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Introduction  

 
Les alliages dentaires sont utilisés dans plusieurs disciplines de l’odontologie. Ils entrent dans 
la composition des dispositifs médicaux sur mesure représentés par les prothèses dentaires 
et les appareils orthodontiques. Nous verrons que la confection de ces dispositifs médicaux 
nécessite la connaissance et la maîtrise de plusieurs procédés de mise en forme tels que la 
fonderie ou la fusion laser sélective. 
Les alliages pour restaurations prothétiques sont devenus de plus en plus complexes au 
cours des 25 dernières années. Il existe des centaines de choix parmi des dizaines 
d'entreprises mondiales. Les alliages d'aujourd'hui peuvent présenter comme élément de 
base de nombreux métaux comme l'or, le palladium, l'argent, le nickel, le cobalt et le titane. 
La métallurgie de chacun de ces systèmes d'alliage est généralement complexe et exigeante. 
Elle requiert un savoir-faire important de la part du laboratoire tout comme la connaissance 
des critères de choix de la part du chirurgien-dentiste. Ainsi, le bon choix de l’alliage, associé 
à une mise en forme maitrisée sont impératifs afin de garantir la pérennité des restaurations 
prothétiques en bouche.  
 
L’utilisation des alliages dentaires non-précieux Co-Cr a progressivement dépassé celle des 
alliages précieux dans la conception des prothèses fixes et amovibles du fait notamment de 
l’importante augmentation du prix de l’or et du palladium mais aussi de part les 
améliorations apportées au niveau des propriétés mécaniques et à la résistance de la liaison 
métal-céramique qui leurs confèrent de bonnes performances cliniques. De plus, nous 
verrons que ces alliages se substituent maintenant aux alliages nickel-chrome, interdits dans 
certains pays car remis en cause en raison de la toxicité et du potentiel allergisant du nickel.  
  
Les alliages cobalt-chrome sont mis en forme de manière classique par coulée traditionnelle 
depuis le début du XXe siècle. Cette technique, qui a connu beaucoup d’évolutions demande 
une excellente maitrise de la part des techniciens de laboratoire. En effet, cette méthode 
chronophage nécessite l’emploi de divers matériaux qui présentent des variations 
dimensionnelles importantes. De plus, les défauts liés à la coulée du métal sont nombreux.  
 
Afin de limiter ces problèmes liés à la coulée du métal et diminuer les coûts, la fabrication 
additive, ou Additive Manufacturing (AM), fait l’objet de beaucoup d’attention dans la 
littérature scientifique. La fabrication additive, communément appelée Impression 3D 
permet de fabriquer des objets en une seule étape. Le procédé de Fusion Laser Sélective 
(SLM pour Selective Laser Melting) est une technique de fabrication additive. Un faisceau 
laser fusionne des particules de poudre selon un trajet défini par la conception assistée par 
ordinateur afin d’obtenir une couche de l’objet. La poudre d’une couche suivante est de 
nouveau fusionnée afin d’obtenir à la fin de la séquence l’objet souhaité. Ce procédé de mise 
en forme par fusion laser permet de mettre en forme des objets complexes et connaît un 
essor important en prothèse dentaire pour la confection des couronnes et des châssis 
métalliques.  
 
La première partie du travail sera consacrée à la présentation de l’évolution des alliages 
dentaires, de leur classification et de leur composition. Le cahier des charges des normes qui 
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régissent leur mise sur le marché sera présenté ainsi que les différentes catégories des 
techniques de mise en forme.  
Dans une seconde partie, nous présenterons la technique de fabrication additive par fusion 
laser sélective en détaillant les principaux paramètres de fabrication.  
La troisième partie sera consacrée à la caractérisation métallographique et mécanique des 
alliages cobalt-chrome.  
Enfin, dans une quatrième partie plus expérimentale nous étudierons sur le plan 
microstructural et mécanique des échantillons d’alliages fabriqués par coulée traditionnelle 
et par fusion laser sélective.  
 
Ainsi l’objectif du travail sera d’étudier les alliages cobalt-chrome fabriqués par fusion laser 
sur les plans microstructural et mécanique ; de les comparer aux alliages obtenus par coulée 
traditionnelle afin de montrer si la technique de mise en forme a une influence sur la 
microstructure et les propriétés mécaniques de ces alliages utilisés en prothèse dentaire.  
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Partie 1 : Définition, généralités et présentation des différentes techniques de 
mise en forme des alliages cobalt-chrome 

 

1. Historique 

1.1. Les alliages dentaires  

Historiquement, les éléments métalliques étaient divisés en deux groupes : les métaux dits 
ferreux et les non ferreux (1). Parmi les métaux non-ferreux utilisés en prothèse dentaire il 
faut distinguer les métaux « nobles », « légers » et « de base ». Parmi les métaux dits nobles 
on retrouve l’or et les éléments de la mine de platine (platine, palladium, iridium, ruthénium 
osmium et rhodium ; les deux derniers étant très peu utilisés en odontologie). L’argent, 
souvent considéré comme noble du fait de son prix, ne peut pas être rigoureusement placé 
dans cette catégorie du fait de sa faible résistance à la corrosion (2–4). 
Les alliages nobles ou précieux ont été les premiers à être développés du fait de leur bonne 
coulabilité ; (1,3) grâce à la découverte par Taggart en 1907 de la technique de la cire perdue 
(5).  
Les alliages utilisés pour la mise en forme de prothèses dentaires avant les années 1975 
peuvent être divisés en trois groupes : alliages pour les restaurations conjointes coulées ; 
alliages pour les restaurations conjointes coulées utilisant la technique céramo-métallique ; 
et les alliages pour armatures de prothèse adjointe (appelés aussi alliages pour coulée sur 
modèle) (6,7). 
Le premier groupe, celui des restaurations coulées a été subdivisé en 4 types par l'American 
Dental Association (ADA), dont 3 (types I-III) étaient couramment utilisés pour les 
restaurations intra-coronaires ou extra-coronaires coulées. Les alliages de type I ont été 
utilisés pour les inlays avec peu ou pas de contact occlusal. Ces alliages présentaient des 
propriétés mécaniques relativement faibles, avec des pourcentages d'allongement 
(déformation permanente à la rupture) supérieurs à 25%. De plus, ils étaient hautement 
inflammables. Les alliages de type II étaient un peu plus résistants mécaniquement, avec de 
bonnes valeurs d'allongement en pourcentage et une résistance suffisante pour tolérer un 
certain contact occlusal. Ils étaient utilisés pour réaliser des onlays. Les alliages de type III 
présentaient une ductilité plus faible mais étaient presque deux fois plus résistants 
mécaniquement que les alliages de type I. Ils étaient utilisés pour réaliser des couronnes 
unitaires.  
Tous ces alliages étaient à base d'or, avec seulement quelques différences de composition 
entre eux, en grande partie dans la quantité de cuivre, d'argent et de palladium. L'alliage le 
plus commun était de loin l'alliage de type III avec une composition approximative typique 
de 75% d'or, 10% d'argent, 10% de cuivre, 3% de palladium et 2% de zinc (valeurs en % du 
poids). Il est important de noter que, dans ce système d'avant 1975, le «type» d'alliage 
indiquait à la fois la classe de composition et les propriétés physiques (6,8). 
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Tableau 1 : Composition et propriétés mécaniques d’alliages précieux pour coulée avant utilisés avant les 
années 1975 d’après (9) 

Type d’alliage  Composition 
(% en masse) 

Résistance à la 
Traction (MPa) 

 Au (or) Ag (argent) Pd (palladium)  

I 81-83 - 0.2-0.5 300 

II 76-78 - 1-3 365 

III 73-77 - 2-4 530 

IV 71-74 1 2-5 770 

 
 
Les alliages nobles utilisés pour la technique céramométallique (TCM) étaient différents des 
alliages de coulée classique, en grande partie parce que ces alliages devaient présenter des 
intervalles de fusion qui permettant l’application de la céramique.  
Cinq à six types d'alliages pour liaison à la céramique ont été utilisés (tableau 3), dont quatre 
étaient à base d'or ou de palladium et régis par la spécification ANSI / ADA n ° 38. 
Les alliages les plus courants pour la technique TCM étaient ceux à base or-palladium. 
Comparés à leurs équivalents coulés, les alliages céramo-métalliques ont des teneurs en 
palladium plus élevées pour augmenter la température de fusion à au moins 1150°C. 
L'utilisation du cuivre a été minimisée pour réduire l'affaissement et de nombreux 
laboratoires évitent les alliages d'argent pour éliminer les problèmes de corrosion (10,11). 
Bien que les alliages de nickel et de cobalt existaient déjà pour les applications de céramo-
métallique, leur utilisation n'était pas aussi répandue qu'aujourd'hui.   
 
