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Nomenclature 

 

Nomenclature 
L :  la longueur de la tige (mm) 

D : le diamètre de la tête fémorale (mm) 

R1 : le diamètre de la composante fémorale (mm) 

R2 : le diamètre interne de la cupule (mm) 

E1,2,3: Module d’élasticité – direction principale 1, 2 ou 3 (GPa) 

G12 : Module de cisaillement en direction 12 

G13 : Module de cisaillement en direction 13 

G23 : Module de cisaillement en direction 23 

ν :Coefficient de Poisson (mm/mm) 

ν12 : Coefficient de Poisson en direction 12 

ν13 :Coefficient de Poisson en direction 13 

ν23 : Coefficient de Poisson en direction 23 

GPa : Giga pascal 

Mpa: Méga pascal  

μ :Coefficient de frottement  

ρ : la densité (g/cm3) 

FX: Composante de la force appliquée selon l'axe ox   (N) 

FY: Composante de la force appliquée selon l'axe oy   (N) 

Fz: Composante de la force appliquée selon l'axe oz    (N) 

Re : La limite élastique (Mpa) 

௥௨௣௧௨௥௘ߪ : Contrainte limite à la rupture (Mpa) 

σm:  la contrainte moyenne  (Mpa) 

σa:   la contraintes alternée    (Mpa) 

 ௘: la limite d'endurance (Mpa)ߪ

 ut: la résistance à la traction maximale (Mpa)ߪ

nf :Le facteur de fatigue de la sécurité 

N : nombre de cycles 

CF : fibres de carbones 



Nomenclature 

 

PA12 : Polylauroamide 

 ஼: L’allongement à la rupture des fibres de carboneࣹܣ

 ௠௉஺ଵଶ:L’allongement à la rupture de la matrice en Polylauroamideܣ

ܴ௠ࣹ௖:Résistance à la traction des fibres de carbone [MPA] 

ܴ௠௉஺ଵଶ: Résistance à la traction de la matrice en Polylauroamide[MPA] 

 ௉஺ଵଶ:Module d’élasticité du Polylauroamide[MPA]ܧ

஼ܧ : Module d’élasticité du carbone [MPA] 

T : la période du cycle 
 
 ௠ : la force moyenne [N]ܨ
 

ܽ   : l’amplitude de la force = Fmax-Fmin[N] 
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Introduction générale 
          Les dégradations de cartilages ou les casses osseuses peuvent être les conséquences 

d’accidents, de maladies telle l’ostéoporose, d’arthrose, ou simplement du vieillissement des 

tissus biologiques avec l’âge. Si ces dégradations ont lieu au niveau d’une articulation, elles 

peuvent entrainer une perte des fonctions motrices. Par conséquent, l’implantation d’une 

prothèse orthopédique lors d’une intervention chirurgicale peut se révéler nécessaire. 

L’arthrose dégénérative de la hanche est une maladie problématique à traiter chez les jeunes 

patients, puisque ceux-ci sont susceptibles de survivre à une première prothèse totale de 

hanche. Ceci implique une éventuelle chirurgie de révision plus lourde que la première 

intervention. Pour ces patients, une alternative existe : le resurfaçage de la hanche. Cette 

intervention, qui consiste à ne retirer que la surface articulaire de la tête fémorale pour 

implanter une composante fémorale en forme de coiffe sphérique, permet à la fois de 

conserver plus d’os que l’arthroplastie classique et également de restaurer une fonctionnalité 

biomécanique plus normale à l’articulation. 

      La science des biomatériaux développe régulièrement de nouveaux matériaux plus 

résistants, plus durs, plus stables chimiquement et d’une meilleure biocompatibilité.  

Malgré le succès relatif des implants métalliques actuellement utilisés, il a été prouvé que les 

prothèses de hanche améliorées et plus durables étaient toujours recherchées. Les prothèses de 

hanche étant soumises à des charges mécaniques complexes et élevées et à un environnement 

corrosif, La candidature des métaux pour une conception d'une prothèse de hanche est donc 

limitée. Les céramiques quant à eux sont très dures et très stables chimiquement mais elles 

présentent une résistance à la rupture modeste, bien inférieure à celle des métaux. Elles sont 

donc sensibles aux défauts et présentent une faible résistance aux concentrations de 

contraintes telles que les chocs. 

      La résistance à la corrosion, la fiabilité mécanique et l'adaptabilité des composites à base 

de polymères thermoplastiques en font un substitut potentiel aux matériaux métalliques, avec 

une gamme plus étendue de propriétés d'adaptation à l'os. En fait, l’utilisation de matériaux 

composites est devenue une tendance commune dans le développement de nouvelles tiges de 

hanche. Les caractéristiques des patients comptent parmi les facteurs les plus importants à 

l'origine de la rupture de la prothèse, plus le patient est jeune et actif, plus la prothèse est 

sollicitée et les contraintes sont élevées, plus le risque d'endommagement est élevé. 

      Dans un tel contexte, ce mémoire a deux objectifs principaux : (i) démontrer la tenue en 

fatigue numériquement avec la méthode des éléments finis réalisée à l'aide du code de calcul 

Abaqus , de la prothèse de resurfaçage de hanche sollicitée à un chargement cyclique 
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dynamique, en se focalisant sur le composite CF / PA12 dans le cadre de sa résistance à la 

rupture et son excellente biocompatibilité, comme une meilleure alternative aux couples de 

frottement métalliques ou céramiques et (ii) Prouver la fiabilité de la prothèse de resurfaçage 

de hanche entièrement conçue en CF/PA12 ( cupule et tête fémorale) au lieu de l'utilisation de 

ce matériau composite uniquement pour la fabrication de la tige fémorale de la prothèse. 

Le document est divisé en cinq chapitres : 

 Nous débuterons ce manuscrit par un premier chapitre détaillant l’état de l’art en 

resurfaçage de la hanche, nous l’avons divisé en trois parties.  Dans la première 

nous sommes attachés aux études qui ont montré les facteurs influençant le 

comportement mécanique de la prothèse de resurfaçage de hanche métallique et 

qui ont parvenu au problème potentiel des ions métalliques. La deuxième partie 

montre les études qui ont traité le comportement mécanique et en fatigue de la 

prothèse de resurfaçage de la hanche des couples de frottement céramiques/ 

céramiques. La majorité des auteurs ont confirmé que la fragilité de la céramique 

ne convient pas à la conception de ce type de prothèse.  Dans la troisième et la 

dernière partie de ce chapitre nous avons abordé les performances de la prothèse 

de hanche en un nouveau composite (CF / PA12, son excellente biocompatibilité 

et son excellente résistance à la fatigue ont été prouvé. 

 Le deuxième chapitre fait l’objet d'une présentation de l’articulation de la hanche 

ainsi que la biomécanique associée, l’estimation des forces agissant au niveau de 

cette articulation en fonction du type d’activité et selon les diverses positions du 

cycle de la marche. Et finalement une présentation de la prothèse de resurfaçage de 

hanche, ses avantages et ses inconvénients, sa comparaison avec la prothèse totale 

de la hanche ainsi que les facteurs liés à l'endommagement de la prothèse coxo-

fémorale.  

 Dans le troisième chapitre on trouve des définitions sur les matériaux composites ; 

leurs procédés d’élaboration, avec les éléments de base de ces matériaux. On a vu 

aussi les différentes applications des matériaux composites dans l'organisme 

humain tout en citant leurs avantages et leurs inconvénients. 

 Le quatrième chapitre rassemble les rappels de définitions, des diagrammes 

représentatifs de la fatigue, de l’endommagement par fatigue ainsi que les facteurs 

qui peuvent influer sur l’endurance de la pièce ou de la structure. Par la suite nous 

avons présenté l'endommagement par fatigue des matériaux destinés aux 
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dispositifs médicaux. Nous avons étudié aussi les théories de l’élasticité des 

matériaux anisotropes, et finalement les mécanismes de rupture dans les matériaux 

composites. 

 Le dernier chapitre est centré sur l’analyse du comportement statique et en fatigue 

dynamique d'un implant de resurfaçage de hanche entièrement composé d'un 

matériau composite (CF/PA12). Une nouvelle conception de prothèse de 

resurfaçage de hanche appelée Marmel était testée afin de parvenir à une meilleure 

performance mécanique. L’analyse en fatigue était réalisée en premier lieu à l'aide 

du logiciel Solidworks et pour plus de fiabilité des résultats, une autre étude avec 

de nouveaux paramètres était effectuée à l’aide du code de calcul des éléments 

finis Abaqus. On a clôturé ce chapitre par la présentation des différents résultats de 

simulation suivie par des discussions et une validation de cette étude. 
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1. Etat de l’art 

1.1. Introduction 
La prothèse de resurfaçage de la hanche est une alternative à la prothèse totale de la 

hanche, généralement implantée chez les jeunes patients actifs et dynamiques. Les forces 

exercées sur l’implant de la hanche du fait de l’activité humaine génèrent des contraintes 

dynamiques qui varient dans le temps, entraînant une fatigue du matériau et une rupture de 

l’implant, l'évaluation de la durée de vie des biomatériaux et des structures en service est 

donc essentielle. Dans ce chapitre, On va présenter une revue de la littérature concernant les 

travaux les plus pertinents qui ont été menées afin d'étudier le comportement mécanique de la 

prothèse coxo-fémorale et en particulier la prothèse de resurfaçage de la hanche. 

1.2. Facteurs influençant le comportement mécanique de la prothèse de 

resurfaçage de la hanche métallique. 

1.2.1. IJ.Udofia et al. (2004) [1] ont proposé une analyse du contact mécanique des prothèses 

de resurfaçage de la hanche cimentées métal sur métal. Ils ont supposé un alliage de cobalt–

chrome pour les composants acétabulaire et fémoral (figure 1.1). Différentes tailles de tête 

fémorale et épaisseurs de cupule acétabulaire ont été analysées. 

 

Figure1.1Schéma par éléments finis du modèle tridimensionnel des composants de la prothèse de 

resurfaçage de la hanche maillée [1]. 

      Ils ont conclu de leurs résultats qu’une réduction du jeu radial avait eu l’effet le plus 

significatif de réduire la pression de contact prévue le long des composants articulés. La 

réduction de l'épaisseur de la cupule acétabulaire et l'augmentation du rayon de la tête 

fémorale ont également permis de réduire de manière significative la distribution prédite de la 

pression de contact (figure 1.2).   
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Figure1.2(a) Effet de la variation du jeu radial sur la distribution de pression de contact prévue pour 

la prothèse nominale (b) Comparaison de la distribution prédite de la pression de contact montrant 

l'effet du rayon de la tête fémorale de différents modèles d'éléments finis où les rayons des petites 

têtes, nominales et des grandes têtes sont respectivement de 21 mm, 25 mm et 29 mm (c) Comparaison 

de la distribution prédite de la pression de contact entre les différents modèles d'épaisseurs de paroi 

de cupule acétabulaire (les épaisseurs moyennes de la cupule mince, de la cupule nominale et de la 

cupule épaisse sont de 2,14 mm, 4,84 mm et 6,84 mm respectivement) [1]. 
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1.2.2. Sanjay Gupta et al. (2010) [2] qui ont présenté une étude par éléments finis à travers 

une simulation numérique des modèles tridimensionnels du fémur resurfacé non cimenté avec 

implants à tige longue et courte, les résultats ont montré que la zone de concentration des 

contraintes diminuait dans le cas de la tige courte. 

            La distribution des contraintes de von Mises dans les composantes fémorale à tige   

longue et courte est présentée à la figure 1.3. Une contrainte de von Mises maximale de 124 

MPa été générée dans la composante fémorale à la surface médiane de la tige pour le modèle 

à longue tige (figure1.3a). En comparaison, une contrainte de von Mises maximale de 96 MPa 

a été observée dans la conception à tige courte au niveau de la jonction tige-coupe 

(figure1.3b). 

 

Figure1.3Distribution de contrainte de von Mises (MPa) dans le composant fémorale de resurfaçage 

lors de la montée d'escaliers, pour l'interface implant-os; (a) tige longue; (b) tige courte [2]. 

       Les auteurs ont conclu de cette étude que la longueur de la tige de la prothèse de 

resurfaçage non cimentée influence la répartition des contraintes de Von Mises dans le 

composant fémoral de resurfaçage de la hanche en chrome cobalt. 

1.2.3. S. Martelli et al.(2011) [3] ont vérifié avec une nouvelle conception de l’implant de 

resurfaçage de la hanche, le risque de fracture de  la composante prothétique par éléments 

finis. L'indicateur du risque d'endommagement du composant prothétique (RSTEM) a été 

évalué en se concentrant sur les fractures en fatigue et en vérifiant que les pics de la charge au 

cours d’activités quotidiennes difficiles n’entraînent aucun dommage permanent dans la 

prothèse. La limite d'endurance était supposée être le seuil le plus bas des alliages de cobalt-

chrome actuellement utilisés pour la fabrication d'implants. L'indicateur de fracture de la tige 

a été défini comme suit : 

ܴௌ்ாெ = ௌொ௏
ௌொ௏೅

× 100  

Où SQV est la contrainte de Von Mises prévue et SQVT = 200 MPa est la limite seuil 

trouvée par Black and Hastings et Lorenz et al. [4,5]. Les charges sous lesquelles ܴௌ்ாெ  a été 



Chapitre1 : Etat de l’art 

7 

évalué reproduisaient le pic de réaction de la hanche, et les forces exercées par les principaux 

muscles agissant sur le fémur proximal lors de la montée d'escaliers. 

Deux régions où un ou plusieurs risques ont été trouvés sur la conception D # 1, Ces 

résultats insatisfaisants ont été attribués à la coupe (courbure presque nulle) dans le col 

proximal pour accueillir la tige et à une épaisseur du ciment non optimale. L'épaisseur de la 

tige était progressivement réduite dans la région proximale, agissant sur son profil latéral, 

laissant inchangée son extrémité distale. L'épaisseur de ciment a également été 

progressivement augmentée avec un rapport plus élevé près de l'extrémité distale, là où des 

charges osseuses élevées ont été observées. Les géométries intermédiaires ont été réévaluées 

pour vérifier tous les niveaux de risque ; 

 Le processus s'est achevé après deux étapes de révision lorsque tous les risques 

étudiés étaient inférieurs au seuil d'acceptation. 

 La largeur de la tige D # 2 était 40% plus petite que celle du D # 1 ; l'épaisseur de 

ciment était augmentée à 2 mm dans le manteau proximal et à 5 mm à l'extrémité 

distale (figure1.4). 

 

 
Figure1.4A gauche l'implant avant révision (D # 1) et à droite l'implant révisé (D # 2, les deux 

régions modifiées sont marquées par les étiquettes A et B. La modification A montre la révision de la 

jonction de la tige avec la tête de la prothèse, la modification B montre la géométrie révisée du 

ciment, qui est plus épaisse que dans D # 1 et augmente progressivement en épaisseur de la proximale 

à la tige distale [3]. 
 

Les résultats révèlent que les contraintes exercées sur la tige étaient bien inférieures au 

seuil d’endurance à la fatigue du plus faible alliage de cobalt utilisé dans la fabrication de 

prothèses. La fracture de la prothèse ne semble donc pas être un problème [3].   
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Figure1.5Le risque de fracture du composant prothétique (Design # 2). Les contraintes de Von Mises 

prévues sont présentées sous forme de pourcentage de la limite d'endurance de contrainte minimale 

pour les alliages CrCo les plus faibles utilisés pour la fabrication de prothèses orthopédiques [3]. 

Le pic de stress de Von Mises dans la prothèse était de 121 MPa au milieu de la tige. 

Cette valeur est bien inférieure à la limite d'endurance (200 MPa) des alliages cobalt-chrome, 

ce qui conduit à un pic RSTEM de 60,4% (figure1.5). 

Les résultats révèlent que les contraintes de la tige étaient bien inférieures au seuil 

d’endurance à la fatigue du plus petit alliage de cobalt-cobalt utilisé dans la fabrication de 

prothèses, de sorte que la rupture des prothèses ne devait pas être une préoccupation. 

1.2.4. M. Alvarez-Vera et al. (2014) [6] leur étude en éléments finis en trois dimensions a 

mis en évidence l’influence d’une nouvelle conception appelée Marmel sur le comportement 

mécanique d’une prothèse de resurfaçage de la hanche au chrome-cobalt. Le principal 

changement dans cet implant est une coupe de matériau de 45 ° et un rayon de 1 mm sur la 

partie interne du bord acétabulaire (figure 1.6). Cette modification de géométrie principale a 

été conçue de manière à améliorer l'amplitude des mouvements avant l'impact et la répartition 

des contraintes de contact. 

 

Figure1.6Caractéristiques de conception des implants de resurfaçage de la hanche analysée. (a) 

composant fémoral de la prothèse de resurfaçage de la hanche conventionnelle, (b) acétabulum de la 

prothèse de resurfaçage de la hanche conventionnelle et (c) acétabulum de conception MARMEL [6]. 
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Figure1.7Vue isométrique de la distribution des contraintes équivalentes de von Mises pour la cupule 

et la tête en : (a) la prothèse de resurfaçage de la hanche conventionnelle, (b) la prothèse de 

resurfaçage de la hanche MARMEL [6]. 

La contrainte maximale dans la tête fémorale pour la prothèse conventionnel et 

MARMEL étaient de 41,5 et 51,22 MPa, respectivement. Les contraintes de contact étaient 

similaires dans les deux composants fémoraux par rapport aux composants acétabulaires où 

les contraintes maximales étaient de 139,88 et 68,85 MPa pour la prothèse conventionnel et 

MARMEL, respectivement. En observant les figures 1.7 a et b, les auteurs ont confirmé une 

meilleure répartition des contraintes dans cette nouvelle conception par rapport à une 

arthroplastie conventionnelle du resurfaçage de la hanche. 

Les prothèses de resurfaçage des hanches en chrome cobalt ont été commercialisées à ce 

jour et de nombreuses améliorations ont été apportées telles que les revêtements, la diversité 

des alliages et la conception, mais le problème potentiel des ions métalliques dangereux pour 

la santé humaine reste toujours un inconvénient à ne pas négliger. D'autres auteurs se sont 

intéressés aux nouveaux matériaux pour le couple de prothèse à friction, qui éviteraient le 

problème potentiel causé par les ions métalliques générés par la prothèse actuelle au cobalt-

chrome. 
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1.3. Comportement mécanique et en fatigue de la prothèse de resurfaçage 
de la hanche des couples de frottement céramiques/ céramiques. 
13.1. Ahmet C. Cilingir(2010) [7] a proposé une prothèse de resurfaçage de la hanche 

céramique-céramique, considérant que la céramique est une bonne alternative au métal en tant 

que matériau à couple de frottement pour sa bonne résistance à l'usure. Il effectue une étude 

par éléments finis pour déterminer le contact mécanique et la distribution des contraintes 

d'une prothèse de resurfaçage de la hanche céramique /céramique. 

L'effet de la variation du jeu radial entre la tête fémorale et la cupule acétabulaire (sous 

une charge nominale de 3200 N avec des forces musculaires et sous-trochantériennes) sur la 

distribution de pression de contact prédite est illustré à la figure 1.8. Le jeu radial a été varié 

de 0,05 mm à 0,15 mm et a entraîné une augmentation significative de la distribution de la 

pression de contact prévue avec une diminution correspondante du demi-angle de contact 

prévu de 10° à 6° (une diminution de la surface de contact de 61,25 mm2 à 24,92 mm2), 

comme indiqué dans la figure 1.8. 

 
Figure1.8Effet de la modification du jeu radial sur le contact distribution de pression (w = 3200 N 

avec les forces du muscle et sous-trochantérien) [7]. 

 
Figure1.9Comparaison de la distribution de pression de contact prédite entre la prothèse en alumine 

et la prothèse en métal avec modèles de revêtement d’alumine (c = 0,075 mm et w = 3200 N avec 

forces musculaires et sous-trochantériennes) [7]. 
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Au lieu d'utiliser des composants de resurfaçage totalement conçus en alumine, les 

prothèses fémorales et acétabulaires CoCrMo et Ti6Al4V avec des revêtements d'alumine de 

2 mm d'épaisseur sur leurs surfaces articulaires ont également été étudiées dans cette étude. 

Un effet significatif sur la distribution de pression de contact sur les surfaces en contact a été 

observé en utilisant un revêtement d'alumine à la place de composants totalement en alumine, 

comme indiqué à la figure 1.9. 

L'auteur a pu conclure de cette étude que la réduction du jeu radial influe sur la 

distribution de la pression de contact, et que les prothèses acétabulaires recouvertes d'alumine 

réduisent également la distribution de la pression de contact prévue. 

1.3.2. Bidyut.Pal et al.(2010) [8] Dans cette étude, il est supposé que les contraintes et les 

déformations générées dans la tête en céramique, la couche de ciment et dans l'os sous-jacent 

joue un rôle important dans la détermination de la performance de la procédure de resurfaçage 

fémoral. Des analyses par éléments finis (FE) du fémur naturel et resurfacé ont été utilisées. 

En utilisant des modèles tridimensionnels du fémur naturel et resurfacé, avec des conditions 

d’interface variables à l’interface tige-os, les objectifs de cette étude étaient d’examiner : (1) 

le mécanisme de transfert de charge au sein de la tête fémorale recouverte de céramique et (2) 

les écarts dans la distribution de la contrainte, par rapport au fémur naturel. Une comparaison 

avec les composants de resurfaçage des métaux a également été entreprise. Les conditions de 

charge pour le modèle FE incluaient les charges maximales pendant la phase de la marche 

normale et de la montée d'escaliers, qui ont été appliquées comme deux cas de charge 

statique. 

Bien que des contraintes de traction et de compression aient été générées dans l'implant, 

la répartition des contraintes de traction est pertinente pour évaluer la défaillance au sein du 

composant céramique. La figure 1.10 montre la répartition des contraintes de traction dans la 

tête en céramique pour différentes conditions d'interface tige-os. 
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Figure1.10Répartition de la contrainte de traction en (MPa) dans la tête en céramique lors de la 

montée d'escaliers dans différentes conditions de contact tige–os - les vues sont à partir des extrémités 

proximale et distale : (a) pour un contact sans frottement (μ=0) avec un jeu de 100 μm, (b) pour un 

contact sans frottement (μ=0) et sans jeu et (c) pour un frottement normal (μ= 0,25) [8]. 

       L'emplacement des pics de contrainte dans l'implant varie en fonction des caractéristiques 

de l'interface tige-os. Pour un contact tige-os sans décalage (μ= 0,25), la surface postérieure 

de la tige et la jonction antérieure de la tige-cupule ont été soumises à une contrainte de 

traction maximale (Figure 1.10 b et c). 

Tableau 1.1Comparaisons des contraintes générées dans la tête de resurfaçage de la hanche en 

céramique et en métal dans de différentes conditions de contact tige–os dans le cas de chargement 

d'une marche normale et de la montée d'escaliers [8]. 

 
Le tableau 1.1 présente une comparaison des contraintes maximales générées dans les 

têtes en céramique et en métal pour différentes conditions de contact tige–os. La variation de 

l'état d'interface tige–os a eu un effet majeur sur les contraintes générées dans les implants. 
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Les contraintes élevées au sein du composant céramique sont considérablement réduites, s'il 

existe un écart physique entre la tige et l'os, ce qui serait difficile à préserver en réalité.  

      Les auteurs ont déduit que, malgré l’amélioration des propriétés d’usure et le succès de la 

tête fémorale en céramique dans les arthroplasties totales de la hanche, la survenue de 

contraintes et de contraintes élevées dans le fémur resurfacé, semble être une préoccupation 

majeure pour l’utilisation de la céramique comme alternative au composant de resurfaçage 

métallique. 

1.3.3. Wen Zhang et al.(2010) [9], selon nos connaissances, ce sont les premiers qui ont 

étudié le comportement en fatigue de la prothèse de resurfaçage de la hanche. Ils ont montré 

que les prédictions de la durée de vie trouvées conduisent à comparer et à évaluer la fiabilité 

mécanique de l'alumine et du nitrure de silicium en tant que matériaux céramiques pour la 

prothèse de resurfaçage de la hanche dans les mêmes conditions aux limites au cours de la 

marche normale. 

Une analyse en éléments finis a été effectuée, les fonctions de distribution cumulative à 

deux paramètres de Weibull ont été utilisées dans le logiciel pour caractériser la variation de 

la résistance des composants. Les probabilités théoriques d'endommagement à long terme ont 

été prédites sous des charges physiologiques statiques continues pendant 10, 103 et 105 h, 

respectivement. 

 
Figure1.11Comparaison des probabilités d'endommagement à long terme entre l'alumine et le nitrure 

de silicium [9]. 

Néanmoins, les prévisions de durée de vie (figure 1.11) permettent à comparer et à 

évaluer la fiabilité mécanique de l'alumine et du nitrure de silicium en tant que matériaux 

céramiques pour la prothèse de resurfaçage de la hanche dans les mêmes conditions aux 

limites. Ce nitrure de silicium est en effet mécaniquement fiable et idéal pour les prothèses de 

resurfaçage de la hanche. 
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1.3.4. Gulraj S et al.( 2015) [10], entre 2008 et 2009, des prothèses de resurfaçages de la 

hanche (ESKA, Lübeck, Allemagne) ont été implanté chez cinq patients (cinq hanches) pour 

arthrose primaire. La prothèse utilisée se composait d'une tête fémorale cimentée avec une 

base métallique en alliage de cobalt-chrome et un revêtement en céramique solide. Celle-ci 

était articulée avec une doublure acétabulaire ( Acetabular liner) detype ESKA-Ceram (un 

composite céramique comprenant deux tiers de polyuréthane et un tier d'alumine) (figure 

1.12) insérée dans une coque acétabulaire en titane et niobium par un mécanisme de 

verrouillage conique sécurisé. 

 
Figure1.12Composants de la prothèse de resurfaçage de la hanche ESKA Ceram[10]. 

Après un suivi clinique de 3 ans, tous les cas ont été révisés en raison d'une rupture de la 

doublure acétabulaire en céramique et / ou de l'usure accélérée du revêtement en céramique de 

la tête fémorale (figure 1.13). 

 
Figure1.13Les composants récupérés lors de l'opération (doublure acétabulaire en céramique 

fracturée et composant fémoral avec revêtement de la tête fémorale en céramique usée) [10]. 

Les auteurs ont observé des taux d'échec précoce élevés lors de l'utilisation de la 

prothèse resurfaçage de la hanche céramique/ céramique. Ils recommandent donc que ce type 

de prothèse de resurfaçage céramique sur céramique ne soit pas utilisé pour le resurfaçage de 

la hanche. 
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 En se basant sur ces recherches sur les matériaux céramiques, nous remarquons que la 

majorité des auteurs ont confirmé que la fragilité de la céramique ne convient pas à la 

conception de ce type de prothèse. Le matériel d'implant doit avoir une longue durée 

de vie. Afin d’éviter les problèmes liés aux ions métalliques, aux problèmes d’usure et 

à la fragilité des prothèses de resurfaçage de la hanche, il est essentiel de proposer un 

autre matériau. De nombreux auteurs proposent l'utilisation d'un matériau composite 

dont les propriétés mécaniques sont proches de celles de l'os cortical diaphysaire. 

1.4. Performances de la prothèse de la hanche en composite CF / PA12. 
1.4.1. H. Bougherara, L’H. Yahia et al. (2007) [11] ont utilisé une méthode d'analyse par 

éléments finis, tout d'abord pour comparer les performances biomécaniques de tiges des 

prothèses totales de la hanche en alliage de titane ou composite CF / PA12 revêtu 

d'hydroxyapatite, à l'aide d'un modèle développé de la section proximale du fémur. 

Deuxièmement, les auteurs ont étudié l’influence des caractéristiques architecturales de la tige 

composite sur diverses propriétés biomécaniques d’un modèle contenant cette tige. Le 

concept et la géométrie de la prothèse de la hanche à tige en composite sont illustrés à la 

figure 1.14. La prothèse est typique des conceptions modulaires implantées par ajustement 

serré dans l'os sans utiliser le ciment acrylique. 

 
Figure1.14Concept du design de la tige de la prothèse totale de la hanche biomimétique[11]. 

      Deux architectures de fibres ont été utilisées dans la présente étude. La 

Configuration I avait deux couches orientées en (±45°), une en (0°/90°) et trois autres en 

(±45°) ([(±45°)]2 [(0°/90°)]1 [(±45°)]3). La configuration II avait les six plis orientés à (±45°) 

[(±45°)]6. Un schéma de ces deux configurations est présenté à la figure 1.15. 
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Figure1.15Configurations en couches pour le matériau composite utilisé : (a) configuration I 

([(±45°)]2 [(0°/90°)]1 [(±45°)]3) et (b) configuration II [(±45°)]6 [11]. 

Tableau 1.2Influence de la configuration des couches du matériau composite sur diverses 

contraintes dans le modèle d'éléments finis [11]. 

Configuration des plis 

 

 

Pression maximale de contact (MPa) 

Pression totale de contact maximale (MPa) 

Pic maximum de contrainte dans la prothèse (MPa) 

Pic minimal de contrainte dans la prothèse (MPa) 

Pic de contrainte maximale dans l'os fémoral (MPa) 

Pic de contrainte minimale dans l'os fémoral (MPa) 
 

Configuration I Configuration II 

 

24 

34 

72 

-96 

55 

-94 

 

33 

46 

76 

-102 

55 

-94 

Les résultats du tableau 1.2 montrent qu'il n 'y a pas une différence importante dans les 

valeurs obtenues de la contrainte maximales dans la prothèse entre les deux configurations. 

Les contraintes principales dans la tige composite étaient plus basses et plus uniformément 

réparties par rapport au cas où la tige était en alliage Ti (figure 1.16). 
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Figure1.16Contraintes principales (MPa) dans les prothèses à tige en Ti et en CF/PA12 : (a) 

contrainte maximale et (b) contrainte minimale [11]. 

Les résultats ont montré dans cette étude que les contraintes dans la tige composite sont 

plus faibles que celles dans la tige Titane et que l'os fémoral implanté avec une structure 

composite supporte plus de charge que celui implanté avec une tige Titane.  

1.4.2. H.Bougherara et N.Bureau (2008) [12] ont présenté avec une méthode des éléments 

finis le concept du composant fémorale de resurfaçage de la hanche  hybride (2mm de 

composite CF / PA12 recouvert d'une couche d' 1mm de chrome cobalt) et ils ont comparé ses 

performances avec le resurfaçage classique de la hanche de Birmingham. Le concept et la 

géométrie du resurfaçage hybride sont illustrés à la figure 1.17. L'implant fémoral composé 

d’une structure en coquille épaisse de 2 mm constituée de plusieurs couches en fibres de 

carbone/ polyamide 12 (CF / PA12) (voir figure 1.18), sur laquelle une couche de 1 mm de 

Co-Cr est superposée. La tige est composée du même matériau que la coquille. L’implant est 

fixé à la tête fémorale avec un ciment de 1,5 mm en PMMA. 

