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INTRODUCTION

La pratique odontologique ne cesse d’évoluer parallélement au développement de

nouveaux matériaux et de nouvelles technologies.

On remarque cependant que les matériaux utilisés pour la fabrication des protheses
amovibles ne semblent pas avoir le méme essor. De nos jours la majorité des bases de protheses
completes fabriquées sont toujours constituées de résines acryliques (polyméthacrylate de

méthyle) mis au point il y a 70 ans.

Si on tient compte des projections de L’INSEE, et si les tendances démographiques récentes se
maintiennent, le nombre de personnes de plus de 60 ans augmentera de 10 millions d’habitants
en France métropolitaine (Lefébure 2001).

La prothése compléte reste donc un enjeu important par 1’évolution de la démographie, la
prévalence de 1’édentement total et le refus des thérapeutiques implanto-portées (Mller et al.
1994; Richard Van Noort 2007).

Les résines acryliques sont restées ancrées dans notre exercice en raison de leurs nombreuses
qualités (facilité de mise en ceuvre, propriétés physiques, mécaniques, esthétiques, colt, toxicité

faible, facilité d’utilisation, ...) mais elles présentent également différentes limites.

Une fois insérée dans la cavité buccale, la prothése est soumise & des contraintes

mécaniques, biologiqgues et chimiques répétées.

Les prothéses en résine acryliques sont sujettes a des risques de fractures.
La fracture par fatigue se produit aprées des flexions répétées a plusieurs reprises par des charges
si petites qu’elles ne semblent apparemment pas préjudiciables. Suite aux forces repétées, des
fissures microscopiques fusionnent en une fissure plus importante, sans cesse croissante, qui
affaiblit insidieusement la matiére avant de la fracturer.
Les prothéses sont également sensible aux fractures par impact lors d’une chute accidentelle de

la prothése pendant le nettoyage, une toux, des éternuements ou en bouche a la suite dun choc.

Les protheses amovibles sont également soumises a de nombreuses contraintes
biologiques et chimiques liées a leur utilisation intra-orale.
La cavité buccale est composée d’une flore bactérienne qui participe au bon fonctionnement de

la bouche en luttant contre les différents agresseurs de I’environnement. En I’absence d’hygiéne
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appropriée, cette équilibre peut étre perturbé, ce qui peut conduire a la colonisation et a
I’infection de la muqueuse buccale (Al-Bakri et al. 2014). L’accumulation de plaque
microbienne sur les bases des protheses dentaires est ainsi impliquée dans I'inflammation des
muqueuses et les stomatites prothétiques (Al-Bakri et al. 2014). De méme, la contamination
bactérienne manu-portée constitue également un probléme fréquent, ce qui implique une

hygiéne irréprochable des prothéses est necessaire.

En plus des problémes bactériens, la prothése amovible est soumise a des contraintes chimiques
dans la cavité buccale. Le milieu buccal subit de trés nombreuses variations de pH, au cours
d’une journée et fournit alors des conditions délétéres aux matériaux. De méme les porosités
des matériaux de restauration dentaire ainsi que les particules de tartre peuvent servir de
réservoir et prolonger la durée d’exposition. Ces expositions ne restent pas anodines pour les
matériaux dentaires puisque la résistance a la flexion et la durete des résines acryliques sont

influencées par nos apports alimentaires (Rajaee et al. 2014).

Au-dela des contraintes mécaniques et biologiques, les prothéses sont également soumises au
vieillissement et a I’hygiéne. Les prothéses peuvent ainsi devenir une source d’infection lorsque
la dextérité manuelle et I’acuité visuelle sont compromises, en particulier chez les personnes

ageées.

Idéalement, le matériau constituant les bases prothétiques doit donc présenter des

propriétés optiques, mécaniques, chimiques adaptées a son utilisation prolongée dans la

cavité buccale et sa manipulation extra-orale.

On attend en effet de celui-ci qu’il posséde une tolérance biologique vis-a-vis des
tissus, une résistance biomécanique suffisante et une bonne adhésion obtenue notamment par

une précision et une mouillabilité importante

Le marché des matériaux constituant les bases prothétiques amovibles est donc

stratégique.
Le développement de materiaux innovants, plus faciles & mettre en ceuvre et répondant

d’avantage aux impératifs cliniques, est une necessité.
L’objectif de cette these est donc de définir les propriétés des différents matériaux disponibles
sur le marché en 2016 et de faire le point sur les perspectives offertes par les matériaux en cours

de développement.



1. LES MATERIAUX RESINEUX CONSTITUANT LES BASES PROTHETIQUES
AMOVIBLES

1.1 Les matériaux « historiques »

Historiquement, les prothéses amovibles les plus anciennes retrouvées datent de 1’époque
étrusque (VII° — 1V¢siecles avant Jésus Christ). Il s’agit de lamelles d’or qui prenaient appui
sur les faces mésiales et distales des dents adjacentes sur lesquelles étaient fixées des dents
animales a ’aide de rivets. Il faut cependant attendre les XV*® et XVI® siécles pour voir
apparaitre les premieres prothéses amovibles completes. Elles étaient réalisées a partir de dents
de défunt ou des dents d’animaux tels que le beeuf et I’hippopotame. En 1774, 1’apothicaire
Francois Duchateau propose au dentiste Dubois De Cherment de remplacer les dents par de la
porcelaine afin de résoudre les problémes de jaunissement et d’odeur nauséabonde (Lefébure
2001).

L’une des plus grandes avancées en prothése amovible compléte fut la découverte par
Goodyear d’un caoutchouc vulcanisé, en 1840. Ce caoutchouc durci porte le nom d’ébonite
puis celui de vulcanite a partir de 1855. Il s’agit d’un matériau composite a base de gutta percha,
de caoutchouc vulcanisé, de silice et de soufre. La vulcanite restera le matériau de référence
pour les bases prothétiques non métalliques des dispositifs amovibles jusqu’a I’arrivée des
matériaux résineux. Les résines, plus particulierement les résines a base acrylique (Poly-
méthacrylate de méthyle PMMA), furent mises au point par Kulzer en 1937 et remplacérent la
vulcanite en raison de leurs nombreuses qualités (facilité de mise en ceuvre, propriétés physique,
mécanique, esthétique...). D’autres matériaux résineux a base de polycarbonate ou encore de

nylon ont depuis été développés.

1.1.1 Résines acryligues

Le polyméthylméthacrylate (PMMA\) est devenu le matériau le plus couramment utilisé pour
les bases de protheses depuis son introduction en 1937 (Gharechahi et al. 2014).

Ces résines doivent répondre au cahier des charges défini par ’ADA et sont contrdlées par
la norme ISO 20795-1: 2013 qui établit la classification des polymeres et copolyméres
(tableau 1).



Type 1 : Polyméres thermo-polymeérisables | Température de polymérisation > 65°C

Type 2: Polymeres chémo-polymeérisables Polymérisation initiée par des moyens
chimiques et ne nécessitant pas une

température > 65°C

Type 3 : Matériaux thermoplastiques Polyméres modulables par la chaleur

Type 4 : Matériaux photo-polymérisables Durcissement par des radiations ultra violette

et/ou de la lumiére visible

Type 5: Matériaux polymérisables par | Systeme de polymérisation thermique avec

micro-ondes micro-ondes

Tableau 1 : Classification et propriétés des matériaux de bases dentaire selon la norme 1SO
20795-1 2013

L’ American Dental Association (ADA) No. 12 pour les polyméres de base de prothése dentaire
comprend des essais sur la stabilité de couleur, I’sorption d'eau, la solubilité dans l'eau et la
déflexion transversale (tableau 2). Cette spécification normalise soigneusement la profondeur
de I'échantillon, la température, les conditions atmosphériques et le taux de contrainte pour

éviter toutes variations entre les échantillons testés.

Resistance a la : Sorption Solubilité
flexion Module de flexion ) )
minimum minimum (MPa) ma"}m“?‘ max}m“?”
(MPa) (mg/cm?) (mg/cm?)
Type 1,3,4,5 65 2000 0,76 0,01
Type 2 60 1500 0,72 0,041

Tableau 2 : Caractéristiques ADA n°12

1.1.1.1 Composition

En odontologie, la résine la plus utilisée est le polyméthacrylate de méthyle. Elle se présente

sous la forme d’un mélange poudre/liquide.

La poudre
La poudre contient le polymére de méthacrylate de méthyle sous forme de petites sphéres de

quelques centiemes ou dixiemes de millimétres. Ces spheres sont obtenues a partir du



monomere chauffé et agité¢ dans un milieu non polymérisable tel que I’eau et le savon, ou le talc
et la gélatine.
On trouve également (R.Ogolnik, B.Picard, I.Denry 1992) :

- Un initiateur de polymérisation qui forme des radicaux libres sous 1’effet de la chaleur
ou par activation chimique. Le plus utilisé est le peroxyde de benzoyle.

- Des pigments qui sont incorporés dans les sphéres, soit pendant la polymérisation
initiale, soit par imprégnation dans un second temps. Dans ce dernier cas, les réactions
allergiques sont plus importantes.

- Des opacifiants tels que ’oxyde de zinc (ZnO) ou le bioxyde de titane (TiO2) qui
permettent de réduire la transparence du polyméthacrylate de méthyle a 1’état pur.

- Un plastifiant comme le dibutyl-phtalate qui accélere la dissolution du polymere dans
le monomere. La neutralisation des liaisons secondaires empéche les molécules de
glisser les unes contre les autres ce qui diminue le temps de ramollissement. On peut
également utiliser un copolymeére du polyméthacrylate de méthyle de masse moléculaire
plus faible tel que le polyacrylate d’éthyle.

- Dans certains cas, des fils de nylon rouges stimulant les capillaires gingivaux.

- Des résidus d’émulsions lors de la préparation du polymere tel que le talc et la gélatine.

Le liquide

Le liquide contient essentiellement le monomere de méthacrylate de méthyle. Il s’agit d’un
liquide transparent ayant une température d’ébullition de 100,8° C (Skinner EW, Phillips RW
1971).

-Afin de faciliter la conservation et le stockage du monomere, les fabricants ajoutent un
stabilisateur (0,003 a 0,1 %) qui évite I’activation de la polymérisation par la chaleur, I’oxygéne
ou la lumiere. Il s’agit généralement d’hydroquinone ou plus rarement de pyrogallol
(R.Ogolnik, B.Picard, 1.Denry 1992).

-Le liquide peut également contenir un agent de réticulation comme les molécules de divinyl
benzéne ou de glycol di méthacrylate qui possédent deux liaisons polymérisables permettant la
constitution d’un réseau macromoléculaire tridimensionnel (polymeére annulaire ou cross-
linked). Cette formation procure les avantages des résines de haut poids moléculaire a des
résines de faible poids moléculaire; c’est-a-dire une stabilité dimensionnelle accrue, une

augmentation de la température de déformation et une résistance plus grande.



-Dans le cas des résines chémo-polymeérisables, il est adjoint un activateur de polymeérisation,
le diméthyl para-toluidine, dont 1’action n’intervient qu’au contact d’un catalyseur (peroxyde)

contenu dans la poudre (Nally JN 1964).

1.1.1.2 Polymérisation

La polymérisation désigne est une réaction chimique durant laquelle des molécules de bas poids
moléculaire (monoméres) réagissent entre elles pour former des molécules de poids moléculaire
plus élevés (polymeres).

Selon la nature de I’initiateur de cette réaction, on distingue :

- les résines thermo-polymérisables : la polymérisation est induite par la chaleur (par
chaleur humide, chaleur séche ou encore micro-ondes). On citera les résines Lucitone®
(Dentsply), Trevalon® (Dentsply), Selecta Plus® (Dentsply) ;

- les résines auto-polymérisables ou chémo-polymérisables : la polymérisation est induite
par un agent chimique a froid. Citons les résines SOSO® (De Trey), Dentaplast auto®
(Dentsply), Acrycast S ™ (2MT Pirahdental) ;

- les résines photo-polymérisables, dont la polymérisation est induite par des photo-

initiateurs telles les résines Triad VLC® (Dentsply), Eclipse® (Dentsply).

Il existe également deux types de réaction de polymeérisation: par condensation ou par addition.
Toutes les résines actuellement utilisées en odontologie proviennent d’une polymérisation par
addition (Desautels et al. 1982). Celle-ci consiste en la formation de liaisons covalentes entre
les monomeres par 1’ouverture d’une de leurs doubles liaisons. Il s’agit d’une réaction tres
rapide et exothermique composeée de trois phases caractérisées par des variations de température

et de volume au sein de la résine.

Initiation
Egalement appelée phase d’induction, cette premiere étape correspond a la formation de
radicaux libres par I’ouverture de doubles liaisons non saturées présentent dans les molécules
de monomeres (figure 1). Les radicaux libres sont issus de la dissociation de I’initiateur
(peroxyde de benzoyle) sous I’influence de ’activateur (résines chémo-polymérisables) ou de
la chaleur (60°C-73°C pour les résines thermo-polymerisables) (R.Ogolnik, B.Picard, I.Denry
1992).
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Figure 1 : activation du peroxyde de benzoide

Une fois libérés, les radicaux libres se lient aux autres radicaux libres issus des monomeéres
adjacents et créent ainsi une liaison (figure 2).

Lors de ce premier temps, la résine subit une dilatation a cause de 1’¢lévation de température a
60°C. Dans la pratique, cette dilatation est limitée par les parois du moufle. Cette phase est

endothermique et nécessite 16 a 29 Kcalories par mole d’énergie.

.f: :D—I”-)—i—ocu, — O/'\—o»—r—’i—ocm
o-—cu,—r:i—oou, + CHys=s —’E—ocn, — O/i\;{u,o—‘ﬁo:{

Figure 2 : Réaction du peroxyde de benzoide avec un monomere de MMA et propagation

Propagation

Il s’agit de la phase d’allongement exponentielle des polymeres. Elle est caractérisée par un pic
thermique provoquée par la libération de 5 a 8 Kcalories par mole par molécule lors de la
polymérisation. C’est donc une réaction exothermique, rapide et brutale dont le pic est fonction
du milieu de cuisson initial. Ce dernier doit étre inférieur a 100,8°C pour éviter I’ébullition du
monomere.

La multiplication des liaisons covalentes lors de cette phase diminue la distance
intermoléculaire et provoque une contraction théorique de 5,25 % en volume soit 1,71 %
linéaire. En pratique cette contraction est limitée par la dilatation thermique qui se poursuit et
par I’adhésion aux parois du moufle (R.Ogolnik, B.Picard, 1.Denry 1992).