Tableau 2 : Composition et propriétés mécaniques des alliages pour technique céramo-métal avant 1975 (9) 

Type 
d’alliage  

Composition 
(% en masse) 

Résistance à la 
Traction (MPa) 

 Au (or) Ag (argent) Pd (palladium)  

I 85 1 6 490 

II 50  40 560 

III 52  28 500 

IV - 30 65 650 

 Ni ou Co Cr C  

V 68 Ni 15 0.1  

VI 65 Co 18 0.1  

 
 
Les alliages pour les prothèses partielles amovibles étaient constitués d'or de type IV 
(tableau 1) et d'alliages à base de nickel ou de cobalt (tableau 2). Les alliages d'or de type IV 
contenaient suffisamment de palladium et de cuivre pour assurer leur solidité par 
durcissement en solution solide (1). Les alliages à base de nickel et de cobalt utilisés pour les 
armatures de prothèse adjointe étaient les mêmes que ceux utilisés à cette époque pour la 
technique céramo-métal à la différence près que les premiers contenaient 0,1 à 0,5% en 
poids de carbone pour durcir et renforcer l'alliage par la formation de carbures.  
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Tableau 3 : Propriétés physiques des alliages pour prothèse adjointe avant 1975. (9) 

 

Alliage  Module d’élasticité  
(GPa) 

Elongation 
(%)  

Base Nickel  186 1.7 

Base Cobalt  228 1.5 

Co-Cr-Ni  228 10 

Type IV précieux  90 6.0 

 
 
Ces alliages de métaux de base étaient beaucoup plus résistants mécaniquement et durs que 
les alliages à base d'or de type IV. De plus, ils possédaient des modules élastiques 
relativement élevés et de faibles densités (tableau 3). Ces propriétés ont permis une 
évolution des armatures de prothèse adjointe partielle. En effet le châssis pouvait être plus 
mince, plus léger, moins coûteux et plus rigide que son homologue de type IV, ce qui a 
progressivement fait disparaitre les alliages d'or de type IV pour les prothèses partielles 
amovibles. En 1969, près de 87% de ces armatures étaient faites d'alliages de métaux 
communs (contre <20% en 1949). Les armatures en alliage d'or de type IV ne sont 
pratiquement plus utilisées de nos jours (3,6–8,10). 
 
L'utilisation des termes précieux, semi-précieux et non-précieux a été longtemps utilisée 
avant les années 1975, mais nous verrons que cette classification ne doit plus être 
employée. En effet, ces termes identifiaient les alliages en se basant sur le coût des 
composants métalliques. Étant donné que ces derniers peuvent varier considérablement, les 
termes sont inévitablement inexacts. De plus, l'argent est considéré comme un métal 
précieux sur le marché des métaux, mais pas dans l'ancien système de nomenclature 
puisque l'argent pur est sujet à la corrosion dans l'environnement oral. 
 
Au cours des 35 dernières années, plusieurs facteurs importants ont modifié l’utilisation des 
alliages pour prothèses dentaires. 
Le premier facteur est économique, se manifestant progressivement après la dérégulation 
du prix de l'or en 1969 puis entre les années 1990 à 2000 par la variation du prix du 
palladium.  
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Figure 1 Evolution du prix de l’or depuis les années 1970 à aujourd’hui selon www.orobel.com 

 
 

 
Un bref aparté historique permet de rappeler qu’en 1946, les accords de Bretton Woods 
stipulaient que seul le dollar US pouvait être directement indexé sur l'or à 35 dollars par 
once (1 once = 28g). En 1971, le déséquilibre entre les réserves d’or et le dollar en circulation 
a poussé les Etats Unis à abandonner la convertibilité en or du dollar. Ainsi, auparavant fixé à 
35 USD par once, le prix de l'or va augmenter considérablement depuis la fin des années 
1970 jusqu’au début des années 1980 pour atteindre 800 USD par once en 1980. Le prix de 
l'or s’est ensuite stabilisé jusqu’aux années 2000 (à environ 265 USD par once en 2001). 
Cette instabilité a incité les fabricants à rechercher des alliages moins riches en or. En 
conséquence de la fluctuation des prix de l'or (une once d’or coûte en 2018 1300 USD 
environ), les alliages à base de palladium sont devenus très courants à la fin des années 1980 
et au début des années 1990 (environ 150 USD par once). Cependant, au cours des 10 
années suivantes, le prix du palladium a beaucoup fluctué (de 1000 USD par once fin 2000 à 
470 USD fin 2001) en raison des turbulences sociales et économiques en Russie, où une 
grande partie du palladium du monde est produite. En 2018 une once de palladium coûte 
environ 975 USD (6,12). 
 
Le deuxième facteur important qui a affecté l'évolution des alliages a été le besoin d’obtenir 
de meilleures propriétés physiques et mécaniques. Pour la prothèse adjointe, les fabricants 
ont cherché à produire des alliages avec des modules d’élasticité plus élevés (donc plus 
rigides). Un alliage à module d’élasticité élevé ne se déforme pas lorsqu’il est chargé en 
flexion ou en traction et transmet donc plus efficacement les forces occlusales aux dents 
restantes. En prothèse conjointe, pour la technique céramo-métallique, les alliages avec des 
modules d’élasticité plus élevés sont également plus intéressants. En effet, toute flexion de 
la sous-structure métallique provoque la rupture de la céramique sus-jacente en raison de la 
nature fragile de la céramique. Pour la prothèse conjointe unitaire, les systèmes d'alliage à 
base d'or possèdent un module d'élasticité suffisant pour empêcher cette flexion. 
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Cependant, dans les prothèses fixes de plus longue portée, un module d'élasticité de 90 GPa 
n'est pas suffisant pour résister aux forces de flexion retrouvées cliniquement. Ce problème 
devient prioritaire lorsque les contraintes esthétiques deviennent importantes et que 
l’armature métallique doit être affinée afin de laisser plus de place à la céramique (7,11–14). 
 
Ainsi, avec l'augmentation de la demande pour les restaurations plus esthétique, le marché 
des alliages a été soumis à des pressions pour offrir des alliages avec des valeurs plus élevées 
de module d'élasticité. Comme le montre le tableau 3, le module d'élasticité de l'alliage à 
base d'or le plus fort (ancien type IV), ne représente qu'environ 50% de celui des alliages à 
base de métaux communs (185-225 GPa). Ceux à base de palladium offrent un module 
légèrement plus élevé (115-125 GPa) que leurs homologues à base d'or, mais ne peuvent 
toujours pas égaler les valeurs des alliages à base de métaux de base (7,15). 
 
Pour résumer, les alliages précieux à base d’or ont été les premiers à être utilisés en 
Odontologie de part le développement de la technique de la cire perdue et leur bonne 
coulabilité. Depuis le début des années 1970 marquées par la dérégulation du prix de l’or, 
mais aussi par le développement et l’optimisation d’alliages dits non précieux, leur utilisation 
a beaucoup diminué en France au profit d’alliages à base de nickel ou de cobalt et de 
chrome présentant de meilleures propriétés mécaniques. Ces derniers offrent également de 
bonnes performances cliniques ainsi qu’une meilleure résistance de la liaison métal-
céramique (2,3,6,7,11). 
 