 

 
Figure1.17 Resurfaçage de la hanche. (a) implant fémoral de resurfaçage hybride et (b) 

Birmingham [12]. 
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Figure1.18Tige en composite (CF / PA12) tressée (+ 45 / -45)6[12]. 

 
Figure1.19Contraintes deVon Mises dans l'os spongieux en utilisant (a) implant fémoral de 

resurfaçage Birmingham et (b) implant fémoral de resurfaçage hybride [12]. 

 
Figure 1.20Contraintes deVon Mises dans l'implant en utilisant (a) la prothèse de resurfaçage de 

la hanche Birmingham et (b) la prothèse de resurfaçage de la hanche hybride [12]. 

Les contraintes de von Mises dans l’os trabéculaire des implants de resurfaçage 

conventionnels et hybride sont illustrés dans la figure 1.19. La contrainte à l'intérieur de l'os 

trabéculaire était plus élevée pour l'implant de resurfaçage au Co-Cr conventionnel que celle 

utilisant l'hybride CF / PA12-Co-Cr. Les profils de contrainte les plus élevés ont été observés 
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dans la région postéro-inférieure près du bord de l’implant. Les contraintes maximales étaient 

de 6,09 MPa pour la prothèse en Co-Cr et de 5,26 MPa pour la prothèse hybride. 

Les valeurs des contraintes maximales dans l'implant conventionnel était plus élevée 

(173,6 MPa) que celle trouvée dans l'implant hybride (156,2 MPa) (voir figure 1.20).  

Les résultats de cette étude ont montré que la prothèse de resurfaçage de la hanche 

hybride pouvait potentiellement réduire la concentration de contrainte, préserver le stock 

osseux et éviter les fractures de l'os, par rapport aux implants de resurfaçage métalliques 

classiques de la hanche. 

1.4.3. Melissa Campbell et al. (2008)[13]ont montré à travers leur étude, le Procédé de 

fabrication d'une nouvelle tige fémorale composite en polymère renforcé de fibres de carbone 

(polyamide 12) utilisant le moulage avec vessie gonflable, et aussi l'effet de la température de 

traitement, du temps de maintien et de la pression interne appliquée sur la qualité de 

consolidation du composite. 

Les matériaux utilisés dans cette étude étaient des tresses composées de fibres de 

carbone et de polyamide 12 (PA12) mélangées obtenues de Schappe Techniques (Charnoz, 

France). 

 
Figure 1.21 Moule utilisé dans le moulage avec vessie gonflable et la tige fémorale en composite 

fabriquée [13]. 

Un moulage avec vessie gonflable a été utilisé pour fabriquer les tiges. Six manchons 

tressés superposés de fils CF / PA12 ont été placés autour d'un mandrin de vessie en silicone. 

L'ensemble a ensuite été placé dans un moule en acier et inséré dans une presse équipée de 

plateaux chauffés / refroidis, comme illustré à la figure 1.21. Une fois la température de 

moulage désirée (supérieure au point de fusion de la matrice thermoplastique du composite) 

atteinte lors du chauffage, la vessie a été gonflée à une pression donnée à l'aide d'azote et la 

pression a été maintenue pendant une période donnée, forcer le tissu contre la cavité du moule 

en acier, ce qui, en fonction des conditions de moulage, chassait l'excès de résine entre les 
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deux parties du moule à travers la ligne de séparation. Le moule a ensuite été refroidi à la 

température ambiante. La vitesse de refroidissement approximative était de 17 C° / min, 

mesurée à l'aide d'un thermocouple inséré dans les éprouvettes composites. La pression 

interne de la vessie n’est relâchée qu’après la cristallisation (<110 ° C). L'épaisseur nominale 

de la paroi de la structure composite était de 3 mm. Une image de la tige fémorale composite 

est montrée à la figure 1.21. 

Pour évaluer les propriétés mécaniques des composites moulés, des essais de 

compression uniaxiale ont été réalisés à l'aide d'une machine d'essais électromécanique 

Instron avec acquisition de données informatiques à l'aide d'un capteur de force 100 kN à 

plaques parallèles.  

D'après les résultats de la figure 1.22, il apparaît que l'effet de la température sur les 

propriétés mécaniques est très important, les valeurs du module et de la résistance diminuant 

de plus de 50% à des températures plus basses. À la température de moulage optimale, l'effet 

du temps de maintien et de la pression sur le module et la résistance est moins marqué, avec 

une réduction de 30 à 40% pour un temps de maintien ou une pression plus faible. Cependant, 

la variation non négligeable de la section transversale initiale des éprouvettes moulées ainsi 

que le fait que la section efficace augmente lorsque la déformation en compression entraîne 

des déviations non négligeables dans les propriétés mécaniques illustrées à la figure 1.22. 
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Figure 1.22 Le module de compression (■) et la résistance maximale à la compression (□) des 

échantillons composites CF / PA12 pour des variables : (a) de températures de moulage, (b) de 

pressions effectives, et (c) de temps de maintien, en fonction de la teneur en vide [13]. 

Dans des conditions de moulage optimales (250°C, 5 min et 480 kPa, les éprouvettes 

cylindriques ont une épaisseur de paroi nominale de 3 mm et un diamètre extérieur de 22 mm 

(recommandé pour les tiges composites CF / PA12 dans la région proximale chargée) module 

actuel de 10 à 11 GPa et une résistance à la compression de 155 MPa, ce qui correspond à des 

charges de 28 à 32 kN pour la géométrie actuelle. Le module obtenu est donc du même ordre 

de grandeur et légèrement inférieur au module d'os cortical (15 GPa). La charge maximale 

obtenue est environ 10 fois supérieure aux charges physiologiques normales ressenties lors de 

l’ouverture (3 kN) ou trois fois supérieure aux charges maximales subies lors du saut sur une 

jambe (10 kN). 

Ces résultats indiquent que les structures composites fabriquées ont le potentiel d’être 

utilisées pour remplacer les os. Spécifiquement dans le cas de cette application, où un contrôle 

élevé de la rigidité et une grande fiabilité mécanique sont requis pour imiter les propriétés de 

l'os cortical. 

Les auteurs ont conclu que leur étude a démontré la faisabilité de la fabrication de 

structures tubulaires à partir de tresses composites CF / PA12 en utilisant un moulage avec 



Chapitre1 : Etat de l’art 

22 

vessie gonflable, une méthode peu coûteuse qui permet d'obtenir des performances de tige 

reproductibles basées sur les propriétés mécaniques et le vide.  

1.4.4. Melissa Campbell et al. (2008) [14] ont effectué une étude expérimentale à travers 

laquelle ils présentent une analyse approfondie des propriétés mécaniques et une évaluation 

des performances de cette conception composite innovante pour les tiges fémorales fabriquées 

à partir d'un composite polymère renforcé de fibres de carbone. 

Des essais de fatigue cyclique ont été réalisés sur des éprouvettes cylindriques 

composites CF / PA12. Les essais de fatigue ont été effectués à température ambiante, sous 

chargement cyclique répété (compression – compression) à une fréquence de 6 Hz. Afin 

d’évaluer la durabilité mécanique du composite, les éprouvettes ont été soumises à quatre 

niveaux différents de contrainte maximale de 95, 101, 112 et 123 MPa (17, 18, 20 et 22 kN), 

soit 50, 55, 60 et 70% de la résistance à la compression ultime prédéterminée. Les essais de 

fatigue cyclique ont pris fin lorsque les échantillons ont présenté une fissure ou un signe de 

rupture. Aucun dispositif de grossissement n'a été utilisé pour observer les premiers signes 

d'échec. Lorsqu'une défaillance par fatigue ne pouvait pas être obtenue après 10 106 cycles 

ou plus pour un ensemble spécifique de conditions, une durée de vie indéfinie en fatigue était 

rapportée. 

Les courbes S–N obtenues sont illustrées à la figure 1.23, à la fois en termes de 

contrainte de fatigue maximale et de charge de fatigue maximale. Comme le montre la figure 

1.23, des ruptures en fatigue sont survenues après environ 104 cycles pour une charge de 

fatigue maximale de 22 kN (soit 123 MPa). 105 cycles pour une charge de fatigue maximale 

de 20 kN (soit 112 MPa), 106 cycles pour une charge de fatigue maximale de 18 kN (101 

MPa) et près de 107 cycles et plus pour une charge de fatigue maximale de 17 kN (95 MPa). 

Ces résultats montrent une résistance à la fatigue de 106 et plus à des niveaux de charge de au 

moins six fois plus que les niveaux de charge de 3 000 N recommandés dans la littérature, en 

accord avec le niveau de performance élevé attendu de la charge de compression en cas 

d'endommagement. 



Chapitre1 : Etat de l’art 

23 

 
Figure 1.23 Contrainte cyclique maximale en MPa (○) et charge maximale en N (●) en fonction des 

cycles à la rupture. Les flèches indiquent la durée de vie indéfinie en fatigue [14]. 

Et comme conclusion de ce travail, les excellentes performances en fatigue, surpassant 

de loin la résistance à la fatigue requise, font du matériau CF / PA12 un matériau idéal pour 

les implants orthopédiques. 

1.4.5. C. Caouette et al. (2011) [15] ont étudié numériquement la performance de la tige en 

composite CF / PA12 de la prothèse totale de la hanche en utilisant un modèle d'éléments finis 

et évalué sa performance par rapport à une tige métallique conventionnelle de même 

géométrie externe. 

 

 
Figure 1.24 Contraintes deVon Mises dans le fémur proximal pour un chargement de montée 

d'escaliers, non ostéointégré et ostéointégré a) fémur sain ; (b) tige CF / PA12 détachée ; (c) tige en 

Titane détachée ; (d) tige en CF / PA12 ostéointégrée ; (e) tige en Titane ostéointégrée[15]. 
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La figure 1.24 représente une comparaison entre l'implant totalement détachée et 

l'implant ostéointégré pour le cas de charge en montée d'escalier. Le fémur implanté en CF / 

PA12 est soumis à des contraintes élevées (27 et 19 MPa respectivement dans les cas non 

ostéintégrés et ostéointégrés) que ses contreparties en Ti – 6Al – 4V (20 et 16 MPa 

respectivement) implantées dans le fémur latéral proximal. Quel que soit le cas de charge ou 

le matériau de tige utilisé. La réduction de contraintes maximale se situe dans la région de 

calcar. Le côté latéral du fémur est également moins sollicité pour tous les types d’implant et 

de charge. 

 
Figure 1.25 Vue antérieure des micromouvements à l'interface os-implant pour la montée d'escaliers 

et la mise en charge d'une jambe des implants non ostéointégrées a) CF / PA12 en montée d'escalier; 

(b) Titane dans une montée d'escalier; (c) CF / PA12 en position d'une jambe; (d) Titane en position 

d'une jambe [15].  

La figure 1.25montre des micromouvements dans la partie proximale de la tige pour les 

cas de charge en montée d'escalier et de charge d'appui sur une jambe (cas non ostéointégré). 

Les micromouvements atteignent un maximum de 124 μm pour la tige composite et de 85 μm 

pour la Tige Ti – 6Al – 4V; dans le cas d'une charge d'appui sur une jambe, les valeurs 

maximales sont de 211 μm pour la tige en composite et 92 μm pour la tige Ti – 6Al – 4V. 

Pour les deux types d’implant, ces valeurs maximales sont contenues dans une zone similaire 

relativement petite de la surface de la tige et la majeure partie de la surface de la tige 

proximale montre les micromouvements sous la valeur de seuil requise pour l'ostéointégration 

de 40 μm. Les valeurs les plus élevées sont contenues dans une petite zone pour la tige CF / 

PA12, mais réparties sur une surface plus large pour la tige Ti – 6Al – 4V. 
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Alors comme conclusion, Les résultats ont montré que les contraintes dans la tige 

composite sont plus faibles que celles dans la tige Titane et que l'os fémoral implanté avec 

une structure composite supporte plus de charge que celui implanté avec une tige en Titane. 

Les micromouvements dans la tige en composite sont nettement plus petites que celles de la 

tige en Titane sur toute la surface de l'implant osseux en raison de la répartition favorable des 

contraintes interfaciales. L'ostéointégration semblerait donc possible sur la plus grande partie 

de la surface de la tige, conduisant à un implant cliniquement stable. 

1.4.6. Christiane Caouette (2012) [16] Un nouvel implant de resurfaçage de hanche dont la 

tige est faite d’un matériau composite biomimétique (CF/PA12) aux propriétés mécaniques 

semblables à celles de l’os cortical a été imaginé. Plus spécifiquement, la tige d’alignement 

d’un implant de resurfaçage disponible commercialement (Durom™, Zimmer Corp) a été 

remplacée par une tige faite de ce matériau composite afin d’obtenir un implant entraînant 

moins de décharge mécanique dans l’os fémoral que sa version commerciale entièrement 

métallique. L’évaluation préclinique numérique du design du nouvel implant nécessitait la 

mise au point d’outils d’évaluation du comportement biomécanique de l’implant 

biomimétique. 

 
Figure 1.26 Contraintes de Von Mises en (Mpa) dans l'implant pour les modèles d'interface de 

contact et d'ostéointégration, avant et après l'ostéointégration[16]. 

Les contraintes de Von Mises dans l'implant pour le cas de charge de marche normale 

sont présentées dans la figure 1.26. Avant l'ostéointégration, les contraintes dans la tige sont 

modérées pour les deux types d'interface (7 MPa), avec une légère concentration de contrainte 
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à la jonction tige-dôme.Cette concentration est plus élevée pour l'interface ostéointégrée (23 

MPa) que pour l'interface à contacts (19 MPa). Après l'ostéointégration, les contraintes dans 

la tige sont plus élevées, à la fois pour les interfaces de contact (16 MPa) et ostéointégrées (13 

MPa). La concentration de contrainte à la jonction tige-dôme est également plus élevée 

qu'avant l'ostéointégration, avec des valeurs de 29 MPa pour l'interface de contact et de 24 

MPa pour l'interface ostéo-intégrable. 

Les résultats ont montré dans l’implant de resurfaçage une concentration de contraintes 

à la jonction tige-dôme, et ce pour tout type de fixation. Cette concentration de contraintes (29 

MPa) est plus sérieuse pour le matériau biomimétique dont la limite élastique est de l’ordre de 

100 à 180 MPa, dépendamment de la configuration des fibres dans le matériau. Donc l'auteur 

a conclu que ce nouvel implant à tige composite a réduit la déviation des contraintes par 

rapport aux implants métalliques actuels. 

1.4.7. PouriaTavakkoliAvval et al. (2014) [17] ont présenté un nouveau modèle mécano-

biochimique, plus complet en ce sens qu'il implique l'effet de couplage entre la charge 

mécanique et la biochimie osseuse, a été utilisé pour prédire la distribution de la densité 

osseuse à long terme autour d'une arthroplastie totale de la hanche avec une tige en composite 

(CF / PA12). Les résultats ont ensuite été comparés à ceux obtenus dans des fémurs implantés 

avec des implants en alliage de titane et en cobalt–chrome–molybdène. Pour simuler la charge 

physiologique, le muscle et la hanche des réactions articulaires représentant 45% du cycle de 

la marche ont été appliquées au modèle car cet exemple de la marche produit une charge 

maximale sur le fémur. 

 

 
Figure 1.27Distribution de la densité osseuse après prothèse total de la hanche avec (a) CoCrMo, (b) 

en alliage de Ti, (c) implant de la hanche en composite CF / PA12 [17].  
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La répartition de la densité osseuse péri prothétique en réponse aux implants Co-Cr-Mo, 

en alliage de Ti et en composite CF / PA12 sont illustrés dans la figure 1.27. L’emplacement 

de la densité maximale était à l'os corticale. La comparaison des distributions de densité après 

la prothèse totale de la hanche (figure1.27) implique que l’implant de la hanche en (Co-Cr-

Mo) induit plus de stress shielding dans le fémur proximal de telle sorte que les régions de 

faible densité (0,34–0,8 g/cm3) étaient dominantes dans le fémur implanté par la tige en Co-

Cr-Mo comparé à celui de la tige de la hanche en composite. Par conséquent, les résultats des 

simulations ont révélé que la tige de hanche en composite biomimétique favorise le transfert 

de charge au fémur proximal par rapport à celle conventionnelle métallique, et par 

conséquent, réduit la quantité de résorption osseuse en réponse à l'implantation. Pour 

examiner la distribution de densité en détail, le fémur est divisé en sept zones. Ces sept zones 

décrivent principalement les régions entourant la partie proximale du fémur et sont 

cliniquement utilisés pour évaluer le résultat de la chirurgie de remplacement de la hanche. 

Les résultats ont montré qu’en termes de remodelage osseux, l’implant de la hanche en 

composite CF / PA12 est plus avantageux que les implants métalliques. 

1.4.8. PrajaktaSubhedar et al. (2016) [18] Dans leurs article, l'adéquation du polyamide 12 

renforcé de fibre de carbone pour la conception de la tête fémorale a été examinée. Ce cadre 

quantifie les caractéristiques des matériaux CF / PA 12. Dans cette étude, l'adéquation de CF / 

PA 12 en tant que tête fémorale est discutée en tenant compte des paramètres essentiels. 

Bien que les implants de la hanche offrent un large éventail d'avantages tels que le 

soulagement de la douleur, la rentabilité, la durée de vie, etc., ils présentent certains 

inconvénients, tels que le descellement, la métallose, etc., qui sont mentionnés ci-dessous 

(tableau 1.3). 
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Tableau 1.3 Avantages et limites des prothèses de hanche actuelles [18]. 

Prothèses Avantages Inconvénients 

Métal sur 

Polyéthylène 

 Grande utilization 

 

 Rentable. 

 Durée de vie prévisible. 

 Débris de polyéthylène 

entraînant un descellement 

aseptique. 

 

Métal sur métal 

 Durée de vie potentiellement 

plus longue que le 

polyéthylène en raison de 

l'usure réduite. 

 Tête fémorale plus grosse, 

donc taux de luxation plus bas. 

 Métallosecancérogène 

possible. 

 

 Effet des ions métalliques. 

Céramique sur 

Céramique 

 Faiblefrottement. 

 Faibleparticule de débris. 

 

 Substance inerte. 

 Cher.  

 Nécessite une insertion 

experte pour éviter les 

dommages. 

 Peut produire du bruit dans 

le mouvement. 

 

Les propriétés mécaniques du matériau sont le comportement du matériau mesuré sous 

l'effet de forces externes. Les caractéristiques mécaniques de l'os et de CF/PA12 avec 68% en 

poids de fibres de carbone longues et 32% en poids de polyamide 12 utilisant un moulage par 

compression dans différentes configurations de superposition ont été fabriquées et testées 

pour la résistance à la flexion et inter laminaire en utilisant une méthodologie de test standard. 

Le résultat obtenu montre que le module varie en fonction de la configuration du moulage. 

Les modules obtenus variaient entre 8 et 36 GPa et les résistances mécaniques entre 134 et 

565 MPa. Ainsi, le module obtenu pour des tiges des prothèses totales de la hanche 

constituées de ces composites correspond à celui indiqué pour les os denses (5-30 GPa). Au 

même temps, la résistance mécanique de ces tiges composites s’est révélée nettement 

supérieure à celle des os denses (100-200 MPa), montrant que, dans des conditions 

physiologiques extrêmes, ces tiges composites seraient soumises à des contraintes 

considérablement inférieures à celles conduisant à leur défaillance.  

       Les propriétés de traction, de compression et de cisaillement inter laminaire de 

composites en polyamide renforcé de carbone obtenus par différentes techniques de 
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fabrication. Lesdifférents processus de fabrication ont un impact sur les vides formés pendant 

le processus de synthèse avec une teneur variable en poids de fibres de carbone. Avec la 

teneur croissante en fibre de carbone dans le composite CFPA, le module de flexion et la 

résistance à la flexion sont améliorés (figure1.28). 

 
Figure 1.28 Impact de la teneur en fibre de carbone sur la résistance à la flexion et le module de 

flexion [18]. 

D'après les résultats obtenus, le composite CF / PA 12 est suggéré comme le matériau le 

plus approprié pour les implants de hanche que les métaux et les céramiques. 

Toutes ces études éminentes citées ci-dessus ont proposé ce nouveau matériau 

composite constitué de fibre de carbone et d'une résine de polyamide 12. Ce matériau est 

hautement recommandé pour une utilisation orthopédique et cela a été démontré en 

laboratoire, compte tenu de ses propriétés similaires à celles de l'os, de sa biocompatibilité et 

de ses excellentes performances en fatigue. 
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1.5. Conclusion 
A travers cette synthèse bibliographique, ce nouveau matériau composite (CF/PA12) a 

été traité dans la littérature pour résoudre le problème des ions métalliques des prothèses de la 

hanche conçues en métal et aussi le problème de la fragilité des céramiques. On a constaté  

que : 

 Le comportement en fatigue de la prothèse de resurfaçage de la hanche n'a été traité 

qu'une seule fois par Wen Zhang et al. (2010), leur étude était statique au cours 

d'une marche normale, d'autres activités tel que la montée d'escaliers aurait fait la 

différence. 

 Le CF/PA12 était largement utilisé comme tige de la prothèse de la hanche, que se 

soit totale ou de resurfaçage, et une seule fois comme un composant fémoral, mais 

nous n’avons pas rencontré dans notre recherche approfondie une étude portant sur 

l’implant de resurfaçage de la hanche totalement conçue avec ce matériau.  

Donc il est question de faire une analyse tridimensionnelle par éléments finisdu 

comportement statique et en fatigue de la prothèse de resurfaçage de la hanche conçue 

entièrement avec ce nouveau matériau composite CF/PA12 pour confirmer que cette 

prothèse réalisée en CF / PA12 qui a prouvé son excellente biocompatibilité est loin de la 

fatigue et donc de la rupture. 
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1. Biomécanique de la hanche et description de la prothèse de resurfaçage 

2.1. Introduction 
Dans ce chapitre nous présentons l’articulation de la hanche ainsi que la biomécanique 

associée, nous rappelons les résultats essentiels concernant l’estimation des forces agissant 

au niveau de cette articulation, ainsi que les paramètres les plus influençants tout en 

introduisant les phénomènes de chocs au niveau de la hanche, et nous calculons les forces 

d’impact en fonction du type d’activité. Ensuite, nous présentons les prothèses de 

resurfaçages de la hanche, leurs avantages et leurs inconvénients. Nous exposons les facteurs 

liés à l'endommagement de la prothèse coxo-fémorale.  

2.2. Biomécanique de la hanche 
2.2.1. Anatomie de la hanche 

            L’articulation coxo-fémorale, communément appelée la hanche, est la jonction qui 

relie la cuisse au bassin par le fémur et l’os iliaque. La hanche est une articulation synoviale 

(énarthrose) sphéroïde où la surface sphérique d’un os s’insère dans la cavité concave d’un 

autre os (figure 2.1). Plus spécifiquement dans le cas de la hanche, la tête du fémur s’imbrique 

parfaitement dans la cavité cotyloïde du pelvis (acétabulum). La structure sphéroïde de cette 

articulation lui permet des mouvements multiaxiaux d’une grande amplitude. Ensemble, les 

structures passives (le bourrelet cotyloïdien, la capsule articulaire et les ligaments), de même 

que les structures actives (les muscles), assurent la stabilité de cette articulation. Par 

conséquent, la hanche est l’une des articulations les plus efficaces du corps humain car elle 

permet d’effectuer des rotations de grandes amplitudes, et ce, dans toutes les directions, tout 

en conservant une bonne stabilité grâce au travail de ses structures anatomiques et 

musculaires [19]. 

 
Figure 2.1 Articulation de la hanche [20]. 
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2.2.2. Mobilité de la hanche 
La stabilité du squelette humain, dépend en grande partie, de la persistance et la qualité 

fonctionnelle de l’articulation coxo-fémorale. Sur le plan biomécanique, on distingue trois degrés de 

liberté activés autour de trois axes propres à l’articulation de la hanche :  

 Axe antéropostérieur, assurant l'abduction et l’adduction (AB/AD),  

 Axe vertical confondu avec l'axe longitudinal du membre inférieur, qui permet les 

mouvements de rotation externe et rotation interne (RI/RE),  

 Axe transversal, autour duquel s’effectuent la flexion et l’extension (F/E), (figure 2.2). Les 

amplitudes maximales de ces angulations dépendent de l’état physio neurologique du 

patient. Selon Calonius et al., [21] ces angles sont définis par θ1±6° pour l’(AB/AD), θ2±6° 

pour la (RI/RE) et θ3±23° pour la (F/E) [22]. 

 

 
Figure 2. 2 Résultante transmise à la hanche en position d’appui monopodal[22]. 

2.2.3. Cycle de marche 

Les durées des différentes phases du cycle de la marche étudiées sont traditionnellement 

normalisées en pourcentage de la durée totale du cycle. De prime abord, le cycle de marche 

se divise en une phase d’appui, quand le pied est en contact avec le sol et une phase 

d’oscillation, quand la jambe, en l’air, se déplace vers l’avant (figure 2.3). Pour la marche 

normale, la phase d’appui d’un membre représente, en moyenne, 60 % du cycle contre 40 % 

pour la phase d’oscillation. Ces deux phases sont délimitées par l’apparition du décollement 

des orteils (60 %) et par les deux contacts d’un des talons définissant le début (0 %) et la fin 

du cycle (100 %).  

Le décollement des orteils et le contact du pied controlatéral, c’est-à-dire du membre 

opposé, surviennent respectivement aux environs de 10 % et 50 % du cycle ; deux phases de 

double appui (appui bipodal) en découlent. Pendant environ 20 % du cycle (10 % chacune), 

les deux pieds sont simultanément en contact avec le sol.L’appui unilatéral (appui 
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monopodal)représente environ 40 % du cycle de marche. Un seul des membres inférieurs est 

maintenant en appui, il équilibre et entraîne la progression du corps vers l’avant [23]. 

 
Figure 2. 3 Cycle de la marche [24]. 

2.2.4. Forces et contraintes développées dans l’articulation de la hanche associées à 

diverses activités. 

La détermination des forces internes présentes lors du mouvement humain est 

essentielle pour la compréhension de la fonction mécanique du corps afin d’évaluer les 

chargements et les risques auxquels est soumis le corps humain. Les contraintes de la hanche 

sont telles que dans une situation bipodale, la moitié du poids du corps est répartie sur chaque 

hanche. Alors qu’en position unipodale, le concept de la “balance de Pauwels” montre que 

l’articulation de la hanche supporte environ 3 fois le poids du corps (figure 2.4). Dans des 

conditions normales, le cartilage amortit et répartit la transmission des forces dans 

l’articulation [25]. 

 
Figure 2.4:Balance de Pauwels, avec P le poids du corps, M la force de résistance des fessiers et R la 

résultante des forces qui s’appliquent sur l’articulation [26]. 
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2.2.4.1. Activité de la marche 
De nombreuses études ont été menées dans le but d’estimer les forces et contraintes 

résultantes dans les articulations lors de la marche. La longueur du pas semble dépendre de 

l’âge et de la taille du sujet, ainsi que de l’amplitude du mouvement de flexion/extension. 

Mais, même si les variations inter-individus sont très élevées, la fréquence naturelle de la 

marche semble être d’environ 0,9 Hz [27].  

Dans la pratique, il n’existe pas de méthode non invasive permettant une lecture directe 

des efforts transmis dans les articulations. Ainsi, le calcul des forces et moments internes 

passe par une modélisation du corps utilisant les lois de la mécanique. En pratique, seuls les 

forces et moments externes peuvent être mesurés. Elles correspondent à la réaction du corps 

sur l’environnement. Lors de la marche, les pieds sont en interaction avec le sol [28]. Deux 

grands types de plates-formes de force existent. Elles se différencient par le type de capteurs 

utilisés. Ils sont soit à base piézo-électrique (plates-formes de Kistler Instrument), soit à base 

de Jauges de contraintes (plates-formes de AMTI, Bertec Corporation et Logabex de GIAT 

industrie). Généralement, les laboratoires d'analyse de la marche sont équipés de deux plates-

formes de force afin de pouvoir enregistrer l'appui gauche et l'appui droit lors d'un même 

passage du patient [29].  

Les forces résultantes dans les articulations peuvent être déterminées en utilisant la 

méthode de la dynamique inverse, qui combine l’utilisation de plate-forme de force et d’un 

système d’acquisition de mouvements. Pour cela, le corps est modélisé par un système de 

segments rigides articulés. Dans cette approche, les données cinématiques mesurées sont « 

combinées », avec les efforts externes (forces et moments) et les propriétés inertielles des 

segments corporels (masse, inertie, centre de masse), pour estimer les moments articulaires 

pour chaque articulation du modèle considéré [30]. L’approche dynamique inverse permet de 

déterminer le torseur des actions mécaniques intersegmentaires, c'est-à-dire les forces et les 

moments résultants au niveau de chaque articulation. Le principe de la méthode dynamique 

inverse est d’isoler successivement chaque segment corporel de la chaîne articulée, du plus 

distal au plus proximal. Connaissant le torseur dynamique au niveau de la plateforme de 

forces, les théorèmes de Newton (ou théorème de la résultante dynamique) et d'Euler (ou 

théorème du moment dynamique) sont appliqués successivement au point de contact du pied 

sur cette plateforme, puis à la cheville, puis au genou et enfin à la hanche (figure 2.5). Sont 

ainsi déterminés les forces et les moments intersegmentaires (ou nets) induits au niveau de 

chaque articulation pour équilibrer les actions mécaniques extérieures (gravité, forces 

d’inerties, réactions aux points d’appui. 
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Figure 2.5 Modélisation par dynamique inverse du membre inférieur lors de la phase d’appui de la 

marche. Le torseur des actions mécaniques extérieures réduit au point de contact K est connu. Les 

propriétés cinétiques des segments (pied, jambe, cuisse) sont estimées à partir de tables 

anthropométriques. Les actions mécaniques inter- segmentaires à chaque articulation (H : hanche, G 

: genou et C : cheville) sont calculées par dynamique inverse (vue extérieure – plan sagittal) [31]. 