Ces réactions en chaine sont censées continuer jusqu’a I’épuisement du monomere mais en

réalité la polymérisation n’est jamais compléte.
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Coupure
Elle intervient lorsque deux chaines de polymeres interagissent pour former une unique chaine

plus longue ou se désactivent grace a I’échange d’un atome d’hydrogéne. Cette phase est
caractérisée par une nouvelle contraction due au refroidissement et au retour a la température

ambiante. La contraction finale moyenne est de 0,50 % (R.Ogolnik, B.Picard, I.Denry 1992)

1.1.1.3 Les différentes techniques de mise en ceuvre des résines acryliques

1.1.1.3.1 Les résines thermo-polymérisables

On distinguera les résines pressées de celles qui sont injectées. L’élévation de température
nécessaire a la polymeérisation de la résine pourra ensuite étre envisagee en milieu humide (bain-

marie), avec une chaleur seche ou encore au four & micro-ondes.

a) Technique de la résine pressée

Cette technique est utilisée aussi bien pour les résines PMMA conventionnelles

polymeérisées par bain thermostaté que des résines micro-ondables.

Si la technique du bain thermostaté est plut6t ancienne, la polymérisation par micro-
ondes est apparue dans la premiére moiti¢ des années 80. Elle propose, grace a 1’utilisation
d’une résine micro-ondable (Onda Cryl ® ou Acron Mc® de G.C), la réalisation rapide de
prothese complete équivalente a la technique traditionnelle par bain-marie.. Outre le gain de
temps considérable, cette technique offre également un équipement moins encombrant et un
procédé de nettoyage intéressant. En dépit de tous ces avantages, les résines polymérisées par
micro-ondes ne sont pas couramment utilisées en raison du cotit du matériel et de 1’utilisation
d’une résine spécifique (Nadia A Badr, Amal M Ibrahim, Gehan F Mohamed 2008; Singh et al.
2013).

Réalisation au laboratoire

La polymérisation par pressée implique 1’utilisation d’un moufle en bronze (figure 3) pour la
cuisson au bain marie ou en polyester renforcé de fibre de verre pour le passage au four a micro-

ondes, d’une presse et d’un four (Pompignoli M, Doukhan J-Y, Raux D 2011).
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» Mise en place des modéles dans le moufle et ébouillantage

Figure 3: Moufle en bronze avec clavette utilisé pour une cuisson au bain-marie

Le moufle, le modéle et la maquette en cire sont isolés, puis le modéle et la maquette cire sont
placés dans la base du moufle préalablement garnie de platre de consistance fluide. Une fois le
platre parfaitement cristallisé, une bandelette d’élastomeére est appliquée en vestibulaire et
linguale ou palatin des dents prothétiques. Le platre de la partie est ensuite isolé par immersion
et les faces occlusales sont enduites d’un platre crémeux. La contrepartie est alors mise en place

dans un premier temps sans son couvercle et garnie du méme platre puis fermée par ce dernier.

Figure 4 : Modéle en moufle aprés ébouillantage

Une fois le platre cristallisé, le moufle est immergé dans de I’eau bouillante pendant 10
minutes, ce qui va permettre de faciliter 1’ouverture du moufle et va ramollir la cire qui sera

alors éliminée. Un deuxieme ébouillantage associé a du détergent est réalisé pour assurer un
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nettoyage complet des dents et du platre. Lors de cette étape, les dents sont désolidarisees de la

contrepartie, nettoyées et repositionnées (figure 4).

» Préparation et pressee de la résine

Un isolant est applique sur le platre de deux parties en préservant le talon des dents
artificielles. Le moule est alors prét a &tre rempli de résine. La préparation de la résine nécessite
un matériel approprié¢ constitué d’un récipient épais en verre et d’une spatule en verre ou en
acier inoxydable propres et exempts d’humidité. Le mélange doit se faire dans un milieu
ambiant non saturé en vapeur d’cau et suivre rigoureusement les indications du fabricant (ratio
poudre/liquide : 3/1 en volume et 2/1 en poids). Le mélange devient homogene par diffusion du
monomere dans le polymeére sans aucun malaxage. Le récipient doit alors étre fermé pour éviter
I’évaporation du monomeére dangereux pour le systeme rénal. Le stade pateux est atteint lorsque

le mélange ne colle pas au récipient et s’en détache en une seule masse.

La résine est préparée selon les proportions et les conditions indiquées par le
fabriquant. Une fois le mélange effectué, la résine est modelée en forme de cylindre et doit
étre bourrée a I’état plastique. Toutes impureté diminue le taux de réticulation et peut agir
comme un bloqueur de chaine. La résine est déposée en exces dans la contrepartie au contact

des pieds des dents prothétiques.

Le moufle est fermé et est placé sous presse (figure 5) afin de permettre 1’échappement
de la résine en exces. La force est amenée progressivement a 1000 daN. Plusieurs épreuves de
passages sont réalisées et I’exces de résine périphérique (figure 6) est enlevé apres chaque
passage jusqu’a ce que les bords du moufle soient en contact intime, métal contre métal. Les
brides de clavetage sont enfin activées pour maintenir cette pression durant toute la phase de

polymérisation.
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Figure 5 : Presse Figure 6 : Mise sous presse des modéles

» Polymérisation

Dans le cas d’une polymérisation par bain thermostaté (bain-marie) :

Le moufle est placé dans un four. La réaction de polymérisation étant exothermique, la
température de la résine va augmenter plus rapidement que 1’eau du polymérisateur. La montée
en température de I’eau doit donc étre encadrée de telle sorte que la température de la résine
n’atteigne pas 100,8C° afin d’éviter I’apparition de porosités et de contraintes internes. Le cycle
de polymérisation peut étre long et effectué a basse température (8h a 70 C°) pour obtenir un
faible taux résiduel de monomeére et pour éviter une réaction exothermique trop importante
(Pompignoli M, Doukhan J-Y, Raux D 2011). Parallélement, a ce cycle long, la polymérisation
peut étre envisagée a I’aide d’un cycle de cuisson court. D’aprés Dogan et al. 1995, qui
comparent différents cycles de cuissons plus ou moins courts, les résines obtenues par un cycle
long présentent une meilleure résistance a la traction, un plus faible taux de monoméres
résiduels et un pourcentage d’absorption réduit.

Un refroidissement lent est enfin souhaité pour éviter un choc thermique a I’origine de
contraction ou de retrait thermique de la résine. En pratique, il suffit de laisser I’eau du bain-

marie refroidir jusqu’a température ambiante.
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Dans le cas d’une polymérisation par micro-ondes :

Ce mode de cuisson nécessite un four @ micro-ondes, c’est a dire un dispositif dans
lequel les ondes électromagnétiques sont produites par un générateur, appelé magnétron, et qui
est utilisé pour genérer de la chaleur. Les fours a micro-ondes utilisés a des fin générales de
cuisson produisent des ondes de 2450Hz ce qui signifie que le champ électromagnétique change
2450 fois de direction par seconde. Le four a micro-ondes utilisé pour la polymérisation des
prothéses est un four de 500W avec un plateau tournant du méme type que ceux utilisés en
cuisine. N’importe quelle matiére pouvant étre chauffée par micro-ondes possede des molécules
polarisées. Cela signifie que 1’une des extrémités de chaque molécule posséde une Iégere charge
positive tandis que I’autre possede une charge négative. Dans un champ électromagnétique, qui
change de direction rapidement, les molécules polarisées sont retournées rapidement et générent
de la chaleur par friction. Ensuite, les radicaux initiés sont capables de réagir avec le monomere
pour démarrer la polymérisation sans le développement d’une température exothermique
élevée. Par conséquent, les cycles de polymérisation par micro-onde impliquent I’application
d’un chauffage rapide qui est indépendant de la conductivité thermique.

Certains auteurs ont suggéré que la diminution du monomeére résiduel par chauffage au four a
micro-ondes pourrait étre due a la volatilisation du monomeére (Bagis et Rueggeberg 2000). Il
semblerait enfin que la température développée pendant la réaction ne soit pas constante,
puisqu’elle augmente rapidement au début, passe par un maximum, puis décroit, pouvant
atteindre des pics de I’ordre de 150-200 C°, en fonction des conditions de travail. Ces variations

de températures pourraient conditionner les propriétés mécaniques des résines.
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Figure 7: Moufle pour micro-ondes GC ACRON FRP Flask
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La polymérisation s’effectue au four a micro-ondes a 500W pendant 3 minutes. En cas
de dents en porcelaine, la cuisson s’effectuera en deux temps de 90 secondes en retournant le
moufle (figure 7) afin de compenser la faible conductivité thermique de la porcelaine (Levin et
al. 1989). Le moufle est ensuite laissé au repos pendant 30 minutes puis est refroidi dans de
I’eau pendant 30 autres minutes pour permettre une polymérisation compléte. Sans cette
immersion dans ’eau, le moufle continuera a chauffer aprés la fin de la cuisson et mettra plus

de deux heures pour se refroidir.

» Démouflage et finitions des prothéses

Le démouflage consiste a libérer les modeles du moufle et du platre qui les entoure.

Cette étape ne doit se faire qu’une fois le refroidissement progressif terminé.

L’¢étape de finition va permettre aux prothéses d’avoir leur aspect définitif. Elle ne
s’intéresse qu’a 1’extrados prothétique. Dans tous les cas, I’intrados ainsi que les bords doivent
étre préservés. La finition des prothéses passe par la suppression des bavures, a 1’aide d’une
fraise résine sur piece a main, aux dégagements des collets grace a une onglette ou une petite
fraise boule afin de retirer la résine qui a fusée le long des dents prothétiques. 1l est possible de
réaliser un polissage préliminaire pour imiter I’aspect peau d’orange de certaines gencives avec
une fraise sur taillée en forme d’ceuf a faible vitesse. Les finitions peuvent étre résumées comme
un polissage séquentiel avec un tour et des brosses de différentes tailles et se conclut par un
lustrage des protheses a 1’aide de poudre d’alumine et d’une brosse spéciale ou d’une peau de
chamois et d’une pate type Formabrill®. Il faut toujours veiller que la ponce soit toujours
suffisamment hydratée pour éviter toute €lévation thermique susceptible d’entrainer une

dépolymérisation du matériau.

Aprés polymérisation la résine peut soit absorber, soit adsorber de 1I’eau ou des liquides
a Porigine de variations dimensionnelles, ce qui fait dire a plusieurs auteurs de laisser les
prothéses terminées dans de I’eau distillée a 37C° pendant au moins 48 heures avant I’insertion
prothétique (R.Ogolnik, B.Picard, I.Denry 1992; Pompignoli M, Doukhan J-Y, Raux D 2011).
Il est également recommandé de laisser la résine polymérisée dans de I’eau distillée pendant
plusieurs heures afin de permettre la libération du monomere résiduel ((Neppelenbroek et al.
2005,Honorez et al. 1989).
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Propriétés des résines pressées

> Cuites au bain marie

Dureté 18-22 VHN
Résistance a la compression 122.2 £12.5 MPa
Résistance a la flexion 88.9 £ 15.1 MPa
Module de Flexion 1.70+0.23 GPa
Résistance aux chocs 6.15 + 0.603 kd/m?

Tableau 3 : Propriétés des résines cuites au bain marie

D’apres ((Ucar et al. 2012), (Hashem et al. 2014), (Nadia A Badr, Amal M Ibrahim, Gehan F Mohamed 2008)et
(R.Ogolnik, B.Picard, 1.Denry 1992)

» Cuites au four a micro-ondes

Les principaux avantages par rapport a un durcissement classique résident dans
I’élévation de la température au sein du matériau et non pas dans le four, et ce pendant une
période de temps extrémement court. Une base de prothése dentaire peut ainsi étre entiérement
polymérisée en 3 minutes au lieu des 9 heures normalement utilisées pour la polymérisation

conventionnelle.

Dureté 21.567 VHN
Résistance a la flexion 73.147 MPa
Degré de conversion 0.3279

Tableau 4: Propriétés des résines micro-ondables
D’aprées (Nadia A Badr, Amal M Ibrahim, Gehan F Mohamed 2008)

b) Technique de la résine injectée

Les résines acryliques thermo polymerisables ont été modifiees par 1’ajout de
copolymeéres dans la poudre et le liquide afin d’améliorer non seulement leurs propriétés
physiques et chimiques, mais aussi leurs manipulation au laboratoire. Un exemple est
I'introduction de moulage par injection (figure 8) qui permet un contréle directionnel du
processus de polymérisation et limite le retrait de polymérisation grace a un flux constant de

matériau.
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Figure 8 : Technique d’injection du systéme SR lvocap® (document Ivoclar Vivadent)

En 1970, la société commerciale Ivoclar Vivadent (Schaan, Liechtenstein) a introduit
un systeme de moulage par injection, le systtme SR-lvocap®. Ce systeme repose sur un
mélange pré-mesuré de méthacrylate de méthyle liquide et de poudre injectée sous pression en
continu, tout au long de la procédure de traitement, pour compenser le retrait de polymeérisation
attendu de la résine. La prothese est traitée dans un bain d'eau thermostaté a 100°C. La
procédure dure 55 minutes permettrait d’obtenir une prothése indéformable (Gharechahi et al.
2014). L’utilisation du systeme SR-Ivocap (Ivoclar ®) provoquerait moins de changement
dimensionnel linéaire que le PMMA classique (Parvizi et al. 2004; Gharechahi et al. 2014).

D’autres sociétés commerciales proposent également des systemes d’injection tels que
le systeme Palajet® (Heraeus Kulzer) ou encore le system Success® (Dentsply).

La société lvoclar commercialise enfin une unité d’injection automatisée, assurant une
élévation de température par chaleur séche, vendue sous le nom d’lvoBase Injector® qui permet
de limiter la manipulation des produits et de contrbler les étapes de chauffe et de

refroidissement.

Actuellement, il existe plusieurs résines acryliques disponibles en capsules (une dosette
pour le monomeére et une dosette pour le polymeére) spécifiques a chaque marque telles que :
Acron GC®, SR Ivocap High Impact (lvoclar®), SR Ivobase High Impact® et SR Ivobase
Hybrid® (lvoclar Vivadent), Lucitone 199® (Dentsply), Paladon 65® (Heraeus Kulzer),
FuturAcryl2000® (Schutz Dental) ou encore FuturaJet® (Schutz Dental). Certains de ces
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matériaux sont également utilises pour la Fabrication Assistée par Ordinateur (FAO) des
prothéses amovibles completes par technique soustractive et se présentent alors sous forme de
disque de PMMA polymérisé, prét a ’emploi, dans lequel les bases sont fraisées dans une
machine-outil. Parmi ces résines nous pouvons citer lvoBase® CAD for Zenotec d’lvoclar
Vivadent. Cette nouvelle technique de travail permet de supprimer les effets secondaires au
retrait de polymérisation des résines constituant la base prothétique, et garantit une qualité

homogeéne et constante du matériau proposé.

Réalisation au laboratoire

Ce protocole nécessite un moufle, composé de deux parties distinctes et d’un couvercle
en téflon qui une fois assemblés laissent apparaitre une ouverture circulaire a I’arriére dans
laquelle se positionne 1’entonnoir du cylindre d’injection (Postaire 2001) et une bride de serrage
qui permet au moufle de rester fermé sous une pression de 3000 daN.