1.2. Le développement des alliages Co-Cr 

Le début du XXe siècle et sa révolution industrielle a permis l’important développement 
d’alliages appelés à l’époque « alliages résistants à haute température ». Ces alliages étaient 
utilisés dans la fabrication des turbines qui permettaient aux moteurs de voitures et d’avion 
de fonctionner. L’industrie aéronautique puis l’industrie « de guerre » ont poussé les 
ingénieurs et les scientifiques à développer de nouveaux alliages. L’invention de la fusion 
sous vide en 1905 a permis d’améliorer la fiabilité des alliages en contrôlant leur taux de 
pureté ainsi qu’en permettant l’ajout d’éléments facilitant l’amélioration des propriétés 
physiques et mécaniques. La course à l’armement ainsi que la demande commerciale pour la 
création d’avions accédant à des altitudes et des vitesses de plus en plus élevées ont conduit 
au développement du moteur à réaction. Ce moteur nécessite l’utilisation de métaux très 
résistants aux températures élevées : les superalliages (16,17).    
A cette époque, la situation qui prévalait dans le secteur des alliages et en prothèse dentaire 
était semblable : il fallait chercher des alternatives aux métaux précieux et trouver des 
matériaux résistants à la corrosion, propres à un usage en bouche et à un prix abordable. 
Fort de ce constat, les ingénieurs ont développé un alliage en acier avec lequel il était à 
présent possible de fabriquer une prothèse pour une arcade partiellement édentée. En 
outre, l’ajout d’éléments d’alliages a renforcé leur faible dureté, ce qui a permis de ne plus 
limiter le domaine d’application uniquement aux onlays ou aux couronnes unitaires. Tous 
ces paramètres ont favorisé l’introduction des alliages cobalt-chrome. 
Dès 1907, le premier alliage de cobalt chrome est déposé sous le nom de « stellite® » (18). 
Du tungstène et du molybdène sont ensuite ajoutés afin d’augmenter la dureté et la 
résistance à l'abrasion. En 1909, Erdle et Prange des laboratoires « Austenal® » développent 
les alliages cobalt-chrome-tungstène (Co-Cr-W), puis dans un second temps les alliages 
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cobalt-chrome-molybdène (Co-Cr-Mo) pour des usages dentaires. L'alliage cobalt-chrome-
molybdène est appelé « Vitallium® », en 1932 (19–21). Il est considéré comme le premier 
superalliage. Il est important de noter que ces alliages ne contenaient plus de fer, ils ne 
pouvaient plus être désignés avec le terme acier. L’alliage cobalt-chrome Remanit (société 
Dentaurum) pour coulée sur modèle (prothèse adjointe) mis sur le marché en 1935 
possédait les principales propriétés et les mêmes composants qu’aujourd’hui. Les 
composants de cet alliage, baptisé Remanium® depuis 1964, rentrent aujourd’hui dans la 
fabrication d’alliages pour coulée sur modèle utilisé en prothèse adjointe (7).  
Les alliages céramisables sont connus dans les laboratoires depuis 1962. Dès la fin des 
années 1960 jusqu’au début des années 1970, nous avons assisté à l’avènement des 
premiers alliages céramisables dépourvus de métaux précieux. Ces alliages présentaient, en 
raison de la spécificité des matériaux, de nombreux atouts par rapport aux métaux précieux. 
Les premiers de ces alliages céramisables non précieux étaient des alliages en nickel-chrome 
(avec jusqu’a 2 % de béryllium). En raison des sérieux doutes émis quant à l’innocuité 
biologique (toxicité et cancérogénicité du fait de la teneur en béryllium), ces alliages n’ont 
pas pu s’imposer en Europe (22,23). Depuis le début des années 1980, les alliages cobalt-
chrome pour coulée sur modèle ont été optimisés et s’utilisent en tant qu’alliages 
céramisables pour la fabrication de couronnes et de bridges. De plus, du fait de la remise en 
cause du potentiel allergisant du nickel et de sa toxicité, les laboratoires de prothèse 
européens utilisent très majoritairement les alliages à base cobalt (6,10). 
 
 

2. Définition d’un alliage 

Par définition, un alliage est un mélange de plusieurs éléments où chaque constituant est 
choisi afin d’en optimiser les propriétés en fonction des indications. Les métaux purs n'ont 
pas les propriétés physiques, biologiques appropriées pour pouvoir être utilisés dans des 
conditions normales d’utilisation en bouche (24). 
Un alliage est un mélange solide obtenu par fusion de deux ou plusieurs métaux. Un alliage à 
deux éléments est dit binaire, ternaire lorsque trois éléments sont présents et ainsi de suite. 
La composition d’un alliage peut être exprimée selon le pourcentage en poids des éléments, 
soit selon le pourcentage d’atomes de chaque élément contenu dans l’alliage, on parle dans 
ce cas de pourcentage atomique (25). 
À l'état fondu ou liquide, les métaux se dissolvent à divers degrés les uns dans les autres, ce 
qui leur permet de former des alliages à l'état solide lors du refroidissement à température 
ambiante. De la même façon, tous les liquides ne sont pas solubles les uns dans les autres. 
Par exemple, l'or et le palladium se mélangent librement, alors que ce n’est pas le cas pour 
le cuivre et l'argent (26,27). Cette solubilité dépend de la taille relative des espèces 
atomiques individuelles, de la structure cristalline formée par les composants métalliques 
purs, des valences des composants et de leur réactivité (15).  
La microstructure des alliages sera présentée plus en détail dans la troisième partie de ce 
travail.  
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3. Classification et présentation des normes  

 
Il existe de nombreuses classifications des alliages métalliques. Ces classifications peuvent 
différer en fonction des zones géographiques, nous présenteront ici les normes américaines 
et européennes.  
Aux Etats-Unis, l’American National Standards Institute (ANSI) et l’American Dental 
Association (ADA) présentent deux types de classification des alliages dentaires. La première 
classe les alliages en fonction de leur composition chimique en métaux nobles ; la seconde 
en fonction de leurs propriétés mécaniques en prenant en compte la limite conventionnelle 
élastique et les pourcentages d’élongation. De cette dernière classification dépendent les 
indications cliniques (28). 
 
Tableau 4 : Classification des alliages pour prothèse dentaire en fonction de leur composition chimique selon 
l’ADA (28–30) 

Classe Métaux nobles (en 
%) 

Or (en %) 

Alliages très nobles > 60 >40 

Alliages nobles >25  

Alliages à 
prédominance de 
métaux de base 

<25  

 
Tableau 5: Classification en fonction des propriétés mécaniques selon l’ADA (28–30) 

Type Limite 
conventionnelle 
d’élasticité en MPa 
minimum 

Allongement à la 
rupture maximum 
(%) 

Recommandations 
d’utilisation  

1. Résistance 
faible 

80 18 Peu de contrainte : 
inlay  

2. Résistance 
moyenne  

180 12 Contraintes 
modérées : inlay-
onlay 

3. Résistance 
forte  

240 12 Fortes contraintes : 
couronnes et bridge 
de petite étendue  

4. Résistance 
très forte  

300 10 Fortes contraintes et 
faibles épaisseurs : 
bridges de grande 
étendue et prothèse 
adjointe coulée 

 
Depuis 1993, la directive européenne 93/42/CEE réglemente le marché des dispositifs 
médicaux. Depuis cette date, le marquage CE permet de prouver la conformité des 
matériaux utilisés. Selon cette directive, les prothèses dentaires doivent être fabriquées en 
suivant la prescription d’un chirurgien-dentiste qui doit indiquer des caractéristiques de 
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conception précises. La mise en forme est réalisée par le technicien de laboratoire qui 
engage sa responsabilité légale et doit donc veiller à respecter toutes les étapes (31). En 
France, la catégorie de l’alliage doit être précisée par les normes NF EN ISO dont les 
contenus ont évolué au cours des 25 dernières années.  
En effet, à l’origine, plusieurs normes permettaient de différencier les alliages destinés à être 
recouverts de céramiques de ceux qui ne l’étaient pas(5,19,20). 
La norme NF EN ISO 8891 traite des anciennes appellations des alliages dits « semi-
précieux » et « quart-précieux ». Ces alliages à couler devaient présenter une teneur en 
métaux précieux supérieure ou égale à 25% et strictement inférieure à 75%.  
La norme NF EN ISO 1562 dont la dernière mise à jour date de 2004, se rapporte aux alliages 
dentaires à couler à base d’or ayant une teneur minimale de 75% d’or et autres métaux du 
groupe du platine avec au moins 60% d’or (33). 
Ces deux normes exposaient les exigences et les méthodes d’essai qui permettaient de 
présenter le comportement électrochimique, les propriétés de résistance à la corrosion et au 
ternissement des alliages dits « précieux ». Ces deux normes ont été remplacées en 2006 par 
la norme NF EN ISO 22674. Celle-ci régit de manière plus générale les matériaux métalliques 
utilisés pour la mise en forme de restaurations fixes ou amovibles, avec ou sans application 
de céramique. Elle remplace les normes homologuées NF EN lSO 1562 d'août 2004, NF EN 
lSO 16744 de décembre 2004, NF EN lSO 6971-1 et NF EN ISO 6971-2 d’avril 1997, NF EN ISO 
8891 de novembre 2000. Le document précise que la norme européenne EN lSO 22624:2006 
a le statut de norme française. Elle reproduit intégralement la norme internationale ISO 
22674.2006 (version corrigée de 2007)(33). 
Il est présenté les méthodes d'évaluation conforme des différentes données des alliages. Elle 
ne s'applique pas aux alliages pour amalgame dentaire (NF EN ISO 24234), aux produits pour 
brasage dentaire (NF EN ISO 9333) ou aux matériaux métalliques destinés aux appareils 
orthodontiques (NF EN ISO 15841). 
Elle doit être lue conjointement à la norme NF EN ISO 9693 qui spécifie les exigences et les 
méthodes d'essai liées à la présence d'une structure composite en cas de restauration 
céramométallique. En effet, la conformité ne peut être revendiquée qu'en présence d'essais 
sur matériaux métalliques seuls ou de céramiques seules (33,34). 
 