Les différentes études utilisant cette méthode proposent des résultats qui concordent 

pour décrire la courbe de force à double maximum caractéristique de la marche [32, 33]. Le 

premier maximum de force a lieu au bout de 20 % du cycle de marche et le second au bout de 

80 % (Figure 2.6.a), le début du cycle étant déterminé par la pose du talon sur le sol et la fin 

par le décollement des orteils lors de la phase de poussée. Les maximas de la force résultante 

calculés pour la marche par la méthode de la dynamique inverse sont de l’ordre de 180 à 400 

% du Poids du corps (%P) [32,33,35]. 

  
a) b) 
Figure 2.6: Allure des intervalles de valeurs de la force résultante (% du Poids du corps) agissant 

sur l’articulation de la hanche au cours d’un cycle. a) Lors de la marche. b) Lors de la course [34]. 

Dans une hanche saine, quand les surfaces de contact sont conformes et normalement 

lubrifiées, le coefficient de frottement est de l’ordre de 0,001. Ceci permet lors des 
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modélisations de négliger la contrainte tangentielle de frottement devant la contrainte normale 

[36]. Le maximum de contraintes varie peu avec la direction de la force résultante exercée par 

les muscles de la hanche [36]. Lors de la marche, les contraintes sont maximales au niveau de 

la partie supérieure de l’acétabulum, principalement du côté médial [37]. Le toit de 

l’acétabulum est considéré comme une zone de charge et de déformabilité (figure 2.7) [38]. Il 

permet aux cornes acétabulaires antérieure et postérieure de se rapprocher et de prendre appui 

sur la tête du fémur lors de la mise en charge de l’articulation, pour augmenter la congruence 

tête-acétabulum [39]. 

 
Figure 2.7: La mise en charge de l’acétabulum [40]. 

Une étude de la position statique sur une jambe a également mis en avant cette zone 

supérieure comme étant la plus contrainte [41]. Cette position a été choisie pour sa similitude 

avec la position à mi-cycle de la jambe lors de la marche lente caractérisant les patients. La 

distribution de la pression de contact et la valeur du pic jouent un rôle déterminant dans la 

dégénération du cartilage et dans l’usure des implants, usure générant des débris qui peuvent 

ensuite, à plus ou moins long terme, entraîner des réactions inflammatoires ou une ostélolyse 

conduisant au descellement de la prothèse [42]. 

2.2.4.2 Activité de la course 
Cette activité a été étudiée par application de la méthode de la dynamique inverse et 

optimisation d’un modèle 3D simulant l’action de 47 muscles de la jambe [34]. La principale 

différence avec la marche, outre bien sûr la valeur du maximum de force, est la présence d’un 

seul pic majeur, au bout d’environ 40 % du cycle, au lieu des deux pics présents lors de la 

marche. Pour une vitesse de course de 5 m/s, la valeur du maximum de force simulée varie 

entre 500 et 2 000 %P (figure 2.6.b) selon le type d’optimisation, soit au maximum environ 

cinq fois plus que lors de la marche [37]. 
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2.2.4.3. Activité des montées et descentes d’escaliers 
La cinématique et la biomécanique des montées ou descentes d’escaliers varient de 

façon considérable par rapport à la marche [43] : la phase d’appui (entre 59,6 et 63,7 % de la 

durée du cycle) diminue avec l’augmentation de la pente durant la descente et augmente 

légèrement durant la montée. De plus, la durée du cycle est plus longue pendant la montée 

(1,4 s) que pendant la descente (1,2 s). Mais surtout, la force de réaction est plus importante 

durant la descente que durant la montée, l’influence de la pente restant relativement faible. En 

ce qui concerne la composante verticale de cette force, l’influence de la pente est visible : 

l’augmentation de cette composante selon l’inclinaison peut être d’environ 15 %. Ceci peut 

être expliqué par la variation de puissance développée dans les articulations, celle-ci étant 

reliée à la quantité d’énergie potentielle devant être produite (montée) ou absorbée (descente) 

par les muscles [43]. 

L’allure de la courbe représentant l’évolution de la force agissant sur la hanche au cours 

d’un cycle est très voisine de celle de la marche. Uniquement les valeurs des maximas de 

force diffèrent, ces derniers étant plus élevés lors de la montée et descente d’escaliers que lors 

de la marche [43]. Le maximum de force lors de la montée d’escaliers est d’environ 300 à 600 

%P [44], et il est légèrement plus élevé en ce qui concerne la descente. En effet, pendant la 

descente, l’énergie potentielle doit être dissipée par les muscles et pour ce faire, elle est 

transformée en énergie cinétique durant la phase de balancement de la jambe. Ensuite, 

presque toute l’énergie cinétique accumulée doit être absorbée par le contact du pied avec le 

sol [43]. Différentes valeurs des maximas de force concernant la marche et les descentes et 

montées d’escaliers ont été regroupées [33], montrant la grande variabilité inter-sujets et 

l’incertitude des mesures. Néanmoins, il semble acquis que le maximum de force le plus élevé 

soit engendré lors de la descente d’escaliers [37]. 

2.3. Implant de remplacement de l'articulation coxo- fémorale 
2.3.1. Pathologies courantes de la hanche 

            Parmi les pathologies courantes de la hanche, il y a la coxarthrose, ou arthrose de la 

hanche. L’arthrose est définie comme l’usure du cartilage articulaire et est de deux types : 

primaire ou secondaire. La coxarthrose primaire représente 40% de l’ensemble des 

coxarthroses et survient généralement après 60 ans. Elle se développe sur une hanche sans 

malformation préalable. Quant à la coxarthrose secondaire, elle représente 60% des cas de 

coxarthrose et elle survient sur des hanches ayant des malformations menant à une usure 

rapide du cartilage articulaire. Le symptôme clinique majeur de la coxarthrose est la douleur, 

localisée au pli de l’aine avec une irradiation dans la cuisse. Le traitement de la coxarthrose 
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est médical ou chirurgical. Le traitement médical consiste à traiter la douleur et à ménager 

l’articulation malade ; le traitement chirurgical consiste en une panoplie d’interventions visant 

à corriger les anomalies anatomiques, ou à remplacer les surfaces articulaires usées. Le 

remplacement de la hanche naturelle par une prothèse totale de hanche ou par une prothèse de 

resurfaçage de hanche font partie des options envisageables [45]. 

L’arthroplastie totale de la hanche (ATH) consiste à remplacer la tête et le col fémoral 

par une tige fémorale (habituellement faite de matériaux métalliques tels que le titane, (figure 

2.9). Une cupule acétabulaire est également implantée dans le bassin pour compléter 

l’articulation. Cette opération est majoritairement pratiquée pour remédier à l’arthrose 

dégénérative de la hanche : 81,9% des arthroplasties initiales sont attribuables à ce 

groupement diagnostique (Institut canadien d'information sur la santé, 2012) (figure 2.8) [45]. 

 
Figure 2.8: Arthroplasties initiales de la hanche par groupement diagnostique 

(Institut canadien d'information sur la santé, 2012) [45]. 

 

2.3.2. Arthroplasties de la hanche 

La compréhension de la hanche douloureuse chez l’adulte jeune a beaucoup évolué ces 

dernières années depuis la popularisation du conflit fémoro-acétabulaire. Celui-ci est décrit 

comme une cause de douleur de hanche de l’adulte jeune et identifié comme une cause 

d’arthrose précoce. La coxarthrose du sujet jeune peut également être secondaire à une 

anomalie morphologique comme une dysplasie (défaut de couverture de la tête fémorale), une 

protrusion acétabulaire ou une épiphysiolyse. 
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À l’issue d’un examen clinique et radiologique complet, une indication de chirurgie 

prothétique peut être retenue en fonction de l’usure cartilagineuse. Cette arthroplastie peut 

être conventionnelle ou de resurfaçage. 

     La prothèse totale de hanche (figure 2.9)remplace l’articulation pathologique par deux 

composants solidement fixés à l’os mais mobiles l’un par rapport à l’autre. 

 

 
Figure 2.9 Composants d’une prothèse totale de hanche [46]. 

La tige fémorale est un pivot prolongé par un col puis par une bille. La cupule 

acétabulaire, surface hémisphérique, est fixée dans le bassin et s’articule avec la bille. 

La fixation à l’os est soit cimentée, soit directe par réhabitation biologique. 

Différents couples de frottement sont possibles : céramique-céramique, céramique-

polyéthylène, métal-polyéthylène, métal-métal. Depuis 40 ans, les progrès sont constants, tant 

en termes de voies d’abord que de tribologie (études couples de frottement). L’introduction 

des couples de frottement “dur-dur” (céramique ou métal) avait pour objectif de réduire la 

production de débris d’usure afin de diminuer la fréquence des descellements aseptiques 

consécutifs aux granulomes à corps étrangers [47]. 

La fixation des implants à l’os reste un défi permanent même si la fixation sans ciment 

moderne semble avoir atteint sa maturité, les facteurs de succès de la fixation primaire (dessin 

prothétique) et secondaire (traitement de surface) ayant été parfaitement identifiés. 

Cependant, la prothèse scellée (cimentée) comportant un frottement métal – le polyéthylène 

constitue toujours un modèle de référence de par son ancienneté. Mais ce type d’arthroplastie 

est soumis à différentes complications : les luxations à court terme, l’usure et le descellement 

à long terme. Le taux d’usure est d’autant plus élevé que le niveau d’activité est élevé, les 

patients jeune et sportifs représentant actuellement une part croissante de la population 

bénéficiant d’une PTH.  
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À côté des PTH classiques qui bénéficient d’une large gamme pouvant s’adapter à la 

majorité des patients sur le plan anatomique, se sont développées les PTH sur mesure qui 

s’adapte parfaitement à l’anatomie du patient, notamment en cas de déformation fémorale 

(déformation de diaphyse, trouble de l’orientation du col fémoral, dimensions extrêmes…), 

permettant une conservation à l’identique de la longueur du membre et de l’offset fémoral 

(bras de levier fémoral) et ainsi, une biomécanique de la hanche prothésée la plus proche 

possible de la hanche saine. 

Concernant les patients jeunes et actifs, il existe une alternative à la prothèse totale de 

hanche classique : le resurfaçage total de hanche (figure 2.10). 

 
Figure 2.10 Prothèse de resurfaçage de hanche [47]. 

Le principe est différent, la tête fémorale étant conservée et travaillée pour recevoir une 

cupule prothétique en métal. Au niveau du bassin, l’acétabulum est fraisé afin de pouvoir y 

impacter une cupule qui est une demi-sphère tronquée [47]. 

Dès le début des années 1980, les chirurgiens avaient bien compris les avantages du 

resurfaçage de hanche. Cette technique a été largement diffusée, mais cette première 

génération d’implants a présenté un taux d’échec trop important. Ces échecs étaient liés aux 

matériaux, à l’ancrage et au couple frottement. Dans les années 1990 et 2000, les progrès 

tribologiques, en particulier sur le couple métal-métal, ont permis d’aboutir à des implants de 

deuxième génération permettant d’associer l’avantage des têtes prothétiques de gros diamètre 

et une préservation osseuse fémorale. 

Ce type de prothèse permet de respecter au mieux l’anatomie du patient : longueur du 

membre, offset fémoral, conservation des récepteurs proprioceptifs situés sur le col fémoral. 

Le grand diamètre de la tête prothétique permet d’avoir un taux de luxation proche de 

zéro, ce qui autorise la pratique de toutes les activités sportives sans aucune restriction. 

Cependant, cette technique ne peut être proposée à tout âge car la faisabilité dépend de la 

qualité osseuse de la tête fémorale, qui peut varier selon de nombreux paramètres (poids, âge, 

ostéoporose, kystes, nécrose…). Selon les critères actuels d’éligibilité, il faut être un homme 
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de moins de 50 ans pour prétendre à cette technique. En effet, des séries récentes ont montré 

que la femme présente plus de réaction aux débris libérés par les composants, et un risque 

d’ostéoporose accru par rapport à l’homme. 

Enfin, il s’agit d’une technique rigoureuse et difficile. La qualité du résultat et surtout la 

longévité de l’implant dépendent probablement plus du chirurgien et de son expérience de la 

technique que pour une prothèse standard [47]. 

Cette intervention, outre le fait qu’elle soit moins invasive que la prothèse totale de la 

hanche, permet de préserver le capital osseux du patient : la tête et le col fémoral ayant été 

conservés, la perte osseuse est moindre et une éventuelle chirurgie de reprise par arthroplastie 

totale s’en trouve grandement simplifiée. 

Toutefois, comme toute prothèse plus rigide que l’os, les composantes fémorales de 

resurfaçage engendrent un phénomène de diminution de la charge mécanique à laquelle l’os 

est soumis. Ce phénomène est appelé « décharge mécanique » ou « déviation des contraintes 

». La modification des contraintes dans l’os par rapport à leur niveau physiologique entraîne 

une adaptation fonctionnelle sous forme de résorption ou d’augmentation de la densité 

osseuse, un phénomène appelé « ostéopénie de décharge » dans le cas d’une résorption, et 

plus généralement « remodelage osseux » [45]. 

2.3.3. Activités sportives après resurfaçage et prothèse totale de hanche 

L’objectif après l’implantation d’une prothèse de hanche (PTH) réside dans 

l’amélioration de la qualité de vie du patient en éliminant la douleur et en augmentant les 

mobilités articulaires. Malgré le degré élevé de satisfaction obtenu après implantation d’une 

arthroplastie totale de hanche certaines restrictions face aux activités sportives sont suggérées 

par le chirurgien. Ainsi, la pratique d’activités sportives générant des impacts importants sur 

l’articulation coxo-fémorale, entraînant un risque de luxation ou de fracture péri-prothéthique 

est généralement fortement déconseillée. Cependant, certains patients considèrent que le 

maintien d’un haut niveau d’activité sportive est un élément important de leur qualité de vie et 

certains auteurs pensent que l’activité sportive n’est pas obligatoirement délétère sur les 

implants [48]. 

Avec le nombre croissant d’arthroplastie totale de hanche implantées chez des patients 

jeunes et/ou actifs, le resurfaçage de la hanche (RH) prend un nouvel essor. 

Outre le maintien du capital osseux fémoral, l’augmentation de la stabilité articulaire et 

la facilité de la reconstruction biomécanique, il est avancé que ce type d’implant facilite un 

retour à un niveau d’activité sportive plus élevé qu’après une PTH. Cette affirmation est 
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cependant fréquemment biaisée par la sélection préférentielle de jeunes patients actifs pour le 

RH, la PTH étant classiquement réservée à des sujets plus sédentaires.  

L’excellente stabilité articulaire du RH (effet « grosse tête ») pourrait être l’un des 

facteurs principaux favorisant un niveau élevé d’activité par rapport aux PTH conventionnelle 

(de diamètre 28mm) en réduisant les épisodes de subluxation et en augmentant l’effet de 

succion entre les composantes articulaires. D’autres facteurs, comme une meilleure 

proprioception, un transfert plus physiologique des charges au fémur proximal ou une 

excellente reconstruction biomécanique de la hanche ont été rapportés après implantation d’un 

RH par rapport aux PTH et pourraient également expliquer les meilleurs résultats cliniques 

chez des patients porteurs d’un RH [48]. 

2.3.4. Avantages du resurfaçage 

2.3.4.1. Luxation  

Le principal intérêt des implants de grands diamètre (resurfaçage ou prothèse de hanche 

[PTH]) réside dans la réduction du taux de luxation. Le diamètre de tête s’échelonne de 36mm 

à 58mm pour les implants de resurfaçage conventionnels. La stabilité engendrée par le 

diamètre d’une tête fémorale prothétique proche du diamètre natif est largement supérieure 

aux implants « conventionnels » (28, 32 et 36mm) [49]. De plus, après cicatrisation de la 

capsule articulaire coxofémorale et en raison de l’importance du volume de la tête fémorale 

prothétique, le risque de luxation semble très faible [50]. L’effet de succion du couple métal-

métal de grand diamètre permet également d’obtenir une adhésivité importante à l’interface 

tête-cupule et de réduire le risque de micro-séparation ou de subluxation. Ainsi de nombreux 

auteurs rapportent, dans leurs séries, un taux de luxation très faible (0,75 %), voire nul [51, 

,52]. 

2.3.4.2. Amplitudes articulaires 

Les amplitudes articulaires après resurfaçage sont proches de celles observées durant la 

période préopératoire. Ainsi, De La Rosa et al. [53] ont étudié au recul d’un an, les amplitudes 

articulaires obtenues après resurfaçage totale de la hanche (RTH). Ils ont trouvé une 

prédiction très nette entre les amplitudes articulaires préopératoire et postopératoire. De plus, 

un gain important d’arc de mobilité pouvait être espéré chez des patients raides. Dans une 

autre étude cinématique comparant les RTH aux prothèses totales de la hanche (PTH), 

Doherty et al. [54] ont retrouvé une perte de flexion et d’extension dans le groupe RTH alors 

que les autres secteurs de mobilité étaient strictement comparables.  
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2.3.4.3.Préservation osseuse 

Un des principaux avantages des resurfaçages de hanche consiste en la préservation du 

stock osseux fémoral. Cependant, afin de conserver cet avantage d’épargne osseuse, il faut 

aussi veiller à ne pas sacrifier plus d’os acétabulaire que lors de l’implantation d’une cupule 

de PTH. En effet, pour une taille de pièce fémorale donnée, plus la cupule est fine, moins il y 

a d’os acétabulaire sacrifié. La taille des implants fémoraux et acétabulaires étant 

interdépendante, il faut implanter une pièce fémorale du plus petit diamètre possible afin de 

moins sacrifier d’os acétabulaire. Il faut cependant que la cupule dispose d’une excellente 

fixation primaire et que l’implant fémoral n’encoche pas le col et recrée un offset antérieur 

suffisant (correction de l’usure antérosupérieure). La chirurgie du resurfaçage apparaît donc 

comme une chirurgie de compromis où chaque geste (fémoral et acétabulaire) retentit de 

façon majeure et définitive sur le temps opératoire suivant. Le diamètre de la pièce fémorale 

du resurfaçage est de toute façon limité par la taille du col fémoral (col et jonction tête col) et 

non celui de la tête fémorale [55]. Il faut donc étudier l’étiologie de la coxarthrose (conflit 

fémoro-acétabulaire, dysplasie, ostéonécrose. . .) afin d’adapter à chaque fois la technique 

chirurgicale pour permettre une préservation osseuse [50]. 
 

2.3.4.4. Transfert des forces en charge 

L’implantation d’une pièce fémorale métallique rigide sur un os spongieux fraisé 

modifie les forces de charges transmises au fémur proximal. Un meilleur transfert des 

contraintes au niveau du fémur proximal constitue l’un des postulats des RTH. Le volume de 

contrainte (stress-shielding) fémoral qui peut survenir après la pose d’un pivot fémoral est 

beaucoup moins fréquent après RTH. Kishida et al. [56] retrouvent une plus grande 

diminution de la densité osseuse fémorale proximale et acétabulaire après PTH qu’après RTH 

(perte de densité osseuse nulle après RTH et de l’ordre de 17 % après PTH ; p = 0,04). À deux 

ans, la densité fémorale proximale après RTH est de 110 à 140 % (en fonction des zones) plus 

élevée par rapport à la troisième semaine postopératoire [56]. Ce maintien d’une densité 

osseuse satisfaisante après RTH est autorisé par le positionnement en valgus de la pièce 

fémorale, transformant ainsi les forces de cisaillement en forces de compression. Un implant 

positionné en varus (120◦) triple les contraintes à l’interface ciment-implant par rapport à un 

implant en valgus (138◦) [57].  
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2.3.4.5. Révision d’un resurfaçage 

Avec les dernières générations de resurfaçage, la facilité d’une éventuelle reprise 

chirurgicale a été avancée comme un argument en faveur du resurfaçage. L’intérêt de ces 

révisions « faciles » est donc évident au regard de la similitude de résultats obtenus après une 

PTH primaire, comme avantages supplémentaires, l’utilisation d’une grosse tête permettant de 

prévenir les luxations postopératoires et l’abord d’un canal fémoral sain permettant 

d’implanter une tige dans d’excellentes conditions. La cupule peut parfaitement être laissée en 

place sans entraîner de conséquence néfaste alors que son ablation entraîne une perte osseuse 

acétabulaire de 4mm. En cas de défaillance isolée de la pièce fémorale (fracture du col, 

collapsus fémoral. . .), Seyler et al.[58] recommandent eux aussi de laisser en place la cupule 

et d’effectuer une révision fémorale unipolaire. Cependant, si la cupule doit être enlevée (non 

appariement des implants. . .), l’extraction est relativement facilitée par un ancillaire adapté 

qui permet d’éviter une destruction osseuse importante [59]. 
 

2.3.4.6. Restauration physiologique de la marche et activités Sportives 

La reprise de la marche et des activités sportives suite à l’implantation de prothèses de 

resurfaçage est un enjeu majeur de l’intérêt que revêt cette intervention qui s’adresse à un 

public jeune et donc plus actif. Il apparaît une restauration physiologique des paramètres de la 

marche (moment de force, vitesse de marche …) avec des résultats similaires entre sujets 

sains et porteurs de resurfaçage de hanche. Ces résultats sont par ailleurs inférieurs chez les 

porteurs de prothèses totales de hanche. En effet la restauration d’une biomécanique 

physiologique (latéralisation, maintien du centre de rotation, bras de levier des muscles 

abducteurs, longueur des membres inférieurs), permet un meilleur transfert des forces de 

charge sur le fémur proximal et une diminution des causes d’inconfort postopératoire 

(douleur, instabilité, insatisfaction, douleur lombaire, boiterie) [60]. 
 

2.3.4.7. Le recul de la prothèse de resurfaçage de hanche  

Le recul de RH est désormais important. Ainsi, sur une série de 1000 RH, un taux de 

non-révision de 97,4 % à 10 ans et de 95,8 % à 15 ans a été trouvé. Chez les hommes, ce taux 

est même de 98 % à 15 ans ! Ces excellents résultats se confirment dans d’autres études avec 

des taux de non-réopération variant de 96,2 % à 98,9 % avec un recul allant de 8 à 10 ans une 

autre série de 502 RH effectués chez 481 patients au recul de 5 ans, un taux de non ré -

opération de 99,5 % a été trouvé. Tous ces résultats se comparent très favorablement aux 

registres notamment le Registre Suédois qui note un taux de non -réopération de 95,7 % à 5 

ans de recul chez les patients de moins de 50 ans [61]. 
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2.3.5. Inconvénients 

2.3.5.1. Encochage et fracture du col fémoral 

Un encochage préopératoire du col fémoral expose au risque de fracture à court terme 

(avant six mois) [62]. S’il est identifié au cours de l’intervention, il doit impérativement être 

localisé et mesuré (supérieur ou non à 5 mm). En effet, un encochage de plus de 5mm en 

situation supérieure et/ou supéro-latérale constitue un facteur de risque fracturaire important 

devant sans doute faire préférer une arthroplastie totale conventionnelle (figure 2.11). 

L’encochage du col n’est pas le seul facteur de risque de fracture cervicale. En effet, d’autres 

erreurs techniques comme un valgus excessif de la pièce fémorale (supérieur à 130◦) ou au 

contraire un varus important constituent des facteurs de risque fracturaire. Il faut aussi éviter 

les indications à risque fracturaire après resurfaçage (ostéopénie, maladie inflammatoire, 

kyste osseux fémoral volumineux) et limiter les activités trop intenses pendant les premiers 

mois suivant l’implantation [63]. 

 
Figure 2.11 L’encochage préopératoire du col fémoral, parfaitement visualisé sur le cliché 

radiographique de la hanche de face (flèche), a été responsable d’une fracture du col à la sixième 

semaine postopératoire lors de la reprise de l’appui complet [63]. 

2.3.5.2. Relargage ionique 

Un relargage de particules ioniques, secondaire à la corrosion, est systématique (environ 

6,7×1012 à 2,5×1013 particules par an de diamètre inférieur à 50 nm) après toute implantation 

d’un couple métal-métal quelque soit son diamètre. Les ions métalliques vont disséminer dans 

le système sanguin avant d’être excrétés dans les urines. Le faible diamètre des ions explique 

que leur dissémination affecte de nombreux sites (systèmes lymphatique, vasculaire, 

hépatique. . .). Localement au niveau des tissus périprothétiques, contrairement à l’activation 

macrophagique induite par les grosses particules de polyéthylène, les débris métalliques sont à 

l’origine d’une réaction immunologique par hypersensibilité (infiltrat périvasculaire 

lymphocytaire) pouvant être responsable d’une ostéolyse. Afin d’observer un taux d’ions le 

plus faible possible, il faut s’assurer que les propriétés tribologiques du couple de frottement 
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métal-métal comportent certaines propriétés : coefficient de dureté élevé, faible rugosité afin 

de favoriser une lubrification continue et de minimiser l’usure, haute teneur en carbone, 

parceque l’alliage à forte teneur en carbone (0,20—0,25 %) présentait une usure nettement 

plus faible que l’alliage à faible teneur en carbone [63]. 

2.3.6. Prothèse de resurfaçage de hanche vs Prothèse totale de hanche 

Ci dessous un tableau comparatif tiré de ce qui a été traité dans ce chapitre entre les deux 

prothèses de resurfaçage de hanche et totale de hanche (tableau 2.1). 
 

Tableau 2.1: Points positifs de l'implant de resurfaçage de hanche par rapport à la prothèse totale de 

hanche. 

Prothèse de resurfaçage de hanche Prothèse totale de hanche 

 Taux de luxation très faible. 

 

 Les amplitudes articulaires 

préopératoire et postopératoire 

sont proches. 

 La préservation du stock osseux 

fémoral. 

 Meilleur transfert des contraintes 

au niveau du fémur proximal. 

 

 

 

 En cas d’échec d’un resurfaçage 

de hanche, la reprise chirurgicale 

s’avère relativement facile. 

 Reprise des sports à impact 

possible. 

 

 

 Prothèse Recommandée pour les 

patients jeunes et/ou actifs. 

 

 Risque de micro-séparation ou de 

subluxation. 

 Arc de mobilité limité par rapport 

au resurfaçage de la hanche. 

 

 Plus de capital osseux sacrifié. 

 

 Grande diminution de la densité 

osseuse fémorale proximale et 

acétabulaire donc un volume de 

contrainte (stress-shielding) 

fémoral est fréquent. 

 Révision nécessite une 

destruction osseuse importante. 

 

 L’introduction d’une tige dans le 

fémur rend la reprise des activités 

sportives à impact très difficile et 

déconseillée par les chirurgiens. 

 Donne d’excellents résultats chez 

les patients âgés de plus de 70 

ans. 
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2.4. Causes de l'endommagement de la prothèse coxo-fémorale 
Malgré les progrès des dernières décennies sur la biocompatibilité et l’amélioration des 

propriétés mécaniques et tribologiques des prothèses totales de la hanche, il existe encore 

aujourd’hui des problèmes liés aux matériaux tels que la production des débris d’usure, la 

libération d’ions métalliques, la résistance à la fatigue, le frottement et fretting corrosion. Le 

choix du chirurgien et la morphologie du patient sont deux facteurs qui jouent un rôle 

important dans la résistance des matériaux qui constituent les prothèses totales de la hanche 

[25]. 
 

2.4.1. Facteurs biologiques : débris d’usure 

Les débris d’usure sont la cause principale d’échec des prothèses totales de la hanche. 

Le frottement entre la tête et la cupule d’une prothèse totale de la hanche est responsable de 

l’endommagement des surfaces frottantes et de la formation de débris d’usure. La migration 

de ces débris de la zone de contact vers les tissus osseux conduit à une réaction inflammatoire 

dévastatrice pour le support osseux. Les débris d’usure produits par les surfaces frottantes 

entrent dans les tissus et sont phagocytés par des macrophages. L’action de la phagocytose 

stimule les macrophages à produire des cytokines inflammatoires et d’autres intermédiaires de 

l’inflammation qui conduisent à la résorption osseuse et au probable descellement de la 

prothèse. Cette réaction dépend essentiellement de la nature des débris (polymère, métal, 

céramique), de leur abondance et de leur taille. Le volume et la morphologie des débris 

d’usure déterminent la réponse du corps et la fiabilité de la fixation de l’implant. La 

production de débris d’usure dépend de plusieurs facteurs : diamètre de la tête, position de 

l’implant, chargement, stérilisation et épaisseur de la cupule (ces deux derniers si la cupule est 

en UHMWPE) [25]. 

Les particules d’usure retrouvées in vivo lors de reprises de prothèses totales de la 

hanche sont de l’ordre du micromètre et peuvent être de taille et de forme différentes, selon la 

nature du matériau constitutif de la tête prothétique et de la cupule, les sollicitations 

mécaniques, l’état de surface des surfaces frottantes ainsi que le mode d’usure [64]. La 

production de débris d’usure est l’inconvénient majeur des PTH à long terme. Pour un couple 

métal/UHMWPE la plupart des débris sont des débris de UHMWPE entre 200 μm et 10 nm.         

La taille des particules de UHMWPE retrouvées dans les tissus péri-prothétiques est le plus 

souvent inférieure au micromètre (0,5 μm en moyenne) [65]. 
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2.4.2. Problèmes liés à la rupture des implants 

Au niveau des mécanismes d'endommagement, I 'examen des pièces (prothèses) ayant 

fonctionné révèle la présence de glissements, de rayures, de fissures et même de ruptures 

résultant de I 'usure adhésive, de I 'usure abrasive (libération de particules...) et de la fatigue-

corrosion ou la corrosion sous contrainte. La présence de fissures observées sur les implants 

orthopédiques peut résulter d'un chargement physiologique répétitif (figure 2.12). Des 

expériences en laboratoire ont montré que ces fissures synoviales sont dues à la corrosion 

sous contraintes. Des défauts de surface (rayures de fabrication ou provoquées en cours 

d'implantation...) peuvent aussi être à I 'origine de I 'amorçage et de la propagation de ces 

fissures avant la rupture brutale [66]. 

 
Figure 2.12 Exemple de cas de rupture par fatigue sur plaque d'ostéosynthèse [66]. 

2.4.3  Autres facteurs 

Les contraintes qui s’exercent sur la tête et la cupule dépendent de nombreux facteurs : 

1. Positionnement de la cupule : lorsque le centre de rotation de la prothèse est 

anormal c’est-à-dire en position haute et/ou latéralisée, les contraintes subies par la 

cupule sont élevées et exposent au descellement [25]. 

2. Inclinaison de la cupule : la verticalisation de la cupule réduit la surface portante et 

entraîne un pic de contraintes nocif à la tenue de l’implant. A l’opposé, une 

horizontalisation trop importante entraîne une couverture insuffisante de la cupule 

par l’acetabulum et par conséquent, une diminution de la zone de soutien osseuse 

[25]. 

3. Taille et épaisseur de la cupule : si la cupule est en UHMWPE, pour une cotyle 

donnée, la cupule la plus épaisse diminue le fluage d’UHMWPE. Elle autorise une 
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meilleure répartition des contraintes et donc une moindre sollicitation de l’interface 

os-ciment [67]. 