Il nécessite également une plaque de positionnement qui permet la bonne position du cylindre
isolant lors de la mise en moufle, un cylindre isolant, situé entre le moufle et le cylindre
d’injection, possédant un emplacement pour les carpules de résine pré dosées et d’un entonnoir
leur permettant d’atteindre le moufle (figure 9), un cylindre d’injection possédant un double
piston mu par de I’air comprimé a 6 MPa qui permet ’injection de la résine dans le moufle.

Il implique enfin, selon le mode de polymérisation de la résine utilisée, I’utilisation soit d’un
polymérisateur, permettant d’assurer une élévation de température par chaleur seche ou humide,

soit d’un four a micro-ondes.

Figure 9 : Moufle et systéme d’injection Ivocap® (lvoclar Vivadent)
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» Préparation du moufle

La partie et la contrepartie sont isolées avec de la vaseline. La plaque de
repositionnement est positionnée dans la gorge de la partie inférieure du moufle. Cette derniere
est alors garnie de platre préparé selon les recommandations du fabricant. Le modéle est ensuite
placé dans le platre de la méme maniere que la technique conventionnelle. Une fois la
cristallisation de platre terminée, la plaque de repositionnement est retirée et remplacée par le
cylindre isolant. Les canaux d’injection, un pour le maxillaire et deux pour la mandibule, sont
aménageés en placant un cylindre en cire de 8mm entre I’extrémité de 1’entonnoir et la partie
postérieure de la maquette.

Le platre est ensuite isolé, la contrepartie coulée et le couvercle fermé. Lorsque le platre
est pris, le moufle est ébouillanté puis ouvert pour permettre le retrait de la cire avant d’étre

nettoyeé et isolé.

» Polymérisation et finitions

Nous détaillerons ici le procédé SR Ivocap® (figure 10).

Le monomere prédosé est versé dans la carpule de polymeére qui est placé dans le
malaxeur mécanique pendant 5 minutes. La carpule est placée dans le cylindre isolant. On
positionne alors le cylindre d’injection sur le cylindre isolant pour permettre a la résine de fuser
dans le moufle grace a une pression de 6 MPa appliquée a I’embouchure du cylindre d’injection.

L’injection ne dure que 5 minutes.
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Figure 10 : Schéma de la suite technologique de I’appareil d’injection SR Ivocap ®
(Document Ivoclar Vivadent)

L’ensemble du dispositif est placé dans le polymeérisateur, contenant de I’eau a 100C°,
pendant 35 minutes en veillant a ce que le niveau de 1’eau soit constamment en regard du trait
rouge sur la bride pour permettre une polymeérisation optimale. Apres la cuisson, le dispositif
est placé dans de I’eau froide pendant 10 minutes sous pression puis 20 minutes sans le systéme
d’injection.

Les finitions se font de maniere classique avec la particularité de devoir retirer la tige

de coulée.
Propriétés
D’aprés plusieurs études, les techniques injectées permettraient de diminuer les

variations dimensionnelles et I’augmentation de dimension verticale inhérentes a la technique

conventionnelle (Gharechahi et al. 2014, Parvizi et al. 2004). Le systéme d’injection permet
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également un gain de temps par rapport a la technique au bain-marie (1lheures vs 9heures)
(Parvizi et al. 2004).

Dureté 13.48 + 1.4 VHN
Résistance flexion 69.8 MPa
Module de flexion 0.85+0.27 GPa

Tableau 5 : Propriétés des résines injectées
D’apres (Ucar et al. 2012)

1.1.1.3.2 Les résines chémo-polymérisables

La composition chimique de ces résines est identique a celle des résines thermo-durcies,
a I’exception du durcissement qui est amorcé par une amine tertiaire (diméthyl-p-toluidine ou
de l'acide para-toluéne sulfinique) au lieu de la chaleur. La décomposition des molécules de
I’initiateur n’est donc plus obtenue par apport d’énergie thermique, mais par activation
chimique.
Parmi ces matériaux, citons SOSO® (De Trey), Dentaplast auto® (Dentsply) et Acrycast S ™
(2MT Pirahdental), Probase Cold® (IvoclarVivadent).

Réaction de polymérisation

Un activateur est ajouté au monomere, a raison de 0,75 % pour 2 % d’initiateur. Il
entraine une décomposition des molécules de peroxyde de benzoyle a température ambiante.
Les deux principaux activateurs sont le diméthil-P-toluidine et I’acide para-toluene sulfinique :
-Avec le peroxyde de benzoyle, le diméthil-P-toluidine constitue le couple le plus classique du
systeme peroxyde/amine. Les radicaux libres sont créés a partir d’une réaction d’oxydo-
réduction caractérisée par la fixation d’un électron de 1’azote sur le peroxyde, initiant
rapidement la polymérisation. L’inconvénient de cet activateur est le brunissement au fils des
années qui résulte de 1’oxydation de 1’amine.

-L’acide para-toluene sulfinique se suffit a lui seul pour initier la polymérisation. A I’inverse
du diméthyl-P-toluidine, il ne donne pas lieu a un brunissement des protheses mais ce dernier

est instable et se transforme en acide sulfonique inactif.

Réalisation au laboratoire

Bien que ce type de résine soit essentiellement utilisé dans les techniques de réparation et de

rebasage, il existe certaines formes destinées a la réalisation des bases définitives de protheses
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adjointes, comme la résine Perform® (Whaledent®). Ce procédé permet une réaction plus
rapide, une fabrication du moule, un démouflage plus facile, et est peu couteux. Il nécessite
cependant une attention particuliére en raison de leur mode d’activation nécessitant une bonne

gestion du temps (Desautels et al. 1982).

» Préparation du moule
Les surfaces en platre et la maquette en cire sont isolées par application d’un gel agar-
agar de duplication fondu. Le modéle est ensuite retiré, la cire et les dents sont alors

complétement nettoyes. Le modeéle de travail et les dents sont ensuite replacés dans la moule.

» Préparation de la résine et polymérisation
La résine est préparée en respectant les indications du fabriquant (rapport 2/1 de poudre
et de liquide) et est versée dans le moule a I’aide d’une tige de coulée jusqu’a débordement. La
résine est ensuite plaquée sur le maitre modele par ’application d’une pression sur la surface
externe de la prothese combinée avec une aspiration (dépression) au niveau de I’intrados de
I’appareil. Une pression de 0,20 MPa alors appliquée pendant 20 minutes, correspondant a la

durée de la polymérisation.

> Finitions
Le démouflage est facilité avec ’application au préalable de gel ou de vernis. Les

finitions se font de maniére classique aprés éviction de la tige de coulée.

Propriétés

Les propriétés physiques sont dans 1’ensemble moins performantes que celles des résines

thermo-polymérisables (tableau 3).

Dureté 16-18 VHN
Reésistance a la flexion 69.79 MPa
Ténacité 2.3 MPa.m'?
Pourcentage de monomere 3-5%

Tableau 6 : Propriétés des résines chémo-polymeérisables
D’aprés (Desautels et al. 1982; Mumcu et al. 2011; SILVA et al. 2013)
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1.1.1.3.3 Les résines photo-polymérisables

Les résines photo-polymérisables sont constituées d'une matrice de di-méthacrylate
d'uréthane avec un copolymere acrylique, une petite quantité de silice colloidale pour controler
la rhéologie et un photo-initiateur. La charge est constituée de perles en acrylique, qui font
partie d'une structure de réseau polymere interpénétrant quand il est durci.

En 1984, Triad® (Dentsply, Trubyte, York, PA) a été le premier systeme de lumiére

activée a base uréthane di-méthacrylate (UDMA) (Fellman 1989). Il était préconisé en raison
de sa biocompatibilité, de sa facilité de fabrication et de manipulation, de sa faible adhérence
bactérienne et sa capacité a se lier a une autre base (Hashem et al. 2014). L'utilisation d’"UDMA
a cependant été limitée par la faible résistance aux chocs et une friabilité de la matiere (Hashem
et al. 2014). Cette limitation a conduit, au début des années 2000, au développement d’un
nouveau matériau commercialisé sous le nom d’Eclipse ® (Dentsply, Trubyte, York, PA). Elle
est principalement composée d’UDMA et d’acrylate de stéaryle. Dans ce systeme, la résine est
utilisée pour fabriquer la base d'enregistrement, qui, apres polymérisation a la lumiére, devient
finalement la base définitive de la prothése. Les données disponibles sur les propriétés
mécaniques d’Eclipse® sont limitées en comparaison des autres matériaux de base dentaire.
Cependant, plusieurs études laissent penser que cette résine a des propriétés physiques et
meécaniques supérieures a d’autres matériaux a base d’uréthane (Machado et al. 2007; Hashem
et al. 2014).
Les résines photo-polymérisables peuvent étre utilisées en CFAQ dans les techniques addictives
par impression par jet ou par lithographie au laser 3-D (Dentca®). Elles sont pour I’instant
surtout utilisées pour la fabrication de modeles dentaires, guide chirurgical pour implant ou
d’alignement (Bilgin et al. 2016).

Réaction de polymérisation

La réaction de photo polymérisation se déroule en trois étapes (Nguyen Tri 2004):

» L’initiation
La polymérisation se fait par exposition a une lampe de lumiére de longueur d’ondes comprises
entre 400 et 500nm du spectre de la lumiére visible. Sous I’effet de la lumiére, la réaction de

polymérisation va étre initiée par la molécule de camphoquinone-amine qui va absorber

I’énergie lumineuse pour créer des radicaux libres en rompant des liaisons homolytiques. Les
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radicaux ainsi formés peuvent ensuite réagir avec le monomere et amorcer ainsi la
polymérisation.
> Propagation

Les radicaux formés réagissent a leur tour sur le monomere pour créer des polymeéres.

» Terminaison

La réaction de polymérisation prend fin lorsque plus aucun radical libre n’est disponible

Réalisation au laboratoire

Pour éviter toute exposition a la lumiére, le modele est placé dans une enceinte close aprés
avoir été au préalable isolé. Une plaque de résine diuréthane est alors appliquée sur ce dernier
puis polymérisée a I’aide de lumiére d’onde de 400 a 500 nm. Cette exposition permet une
polymérisation sur 5 a 6mm de profondeur, la polymérisation de la base prothétique doit donc
se faire couche par couche. Les dents sont ensuite mises en place par adjonction d’une résine

polymérisée. Ce proceédé ne nécessite pas de mise en moufle.

Propriétés
Ce procéedé élimine 1’utilisation de la cire, de flacons, de réservoirs bouillants, de presse

et de traitement thermique.

Dureté 30.59 £+ 1.778 VHN
Résistance a la compression 157.7 £ 12.4 MPa
Résistance a la flexion 122.6 £13.7 MPa
Résistance a la traction 89.9 + 10.1 MPa
Résistance aux chocs 2.2 +0.539 KJ/M?

Tableau 7: Propriétés des résines photo-polymérisables
D’aprés (Hashem et al. 2014; Murthy et Murthy 2015)

Les résines photo-polymérisables étaient initialement utilisées pour des réparations
cliniques ou des rajouts de resines pour des bases prothétiques sous-étendues. Cette résine est
préconisee en raison de sa biocompatibilité, sa facilité de fabrication, la stabilité des couleurs,
les propriétés physiques améliorées et sa faible adhérence bactérienne due a sa faible porosité
(Murthy et Murthy 2015). La résistance a la flexion (tableau 7) élevée des résines photo

polymeérisables serait notamment liée au degré de polymérisation élevé et la nature cristalline
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qui ne laissent que peu de vide au sein de la structure (Hashem et al. 2014). Leur utilisation

clinique conventionnelle est trés limitée.

1.1.2 Les résines de polycarbonate

1.1.2.1 Composition

Les polycarbonates sont des polyméres qui dérivent de 1’acide carbonique. Il est le
résultat d’une réaction de polymérisation par condensation entre un chlorure de carbonyle
(COCL>) avec un bisphénol A. Les polycarbonates sont surtout utilisés pour la fabrication de
brackets en orthopédie dentofacial, mais restent proposées par certains laboratoires dans la
fabrication des bases de prothése adjointe. Dans ce dernier cas, des fibres de verres sont ajoutées
(jusqu’a 10%) pour renforcer la base prothétique (R.Ogolnik, B.Picard, 1.Denry 1992).

1.1.2.2 Réalisation au laboratoire

Les bases en polycarbonate sont des polymeéres thermoplastiques moulées par injection.
La polymérisation se fait sous une pression de 0,4MPa a 335C° et nécessite un polissage au
méthylene dichloryl (Hashem et al. 2014). Parmi les résines utilisées, on peut citer : Bio Carbo
Resin® (High dental Co. Ltd).

1.1.2.3 Propriétés

Résistance a la flexion 105 + 14.6 MPa
Résistance a la compression 143.3 + 12.9 MPa
Résistance a la traction 75.7 £ 10.5 MPa

Tableau 8 : Propriétés des résines polycarbonate
D’aprés (Hashem et al. 2014)

Les polycarbonates présentent une plus faible sorption d’eau par rapport autres résines obtenues
par injection (polyamide, PMMA) et aux résines acryliques thermo polymérisées au bain marie.
D’aprés différentes études (Takahashi et al. 2012; Kawara et al. 2014), les valeurs de sorption
d'eau des resines de base de prothése thermoplastique moulées par injection peuvent étre classé
ainsi: polyamide (Lucitone FRS)> PMMA (Acron)> polyamide (Valplast)> polycarbonate
(Régnant).
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La sorption de l’eau exerce des effets significatifs sur les propriétés mécaniques et
dimensionnelles des polyméres. Les molécules d'eau peuvent interférer avec I'enchevétrement
des chaines polymeéres et ainsi modifier leurs caractéristiques physiques (Hamanaka et al.
2016).

Ainsi la sorption d’eau et la température augmentent significativement le module d’¢lasticité,
diminuent le poids moléculaire et la résistance au choc du polycarbonate rendant la résine plus

fragile lors d’une utilisation prolongée (Hamanaka et al. 2014).

1.1.3 Les résines de nylon

Le nylon est une matiere plastique de type polyamide inventé par Wallace Carothers en
1935. Son utilisation en prothése dentaire a débuté des les années 60 pour les patients

allergiques aux résines acryliques.

1.1.3.1 Composition

Le nylon est un nom générique pour certains types de polymeéres cristallins
thermoplastiques appartenant a la classe connue sous le nom de polyamides. Ce polyamide est
produit par une réaction de condensation entre une diamine NH2- (CH2) 6-NH2 et d'un acide
dibasique, CO2H- (CH2) 4-COOH.