La norme NF EN ISO 22674 (Art dentaire - Matériaux métalliques pour les restaurations fixes 
et amovibles et les appareillages) propose une classification des matériaux métalliques en 
fonction de leurs propriétés métalliques, inspirée de celle de l'ADA. Elle fait apparaître une 
grandeur supplémentaire : le module de Young pour distinguer les types 5 et 6. Les 
propriétés mécaniques sont évaluées par un essai de traction. La courbe de traction permet 
de mesurer la limite élastique (limite au-delà de laquelle le métal ne revient plus à sa forme 
initiale), l’allongement à la rupture et le module d’élasticité de Young (7). 
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Tableau 6: Classification des matériaux métalliques pour les restaurations fixes et amovibles et les 
appareillages (33). 

Type Limite 
conventionnelle 
d’élasticité en 
MPa minimum 

Allongement 
à la rupture 
maximum 

(%) 

Module 
de 

Young 
GPa 

Recommandations d’utilisation 

0 - - - Destiné aux restaurations fixes unitaires soumises à faible 
contrainte, par exemple les inlays monoface avec ou sans 
revêtement céramique et les couronnes à revêtement 
céramique  

1 80 18 - 

2 180 10 - Destiné aux restaurations fixes unitaires, par exemple les 
couronnes ou les inlays sans restriction quant au nombre de 
surfaces  

3 270 5 - Destiné aux restaurations fixes multiples, par exemple les 
bridges 

4 360 2 - Destiné aux appareils de section mince soumis à des forces 
très importantes, par exemple les prothèses partielles 
amovibles, les crochets, les couronnes minces à revêtement 
céramique, les bridges de longue portée ou les bridges de 
petite section, les barres, les attachements, les 
superstructures soutenues par des implants 

5 500 2 150 Destiné aux appareils composés de pièces exigeant à la fois 
une grande rigidité et une grande résistance, par exemple 
les fines prothèses partielles amovibles, les pièces à section 
mince, les crochets  

 

 
Le document précise également les règles relatives au conditionnement et au marquage des 
produits et les instructions à fournir pour l'utilisation de ces matériaux. Afin de simplifier les 
instructions, certaines définitions s’appliquent (33):  

- Métal commun : tout élément métallique à l’exception des métaux nobles et de 
l’argent  

- Alliage à couler : matériau métallique conçu pour être coulé dans un moule de 
précision dentaire  

- Alliage pour technique céramo-métallique : restauration dentaire constituée d’un 
revêtement céramique lié par cuisson à une infrastructure de matériau métallique. 

- Alliage de métal commun : alliage dont l’élément principal est un métal commun. 
 

 

4. Evolution des compositions et rôle des constituants 

 
L’objectif de ce paragraphe va être de répertorier les compositions des principaux alliages à 
base de Co-Cr utilisés en prothèse dentaire. Ils seront classés en fonction de leur mise en 
forme par coulée ou par technique de fusion laser et de leur utilisation en prothèse adjointe 
ou conjointe.  
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Tableau 7: Composition des alliages dentaires les plus utilisés en Europe (6,10) 

 Co Cr Mo W Si Mn C Fe Ce Autres 

Alliages pour prothèse fixe mis en forme par  coulée 

FLAMARC C98© 

Flamarc 
64 21 6 6 <1 <1  <1   

WIROBOND D 280© 

Bego 
60.2 25 4.8 6.2 <1 <1    Ga 2.9 

WIROBOND SG© 

Bego  
63.8 24.8 5.1 5.3 <1 <1     

WIROBOND C© 

Bego  
63.3 24.8 5.1 5.3 1      

REMANIUM R2000© 

Dentaurum 
61 25 7 5 1.5 <1 <1  <1  

SOLIBOND C plus© 

Yeti Dental 
63 24 2.9 8.1 1.1      

           

Alliages SLM 

WIROBOND C+© 

Bego 
63.9 24.7 5 5.4 1   0.5   

Cara CoCr SLM© 

Kulzer 
61.8 25.7 5.6 5.9 <1.

2 
<0.1     

Remanium Star CL© 

Dentaurum  
60.5 28 - 9 1.5      

NOBILIUM Fusion© 

Nobilium 

  

62 30 6        

SIN Tech ST2724g© 

Sint-Tech 
60 29 5.5        

           

Alliages pour prothèse amovible mis en forme par coulée 

WIRONIUM© 

Bego  
63 29.5 5 - <1 <1 <1    

Wironit PPA© 

Bego  
63.5 29 5 - <1 <1 <1    

REMANIUM GM800 
PPA© 

Dentaurum  

58.3 32 6.5 1.5 1 <1 <1    

VITALLIUM PPA© 

Dentsply 
60.6 30.8 5.1  1 1 1 1   

 
- Le cobalt  

De symbole Co et de numéro atomique 27, le cobalt est un métal grisâtre ou rougeâtre, on 
parle de métal ferro-magnétique (35). 
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Il est l’élément de base de l’alliage, il apporte résistance mécanique, rigidité et dureté. Il 
augmente le module d’élasticité et la résistance à la flexion à des niveaux plus importants 
que le nickel.  

- Le chrome  
De symbole Cr et de numéro atomique 42, le chrome est un métal blanc très dur. Il est 
inaltérable à l’air. L’oxygène et la vapeur d’eau ne l’oxydent que pour des températures très 
importantes. Le chrome améliore la résistance à la corrosion et au ternissement des alliages 
par effet de passivation. Il ne doit pas être présent à plus de 29% au risque de fragiliser 
l'alliage. Il améliore la résistance, la dureté, l’élasticité et la ductilité par la formation de 
carbure de chrome (35,36). 

- Le molybdène  
De symbole Mo et de numéro atomique 42, le molybdène est un métal blanc, brillant et de 
densité relativement élevée. Il est caractérisé par une grande ductilité ainsi qu’une 
malléabilité élevée. Il est inaltérable à l’air et il ne s’oxyde au contact de l’eau qu’à des 
températures très importantes (37.)Il est utilisé dans les alliages dentaires principalement 
pour son rôle de durcissant. Plus spécifiquement le molybdène contribue à diminuer la 
dimension du grain de l’alliage. Des études relativement anciennes ont démontré que son 
pourcentage optimum se situe aux alentours des 4-5% (7) Enfin, il augmente la ductilité de 
l’alliage en permettant d’atteindre des valeurs d’allongement de 10% (37,38). 

- Le tungstène  
De symbole W et de numéro atomique 74, le tungstène est un métal de transition de couleur 
gris-blanc. Il participe à la diminution du coefficient de dilatation (et donc de contraction) de 
l’alliage. De plus, des auteurs ont montré que l’addition de tungstène avait une influence sur 
la cinétique d’oxydation et sur la morphologie des couches d’oxydes. Ainsi, pour des 
compositions en tungstène avoisinant les 5%, la qualité de la liaison est augmentée (39,40). 
 
Les premiers alliages à base de cobalt utilisés dans le domaine dentaire contenaient 7% de 
tungstène (W). Ils ont ensuite été remplacés par environ 5% de molybdène (Mo), ce qui 
permettait d’augmenter la ductilité qui est une propriété importante en prothèse amovible.  
Le tungstène est de plus en plus utilisé dans les alliages destinés à réaliser des prothèses 
fixes et pour la technique céramo-métal (TCM). En effet, il a été démontré que W participe à 
la diminution du coefficient de dilatation (et donc de contraction) de l’alliage, ce qui entraine 
des contraintes de compression au sein de la céramique favorables à la liaison. De plus, des 
auteurs ont montré que l’addition de W avait une influence sur la cinétique d’oxydation, sur 
la morphologie des couches d’oxydes. Ainsi, pour des compositions en W avoisinants les 5%, 
la qualité de la liaison est augmentée (7,41,42). 
 
Ainsi, si l’on regarde les compositions des différents alliages en fonction de leur utilisation, 
on remarque que ceux destinés à la prothèse fixée présentent des pourcentages de W (entre 
5 et 7% en moyenne), alors que ceux destinés à la prothèse amovible sont uniquement des 
alliages ternaires Co-Cr-Mo.  
 