4. Taille de la tête : pour tenter de réduire le couple de frottement et l’usure, il faut 

prendre en compte la taille de la tête prothétique. Ainsi, le choix du diamètre de la 

tête fémorale se fonde sur la notion de stabilité et de couple de frottement. Pour les 

têtes de 22,2 mm de diamètre, il est dit que le faible diamètre permet non seulement 

d’augmenter l’épaisseur de la cupule mais de diminuer le couple de frottement et, 

de ce fait, les sollicitations exercées au niveau de l’interface os-ciment. Cette 

théorie du “bas frottement” repose sur le fait que pour une même angulation le 

balayage décrit par une sphère de petit diamètre est très nettement inférieur à celui 

exercé par une sphère de plus gros diamètre [67]. 

Finalement les matériaux qui constituent la tige ont aussi un rôle important dans la 

stabilité de la prothèse. Ils doivent être choisis en raison de leur module d’élasticité qui reste 

toujours trop éloigné de celui de l’os. Qu’il s’agisse du titane cinq fois plus rigide que l’os, de 

l’acier ou des alliages de chrome-cobalt dont les modules d’Young sont dix fois plus élevés 

que l’os cortical et cinquante fois plus que celui de l’os spongieux, il y aura toujours un 

compromis entre l’élasticité et la résistance du matériau sélectionné. Les aciers inoxydables et 

les alliages de cobalt - chrome utilisés depuis de nombreuses années se caractérisent par une 

grande dureté et une meilleure résistance à la fatigue. Les alliages à base de titane sont peu 

sensibles à la corrosion mais sont plus fragiles. Ils résistent mal aux frottements et peuvent 

libérer des particules métalliques agressives qui peuvent déclencher une réaction 

inflammatoire et finalement le descellement de la prothèse [67]. 

La durée de vie d’une prothèse totale de la hanche dépend finalement de plusieurs 

variables telles que la technique chirurgicale, les matériaux et le dessin de prothèse [68]. 
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2.5. Conclusion 
On a passé en revue des généralités sur l'articulation de la hanche, en passant par son 

anatomie, sa mobilité et les forces appliquées sur cette dernière. On a aussi essayé à travers ce 

chapitre de définir le cycle de Gait et les différentes activités de la marche qui ont un haut 

impact sur l'articulation coxo fémorale. Les différents facteurs qui causent l'endommagement 

de la prothèse de la hanche ont été traité. Nous avons donné un aperçu assez détaillé sur la 

prothèse de resurfaçage de la hanche, sur ses avantages et sur ses inconvénients. Et à travers 

une comparaison entre les deux prothèses totales et de resurfaçage, on a déduit que la prothèse 

de resurfaçage de hanche constitue une alternative séduisante à la prothèse totale de hanche 

pour une population de patients jeunes et actifs, désirant notamment reprendre une activité 

physique et/ou sportive. L’absence de luxation, la préservation osseuse, l’absence de 

restriction sont autant d’avantages indéniables.  

La résistance du matériau à la fatigue et à d'autres facteurs qui conduisent l'implant à 

l'endommagement, a un impact direct sur la durée de vie de la prothèse de la hanche. Et 

comme information acquise du premier chapitre, les matériaux composites sont les meilleurs 

candidats pour la conception de ce type de prothèses. Ce qui nous a incité à faire une 

recherche approfondie sur ce type de matériau pour optimiser l'arthroplastie de la hanche. 

C’est l’objectif du prochain chapitre. 
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3. Les matériaux composites 

3.1. Introduction 
Les matériaux composites à matrice polymérique sont apparus comme des candidats 

puissants pour remplacer les métaux et les céramiques dans de nombreux contextes, y 

compris récemment pour des applications biomédicales. Les biomatériaux, sous forme de 

systèmes matriciels et renforcés (fibres et particules), ont été synthétisés pour contrôler les 

propriétés spécifiques des matériaux pour imiter l’environnement des tissus vivants. Dans ce 

chapitre nous présenterons des généralités sur les matériaux composites, nous allons voir 

aussi leurs définitions, les constituants de ces matériaux et leurs structures, leurs avantages et 

inconvénients. Et enfin nous présenterons leurs applications dans le secteur médical sous 

toutes leurs formes. 

3.2. Définition 
Un matériau composite est constitué de différentes phases nommées renforts et matrice. 

Lorsque le matériau composite est non endommagé, les renforts et la matrice sont 

parfaitement liés et il ne peut pas y avoir ni glissement ni séparation entre les différentes 

phases. Les renforts se présentent sous forme de fibres continues ou discontinues. Le rôle du 

renfort est d’assurer la fonction de résistance mécanique aux efforts. La matrice assure quant à 

elle la cohésion entre les renforts de manière à répartir les sollicitations mécaniques. 

L’arrangement des fibres, leur orientation permettent de renforcer les propriétés mécaniques 

de la structure [69]. Pour cela, un agent de liaison, appelé interface, est nécessaire (figure3.1). 

Des charges et des additifs peuvent être ajoutés au composite sous forme d'éléments 

fragmentaires, de poudres ou liquide, afin de modifier une propriété de la matière à laquelle 

on l'ajoute (par exemple la tenue aux chocs, la résistance aux UV.....) [70]. 

 

 

Figure 3.1 Représentation schématique d'un matériau composite [70]. 

3.3. Les constituants 
Nous présentons les différents types de matrices et renforts classiquement employés 

dans l’industrie. Les propriétés mécaniques de l’interface entre fibres et matrice sont très 
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importantes dans la réalisation d’une structure composite. En effet, il ne doit y avoir ni 

glissement ni séparation entre les différentes phases de la structure pour obtenir de bonnes 

caractéristiques mécaniques élastiques. 

3.3.1. Matrices 

Dans un grand nombre de cas, la matrice constituant le matériau composite est une 

résine polymère. Les résines polymères existent en grand nombre et chacune à un domaine 

particulier d’utilisation. Dans les applications où une tenue de la structure aux très hautes 

températures est requise, des matériaux composites à matrice métallique, céramique ou 

carbone sont utilisés. La classification des types de matrices couramment rencontrées est 

donnée sur la figure 3.2 [69]. 

 

 
Figure 3.2 Types de matrice [69]. 

 Résines thermodurcissables Les résines thermodurcissables ont des propriétés 

mécaniques élevées. Ces résines ne peuvent être mises en forme qu’une seule fois. Les 

résines polyesters insaturées, les résines de condensation (phénoliques, amioplastes, 

furaniques) et les résines époxys sont des résines thermodurcissables. 

 Résines thermoplastiques Les résines thermoplastiques ont des propriétés mécaniques 

faibles. Ces résines sont solides et nécessitent une transformation à très haute 

température. Les polychlorures de vinyle (PVC), les polyéthylènes, polypropylène, 

polystyrène, polycarbonate polyamide sont quelques exemples de ces résines 

thermoplastiques. 

3.3.2. Renforts 

           Les renforts assurent les propriétés mécaniques du matériau composite et un grand 

nombre de fibres sont disponibles sur le marché en fonction des coûts de revient recherchés 

pour la structure réalisée. Les renforts constitués de fibres se présentent sous les formes 

suivantes : linéique (fils, mèches), tissus surfaciques (tissus, mats), multidirectionnelle (tresse, 

tissus complexes, tissage tri directionnel ou plus). La classification des types de renforts 

couramment rencontrés est indiquée sur la figure 3.3 [69].  
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Figure 3.3 Types de renfort [68] 

Fibres de carbone 

Les fibres de carbone ont de très fortes propriétés mécaniques et sont élaborées à partir 

d’un polymère de base, appelé précurseur. Actuellement, les fibres précurseurs utilisées sont 

des fibres acryliques élaborées à partir du polyacrylinitrique (PAN). La qualité des fibres de 

carbone finales dépend fortement des qualités du précurseur. Le principe d’élaboration est de 

faire subir aux fibres acryliques une décomposition thermique sans fusion des fibres 

aboutissant à une graphitation. Le brai qui est un résidu de raffinerie issu du pétrole ou de la 

houille est également utilisé pour produire des fibres de carbone. Quelques exemples de fibres 

de carbone classiquement rencontrées : T300, T800, MR40, TR50, IM6, IM7, GY, M55J. 

3.3.3. Le rôle des interfaces 

Les composites étant des matériaux hétérogènes, ils possèdent des interfaces, c'est-à-

dire des surfaces de contact entre la matrice et le renfort. Tant que le composite est intact, les 

deux constituants adhèrent parfaitement l'un à l'autre, et l'interface ne joue donc aucun rôle 

particulier. Cependant, l'interface joue un rôle important lorsque le composite subit des 

dégradations mécaniques et commence à se fissurer suite à une surcharge, à la fatigue... 

En effet, les interfaces ont la propriété de dévier les fissures : lorsqu'une fissure se 

propage dans la matrice et atteint l'interface (figure 3.4 a), elle ne traverse généralement pas 

cette dernière et les renforts ne sont donc pas endommagés. Au lieu de cela, la fissure change 

de direction et suit l'interface (figure 3.4 b). En d'autres termes, au lieu d'une rupture brutale, 

on observe plutôt une décohésion, c'est-à-dire un décollement progressif entre les renforts et 

la matrice. L'interface joue donc le rôle de fusible et rend les composites plus ductiles et plus 

tenaces, c'est-à-dire plus résistants à la rupture, que leurs constituants élémentaires [71]. 
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Figure 3.4 Le rôle de l'interface sur la ténacité des composites : 

Lorsqu’une fissure atteint l'interface (a), elle est déviée (b). 

Au lieu d'une rupture brutale, on observe donc une décohésion progressive des constituants [71]. 

 

3.4. Architecture du composite : [72] 
Les structures des matériaux composites peuvent être classées en trois types : 

 Les monocouches 

 Les stratifiées  

 Les sandwiches 

3.4.1. Les monocouches 

Le composite monocouche (couche élémentaire ou strate) correspond à l'unité 

élémentaire d'épaisseur, elle est constituée d'un ou plusieurs plis identiques (tissé, 

unidirectionnel, mats,) assemblés sans aucune orientation. Un pli est un semi produit de 

composites (fibres+matrice) présenté sous forme quasi-bidimensionnelle, feuille d’épaisseur 

faible (≈ 0.125 mm). On distingue, le pli unidirectionnel (Le renfort est à structure 

unidirectionnel), le pli tissé (Le renfort est à structure orienté) et le pli mat (Le renfort est à 

structure aléatoire). La superposition de la monocouche dans l'ordre du plan de drapage va 

constituer le stratifié (figure 3.6). 

3.4.2. Les sandwichs 

Les sandwichs sont des matériaux possédant deux peaux de grande rigidité et de faible 

épaisseur renfermant un cœur (âme) de forte épaisseur et de faible résistance (figure 3.5). 

L’ensemble forme une structure d’une grande légèreté. Le matériau sandwich possède une 

bonne résistance à la flexion et est un excellent isolant thermique. 
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Figure 3.5 Composite sandwich [72]. 

3.4.3. Les stratifiés 

Le stratifié est l’assemblage, grâce à une matrice, de plusieurs plis orientés suivant un 

ordre de drapage (figure 3.6). Le drapage des plis par rapport à un référentiel donné, permet 

d’obtenir un matériau dont les performances globales sont optimisées, vis-à-vis d’un besoin 

spécifique, par rapport à celles de ses constituants élémentaires. A partir des propriétés des 

constituants (fibre, matrice) à l’échelle microscopique, la loi des mélanges et la théorie 

classique des stratifiés permettent d’estimer les propriétés méso scopiques (pli élémentaire) et 

macroscopiques (stratifié) [74]. La figure 3.7 montre un exemple de plan de drapage d’un 

stratifié. 

 

 

Figure 3.6 Constitution d'un stratifié [73]. 

 
Figure 3.7 Désignation d'un stratifié [73]. 
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Les stratifiés peuvent être de trois types : 

1. Equilibrés : le stratifié contient autant de couches orientées suivant la direction + θ 

que de couches suivant la direction – θ, 

2. symétriques : les couches du stratifié sont disposées symétriquement par rapport à un 

plan moyen (miroir),  

3. orthogonaux : le stratifié comporte autant de couches à 0° que de couches à 90°. 

Lorsque la symétrie miroir est réalisée, elle entraîne la symétrie des contraintes et 

empêche ainsi l'apparition des déformations d'ensembles de la pièce. 

L’avantage que présentent les composites stratifiés est de permettre de créer des 

matériaux aux propriétés mécaniques orientées de manière optimale afin de mieux répondre 

aux sollicitations de la structure [72]. 

3.5. Les composites dans le secteur médical 
3.5.1. Technologies utilisées et émergentes 

Les applications des composites aux secteurs médical et de la sécurité sont très récentes 

et concernent très peu les solutions traditionnelles (résine polyester et fibres de verre), mais 

plutôt les composites : 

 à matrice époxyet fibres de carbone, ou d’aramide 

 à matrice thermoplastique (polyamide 12 ou autre) et fibres longues de verre,   

d’aramide ou de carbone. 

Les applications médicales des composites sont réservées aux composites « 

hauteperformances » et font appel à des procédés encore peu industrialisés : 

 L’enroulement filamentaire, 

 La réalisation de préimprégnés thermoplastiques associée à des procédés 

d’estampage [74]. 

3.5.2. Avantages des composites 

L’utilisation des composites permet d’augmenter la fiabilité et la précisiondes 

instruments grâce à : 

 Une meilleure résistance aux chocs, 

 Une grande rigidité pour les instruments chirurgicaux de précision (guides de 

perçageauparavant en Inox, prothèses), 

 Une bonne résistance à la corrosion (prothèses, brancards). 

La réalisation en composites des bouteilles d’oxygène pour l’assistance respiratoire   

autorise une augmentation de capacitégrâce à : 
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 Leur allègementpar rapport aux bouteilles traditionnelles en alliages, ce qui permet de 

ménager la fatigue des intervenants (pompiers - une bouteille en composite pèse 3 kg 

contre 10 kgpour une bouteille de même volume en acier) et, à masse égale, de 

doubler la capacité de stockage. 

 Une meilleure tenue à la pression, autorisant des pressions de stockage de 700 bars 

contre 400 avec des alliages. 

La transparence aux ondes électromagnétiques peut également justifier l’emploi de 

matériaux composites dans certaines applications (rayons X) : tables de scanner (au Japon) 

[74]. 

3.5.3. Inconvénients des composites 

Le médical reste attaché à l’utilisation des aciers spéciaux dont le prix reste bienau-

dessous de celui des composites HP. La généralisation de l’utilisation des composites pour 

des applications médicales ou de sécurité est freinée par le coût des pièces en composites 

comparé à celui des solutions traditionnelles. 

Les équipements médicaux, à l’inverse de l’aéronautique, représentent un 

secteurd’application dans lequel l’adoption de solutions en matériaux composites est récente 

[74]. 

3.5.4. Exigences imposées pour l'implantation des composites dans l'organisme 

 Une biocompatibilité intrinsèque des constituants du composite qui ne provoque de 

rejet de la part de l'organe receveur de l'implant.  

 Une stabilité chimique des constituants qui rend le composite résistant à 

l'agressivité physiologique.  

 Une porosité naturelle communicante de la structure du matériau qui autorise une 

colonisation dans la masse de la prothèse par les tissus biologiques environnants.  

 Une flexibilité structurale des composites qui s'harmonise avec l'élasticité de l'os 

receveur dans le cas des implantations orthopédiques.  

 Une endurance inégale en fatigue, critère primordial pour tenir aux sollicitations 

alternées de plus de dix millions de cycles que le patient peut subir durant la vie 

courante [75].  

3.6. Applications des biocomposites 
Il existe diverses raisons d'utiliser des composites dans des applications biomédicales, et 

pour cela un large éventail de composites a été développé. La première raison est que les 

propriétés biologiques du composite peuvent être adaptées pour optimiser la réponse 

biologique à la présence de l'implant, permettant ainsi au corps de créer une interface 
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biologique puissante pour entourer et intégrer l'implant. La deuxième raison concerne 

uniquement les composites dégradables qui, à mesure que les implants se dégradent, 

permettent le transfert progressif de la charge de l'implant dans le tissu naturel. Lorsque nous 

considérons les exigences spécifiques relatives aux composites de remplacement des tissus 

durs ou d'augmentation, la rigidité du dispositif doit être similaire à celle de l'os et aucun 

matériau monolithique ne doit présenter une rigidité proche de celle de l'os cortical. En outre, 

dans la plupart des cas, la résistance du dispositif doit être supérieure à celle de l'os qu'il 

remplace ou augmente, ainsi, en cas d'échec, c'est l'os qui peut ensuite se réparer. Enfin, 

l'implant devrait être bioactif sur l'os, ce qui encouragerait le dépôt d'os sur l'appareil. Si le 

dispositif est également dégradable, les produits de dégradation doivent être non toxiques et il 

serait bénéfique de libérer des produits qui accélèrent la guérison des os. Compte tenu de ces 

exigences et malgré le grand nombre de matériaux composites endéveloppement et en cours 

d'évaluation in vitro et in vivo, il n'est probablement pas surprenant de constater que seuls 

quelques matériaux composites ont été signalés comme étant utilisés en clinique [76]. 

3.6.1. Applications de biocomposites dans les tissus durs 

Les tissus durs tels que le remplacement et l’augmentation osseuses. 

3.6.1.1. Applications maxillo-faciales 

La région maxillo-faciale a été la première application de nombreux matériaux en raison 

des exigences mécaniques moins élevées par rapport à la plupart des autres applications 

squelettiques. 

Törmälä et ses collègues de l'université de technologie de Tampere en Finlande ont mis 

au point une série d'implants de tiges, vis et plaques en polylactide auto-renforcé dégradable 

(SR-PLLA) [77], qui ont été commercialisés. Les tiges et les vis ont été fabriquées par 

moulage par compression de fibres alignées en PLLA. L'utilisation des vis SR-PLLA a été 

étendue aux fractures de l'os spongieux du col fémoral et de la malléole latérale de la fibula. 

Les plaques ont été fabriquées en extrudant le matériau pour en faire une plaque. Ces plaques 

ont été embouties et les feuilles minces ont ensuite été découpées et moulées ensemble pour 

donner des plaques de 0,5 mm d'épaisseur et de 12 mm par 40 mm de surface. Ces implants 

ont été initialement utilisés en chirurgie cranio-faciale comme quatre plaques de 0,5 mm 

d'épaisseur qui sont vissées une fois que chaque plaque a été pliée dans la forme requise. Les 

plaques individuelles peuvent être pliées facilement, mais une fois que les quatre plaques ont 

été vissées, elles ont la rigidité et la résistance requises pour les applications cliniques. (Figure 

3.8) [76]. 
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Figure 3.8 (a)Une des plaques PLLA auto-renforcées de 0,5 mm d'épaisseur (b) la réparation 

des défauts osseux du crâne d'un patient atteint de trigonocéphalie traitée par cranioplastie 

[76]. 

3.6.1.2. Applications dentaires 

Comme dans de nombreuses autres activités dans le domaine des biomatériaux, les 

applications dentaires sont à la base des utilisations chirurgicales des biomatériaux. Les 

principales utilisations dentaires de biocomposites, en tant que matériaux de scellement des 

dents pour remplacer l'amalgame dentaire. Cependant, des composites implantables ont été 

utilisés comme supports pour le remplacement des dents afin de soutenir les dents naturelles 

ou artificielles ou sur le côté de la langue des dents afin de soutenir, de façon temporaire ou 

permanente, une dent dont l'ancrage a été affaibli [78]. Les auteurs disent qu’ils ont obtenu 

une guérison rapide avec un inconfort minime, ce qui semble surprenant compte tenu de leur 

affirmation selon laquelle le composite « est un matériau implantaire modérément irritant ». 

Leur étude de 15 patients a également révélé une perte osseuse minime avec une rétention de 

la hauteur de la crête alvéolaire. Ils font remarquer que l'utilisation d'un matériau de module 

inférieur à celui de l'os produit un meilleur transfert de charge de l'implant à l'os de soutien. 

3.6.1.3. Applications squelettiques axiales 

Le premier dispositif composite à avoir atteint une application clinique squelettique 

axiale était une plaque de fixation de fracture en composite en résine époxy renforcées de 

fibres de carbone. Cliniquement, les patients utilisaient leurs bras plus tôt que ceux traités 

avec des implants métalliques (figure 3.9) [79]. 
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Figure 3.9 Réponse clinique à des plaques de fixation de fracture en résine époxy renforcées 

de fibres de carbone dans l’avant-bras montrant la « cicatrisation par le cal soudé » dans 

70% des cas » [79]. 

3.6.2. Applications de biocomposites sur les tissus mous 

La survenue d'événements traumatiques (accidentels ou chirurgicaux) dans les tissus 

mous tels que les tendons et le disque intervertébral, entraîne la perte de leurs propriétés 

architecturales, biochimiques, cellulaires et homéostatiques [80]. Ces dommages se 

produisent principalement dans le réseau polymérique composite dans lequel résident les 

cellules, la matrice extracellulaire (MEC). 

3.6.2.1. Composite Naturel des matrices extracellulaires des tissus mous 

Les biomacromolécules qui confèrent un caractère composite au maillage ECM des 

tissus mous [76].  

 La Fibrine : en raison de son rôle important dans la réparation des tissus, la fibrine a 

été la cible de nombreux scientifiques spécialistes des matériaux et des produits 

commerciaux connus sous le nom de colles à la fibrine ont été mis à la disposition des 

chirurgiens [76]. 

 Glycosaminoglycanes (GAG) et protéoglycanes (PGN) : Le rôle des GAG et du PGN 

dans de nombreux processus biologiques est la défense de l'hôte, la cicatrisation des 

plaies, l'inflammation et la fibrose. Les GAG tels que l'héparane sulfate et 

l'hyaluronane sont des glucides linéaires qui participent à la fois au développement, au 

remodelage et à la cicatrisation des tissus. Le PGN sulfaté contrôle la différenciation 

des cellules endocrines du pancréas telles que les cellules bêta [76]. 

 Le Collagène :Le collagène est la protéine structurelle la plus abondante et constitue la 

pierre angulaire de la plupart des MEC du tissu conjonctif. Cette protéine est 

caractérisée par une séquence répétée d'acides aminés dans laquelle l'hydroxyproline 

assure le repliement des fibres en une triple hélice. Les fibrilles de collagène sont 
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ensuite assemblées dans des structures supramoléculaires de plus en plus complexes 

(fibres, faisceaux, fascicules, mailles) pour fournir l’échafaudage des tissus mous et 

durs [81]. 

 La Fibronectine : c'est une protéine présente dans les tissus conjonctifs et dans le sang 

(fibronectine froide). Cette protéine est bien connue pour favoriser l’adhésion cellulaire 

et est particulièrement abondante dans la membrane basale [82]. 

 L’Élastine : c'est une protéine qui joue un rôle clé dans la résilience de la peau 

humaine. Des fibres d'élastine de différentes longueurs et de différentes distributions 

s'accumulent dans le compartiment dermique [83]. 

 Laminine : est l'un des composants principaux de la membrane basale séparant les 

épithéliums et les endothéliums du tissu stromal sous-jacent. Cette molécule a 

d'importantes séquences d'acides aminés dans sa structure qui favorisent l'adhésion, la 

migration, la prolifération et la différenciation cellulaires [76].   

3.6.2.2. Composites à base de biopolymères pour la réparation des tissus mous 

Les biomatériaux biocomposites à base de polymères utilisés pour la réparation des 

tissus mous sont obtenus par la combinaison de biopolymères ECM et d’autres polymères 

naturels. La nécessité de reproduire les propriétés physicochimiques et bioactives spécifiques 

des tissus naturels a conduit à des études plus spécifiques dans lesquelles les biomatériaux 

composites ont été préparés en tenant compte des besoins des applications cliniques 

spécifiques [76]. Comme exemple la prothèse de ligament artificiel en composite (figure 

3.10). 

 
Figure 3.10 (a) Schéma d'une structure à enroulement filamentaire, (b) structure en composite sous la 

forme d'un tube ayant deux extrémités pour insérer la prothèse de ligament dans le tunnel osseux [76]. 
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3.6.2.3. Propriétés de réparation des tissus mous de composites à base de matériaux 

synthétiques, hybrides et biomimétiques 

Des efforts ont été déployés pour développer des biomatériaux composites synthétiques 

capables de reproduire les caractéristiques biochimiques et structurelles de la MEC. Des 

polymères synthétiques tels que les polymères d'acide polylactique et polyglycolique et de 

poly (ε-caprolactone), ont été utilisés en association entre eux ou avec d'autres biomatériaux 

naturels et synthétiques pour fournir des biomatériaux composites destinés à la réparation des 

tissus mous. 

Dans le but de réduire le désaccord entre les propriétés mécaniques des implants et 

celles du tissu environnant, des composites nanostructurés à base d'alcool polyvinylique et de 

nanofibres de cellulose bactérienne ont été produits [84]. Des nanocomposites synthétiques 

ont également été obtenus par l'incorporation simultanée de nanotubes de carbone hautement 

dispersés (CNT) dans du polycarbonate uréthane (PCU) afin d'améliorer l'activité cellulaire 

[85]. 

3.6.3.Matériaux composites pour la réparation osseuse 

Il existe une vaste gamme de matériaux composites destinés à être utilisés dans des 

applications osseuses. Celles-ci diffèrent par les composants choisis et par la manière dont ces 

composants sont assemblés et traités. 

3.6.3.1. Choix des composants et considérations générales de conception 

Lors de la sélection des composants d'un matériau composite, les exigences clés 

applicables à tout biomatériau doivent être remplies. Ainsi, les composants doivent être bio-

acceptables, non immunogènes, non toxiques et stérilisables. Le polymère dans le composite 

doit avoir des propriétés thermiques permettant un traitement et des propriétés mécaniques 

proches de ceux du tissu natif qu’il doit remplacer, car la compatibilité mécanique entre le 

biocomposite et l’os favorisera la croissance osseuse dans et autour de l’implant [86]. Les 

minéraux de phosphate de calcium tels que l'Hydroxyapatite (HAP) et le phosphate tricalcique 

β (β-TCP) sont des choix évidents en tant que céramiques résorbables dans la réparation 

osseuse, étant donné que l'HAP domine la phase minérale dans l'os. Des études fondamentales 

et des applications cliniques ont démontré que les biomatériaux en phosphate de calcium sont 

biocompatibles et ostéoconducteurs [87]. Au cours de la fabrication du composite, une 

distribution uniforme des particules de HAP sur la surface de composites avec un pourcentage 

en volume élevé [88]. 
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3.6.3.2. Échafaudages en composites 

La fabrication de structures poreuses tridimensionnelles (3D) avec des architectures 

contrôlées et ajustables reste un défi important dans le domaine de l'ingénierie tissulaire et a 

fait l'objet de nombreuses revues [89]. En général, de tels échafaudages sont conçus pour 

améliorer le taux de réparation des tissus en fournissant une grande surface pour favoriser la 

vascularisation et en intégrant le tissu en régénération dans l'échafaudage. La capacité à 

former des modèles 3D de pores interconnectés d'une taille appropriée pour permettre la 

vascularisation et la pénétration de cellules ostéogènes est une exigence clé. Il a été proposé 

que des tailles de pores de> 300 μm et des porosités maximales allant jusqu'à 90% 

conviennent mieux à la régénération réussie des os [90]. La grande majorité des échafaudages 

en composites rapportés pour la réparation osseuse contiennent de la HAP, du β-TCP ou des 

verres bioactifs comme phase de renforcement. Les croissances osseuses se développent très 

rapidement en raison de la macroporosité interconnectée du matériau (figure 3.11). 

 

 
Figure 3.11 (a) Aspect général de l'échafaudage en composite avant implantation (b) Image de la 

croissance osseuse dans un défaut fémoral après 8 semaines d'implantation, le nouvel os apparaît en 

gris [76].  

3.6.4. Matériaux composites pour prothèses de hanche 

La fracture de la hanche représente un problème de santé majeur pour les personnes 

âgées. Les prothèses de hanche constituent le principal défi de la conception de biomatériaux 

pour répondre aux besoins des arthroplasties articulaires. Les charges subies par les membres 

inférieurs sont importantes. Les prothèses de hanche en composites, qui utilisent des 

polymères renforcés de fibres continues, jouent un rôle de plus en plus important dans le 

développement de prothèses. 
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3.6.4.2. Ciments osseux en composites 

Les ciments osseux à base de poly (méthacrylate de méthyle) auto-polymérisant 

(PMMA) représentent les principaux biomatériaux synthétiques pour l'ancrage des 

composants prothétiques aux os. Ces ciments consistent en une phase solide en poudre 

constituée de (PMMA) ou d'un copolymère associé et d'une phase monomère liquide 

du méthacrylate de méthyle (MMA) [91]. La couche de ciment a pour tâche principale de 

résister et de transférer les charges entre les matériaux couplés naturels et synthétiques. Afin 

d'améliorer les propriétés des ciments osseux, la stratégie des composites a été étudiée [76]. 

La seule classe de matériaux composites pouvant être étudiés comme ciments osseux est 

le polymère renforcé par des particules ou des fibres courtes [92]. En utilisant cette approche, 

l'introduction d'une phase bioactive (par exemple, l'hydroxyapatite) dans la matrice de PMMA 

est suggérée afin d'améliorer la qualité de l'interface os-ciment [93], tandis que l'utilisation 

d'un composite de PMMA renforcé est proposée. Afin d'améliorer les propriétés mécaniques 

en vrac du ciment [94]. Des nanotubes de carbone multi parois [95] ont également été ajoutés 

avec des poids de 2 et 5% afin d'améliorer la résistance à la fatigue des ciments à base 

d'acrylique, des nano composites de dioxyde de silicium (SiO2) [96] et des matériaux à 

changement de phase [97] ont été incorporés à la matrice de PMMA afin d’optimiser les 

propriétés et de contrôler le profit thermique lors de la prise exothermique du matériau. 

3.6.4.2. Composants acétabulaires en composites 

Les cupules prothétiques peuvent être vissées, ajustées à la presse ou cimentées aux 

cotyles. Le polyéthylène de masse molaire très élevée (UHMWPE) représente le matériau le 

plus utilisé pour la cupule acétabulaire. Ce choix polymérique a été principalement motivé par 

les propriétés tribologiques requises au niveau de l'articulation entre la cupule acétabulaire et 

la tête fémorale prothétique. L'inconvénient majeur de ce matériau est le relâchement 

aseptique lié aux débris d'usure provenant du gobelet en polyéthylène [98] et aux 

déformations de fluage du fait que la température de transition vitreuse de ce polymère est 

inférieure à la température corporelle. Dans le but de réduire l'usure du polyéthylène, des 

solutions de rechange pour la cinématique des roulements, telles que métal sur métal et 

céramique, sont à l'étude [99].  