Une réaction de polymérisation par polycondensation peut étre définie comme une
condensation répétée de deux molécules avec élimination d’un résidu simple (par exemple de
I’eau, un alcool ou de I’ammoniac). Pour qu'il y ait formation d'un polymere par polymérisation
par étapes, il faut nécessairement que chaque molécule initiale posséde au moins deux fonctions
réactives. La réaction de polymeérisation est amorcée par le contact entre un groupement amine
de la diamine et un groupement carboxyle du diacide (figure 11) qui se lient en éjectant une
molécule d’eau. A chaque extrémité de cette nouvelle molécule, le groupement carboxyle et
amine non utilisés vont pouvoir a leur tour se lier a d’autres molécules en échange d’une
molécule d’eau. Ces réactions répétées sont a 1’origine de la création d’une chaine de polymere
de nylon. La réaction prend fin lorsque plus aucun amine ou acide n’est disponible pour

continuer la chaine.
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Figure 11 : Réaction de polymérisation du Nylon

A partir de ce matériau, de nombreux produits ont été développés et sont proposés dans
notre pratique odontologique : Valplast® (Valplast), Flexite® (Flexite company), Bioplast®
(Scheu Dental) et Sunflex ® (Sun).

1.1.3.2 Polymérisation

La méthode de fabrication est quasiment la méme que celle employée pour la fabrication
d’une base en résine thermo-polymérisable injectée. Ce sont donc des
matériaux thermoplastiques injectés (a 150°C de température et 8 bars de pression) ayant pour

base un nylon spécialement congu pour le domaine médical.

1.1.3.3 Propriétés

Le polymére de nylon a été proposé en tant que matériau de base de prothese dentaire
en raison de son grand nombre d'avantages: résultat esthétique favorable, une sécurité
toxicologique pour les patients allergiques aux métaux et aux monomeres résineux classiques,
une élasticité supérieure a celle des résines thermo-polymérisation classiques, sa bonne
résistance mécanique, et de l'utilisation de la chaleur au lieu de moulage par polymeérisation
chimique pour limiter les probléemes de déformation et la présence de monomeres non

polymérisés résiduels (Stafford et al. 1986).

Plusieurs études ont cependant signalé que ce matériau possede plusieurs problémes tels
qu’une rugosité de surface entrainant une contamination bactérienne, un gauchissement, une
détérioration de la couleur, et une difficulté de polissage (Stafford et al. 1986) (Kawara et al.
2014) (Vojdani et Giti 2015).
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Dureté 7.45+1.0 VHN
Résistance a la flexion 78.3 MPa
Module de flexion 0.7+0.3 GPa

Tableau 9 : Propriétés des resines Nylon

D’apres (Yunus et al. 2005; Ucar et al. 2012)

Actuellement, les bases en polymeéres de nylon sont surtout commercialisees pour la
réalisation de protheses partielles et les restaurations unilatérales encastrées de faibles étendues
pour lesquelles les indications restent discutables. Des recherches supplémentaires sont
également nécessaires pour identifier I'effet du vieillissement a court et a long terme sur le
comportement chimique, la libération de particule, la rugosité de surface et la cytotoxicité des
résines de nylon. Ces résines peuvent étre utilisées comme matériau de base de prothése

dentaire avec des limites de sécurité biologique similaires au PMMA (Uzun et al. 2013).

Compte tenu du manque d’information concernant leurs performances cliniques et les
conséquences de ce type de matériaux sur les tissus de soutien, ils restent peu recommandés en

pratique clinique.

1.2 Les résines acryliques « modifiées et les perspectives liées aux nouveaux
matériaux

Les résines acryliques constituant les bases prothétiques amovibles peuvent étre
modifiées par I’inclusion d’éléments macroscopiques (fils métalliques notamment) dans la base
en résine acrylique, en modifiant la structure méme du matériau par I’adjonction de fibres, de

polymeres ou de nanoparticules, ou enfin par traitement de la surface.

1.2.1 Inclusion de fils métalliques

Historiquement, une des techniques de renforcement la plus courante est l'utilisation de
fils métalliques (cobalt-chrome ou alliage d’argent/cuivre/aluminium) (Rama Krishna Alla
2013) incorporés dans la base prothétique. Ces ajouts métalliques peuvent étre envisagés sous

forme de fils, plaques ou filets incorporés dans les zones de la prothése soumises aux plus fortes
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contraintes de traction. Cette méthode ne modifie donc pas la structure de la résine a proprement
parler.

L'épaisseur et la position du renfort dans la résine modifient ainsi les proprietés
mécaniques de la base prothétique. D’apres Vallittu (1995), le diameétre optimal pour augmenter
la résistance a la force transversale est un fil circulaire de 1,3 mm de diamétre. Ces fils
permettraient une augmentation de 85 % de la résistance de la base. Les fils en aciers semi-
circulaires permettraient quant a eux une augmentation moyenne de la résistance a la flexion de
22 a2 110 %. Par comparaison, une plaque metallique tressée, constituée de trois fils métalliques
individuels tressés ensembles et aplatis, affecte la résistance transversale de la base de -7 % a
+28 %. La valeur la plus élevée a été obtenue en intégrant la plaque métallique a travers la ligne
de fracture (Vallittu 1995).

Cependant, de nombreuses tentatives pour renforcer la base en résine acrylique de cette
maniére ont échoué car la concentration des contraintes se produit autour des matériaux
incorporés Diverses approches ont donc été utilisées pour améliorer la liaison métal/acrylique
tels que la création de rétentions mécaniques ou 1’utilisation d’adhésifs/traitements de surfaces.
La rétention mécanique du PMMA a la surface d'un métal est provoquée par la pénétration et
le verrouillage de la résine dans les macro-irrégularités ou micro-irrégularités du métal.
Ces irrégularités peuvent étre obtenues par des procédés tels que le broyage, le sablage et la
gravure électrolytique ou chimique. La réalisation de boucles a I'extrémité du fil peut étre
utilisée comme une rétention macroscopique.
La rétention mécanique peut également étre majorée lorsque les fils sont au préalable sablés.
La granulométrie du sable (50 ou 250 um) ne semble pas affecter la force. La liaison entre les
renforts métalliques et la matrice peut enfin étre chimiquement améliorée par des traitements
de surfaces tels que méta Dent®2 ou 4Meta (Jagger et al. 1999).

L’autre probléme de ses résines renforcees est la difficulté de réparation en cas de

fracture en raison des fils sortants.
Malgré ’amélioration de la résistance a la flexion, I’incorporation de fils métalliques

génere quelques inconvénients tels que des contraintes au niveau des fils, une liaison

métal/acrylique insuffisante, des difficultés de réparation et une baisse de ’esthétique.
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1.2.2 Adjonction de fibres

Plusieurs types de fibres tels que les fibres de carbone, fibres de verre et les fibres de
polyéthylene sont ajoutées aux mélanges résineux. Cependant, la capacite des fibres a renforcer
la base de la prothese est dépendante des propriétés individuelles des fibres et de la résine, de
leur imprégnation, de leur adhérence, de leur volume dans la matrice, de leur orientation et de

leur emplacement dans la prothese.
1.2.2.1 Les fibres de nylon

Une solution pour améliorer les propriétés mécaniques des résines acryliques
consisterait a ajouter des fibres en nylon de petit diamétre (10-15pum) au mélange de polymeére
PMMA. Le principal avantage du nylon réside dans sa résistance aux chocs et aux stress répétés.
Cependant, I'absorption hydrique affecte ses propriétés mécaniques. Les bases en résine
acrylique renforcée par adjonction de fibres de nylon présentent une résistance a la rupture
supérieure a celles en PMMA (Tandon, Gupta, et Agarwal 2010). Parmi les fibres utilisées on
peut citer celles fabriquées par MRF Ltd, Chennai, India.

Il n’existe pas dans le commerce des fibres de nylon pré-imprégnées pour améliorer
I’adhérence avec le PMMA. Pour assurer le bon collage de fibres de nylon avec une résine
acrylique, il est conseillé de les humidifier avec le monomere méthacrylate de méthyle pendant
10 minutes (Ladha et Shah 2011).

Des fibres de nylon peuvent étre également utilisées pour mimer des capillaires
sanguins. Celles-ci ne possédent pas d’objectifs mécaniques et ont un diameétre plus petit

(8 - 10pum) (Katsikas et al. 1994; John et al. 2001).

Les fibres de Nylon permettent donc d’améliorer les propriétés mécaniques mais leur

liaison fibres/acrylique est a améliorer.

1.2.2.2 Les fibres de carbone

L'utilisation de fibres de carbone censée améliorer la résistance des bases de prothese
dentaire a éeté rapportée par (Larson et al. 1991). Les fibres de carbone sont produites par
différentes entreprises tel que Coar Toulds (Coventry, U.K) (Vallittu et al. 1994). La majeure
partie des fibres de carbone est créé par chauffage de poly-acrylonitrile a 200 °C - 250 °C suivi

d'un chauffage dans une atmosphére inerte a 1200°C afin d’éliminer 1'hydrogéne, 1'azote et
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I'oxygéne, et de ne laisser que des chaines d'atomes de carbone et des fibres de carbone (Rama
Krishna Alla 2013). Ces fibres existent sous différentes formes telles que la forme en brin, la
forme de tapis tissés, en couches, aléatoires, longitudinales et perpendiculaires a la force

appliquee.

L’adjonction des fibres de carbone permet une amélioration significative de la
résistance aux chocs et du module d*élasticité de la base en résine acrylique renforcée avec
des fibres de carbone tissées (Uzun et al. 1999). La forme de fibre en brin posséderait une
résistance a la force transversale supérieure a celle de la fibre en forme de natte. Les fibres
orientées longitudinalement augmenteraient également d’avantage la résistance a la flexion que
les fibres arrangées de maniéere aléatoire. Les fibres placées perpendiculairement a la direction
de la contrainte constitueraient enfin la combinaison la plus favorable a la résistance a la flexion

et a la fatigue.

S’il n’existe pas beaucoup d’études sur les caractéristiques biologiques des matériaux
résineux renforcés par des fibres de carbone, la cytotoxicité des fibres de carbone est considérée
comme un probléme avec un risque d’irritation de la peau. Leur utilisation est relativement
ainsi restreinte en raison de leur toxicité potentielle, mais également de leur manipulation,
de la difficulté de polissage et de leur couleur (Rama Krishna Alla 2013). 1l est par exemple
nécessaire d’utiliser un agent de couplage de silane pour fournir une bonne adhérence entre les

fibres et la résine PMMA.

1.2.2.3 Fibres d’aramide

Le nom commercial de la fibre aramide est kevlar®. Ces fibres sont produites par

différentes entreprises tel que DuPont (Wilmington, Delaware) (John et al. 2001).

Les fibres de kevlar sont populaires car elles présentent des propriétés mécaniques
intéressantes du point de vue mécanique. Les bases en résine acrylique renforcée par une
teneur en fibres allant jusqu'a 2 % et avec une orientation unidirectionnelle montrent une plus
grande résistance aux chocs et a la fatigue (Rama Krishna Alla 2013). En outre, les résines
acryliques renforcées par adjonction de fibres d’aramide sont biocompatibles et ne

présentent aucun signe de toxicité (Uzun et al. 1999).
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Cependant, ces fibres ne sont pas largement utilisées en raison de leur teinte jaune
et de la surface rugueuse de la résine, difficile a polir, et de la mauvaise adhérence entre
les fibres et la résine acrylique (Rama Krishna Alla 2013).

1.2.2.4 Fibres de polyéthyléne

L’ajout de fibres en polyéthyléne a ultra-haut poids moléculaire aux mélanges de
polymere PMMA semble particulierement intéressant pour renforcer les bases
prothétiques en résine acrylique puisque ces fibres présentent une ductilité élevee, une
couleur neutre, une faible densité et une excellente biocompatibilité. Elles se présentent
sous mono filament ou peuvent étre tissées.

Ces fibres sont commercialisées par différentes entreprises pour une adjonction directe
comme Lotus Polytwist (Inde), Stealth SI Concrete System (USA) (Mowade et al. 2012).
L'adhérence entre les fibres et la résine PMMA peut étre favorisée par un traitement au plasma
¢lectrique, ce qui décape la surface des fibres dans laquelle la résine vient s’imprégner et créer

un lien mécanique (Rama Krishna Alla 2013) .

La concentration, l'orientation et la longueur des fibres influencent fortement les
propriétés mécaniques du polyéthyléne des résines renforcées de PMMA. En effet, une
concentration en fibre inférieure a 3% et traitées avec plasma électrique améliore
significativement la résistance. En outre, il a également été observé que des concentrations aussi
faibles que 1 % peuvent améliorer sensiblement la résistance aux chocs. Les bases renforcées
par Pinclusion de fibre de polyéthyléne présenteraient ainsi une résistance aux chocs et
un module d'élasticité significativement supérieur aux résines PMMA polymérisées
conventionnellement (Uzun et al. (1999). Cependant, une concentration supérieure a 3 % de
ces fibres rend le mélange de polymére de PMMA intravaillable (Uzun et al. 1999).
Finalement, le processus de gravure, la préparation et le positionnement des fibres

rendent son utilisation peu pratique pour le laboratoire.

1.2.2.5 Fibres de verre

Les inconvénients inhérents des fibres de carbone et d'aramide tels que la difficulté dans

le polissage, l'aspect inesthétique et les traitements de surface complexes de fibres de
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polyéthylene ont poussé les chercheurs a développer de nouvelles fibres telles que les fibres de
verre. 1l en existe différentes formes: courte tige, baton lache ou encore continue semblable a
une feuille tissée. Ces fibres sont vendues par différentes entreprises telles que la société Saint
Gobin Vetrotex International (Chambéry, France) ou Ahlstrom Corp (Karhula, Finlande) (John
et al. 2001; Mowade et al. 2012).

Ces fibres sont caractérisées par un excellent aspect esthétique et des propriétés
mécaniques améliorées (Goguta et al. 2006). Si elles ne sont pas tres résistantes aux forces
d'impact, leur résistance peut néanmoins étre améliorée en utilisant de nombreuses fibres de
verre unidirectionnelles ou en utilisant une fibre de verre tissée. Les tiges de renfort courtes en
fibres de verre fournissent un renforcement intéressant et sont les plus faciles a utiliser lors de
la technique par pressée (Vojdani et Khaledi 2006). Les fibres continues fournissent également
une résistance élevée mais sont plus difficiles a mettre en place et il est difficile de les orienter
au cours du processus de fabrication (Rama Krishna Alla 2013). En effet, une distribution non
homogeéne des fibres peut étre entrainée lors de la pressée, ce qui provoque un étalement latéral

inégal des fibres dans la matrice de polymere.

Les propriétés mécaniques de ces résines renforcées dépendent de la force d’adhésion
entre les fibres de verres et la matrice ; un agent de couplage au silane est donc appliqué sur les
fibres avant leur positionnement. Une préparation au silane permet ainsi d’obtenir une
résistance transversale et une résistance a la rupture supérieure aux résines avec des fibres de
verre non traitées (VVojdani et Khaledi 2006).

La résistance conférée par les fibres de verres dépend également de leur position et de
leur concentration. La résistance aux chocs augmente significativement lorsque les fibres sont
placées parallelement a I'axe longitudinal de I'échantillon et perpendiculairement a la direction
de la force d'impact. (Goguta et al. (2006). De méme, la quantité de fibres de renforcement
influence la résistance a la flexion et a I'impact.