- Le silicium, le manganèse, le carbone et le fer : peuvent être retrouvés dans la 
composition des alliages chrome-cobalt. Il a été démontré que comme le tungstène, 
le manganèse permet d’améliorer la liaison chimique métal-céramique (13,36). 
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Tous ces éléments interagissent avec le carbone pour former des carbures qui peuvent 
précipiter aux joints de grains et modifier ainsi les propriétés mécaniques de l'alliage. 
Afin d’améliorer la résistance de la liaison céramo-métallique le béryllium (de symbole Be) 
influe sur la cinétique de formation et de stabilité de l’oxyde à l’interface. L’aluminium, le 
silicium ainsi que des terres rares comme le cérium ou l’yttrium permettent de stabiliser 
l’oxyde de chrome à l’interface (7,41). 

5. Cahier des charges des alliages dentaires   

Quelle que soit l’indication de l’alliage non précieux, il doit répondre à une exigence de 
base : la biocompatibilité. Ce qui implique une inertie chimique et électrochimique. La mise 
en forme doit permettre une précision d’insertion et d’ajustage comparable avec les alliages 
précieux. De plus, les alliages doivent résister sur le long terme aux sollicitations nombreuses 
et variables auxquelles ils seront soumis en bouche.  
Pour la prothèse fixée, il est nécessaire de différencier les alliages destinés à la technique 
céramo-métallique des alliages conventionnels. Pour les alliages dits conventionnels, les 
principales propriétés recherchées sont : la ductilité (ou allongement à la rupture) pour les 
prothèses fixes unitaires par exemple, la rigidité pour les pontiques de bridge, une bonne 
aptitude au fraisage et au polissage pour les reconstitutions corono-radiculaires et enfin une 
bonne coulabilité.  
Les alliages destinés à la technique céramo-métallique doivent en plus présenter une 
température de fusion adaptée à la technique de céramisation qui doit permettre de créer 
une liaison métal-céramique forte ; ce qui implique une oxydation à haute température, 
ainsi que des coefficients d’expansion thermique proches.  
En prothèse adjointe, il est nécessaire de rechercher une ductilité et une élasticité élevée 
pour les crochets, une bonne résistance à la fatigue (insertions-désinsertions quotidiennes), 
une très forte rigidité de la barre linguale qui doit toutefois présenter des dimensions aussi 
réduites que possible afin d’assurer le confort du patient. Enfin, la coulabilité doit être 
excellente car les pièces sont de grande dimension avec de faibles épaisseurs (7,26). 

6. Les procédés de mise en forme  

6.1. Technique de coulée à la cire perdue des alliages Cobalt-
Chrome  

6.1.1. Principe général  
Dans la majorité des laboratoires de prothèse, les infrastructures métalliques sont élaborées 
selon la technique de la fonderie à la cire perdue. Cette technique consiste à couler un 
alliage liquide dans un moule qui reproduit une pièce donnée. Une maquette, la plupart du 
temps en cire, mais qui peut également être en résine est positionnée dans un matériau 
réfractaire ou revêtement qui, après durcissement, épouse parfaitement les formes de la 
maquette. Une fois l’élimination de la cire effectuée par chauffage, l’alliage en fusion est 
injecté dans le vide produit. Après solidification de l’alliage et destruction du moule, on 
obtient la pièce métallique unique, identique à la maquette de cire originale (25,31,43). 
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- Synthèse chronologique de l’élaboration d’une prothèse conjointe (31,44,45) 

 
o duplication de l’empreinte au plâtre  
o enduction de modèle positif unitaire par deux couches de vernis espaceur 
o réalisation de la maquette en cire en respectant les épaisseurs ainsi que les 

dimensions homothétiques définitives  
o mise en place des tiges de coulée et des tiges d’alimentation de diamètre 

supérieur à 3 mm. La mise en place d’évent est chronophage mais permet une 
meilleure évacuation des gaz lors de la coulée  

o maquette en cire placée dans un cylindre sur lequel est coulé le revêtement 
compensateur, dont le rôle sera de compenser le retrait de coulée de l’alliage 
lors de son refroidissement  

o durcissement du revêtement (1h) 
o cylindre placé dans le four 

 montée progressive à 350°C avec palier de 15 minutes   
 montée progressive à 600°C avec palier 10 minutes 
 montée rapide et stabilisation à température de coulée 900°C 

o fusion du métal et coulée par induction électrique: le métal pénètre par 
centrifugation ou par phénomène de pression/dépression 

o refroidissement à température ambiante 
o démoulage de la pièce prothétique  
o section de la tige de coulée  
o finition des pièces coulées 
o les alliages destinés à la technique céramométallique vont ensuite subir 

différents traitements de surface nécessaire à la formation de la liaison métal-
céramique.  

 
- Synthèse chronologique de l’élaboration d’une prothèse adjointe (31,44,46,47) 

 
o Préparation du modèle avant duplication : Contrairement aux modèles utilisés 

en prothèse conjointe, un châssis ne peut pas être réalisé sur le modèle issu 
de l’empreinte du praticien. En effet la maquette est fine et de grande 
étendue, elle ne peut être retirée de son modèle avant la coulée. C’est pour 
cela qu’il est nécessaire de réaliser au laboratoire un duplicata en revêtement 
compensateur.  

 Zone de décharge en cire au maxillaire et à la mandibule (torus, papille 
incisive, barre linguale) 

 Espacement des bras de crochet à jonction vestibulaire  
 Espacement des grilles au niveau des zones faîtières de crêtes  
 Suppression des zones de contre-dépouille hormis au niveau des zones 

de retrait des crochets coulés préalablement définies  
o Duplication réfractaire. Deux matériaux peuvent être utilisés : la gélatine et le 

silicone  
 L’utilisation de la gélatine est très fiable mais demande une mise en 

œuvre délicate et chronophage. La gestion des gradients de 
températures est très importante.  



27 
 

 L’utilisation des silicones permet de s’affranchir de cette gestion de la 
température. Leur temps de prise est réduit et leur précision 
d’enregistrement est très bonne. Ils sont donc les plus utilisés au 
laboratoire.  

o Coulée du revêtement compensateur et retrait du moule 
 durcissement 40 min 
 four 1h, 250°C pour le déshydrater  
 durcissement à froid dans un bain durcisseur  

o Réalisation de la maquette du châssis métallique selon les indications de tracé 
préalable 

 mise en place de la plaque base métal au maxillaire ou de la barre 
linguale à la mandibule  

 mise en place des grilles sur les sommets des crêtes  
 mise en place des potences et des barres coronaires, cingulaires  
 mise en place des crochets dans les zones de retrait  
 mise en place des taquets (sculptés en surdimension légère) 
 contrôle de la qualité de la maquette et du respect du tracé  

o Pose des tiges de coulée  
o Mise en revêtement compensateur dans un cylindre de coulée  
o Élimination des cires  
o Coulée de l’alliage  
o Finition du châssis  

 sablage alumine 250 µm 
 section des tiges de coulée et des évents  
 polissage bain électrolytique  
 polissage final à la pièce à main  

o Essayage de l’adaptation de l’armature  
 

6.1.2. Mise en œuvre pratique  
La technique de coulée à cire perdue est confrontée à un problème majeur : le phénomène 
de variation dimensionnelle de la cire ou de la résine utilisée pour réaliser la maquette ainsi 
que celle de l’alliage utilisé pour leur reproduction. Ces variations volumétriques doivent 
être compensées par une expansion du revêtement compensateur (31). 
On peut ainsi noter : Contraction de la cire + Contraction de l’alliage = Expansion du 
revêtement. (27) 
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Figure 2 : Représentation schématique de la maquette en cire dans le cylindre de coulée au moment de la 
mise en revêtement selon  (31) 

  
 

o Les cylindres  
 Un cylindre de cuivre ou laiton est utilisé pour les revêtements à liant 

plâtre  
 Un cylindre transitoire fendu en polychlorure de vinyle est utilisé pour 

les revêtements à liant phosphate  
o Tiges de coulées  

 Elles servent de support à la maquette de cire pour permettre la mise 
en revêtement  

 Elles constituent un canal d’écoulement pour la cire fondue lors du 
chauffage du cylindre. Leur rôle est de conduire le plus rapidement 
possible l’alliage en fusion dans la nourrice puis dans les canaux 
d’alimentation.  

o Canaux d’alimentation : ils permettent le passage de l’alliage en fusion depuis 
la nourrice jusqu’à la maquette à couler. Lors de la solidification, ils isolent la 
pièce coulée grâce à leur refroidissement rapide du fait de leur faible 
diamètre.  
 

o Les évents : quand le volume de la pièce est important, il faut prévoir un 
évent qui permet d’évacuer les gaz quand la porosité du revêtement ne suffit 
pas.  
Ils sont aussi appelés refroidisseurs car leur rôle est d’accélérer la 
solidification de l’alliage afin de conserver les qualités métallurgiques 
optimales.  