Le polyéthylène éther-cétone (PEEK) renforcé de fibre de carbone et le polyéthylène 

renforcé de fibre de Kevlar représentent la stratégie composite adoptée pour accroître les 

propriétés de résistance, d'usure et de fatigue des cupules acétabulaires. Il est reconnu que la 

présence d'une seconde phase, telle que des fibres, détermine une perte de mobilité des 



Chapitre3 : Les matériaux composites 

65 

chaînes amorphes polymères et, par conséquent, une diminution de la vitesse du volume libre 

de relaxation du PEEK [100]. 

Un problème critique des polymères renforcés au Kevlar est le décollement dû au 

déséquilibre des propriétés thermoélastiques entre fibre et matrice pendant le refroidissement 

dû aux températures de traitement [101]. Cependant, la résistance à l'usure du PEEK renforcé 

de fibres de carbone vis-à-vis des métaux et de la céramique est supérieure à celle de 

l'UHMWPE [102]. 

D'autre part, en utilisant la technologie de moulage par compression, des gobelets en 

polyéthylène renforcés avec un poids de 10 et 30% de fibres de Kevlar ont montré un module 

élastique plus proche de l'os (3,7 et 6,0 GPa, respectivement) et un comportement par 

frottement proche à celui du Polyéthylène de haute densité (HDPE) [103].  

Le renforcement des résines des cupules acétabulaires en fibres de carbone a été utilisé 

sous forme de fibres longues et continues ainsi que de fibres courtes et coupées. Les 

composites obtenus contre les têtes en céramique présentaient des taux d’usure inférieurs à 

ceux en UHMWPE [104]. 

3.6.4.3. Tige de hanche composite 

La tige prothétique est le composant de la hanche qui est relié au fémur. La tige s'insère 

dans le canal médullaire en passant par l'épiphyse du fémur. Ainsi, la tige se substitue 

principalement à l'os spongieux, occupe une partie du canal médullaire et remplace une partie 

des tissus de la tête du fémur. Il n’est pas surprenant que, quelle que soit la matière 

synthétique utilisée, cette prothèse modifie toujours le champ de contrainte biomécanique du 

fémur naturel. Cependant, l’utilisation d’une tige ajustée dans un canal reste la seule approche 

permettant de restaurer d’autres articulations humaines (par exemple le genou) ainsi que des 

couronnes dentaires. Traditionnellement, des métaux tels que l'acier inoxydable à haute 

résistance, les alliages forgés cobalt-chrome et l'alliage titane-aluminium-vanadium ont été 

utilisés pour la fabrication de tiges [104].  

Le choix des matériaux métalliques repose principalement sur la résistance à la fatigue 

des métaux. Le matériau composant la tige de la hanche doit tenir compte des propriétés de 

l'os. Par rapport à l'os qui se caractérise par une capacité d'autoréparation, les matériaux 

synthétiques subissent des dommages structuraux progressifs et localisés résultant du 

chargement cyclique. Par conséquent, la résistance à la fatigue de la tige synthétique doit être 

supérieure à la résistance de l'os. Parmi les matériaux monophasés, seuls les métaux satisfont 

à cette exigence. Cependant, ces matériaux sont beaucoup plus rigides que les os. Par 

conséquent, la grande différence de rigidité entre l'os et le métal provoque l'effet de protection 
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contre le stress shielding, entraînant une atrophie osseuse et un descellement aseptique à long 

terme. La réaction allergique est un autre inconvénient des métaux. Elle peut favoriser une 

intensification des phénomènes de corrosion incontrôlée [105].  

Une libération d'ions plus spécifique peut provoquer des réactions tissulaires 

indésirables locales ainsi que des réponses allogènes [106,107]. Les polymères renforcés ou 

composites jouent un rôle de plus en plus important dans le développement de nouveaux 

matériaux pour tiges, car ils peuvent être conçus avec plus de précision que les structures 

monolithiques (matériaux monophasés), permettant ainsi de développer des substituts 

tissulaires plus efficaces.  

Dans l'état actuel de la science et de la technologie des matériaux, le seul moyen 

possible de satisfaire les besoins biomécaniques et d'étendre les combinaisons de propriétés 

des matériaux repose sur la mise au point d'un composite polymère renforcé par des fibres de 

carbone continues. Les matériaux composites renforcés de fibres peuvent offrir une résistance 

similaire à celle des métaux et une plus grande flexibilité que les métaux.  

Les propriétés mécaniques d’une prothèse de hanche composites (PHC) peuvent être 

adaptées au comportement mécanique des os [108]. Le polyétheréthercétone (PEEK) a une 

excellente stabilité mécanique mais nécessite des conditions de traitement critiques en raison 

de sa structure semi-cristalline sensible à la température. La polysulfone a montré des 

propriétés mécaniques plus faibles après saturation dans la solution de Ringer. La 

Polyethylenimine (PEI) a été considérée comme une matrice pour les composites renforcés de 

couches de fibres de verre et de carbone largables pour la conception de prothèses articulaires 

en composites présentant une stabilité et des propriétés mécaniques adéquates [109]. 

3.6.4.4. Technologies des tiges 

Plusieurs technologies impliquant le renforcement continu de fibres ont été étudiées 

pour la fabrication de prothèses de hanche en composite. Le moulage par compression de 

couches de mat, le tressage de fibres et les approches de bobinage de filaments représentent 

les efforts principaux pour atteindre cet objectif. Ces technologies sont illustrées à la figure 

3.12. Le moulage par compression est un processus en moule fermé. L'équipement est 

caractérisé par des surfaces d'outil composées de deux surfaces en acier trempé, rectifiées, 

polies et souvent chromées, constituant le profil externe de la tige de la hanche. Les matrices 

en métal appariées sont montées dans une presse hydraulique. Le chauffage des moules est 

réalisé à l'aide de radiateurs électriques, de conduites de vapeur ou d'huile chaude s'écoulant 

dans des cavités internes. Le temps de durcissement du chauffage dépend du 

thermodurcissable ou du thermoplastique utilisé (ordre de quelques minutes). Cette 
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technologie fournit un processus rapide et reproductible pour la fabrication de pièces en 

composites thermodurcissables et thermoplastiques. Les composites thermoplastiques, basés 

sur un renforcement continu de la fibre sous forme de mat, sont d'abord chauffés à la 

température de traitement dans un four à infrarouge ou à air chaud [110].  

 
Figure 3.12 Technologies de base utilisées pour le prototypage de prothèses de hanche à fibres 

continues [76]. 

La charge est ensuite transférée sur l'outil de refroidissement et la compression entre les 

moules mâle et femelle oblige la résine et les fibres à remplir la cavité du moule. Dans 

d'autres cas, la résine plastique (qui peut être préchauffée) est chargée dans le moule par un ou 

plusieurs canaux. Lorsque les moules sont forcés les uns sur les autres, la pression et la 

chaleur appliquées forcent la résine à remplir la cavité du moule. Les pressions de moulage 

(ordre de centaines de bars) sont maintenues pendant que la matrice refroidit et se solidifie. 

Une fois la réticulation terminée, la pièce en composite est extraite du moule. L'utilisation du 

moulage par compression de composites renforcés de fibres thermoplastiques, de graphite 

époxy et de PEEK renforcé de fibres de carbone [111] et de couches de dépôt de PEI renforcé 

de fibres de verre et de verre [109] ont été transformés pour fabriquer des prototypes de 

prothèses de tige de hanche sur mesure.  

L'enroulement filamentaire est un procédé de moulage ouvert pour matériaux 

composites, adapté à la production de structures composites symétriques axiales. Le renfort de 

fibres est enroulé en hélice sur un mandrin. En combinant respectivement la translation et les 

mouvements de rotation du chariot transversal et du mandrin, il est possible de fabriquer des 

dispositifs composites cylindriques aux propriétés mécaniques adaptées. L'angle 

d'enroulement et la teneur en fibres permettent une adaptation fine des propriétés élastiques 

du composite. Le renfort peut être alimenté par un bain de résine et le processus 

d'enroulement dépend fortement des caractéristiques de la résine car la viscosité de la matrice 

régule le frottement entre les fibres sous tension et la résine. Lorsque l'épaisseur de couches 
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conçue est atteinte, la polymérisation est effectuée (par exemple par chauffage ou 

rayonnement IR) et le mandrin peut être retiré. Le degré élevé d'orientation des fibres et la 

position externe du renfort produisent un composite à forte rigidité sous la forme de cylindres 

creux (c.-à-d. Des arbres).  

La fabrication assistée par composite remplissant des procédures automatiques et une 

géométrie plus complexe peut être réalisée en utilisant plus d'un degré de liberté du mandrin 

et du chariot. Cette technique convient à la réplication d'analogues de tissus conjonctifs 

denses [112] et durs [113].  

D'autre part, le processus de tressage est utile pour fabriquer des dispositifs quasi nets. 

Le système comprend une unité de stock de mandrin, une unité d'alimentation de mandrin et 

une unité de tressage. Le mandrin a la forme du noyau de la tige de hanche en composite et 

est fourni au tresseur. Le mandrin traverse les multiples unités de tresse et les fils sont 

entrelacés de la couche tressée du composite. Plusieurs couches de tissu peuvent être tressées 

les unes sur les autres pour produire l'épaisseur et les propriétés mécaniques souhaitées. Des 

prothèses de hanche à tige en composite ont également été réalisées en combinant la 

technologie du tressage et du moulage par injection. Les fibres de carbone enroulées obtenues 

par tresse sont déposées dans un moule ayant la forme négative de la prothèse de tige et du 

polyamide 12 est injecté [114]. La figure 3.13 montre deux prothèses de hanche renforcées 

par des fibres continues et réalisées en utilisant les approches de l'enroulement filamentaire et 

du moulage par compression.  

 
Figure 3.13 Deux prothèses de hanche renforcées par des fibres continues réalisées à l'aide des 

approches de l'enroulement filamentaire (à gauche) et du moulage par compression (à droite) [76]. 

3.6.4.5. Test in vitro 

Des essais expérimentaux sur des prothèses de hanche composites sont nécessaires pour 

évaluer la résistance et valider ou calibrer des modèles et des processus technologiques. La 
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connaissance appropriée de la biomécanique de la hanche est essentielle pour améliorer les 

traitements orthopédiques conçus pour résoudre la pathologie et le trouble spécifiques. Les 

approches numériques et expérimentales, utilisées ensemble et en parallèle, représentent un 

outil très puissant pour optimiser la fonction mécanique d'un dispositif synthétique. La 

stabilité à long terme des prothèses implantées est fortement liée au transfert de charges entre 

les implants et les os. 

La résistance à la fatigue des prothèses de hanche est mesurée conformément aux 

normes ISO 7206-1 et ISO 7206-3 ou ASTM F1612-95. La figure 3.14 montre la mise en 

place d’un test de fatigue sur une prothèse de hanche. Ces normes sont également appropriées 

pour tester des implants de hanche métalliques. Le comportement d'une prothèse en 

composite de hanche doit être évalué conjointement avec l'os fémoral environnant. Le 

comportement en fatigue du manteau de ciment est également important lorsque des prothèses 

de hanche cimentées sont envisagées [115]. Des modèles synthétiques d'os longs tels que le 

fémur sont disponibles dans le commerce. 

 
Figure 3.14 Mise en place d'un test de fatigue sur une prothèse de hanche [75]. 

Ils conviennent à certains types de tests biomécaniques [116]. Ils ont également été 

utilisés pour prédire la protection stress-shieldingde l'os proximal dans la reconstruction totale 

de la hanche [117]. Ces modèles sont fabriqués en mousse d’époxy et de polyuréthane 

renforcé de fibre de verre (qui imitent respectivement la corticale et l’os spongieux). Des 

modèles synthétiques reproduisant l'anisotropie du tissu osseux peuvent également être 

obtenus par la méthode de l'enroulement filamentaire [113].  
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Figure 3.15 Comportement en fatigue de la prothèse de hanche en PEI renforcée de fibres de carbone 

et de verre. Déplacement vertical de la tête fémorale dans un intervalle de temps de 3 s après 1, 5, 7 et 

10 millions de cycles [75]. 

Des essais numériques et expérimentaux sur des prothèses de hanche composites ont été 

réalisés sur une PEI renforcée de fibres de verre et de carbone, sur un implant composite 

unidirectionnel graphite AS4-PEEK [111]. Une prothèse en PEEK renforcée de fibres de 

carbone a également été étudiée conjointement avec un fémur renforcé de verre synthétique 

[118]. 

Cette approche est particulièrement indiquée pour étudier les effets de la cinématique et 

du mouvement entre la tête fémorale et la cupule acétabulaire [119]. 

La figure 3.15 montre le comportement en fatigue de la prothèse de hanche PEI 

renforcée de fibres de verre et de carbone, chargée entre 50 et 2000 N.  

Le déplacement vertical de la tête fémorale a été mesuré après 1, 5, 7 et 10 millions de 

cycles ; cette prothèse composite était stable jusqu'à 107 cycles. La rigidité de la prothèse 

composite était de 2050 N mm-1 [75]. 
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3.7. Conclusion 
À travers ce chapitre, nous avons présenté l'architecture des matériaux composites, leur 

utilisation dans le secteur médical, leur application dans les tissus durs et mous, dans la 

réparation osseuse et pour la conception de la prothèse de hanche. 

Il est nécessaire de dire que pratiquement tous les domaines de substitution, de réparation 

et de régénération conviennent à leur application. Seuls les matériaux composites permettent 

une telle flexibilité de conception, c’est la raison pour laquelle on a choisi ce type de matériau 

pour la conception de notre prothèse de resurfaçage de hanche. Et pour effectuer une analyse 

du comportement en fatigue de notre implant, il est impératif de connaitre les lois de 

comportement de ce phénomène, et cela fait l'objet du prochain chapitre. 
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4. Lois de comportement en fatigue des matériaux  

4.1. Introduction  
Un chargement dynamique de causes variables peut se traduire par des variations 

cycliques de contraintes. Malheureusement la ruine d’un nombre important de structures a 

été souvent observée et l’est encore aujourd’hui, elle peut, même parfois, être catastrophique. 

Il est à constater que les sollicitations dynamiques qui sont à l’origine de ces ruines sont 

beaucoup inférieures à la limite d’élasticité du matériau constituant la structure, c’est le 

phénomène de fatigue. Ce phénomène est caractérisé par l’apparition d’un défaut au niveau 

de la surface ou à l’intérieur de la pièce.       

      Pour bien comprendre ce phénomène, nous expliquerons dans ce chapitre la définition de 

la fatigue, la fissuration et l'endurance et les diagrammes représentatifs de la fatigue qui 

conduit à la rupture. Par la suite nous nous sommes focalisés sur l'endommagement par 

fatigue des matériaux destinées aux dispositifs médicaux, et finalement les mécanismes de 

rupture dans les matériaux composites. 

4.2. Définition de la fatigue 
Pour comprendre ce phénomène prenons un fil d’acier entre deux mains en le coudant 

dans un sens et puis dans l’autre sens, en faisant cela plusieurs fois jusqu’à la rupture (figure 

4.1) [120]. 

 
Figure 4.1 Rupture d’un fil d’acier sous l’effet d’une flexion cyclique aux mains [120]. 

Le fil est rompu après 10 à 15 cycles, analysons le problème (figure 4.2): 

On assimile le fil d’acier à une poutre sur laquelle sont appliqués les efforts des deux 

mains, dans le premier sens la fibre AB est tirée (sens 1) contrainte positive, lorsqu’on inverse 

le chargement (sens 2) la fibre AB est comprimée et la contrainte est négative. En répétant 

plusieurs fois jusqu’à la rupture. C’est le phénomène de fatigue. En résumé la fatigue est la 

rupture sous des sollicitations répétées [120]. 
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Figure 4.2 Modélisation du chargement appliqué par les mains sur le fil d’acier [120]. 

Comment agit la fatigue ? 

Considérons une structure soumise à un effort cyclique agissant jusqu’à la rupture 

(après un nombre de cycles donné). L’endommagement est imprévisible, il peut naitre (à 

l’échelle microscopique) souvent à la surface de la pièce comme il peut naitre à l’intérieur. En 

évoluant il passe par 3 stades [120] : 

1. Amorçage :   A cause de la grande finesse du défaut initié, sa détection n’est possible 

que si on utilise de puissants équipements de laboratoire. Son initiation peut avoir lieu 

dans des endroits où l’accès est impossible. 

2. Propagation : Sous l’effet du changement cyclique du chargement la fissure initiée 

commence à prendre des dimensions importantes menant finalement à la ruine. 

A ce stade la fissure qui a grandi résultait de la propagation des microfissures 

causées par le défaut initié dans la première étape, c’est elle qui deviendra la fissure de 

la fatigue. 

3. Rupture brutale : Lorsque la fissure atteint une distance de telle façon que la section 

résiduelle est trop faible pour supporter de fortes contraintes résultant d’une 

concentration au fond de la fissure (figure 4.3).  
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Figure 4.3 La section résiduelle [120]. 

4.3. Fatigue fissuration & fatigue endurance 
4.3.1. Propagation des fissures de fatigue 

La durée de vie en fatigue se décompose en deux composantes la durée d’amorçage et la durée 

de propagation. Tout matériau étant susceptible de comporter des défauts (inclusions, microfissures, 

zones de déformation plastique, concentrations de contraintes, corrosion …) on doit dans la pratique 

tenir compte de leur durée de propagation.  

Cette dernière dépend entre autres de paramètres matériau que l’on peut déterminer par 

des essais en laboratoire [121]. 

4.3.2.  Essais de fissuration 
Typiquement ces essais se font sur une tôle avec une fissure centrale (Center Crack Tension) 

chargée en traction oscillante. On mesure l’évolution de la longueur de la fente (2a) en fonction du 

nombre de cycles. Cette longueur se mesure soit optiquement soit en fonction de paramètres 

électriques.  

Pour chaque niveau de chargement on peut ainsi en déduire une vitesse de propagation 

da/dN en fonction de la longueur de la fissure. Sous cette forme les résultats d’essais de 

fissurations ne sont pas facilement exploitables puisqu’ils sont fonction de la taille de la fente 

et des conditions d’essai (amplitude de contrainte, géométrie …). On verra ci-dessous une 

expression plus générique de ce type de résultats grâce à l’utilisation du facteur d’intensité de 

contrainte K [121]. 

4.3.3. Mode de fissuration 

Généralement la fissure se propage de manière perpendiculaire à la force 

macroscopique appliquée sur le matériau il s’agit du mode I. Le chemin de fissuration peut 
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cependant évoluer suivant d’autres directions, en cisaillement dans le plan pour le mode II, et 

en cisaillement hors plan pour le mode III (figure 4.4) [121]. 

 

 
 

Figure 4.4 Mode de fissuration, (a) Mode I, mode d'ouverture, (b) Mode II, mode de cisaillement, (c) 

Mode III, mode de déchirement [121]. 

4.3.4. Facteur d’intensité de contrainte 

La théorie de l’élasticité permet de développer une formulation analytique pour la 

contrainte dans la région de la pointe de fissure. Les composants du tenseur σ peuvent s’écrire 

sous la forme [121] : 

௜௝ߪ = ௄
√ଶగ௥ ௜݂௝(ߠ)                                             (4.1) 

K est le facteur d’intensité de contrainte défini par la relation : 

ܭ =  (4.2)                                                    ܽߨ√ܵߚ

OùS est la contrainte à l’infini et a est la longueur de la demi-fente. β est un facteur de 

correction géométrique. 

Dans le mode I la fissure se propage lorsque l’énergie nécessaire pour rompre les 

liaisons atomiques est inférieure à l’énergie élastique relaxée par la propagation de la fissure. 

Cela correspond à un facteur d’intensité de contrainte critique KIC. La variation du facteur 

d’intensité de contrainte en mode I de rupture est donnée par l’expression suivante : 

ூܭ∆  =  (4.3)                                            ܽߨ√ߪ∆

4.3.5. Durée de vie d’une structure 

Définitions : Durée de vie totale = durée de vie à l’amorçage + durée de vie en 

propagation ; (Nt) = (Na) +(Np). 

Suivant la durée de vie visée le type de matériau sa géométrie et les conditions de 

sollicitation, l’un ou l’autre des states de rupture peut devenir prépondérant.  

Dans le domaine de la fatigue à grand nombre de cycles (endurance) les sollicitations 

sont telles que le matériau reste dans le domaine élastique.  



Chapitre 4 : Lois de comportement en fatigue des matériaux 

76 

Dans le domaine de la fatigue à faible nombre de cycles (oligocyclique) les contraintes 

sont généralement suffisamment élevées pour engendrer des déformations plastiques [121]. 

4.3.6. Approche en durée de vie 

Durée de vie totale = nombre de cycles pour former une fissure principale + nombre de 

cycle pour que ce défaut propage jusqu’à rupture finale.  

On a deux concepts : 

 Durée de vie sûr (Safe Life) : On estime alors le temps d’amorçage des fissures 

(déterminé expérimentalement ou par calculs). Selon cette approche un composant 

est remplacé avant de développer des fissures en fatigue.  

 Redondance (Fail Safe) : Une structure endommagée doit supporter un niveau de 

chargement sévère multiplié par un coefficient de sécurité. Des inspections 

périodiques doivent permettre le remplacement de l’élément défaillant. 

4.3.7.  Approche en tolérance aux dommages 

On suppose que tout matériau contient un défaut (soit préexistant, soit créé en service). 

La durée de vie est alors définie comme le nombre de cycles nécessaires pour faire propager 

ce défaut jusqu’à une taille critique. On définit ainsi des intervalles d’inspection réalisée avec 

des contrôles les non destructifs. 

4.3.8. Endommagement en pointe de fissure 

Si on considère une fissuration en mode I la théorie de l’élasticité nous donne le champ 

de contrainte aux environs de la pointe de la fissure qui se réduit, lorsque θ=0 (i.e. dans le 

plan de propagation de la fissure) à l’expression: 

௬௬ߪ = ௄಺
√ଶగ௥

                                                     (4.4) 

D’après cette relation la contrainte tend vers l’infini lorsque r tend vers 0. En réalité il y 

a un moment où la contrainte dépasse la limite élastique et on observe la formation d’une 

zone plastique avec redistribution des contraintes locales. Des analyses microstructurales ou 

des simulations par éléments finis montrent que la zone plastifiée a une géométrie complexe, 

avec des branches rayonnant depuis la pointe de fissure [121]. 

4.3.9. Mécanisme de propagation 

Les ruptures en fatigue présentent généralement des stries sur la surface de fracture. 

Cependant ces stries ne sont pas présentes lorsque la rupture se passe sous vide. Ce 

mécanisme concerne le domaine II. Proche du seuil les mécanismes sont différents, à ce 

niveau on n’observe plus de stries ; la distance de propagation par cycle déduits des valeurs 

macroscopiques est alors de l’ordre des distances interatomiques. La propagation est alors 
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discontinue et régie par d’autres mécanismes (transgranulaires ou selon des plans 

cristallographiques simples) [121]. 

4.3.10. Influence de l’environnement 

Pour la plupart des métaux les essais en fatigue effectués en atmosphère inerte donnent 

des vitesses de propagation inférieures à celles obtenues dans un environnement actif tel que 

l’air. L’humidité contenue dans l’atmosphère est considérée être l’origine de ce phénomène. 

Les molécules d’eau absorbées sur la surface de rupture se dissocient, l’hydrogène pénètre 

dans le matériau et fragilise le métal.  

Un milieu corrosif engendre différentes formes de perte de résistance la fissuration, 

l’effet dépend de la température et du matériau testé. 

4.3.11. Importance des caractéristiques métallurgiques 

          La taille des grains, la présence de précipités, leur tailles et répartition sont autant de 

facteurs qui influencent la propagation d’une fracture essentiellement au niveau du seuil. En 

particulier une augmentation de la taille des grains entraine une augmentation du facteur ΔK 

seuil [121]. 

4.3.12. Lois de propagation théoriques 

Le grand nombre de facteurs intrinsèques (module de Young, limite d’élasticité, 

paramètres matériau) et extrinsèques (rapport de charge, milieu environnant température 

géométrie …) influençant la cinétique de propagation des fissures rend très difficile 

l’élaboration d’un modèle théorique décrivant le phénomène de manière rigoureuse.  

Certains modèles se basent sur le cumul de dommages, C’est la démarche initialement 

suivie par Weertman, qui suppose en outre que l'avancée de la fissure se produit lorsque le 

déplacement cumulé atteint une valeur critique [122], d’autres sur les propriétés cycliques, 

Tomkins considère qu'en stade II, l'endommagement se développe suivant deux bandes de 

glissement de longueur l de part et d'autre du plan de la fissure (figure 4.5).  

L'ouverture de la fissure est décomposée en une contribution plastique et une 

contribution élastique [122], ou encore sur l’ouverture en fond de fissure. 

 
Figure 4.5Définition des paramètres du modèle de Tomkins : La longueur l est reliée à l'amplitude de 

contrainte appliquée, où δa est l'avance de la fissure [122]. 
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4.3.13. Cycle de contrainte 

Dans le cas le plus simple d'une contrainte cyclique dont 1'amplitude de variation reste 

constante (Δσ) (figure 4.6), la durée de vie est une fonction décroissante de Δσ [123]. 

 

Figure 4.6 Cycle de contrainte sinusoïdale [120]. 

Il existe plusieurs termes et symboles pour décrire le cycle de contrainte, parmi lesquels 

on Peut citer [124] : 

 La contrainte maximale (σmax) : valeur maximale algébrique de la contrainte au 

cours d'un cycle de contrainte ; 

 La contrainte minimale (σmin) : valeur minimale algébrique de la contrainte au cours 

d'un cycle de contrainte ; 

 La contrainte moyenne (σm) qui est définie par la valeur algébrique : ߪ௠ =
ఙ೘ೌೣାఙ೘೔೙

ଶ
; 

 L’amplitude de contrainte (σa), appelée aussi contrainte alternée, définie par la 

valeur algébrique : ߪ௔ = ఙ೘ೌೣିఙ೘೔೙

ଶ
; 

 Le rapport de contrainte (Rσ), définie par le rapport algébrique ܴఙ = ఙ೘೔೙

ఙ೘ೌೣ
; 

 L’étendue de variation de la contrainte (2Rσ) qui est la différence algébrique entre 

la contrainte maximale et la contrainte minimale du cycle de contrainte :2Rσ= 

௠௔௫ߪ) −  (௠௜௡ߪ

4.3.14. Types de cycles de contraintes : 

On trouve : 

 Contrainte purement alternée : contrainte qui varie entre des valeurs égales, dans le 

sens positif et négatif [124] ; 



Chapitre 4 : Lois de comportement en fatigue des matériaux 

79 

 Contrainte alternée : contrainte qui évolue entre une valeur maximale positive et            

une valeur minimale négative dont les valeurs absolues sont différentes (0 <σm<σa) 

; 

 Contrainte répétée : contrainte qui varie entre la valeur 0 et une valeur maximale            

positive, ou entre 0 et une valeur minimale négative (σa=σm) ; 

 Contrainte ondulée : contrainte qui varie entre les valeurs maximales et minimale            

qui sont de même signe (σm>σa). 

4.4. Diagrammes représentatifs 
Pour présenter de manière facilement utilisable les résultats d’essais de fatigue, il existe 

un assez grand nombre de méthodes ou arrangement possibles, des paramètres utilisés en 

fatigue: 

 Temps : sous la forme d’un nombre de cycles N [124] ; 

 Contraintes : 

 Statiques (Re, Rm) ; 

 Dynamiques (σm, σa, σmax, σmin, σD) ; 

Parmi toutes les méthodes existantes, nous développerons les plus utilisées et les plus 

riches en renseignements [124]. 

4.4.1. Courbe de Wöhler 

            L’endommagement de fatigue correspond à l’amorçage d’une fissure de fatigue généré 

par un chargement mécanique cyclique auquel est soumis le matériau. La corrélation entre 

l’intensité du chargement cyclique appliqué et le nombre de cycles à l’amorçage d’une fissure 

pour un même matériau est représenté par une courbe de Wöhler, où trois domaines de durées 

de vie peuvent être définis (figure 4.7) [125]. 

 
Figure 4.7 Les différents domaines de durée de vie en fatigue [125]. 
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Le domaine 1 correspond à la fatigue oligocyclique. Ce domaine est caractérisé par des 

amorçages de fissures sous un faible nombre de cycles (de 1 à 104 cycles). On observe 

généralement pour de tels niveaux de sollicitations, d’importantes déformations plastiques 

macroscopiques. De telles quantités de déformations plastiques cycliques peuvent être 

responsables de la formation de structures de dislocations particulières pouvant entraîner dans 

certain cas la formation d’un effet de Rochet. Cet effet est caractérisé par une accumulation de 

déformation dans un sens privilégié du chargement [124]. 

Le domaine 2 correspond à celui de l’endurance limitée. Les durées de vie observées 

sont de l’ordre de 104 à 107 cycles. Les quantités de déformations plastiques sont d’autant plus 

basses que l’on se situe du coté des durées de vie longues, avec généralement un 

comportement intégralement élastique à l’échelle macroscopique observé aux alentours de 105 

cycles [125]. 

Le domaine 3 correspond au domaine de la fatigue à grand nombre de cycles (zone 

d’endurance illimitée), généralement on observe une contrainte σD en-dessous de laquelle il 

n’y a pas de rupture (avec asymptote : limite de fatigue à N fixé : limite d’endurance).  Ce 

domaine est caractérisé par des durées de vie allant de 107 à 108 cycles [125].  

4.4.2. Courbes d’équiprobabilité de rupture 

La courbe de Wöhler est une courbe moyenne, son utilisation peut s’avérer délicate du 

fait que les valeurs relevées indiquent seulement que la pièce a autant de chances de se 

rompre que de ne pas se rompre [122]. 

Les courbes d’équiprobabilité de rupture, dont la courbe de Wöhler constitue un cas 

particulier (p = 50% de rupture), sont alors tracées en soustrayant à la valeur moyenne une 

certaine valeur, fonction de la probabilité de rupture recherchée, du nombre d’essais et du 

niveau de confiance accordé (figure 4.8). 

 
Figure 4.8   Courbes d’équiprobabilité de rupture [126]. 
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4.4.3. Diagramme de Haigh 

Sur ce diagramme, 1'amplitude de contrainte σaest portée en fonction de la contrainte 

moyenne à laquelle a été réalisé l’essai de fatigue (figure 4.9) [127], Deux points particuliers 

sont à considérer : 

 Le point A, qui représente la limite d'endurance σDen sollicitation purement alternée 

(σD= σa) ; 

 Le point B, qui représente le comportement limite du matériau pour une contrainte 

alternée nulle. Ce point correspond donc, à la contrainte de rupture du matériau au 

cours d’un essai statique. 