Enfin, la teneur en fibre la plus favorable serait égale a 5% (Unalan et al. 2010) et
I'incorporation de verre est limitée a 20 % en raison des effets délétéres sur les propriétés de la
pate au-dessus de ce pourcentage (Jagger et al. 1999). Des recherches sont nécessaires pour
déterminer si les fibres de verre sont cancérigenes, attirent plus de plaque ou augmentent
les troubles gingivaux ; cependant, les résines acryliques renforcées sont plus cytotoxiques

gue les résines acryliques classiques (Ozen et al. 2006).
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1.2.2.6 Fibres de jute

Il existe peu de données concernant ce matériau mais certains auteurs proposent de
renforcer les bases prothétiques par adjonction de fibres de jute hachées pour améliorer la
flexion (Rama Krishna Alla 2013). Aucune amélioration significative dans les propriétés de
flexion n’ayant cependant été observée, les auteurs ont suggéré d'autres études sur le traitement

de surface et I'aspect de la fibre de jute a utiliser.

Les caracteristiques de ces fibres peuvent étre resumeées par le tableau suivant :

Fibre de nylon Fibre de Carbone Fibre d’aramide Fibre de polyéthyléne Fibre de verre
Avantages - Améliorationde la | - Augmentationde | - Amélioration des prop{ - Augmentationde la | - Amélioration des
résistance aux la résistance aux riétés mécaniques résistance aux chocs propriétés mécaniques
chocs et aux stress chocs et du et du module
répétés module d’élasticité
d’¢lasticité
- Résistance a la - Biocompatibilité - Couleur neutre - Esthétique

rupture supérieure

- Faible densité
- Biocompatible

Inconvénients - Mauvaise adhérenc | - Toxicité - Teinte jaune - Processus de - Nécessite une meilleure
e fibre/ résine potentielle gravure, préparation, liaison Fibre/résine

positionnement des
fibres difficile

- Manipulationet |- Surface rugueuse - Plaque

polissage
- Couleur - Difficulté a polir - Cytotoxicité augmentée
- Mauvaise adhérence
fibre/résine

- Difficulté a polir

Tableau 10 : Avantages et inconvénients des différentes fibres

1.2.3 Adjonction de polyméres

Une autre approche possible pour faire évoluer les propriétés des matériaux constituant
les bases de prothese amovible consiste a incorporer des polymeéres de styréne butadiéne ou de
méthacrylate de Fluoroalkyle. Pratiquement tous les matériaux résineux constituant les bases
de prothése amovible utilisent un procédé de impliquant une mélange polymere/monomere.
Pour qu’une résine soit renforcée par des polymeres, il est nécessaire que ces polymeres
réagissent avec l’initiateur présent dans la poudre. Les polymeéres incorporés sont donc

généralement conditionnés avec le monomere. Lors du mélange, les monomeres ainsi que les
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polymeéres incorporés vont activer I’initiateur a 1’origine de la réaction de polymérisation

(Cunha et al. 2009).
1.2.3.1 Polymeres de styréne butadiene

Il existe deux types de caoutchoucs : les synthétiques (ou artificiels) et les naturels. Les
caoutchoucs synthétiques sont invariablement des polymeéres. Le chef de file de ces
caoutchoucs est le styréne-butadiene, un copolymeére du butadiéne et du styrene qui appartient
a la famille des polymeéres styréniques.

Techniquement, le styréne-butadiéne peut étre « greffé » au méthacrylate de méthyle,
qui est lui-méme, dispersé dans la matrice de polyméthacrylate de méthyle. L'addition de
caoutchoucs produit une résine qui est constituée d'une matrice de PMMA dans laquelle est
dispersé un réseau d'interpenétration du caoutchouc et du PMMA. Le styrene-butadiéne peut
étre incorporé jusqu'a 30 % en poids de méthacrylate de méthyle, sans effets nuisibles sur les
caractéristiques de manipulation, tels qu'une augmentation notable de la viscosité. Le styréne
butadiene a également des groupes réactifs (acrylate) aux extrémités pour faciliter le greffage
sur le PMMA.

L'objectif du caoutchouc renforcé ou des résines a «fort impact» est qu'ils absorbent une
plus grande quantité d'énergie a un taux de déformation plus élevée avant la rupture que les
résines classiques (Jagger et al. 1999). L’adjonction de ce polymére augmente donc la
résistance aux chocs, la déviation transversale et diminue la rigidité du matériau (module
en flexion). En cas de fissure, cette derniére va pouvoir se propager a travers le PMMA, mais
décélére a l'interface avec le caoutchouc. Le probléme est que la résistance au choc est souvent
améliorée au détriment du module de Young. La base de la prothese amovible possede donc
une résistance aux chocs accrue, mais devient trop souple. D’autres inconvénients sont observés
aprés 1’incorporation de ce polymeére. L'absorption d'eau diminue Iégérement en raison de
I'incorporation du caoutchouc (Craig et al. 2004). A I’inverse des résines acryliques classiques,
les résines renforcées par du caoutchouc présentent également de légéres modifications de
couleur en cas d’exposition a la lumiere ultraviolette. Ces variations sont, néanmaoins,
cliniguement insignifiantes. Enfin, le colt élevé, souvent jusqu'a 20 fois celui de la résine

PMMA classique, limite son utilisation en routine.
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Malgré cela, une large gamme de matériaux, souvent commercialises en tant que résines
de haute résistance, est disponible sur le marché. Parmi ceux-ci on citera Metrocryl HI®
(Metrodent), Lucitone 199® (Dentsply), Trevalon HI® (Dentsply), DPI Tuff® (Gupta et Tewari
2016).

1.2.3.2 Polymeres de fluoroalkyle (FMA)

L'introduction de fluor dans les polymeéres dentaires a conduit au développement de
matériaux extrémement hydrophobes. L'adjonction de fluor dans les chaines de polyméres
semble en effet améliorer la résistance au mouillage, la résistance a I'eau et a la stabilité
thermique des résines (Cunha et al. 2009). L'addition de fluor diminue également la
résistance a la flexion et le module d'élasticité, quelle que soit la concentration testée.
Toutefois, cette diminution est cliniqguement acceptable et proche de celle observée entre les
résines polymérisées au bain-marie et par micro-ondes. De plus, les polymeres fluorés
présentent en général une résistance inférieure a celle des matériaux classiques en raison d’une
diminution de I’énergie de liaison qui réduit I’enchevétrement des chaines du polymere. Ces
propriétés mécaniques limitent donc leur utilité en pratique (Stansbury et Antonucci 1999).

Avec leurs énergies de surface extrémement faibles, les polymeéres fluorés semblent
surtout étre un choix idéal pour lutter contre la formation de biofilm. Les résines
organofluorées peuvent fournir des polymeres inertes qui affichent une excellente hydrophobie,
une résistance a l'adoucissement pour un large éventail de produits chimiques ainsi qu’une

résistance potentielle a la coloration et a la fixation microbienne.

Les résines renforcées par polymeére de fluoroalkyle demeurent toutefois encore aux

étapes de tests en laboratoire (Cunha et al. 2009).
L’adjonction de polymeére dans les résines acryliques n’est pas vraiment utilisée dans la

pratique courante en raison de leur co(t et du manque de données. Leurs caractéristiques

sont résumeées dans le tableau 11.
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Styrene butadiéne Fluoroalkyle
- Amélioration de la résistance - Augmentation de la résistance
aux chocs au mouillage/eau
Avantages - Améli_oration de la stabilité
thermique
- Surface d’énergie faible et
hydrophobie
- Diminution de la rigidité (base | - Diminution de la résistance a la
Inconvénients trop souple) flexion et du module d’¢lasticité
- Co(t élevé

Tableau 11 : Avantages et inconvénients de I’adjonction de styréne butadi¢ne et de fluoroalkyle

1.2.4 Adjonction de nanoparticules

La nanotechnologie et les nanosciences englobent I'étude des phénomenes et des
matériaux, la manipulation des structures, des dispositifs et systemes existants a I'échelle
nanomeétrique, a savoir dans des dimensions inférieures a 100 nm. La nanotechnologie est
devenue une préoccupation majeure dans la recherche scientifique car les propriétés chimiques
et physiques des nanoparticules peuvent étre complétement différentes de celles des molécules
de la méme substance au niveau macroscopique (Cierech et al. 2016a).

Du point de vue épidémiologique, beaucoup des porteurs de prothéses amovibles
completes souffrent de stomatite prothétique (Gendreau et Loewy 2011). Ces maladies
d’origine multifactorielles opportunistes sont favorisées par les irrégularités de la base
prothétique, les interactions hydrophobes, les matériaux de regarnissage, une mauvaise hygiéne
buccale et plusieurs facteurs systémiques, en particulier immunitaires (Pereira-Cenci et al.
2008; Wady et al. 2012). L'adhérence et la formation de biofilm de Candida albicans sur résine
acrylique de la base prothétique est toujours observée lors d’une stomatite prothétique. Celle-
ci est conditionnée par le support (état de surface notamment) et les souches microbiennes. La
méthode la plus efficace pour prévenir la stomatite prothétique semblerait donc étre I'utilisation
d'une résine résistant a la colonisation bactérienne. Certaines nanoparticules métalliques comme
des agents antibactériens tels que ’argent, 1’oxyde de zinc ou encore le platine pourraient dés

lors limiter cette contamination bactérienne.
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1.2.4.1 Les nanoparticules d’argent

Les nanoparticules d'argent (nano-argent) présentent une forte activité
antimicrobienne contre les bactéries gram-positives et gram-négatives, y compris les
souches multi résistantes, les champignons, les virus et les parasites (Li et al. 2016). Ces
nanoparticules possédent une activité antifongique et un effet inhibiteur sur I'adhérence et la
formation de biofilm.

Les caractéristiques antimicrobiennes des polymeres d'argent incorporés peuvent étre
expliquées comme I'élution ionique du polymeére, diffusée par des molécules d'eau dans le
milieu aqueux. L’effet antimicrobien pourrait également provenir d’une répulsion entre les
bactéries et les nanoparticules (Nam 2014). Dans tous les cas, I’ajout de ces particules dans la
résine acrylique serait a 1’origine de modifications physico-chimiques : la polarité de la résine
modifiée serait chargée plus négativement, ce qui entrainerait une force de répulsion a
I’encontre des charges négatives des parois bactériennes.

En raison de ses effets antimicrobiens considérables et des bas d'effets secondaires, les
matériaux contenant de l'argent sont utilisés pour empécher la colonisation et les infections sur
les dispositifs médicaux. Cette technologie n’est a priori toutefois pas encore commercialisée

pour les prothéses amovibles.

1.2.4.2 Nanoparticules de platine

Le platine est un métal noble qui est connu pour son faible pouvoir allergene et son
caractére non génotoxique pour I’organisme. Les nanoparticules de platine sont des amas
d'atomes avec des tailles allant de 1 a 100 nm. Elles sont d'un grand intérét en raison de leur
activité hautement catalytique et sont actuellement en cours d'évaluation pour leur
capacité anti-inflammatoire. De plus, le platine posséde une activité antibactérienne sur
E. Coli par inhibition de sa capacité de division (Jeong et al. 2007).

Les nanoparticules de platine sont capables de piéger les espéces réactives de I'oxygéne
(ROS) et les radicaux libres a partir de réactions anti-oxydantes. Ces réactions en chaine
aboutissent a la mort cellulaire des bactéries.

La taille des nanoparticules de platine affecte leurs capacités antibactériennes. Les
nanoparticules de petites tailles, en particulier celles de moins de 30nm, présentent des activités
catalytiques et des actions antimicrobiennes plus élevées. La concentration optimale pour les
nanoparticules d’oxyde de Platine est de 2 % (Cierech et al. 2016b).
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Comme pour les nanoparticules précédemment citées, les nanoparticules de platine de

sont pas encore commercialisées pour une application en prothése dentaire.

1.2.4.3 Nanoparticules d’oxyde de zinc (ZnO)

Parmi les nanoparticules d'oxyde métallique, I'oxyde de zinc est intéressant car il a de
vastes applications dans divers domaines tels que les optiques, piézoélectriques, magnetiques
et de détection de gaz. Outre ces propriétés, sa nanostructure présente une grande efficacité
catalytique, une forte adsorption et sont fréquemment utilisés dans la fabrication des
ceramiques et comme fongicide (Janaki et al. 2015).

L’effet antibactérien des oxydes de zinc provient de la formation de peroxyde
d’hydrogeéne (H202) synthétises par une réaction entre les oxydes et des ions hydrogénes. Les
peroxydes générés pénetrent dans la membrane cellulaire et provoquent la destruction d'ADN,
de lipides ou de protéines bactériennes aboutissant a la mort cellulaire de la bactérie (Cierech
et al. 2016b). La génération de H.O» dépend fortement de la surface développée par I’oxyde de
zinc Plus la nanoparticule est petite, plus ’activité antibactérienne est élevée.

De méme que pour les nanoparticules d’oxyde de platine, la concentration optimale pour

les nanoparticules d’oxyde de zinc est de 2 % (Cierech et al. 2016b).

Ces nanoparticules ne sont toutefois pas encore commercialisées pour une application

en prothése dentaire.
Les nanoparticules d’argent, de platine et d’oxyde de Zinc présente des activités

antibactériennes intéressantes mais nécessite d’avantage d’études pour évaluer leurs

propriétés mécaniques et leur utilisation en milieu intra-buccal.

1.2.5 Traitements de surface des résines acryliques

Une rugosité de surface supérieure a 2um interfere dans 1'élimination du biofilm, limitant
I'utilisation clinique des protheses amovibles dans le temps et le maintien de la santé bucco-

dentaire (Queiroz et al. 2013). Les prothéses a base de résine acrylique doivent étre traitées et
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polies de maniére appropriées pour améliorer et maintenir les propriétés mécaniques et obtenir
une surface lisse contribuant a I'hygiene bucco-dentaire. Plusieurs tentatives visant a réduire
I'adhérence de C. albicans ont été rapportées dans la littérature, comme le traitement au plasma,
le revétement par le film de paryléne par procédé de dépdt chimique en phase vapeur ou

I'application d'un revétement protecteur de 2-méthacryl-oyl-oxyéthyl-phosphoryl-choline.

1.2.5.1 Le parylene

Le paryléne®, nom commercial du poly-para-xylyléne, désigne une famille de
polymeres utilisés comme matériaux de revétement en raison de leur capacité a créer une
couche protectrice sur diverses surfaces.

Le paryléne peut former des polymeéres cristallins de 1um a 50um par polymérisation
par dép6t en phase vapeur du paraxylylene (Yodmongkol et al. 2014). Une épaisseur de 10pum

est recommandée pour une bonne utilisation clinique (Bourlidi et al. 2016).

Le revétement de parylene est transparent, biocompatible, présente une
hydrophobie cliniguement acceptables et une grande résistance aux solvants organiques,
aux solvants inorganiques, aux acides et aux frottements. Au niveau d’une surface traitée
avec du paryléne, aucune étude n’a permis d’obtenir une rugosité inférieure a 0,2um, valeur
considérée comme le seuil d’adhésion bactérienne (Santos et al. 2013; Bourlidi et al. 2016).
Cependant les surfaces traitées sont plus lisses et plus résistantes a I’abrasion (brossage,
solution de nettoyage) et a I’adhérence bactérienne et aux champignons (E. Coli, C.
Albicans notamment) (Zhou et al. 2010; Bourlidi et al. 2016).