 

Le processus de solidification peut être résumé en deux étapes. Dans un premier temps, 
l’alliage en fusion remplit l’espace laissé libre par l’évaporation de la cire, commence ensuite 
sa solidification et donc sa diminution de volume. A cet instant, la nourrice présente encore 
du métal en fusion. La présence des évents et des refroidisseurs permet la solidification 
rapide des canaux d’alimentation. La nourrice qui constitue le noyau de chaleur va 
concentrer les défauts de coulée et de solidification (25,31). 
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o La feuille de carbone : Elle permet d’éviter les distorsions et les fracture du 
moule qui peuvent être causées par la dilatation du cylindre et du revêtement 
ou de la pression du métal pendant la coulée.  

o Les revêtements  
 Le rôle du revêtement est de compenser la contraction de la cire et de 

l’alliage. Trois mécanismes se produisent lors du durcissement et du 
préchauffage de ce matériau de compensation : 

 expansion de durcissement  
 expansion hygroscopique  
 expansion thermique  

 Il existe plusieurs types de revêtement. Ceux utilisés pour la coulée 
des alliages Co-Cr sont dits à liant phosphate. En effet, ces alliages 
nécessitent une température de fusion élevée (supérieure à 1000°C). 
Pour des températures supérieures à 750°C le plâtre se décompose 
quand il est en présence de carbone issu de la maquette en cire.  

 La mise en revêtement se fait par un mélange de la poudre et du 
liquide qui va investir la maquette lorsqu’il est encore fluide et se 
solidifie à l’intérieur du cylindre. La spatulation doit être automatique 
et réalisée sous vide. Après durcissement complet du revêtement (1h 
environ), le cône de coulée est désolidarisé de la base du cylindre. Il 
faut procéder ensuite à la déshydratation du cylindre et à l’élimination 
de la cire. Les températures de chauffe du bloc réfractaire vont être en 
relation avec l’intervalle de fusion de l’alliage utilisé. Les alliages 
présentant des intervalles de fusion compris entre 1050 et 1350°C 
doivent être coulés dans des revêtements à liant phosphate 
préchauffés entre 780 et 820°C (44). 

 

o Appareillage de chauffe  
La coulée des alliages se faisait anciennement avec un chalumeau air/gaz ou 
oxygène/acétylène et une fronde à main. Actuellement, des procédés de chauffage par 
induction ou à l’arc électrique sont utilisés. Ces techniques présentent certains avantages :  

 Elles limitent l’intervention du manipulateur lors de la fusion et de 
l’injection de l’alliage dans le cylindre. 

 Le métal est fondu dans un creuset en graphite qui est lui-même 
positionné dans un moule en platine.  

Le graphite consomme beaucoup d’oxygène pour se consumer, ce qui fait que l’oxygène est 
absent lors de la fonte du métal. Ce qui permet d’éviter la production d’oxydes au niveau 
des métaux qui constituent l’alliage.  

 La force centrifuge est obtenue de manière mécanique et régulière 

 Le métal fondu est envoyé automatiquement et avec précision dans le 
moule  

Les alliages Cobalt-Chrome fondent à plus de 1300°C. La fronde électrique équipée d’un 
pyromètre optique est le moyen le plus sûr d’obtenir une fusion et une coulée acceptable de 
ces alliages.   
La coulée de l’alliage peut se faire par centrifugation ou par pression/dépression. Dans la 
technique de coulée par centrifugation la masse en fusion est propulsée dans le moule qui 
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tourne autour d’un axe. Grâce à la force centrifuge l’alliage en fusion s’écoule dans toutes 
les parties du moule (31).  

 
 
 
 
Figure 3 : Représentation schématique de la coulée par centrifugation (31) 

 
 
 
 

 
 
La méthode de coulée par pression/dépression est plus récente. La fusion se fait par 
induction électrique. Lorsque la température de fusion est atteinte, le cylindre est positionné 
sur le creuset. La cuve est fermée, mise sous vide. La masse d’alliage en fusion va s’écouler 
de son propre poids dans le moule : la pression est supérieure à la tension superficielle, 
toutes les parties de la maquette sont pénétrées sans brutalité et sans risque de 
déformation du revêtement (48).  
 
Figure 4 : Représentation schématique de la coulée par pression/dépression (31) 

 
 

o Traitement des pièces coulées  
Le cylindre est retiré de la fronde. Le refroidissement peut se faire à l’air libre ou une trempe 
peut être réalisée en plongeant le cylindre dans l’eau. Le revêtement est retiré, les tiges de 
coulée sont sectionnées, la pièce métallique est nettoyée aux ultrasons. Les étapes de 
finition et de polissage peuvent être précédées par des traitements thermiques. Un 
traitement thermique comprend un chauffage suivi d’un maintien à température fixe puis un 
refroidissement plus ou moins rapide. Les traitements thermiques ont pour but d’améliorer 
l’homogénéisation de la structure métallique. On parle ainsi de traitement 
d’homogénéisation ou de recuit (25,27,31,43). 
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6.1.3. Inconvénients de la méthode de coulée à la cire perdue  
 

- Maîtrise des manipulations successives de plusieurs matériaux  
 

 gestion de la mise en place et de la rétraction de la cire  
 gestion de l’utilisation du revêtement compensateur et de son 

expansion  
 gestion de la bonne évacuation des cires et des gaz 
 gestion de la coulée et de la rétraction du métal  

 

- Les défauts de fonderie (31,45,49,50)  

Malgré tout le savoir-faire, l’expérience et les précautions prises par le technicien de 
laboratoire, des défauts de fonderie sont fréquents et peuvent compromettre les propriétés 
de la pièce prothétique.  
 

o Coulée incomplète  
 Quantité insuffisante d’alliage  
 Mauvaise température de l’alliage ou du cylindre lors de la coulée  
 Mauvais positionnement des tiges d’alimentation et de coulée  
 Manque de coulabilité du métal. Afin d’améliorer la coulabilité, le 

nombre de tiges de coulée peut être augmenté. De plus, la qualité du 
revêtement est importante. 

 
o Défauts causés par la contraction  

 La contraction volumique apparaît lors du refroidissement de l’alliage. 
Le déficit volumique peut être provoqué par trois types de contraction 
: 

 contraction liquide lors du refroidissement dans le 
domaine de température compris entre la température 
de coulée et celle du liquidus.  

 contraction de durcissement lorsque la température se 
situe entre le liquidus et le solidus : le passage de l'état 
liquide à solide s’accompagne d’une importante perte 
de volume. Les espaces vides provoqués par la 
contraction de durcissement sont appelées retassures.  

 contraction solide qui continue pendant la suite du 
refroidissement. 

 
o Présence d’inclusions solides qui rendent l’alliage hétérogène et le fragilisent. 

Le plus souvent, il s’agit de débris de revêtement entraînés par le métal en 
fusion lorsqu’il frappe les parois du moule.  

o Inclusions gazeuses, appelées aussi soufflures, causées par un 
emprisonnement de gaz provenant soit de la source de chaleur, soit de l’air 
atmosphérique. Afin de palier à ce problème, la maquette en cire ne doit pas 
présenter de bulles, le revêtement compensateur doit être suffisamment 
poreux afin de permettre l’échappement des gaz. Enfin, la température de 
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coulée doit être la plus basse que possible afin de diminuer la solubilité des 
gaz.  

o Les criques et gauchissements correspondent à des déformations causées par 
la différence de refroidissement entre les parties minces et épaisses de la 
pièce métallique.  

o Défauts de surface 
 

- Une technique chronophage  
 
Tableau 8 : Temps des étapes de fabrication d’un châssis de prothèse adjointe partielle (Données Laboratoire 
LSO Bordeaux) 

Etape  Temps  Erreurs possibles  

Coulée du modèle  25 min  Déformation, fracture  

Préparation du modèle  30 min  Mauvais placement des 
zones de contre-dépouille 
des crochets, mauvaise 
stabilité du modèle  

Duplication en matériau 
réfractaire  

15 min  Déformation, manque de 
matériau  

Maquette en cire  55 min  Placement difficile des 
préformes en cire 
Mauvais placement des tiges 
de coulée  

Coulée du cylindre en 
matériau réfractaire  

15 min  Gestion des quantités  
Déformation dimensionnelle  

Coulée du châssis 
métallique  

15 min  Coulée incomplète 
Défauts liés à la contraction 
de l’alliage  
Inclusions solides 

Démoulage et finition (hors 
temps de refroidissement)  

80 min  Fracture 
Difficultés d’insertion 
Retrait de matière excessif 
lors du polissage  
Risque de projection pour le 
manipulateur   

Conclusion  TOTAL : 235 minutes  Nombreuses étapes, 
Nombreux matériaux 
Nombreux déplacements 
pour le prothésiste  
Risques lors du fraisage  
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6.2. Méthode CAD/CAM 

6.2.1. Bases fondamentales de la CFAO 
La Conception et Fabrication Assistées par Ordinateur (également nommée CAD/CAM dans 
la littérature anglaise) est une technologie utilisée par le domaine de l’Odontologie issue de 
l’informatique qui permet la réalisation de prothèses dentaires. La CFAO est apparue dans 
les années 1970 et a été introduite en odontologie par François Duret qui a participé au 
développement des premières empreintes optiques à cette époque.(51) Mais ce n’est que 
lors des vingt dernières années que la CFAO a connu un essor en prothèse, grâce aux 
performances informatiques permettant de modéliser à l’écran les éléments prothétiques 
(52). 
 
