offrir plus 

de ponts hydrogènes entre les groupements hydroxyles et l’eau.  
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Tableau III.21 : La mesure directe de l’angle de contact pour des échantillons (B, N, NC, C, 

Np, NpC, U, UC) revêtus par sans traitement (B-HA), avec prétraitement [B-HA (Pi)], et pré + 

post traitements [B-HA (PiPf)] : (Marge d’erreur 3%). 

B B-HA B-HA (Pi) B-HA  

(PiPf) 

N-HA (PiPf) C-HA 

(PiPf) 

40 12 1 0,5 0,5 0,5 

NC-HA 

(PiPf) 

Np-HA 

(PiPf) 

NpC-HA 

(PiPf) 

U-HA 

 (PiPf) 

UC-HA 

(PiPf) 

 

0,5 0,5 0,5 0,5 0,5  

III.3.2.8 Adhésion mécanique  

La figure III.49 présente un histogramme des valeurs moyennes de la force maximale, de 

l'élongation, et du pourcentage de surface arrachée pour des couches revêtues par 

l’hydroxyapatite avec pré et post traitements. Le test d’adhésion de l’hydroxyapatite sur la 

surface brute est considéré comme le test à blanc. Les résultats obtenus sur les surfaces B et C 

ayant subi pré et post traitements [B-HA (PiPf), C-HA (PiPf)] montrent qu’aucun dépôt n’est 

arraché. La porosité de l’échantillon (NC) permet d’avoir une fixation de l’hydroxyapatite (voir 

la partie I.3.2.2). L’adhésion de l‘hydroxyapatite sur la couche nanostructurée (N) permet de 

stabiliser partiellement les nanotubes puisque 50% seulement de la surface est arrachée contre 

100% dans le cas de (N) seul. 

Les analyses infrarouges effectuées après le test de traction (Figure III.51) sont similaires aux 

analyses infrarouges effectuées avant le test de traction, confirmant la présence de HA : le dépôt 

d’hydroxyapatite est adhérent. Une nouvelle vibration est apparue à 1500-1600 cm-1, elle est 

attribuée à la vibration de la liaison C=O des cyanoacrylates (Figure III.50) provenant de la 

colle qui recouvre le dépôt. 
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Figure III.49 : Histogramme représentant les valeurs moyennes de la force maximale, de 

l'élongation et le pourcentage de la surface arrachée pour des couches revêtues par 

l’hydroxyapatite. (Marge d’erreur 8%). 

 

Figure III.50 : Cyanoacrylates. 

 

Figure III.51 : Spectres FTIR des substrats [B-HA (PiPf)], [N-HA (PiPf)], [C-HA (PiPf)], 

[NC-HA (PiPf)] après le test d’adhésion.



 

 

 

 

 

 

 

 

 

Culture cellulaire 
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III.4 Culture cellulaire  

Le développement cellulaire de 40000 cellules de type U256 sur des surfaces brutes et traitées 

électrochimiquement, a été évalué par microscopies optique et électronique à balayage. La 

cinétique de développement des cellules est analysée par un test MTT. 

III.4.1 Caractérisation morphologique  

Les figures III.52 et 53 présentent respectivement les images obtenues par microscopies optique 

et électronique des différentes surfaces (B, C, N, NC) après 5 jours de culture cellulaire. Les 

échantillons sont séchés sous flux d’air avant l’observation par microscopie.  

Par microscopie optique, les images obtenues sur les surfaces peu rugueuses B et C montrent 

que les cellules se propagent de façon non homogène, laissant apparaitre de larges zones non 

recouvertes. A l’inverse, sur les surfaces rugueuses N et NC la capacité de colonisation est plus 

importante et les surfaces sont uniformément recouvertes. 
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Figure III.52 : Observation par microscope optique après culture cellulaire de cellules de 

type U256 sur : le matériau brut (B), oxydation compacte (C), nanostructuration (N), traitement 

combiné (NC), pour une incubation pendant 120h (37°C, 5% CO2, humidité 80-85%). 
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Les résultats du microscope électronique à balayage nous confirment les résultats du 

microscope optique, montrant que les cellules ne recouvrent pas toute la surface du substrat de 

départ (B). Sur la surface rugueuse NC les cellules se propagent en recouvrant toute la surface 

de nanotubes. 

 

 

Figure III.53 : Images réalisées par MEB de la culture de cellules U256 sur le matériau de 

départ (B), le traitement combiné (NC) pour une incubation pendant 120h (37°C, 5% CO2, 

humidité 80-85%). 