De plus amples études sont nécessaires pour étudier I'effet du parylene sur les
propriétés rémanentes, mécaniques et chimiques ainsi que sur la stabilité de la couleur

des resines acryliques employées dans la fabrication des prothéses amovibles.

1.2.5.2 De dioxyde de titane

Le dioxyde de titane (TiO2) est utilisé dans de nombreux produits en raison de ses

propriétés hautement hydrophiles et de ses réactions photo catalytiques (décomposition de
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I’oxydation et hydrophilie). Les revétements au dioxyde de titane sont utilisés dans un certain
nombre de produits médicaux (cathéters, etc.) pour leurs effets antimicrobiens (Arai et al.
2009).

Le dioxyde de titane peut étre soit incorporé dans la résine, mais nécessite environ 5%
en poids de TiO», ce qui peut affaiblir le matériau et provoquer une décomposition interne. Une
option alternative consiste a utiliser le procédé de revétement TiO2, qui ne modifie pas la
résine elle-méme. Le revétement peut alors étre réalisé par brossage, trempage ou pulvérisation
(Tsuji et al. 2016).

Le dioxyde de titane possede une durabilité suffisante pour une utilisation intrabuccale
a long terme (Mori et al. 2015; Tsuji et al. 2016). L application de ce revétement augmente
les propriétés hydrophiles des bases de prothése, diminuant 1’attachement du bolus
alimentaire et des bactéries (Arai et al. 2009; Tsuji et al. 2016). En effet, ’utilisation de
dioxyde de titane diminue I’adhérence des S. Sanguinis de 40 % et des C. Albicans de 35 % par
son caractére hydrophile (Arai et al. 2009). L’utilisation de TiO2 améliore non seulement
I'action d'auto-nettoyage des protheses dentaires, mais augmente également la brillance

de surface sans influencer la couleur du matériau de base (Mori et al. 2015).

Du point de vue biologique, les composants organiques et le solvant dans lequel est
solubilisé le dioxyde titane sont cependant susceptibles d’induire une réponse
inflammatoire dans les tissus. Les nanoparticules de TiO2 pourraient également étre
cytotoxiques, alors méme que le matériau a été validé in vitro. Le protocole d'application
minimise le risque d'effets délétéres de ces composants, mais la sécurité biologique de la couche
de TiO; reste a vérifier (Tsuji et al. 2016).

1.2.5.3 Le carbone de type diamant

Le carbone de type diamant est une forme métastable de carbone amorphe avec
d'excellentes propriétés mécaniques et chimiques, incluant une dureté mécanique élevée, une
résistance a l'usure, une inertie chimique et une transparence optique. Le revétement de carbone
type diamant utilise la technique du plasma qui consiste a pulvériser du carbone de haute pureté

(99,999 %) pour produire des films par une décharge électrique (d’argon et de gaz de méthane).
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Les films de carbone de type diamant sont biocompatibles et présentent des propriétés
antibactériennes et antifongiques. L'interaction physique entre les nanomatériaux a base de
carbone et les bactéries est considéré comme principal mécanisme de destruction, car les
nanomatériaux a base de carbone peuvent causer des dommages irrécupérables a la membrane
externe des bactéries (E. Coli, etc...). Les films de carbone type diamant permettent une
réduction du biofilm de C. Albicans par des modifications chimiques de la surface des
bases en résine PMMA, comme I’hydrophobie et une faible énergie de surface. De plus, la
résistance chimique du revétement surfaces en résine acrylique a divers solvants
organiques et solutions acides et alcalines fournit une couche protectrice efficace (Queiroz
et al. 2013).

Les films peuvent étre également modifiés par I'ajout de nanoparticules (silicium,
hydrogene, fluor, azote, oxygene, tungsténe, vanadium, cobalt, molybdéne, titane, platine et
argent) dans leurs microstructures pour améliorer leurs propriétés. Cet ajout pourrait ainsi
améliorer la dureté, la mouillabilité, la résistance aux produits chimiques et a l'usure, et la

biocompatibilité des résines (Robertson 2002).

Malgré les bons résultats observés in vitro, des films a base carbone type diamant sur la
formation de biofilm de C. Albicans, la validation clinique de ce matériau reste nécessaire.
Indépendamment du potentiel de ces films, le coiit de sa mise en ceuvre de ce procédé dans

un laboratoire de prothéses demeure élevé.

1.2.5.4 2-méthacryloyloxyéthylphosphorylcholine (MCP)

Le MPC est un polymére biocompatible, hydrophile et possede une anti-
thrombogénicité importante en raison de sa haute résistance a lI'adhésion cellulaire et de ses

réactions avec des protéines et des cellules endogénes.

Actuellement, deux méthodes de revétement sont disponibles pour modifier la surface
du polymere. La premiére implique une adsorption en surface du MPC avec les polyméres qui
ont subi une copolymérisation radicalaire avec d'autres méthacrylates, par exemple le
méthacrylate de  n-butyle  pour  former le poly (méthacrylate de
2 - méthacryloyloxyéthylphosphorylcholine-méthacrylate de n-butyle). L’autre est la

42



polymeérisation par greffage initiée en surface, dans laquelle le poly-MPC (PMPC) est greffé
sur la résine par liaison covalente. L’efficacit¢é du greffage est augmentée avec des
concentrations jusqu’a 0,5mol/L et diminuée a des concentrations supérieures a 0,75mol/L

(Takahashi et al. 2014).

La polymérisation par greffage de MPC sur les surfaces des protheses amovibles est une
méthode prometteuse pour assurer la durabilité et pour empécher I’adhérence microbienne
(Takahashi et al. 2014). Ce matériau est également trés utile pour diminuer le nombre de
bactéries adhérant aux dispositifs médicaux. Le procedé de polymeérisation par greffage
présente plusieurs avantages par rapport au procédé d'adsorption dont une résistance aux
contraintes mécaniques supérieures, une meilleure durabilité (stress mécanique, brossage) et
une meilleure lubrification. La superhydrophilie de ce matériau peut expliquer pourquoi les

biofilms ont tendance a ne pas adhérer a la surface de PMMA revétue de MPC.

Une base de prothese PMMA greffée au PMPC peut étre un outil prometteur pour
améliorer la durabilité du revétement et pour prévenir les infections associées a la plaque

dentaire par son effet antibactérien.

Les traitements de surface des résines acryliques limitent la formation de biofilm,
augmentent les propriétés hydrophiles des bases et la résistance aux solvants organiques
et inorganiques. Des études sont encore nécessaires pour Vérifier leurs propriétés
mécaniques et biologiques (cytotoxicité de TiOz). De plus, leur colt élevé reste un frein

pour une utilisation clinique.

2. LES PROPRIETES DES MATERIAUX

2.1. Propriétés des résines disponibles sur le marché

2.1.1. Propriétés physico-chimiques des matériaux

2.1.1.1.  Ladureté
La dureté est un paramétre mécanique permettant de caractériser un matériau. Elle peut

étre définie comme la résistance qu’oppose un matériau au toucher, a la pression, aux chocs ou
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a ’usure. La dureté indique donc la facilité avec laquelle le matériau est rayé ou abrasé. Dans
le cas des protheses amovibles, elle doit étre suffisante pour que la surface prothétique ne soit
pas abimée de maniere précoce au moment du brossage mécanique, lors de la manipulation ou
encore lors de I’utilisation quotidienne des prothéses dans la cavité buccale. Une dureté
insuffisante compromet la rugosité de surface et favorise la rétention de plaque et la
pigmentation, compromettant éventuellement 1’aspect esthétique et la longévité de la prothése
dentaire (Farina et al. 2012).
La dureté est fréquemment utilisée pour prédire I'usure d’un matériau a travers différentes
méthodes standardisées :

- Ladureté de Mohs (résistance a la rayure)

- Ladureté de Brinell (mesure de surface a l’aide d’une bille)

- Ladureté de Vickers (mesure de surface a [’aide d’un indenteur pyrimidique)

- Ladureté de Knoop (mesure de surface pour les matériaux fragiles)

- Ladureté de Rockwell B et C (mesure en profondeur)

Dans le cas des polymeéres rigides le test de micro dureté Vickers est le procedé le plus
utilisé. Il a été congu dans les années 1920 par les ingénieurs de la société Vickers en Angleterre.
La dureté est caractérisée par I’empreinte laissée par un indenteur sous une charge donnée
pendant 15 secondes. L’indenteur est composé d’une pyramide en diamant a base carré dont les
faces opposées font un angle de 136°. Plus I’indenteur laisse une marque dans le matériau, plus
celui-ci est consideré comme mou et inversement. La dureté de Vickers est calculée selon la
formule suivante :

HV=1,854F ou F est la force appliquée en kgf et D la diagonale de I’empreinte en millimetre.
D2
Bien que le test de micro dureté Vickers soit considéré comme une méthode valide pour évaluer

les polymeres rigides, une des limitations spécifiques de ce test est la mesure microscopique
des indentations. Ces mesures peuvent étre affectées par les limites de la résolution du systeme
optique, la perception de 1’opérateur et la récupération du matériau.
La dureté de Knoop est également utilisée pour évaluer les polymeres. Cette méthode est surtout
employée pour des matériaux fragiles tels que le verre et la céramique. Il différe de la méthode
Vickers par son indenteur (angle de 172° entre 2 faces opposées et 130 ° entre les 2 autres) et
ses charges inférieures a 1kgf.
Sa formule est :
HK=14,229F avec F la charge en kgf et D I’aire de I’empreinte en millimétre

D2
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Matériaux Dureté

Résine pressée 18422 VHN
Résine injectée 13.48 £ 1.4 VHN
Résine chémo-polymérisable 16 418 VHN
Résine photo-polymérisable 30.59 £ 1,778 VHN
Polycarbonate 20 VHN

Nylon 7,45+ 1,0 VHN

Tableau 12 : Comparaison de la dureté résines acryliques, polycarbonate et nylon

D’apres (R.Ogolnik, B.Picard, I.Denry 1992; Yunus et al. 2005; Nadia A Badr, Amal M Ibrahim,
Gehan F Mohamed 2008; Murthy et Murthy 2015)

Les résines thermo-polymérisables présentent des valeurs de dureté comprises
entre 13 et 22 VHN. La dureté de la résine acrylique pressée posséde une dureté inférieure
a I’émail (300VHN) et a la dentine (65VHN) mais similaire aux polycarbonates. Parmi les
matériaux disponibles, seules les résines photo-polymérisables possédent une dureté
supérieure a celle de la résine pressée (tableau 9). Cela peut étre d0 a la présence d’UDMA
qui confere une rigidité plus élevée a la résine. A I’opposé, le nylon est le matériau

possédant la plus dureté la plus faible (tableau 12).

2.1.1.2. Résistance a la flexion

La flexion peut étre définie comme la déformation d’un objet qui se traduit par une
courbure de part et d’autre de la force appliquée. Le test de flexion est donc utilisé pour mesurer
les propriétés de flexion ou de courbure d'un matériau. Parfois appelé «test de barre
transversale », il consiste & placer un échantillon entre deux points ou supports et a lancer une
charge en utilisant un troisieme point ou deux points supplémentaires, qui sont appelés
respectivement test de flexion 3 points et test de flexion 4 points. Il permet de comparer les
matériaux de base prothétique car il refléte les contraintes complexes appliquées a la prothese
pendant la mastication et fournit une indication majeure sur la rigidité du matériau (Hashem et
al. 2014).

Les polyméres de base des protheses peuvent échouer cliniqguement en raison de la
fatigue a la flexion. Il convient donc que les tests de résistance a la flexion soient utilises comme
une méthode pour évaluer la polymérisation optimale. En effet, plus le degré de polymérisation

est important, plus la résistance a la flexion est élevée.
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Comme les propriétés de flexion peuvent varier avec la profondeur de I'échantillon, la longueur
des portées de soutien, la température, les conditions atmosphériques, et le taux de déformation,
les procédures d'essai sont soigneusement normalisées selon les spécifications de 1’ American
Dental Association (ADA) n°12 pour les polyméres de base de la prothése. D’aprés celles-ci
(équivalent 1SO 1567, IS 6887), les matériaux de bases prothétiques doivent avoir une
résistance a la flexion d’au moins 65 MPa (6,628 kg/mm?) pour étre qualifiés de résine
prothétique (Murthy et Murthy 2015).

Bien que la flexibilité d’un matériau est cruciale pour I’absorption d’énergie (par
exemple lorsque la prothése tombe), la méme propriété souléve la question de savoir si la
prothése est suffisamment rigide pour répartir les forces de maniere égale sur 1’arcade dentaire.
Une prothése amovible doit donc étre un compromis entre ces deux propriétés mécaniques. Par
conséquent, un module de flexion inférieur (flexibilité accrue) est souvent un inconvenient du
point de vue clinique. Selon la norme ISO 20795-1, le module de flexion du module traité ne
doit pas étre inférieur a 2 GPa (Ucar et al. 2012). Le module de flexion reflete la rigidité du
matériau et de la répartition des contraintes au sein d'un échantillon (Nadia A Badr, Amal M
Ibrahim, Gehan F Mohamed 2008)

Matériaux Résistance a la flexion (MPa)
Résine pressée 88,9+ 15,1

Résine injectée 63,7

Résine chémo-polymérisable 69,79

Résine photo-polymérisable 122,6 £ 13,7

Polycarbonate 105+ 14,6

Nylon 78,3

Tableau 13 : Comparaison de la résistance a la flexion entre différentes résines acryliques,
polycarbonate et nylon

D’apres (Ali et al. 2008; Nadia A Badr, Amal M Ibrahim, Gehan F Mohamed 2008; Mumcu et al.
2011; Ucar et al. 2012; Hashem et al. 2014)

Les résines photo polymérisables possédent une valeur moyenne de résistance a la
flexion significativement plus élevée que les résines polycarbonates (tableau 13), elles-
mémes supérieures, aux résines thermo polymérisable (Nadia A Badr, Amal M Ibrahim,
Gehan F Mohamed 2008). L’ensemble de ces résines répondent aux critéres fixés par
I’ADA n°12.
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2.1.1.3.  Stabilité dimensionnelle

La stabilité dimensionnelle est une caractéristique primordiale a 1’intégration
biomécanique d’une prothése amovible. Elle permet d’améliorer I’efficacité masticatoire,
d’augmenter le confort des patients et de prévenir les blessures des tissus de soutien ostéo-

muqueux.