L’ensemble des limites d’endurance observées pour diverses valeurs de la contrainte 

moyenne, se placent alors sur une courbe AB ajustée en fonction des résultats d’essais. Le 

domaine limité par cette courbe AB et les deux axes de coordonnées, représentent le domaine 

de fonctionnement autorisé avec le matériau pour avoir une durée de vie supérieure ou égale 

aux nombres de cycles pour lequel a été déterminée la limite d’endurance [127]. 

Sur ce diagramme on utilise parfois des « rayons » qui représentent le rapport entre σa et 

σm. Ces rayons sont alors paramétrés en fonction des valeurs que prennent ce rapport. Le 

diagramme de Haigh peut être ensuite limité par la droite représentant la limite d’élasticité du 

matériau. 

 
Figure 4.9 Diagramme de Haigh[127]. 

Plusieurs représentations de la courbe AB ont été proposées et qui permettent de 

construire un diagramme d’endurance approché, lorsqu’on ne connaît que la limite 

d'endurance en sollicitation purement alternée et les caractéristiques mécaniques statistiques 

(Re, Rm) du matériau.  

 Droite de Goodman :         ߪ௔ = ஽ߪ ቀ1 − ఙ೘
ோ೘
ቁ;                                         (4.5) 
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 Droite de Sôderberg : ߪ௔ = ஽ߪ ቀ1 − ఙ೘
ோ೐
ቁ;                                          (4.6) 

 Parabole de Gerber : ߪ௔ = ஽ߪ ൬1 − ቀఙ೘
ோ೘
ቁ
ଶ
൰;                                     (4.7) 

La figure 4.10 montre que les droites de Goodman et Sôderberg, pénalisent fortement la 

tenue en fatigue par rapport à la formule parabolique de Gerber. Cette dernière relation est 

intéressante dans le domaine σa> 0. 

 
Figure 4.10 Différentes représentations de la courbe AB [127]. 

D’autres relations paraboliques f (σa, σm) ont été proposées pour tenir compte de 

l’amélioration de la fatigue dans le domaine des compressions, telles que les relations de 

Bahuaud ou de Dietmann [127]. 

4.4.4. Diagramme de Goodman-Smith : 

Sur ce diagramme les contraintes maximales σmaxet et minimales σminsont représentés en 

fonction de la contrainte moyenne σm (figure 4.11) [124]. 

Les points particuliers A et B précités, se retrouvent ainsi que les différentes formes de 

courbes pouvant les relier (droite de Goodman, parabole de Gerber ou toute autre courbe 

représentative d’une fonction ajustée aux résultats d’essais). 
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Figure 4.11 Digramme de Goodman-Smith [124]. 

 

4.4.5. Diagramme de Roš 

Essentiellement utilisé dans les pays anglo-saxons, ce diagramme représente la 

contrainte maximale σmaxen fonction de la contrainte σmin(figure 4.12). En plus des deux 

points particuliers cités A et B, il apparaît un autre point particulier C pour lequel   σmin= 0 

[124]. 

Un certain nombre de valeurs particulières du rapport des contraintes ܴఙ = ఙ೘೔೙

ఙ೘ೌೣ
 

 (ܴఙ = − ଵ
ଶ
ఙܴݐ݁ = + ଵ

ଶ
 )sont souvent indiquées sur ce diagramme. 
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Figure 4.12 Diagramme de Roš[124]. 

4.4.6. Diagramme de Moore-Kommers-Jasper 

Ce diagramme représente la contrainte maximale σmax en fonction du rapport des 

contrainte ܴఙ = ఙ೘ೌೣ
ఙ೘೔೙

(figure 4.13). 

Ce diagramme présente un grand intérêt pour la détermination de σmaxlorsqu’on ne 

connaît pas la contrainte moyenne [123]. 

Il est construit à partir des points particuliers A, B et C déjà cités. 

 

 
Figure 4.13 Diagramme de Moore- Kommers- Jaspers [124]. 

4.5. Endommagement par fatigue des matériaux destinés aux dispositifs 

médicaux 
4.5.1. La mécanique des matériaux 

La mécanique étudie les objets sous forces. Lorsqu'une force est appliquée sur un corps, 

on parle de « charge ». De telles charges peuvent être appliquées perpendiculairement 

(souvent appelées « normales ») sur une surface. De telles charges normales peuvent avoir 
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pour effet de comprimer (« Charges de compression ») ou étirer (« charges de traction ») 

l’objet. Comme la force est une quantité vectorielle, ces forces ont des directions assignées. 

En conséquence, des valeurs positives sont généralement attribuées aux forces de traction et 

négatives aux forces de compression, Des forces peuvent également être appliquées dans une 

direction parallèle à une surface, ce qui est appelé une force de « cisaillement ». Un exemple 

typique de ceci est le frottement.Dans des situations réelles, les objets sont susceptibles d'être 

soumis à une combinaison des deux. Celles-ci sont résumées dans la (figure 4.14). Cependant, 

les forces agissent rarement sur un seul point et sont généralement réparties sur une zone 

donnée. La pression est la mesure de la force par unité de surface appliquée sur une surface. 

De même, en mécanique, la contrainte est une mesure de la force par unité de surface agissant 

sur la surface de l'objet ou sur son plan. Comme pour les forces, les contraintes sont des 

quantités vectorielles et incluent les contraintes normales et de cisaillement [128]. 

 
Figure 4.14 Diagramme schématique pour démontrer (a) les forces normales, (b) les forces de 

cisaillement et (c) les forces de compression et de cisaillement agissant sur le corps [128]. 

4.5.2. Mécanique de contact 

La mécanique de contact fait référence à l'étude des interactions de deux corps entrant 

en contact l'un avec l'autre. Des déformations des corps auront généralement lieu, entraînant 

des modifications dans les schémas de distribution des contraintes, qui peuvent parfois être 

contre-intuitives et inattendues. Par exemple, considérons le cas de contact entre les deux 

sphères illustrées sur la (figure 4.15a). Sous une charge normale, une déformation se produit 

et le point de contact initial devient une zone de contact. On peut montrer que la distribution 

des contraintes sur la surface de contact est elliptique comme le montre la (figure 4.15b). La 

distribution des contraintes de cisaillement sous la surface (figure.4.15c) montre que la 

contrainte de cisaillement maximale n'est pas une surface, mais à une profondeur sous la 
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surface. Cela peut entraîner la génération de fissures sous la surface, très difficiles à détecter 

[128]. 

4.5.3. Mécanique de la rupture 

Pensez à étirer un objet, tel qu’une mince bande de caoutchouc. Typiquement, les objets 

placés sous une telle contrainte de traction vont d'abord s'étirer et s'allonger, comme le montre 

la (figure. 4.14). Au fur et à mesure que la charge augmente, l'objet continue de s'étirer, 

jusqu'à un point de rupture.La quantité de contrainte que cela peut supporter juste au moment 

où elle se rompt, est appelée résistance à la traction.  

Au niveau moléculaire, on peut envisager le point où toutes les forces moléculaires qui 

maintiennent l’objet intact sur ce plan sont simultanément brisées, ce qui aboutit à une 

séparation en deux corps, ou « fracture ». Ainsi, dans un objet parfait, la résistance théorique 

d'un matériau devrait correspondre à la somme de toutes les liaisons moléculaires situées dans 

le plan de rupture.  

Cependant, dans la vie réelle, les matériaux échouent généralement dans des conditions 

inférieures à cette valeur. Cela est dû en partie à des défauts moléculaires et à la présence de 

fissures à la surface. La (figure 4.16b) montre un objet placé sous tension avec une fissure. En 

bref, la présence de fissures préexistantes entraîne une modification des profils de répartition 

des contraintes et une concentration des contraintes au fond de la fissure.  

 
Figure 4.15 (a) Déformation des corps sous charge normale, (b) Répartition des contraintes normales 

au niveau de l'aire de contact et (c) Répartition des contraintes de cisaillement à travers le corps 

[128]. 

La fissure va alors progresser et s’étendre (propagation de la fissure), menant finalement 

à la rupture. Il a été déduit expérimentalement que la résistance à la traction varie inversement 

à la racine carrée de la taille de la fissure, c'est-à-dire ߪ√ܽ  =  ௙ représente la résistanceߪ où ,ܥ

à la traction et ''a'' à la taille de la fissure. 
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Ceci est communément appelé le critère de Griffith. ''C'' est une constante qui peut 

théoriquement être dérivée de propriétés mécaniques telles que la rigidité et l’énergie de 

surface libre. Le critère de Griffith peut également être réorganisé à un a=൬ ஼
ఙ೑
൰
ଶ
, ce qui 

suggère désormais que, pour une valeur fixe de contrainte appliquée, il existera une taille 

critique pour les fissures, au-delà duquel le matériau échouera sous cette charge. Cela peut 

donc être utilisé comme critère de conception dans lequel les fissures existantes dans le 

matériau ne peut pas dépasser cette taille critique. 

Pour faciliter la sélection et la conception des matériaux, le paramètre « résistance à la 

rupture » (noté KIC) a été développé et est lié à la constante ''C'' dans la relation de Griffith. 

KIC est une propriété du matériau indique l'aptitude d'un matériau contenant une fissure à 

résister à la rupture et peut être obtenue à partir du manuel de matériaux ou de fiches 

techniques [128]. 

 
Figure 4.16 Objets sous tension (a) objets étirés et allongés sous contrainte de traction et 

éventuellement ruptures, (b) définition de la fissure dans la terminologie de la rupture [128]. 

4.5.4. Principes fondamentaux de la fatigue 

 
Figure 4.17 Charge subie par l'articulation de la hanche pendant le cycle de la marche normale 

[128]. 
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Les prothèses médicales sont généralement placées dans des positions de mouvement, et 

subissent des périodes de chargement et de déchargement répétitives et alternées.Les 

exemples incluent l'ouverture et la fermeture de la valve cardiaque, le chargement et le 

déchargement associés à la marche sur les articulations de la hanche entre les phases d'appui 

et de l'oscillation. Les matériaux soumis à de telles charges cycliques peuvent échouer à des 

niveaux de contrainte nettement inférieurs à la résistance nominale à la traction.Le processus 

de dégénérescence progressive d'un matériau par chargement cyclique est appelé fatigue. Un 

exemple typique de cela se voit dans la flexion répétée et déplier un trombone en métal, 

entraînant éventuellement une rupture. La figure 4.17 montre les forces fluctuantes de 

l'articulation de la hanche au cours des différentes phases du cycle de la marche [128]. 

En nous concentrant maintenant sur l'interface implant / hôte, nous pouvons voir 

comment la sous-structure de surface va influencer la défaillance en fatigue des biomatériaux. 

La figure 4.18 illustre la surface d'un implant métallique placé dans un environnement 

physiologique, soumis à une charge appliquée par un corps externe. On peut voir qu'il y a 

trois couches distinctes à la surface du métal résultant de la charge : (1) la couche moléculaire 

adsorbée, (2) la couche d'oxyde passive et (3) la couche déformée. 

 
Figure 4.18 Interactions à la surface d'un matériau métallique déformé [128]. 
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Figure 4.19 Illustration schématique des endommagements des surfaces et des sous-surfaces sous 

charge cyclique d'un corps sphérique [128]. 

L'interaction de ces couches avec l'environnement physiologique au cours du processus 

de fatigue / usure aura une influence cruciale sur les résultats et la durée de vie du dispositif 

médical. La figure 4.19 montre schématiquement les types de l'endommagement des surfaces 

et des sous-surfaces présentés par différents matériaux en contact d'un corps sphérique.  

Le comportement de type I est typique des matériaux ayant une ténacité et une ductilité 

élevées, tels que les métaux. La zone plastique (où des déformations permanentes ont eu lieu) 

avec une accumulation de matériau autour du corps pénétrateur est évidente. 

Le comportement de type II montre une zone d'endommagement sous le corps 

pénétrateur avec peu de déformation et des criques se formant près du périmètre du corps 

pénétrateur. On rencontre cela couramment dans les matériaux fragiles à haute limite 

d'élasticité mais à faible ténacité, tels que les céramiques.  

Le comportement de type III est un mélange des deux tel que les matériaux avec une 

ténacité et une limite d'élasticité moyennes. La microfissuration est souvent observée dans la 

zone endommagée. De nombreux matériaux de restauration dentaire présentent ce type de 

comportement sous des charges d'impact répétées [128]. 

4.6. Comportement élastique des matériaux anisotropes [129] 
4.6.1. Notations vectorielles et matricielle 

Le tenseur des contraintes et celui des déformations sont des tenseurs d’ordre deux 

symétriques. Il faut donc six composantes pour représenter chacun des deux tenseurs dans une 

base. On rappelle la représentation matricielle classique des tenseurs des contraintes et des 

déformations dans une base orthonormée directe ( ଵܰሬሬሬሬ⃗ , ଶܰሬሬሬሬ⃗ , ଷܰሬሬሬሬ⃗ ) (figure 4.20) : 
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ߪ = ൥
ଵଵߪ ଵଶߪ ଵଷߪ
ଶଵߪ ଶଶߪ ଶଷߪ
ଷଵߪ ଷଶߪ ଷଷߪ

൩ ߝ = ൥
ଵଵߝ ଵଶߝ ଵଷߝ
ଶଵߝ ଶଶߝ ଶଷߝ
ଷଵߝ ଷଶߝ ଷଷߝ

൩                (4.8)         

 

 
Figure 4.20 Représentation des contraintes ߪ௜௝avec ߪ௜௝ =  .௝௜[129]ߪ

 

4.6.2. Loi de comportement élastique linéaire 

Symétries des souplesses et rigidités 

Un matériau possède un comportement élastique linéaire s’il existe une relation linéaire 

biunivoque entre le tenseur des contraintes et le tenseur des déformations : 

௜௝ߪ = ௜௝ߝ௞௟ߝ௜௝௞௟ܥ = ௜ܵ௝௞௟ߪ௞௟                                                                                       (4.9)      

oùܥ௜௝௞௟représente le tenseur des rigidités et ௜ܵ௝௞௟ le tenseur des souplesses, tenseurs 

d’ordre quatre et inverses l’un de l’autre. Le respect des symétries matérielles impose les 

symétries suivantes ܥ௜௝௞௟= ܥ௝௜௞௟car σ est symétrique et ܥ௜௝௞௟= ܥ௜௝௟௞car ε est symétrique. Ces 

tenseurs sont donc définis par 36 composantes indépendantes. 

4.6.3. Matériaux isotropes transverses 

Un matériau composite orthotrope possédant de plus une symétrie de révolution autour 

d’un axe est nommé isotrope transverse. Un matériau isotrope transverse est caractérisé par 

cinq constantes élastiques indépendantes si la base est connue. Par la suite, les relations 

d’invariances matérielles par rapport à une ration autour de l’axe ଵܰሬሬሬሬ⃗ ,  sont développées à titre 

d’exemple.  

La relation de comportement d’un matériau isotrope transverse d’axe ଵܰሬሬሬሬ⃗ , exprimée en 

rigidité et en souplesse est développée. À partir d’un matériau orthotrope, en exprimant les 

relations d’invariances matérielles par rapport à l’axe ଵܰሬሬሬሬ⃗ ,, on obtient après calcul la relation 

de comportement suivante : 
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⎣
⎢
⎢
⎢
⎢
⎢
⎡
σଵଵ
σଶଶ
σଷଷ
√2σଶଷ
√2σଵଷ
√2σଵଶ⎦

⎥
⎥
⎥
⎥
⎥
⎤

=

⎣
⎢
⎢
⎢
⎢
⎡
Cଵଵ
Cଵଶ
Cଵଷ
0
0
0

Cଵଶ
Cଶଶ
Cଶଷ

0
0
0

Cଵଷ
Cଶଷ
Cଶଶ

0
0
0

0
0
0

Cଶଶ − Cଷଷ
0
0

0
0
0
0

C଺଺
0

0
0
0
0
0

C଺଺⎦
⎥
⎥
⎥
⎥
⎤

⎣
⎢
⎢
⎢
⎢
⎢
⎡
ଵଵߝ
ଶଶߝ
ଷଷߝ
ଶଷߝ2√
ଵଷߝ2√
⎦ଵଶߝ2√

⎥
⎥
⎥
⎥
⎥
⎤

(4.10) 

La relation de comportement exprimée en souplesse est̂ߝ = መܵߪොavec መܵ =ܥመିଵ. La forme de 

la matrice des souplesses መܵ =ܥመିଵlorsqu’il y a invariance matérielle par rapport à l’axe ଵܰሬሬሬሬ⃗  est 

identique à celle des rigidités ܥመ: 

⎣
⎢
⎢
⎢
⎢
⎢
⎡
ଵଵߝ
ଶଶߝ
ଷଷߝ
ଶଷߝ2√
ଵଷߝ2√
⎦ଵଶߝ2√

⎥
⎥
⎥
⎥
⎥
⎤

=

⎣
⎢
⎢
⎢
⎢
⎡
Sଵଵ
Sଵଶ
Sଵଷ
0
0
0

Sଵଶ
Sଶଶ
Sଶଷ
0
0
0

Sଵଷ
Sଶଷ
Sଶଶ
0
0
0

0
0
0

Sଶଶ − Sଷଷ
0
0

0
0
0
0

S଺଺
0

0
0
0
0
0

S଺଺⎦
⎥
⎥
⎥
⎥
⎤

⎣
⎢
⎢
⎢
⎢
⎢
⎡
σଵଵ
σଶଶ
σଷଷ
√2σଶଷ
√2σଵଷ
√2σଵଶ⎦

⎥
⎥
⎥
⎥
⎥
⎤

(4.11) 

4.6.3.1. Loi de Hooke      

Formulation en souplesse       

Dans la base isotrope transverse ( ଵܰሬሬሬሬ⃗ , ଶܰሬሬሬሬ⃗ , ଷܰሬሬሬሬ⃗ ), d’axe ଵܰሬሬሬሬ⃗ , la matrice de souplesse est 

exprimée en fonction des modules d’élasticité sous la forme ̂ߝ = መܵߪො: 

⎣
⎢
⎢
⎢
⎢
⎢
⎡
ଵଵߝ
ଶଶߝ
ଷଷߝ
ଶଷߝ2√
ଵଷߝ2√
⎦ଵଶߝ2√

⎥
⎥
⎥
⎥
⎥
⎤

=

⎣
⎢
⎢
⎢
⎢
⎢
⎢
⎡

ଵ
୉భ

− ஝భమ
୉భ

− ஝భమ
୉భ

0
0
0

   − ஝భమ
୉భ

ଵ
୉మ

     − ஝మయ
୉మ

0
0
0

      − ஝భమ
୉భ

     − ஝మయ
୉మ

ଵ
୉మ
0
0
0

0
0
0

 ଵା஝మయ
୉మ
  0
  0

0
0
0

     0
ଵ

ଶୋభమ
      0

0
0
0

    0
     0
ଵ

ଶୋభమ⎦
⎥
⎥
⎥
⎥
⎥
⎥
⎤

⎣
⎢
⎢
⎢
⎢
⎢
⎡
σଵଵ
σଶଶ
σଷଷ
√2σଶଷ
√2σଵଷ
√2σଵଶ⎦

⎥
⎥
⎥
⎥
⎥
⎤

(4.12) 

Les propriétés mécaniques élastiques d’un matériau isotrope transverse sont 

déterminées par cinq constantes d’élasticité indépendantes. Dans le cas d’un matériau isotrope 

transverse d’axe ଵܰሬሬሬሬ⃗ , les constantes sont E1, E2, G12, νଵଶ et νଶଷ. Dans le cas d’un matériau 

isotrope transverse d’axe ଶܰሬሬሬሬ⃗ , il suffit d’effectuer des permutations sur les axes et les indices. 

Formulation en rigidité 

Dans la base isotrope transverse ( ଵܰሬሬሬሬ⃗ , ଶܰሬሬሬሬ⃗ , ଷܰሬሬሬሬ⃗ ),la matrice de rigidité d’un matériau 

isotrope transverse est exprimée en fonction des modules d’élasticité sous la forme : 
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⎣
⎢
⎢
⎢
⎢
⎢
⎡
σଵଵ
σଶଶ
σଷଷ
√2σଵଶ
√2σଵଷ
√2σଶଷ⎦

⎥
⎥
⎥
⎥
⎥
⎤

=

⎣
⎢
⎢
⎢
⎢
⎡
Cଵଵ
Cଵଶ
Cଵଷ
0
0
0

Cଵଶ
Cଶଶ
Cଶଷ

0
0
0

Cଵଷ
Cଶଷ
Cଷଷ

0
0
0

0
0
0

Cସସ
0
0

0
0
0
0

Cହହ
0

0
0
0
0
0

C଺଺⎦
⎥
⎥
⎥
⎥
⎤

⎣
⎢
⎢
⎢
⎢
⎢
⎡
ଵଵߝ
ଶଶߝ
ଷଷߝ
ଵଶߝ2√
ଵଷߝ2√
⎦ଶଷߝ2√

⎥
⎥
⎥
⎥
⎥
⎤

(4.13) 

avec : 

ଵଵܥ = ଵି஝మయ஝యమ
ாమாమ௱

ଵଶܥ  ; = ஝మభା஝మభ஝మయ
ாమாమ௱

ଵଷܥ  ; = ஝మభା஝మభ஝యమ
ாమாమ௱

 

ଶଶܥ = ଵି஝భయ஝యభ
ாభாమ௱

ଶଷܥ ; = ஝యమା஝భమ஝మభ
ாభாమ௱

ଷଷܥ ; = ଵି஝భమ஝మభ
ாభாమ௱

 

Δ=ଵିଶ஝భమ஝మభି஝మయ஝యమିଶ஝మభ஝యమ஝భమ
ாభாమாమ

 

Cସସ = Cଶଶ − Cଶଷ = ாమ
ଵା஝మయ

    ; Cହହ = C଺଺ = 2Gଵଶ 

Les relations sont établies à partir d’une simple inversion matricielle. 

4.7. Mécanismes de rupture dans les matériaux composites [130] 
4.7.1. Les divers mécanismes de rupture dans un composite unidirectionnel 

La rupture finale d'un composite unidirectionnel est le résultat de l'accumulation de 

divers mécanismes élémentaires : 

 La rupture des fibres, 

 La rupture transverse de la matrice, 

 La rupture longitudinale de la matrice, 

 La rupture de l'interface fibre-matrice. 

Généralement, un mécanisme n'est pas isolé, mais divers mécanismes coexistent. Ces 

mécanismes se développent suivant la nature des matériaux et les conditions de sollicitations 

mécaniques imposées. 

 
Figure 4.21 Rupture de fibre [130].  
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Dans un matériau composite unidirectionnel soumis à des sollicitations mécaniques, la 

rupture des fibres intervient lorsque la contrainte de traction σfdans une fibre atteint la 

contrainte à la rupture σfu de la fibre (figure 4.21). La rupture de la fibre produit une 

concentration de contraintes au voisinage de la rupture. La redistribution de ces contraintes, et 

par conséquent le processus de rupture résultant, dépend principalement : de la contrainte à la 

rupture des fibres, de la capacité de la matrice à absorber l'énergie libérée, des propriétés de 

l'interface fibre-matrice, etc. Les figures 4.22 montrent les différents processus de rupture de 

la matrice associés à la rupture d'une fibre. 

 
Figure 4.22 Différents modes de rupture de la matrice associés à la rupture d'une fibre. (a) Rupture 

transverse de la matrice ; (b) Rupture en cisaillement de la matrice ;(c) Décohésion de l’interface 

fibre-matrice ; (d) Rupture longitudinale de la matrice [130]. 

 
Figure 4.23 Rupture transverse de la matrice [130]. 

La fissuration de la matrice peut se produire, soit par fissuration transverse (figure 4.23) 

lorsque la contrainte en traction σm dans la matrice atteint la contrainte à la rupture σmude la 

matrice, soit par fissuration longitudinale (figure 4.24) lorsque la contrainte de cisaillement 

τmdans la matrice atteint la contrainte en cisaillement à la rupture τmu, généralement au 
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voisinage d'une fibre. Ce dernier mode de rupture, appelé “splitting” par les anglo-saxons, se 

produit lorsque la contrainte de décohésion est supérieure à la contrainte en cisaillement à la 

rupture de la matrice : τd>τmu. Dans le cas contraire où τd<τmu, il se produit une rupture par 

décohésion de l'interface fibre-matrice (figure 4.25). La rupture finale d'un matériau 

composite unidirectionnel est le résultat de l'accumulation de ces divers mécanismes 

élémentaires. L'initiation, puis la propagation de la rupture dépendent des propriétés des fibres 

et de la matrice, de l’interface fibre-matrice, de la fraction volumique des fibres, de l'état et 

des conditions de sollicitations mécaniques imposées. 

 
Figure 4.24 Rupture longitudinale de la matrice [130]. 

 
Figure 4.25 Décohésion fibre-matrice [130]. 

 

4.7.2. Rupture des stratifiés 

Dans le cas de stratifiés, aux mécanismes élémentaires décrits précédemment 

(décohésion fibre-matrice, rupture longitudinale de la matrice, rupture transverse de la 

matrice, rupture de fibres), s'ajoute (figure 4.26) un mécanisme de rupture entre les couches, 

appelé rupture par délaminage. Les mécanismes de rupture induits dépendent de la nature des 

constituants, de l'architecture des couches et du mode de sollicitation mécanique imposé. 
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Figure 4.26Mécanismes de rupture observée dans les stratifiés [131]. 

Par exemple, Dans le cas d'un stratifié croisé ±45°, soumis à une traction longitudinale 

dans la direction 0° (figure 4.27), on observe d'abord une rupture longitudinale dans les 

couches à ±45°, suivie d'un délaminage entre les couches. La figure 4.28 donne un exemple 

de rupture observé dans ce cas. 

 
Figure 4.27 Stratifié croisé ±45° soumis à une traction dans la direction 0° [131]. 

 
Figure 4.28 Rupture d'un composite [±45°]2S à fibres de carbone [131]. 

4.7.3. Prédiction de durée de vie en fatigue (Notion de courbe d’endurance) 

L’utilisation croissante des matériaux composites à hautes performances tient sans 

doute à leur résistance exceptionnelle à la fatigue. Encore plus légers que les alliages 

d’aluminium, ils sont nettement meilleurs que ces derniers lorsqu’ils sont soumis à des 
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sollicitations cycliques. Comme critère, on a l’habitude d’évaluer le rapport 
ఙವ
ோ೘

 de la limite 

d’endurance (ou limite de fatigue) ߪ஽ à la résistance en traction ܴ௠. Pour les matériaux 

composites, ce rapport est toujours supérieur à 0,4 et peut atteindre 0,9. Ces valeurs sont à 

mettre en regard avec celles relevées pour les métaux et alliages (0,3 pour l’aluminium et 0,4 

pour le fer et ses alliages). 

Le critère le plus utilisé pour évaluer la durée de vie des matériaux, est celui de la 

courbe d’endurance S-N (Stress-Number of cycles). Le principe est simple, il s’agit de 

reporter les sollicitations appliquées (contraintes, déformations, amplitude des contraintes ou 

des déformations,..) en fonction du nombre de cycles à la rupture du matériau sollicité. La 

courbe d’endurance des matériaux métalliques est d’allure hyperbolique avec une concavité 

prononcée dès que la contrainte maximale du cycle dépasse la limite d’élasticité du matériau. 

Pour les matériaux composites, dont le comportement monotone est quasi linéaire (absence 

notable de plasticité), en coordonnées logarithmiques l’allure de la courbe est assez plate.  

Ce type de courbe d’endurance est généralement assez bien vérifié pour les matériaux 

composites unidirectionnels à hautes performances (figure 4.29), que la durée de vie soit 

exprimée en fonction de l’amplitude de la déformation ou de celle de la contrainte appliquée. 

Pour les composites stratifiés à plis croisés, l’allure de la courbe dépend de l’orientation du 

drapage. Toutefois, la courbe d’endurance reste encore assez plate comparée à celle obtenue 

pour des matériaux métalliques. Il apparait qu’une fonction logarithmique permet de 

représenter le phénomène en première approximation [127] : 

஽ߪ݈݃ = ܨ݈݃ −
1
݉ ݈݃ ௙ܰ 

Avec :ߪ஽   limite d'endurance. 

  F et m paramètres dépendent du matériau. 

 
Figure 4.29 Courbe d’endurance S-N pour un composite carbone époxy de séquence [0, 903, 0][132]. 
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        Les résultats précédents amènent cependant quelques réflexions. Si les courbes 

d’endurance ou le rapport 
ఙವ
ோ೘

 font figure de caractéristiques intrinsèques pour les matériaux 

métalliques homogènes et isotropes, c’est plus difficilement le cas pour les matériaux 

composites qui par conception ne sont plus vraiment des matériaux mais déjà des structures.  

       En face du mot rupture, il convient d’associer des modes de dégradations qui comme 

nous l’avons vu précédemment peuvent intervenir dans les plis et aux interfaces. Les limites 

de fatigue et d’endurance varient avec les constituants fibres et matrice, les orientations et les 

épaisseurs des plis.  

      De même la viscosité ou la ductilité de la matrice sont des facteurs importants dans les 

processus de fatigue. Pour les stratifiés croisés, une plus grande ductilité matricielle donnent 

des limites d’endurance supérieures [132].  

4.8. Conclusion 
Dans ce chapitre, nous avons passé en revue les techniques les plus employées dans 

l‘analyse déterministe à la fatigue des structures. Parmi les nombreuses études qui ont traité 

l’endommagement par fatigue, nous nous sommes particulièrement intéressés à la fatigue des 

structures destinées au secteur médicale et aussi à l'endommagement par fatigue des 

matériaux composites.  

A travers cette synthèse bibliographique, il est question de modéliser et simuler 

numériquement la prothèse de resurfaçage de hanche conçue avec le nouveau matériau 

composite proposé, afin d'évaluer sa durée de vie en réalisant une analyse statique et 

dynamique de son comportement en fatigue. 
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5. Simulation Numérique  

5.1. Introduction 
Nous proposons un modèle de prothèse de resurfaçage de la hanche du type Durom 

distribuée par la compagnie Zimmer, ses deux composantes (acétabulaire et fémorale) 

conçues en matériau composite nommé CF/PA12. Ce nouveau matériau composite (CF / 

PA12) a prouvé sa biocompatibilité en laboratoire, son imitation de la fonction osseuse 

humaine permettent une bonne fixation de la prothèse et une bonne résistance à la fatigue. 