III.4.2 Test de viabilité  

La figure III.54 présente les résultats cinétiques de développement cellulaire par essai MTT sur 

différentes topographies (B, N, C, NC). Rappelons que dans ce test, plus le développement 

cellulaire est important, plus le milieu contiendra de formazan, et plus l’absorbance sera grande. 

Le nombre de cellules est donc proportionnel au pourcentage d’absorption. L'échantillon (B) 

est la surface de référence considérée à 100 %. Afin d’obtenir le pourcentage de croissance par 

rapport au substrat brut, les absorbances obtenues sur les surfaces traitées ont été divisées par 

celle de (B). Les résultats montrent que le processus de croissance cellulaire est plus grand sur 

les surfaces nanostructurées N et NC que sur la surface C peu rugueuse, en accord avec leur 

propriété d’hydrophilie et avec les résultats prédits dans la littérature. Nous remarquons aussi 
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que les résultats sont améliorés sur NC par rapport à N, sans doute à cause du manque 

d’adhérence des nanotubes qui se détachent au cours des manipulations laissant apparaitre la 

surface brute. On notera également que la croissance cellulaire est plus faible après 5 jours. 

Cela peut être dû au manque d’oxygène ou de nutriments.  

 

Figure III.54 : Cinétique de développement cellulaire (24h, 72h, 120h), par test MTT sur 

différentes topographies (B, N, C, NC). 

Nous avons souhaité reproduire ces expériences en utilisant des ostéosarcomes (type U2-OS) 

[45] qui sont les cellules d’intérêts pour notre étude. Les cellules souches ont été commandées, 

mais nous n’avons pas réussi à obtenir des cultures viables et les expériences n’ont pas pu être 

poursuivies.  
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Dans ce présent travail, nous avons étudié différents traitements de surface réalisés sur un 

alliage de titane : Ti-6Al-4V. Notre objectif était d’améliorer ses propriétés de résistance à la 

corrosion et d’ostéointégration, ce matériau étant utilisé comme implant dentaire et prothétique. 

Les revêtements ont tous été élaborés par électrochimie, qui semble la technique la mieux 

adaptée, facile à mettre en œuvre et bon marcher.  

Il est connu que la topographie et la chimie de la surface sont deux paramètres importants qui 

peuvent affecter les réactions biologiques. Pour cela, notre étude s’est orientée vers : 

 Des surfaces rugueuses qui permettent un meilleur développement cellulaire autour 

des implants. Des films d’oxydes nanostructurés et nanoporeux (respectivement N 

et Np) ont été élaborés en milieu éthylène glycol en présence de fluorures 

d’ammonium. Suivant les conditions expérimentales, le réseau formé étant peu 

adhérent, son arrachement laisse l’empreinte du fond des nanotubes sur la surface 

donnant au substrat une rugosité intéressante en forme de « U ».  

 Des revêtements de phosphate de calcium qui possèdent une composition identique 

à celle des os et peuvent ainsi permettre un meilleur développement des cellules 

osseuses. Nous nous sommes également intéressés à l’élaboration électrochimique 

de couches hydroxyapatites (HA). 

 Afin d’augmenter la résistance à la corrosion, des films compacts d’oxydes (C) ont 

été réalisés en milieu acide sulfurique, pour différentes conditions expérimentales 

(voltages et durées).  

Enfin, nous avons également combiné ces traitements de surface, pour améliorer à la fois les 

propriétés de résistance à la corrosion et de développement cellulaire, mais également pour 

stabiliser les couches nanostructurées. 

 

La combinaison de différentes techniques de caractérisation, nous ont permis de dégager 

les principales propriétés de ces revêtements qui sont rappelées ci-après : 

 

Couches nanostructurées (N, Np, U) 

- Aucune phase cristalline d’anatase ou de rutile n’a pu été mise en évidence en l’absence de 

recuit thermique.  

- Le diamètre, la longueur, et l’épaisseur des nanotubes augmentent avec le potentiel 

d’anodisation. 
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- De façon générale, elles ne permettent pas d’améliorer significativement la résistance à la 

corrosion, étant soit d’épaisseur très faible (couches U), ou laissant un accès au substrat à travers 

les porosités (Np) ou à travers les défauts d’ancrage (N) 

- (N) et (Np) sont hydrophiles, ce qui laisse espérer un meilleur développement cellulaire que 

celui sur les surfaces de type (U), quasi hydrophobes. L’effet de vieillissement après un mois, 

augmente l’hydrophobicité par réaction de deshydroxylation et/ou contamination organique des 

surfaces. Une réactivation par irradiation UV ou immersion dans la soude, permet de récupérer 

les propriétés d’hydrophilie initiale. Nous préconiserons le traitement dans la soude, plus 

simple, plus rapide et moins dangereux. 