Les variations dimensionnelles résultent de la manipulation des résines lors de 1’étape
de polymérisation. Elles dépendent non seulement du matériau utilisé mais aussi de parametres
plus techniques tels que le retrait de polymérisation ou les contraintes générées par le
refroidissement de la résine, ou encore des contraintes biologiques et chimiques appliquées au
niveau de la prothese telles que les procédures de traitement/ nettoyage des protheses, les
conditions physiologiques (pH, alimentation, etc.) et anatomiques (résorption osseuse) de la
cavité buccal (Consani et al. 2002; Arafa 2016)

Les résines PMMA semblent tres sensibles a ces variations dimensionnelles.
Cependant, les techniques injectées permettent de les limiter (Gharechahi et al. 2004;
Parvizi et al. 2004; Gharechahi et al. 2014). En effet, le moulage par injection permet une
compensation du retrait de polymérisation en raison de la pression exercée lors de
Pinjection de la résine acrylique. Ceci semble également valable pour les résines de
polycarbonate qui présentent une stabilité dimensionnelle intéressante en associant la
précision dimensionnelle apportée par le procédé d’injection sans subir de retrait de
polymérisation associé au PMMA des résines thermo-polymérisables (Parvizi et al. 2004).
Enfin, les résines polymeérisées par micro-ondes permettraient d’obtenir une meilleure
adaptation a la surface d’appui que les protheéses obtenues par la technique de la résine
au bain-marie (Kimura et al. 1983; Nadia A Badr, Amal M Ibrahim, Gehan F Mohamed
2008).

2.1.1.4. Etat de surface

Les porosités peuvent compromettre les caractéristiques physiques, esthétiques et les
propriétés biologiques des prothéses. Une surface plus rugueuse peut en effet causer de

I'inconfort pour les patients, une décoloration de la prothése, et contribuer a la colonisation
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microbienne et la formation de biofilm. 1l peut enfin en résulter des contraintes internes élevées
et une vulneérabilité a la déformation et au gauchissement de la base prothétique.

De nombreux facteurs techniques peuvent en étre la cause tels que le piégeage de I'air pendant
le mélange, la présence de monomeres résiduels, la contraction de monomeére lors de la
polymeérisation, la vaporisation de monomere associée a une réaction exothermique, un mélange
insuffisant de monomeére et de polymeére et la concentration d’initiateur (Jerolimov et al. 1989;

Singh et al. 2013).

Il existe un certain nombre de procédés en place pour mesurer la porosité d'une résine
acrylique polymérisée. L’observation microscopique reste la méthode standard mais d’autres
techniques telles que la mesure du poids avant et aprés I’immersion dans 1’eau, le volume et la
densité permet de calculer I’eau et I’air piégé dans les pores. La porosimétrie au mercure est

également une methode de mesure de routine de la porosité (Yannikakis et al. 2002).

Il existe de grandes différences entre les matériaux.

Les résines thermo-polymérisables par bain marie possedent une porosité semblable aux
résines thermo-polymérisables par micro-ondes (Singh et al. 2013). Les résines chémo-
polymérisables possedent une porosité plus importante due a I’air dissous dans le
monomere qui est non soluble dans le polymere a température ambiante (R.Ogolnik,
B.Picard, 1.Denry 1992). Les résines a base de nylon ont une porosité cliniguement plus
élevée. Enfin, si on compare la rugosité de la surface des résines polyamide avec des
résines de PMMA, on constate que les échantillons de polyamide possedent une surface
plus rugueuse que le PMMA, a la fois avant et apres le processus de polissage (Abuzar et
al. 2010, Kawara et al. en 2014).

2.1.1.5.  Propriétés optiques

L’un des objectifs des matériaux constituant les bases prothétiques est de simuler
I’aspect de la muqueuse buccale. La teinte et la stabilité de la couleur sont donc des propriétés
physiques importantes. Les matériaux utilisés doivent répondre aux situations cliniques en
camouflant au mieux la présence de métal (PACSI, Quid plaque, fils,...). Les polymeres
acryliques de résine ont été introduits en tant que matériaux de base de prothése dentaire et la

majorité des bases de prothese dentaire est fabriquée en utilisant du polyméthacrylate de
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méthyle (PMMA). Ces matériaux ont des propriétés physiques optimales et esthétiques

excellentes.

La résine pressée possede un indice de réfraction proche des tissus dentaires avec
une valeur de 1.49 (dentine : 1.50 et émail : 1.60) ainsi qu’une bonne transparence avec
une transmission de 90 % de la lumiére incidente et des UV jusqu’a 250nm (Desautels et
al. 1982). Ces caractéristiques lui conferent une excellente esthétique limitée par la

possibilité de coloration et de pigmentation avec le temps.

La stabilité de couleur est la propriété d'un matériau qui lui permet de maintenir sa
couleur pendant une période de temps et un environnement donné. La stabilité de la couleur est
considérée comme une propriété physique importante des matériaux dentaires. La technique
utilisée pour évaluer la couleur peut étre visuelle ou instrumental. La colorimétrie instrumentale
élimine les erreurs subjectives dans I'évaluation de la couleur. Cette analyse est plus précise que
la méthode visuelle (Assuncdo et al. 2009). La décoloration pourrait dépendre des
caractéristiques chimiques des matériaux, de la quantité de monomere résiduel, de la rugosité
de surface, de I’absorption d’eau, de la dégradation due au vieillissement chimique et a
I’oxydation, de la formation permanente de pigments suite a cette dégradation ainsi que des
conditions chimiques et physiques du milieu tels que certaines boissons comme le thé, le café
et le vin (Bonatti et al. 2009).

Les résines chémo-polymérisables sont d’avantage sujettes au jaunissement et
présentent donc une moins bonne stabilité optique que les matériaux thermo-
polymérisables (Nally JN 1964; Purnaveja et al. 1982). A I’opposé, les résines acryliques
photo-polymérisables sont moins sensibles a la décoloration que les autres résines
acryliques en raison de leur réduction de sorption de I’eau (Khan et al. 1987; McNeme et
al. 1991).Enfin la stabilité de la couleur des résines de nylon semble légerement moins

bonne que celle des matériaux classiques (Vojdani et Giti 2015).

2.1.2. Propriétés biologiques

Celles-ci concernent les réactions allergiques et toxiques liées aux matériaux.
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Réactions d’hypersensibilité

Les tests allergiques réalises sur la peau ont montré que les bases acryliques peuvent
étre responsables de réactions allergiques. L'allergie de contact observee chez les porteurs de
prothese dentaire est le résultat d'une réaction d’hypersensibilité retardée. Elle se manifeste le
plus fréquemment par une douleur associée a une sensation de brdlure au niveau du palais, de

la langue, de la muqueuse buccale et/ou de I'oropharynx.

En cas de réaction immediate et différée, des tests de patch, des tests sanguins, ou des
tests d'IgE allergéne spécifique peuvent étre réalisés (Rashid et al. 2015). Des constituants tels
que les colorants (oxydes métalliques et colorants organiques), les plastifiants, le pyrogallol
(antioxydant) et les amines dans le cas de résines chémo-polymérisables (activateur) peuvent

étre a I’origine d’irritations ou d’allergies (Nally JN 1964).
Les résines photo-polymérisables ont été développées pour limiter les réactions
allergiques de contact (type 1V), notamment pour les patients sensibles au méthacrylate

de méthyle. Les matériaux UDMA sont moins allergenes que les autres acrylates.

Réactions toxigues

Lors de la préparation des résines, des précautions sont également nécessaires pour les
techniciens de laboratoire. Au cours de la manipulation des résines acryliques, une vaporisation
du monomere MMA se produit et peut entrainer une irritation des tissus pulmonaires et affecter
le systeme nerveux central. Les monomeres de méthacrylate de méthyle peuvent également
pénétrer dans la peau et €tre a I’origine d’irritation et d’effets neurotoxiques directs. Il est donc

recommandé que la résine soit manipulée dans une piéce bien ventilée avec des gants.

Au niveau de cavité buccale, la présence de la salive dans la cavité buccale fournit une
barriere defensive essentielle en diluant les antigénes nocifs avant leur pénétration dans la
muqueuse buccale. L'effet des agents irritants pénétrés est également réduit en raison de la
vascularisation élevée de la muqueuse buccale (Rashid et al. 2015). La polymérisation des
résines repose sur une réaction d'addition qui implique I'activation d'un initiateur. La réaction
de polymérisation se traduit par la conversion de MMA en PMMA au cours de laquelle les
molécules monomeres sont converties en polymeres. Or, cette réaction de polymeérisation des
résines acryliques n’est jamais compléte. Il existe une quantité variable de monomeéres libres,

dits résiduels, qui n’ont pas réagi lors de la polymérisation. Ceux-ci peuvent alors se propager
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dans la salive a I’origine d’effets cytotoxiques dans la cavité buccale. Plus la quantité de

monomere résiduel est importante plus 1’effet est délétere (Rashid et al. 2015).

La quantité de monomeére résiduel dépend de la méthode de polymérisation et du rapport
poudre/liquide (Kedjarune et al. 1999; Goiato et al. 2015). Les résines préparées avec une forte
proportion de polymere (5: 3) présentent des niveaux significativement plus faibles de
monomere résiduel que celles préparées avec une moindre rapport (4 : 3) (Jorge et al. 2003).
Cependant il est important de noter que les changements de rapports poudre/liquide peuvent
conduire a un mélange de résine acrylique trop rigide ou trop fluide pour une utilisation
clinique. Il est donc important de bien respecter les notices d’utilisation.

La température de polymérisation constitue également au parameétre essentiel des effets
cytotoxiques. Lorsque le temps de polymérisation est prolongé, la quantité de monomere qui
n'a pas réagi est réduite de maniere significative et, par conséquent, les risques d'effets
cytotoxiques sont réduits. Pour obtenir une conversion optimale du monomeére il est
recommandé d’incuber les prothéses nouvellement polymérisées pendant 7 heures dans une eau
a70 ° C, suivie d'une incubation de 1 h dans de I'eau a 100 ° C (Rashid et al. 2015). Les systémes
automatisés d’injection de résine proposent des programmes assurant des degrés de
polymérisation variables (Ivobase injector ® lvoclar Vivadent), et pourraient faire varier le
degré de monomere résiduel en surface des bases polymérisées. Il est également recommandé
que les bases dentaires une fois polymérisées soient stockées dans de 1’eau pendant 1 a 2 jours
avant d’étre délivrées aux patients pour permettre aux monomeres résiduel de se propager hors

de la prothese et de diminuer les réactions allergiques.

Les résines acryliques chémo-polymérisables libérent des quantités de monomere
résiduel plus élevées que les résines thermo-polymérisables (Nally JN 1964; Goiato et al.
2015; Rashid et al. 2015). Une plus grande quantité de méthacrylate de méthyle est en effet
détectée dans la salive des individus qui possédent une prothése avec une base chémo
polymérisable (Goiato et al. 2015). Les risques de réactions chimio-toxiques dues aux

monomeres résiduels sont donc plus éleves.

Les bases en résine UDMA polymérisés sont non toxiques et les monomeéres non
polymérisés possedent une plus faible toxicité (Hashem et al. 2014). Une polymérisation
par micro-ondes de 20 minutes présente également une quantité réduite de monomere

résiduel par comparaison avec les résines qui subissent d'autres procédés de
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polymeérisation (Jorge et al. 2003; Pfeiffer et Rosenbauer 2004). Cette réduction de la teneur
en monomeére apres avoir utilisé le procédé de polymérisation par micro-ondes semble jouer un
role essentiel dans la réduction des effets nocifs de la matiére. En effet, si les résines
thermopolymérisables présentent des concentrations de monomere non polymérisés plus
élevées que les résines obtenues par polymérisation par micro-ondes, le taux de monomeres
résiduel des résines obtenues par polymerisation thermique diminue aprés un traitement par
micro-ondes (Jorge et al. 2003). De méme, le taux de monomeére résiduel d’une résine auto-
polymérisable diminue d’environ quatre fois lorsque les échantillons sont soumis a une
irradiation aux micro-ondes (Jorge et al. 2003). On peut supposer que la diminution de la teneur
en monomeére résiduel par irradiation par micro-ondes réduit les effets cytotoxiques des résines
acryliques auto-polymérisables en raison de I'échauffement qui se produit dans le four.
L’irradiation par micro-ondes pourrait également produire, a hautes fréquences, des
mouvements des molécules de monomeére, I’augmentation de la chaleur interne et en
conséquence une plus grande conversion de monomere en polymere et une diminution des

effets toxiques.

Enfin, le polycarbonate et les matériaux a base de nylon ont quant a eux été
développés pour surmonter l'irritation de la muqueuse aux monomeres résiduels de
méthacrylate de methyle des résines conventionnelles. Les données biologiques
concernant ces matériaux ne permettent cependant pas de savoir si ces matériaux

provoquent cliniquement moins de réactions toxiques.

L’ensemble des caractéristiques de ces résines peuvent étre résumées par le tableau

suivant :
Résine Résine Résine
thermo polymérisable photo- auto- Polycarbonate | Nylon
. Lo lymérisabl lymérisabl
Pressee Injectee polymérisable polymerisable
Dureté ++ + +++ + ++ --
Résistance a la + - +++ - ++ +/-
flexion
Adaptation ++ +++ + + ++ +
Esthétique +++ +++ oot - + -
Porosité + +/- +- - + +
Allergie + +/- - +++ - -

Tableau 14 : Recapitulatif des caracteristiques des différentes résines pour la fabrication des
bases prothétique
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2.2. Perspectives liées aux nouveaux matériaux

2.2.2. Adjonction de fibres

2.2.2.1.Propriétés physiques

Résistance aux chocs Résistance a la Module
(N/m) flexion (MPa) d’élasticité
(GPa)

Fibre de verre 14 095.9 + 1492.27 406.50 + 49.14 1.90+0.10
Carbone 4 335.2 + 1087.79 406.50 + 49.14 1.35+0.13
Kevlar fin 3206.6 +465.19 442.71 + 55.05 1.88+0.12
Kevlar épais 9 325.75 + 1569.96 411.98 +84.18 1.93+0.20
Polyéthyléne 18 870.7 + 6610.72 380.22 +69.98 2.76 +0.371
PMMA non renforcée | 1246.86 +213.93 400.51 + 96.52 1.79 +0.06

L’adjonction de fibres dans les résines acryliques permet d’améliorer la résistance aux
chocs quelles que soient les fibres utilisées (figure 12). Par ordre décroissant, les fibres de
polyéthyléne permettent d’obtenir une plus grande résistance aux chocs (15 fois plus), les fibres
de verre (11 fois plus) et les fibres de Kevlar épais (7 fois plus) que la résine acrylique classique.
Les fibres de carbone et les fibres de kevlar fins permettent en effet de multiplier par trois la

Tableau 15 : Propriétés mécaniques des différentes fibres
D’apres (Uzun et al. 1999)

2.2.2.1.1. Résistance aux chocs

résistance aux chocs par rapport aux résines classiques.
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Résistance aux chocs (N/m)
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renforcée carbone

Figure 12 : Graphique synthétique de la résistance aux chocs

2.2.2.1.2. Résistance a la flexion

La majorité des fibres permettant de renforcer les résines acryliques classiques
améliorent la résistance a la flexion. Les fibres de kevlar fin sont plus efficaces que les fibres
de kevlar épais (figure 13). Les résines renforcées avec des fibres de carbone et de verre
possedent une résistance un peu plus élevée que les résines classiques (406,50 contre 400,50
MPa). A I’opposé, les fibres de polyéthyléne diminuent la résistance a la flexion des résines
(Uzun et al. 1999). L’ensemble des fibres possédent une résistance a la flexion bien supérieure

aux criteres fixés par ’ADA n°12.