Deux entités sont réunies dans ce même terme, mais il convient de les distinguer :  
 

- La C.A.O : Conception Assistée par Ordinateur (ou C.A.D. : Computer Aided 
Design) 

Grâce à l’aide de l’outil informatique interactif, l’opérateur conçoit le modèle virtuel de la 
future pièce prothétique à partir de l’empreinte optique directe réalisée en bouche ou 
indirecte à partir des modèles de duplication en plâtre. Le prothésiste ou le dentiste modèle 
la pièce en trois dimensions de façon analogue à ce qui est réalisé en laboratoire avec de la 
cire et une spatule chaude. La maquette numérique est donc l’ensemble des coordonnées 
de tous les points constituant l’objet à réaliser. A la fin de la conception, une maquette 
numérique est ainsi obtenue à l’écran (53).  
 

- La F.A.O. : Fabrication assistée par ordinateur (ou C.A.M. : Computer Aided 
Manufacturing) 

La machine-outil automatisée usine (fabrication soustractive) ou créer (fabrication additive), 
suivant les références techniques définies par la CAO, l’objet précédemment conçu sous 
forme virtuelle. La FAO aboutit à la création de la prothèse dentaire (54).  
 
Les étapes de CAO et FAO sont commandées par des logiciels propres à chaque unité et à 
chaque système. Certains systèmes sont dits « ouverts », c’est dire que la conception et la 
fabrication peuvent être réalisées par des logiciels de marques différentes tout en restant 
compatibles. A l’inverse, d’autres systèmes sont dits « fermés », ce qui obligent les 
utilisateurs à utiliser des logiciels compatibles (55). 
 

Pour résumer, la CFAO peut être décomposée en trois étapes distinctes 

o La saisie des informations nécessite la réalisation d’une empreinte optique ou d’un 
scanner qui permet d’acquérir les données physiques et de les transformer en 
données numériques.  

o La conception assistée par ordinateur est réalisée à l’aide de logiciels qui permettent 
d’utiliser les données numériques acquise et d’élaborer la future pièce prothétique.  

o La fabrication assistée par ordinateur consiste à produire la pièce prothétique grâce à 
une machine-outil, à partir des données numériques.   
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6.2.2. Notions de CFAO directe, indirecte ou semi-directe  
La CFAO a évolué dans deux directions : La première permet de réaliser une restauration en 
une seule séance au cabinet dentaire. La seconde fait appel à des laboratoires ou à des 
centres de production afin de réaliser des restaurations plus complexes, avec des matériaux 
plus difficiles à mettre en forme. Différentes méthodes de CFAO peuvent être différenciées 
(56,57):  
 

- La CFAO directe  
En CFAO directe, le praticien réalise en une seule séance la restauration. L’empreinte 
optique intra-buccale est traitée sur place, par le praticien qui réalise la fabrication à l’aide 
d’une unité d’usinage à commande numérique.  

- La CFAO indirecte  
En CFAO indirecte, le praticien réalise une empreinte classique physico-chimique, la 
transmet au prothésiste, qui se charge de l’acquisition numérique des données en scannant 
directement l’empreinte ou le modèle en plâtre issu de l’empreinte du praticien. En CFAO 
semi-directe, l’empreinte optique enregistrée par le praticien est envoyée via internet à un 
laboratoire ou à un centre d’usinage partenaire (58).  

6.2.3. Etapes de la chaine numérique  
 

- La saisie des informations  
Elle correspond à l’acquisition numérique de l’image. L’objectif est d’enregistrer le maximum 
d’informations sur la situation présente. 
L’unité d’acquisition comprend deux parties : 

o Un récepteur : il est au contact de l’objet et permet la prise d’information. 
o Un centre de numérisation : il transpose les données analogiques collectées 

par le récepteur en données numériques. 
A la fin de cette étape de numérisation, on obtient un modèle de travail virtuel sur lequel le 
prothésiste pourra concevoir la future prothèse (59,60).  
L'acquisition de l’image peut être soit directe, c’est à dire intra-orale; soit indirecte ou extra-
orale. De plus, l’acquisition peut être réalisée de deux manières différentes : tactile ou non 
tactile. Si l’empreinte optique est intra-orale, l'acquisition ne peut être que non tactile. Au 
contraire, la numérisation extra-orale peut être tactile ou non tactile (61).  
Comme son nom l’indique, la numérisation tactile est caractérisée par un contact entre 
l’objet et une sonde appelée palpeur. Le palpeur balaye la surface de l’empreinte de 
duplication et enregistre par micro-palpation la forme et les détails (56). 
Pour la technique de numérisation non tactile, un capteur va émettre un rayonnement sur 
l’empreinte. Le retour du rayonnement est enregistré par un récepteur. La méthode de 
triangulation par projection d’un point ou d’une ligne lumineuse utilise un récepteur type 
CCD (pour Charged Couple Device) photosensible qui convertit le rayonnement 
électromagnétique en un signal électrique. Ce signal est ensuite amplifié et numérisé puis 
traité afin d’obtenir l’image numérique (62,63).  
 

Les données enregistrées doivent être formatées dans un format de fichier standard afin 
d’être partagées entre les différentes unités de la CFAO. Le format STL (pour 
STereoLithographie) est le format le plus souvent utilisé par les systèmes dits « ouverts ». 
Dans les deux cas de numérisation intra ou extra buccale, il s’agit d’un procédé qui génère 
un maillage de points reliés entre eux pour constituer une modélisation 3D par triangulation. 
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Ce modèle en trois dimensions, assimilé à un ensemble de polygones, est ensuite importé 
dans le logiciel de CAO. Ce modèle 3D est donc un ensemble de polygones qui différencie 
l’intérieur du modèle de l’extérieur par une orientation différente de ces polygones. 
L’ensemble peut alors être transféré vers un logiciel de modélisation 3D sous le nom de 
format de fichier STL pour concevoir la prothèse (55,63,64).  
 

- Généralités sur la Conception Assistée par Ordinateur 
Comme précisé précédemment, il s’agit de l’élaboration numérique de la prothèse. Elle est 
généralement divisée en deux phases : une phase de traitement des données suivie d’une 
phase de modélisation (65,66).  

 La phase de traitement des données permet de réduire, de trier toutes les 
informations recueillies lors de l’empreinte optique pour enfin extraire les données 
nécessaires à la conception.  

 La phase de modélisation ou de conception est réalisée à partir du modèle de travail 
numérique virtuel qui apparait en trois dimensions sur l’écran.  

Ce modèle peut être vu sous tous les angles et toutes les tailles. Il peut être retravaillé 
(détouré, corrigé) et l’opérateur peut élaborer la future prothèse. Les logiciels de CAO 
disposent de préformes qui vont être testées puis adaptées au modèle positif unitaire 
(M.P.U) en fonction de la correspondance entre les préformes existantes et les 
caractéristiques des autres dents du patient. La prothèse se positionne sur le modèle, puis 
s’adapte à la limite cervicale de la préparation prédéfinie par l’opérateur. Ce dernier peut 
intervenir sur toutes les caractéristiques générales de la prothèse : axe d’insertion, épaisseur 
du matériau, ajustage cervical, espacement entre la prothèse et le modèle de travail (place 
laissée aux ciments ou colles). Il peut intervenir également sur des endroits précis de la 
prothèse avec des outils de lissage, de soustraction, d’addition, de bascule de la prothèse, de 
position, de forme. L’opérateur peut alors à partir de la prothèse proposée par le logiciel de 
CAO, complètement la redessiner et la modifier en fonction des critères de réalisation 
classiques, des caractéristiques de la denture du patient ou encore selon des demandes 
précises du praticien. Cette opération peut être plus ou moins rapide en fonction de la 
connaissance du logiciel, de l’expérience de l’opérateur, et de la prothèse à réaliser (67,68). 
 