- Pour nos conditions d’anodisation, les couches (N) ne sont pas adhérentes, les nanotubes étant 

peu liés entre eux et au substrat. Seul le réseau dense obtenu à faible potentiel (10V), composé 

de tubes courts, ne présente aucun arrachement de la surface.  

Couches compactes (C) 

- Les couches d’oxyde compactes sont amorphes. L’épaisseur des films augmente avec le 

potentiel, entrainant un changement de coloration visible à l’œil nu.   

- A potentiel constant, l’augmentation du temps d’anodisation n’a pas d’influence sur la couleur 

et n’affecte que la brillance de la surface. Pour des temps courts, l’augmentation de la durée 

permet d’avoir une épaisseur homogène, le recouvrement de la surface étant total dès 15 min. 

Pour des durées supérieures, des défauts de claquage se développent menant à la rupture des 

films passifs et l’apparition de porosités.  

- Excepté pour des temps longs, la résistance à la corrosion est nettement améliorée par la 

présence de cette couche barrière adhérente et isolante. 

- Les couches (C) sont en revanche quasi hydrophobes (Ө ≈ 80°), ce qui ne laisse pas espérer 

un bon développement cellulaire 

- Une oxydation à 50V pendant 15 min est optimale pour obtenir un film adhérent, couvrant et 

compact qui présente un effet barrière efficace. 

Anodisation combinée 

- Sans surprise, les couches d’oxydes combinées restent amorphes.  

- Dans le cas d’une anodisation successive compacte suivie d’une nanostructuration (CN), la 

couche (C) est dissoute par les ions fluorures contenus dans le deuxième bain de 

nanostructuration ; laissant au final simplement la couche nanostructurée (N). 



 

122 | P a g e  
 

 Conclusion et perspectives 

- Dans le cas de la combinaison nanostructuration suivie d’une anodisation compacte (NC), un 

film barrière compact se développe sous les nanotubes, permettant une bonne adhérence de la 

couche nanostructurée. La surface des échantillons conserve ainsi sa morphologie et sa 

propriété d’hydrophilie. La résistance à la corrosion des films (NC) présente un comportement 

intermédiaire entre (N) et (C), l’effet barrière de (C) étant amoindri quand le film se construit 

sous les nanotubes. Les propriétés d’anticorrosion et d’adhérence sont améliorées pas à pas 

avec l’augmentation du voltage de la deuxième anodisation successive (NCv). Des résultats 

prometteurs sont attendus avec la combinaison (NC50V). 

- La rugosité de surface initiale due à l’arrachement de N diminue pour la combinaison (UC) à 

cause de la diffusion de la couche passive (C). Ce traitement, à la base original, nous semble 

peu prometteur, car il reste assez hydrophobe comparé aux traitements combinés (NC). 

Revêtement d’hydroxyapatite 

L’étude voltamétrique a permis de mieux appréhender le mécanisme de formation de 

l’hydroxyapatite (HA) : les réactions de réduction de l’eau et des phosphates provoquent une 

augmentation locale du pH et la précipitation de dépôts de phosphate de calcium. Grace à cette 

étude nous avons choisi un potentiel de déposition de -1,5V. Le dépôt alors obtenu est composé 

d’un mélange de brushite et d’hydroxyapatite. La brushite est transformée en hydroxyapatite 

par un posttraitement dans la soude. Par ses propriétés isolantes, le dépôt de HA sur la surface 

de titane permet d’améliorer les propriétés anticorrosion. Nous avons également obtenu de bons 

résultats d’adhérence sur les différentes surfaces traitées qui présentent en plus une bonne 

hydrophilie. 

Une étude de faisabilité de tests de développement cellulaire a pu être initiée. Les cellules 

étudiées U256 sont des cellules de tumeurs cancéreuses du cerveau, dont la culture est sous 

contrôle au sein de l’IMBE, laboratoire partenaire. Les résultats préliminaires ont révélé que 

ces cellules se développent préférentiellement sur les surfaces rugueuses hydrophiles (N et NC) 

par rapport aux surfaces lisses et quasi hydrophobes (B, C). La culture des cellules 

ostéosarcome, cellules d’intérêt pour ce travail, a cependant été un échec. Par manque de temps 

nous n’avons pas pu continuer ce travail indispensable, qui fera, nous l’espérons, l’objet d’une 

collaboration future entre les laboratoires Madirel et l’IMBE.  