Résistance a la flexion (MPa)
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Polyéthylene Résine non Fibre de verre  Fibre de Kevlar épais  Kevlar fin
renforcée carbone

Figure 13 : Graphique synthétique de la résistance a la flexion
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2.2.2.1.3. Module d’¢élasticité

A D’exception des fibres de carbone, I’ensemble des fibres augmentent le module
d’élasticité des résines. Les résines renforcées par des fibres de polyéthyléne possedent de loin
le module d’¢lasticité le plus élevé (2.76 GPa). On retrouve ensuite les résines renforcées par
des fibres de kevlar épais (1.93 GPa) suivi de pres par celles renforcées par les fibres de verres
(1.90 GPa), puis les fibres de kevlar fins (1.88 GPa). Seules les résines renforcées par des fibres
de carbone possédent un module d’élasticité plus faible que les résines non renforcées
(figure 14).

Module d'élasticité (GPa)

2.5

1.5

0.5

Carbone Résine non Kevlar fin  Fibre de verre kevlar épais polyéthyléne
renforcée

Figure 14 : Graphique synthétique du module d’élasticité

2.2.2.1.4. Etat de surface

L’un des inconvénients des fibres d’aramide et de carbone est la difficulté de polissage
des résines renforcées avec ces matériaux entrainant une surface rugueuse favorable a la
rétention de plaque et a la colonisation bactérienne. Les fibres de polyéthyléne présentent
également un état de surface moins bon que les résines classiques mais meilleur aux résines
renforcées par les fibres d’aramide et de carbone (Uzun et al. 1999). Les fibres de verres ont été
développées par les chercher afin de compenser les problémes inhérents aux fibres de carbone
et d’aramide tels que la difficulté de polissage (Goguta et al. 2006). Leur manipulation reste
néanmoins difficile et peut entrainer un état de surface plus rugueux que les résines acryliques

classiques en cas de mauvaise manipulation.
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2.2.2.1.5. Propriétés optiques

Les fibres de verres sont caractérisées par un excellent aspect esthétique ; les fibres de
polyéthyléne présentent une couleur neutre (Rama Krishna Alla 2013), et les fibres de carbones
(noires) et d’aramide (jaunes) incorporées dans les bases prothétiques en résine sont

susceptibles de dégrader I’aspect esthétique des prothéses amovibles.

2.2.2.2. Propriétés biologiques

Les fibres d’aramide sont biocompatibles et ne présentent aucun signe de toxicité (Uzun
et al. 1999). Les fibres de carbone peuvent générer une toxicité plus importante et sont
considérées comme un risque d’irritation de la muqueuse (Rama Krishna Alla 2013). Enfin, les
fibres de verres semblent présenter une compatibilité biologique (Goguta et al. 2006) mais des
recherches sont nécessaires pour déterminer si elles sont cancérigenes, attirent plus de plaque
ou augmentent les troubles gingivaux car les résines acryliques renforcées seraient en effet plus

cytotoxiques que les résines acryliques classiques (Ozen et al. 2006).

2.2.3. Adjonction de nanoparticules

2.2.3.1.Propriétés physiques

2.2.3.1.1. Résistance mécanique

L’adjonction de nanoparticules modifie la résistance mécanique, sans pour autant
I’améliorer systématiquement.

La résistance a la compression d’une résine PMMA renforcée par des nanoparticules
d'argent est significativement supérieure a celle d’une résine PMMA non modifiée. L'ajout de
ces particules au niveau de la partie palatine de la base acrylique d'une prothése amovible
complete du maxillaire semblerait recommandée (Hamedi-Rad et al. 2014).

La dose maximale de nanoparticules de platine est de 2 % du poids, soit environ
200mg/L, pour conserver les propriétés mécaniques similaire aux résines PMMA classiques
(Nam 2014). En dega, I’adjonction de nanoparticule de platine n’améliore pas la résistance des
résines PMMA.
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Enfin, la résistance a la traction des résines diminue de maniere significative apres

I'incorporation des nanoparticules d'argent a 5 % (Hamedi-Rad et al. 2014).

2.2.3.1.2. Stabilité dimensionnelle

L’utilisation de nanoparticule d’oxydes inorganiques présente de nombreux avantages
par rapport aux oxydes organiques, notamment en ce qui concerne la stabilité dimensionnelle
(Cierech et al. 2016b). La littérature ne permet cependant pas de conclure sur une amélioration

systématique de la stabilité dimensionnelle liée a 1’adjonction de nanoparticules.

2.2.3.1.3. Etat de surface

Il semble qu’il n’y ait pas de différence entre la rugosité des résines traditionnelles et
celle des résines renforcées par des nanoparticules (Cierech et al. 2016b; Li et al. 2016). La
rugosité de surface reste de I'ordre de quelques microns, créant ainsi des conditions favorables

pour le développement des micro-organismes.

2.2.3.1.4. Propriétés biologiques

Les nanoparticules d’argent présentent des complexes (ou poudre) et ions d’argent, une
réponse tissulaire bien tolérée et moins cytotoxique ou génotoxique. De méme, les
nanoparticules d’argent ont une faible propension a induire une résistance microbienne
contrairement aux antibiotiques (Li et al. 2016).

La biocompatibilité et les effets a long terme des nanoparticules de platine restent a
étudier et des études restent nécessaires pour analyser les propriétés des nanoparticules d’oxyde
de platine car la prédiction du comportement d'un ou deux souches ne suffit pas pour déterminer
ses effets sur I’ensemble des souches bactériennes (Nam 2014). Enfin, les nanoparticules
d’oxyde de zinc doivent étre encore étudiées pour vérifier sa biocompatibilité avant son

éventuelle utilisation clinique (Cierech et al. 2016b).

2.2.4. Adjonction de Polymeres

2.2.4.1.Propriétés physiques

L’adjonction de styréne-butadiéne augmente la résistance aux chocs, la déviation

transversale et diminue la rigidité et I’absorption d’eau par rapport aux résines classiques
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(Jagger et al. 1999, Craig et al. 2004)..). Le probléme est que la résistance au choc est souvent
améliorée au détriment du module de Young. La base de la prothése dentaire possede donc une

résistance aux chocs accrue, mais est souvent trop souple.

L’utilisation de polymeéres fluorés permet de surmonter certaines limitations des résines
classiques grace a une énergie de surface extrémement faible, une excellente hydrophobie, une
meilleure résistance a I'adoucissement par les solvants et a la sorption de I’eau (Cunha et al.
2009). L'addition de méthacrylates de Fluoroalkyle (FMA) diminue également la résistance a
la flexion et le module d'élasticité, quelle que soit les proportions testées. Toutefois, cette
diminution est cliniquement acceptable et est proche de celle observée entre les résines obtenues
par micro-ondes et par technique conventionnelle. Cette différence réside dans 1’interaction
moléculaire. La présence de fluor dans les polymeéres de méthacryliques modifie la distance
intermoléculaire. De plus, les polymeres fluorés présentent en général une résistance inférieure
a celle des matériaux classiques en raison d’une diminution de I’énergie de liaison qui réduit
I’enchevétrement des chaines du polymére (Cunha et al. 2009). Cependant, une partie de cette
diminution peut étre expliquée par la dilution des autres composants du liquide, tel que le di
méthacrylate d'éthylene glycol de I'agent de réticulation (EGDMA). Il existe une association
entre des concentrations croissantes d'agent de réticulation et une résistance accrue a la flexion
et le module, ainsi qu'une diminution de I'absorption d'eau et solubilité. De cette facon, les
corrections sur les niveaux EGDMA du composant monomeére lors de l'incorporation de la FMA

pourraient atténuer la différence de résistance a la flexion entre les groupes expérimentaux
2.2.4.2.Propriétés optiques
A I’inverse de résines acryliques classiques, les résines renforcées par du caoutchouc
montrent de 1égéres modifications de couleur en cas d’exposition a la lumiére ultra-violet. Ces

variations sont néanmoins cliniquement insignifiantes (Craig et al. 2004).

2.2.5. Traitement de surfaces

L’ensemble des traitements de surfaces permettent une diminution de 1’adhérence bactérienne.
Des études sont encore nécessaires pour évaluer leurs caractéristigues mécaniques, et
biologiques, notamment en ce qui concerne leur éventuelle toxicité. Du point de vue clinique

enfin, I'utilisation des traitements de surface se heurte au fait que le praticien ait parfois a

58



effectuer des retouches soustractives au niveau de la base, supprimant localement le principe

antimicrobien...

L’ensemble des caractéristiques de ces résines peuvent €tre résumées par le tableau

suivant :
Fils métalliques Fibres Polymeres Nanoparticules
Styréne Fluoroalkyle
Dureté ++ ++ +++ - +
Résistance a la ++ ++ (sauf ++ - +
flexion polyéthyléne)
Adaptation + + +
Esthétique - Varie selon les +/- + +
fibres

Porosité - -- +/- +/- +
Allergie + +/- - ++
Facilité +/- - +/- +/- +/-
d’utilisation

Tableau 16 : Récapitulatif des caractéristiques des résines modifiées pour la fabrication de
base prothétique

2.3. Conclusion

Le Polyméthacrylate de méthyle est le matériau le plus couramment utilisé pour les
bases de prothéses. Malgré ses risques de fracture, d’imprécision, de distorsion et de variation
dimensionnelle, il répond aux impératifs cliniques de la prothése amovible. Nombre de
laboratoires francais utilisent encore la méthode de polymérisation par pressée. Malgré ses
inconvénients, elle est reste ancrée dans 1’exercice prothétique et impose une organisation a
cause du temps de cuisson. Une alternative pour les laboratoires de moyenne envergure consiste
a réaliser I’ensemble des travaux amovibles simultanément. La résine est préparée pour le
nombre de prothéses amovibles qui seront par la suite mises sous presse simultanément, puis
cuites pendant la nuit pour éviter toute perte de temps.

Différentes modifications ont été suggérées pour remédier a ces problemes de temps et
de manipulation. Les résines injectées sont celles qui sont le plus étudiées dans la littérature et
permettent d’avoir un bon recul clinique. Elles présentent des propriétés semblables a celles des
résines PMMA pressees, ainsi qu’une meilleure adaptation, un gain de temps et une facilité

d’utilisation. Leur dureté et leur module de flexion restent cependant & améliorer.
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De méme, les résines polymérisables par micro-ondes sont plus faciles a manipuler et
permettent un gain de temps notable (3 minutes contre 9 heures!), ainsi qu’une meilleure
adaptation et sensibilité aux monomeres résiduels mais leur module de flexion est moins
important.

Les résines photo-polymérisables sont caractérisées par une amélioration des propriétés
physiques (module de flexion et dureté) et esthétique alors que les résines chémo
polymérisables ne possédent pas vraiment d’intérét. Leurs propriétés physiques (dureté,
flexion), esthétiques et biologiques (porosité, allergie) sont moins bonnes que celles des résines
conventionnelles. Pour finir, les résines de nylon et polycarbonate, développées pour réduire
les réactions de sensibilité aux monomeéres résiduels, ne présentent pas d’amélioration
mécanique significative.

La résine idéale serait donc un mélange entre la facilité d’utilisation et la stabilité
dimensionnelle des résines PMMA injectée, le gain de temps et la sensibilité aux
monomeres des résines micro-ondable et les propriétés physiques et esthétiques des
résines photo-polymérisables.

Pour améliorer d’avantage les résines acryliques, 1’adjonction de métal ou de fibres peut
étre réalisée. Les fils de fer et les fibres permettent une amélioration des propriétés mécaniques,
notamment de la résistance aux chocs. Les principaux inconvénients de ces adjonctions
résultent de leur facilité d’utilisation, de leur état de surface qui nécessite un polissage
méticuleux, de la difficulté de les réparer (fils de fer), un risque d’allergie et une possible
altération de 1’esthétique (fibre de verre).

De méme, I’adjonction de polymeéres permet d’améliorer certaines qualités au détriment
de d’autres caractéristiques. L’adjonction de styréne assure une augmentation de la dureté et de
la résistance au choc cependant son codt en limite son utilisation. Quant a I’adjonction de
Fluoroalkyle, elle limite la formation de biofilm et les risques de développement de C. Albicans,
aux dépens de ses propriétés mécaniques.

Les nanoparticules offrent quant a elles, une activité antimicrobienne intéressante et des
propriétés mécaniques relativement adaptées a la situation clinique. Ces matériaux restent
cependant a étre ameliorés et valideés avant d’étre proposés sur le marché.

Enfin, les traitements de surface permettent de limiter la formation de biofilm par
hyperhydrophilie et augmentent la résistance aux solvants. Ces matériaux néecessitent encore

des études.
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Pour finir, avec I’essor de la Fabrication Assistée par Ordinateur (CFAQ), une nouvelle
application de la résine acrylique pour la réalisation des bases prothétiques se développe. Cette

approche, trés récente, est encore peu documentée et son utilisation quasi nulle.
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RESUME en francais :

Historiqguement, le matériau de référence pour les bases prothétiques non métalliques des dispositifs
amovibles était la vulcanite (ébonite®), matériau composite a base de gutta percha, de caoutchouc
vulcanisé, de silice et de soufre. Dans les années 50, les matériaux résineux remplacerent la vulcanite
en raison de leurs nombreuses qualités et plus particulierement les résines de Polyméthacrylate de
méthyle (PMMA). Cependant, ces matériaux présentent certains défauts (fracture, distorsion,
imprécision...) qu’on cherche a corriger par des modifications dans leur composition et leurs procédés
de polymérisation.

Ainsi, on a vu apparaitre progressivement des résines composites sur le marché, des résines modifiées
par adjonction de polyméres ou par traitement de surface.

Des procédés techniques et méthodes de polymeérisation ont également été développés. Les résines
disponibles sur le marché peuvent étre thermo-polymérisables, micro-ondable ou photo-polymérisables.
Parallélement des résines chémo-polymérisables sont également disponibles, mais sont destinées a la
maintenance prothétique.

Les propriétés de ces matériaux doivent pouvoir répondre aux impératifs cliniques et techniques des
dispositifs médicaux sur mesure en termes de biocompatibilité, de résistance mécanique et d’état de

surface, de stabilité chimique, de mise en ceuvre et des possibilités de réparation, et enfin de cofit.

TITRE en anglais:
Resin used in the manufacture of prosthetic bases in complete removable prosthesis: current data
and prospects

DISCIPLINE: Prothese amovible

MOTS-CLES Frangais:
Résine, prothese amovible, polymérisation

MOTS-CLES Anglais:
Resin, dental base, properties, polymerization
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