Avec toutes ces caractéristiques positives, une simulation par la méthode des éléments finis a 

été réalisée afin d'exploiter un nouveau modèle de prothèse de resurfaçage appelé MARMEL, 

proposé par une étude récente avec le matériau chrome-cobalt-Molibdène (Co-Cr-Mo) [6], 

dans la conception d’un implant de resurfaçage avec le nouveau composite (CF / PA12).  

Une autre analyse statique, et un comportement en fatigue dynamique de la prothèse 

conçue entièrement avec ce nouveau matériau sont étudiés. 

5.2. Resurfaçage de la hanche non cimentée en CF/PA12 avec le nouveau 

design Marmel [153]. 
Afin de comparer avec les données de la littérature, la conception de l’implant est basée 

sur une nouvelle prothèse de resurfaçage de hanche, nommée MARMEL [6], conçue pour 

obtenir une meilleure amplitude de mouvement. Un rayon sur le bord de la cupule a été 

incorporé afin de réduire le contact de contrainte produit par l'effet de micro-séparation. 

La principale différence du MARMEL par rapport à la conception conventionnelle du 

resurfaçage de la hanche, est une coupe de matériau à 45º illustrée aux figures 5.1 b et c ; le 

composant fémoral de l’implant de resurfaçage conventionnel est illustré sur la figure 5. 1 a. 

 
Figure 5.1 Modèles de conception des implants de resurfaçage de la hanche analysée. (a) composant 

fémoral de la prothèse de resurfaçage conventionnelle, (b) cupule de l’implant conventionnel et (c) 

conception de la cupule MARMEL [6]. 
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Cette modification de géométrie a été conçue afin d'améliorer l’amplitude du 

mouvement, et d'améliorer la répartition des contraintes de contact. L'angle de couverture du 

composant acétabulaire MARMEL est de 165º. 

5.2.1. Modèle de la prothèse 

        Le modèle d'éléments finis du système de contact dans la présente étude comprend la tête 

fémorale, le col fémoral et la cupule acétabulaire. Pour étudier l'idée d'un resurfaçage de la 

hanche non cimentée, la prothèse de resurfaçage de la hanche a été implantée à 45° 

d'abduction dans l'os pelvien et fémoral [7]. La taille de la composante fémorale sélectionnée 

pour cette étude était de 46 mm, en raison de la taille la plus utilisée [145], le diamètre de la 

cupule était de 54 mm (tableau de correspondance cupule / implant fémoral, Guide de 

sélection Durom, Zimmer). La longueur de l'implant de resurfaçage de la tige fémorale non 

cimentée était de 49 mm [2]. 

 
Figure 5.2 (a)Modèle complet du fémur resurfacé (b) maillage du modèle simplifié de Marmel 

positionné avec une inclinaison de 30º. 

La modélisation géométrique de l'articulation artificielle de la hanche a été simplifiée, 

comme illustré sur la figure 5.2 a et b.  

Une simulation par la méthode des éléments finis était réalisée afin de déterminer l’effet 

du matériau sur la résistance mécanique d’une prothèse de resurfaçage de hanche conçue 

selon le concept Marmel. Les deux matériaux considérés sont le chrome-cobalt-Molibdène 

(Co-Cr-Mo) et le matériau composite CF / PA12 (composite de fibre de carbone avec une 

résine de polyamide 12). Afin de représenter le scénario le plus sollicité, le composant 

acétabulaire était orienté dans une position d'inclinaison de 30 °, comme illustré sur la figure 

5.2 [6]. La figure 5.2.b montre le maillage du modèle Marmel. Cette analyse était effectuée à 

l'aide du code de calcul Abaqus(version 6.12) ; le type d'élément hexaédrique linéaire 
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(C3D8R) et hexaèdre quadratique (C3D20R) sont utilisés, tandis que le nombre d’élément est 

d'environ 6380. 

5.2.2. Propriétés des matériaux 

Tous les matériaux considérés dans la présente étude étaient supposés être linéairement 

élastiques et isotropes et seul l'os spongieux était pris en compte dans les calculs, car il occupe 

la majorité du logement de l'implant dans le cas de resurfaçage de la hanche. Les propriétés 

des matériaux de tous ces composants sont données dans le tableau 5.1. 

Tableau 5.1 Propriétés mécaniques des matériaux 

Propriétés mécaniques valeurs 

Module élastique Co− Cr − Mo [149]. 230[GPa] 

Module élastique  CF/PA12 [45]. 25 [GPa] 

Module élastique  Os spongieux [150]. 0.345[GPa] 

Coefficient de poisson Co-Cr-Mo (ν) [149]. 0.3 

Coefficient de poisson CF/PA12 (ν) [45]. 0.3 

Coefficient de poisson os spongieux (ν) [150]. 0.3 
 

5.2.3.Conditions de chargement 
       Pour simuler une fixation non cimentée optimale, il a été supposé que le composant fût 

parfaitement lié à l'os environnant. Afin de permettre « l’implantation » du composant 

fémoral, le modèle de tête fémorale a été partiellement réséqué et chanfreiné, et un canal 

passant par le col fémoral a été créé pour la tige (Figure 5.3) [146]. 

 

 
Figure 5.3 Fixation non cimentée de la prothèse de resurfaçage de la hanche [146]. 
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L'effort des muscles abducteurs et le contact de l'articulation sont établis sous forme de 

forces ponctuelles, la charge générée est convertie indirectement en pression similaire. Cette 

pression est reflétée par le rapport entre la force appliquée et la surface totale sur laquelle elle 

est répartie [147]. La charge choisie était de 3200 N (environ quatre fois le poids du corps) 

[7], ce qui représente la force maximale de contact de la hanche pendant la phase d'appui d'un 

cycle de marche [148]. Cette force est divisée par la surface d'une demi-sphère qui donne la 

pression de 0,69 MPa appliquée à la tête fémorale. Un coefficient de frottement de 0,25 était 

pris en compte pour l'interaction de contact entre la tête et la cupule fémorales 139]. Les 

conditions aux limites étaient délimitées par la base fémorale contrainte par un support fixé, 

ainsi qu’un encastrement de la surface extérieure de la cupule. 

5.2.4. Évaluation du risque de fracture de l’os 

Une première vérification consiste à mesurer le risque de fracture de l'os après 

implantation. Cet indicateur peut être dérivé du ratio entre la contrainte principale calculée 

numériquement et la limite ultime que peut supporter l'os avant que celui-ci cède sous une 

charge excessive, comme indiqué dans l'équation suivante [147]. 

       Risque de fracture (RF) = 
ఙ೛ೝ೔೙೎೔೛ೌ೗೐(೘ೌೣ,೘೔೙)

ఙೠ
                                              (5,1) 

La découverte d'une concentration de contraintes élevée pourrait s'avérer révélatrice 

d'une éventuelle initiation de fissure pouvant mener à la rupture du col fémoral. C'est donc 

dire qu’un risque de fracture supérieure à 1 évoquerait la présence d'une zone à fort potentiel 

de l'exercice consiste en fait à déterminer les zones où le risque est le plus élevé, dans 

l'éventualité où serait appliquée une charge à amplitude davantage prononcée ou encore en 

présence d'une mauvaise qualité osseuse (e.g. tissu ostéoporotique). Puisque le seuil de 

résistance du tissu osseux dont est constitué le fémur du patient à l'étude demeure inconnu, il 

faut une fois de plus faire appel aux données disponibles dans la littérature [147].  

Dans ce travail, les contraintes limites ultimes en compression et en traction ߪ௨sontde 

11,2 MPA et de 6,9 MPA respectivement ont été déduites des valeurs de contrainte ultimes 

mesurées expérimentalement [151]. 

5.2.5. Résultats et discussions 

La nouvelle conception Marmel pour le resurfaçage de la hanche en matériau composite 

CF / PA12 était décrite. Une analyse par éléments finis était réalisée pour évaluer et analyser 

le potentiel du matériau proposé pour ce concept.  

Les contraintes de von Mises dans la composante fémorale en Co-Cr-Mo et en CF / 

PA12 sont illustrées sur les figures 5.4 a et b. 
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(a) 

 
(b) 

Figure 5.4 Distribution des contraintes de Von Mises dans la composante fémorale de 

resurfaçage de la hanche utilisant le nouveau design Marmel (a) en Co-Cr-Mo et (b) en 

composite (CF / PA12). 

Les contraintes maximales de von Mises dans la composante fémorale de resurfaçage de 

la hanche avec la nouvelle conception MarmelenCo-Cr-Mo et en CF / PA12, étaient 

respectivement de 135,2 MPA et 56,52 MPA. L'utilisation du matériau composite et la micro 

séparation entre sphère et bord de cupule ont eu un effet majeur sur la réduction des 

contraintes et la régénération au sein de l'implant. 

Dans cette analyse, nous avons focalisé la région du col fémoral, parce que c’est la zone 

où le risque de fracture est plus élevé. 

La contrainte à l'intérieur de l'os trabéculaire, illustrée sur les figures 5.5 a et b, était 

plus élevée pour l'implant de resurfaçage en Co-Cr-Mo que pour celui en composite CF / 

PA12. Les contraintes les plus élevées étaient observées dans la région supérieure de la paroi 

cylindrique de l'os, près de la zone de contact entre la sphère et le bord de la cupule, qui est 

soumise à un angle d'inclinaison de 30º. Les contraintes maximales étaient de 12,13 MPa pour 
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la prothèse en  Co-Cr-Mo et la contrainte maximale de von Mises prévue dans la prothèse en 

CF / PA12 était de 9,45 MPa pour la région tête-col fémoral. D'autres études par éléments 

finis ont rapporté des contraintes allant jusqu'à 35,7 MPA dans le fémur intact [152]. 

 

 
(a) 

 
(b) 

Figure 5.5 Distribution des contraintes de Von Mises dans l’os spongieux de resurfaçage de 

la hanche utilisant le nouveau design Marmel (a) en Co-Cr-Mo et (b) en composite (CF / 

PA12). 
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(a) 

 
(b) 

Figure 5.6 Distribution des contraintes de Von Mises dans la composante acétabulaire de la 

prothèse de resurfaçage de la hanche utilisant le nouveau design Marmel (a) en Co-Cr-Mo et 

(b) en composite (CF / PA12). 

Tandis que dans les composants acétabulaires, les contraintes maximales étaient de 

60,55 et 15,26 MPa pour la cupule en Co-Cr-Mo et en composite CF / PA12 respectivement. 

Ces résultats sont illustrés sur les figures 5.6 a et b. Un effet significatif de la conception 

Marmel au niveau de la surface d'appui de la cupule était observé en utilisant le matériau 

composite CF/PA12 au lieu des composants en Co-Cr-Mo.  

Les résultats numériques ont montré que les contraintes de von Mises étaient plus 

uniformes et réduites dans tous les composants de la prothèse. Ces observations peuvent être 

reliées au potentiel de l'implant en composite pour réduire le « stress shielding », en 

particulier dans la région du col fémoral, et à la capacité de la nouvelle conception de la 

composante acétabulaire MARMEL de réduire la distribution de pression de contact. 
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Par conséquent, on peut conclure que l’utilisation d’un implant Marmel avec le matériau 

composite CF/PA12 constituerait un modèle d’implant composite plus approprié. 

 
(a) 

 
(b) 

Figure 5.7 Contraintes principales dans l'os spongieux de resurfaçage de la hanche utilisant  

Le risque de fracture est calculé en utilisant l'équation (5.1) citée ci-dessus, les 

contraintes principales relevées de la simulation, étaient de 7,87 MPA et 5,97MPA pour les 

prothèses de resurfaçages de hanche en Co-Cr-Mo et en CF/PA12 respectivement, comme 

illustré sur les Figure 5.7 a et b. 

Tableau 5.2 Risque de fracture osseuse en traction et en compression pour les prothèses en Co-Cr-Mo 

et CF / PA12, respectivement. 

Os du col fémoral 

de resurfaçage 

Risque de fracture (RF) 

Traction Compression 

Co-Cr-Mo -0.82  0.66 

CF/PA12 -0.59  0.5 
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Le risque de fracture prédit (RF) en traction et en compression pour les deux prothèses 

considérées dans cette étude est présenté dans le tableau 5.2. Les résultats de la simulation 

indiquent que le risque de fracture dans le cas d'une prothèse en CF / PA12 est inférieur à 1, 

ces valeurs de -0,59 (traction) et de 0.5 (compression) éliminent le risque de fracture osseuse 

dans la région du col fémoral. En revanche, dans le cas de la prothèse en Co-Cr-Mo, le risque 

de fracture avec une valeur de 0.66 est supérieur à celui de l’implant en CF/PA12, par 

conséquent, nous pouvons dire que les valeurs prédites du risque de fracture ont été 

influencées par le choix du matériau. 

     Les résultats de cette étude révèlent que l’utilisation du matériau composite CF / PA12 est 

une meilleure alternative pour la conception d’une prothèse de resurfaçage de hanche avec ce 

nouveau design Marmel. 

5.2.6 Conclusion 
Avec cette analyse numérique nous avons étudié l’utilisation d’un matériau composite 

(CF / PA12) pour une nouvelle conception de resurfaçage de la hanche qui a fait ses preuves, 

appelée Marmel. Cette étude a montré qu’un implant de resurfaçage de la hanche non 

cimentée en matériau composite CF/PA12 pourrait devenir une alternative intéressante 

lorsque la réduction de la zone de concentration de contraintes, la préservation du stock 

osseux et la prévention de la fracture osseuse sont souhaitées. 
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5.3. Analyse statique et en fatigue d’une prothèse de resurfaçage de hanche 

en CF/PA12 lors de la marche normale et de la montée d’escaliers avec le 

logiciel SolidWorks [154]. 

5.3.1 Modèle de la prothèse de resurfaçage de la hanche 

La prothèse proposée est un implant de resurfaçage de la hanche du type Durom; avec 

des tailles de la composante acétabulaire de 46 à 68 mm et celles de la composante fémorale 

de 38 à 60 mm.On a choisi le diamètre 46 mm pour l'implant fémorale et pour la cupule un 

diamètre extérieur de 54 mm [132]. Nous avons choisi un diamètre relativement grand car le 

grand diamètre de la tête se rapproche de l'anatomie et limite le risque de la luxation.  

     Le capital osseux est préservé non seulement en préservant le centre de la tête et du col 

fémorale, mais également en évitant une altération inutile de la zone métaphyso-diaphysaire 

de l'extrémité supérieure du fémur [133]. La longueur de la tige (L) est L = D + 3 mm, D = 

diamètre de la tête, dans notre cas égal à 46 mm, donc L égal à 49 mm [9]. Le diamètre du col 

fémoral est de 37 mm et celui de la tige est de 9 mm [133]. 

     La cupule Durom n’était pas complètement hémisphérique, c’était un hémisphère tronqué 

dont l’angle d’ouverture était de 165 ° ce qui a permis d’augmenter les amplitudes articulaires 

et de respecter le plus possible le stock osseux acétabulaire, le jeu radial doit également être 

supérieur ou égal à 120 µm [134]. 

      La réduction du jeu radial a une influence significative sur la répartition de la pression de 

contact entre les composants de l'implant [12]. En se basant sur ces données, le diamètre du 

jeu radial choisie était de 130 µm. Ce jeu présente l’une des caractéristiques les plus 

influençables sur les couples en contact, et il est défini comme la différence entre le diamètre 

interne de la cupule et le diamètre de la composante fémorale 2(R2-R1), qui joue un rôle 

majeur dans la lubrification [135]. Toutes ces dimensions sont illustrées sur notre modèle de 

la prothèse (figure 5.8). 
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Figure 5.8 Géométrie et modèle des composants de la prothèse de resurfaçage de la hanche en 

composite CF / PA12 avec le logiciel SolidWorks. 

Le matériau utilisé pour la conception de la prothèse de resurfaçage de la hanche 

proposée est le composite CF / PA12 (composite de fibre de carbone avec une résine de 

polyamide 12). Le matériau est considéré comme isotrope transverse à six couches orientées à 

(±45°). L'épaisseur de pli considérée est de 0,5 mm. Toutes les propriétés mécaniques 

composites sont résumées dans le tableau 5.3. 

 

 

 

 

(a)  Le dimensionnement de la 

composante acétabulaire. 

 

(b) Le modèle tridimensionnel de la     

cupule. 

 

 

 

 

 

(c)   Le dimensionnement de la tête 

fémorale. 

(d)   Le modèle tridimensionnel de la 

composante fémorale. 

  

(e)   Le modèle tridimensionnel de 

l’assemblage tête-cupule 

( f )  Section illustrant le contact des deux 

composants de la prothèse. 
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Tableau 5.3 Propriétés mécaniques du composite [16]. 

Propriétés mécaniques valeurs 

ଵܧ
ୡ୭୫୮୰ୣୱୱ୧୭୬, ܧଶ

ୡ୭୫୮୰ୣୱୱ୧୭୬ 10[GPa] 

νଵଶ, νଶଵ  0.4 

G12, G21 4[GPa] 

E3 15.7[GPa] 

νଵଷ , νଶଷ 0.4 

G13, G23 6 [GPa] 

ρ[136] 1.443[g/cm3] 

 

5.3.2. Conditions de chargement 

Dans cette étude, une charge a été appliquée sur la surface de l’implant, le concept de 

"balance de Pauwels" montre que l’articulation de la hanche supporte environ 3 fois le poids 

du corps. Par conséquent, pour une personne pesant 75 kg, la force exercée au niveau de la 

hanche peut atteindre 2250N.  Cette force est répartie sur la surface d'une demi-sphère qui est 

donc appliquée sur la tête fémorale. Pour s'approcher de la réalité, nous considérons deux 

activités quotidiennes de marche ; marche normale et montée d’escaliers pour notre analyse 

statique. 

Les composantes de la force agissant sur le modèle de la tête fémorale nous permettent 

de reproduire toutes les phases de chaque mouvement en faisant varier la phase de la marche à 

différents pourcentages du cycle de la marche de 2, 13, 19, 50 et 63%. Les valeurs des 

composantes de la force correspondant aux différentes positions du cycle de la marche 

normale sont répertoriées dans (tableau 5.4).  

Tableau 5.4 Variation des forces statiques appliquées à la prothèse en fonction des différentes 

positions du cycle de marche lors de la marche normale. 

 

Les 

composantes 

de la force 

Pourcentages du cycle de la marche 

 

2% 

 

13% 

 

19% 

 

50% 

 

63% 

Fx  [N] -592.26  -760.5 -774  -672.75 -193.275 

Fy [N] 83.62  -310.5  -177.75  472.5 19.32 

Fz[N] - 548.89  - 1532.25  - 1484.77  -1568.25 - 596.25 
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On suppose que ces composantes de la force par rapport à une charge verticale sont 

positionnées de manière anatomique selon un angle d'inclinaison de 45 ° et une antéversion de 

0° dans l'os pelvien et fémoral [7], (figure 5.9.a).  

Les conditions aux limites sont appliquées en fixant le composant de la tige fémorale, 

car il est parfaitement lié à l'os environnant. La cupule et la composante fémorale ont été 

maillés avec le logiciel solidworks, en utilisant un élément tridimensionnel d'ordre supérieur ; 

SC6R : triangles continues dans le plan à 6 nœuds, à intégration réduite et avec contrôle du 

“hourglass”, Le nombre moyen d'éléments du modèle de composant acétabulaire est de 36407 

et 39592 pour le composant de tête fémorale (figure 5.9.b). Le contact au niveau des surfaces 

d'appui étant considéré avec frottement, avec un coefficient de frottement de 0,25. 

  

(a) Angle d'inclinaison de 45° 

du modèle 

(b) Chargement, conditions aux limites 

et maillage de l’assemblage. 

Figure 5.9 Positionnement, chargement, conditions aux limites et maillage de la prothèse entièrement 

en composite CF / PA12. 

Dans notre analyse on a pris en considération une autre activité parmi les activitées qui 

augmentent la sollicitation au niveau de l’articulation de la hanche, qui est la montée 

d'escaliers. Ce dernier conduit à des forces plus importantes, de l'ordre de 300 à 600% du 

poids corporel [25]. Les composantes des forces résultantes sont présentées dans le tableau 

5.5 ci-dessous. 

Tableau 5.5 Variation des forces appliquées sur la prothèse en fonction des différentes positions du 

cycle de la marche lors de la montée d'escaliers. 

Les 

composantes  

de la force 

Pourcentages du cycle de la marche 

2% 13% 19% 50% 63% 

Fx [N] -3553.56 -4563 -4644 -4036.5 -1159.65 

Fy [N] 501.72 -1863 -1066.5 2835 115.92 

Fz[N] - 3293.34 - 9193.5 - 8908.62 -9409.5 - 3577.5 
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5.3.3. Résultats et discussions 

Dans cette partie, les résultats de l’analyse statique des activités de la marche normale et 

la montée d’escaliers ont été décrits et discutés. 

5.3.3.1.Résultats de l’analyse marche normale 

Les résultats obtenus pour la distribution de l'analyse de contrainte de Von Mises dans 

l'implant ont été illustrés ci-dessous. Nous avons constaté que les contraintes de Von Mises 

les plus élevées se situent aux positions de 13%, 19% et 50% (Figure 5.10). Les valeurs 

maximales de contrainte de Von Mises à différentes positions du cycle de la marche ont été 

mentionnées ci-dessous (tableau 5.6). 

Tableau 5.6 Valeurs maximales de contrainte de Von Mises pour l’analyse statique de la marche 

normale. 

Différentes 

positions du 

Cycle de Gait 

 

2% 

 

13% 

 

19% 

 

50% 

 

63% 

Contraintes 

maximales de Von 

Mises [MPA] 

 

4.841  
 

 

10.630  

 

 

10.040  

 

 

10.056  

 

 

3.798  

 

 

   

(a) Contraintes de Von 

Mises à la position 2%. 

(b) Contraintes de Von Mises 

à la position 13%. 

(c)  Contraintes de Von Mises à   

la position 19%. 
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(d)Contraintes de Von Mises  

à la position 50%. 

(e) Contraintes de Von Mises  

à la position 63%. 

Figure 5.10 Distribution des contraintes de Von Mises sur la prothèse de resurfaçage de la hanche en 

CF / PA12 sous différents niveaux de charge à différentes positions (a :2%, b : 13%, c : 19%, d : 50%, 

e :63%) du cycle de marche lors de la marche normale. 

5.3.3.2.Discussion de l’analyse marche normale 

Les contraintes de Von Mises les plus élevées se situent aux positions 13%, 19% et 50% 

(figure 5.10), en raison de la force maximale exercée sur l'articulation de la hanche au début 

de la phase d'appui du cycle de la marche, ce qui est conforme à la littérature. Notant que la 

valeur maximale de contrainte de Von Mises de 10.63 MPA à la position la plus sollicitée du 

cycle de marche normal est faible et ne présente aucun danger pour les os.  Cela indique que 

ce matériau composite CF/PA12 convient pour la conception de la prothèse de resurfaçage de 

la hanche. 

Nous avons choisi la position du cycle de marche à 19% parmi les positions étudiées 

pour illustrer la forme tracée par la répartition des contraintes sur la surface de contact de la 

prothèse (à l'extérieur du composant de la tête fémorale et à l'intérieur de la cupule). La tête et 

la cupule étant deux surfaces souples, les contraintes obtenues sont réparties sur environ les 

trois quarts de la surface externe de la tête et de la surface interne de la cupule, ce qui est déjà 

prouvé dans la littérature [25] (figure 5.11 a et b). 
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(a) Répartition des contraintes sur la surface externe 

de la composante fémorale 
(b) Répartition des contraintes sur la surface interne 

de la cupule. 
Figure 5.11 Répartition des contraintes sur les surfaces des composants de la prothèse de resurfaçage 

de hanche. 

5.3.3.3. Résultats de l’analyse montée d’escaliers   

Les résultats de l'analyse statique lors de la montée d’escaliers ont montré la réponse de 

l'articulation de la hanche à une charge importante due à l'activité de la montée d'escaliers. 

Dans cette analyse, les zones de concentration de contraintes n'ont pas vraiment changé, sauf 

que les contraintes obtenues sont plus grandes, puisque l'implant est davantage sollicité dans 

cette activité de la marche humaine (figure5.12). 

   

(a)Contraintes de Von Mises à la 
position 2%. 

(b) Contraintes de Von Mises à 
la position 13%. 

(c)  Contraintes de Von Mises à 
la position 19%. 

  
(d)Contraintes de Von Mises 

à la position 50%. 
(e) Contraintes de Von Mises  

à la position 63%. 
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Figure 5.12 Distribution des contraintes de Von Mises sur la prothèse de resurfaçage de la hanche en 

CF / PA12 sous différents niveaux de charge à différentes positions (a :2%, b : 13%, c : 19%, d : 50%, 

e :63%) du cycle de marche lors de la montée d’escaliers. 

Tableau 5.7 Valeurs maximales de contrainte de Von Mises pour l’analyse statique de la montée 

d’escaliers. 

Différentes 

positions du 

Cycle de Gait 

 

2% 

 

13% 

 

19% 

 

50% 

 

63% 

Contraintes 

maximales de Von 

Mises [MPA] 

 

17.31  
 

 

37.08 

 

 

37.08  

 

 

37.06 

 

 

13.37 

 

 

5.3.3.4. Discussion de l’analyse montée d’escaliers 

Le pic maximal de contrainte de Von Mises de 37.08 MPA correspond à la position 

19% du cycle de la marche, qui représente presque quatre fois la valeur de la contrainte de la 

même position lors de la marche normale, en raison de la magnitude de la force appliquée à la 

prothèse pendant cette activité. 

La répartition des contraintes de Von Mises dans la prothèse de resurfaçage de hanche 

entièrement conçue en composite CF / PA12 sollicitée par des charges statiques lors des deux 

activités, marche normale et montée d’escaliers est illustrée ci-dessous (figure 5.13). 

 
Figure 5.13 Comparaison des résultats obtenus entre les deux activités (marche normale et montée 

d’escaliers) en différentes positions du cycle de la marche. 
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De la comparaison illustrée sur la figure 5.13, nous avons constaté que le chargement 

lors de la montée d’escaliers génère des contraintes plus élevées que celui de la marche 

normale. Bien que les contraintes maximales de Von Mises soient plus élevées dans le cas de 

l’activité de la montée d’escaliers, elles restent faibles par rapport aux contraintes limites du 

matériau, ce qui est un avantage pour la durabilité de la prothèse et aussi pour la préservation 

de l’os, cette faible concentration de contrainte sur la prothèse réduira la concentration de 

contrainte générée par l'implant sur l'os, ce qui réduit le risque de rupture de ce dernier. 

5.3.4. Analyse en fatigue 

Pour l'analyse en fatigue, l'activité de montée d’escaliers conduit à des forces plus 

importantes, et en fonction des différentes positions du cycle de la marche étudiées 

précédemment, ces forces assez élevées deviennent cycliques, pouvant avec le temps causer 

une fatigue de la prothèse. 

Dans ce contexte, ces forces appliquées sur l’implant en composite CF/PA12 avec les 

mêmes conditions aux limites citées ci-dessus, ont été amplifié afin de prédire la durée de vie 

de notre modèle, en utilisant le logiciel solidworks. 

La courbe d’endurance σ-N obtenue est illustrée sur la figure 5.14 en termes de 

contraintes de Von Mises maximales et de nombres de cycles. Comme le montre la figure une 

résistance à la fatigue de 106 à des niveaux de charges assez élevés, et qui dépassent de loin 

les charges que pourra subir une prothèse de hanche.  

 
Figure 5.14 Diagramme d’endurance (σ-N) pour l’implant en CF/PA12. 
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5.3.5. Conclusion 

Nous avons concentré dans notre analyse sur le couple de frottement composite/ 

composite de la prothèse de resurfaçage de hanche. Sur la base des résultats d’analyse par la 

méthode des éléments finis statiques et en fatigue, les contraintes de Von Mises maximales 

ont été calculées. Les résultats ont montré que les contraintes maximales sur les prothèses en 

composites CF / PA12 étaient faibles sous une charge statique.  

Les effets des charges cycliques appliquées sur l’articulation de la hanche sont bien 

illustrés par l'analyse statique de la montée d’escaliers. Donc, sous ce chargement, les 

contraintes maximales obtenues étaient encore faibles et si éloignées des contraintes limites, 

elles indiquent que la prothèse de resurfaçage de la hanche entièrement conçue avec le 

matériau composite CF / PA12 est sans danger pour la fatigue sous charges répétitives. 

La courbe d’endurance σ-N confirme la longue durée de vie de la prothèse. Cette 

performance en fatigue de notre implant de resurfaçage de hanche entièrement conçue avec du 

composite CF / PA12 confirme qu’il figure parmi les implants les plus appropriés pour le 

remplacement de la hanche. 
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5.4. Analyse statique et en fatigue d’une prothèse de resurfaçage de hanche 
en CF/PA12 lors de la marche normale et de la montée d’escaliers avec le 
code de calcul Abaqus. 
5.4.1. Introduction 

L’étude précédente était effectuée avec le logiciel Solidworks, nous avons constaté que 

cette analyse en fatigue aura plus de valeur, si nous pourrions avoir d’autres détails, 

concernant le matériau, la charge dynamique appliquée et sur les différentes phases de la 

courbe d’endurance σ-N.  

Pour atteindre cet objectif, le logiciel Abaqus était utilisé pour effectuer cette analyse 

numérique par la méthode des éléments finis, cela nous a permis de faire entrer plus de 

paramètres concernant les caractéristiques mécaniques du matériau composite CF/PA12, bien 

définir la charge dynamique appliquée et avoir plus de détails sur les contraintes obtenues en 

fonction de nombres de cycles adéquats. 

5.4.2. Modèle de la prothèse de resurfaçage de la hanche 

La prothèse proposée est un implant de resurfaçage de la hanche du type Durom de 

diamètre de 46 mm pour l'implant fémorale et pour la cupule un diamètre extérieur de 54 mm. 

La longueur de la tige est de 49 mm. Le diamètre du col fémoral est de 37 mm et celui de la 

tige est de 9 mm. 

Toutes les caractéristiques de l’ensemble cupule/ tête fémorale de la prothèse sont les 

mêmes que celles utilisées dans l’analyse précédente avec le logiciel Solidworks. Toutes ces 

dimensions sont illustrées sur notre modèle de la prothèse (figure 5.15) 
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Figure 5.15Géométrie et modèle des composants de la prothèse de resurfaçage de la hanche en 

composite CF / PA12. 