Outre l’étude in vivo de croissance cellulaire, d’autres caractérisations auraient également été 

précieuses. Dans le cadre d’une application médicale, la détermination par spectrométries de 

masse ou d’absorption atomique de la concentration en ions métalliques libérés en solution 
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après l’étude de corrosion, aurait été importante. En effet, l’alliage de titane grade 5, possède 

des éléments d’addition V et Al, ce dernier ayant une toxicité notable. Au-delà de 5 µg/l qui 

représente la teneur moyenne chez les patients sains, les effets toxiques portent essentiellement 

sur le système nerveux central (encéphalopathies, troubles psychomoteurs) et sur le tissu 

osseux.  

L’évaluation des propriétés mécaniques par un test de friction, nous semble être une méthode 

très intéressante, tout comme l’étude de la rugosité. Cependant ; compte tenu de la dimension 

des nanotubes, l’utilisation d’un microscope à force atomique ou d’un rugosimètre classique 

n’auraient pas permis d’avoir accès à la rugosité des surfaces de type (N). L’utilisation de la 

porosimétrie par intrusion de mercure, aurait pu nous permettre d’avoir accès à la porosité des 

films. Cependant, il aurait été alors nécessaire de détacher les films du substrat afin de 

s’affranchir de la masse prépondérante de ce dernier.  Or, nous l’avons vu, ces couches sont 

bien souvent adhérentes. Quand elles ne l’étaient pas, comme dans le cas des couches (N), il 

aurait fallu énormément d’expériences pour produire les quelques mg nécessaires à l’analyse. 

Enfin, l’approfondissement des études concernant le dépôt de l’hydroxyapatite auraient pu nous 

permettre de mieux cerner l’effet de différents paramètres tels que l’influence des pré- et post- 

traitements sur les propriétés de cette couche. 

Cette thèse a débuté en avril 2021, en pleine période de troubles sanitaires liés au COVID-19. 

Son démarrage a été plus que compliqué. Les champs à explorer restent certes importants, mais 

néanmoins notre travail a déjà donné lieu à une publication parue et 7 communications orales. 
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Résumé : 

L’alliage Ti-6Al-4V est utilisé comme implant orthopédique et dentaire. Il présente une bonne biocompatibilité 

liée à la formation spontanée d’un film passif de TiO2. Cependant, ce film étant de faible épaisseur (2-5nm), peut 

être détruit facilement et libérer des ions toxiques. Un autre inconvénient est lié au faible développement des 

cellules osseuses sur les surfaces lisses. Il est alors apparu nécessaire d’augmenter conjointement la résistance à la 

corrosion  en élaborant des films compacts (C) et la rugosité des surfaces en formant des couches nanostructurées 

(N). Pour atteindre ces objectifs, des traitements électrochimiques ont été testés seuls ou combinés, pour différentes 

conditions expérimentales. Un revêtement d’hydroxyapatite (HA) a été également ajouté aux traitements 

précédents, afin de renforcer l’ostéointégration. Les surfaces obtenues ont été évaluées par : MEB, MEB-FIB, 

DRX, IR, EDS, ellipsométrie, corrosion, hydrophobicité, adhérence, culture cellulaire (U256). En termes de 

développement cellulaire, d’adhérence et de résistance à la corrosion, plusieurs traitements peuvent être proposés 

pour optimiser les propriétés de Ti-6Al-4V pour une application dentaire ou orthopédique: le traitement 

électrochimique combiné NC semble être le traitement optimal. 

Mots clés : Ti-6Al-4V, anodisation, TiO2 (nanotubes, compacte), électrodéposition, hydroxyapatite, corrosion, 

adhérence, culture cellulaire. 

 

Abstract :  

The biocompatibility of Ti-6Al-4V is linked to the formation of a spontaneous passive film (TiO2, 2-5nm) that can 

be easily destroyed with a release of harmful ions. Bonds between bone cells and its smooth surface are difficult 

to create. It therefore appears necessary to increase the corrosion resistance of such alloys with the formation of 

thick and compact layers (C), and its roughness using nanostructured layers (N). To reach these goals, different 

single or combined electrochemical treatments were produced using several experimental conditions. 

Hydroxyapatite (HA) coating was also tested with the previous treatments, as it can enhanced osseointegration 

properties. The surfaces obtained were evaluated by: SEM, SEM-FIB, XRD, IR, EDS, ellipsometry, corrosion, 

hydrophobicity, adhesion, cell culture (U256). In terms of cell development, adhesion and corrosion resistance, if 

several treatments can be proposed to optimize the properties of Ti-6Al-4V for dental or orthopedic application, 

the NC electrochemical combined treatment seems to be the optimal treatment. 

Keywords: Ti-6Al-4V, anodization, TiO2 (nanotubes, compacte), electrodeposition, hydroxyapatite, corrosion, 

adhesion, cell culture. 

 

 