Le matériau utilisé pour la conception de la prothèse de resurfaçage de la hanche 

proposée est le composite CF / PA12 (composite de fibre de carbone avec une résine de 

polyamide 12). Avec l’augmentation du nombre de couches du stratifié, le matériau est 

considéré comme isotrope transverse [16] à six couches orientées à (±45°) représentées par 

[(± 45°)]6. L'épaisseur de pli considérée est de 0,5 mm [11] (figure 5.16). Toutes les 

propriétés mécaniques du composite sont résumées dans le tableau 5.8. 

  
(a) Le dimensionnement de la 

composante acétabulaire. 

(b) Le modèle tridimensionnel de la     

cupule. 

  

(c)   Le dimensionnement de la tète 

fémorale. 

(d)  Le modèle tridimensionnel de la 

composante fémorale. 

  

(e)  Le modèle tridimensionnel de 

l'assemblage tète-cupule 

( f ) Section illustrant le contact des 

deux composants de la prothèse. 
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Figure 5.16 La configuration utilisée pour le matériau composite CF/PA12 ൣ( 45°
ି
ା )൧଺. 

Tableau 5.8 Propriétés mécaniques du composite [16]. 

Propriétés mécaniques valeurs 

ଵܧ
ୡ୭୫୮୰ୣୱୱ୧୭୬, ܧଶ

ୡ୭୫୮୰ୣୱୱ୧୭୬ 10[GPa] 

νଵଶ, νଶଵ  0.4 
G12, G21 4[GPa] 

E3 15.7[GPa] 
νଵଷ , νଶଷ 0.4 
G13, G23 6 [GPa] 
ρ[136] 1.443[g/cm3] 

Re [144] 3000 [MPA] 

 ut[144] 3000 [MPA]ߪ

 ௥௨௣௧௨௥௘[142] 4000 [MPA]ߪ
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5.4.3 Conditions de chargement 
Dans cette étude, une charge était appliquée sur la surface de l’implant, le concept de 

"balance de Pauwels" montre que l’articulation de la hanche supporte environ 3 fois le poids 

du corps. Par conséquent, pour une personne pesant 75 kg, la force exercée au niveau de la 

hanche peut atteindre 2250N.  Pour s'approcher de la réalité, nous considérons deux activités 

quotidiennes de marche ; marche normale et montée d’escaliers pour notre analyse statique. 

Les composantes de la force agissant sur le modèle de la tête fémorale nous permettent 

de reproduire toutes les phases de chaque mouvement en faisant varier la phase de la marche à 

différents pourcentages du cycle de la marche de 2, 13, 19, 50 et 63% [137]. Les valeurs 

maximales des forces sont celles qui correspondent aux positions 13%,19% et 50% du cycle 

de la marche, sont les positions où les forces de contact de la hanche sont les plus élevées car 

il s’agit d’un soutien unipodal (contact d’un seul pied au sol) cycle de marche, donc aux 

positions de 2% et 63%, les forces de contact de la hanche sont minimales en raison de la 

phase bipodale (contact des deux pieds au sol) dans le cycle de la marche [138]. Les valeurs 

des composantes de la force correspondant à différentes positions du cycle de la marche sont 

répertoriées dans (tableau 5.9).  

On suppose que ces composantes de la force par rapport à une charge verticale sont 

positionnées de manière anatomique selon un angle d'inclinaison de 45 ° et une antéversion de 

0 ° dans l'os pelvien et fémoral [7], (figure 5.17.a).  

Les conditions aux limites sont appliquées en fixant le composant de la tige fémorale, 

car il est parfaitement lié à l'os environnant (figure 5.17.b). Les logiciels modernes utilisant la 

méthode des éléments finis pour résoudre les problèmes de contact, abordent généralement 

ces problèmes par le biais de deux théories de base qui, bien que leurs approches soient 

différentes, conduisent aux solutions souhaitées. 
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(a) angle d'inclinaison de 45° du modèle 

 
(b) conditions de chargement et conditions aux limites de l'assemblage des composants 

Figure 5.17 Positionnement, chargement et conditions aux limites de la prothèse entièrement en 

composite CF / PA12. 

 L'une de ces théories est connue sous le nom de méthode de la fonction de pénalité et 

l'autre en tant que méthode des multiplicateurs de Lagrange. La principale différence entre 

eux réside dans la manière dont ils intègrent dans leur formulation, l'énergie potentielle des 

surfaces en contact. La méthode de la fonction de pénalité, en raison de son économie, a été 

mieux acceptée. La méthode est très utile pour résoudre les problèmes de contact par 

frottement, tandis que la méthode de Lagrange, basée sur des multiplicateurs, est connue pour 

sa précision. Dans notre cas, nous avons choisi une méthode de fonction de pénalité. 
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Le contact au niveau des surfaces d'appui étant considéré avec frottement, avec un 

coefficient de frottement de 0,25 [139]. 

Tableau 5.9 Variation des forces statiques appliquées à la prothèse en fonction des différentes 

positions du cycle de marche lors de la marche normale. 

 

Les 

composantes  

de la force 

Pourcentages du cycle de la marche 

 

2% 

 

13% 

 

19% 

 

50% 

 

63% 

Fx  [N] -592.26  -760.5 -774  -672.75 -193.275 

Fy [N] 83.62  -310.5  -177.75  472.5 19.32 

Fz[N] - 548.89  - 1532.25  - 1484.77  -1568.25 - 596.25 

 

Dans notre analyse on a pris en considération une activité parmi les activitées qui 

augmentent la sollicitation au niveau de l’articulation de la hanche, qui est la montée 

d'escaliers. Ce dernier conduit à des forces plus importantes, de l'ordre de 300 à 600% du 

poids corporel [25]. Les composantes des forces résultantes sont présentées dans le tableau 

5.10 ci-dessous. 

Tableau 5.10 Variation des forces appliquées sur la prothèse en fonction des différentes positions du 

cycle de la marche lors de la montée d'escaliers. 

Les 

composantes  

de la force 

Pourcentages du cycle de la marche 

2% 13% 19% 50% 63% 

Fx [N] -3553.56 -4563 -4644 -4036.5 -1159.65 

Fy [N] 501.72 -1863 -1066.5 2835 115.92 

Fz[N] - 3293.34 - 9193.5 - 8908.62 -9409.5 - 3577.5 

 

La courbe de fonction tracée par la force le long de ces positions du cycle de la marche, 

était de forme sinusoïdale, afin de reproduire les schémas de chargement de la marche 

humaine sur l'articulation de la hanche [140], comme indiqué sur (figure 5.18). 
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Figure 5.18 Forme sinusoïdale de la charge appliquée sur une prothèse de resurfaçage de hanche 

pour l'activité de la montée d'escaliers. 

L’analyse en fatigue dynamique a été réalisée sur une prothèse de resurfaçage de hanche 

en composite (CF / PA12) sous compression cyclique répétée à une fréquence de 6 Hz [14], 

avec les mêmes positions du cycle de la marche citées ci-dessus. La force dynamique est 

calculée (figure 5.19), selon l’expression de la fonction périodique suivante : 

f(ݔ) = ݊݅ݏܽ ቀଶగ
்
ቁݔ  +  ௠(5,2)ܨ

Où T est la période, 

 ,௠est la force moyenne etܨ

 ܽest l’amplitude.  
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Figure 5.19 Calcul de la force dynamique sur une feuille Excel, selon l’expression de la fonction 

périodique citée ci-dessus. 

Afin d’évaluer numériquement la durabilité mécanique de la prothèse en composite, elle 

est soumise à cinq niveaux différents de chargement (20KN, 16KN, 15KN, 13KN et 12KN) 

sous différents nombres de cycles (104, 105, 106, 107et 109) respectivement. La contrainte 

maximale de chaque niveau est ensuite comparée à la contrainte à rupture. 

Les allongements à la rupture sont calculés à l'aide des relations ci-dessous [141] : 

஼ࣹܣ = ோ೘ࣹ೎

ா಴
 (5,3) 

௠௉஺ଵଶܣ = ோ೘ುಲభమ
ாುಲభమ

        (5,4) 

En calculant l'allongement à la rupture de la fibre de carbone et de la matrice PA12, 

nous avons constaté que l'allongement à la rupture des fibres (1.3%) est inférieur à celui de la 

matrice (2.6%), donc à travers ce calcul, on déduit que les fibres se rompts en premier. Ainsi, 

la contrainte de rupture du composite est celle des fibres. 
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5.4.4 Analyse par éléments finis 
L'analyse par éléments finis a été utilisée pour calculer l'analyse du comportement 

statique et en fatigue dynamique sur un implant de resurfaçage de la hanche entièrement 

composée de composite CF / PA12. Cette analyse est effectuée à l'aide du code de calcul 

Abaqus (version 6.14) sur un PC à processeur DELL i5, 2,3 GHz.   La cupule et le composant 

fémoral ont été maillés en utilisant des éléments C3D8R du code de calcul Abaqus, briques 

linéaires à 8 noeuds à intégration réduite et avec controle du “hourglass”. 

Le nombre moyen d'éléments du modèle de composant acétabulaire est de 2012 et 3338 

du composant de tête fémorale (figure 5.20). 

 
Figure 5.20 Maillage par éléments finis de la prothèse de Hanche. 

5.4.5 Analyse en fatigue 
La simulation du chargement cyclique dynamique permet de représenter l’effet de 

l’activité du patient sur la durabilité et la conception de la prothèse ; Par conséquent, une 

analyse dynamique a bien illustré les effets des charges de fatigue appliquées à la prothèse. 

Dans cette étude, la durée de vie en fatigue de la prothèse est basée sur l’interprétation de la 

courbe de whöler effectuée avec les résultats numériques obtenues, et en déduisant le facteur 

de sécurité qui repose sur la théorie de Goodman en fatigue, les contraintes moyennes σm et 

les contraintes alternées σadans la théorie de Goodman en fatigue sont définies par les 

relations inférieures à (5,5), (5,6) respectivement. Selon la théorie de Goodman modifiée, la 

relation entre la contrainte moyenne et la contrainte d’alternance est mentionnée (5,6), oùߪ௘ 

est la limite d'endurance etߪ௨௧  est la résistance à la traction maximale du matériau [143]. Le 

facteur de fatigue de la sécurité devient comme dans (5,8) [143]. 

 

௠ߪ = ఙmax+ σmin

ଶ
(5,5) 

௔ߪ = ఙmax- σmin

ଶ
(5,6) 
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഑೐
ା഑೘
഑ೠ೟

(5,8) 

5.4.6. Résultats et discussions 

Dans cette partie, les résultats de l’analyse statique, et de la fatigue dynamique cyclique 

ont été décrits et discutés. 

5.4.6.1. Résultats de l'analyse statique 

5.4.6.1.1. Résultats de l’analyse marche normale 

Les résultats obtenus pour la distribution de contrainte de Von Mises dans l'implant ont 

été illustrés ci-dessous. Nous avons constaté que la contrainte Von Mises la plus élevé se situe 

aux positions de 13%, 19% et 50% (figure 5.21). Les valeurs maximales de contrainte de Von 

Mises à différentes positions du cycle de la marche ont été mentionnées ci-dessous (tableau 

5.11). 

Tableau 5.11Valeurs maximales de contrainte de Von Mises pour l’analyse statique de la marche 

normale. 

Différentes positions 

du 

Cycle de Gait 

 

2% 

 

13% 

 

19% 

 

50% 

 

63% 

Contraintes 

maximales de Von 

Mises [MPA] 

 

14.61 

 

26.91 

 

26.65 

 

27.62 

 

9.29 
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(a) Contraintes de Von Mises sur la tête fémorale et la cupule à la position 2%. 

 
(b) Contraintes de Von Mises sur la tête fémorale à la position 13%. 

 

 
(c) Contraintes de Von Mises sur la tête fémorale à la position 19%. 
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(d) Contraintes de Von Mises sur la tête fémorale à la position 50%. 

 
(e) Contraintes de Von Mises sur la tête fémorale à la position 63%. 

Figure 5.21 Distribution des contraintes de Von Mises sur la prothèse de resurfaçage de la hanche en 

CF / PA12 sous différents niveaux de charge à différentes positions (a :2%, b : 13%, c : 19%, d : 50%, 

e :63%) du cycle de marche lors de la marche normale. 

5.4.6.1.2 Discussion de l’analyse marche normale 

Les contraintes de Von Mises les plus élevées se situent aux positions 13%, 19% et 50% 

(figure 5.22), en raison de la force maximale exercée sur l'articulation de la hanche au début 

de la phase d'appui du cycle de la marche, ce qui est conforme à la littérature. Notant que la 

valeur maximale de contrainte de Von Mises de 27.62 MPA à la position la plus sollicitée du 

cycle de marche normal est faible et ne présente aucun danger pour les os.  Cela indique que 

ce matériau composite CF/PA12 convient pour la conception de la prothèse de resurfaçage de 

la hanche.  
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5.4.6.1.3 Résultats de l’analyse montée d’escaliers 

Les résultats de l'analyse statique lors de la montée d’escaliers ont montré la réponse de 

l'articulation de la hanche à une charge importante due à l'activité de la montée d'escaliers. 

Dans cette analyse, les zones de concentration de contraintes n'ont pas vraiment changé, sauf 

que les contraintes obtenues sont plus grandes, puisque l'implant est davantage sollicité dans 

cette activité de la marche humaine (figure 5.22). 

 
(a) Contraintes de Von Mises sur la tête fémorale à la position 2%. 

 
(b) Contraintes de Von Mises sur la tête fémorale à la position 13%. 
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(c) Contraintes de Von Mises sur la tête fémorale à la position 19%. 

 
(d) Contraintes de Von Mises sur la tête fémorale à la position 50%. 

 
(e) Contraintes de Von Mises sur la tête fémorale à la position 63%. 

Figure 5.22 Distribution de contraintes de Von Mises sur la prothèse de resurfaçage de hanche CF / 

PA12 sous différents niveaux de charge de contrainte à différentes positions du cycle de marche (a 

:2%, b : 13%, c : 19%, d : 50%, e :  63%) lors de la montée d'escaliers. 
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5.4.6.1.4 Discussion de l’analyse montée d’escaliers 

Le pic maximal de contrainte de Von Mises de 165.8 MPA correspond à la position 

50% du cycle de la marche, qui représente six fois la valeur de la contrainte de la même 

position lors de la marche normale, en raison de la magnitude de la force appliquée à la 

prothèse pendant cette activité. Nous confirmons que la courbe obtenue est similaire à celle 

observée dans la littérature [37], ce qui prouve la fiabilité des résultats obtenus (figure 5.23). 

 
Figure 5.23 Valeurs maximales de contrainte de Von Mises pour l’analyse statique lors de la montée 

d'escaliers. 

5.4.6.1.5 Comparaison entre les résultats des deux activités 

La répartition des contraintes de Von Mises dans la prothèse de resurfaçage de la 

hanche entièrement en composite CF / PA12 sollicitée par des charges statiques lors des deux 

activités (marche normale et montée d’escaliers) est illustrée ci-dessous (figure 5.24).  

De la comparaison, nous avons constaté que le chargement lors de la montée d’escaliers 

génère des contraintes plus élevées que celui de la marche normale. Les valeurs sont autour de 

161.5MPA, 160MPA et 165.8MPA à 13%, 19% et 50% respectivement du cycle de la 

marche, tandis que pour la marche normale ordre de 26.91 MPA, 26.65MPA et 27.62 MPA 

pour les mêmes positions. Dans l’analyse statique, les positions du cycle de la marche de 

13%, 19% et 50% représentent l'appui unipodal de la marche. La valeur de la force appliquée 

sur l’implant lors d’une marche normale est étroite comparativement à celle dans la montée 
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d'escaliers, la force maximale serait 23% plus élevée lors de la montée d'escaliers que lors 

d'une marche normale [25].  

Les résultats de la répartition des contraintes de Von Mises obtenus aux positions 2%, et 

63% du cycle de la marche sont de 87.7 MPA et 55.78 MPA respectivement, nous 

remarquons que ces valeurs sont faibles par rapport aux valeurs des autres positions parce 

qu’elles représentent l'appui bipodal du cycle de la marche. 

Bien que les contraintes maximales de Von Mises soient plus élevées dans le cas de 

l’activité de la montée d’escaliers, elles restent faibles par rapport aux contraintes limites du 

matériau, ce qui est un avantage pour la durabilité de la prothèse et aussi pour la préservation 

de l’os, cette faible concentration de contrainte sur la prothèse réduira la concentration de 

contrainte générée par l'implant sur l'os, ce qui réduit le risque de rupture de ce dernier. 

 
Figure 5.24 Comparaison des résultats obtenus entre les deux activités (marche normale et montée 

d’escaliers) en différentes positions du cycle de la marche. 

5.4.6.2. Résultats de l'analyse en fatigue dynamique 

Les contraintes de Von Misses obtenues par l'analyse par éléments finis sont utilisées 

dans les calculs de la durée de vie en fatigue. Toutes les analyses en fatigue sont effectuées 

selon des critères de durée de vie infinie (N = 109 cycles). 

Des analyses cycliques statiques et dynamiques de la prothèse doivent être effectuées 

pour garantir une longue durée de vie de la conception. Les prothèses sont souvent conçues en 

fonction des résultats de l'analyse statique. Les analyses d'éléments finis statiques sont 

généralement effectuées sous des charges pondérales. Cependant, les effets dynamiques 

peuvent ajouter environ 10 à 25% ou plus de charge à la prothèse, ce qui doit être pris en 

compte pour ne pas causer de rupture en fatigue de la prothèse.  
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Afin d’évaluer la durabilité mécanique de la prothèse de resurfaçage en composite 

CF/PA12, nous avons effectué une analyse numérique en fatigue dynamique sur la base des 

résultats d’analyses statiques. La prothèse est soumise à cinq niveaux différents de 

chargements cycliques de 20KN, 16KN, 15KN, 13KN et 12KN selon l’expression de la 

fonction périodique citée ci-dessus (5,2), sous différents nombres de cycles de 104, 105, 106, 

107et 109 respectivement, la contrainte maximale obtenue pour chaque niveau est ensuite 

comparée à la contrainte à rupture. 

Les résultats obtenus pour la distribution de contrainte de Von Mises dans l'implant 

dans cette analyse ont été illustrés ci-dessous (figure 5.25) et (tableau 5.12) : 

 
a) Contraintes de Von Mises dans la tête fémorale sous une charge cyclique de 20KN et à 

104cycles.        

 
b) Contraintes de Von Mises dans la tête fémorale sous une charge cyclique de 16KN et à 

105cycles. 
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c) Contraintes de Von Mises dans la tête fémorale sous une charge cyclique de 15KN et à 

106cycles.      

 

d) Contraintes de Von Mises dans la tête fémorale sous une charge cyclique de 13KN et à 

107cycles 

 
e) Contraintes de Von Mises dans la tête fémorale sous une charge cyclique de 12KN et à 

109cycles 

Figure 5.25 Distribution de contraintes de Von Mises sur la prothèse de resurfaçage de hanche CF / 
PA12 sous cinq niveaux de chargement (20KN, 16KN, 15KN, 13KN et 12KN) sous différents nombres 

de cycles (a : 104, b : 105, c : 106, d : 107, e : 109) respectivement. 
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Tableau 5.12 Valeurs maximales de contrainte de Von Mises pour l’analyse en fatigue dynamique. 

 

Différents nombres 

de cycles 

 

104 

 

105 

 

106 

 

107 

 

109 

Contraintes 

maximales de Von 

Mises [MPA] 

 

7725 

 

4120 

 

2060 

 

1030 

 

656.6 

 

5.4.6.3Discussion de l'analyse en fatigue dynamique 

Le critère le plus utilisé pour évaluer la durée de vie des matériaux, est celui de la 

courbe d’endurance -N, il s’agit de reporter les contraintes de Von Mises maximales 

obtenues en fonction du nombre de cycles à la rupture du matériau sollicité. 

 

Figure 5.26 Représentation du diagramme d’endurance (σ-N) pour l’implant en CF/PA12. 

La courbe -N obtenue est illustrée à la figure 5.26 en termes de contraintes de Von 

Mises maximales. Nous avons comparé les contraintes maximales obtenues par rapport à la 

contrainte à la rupture du matériau pour chaque niveau de charge, ce qui nous a permis de 

prédire la survenue de la rupture. 

Comme le montre la figure 5.26, des ruptures en fatigue sont possibles après environ 

104 cycles pour une charge de fatigue maximale de 20 KN, et aussi après 105 cycles pour une 

charge de fatigue maximale de 16 KN. En comparant avec la contrainte à la rupture pour 106 

cycles sous une charge de fatigue maximale de 15 KN, la rupture ne se produira pas à ce 

niveau. Ces résultats montrent une résistance à la fatigue de 106 et plus à des niveaux de 
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charge d’au moins cinq fois plus que le niveau de charge de 2500 N recommandé dans la 

littérature. 

La formule (5,8) citée ci-dessus, était utilisée pour calculer le coefficient de sécurité de 

notre prothèse, et sa valeur est de : ݊௙ = 4,76. Un coefficient de sécurité relativement élevé 

est recommandé pour les ouvrages de grandes durées de vie [144].  

Les excellentes performances en fatigue acquises, font du matériau CF / PA12 un 

matériau idéal pour la conception de la prothèse de resurfaçage de hanche. 

Par synthèse de deux œuvres principales, celui de Wen Zhang et al. (2010) [9] qui ont 

effectué une analyse comparative par éléments finis montrant les prévisions de durée de vie 

de l'alumine et du nitrure de silicium en tant que matériaux céramiques pour la prothèse de 

resurfaçage de la hanche dans les mêmes conditions aux limites et avec une charge statique. 

Les prévisions de durée de vie ont montré que le nitrure de silicium est en effet 

mécaniquement fiable et idéal pour une prothèse de resurfaçage de la hanche. 

Avec notre analyse en fatigue dynamique, nous souhaitons développer cette prothèse de 

resurfaçage en changeant le matériau céramique fragile avec le composite CF / PA12 résistant 

à la rupture, et sur la base des résultats mentionnés ci-dessus, notre prothèse CF / PA12 est 

très loin de la fatigue et nous la considérons comme une meilleure alternative à la prothèse de 

resurfaçage de la hanche en nitrure de silicium.  

Comparant notre approche à la deuxième étude de Campbell, Bureau et Yahia (2008) 

[14], leur article présente une analyse approfondie des propriétés mécaniques et une 

évaluation des performances de cette conception composite innovante pour les tiges fémorales 

en composite polymère renforcé de fibres de carbone. Les essais mécaniques à court et à long 

terme de la tige de la hanche ont été discutés en détail au cours de leur travail.En conclusion 

de leur travail, les propriétés d’appariement osseux de cette prothèse totale de hanche en 

composite et son excellente résistance à la fatigue, dépassant de loin la durée de vie en fatigue 

requise, font du matériau CF / PA12, un bon candidat pour la conception des appareils 

orthopédiques tels que les prothèses totales de la hanche et pourrait constituer une solution à 

long terme pour la protection contre le stress et la désorption osseuse. 

        Le comportement d'analyse en fatigue dans leur étude est effectué sur une tige de 

prothèse totale de hanche, ce qui nous a donné l'idée de faire une analyse en fatigue par 

éléments finis sur une prothèse de resurfaçage entièrement réalisée (composants de la tête et 

de la cupule) à partir de ce matériau.  

      Nos résultats confirment la fiabilité de notre prothèse. La prothèse de resurfaçage de 

hanche en composite CF / PA12 est vraiment loin du risque de fatigue et de rupture. 
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5.5. Conclusion 
Ce travail examine l’analyse statique et en fatigue dynamique du comportement de la 

prothèse de resurfaçage de la hanche proposée, entièrement conçue avec le nouveau 

composite CF / PA12, afin de déterminer la durée de vie en fatigue de la prothèse lors de la 

marche normale et de la montée d’escaliers. Nous avons focalisé dans l'analyse, le couple de 

frottement de l’implant (composite / composite). Sur la base des résultats de l'analyse par 

éléments finis statique et dynamique, les contraintes de Von Mises maximales étaient faibles 

sous une charge statique. 

Les effets des charges cycliques appliquées sur le resurfaçage de la hanche en 

composite CF / PA12 sont bien illustrés par l'analyse en fatigue cyclique. Les contraintes 

maximales obtenues étaient si éloignées de la contrainte à la rupture, elles indiquent que 

l’implant entièrement conçue avec le CF / PA12 est sans danger de la fatigue sous des charges 

dynamiques répétitives. Cette performance en fatigue de notre prothèse confirme qu’elle 

figure parmi les implants les plus appropriés pour le remplacement de la hanche.  

     Cependant, le modèle d'éléments finis doit être amélioré, par exemple l'inclusion des 

conditions de surface des composants de la prothèse (rugosité) devrait assurer une meilleure 

ostéointégration.
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Conclusion Générale 
Les forces exercées sur l’implant de la hanche dues aux activités humaines génèrent des 

contraintes dynamiques qui varient dans le temps, entraînant une fatigue du matériau et une 

rupture de l’implant. En contrepartie, la prévision de la durée de vie en fatigue d'une prothèse 

de resurfaçage de hanche est un thème très peu exploré, malgré les avantages que présente 

cette prothèse pour les patients jeunes et sportifs, beaucoup plus susceptibles que leurs aînés 

de survivre à une première prothèse totale de hanche et de devoir subir une chirurgie de 

révision dont les résultats sont en général moins probants. Si la reprise des activités sportives 

est compatible avec une prothèse totale de hanche conventionnelle, la pratique des sports 

d’impact élevé (type course à pied, football…) est interdite par certains opérateurs.  

C’est dans ce contexte que s’est développé le resurfaçage de la hanche. La prothèse de 

resurfaçage de hanche présente de nombreux avantages : restauration de la biomécanique, 

préservation du stock osseux fémoral, absence d’instabilité et le retour aux activités physiques 

et sportives douces et/ou modérées est rapides, donc la possibilité de pratiquer des activités 

physiques à haut impact est une réalité. 

        L’étude a été entreprise selon deux axes : 

 La proposition du nouveau matériau composite CF/PA12 comme alternative aux 

métaux et aux céramiques, afin de résoudre le problème lié aux ions métalliques, et 

aussi le problème de la fragilité des céramiques, surtout qu'une prothèse de 

resurfaçage implantée chez un sujet jeune actif, peut facilement subir plusieurs 

chocs lors de ses activités quotidiennes. 

 L’analyse statique et en fatigue dynamique de la prothèse de resurfaçage de la 

hanche entièrement conçue en CF/PA12, par la méthode des éléments finis. 

Ce matériau était utilisé dans les travaux existants dans la littérature autant que tige 

fémorale et une seule fois d'après nos recherches autant que cupule, notre étude est la 

première à traiter le comportement en rupture par fatigue de la prothèse réalisée toute entière, 

cupule et tête fémorale en CF/PA12. Étant donné que le composite CF / PA12 a d'excellentes 

performances mécaniques et peut être produit avec une grande polyvalence dans des formes 

complexes aux propriétés adaptées, et a d'excellentes performances en fatigue, associée au fait 

qu'il est biocompatible comme présenter dans le premier chapitre, font de ce dernier un 

matériau précieux pour les applications orthopédiques telles que touts les composants de la 

prothèse de hanche. 
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L'analyse statique et en fatigue dynamique de la prothèse de resurfaçage de la hanche a 

été réalisée à l'aide de la méthode des éléments finis. A partir des résultats et des discussions, 

les conclusions suivantes peuvent être tirées : 

 L’utilisation du matériau composite CF / PA12 est une meilleure alternative pour la 

conception d’une prothèse de resurfaçage de hanche avec une coupe de matériau de 

45° au bord de la cupule. Ce nouveau design réduira la zone de concentration de 

contraintes. 

 La courbe obtenue des résultats de la répartition des contraintes maximales de Von 

Mises de l'analyse statique des deux activités tel que la marche normale et la montée 

d’escaliers, représente un pic de contrainte à la position de 50% correspondant à 

l'appui unipodal du cycle de la marche, similaire à celle observée dans la littérature 

[37], ce qui prouve la fiabilité des résultats obtenus. 

 Les contraintes maximales de Von Mises soient plus élevées lors de la montée 

d’escaliers, restent faibles comparativement aux contraintes limites. Ce qui est un 

avantage pour la durabilité de la prothèse et aussi pour l'os. Une faible concentration 

de contrainte sur la prothèse réduira la concentration de contrainte générée par 

l'implant sur l'os, ce qui réduit le risque de fracture de ce dernier. 

 L'analyse en fatigue est effectuée selon les critères de durée de vie (nombre de cycles, 

N = 109 cycles), les contraintes maximales observées sur la prothèse de  resurfaçage 

de la hanche CF / PA12, soumise à cinq niveaux différents de chargements cycliques 

de 20KN, 16KN, 15KN, 13KN et 12KN, sous différents nombres de cycles de 104, 

105, 106, 107et 109 respectivement, montrent une résistance à la fatigue de 106 cycles et 

plus à des niveaux de charge d’au moins cinq fois plus que le niveau de charge de 

2500 N recommandé dans la littérature. Donc une durée de vie indéfinie en fatigue 

était rapportée. 

 Un coefficient de sécurité assez élevé était calculé, confirme que le matériau 

composite CF/PA12 a une résistance exceptionnelle à la fatigue cyclique. 

 La courbe -N présentée a toute l’allure de la courbe théorique de Wöhler [130]. La 

zone d’endurance illimitée observée est caractérisée par une durée de vie allant de 106 

à 109 cycles. 

 Le logiciel Abaqus est avéré plus performant que Solidworks, dans l’analyse 

numérique par la méthode des éléments finis de la fatigue et dans la prédiction de la 

durée de vie du matériau. 
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 L'avenir pour les prothèses de resurfaçages de hanche semble s'orienter vers les 

matériaux composites. Le composite CF / PA 12 est suggéré comme le matériau le 

plus approprié pour les implants de hanche que les métaux et les céramiques. Son 

adaptabilité permet la conception de divers composants de la prothèse avec touts les 

designs désirés et ses propriétés mécaniques s'adaptent parfaitement à l'os. Très faibles 

débris d'usure qui ont pour effet d'induire une inflammation locale pouvant être 

responsables de certains descellements et d'effets dévastateurs sur la tenue de la 

prothèse. Le CF/PA12 est considérée parmi les matériaux les plus biocompatibles, il 

résiste à la corrosion et n'engendre généralement pas de réactions allergiques ou 

toxiques. En outre, les excellentes performances en fatigue du CF/PA12, le rends un 

potentiel candidat pour la conception des implants orthopédiques [139]. 

A l’issue de ce travail, de nombreuses perspectives apparaissent. On espère poursuivre 

l’étude sur l’optimisation de la forme géométrique de la tige et de la cupule de resurfaçage de 

la hanche en CF / PA12, ainsi que leur état de surface afin d’améliorer l’ostéointégration et la 

stabilité de l’implant. 
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