Dans ce travail, nous ne traiterons que la CFAO indirecte ou semi-indirecte. Dans le cas de la 
CFAO dite semi-indirecte, l’empreinte optique est réalisée par le praticien au fauteuil puis 
envoyée au laboratoire de prothèse pour la conception et la fabrication (figure ci-dessous). 
Dans le cas de la CFAO indirecte, l’empreinte est réalisée de manière traditionnelle au 
cabinet dentaire par le praticien, dupliquée au laboratoire puis scannée.  
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Figure 5 : Etapes de conception d’une couronne unitaire (résumé). Centre de production OD3D Bordeaux, 
logiciel Labocast by BEGO. Réalisation MAREMBERT B, BERGES B.  

 

 
 

Etapes résumées de conception d’une prothèse fixe :  
a) et b) scan des modèles en plâtre, maxillaire puis mandibule et sur articulateur  
c) modèle complet  
d) modèle détouré 
e) tracé de la limite cervicale  
f) insertion de la préforme de la prothèse 
g) réglage de l’occlusion 
 
Figure 6 : Conception traditionnelle par maquette en cire et conception assistée par ordinateur d’un châssis 
de prothèse adjointe. (Laboratoire LSO Bordeaux, BERGES B) 

 

 
 

- La fabrication Assistée par Ordinateur  
 
La fabrication assistée par ordinateur représente la dernière étape de la chaine de CFAO. La 
FAO qui consiste à matérialiser le projet prothétique à partir de la conception informatique 
est depuis longtemps utilisée par les laboratoires de prothèse (64,66). Le recours à des 
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machines-outils pilotées par ordinateur est en constante augmentation du fait du contexte 
économique et industriel. En effet, les laboratoires connaissent une ère de robotisation 
comme l’a connue l’industrie dans les années 1980 avec le passage progressif de l’artisanat 
vers la fabrication industrielle (59,69). Les rendements de production sont améliorés, la 
qualité dans les résultats est constante et la traçabilité est optimale. 
 

Deux méthodes de fabrication sont à distinguer : la méthode soustractive et la méthode 
additive.  

o La méthode soustractive 

Cette méthode correspond à l’usinage. Le matériau est mis en forme par soustraction de 
matière. Des fraises à commande numérique fabriquent la pièce dans un intervalle de 
précision donné (70). 
 

 Principe 
Après avoir importé la modélisation 3D de la pièce prothétique à fabriquer, le logiciel de FAO 
transforme les données numériques en mouvement analogique que réalise une machine-
outil (64). Un programme informatique qui se sert de la CAO précédemment réalisée pilote 
la machine-outil et dicte le trajet et la rotation des fraises. Le logiciel crée les trajectoires des 
outils choisis sur la modélisation 3D et enregistre celles-ci sous forme d’équations. Les outils 
de coupe sont alors pilotés par la machine dans les trois dimensions spatiales, combinant les 
déplacements latéraux, verticaux, d’avance et de recul. A partir d’un bloc de matière, la 
pièce prothétique est fabriquée (71) .  
La qualité d’usinage va dépendre du logiciel de pilotage : plus il est performant plus il peut 
commander des mouvements précis. De plus, les logiciels de CAO et de FAO doivent être 
compatibles. Enfin, les caractéristiques de la machine-outil sont importantes (nombre d’axes 
de travail : de 3 à 5), plus les axes sont nombreux, plus les formes peuvent être complexes. 
L’usinage de la pièce peut se faire selon trois, quatre ou cinq axes. Les machines trois axes 
sont suffisantes pour usiner des couronnes, des chapes et des bridges. Le nombre 
d’éléments d’un bridge dépend du bloc à usiner supporté par la machine. Elles permettent 
également d’usiner des barres à sens d’insertion simple. Les machines quatre axes 
permettent d’étendre l’usinage à la fabrication des piliers. Les machines cinq axes sont 
nécessaires pour usiner des suprastructures complexes, telles des barres à directions 
divergentes ou pour l’usinage simultané d’une série de piliers. La qualité des fraises est aussi 
importante à prendre en considération pour la finesse des sillons ou la précision de la limite 
cervicale par exemple (70,72).  
De nombreux matériaux peuvent être mis en œuvre : métalliques (alliages Co-Cr, Titane), 
céramiques vitreuses et polycristallines ainsi que les résines composites ou hybrides. La 
précision de l’ajustage des pièces prothétique varie en fonction des paramètres présentés ci-
dessus et se situerait dans un intervalle compris entre 1 et 30 µm(73–76).  
 
Cependant, ces techniques sont parfaitement adaptées et largement utilisées pour la 
fabrication des chapes de prothèse fixée métallique ou céramique mais elles ne permettent 
pas la production de châssis de prothèse partielle amovible en alliage cobalt-chrome. Les 
pièces métalliques à usiner nécessiteraient des blocs très volumineux avec d’importantes 
pertes de matière brute. La coupe de tels blocs reste impensable : temps d’usinage trop 
long, usure très rapide des outils de coupe. De plus, l’usinage n’est pas toujours un procédé 
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de mise en forme approprié du fait de la complexité de forme notamment au niveau des 
crochets (77).  
Le principal inconvénient de cette méthode de fabrication réside dans le fait que l’usinage 
est réalisé dans des blocs, des barres ou de disques de tailles variables, la matière brute non 
usinée représente une partie importante du volume qui est perdu. De plus, l’usure des 
fraises est importante.  

o La FAO additive  
Il paraît important de préciser que la notion d’impression 3D n’est qu’une vision réductrice 
d’un ensemble de procédés de fabrication regroupés sous le terme de « fabrication additive 
ou « additive manufacturing » notée AM dans la suite du document (78). 
Ainsi l’AM est le terme consacré pour désigner les procédés de fabrication basés sur le 
concept d’ajout de matière. Il remplace le terme de « rapid prototyping RP» jugé trop 
réducteur (79). 
Par définition, l’AM permet de réaliser des pièces précises, présentant des propriétés 
intéressantes dans de nombreuses applications de l’industrie automobile, aéronautique mais 
aussi en bijouterie ou en horlogerie, tout comme dans des applications médicales (78,80,81). 
 
L’AM regroupe les procédés de fabrication qui mettent en œuvre des matériaux à l’état 
solide ou liquide. Ceci grâce à l’association scanner-ordinateur-logiciel de CAO et machine de 
FAO. 
Une comparaison de la fabrication d’une infrastructure de prothèse conjointe mise en forme 
par soustraction ou par addition permet de montrer les apports des procédures additives en 
termes de simplification des étapes de mise en œuvre du matériau. Dans les deux cas, le 
matériau avant le début de la phase de fabrication est sous forme pulvérulente (poudre très 
fine) (69). 
Pour la mise en forme par usinage une préforme sous forme de disque est nécessaire avant 
de pouvoir usiner le matériau. Dans le cas de la mise en forme par procédé additif, l’étape 
intermédiaire de préforme n’est plus nécessaire. La poudre est directement mise en forme 
pour obtenir l’infrastructure, ce qui élimine tout l’outillage intermédiaire (69,82). 
Le volume de matière perdu est quasi nul alors qu’un grand volume de matière est perdu 
lors de l’usinage sous forme de copeaux qui sont difficiles à recycler (83). 
Il est à noter que des opérations supplémentaires d’usinage et de polissage sont nécessaires 
afin d’obtenir les qualités dimensionnelles, géométriques et de rugosité indispensables dans 
le cadre d’un procédé additif (84). 
 
Ainsi, globalement les procédés additifs sont plus faciles à mettre en œuvre en simplifiant la 
gamme de fabrication (élimination des étapes de mise en œuvre et de développement 
d’outillage) et permettent de fabriquer des pièces non réalisables par des procédés 
conventionnels. Toutefois, leur réalisation directement dans le matériau final avec une 
qualité suffisante nécessite la formation du spécialiste sur la métallurgie des poudres et sur 
les lasers.  
La fabrication additive est définie par une gamme de technologies capables de traduire des 
données d’un modèle solide virtuel en un modèle physiques réel par un processus rapide et 
facile. Les données sont décomposées en une série de sections transversales 2D d'une 
épaisseur finie. Ces sections transversales sont introduites dans les machines AM afin 
qu'elles puissent être combinées et ajoutées dans une séquence couche par couche pour 
former l’objet. La géométrie de la pièce est donc clairement reproduite dans la machine AM 
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sans avoir à s'adapter aux processus de fabrication classique vu précédemment, comme 
l’usure des fraises, la gestion de contre-dépouilles, des angles de dépouille ou à d'autres 
caractéristiques. Ces procédés de fabrication sont appelés “What You See Is What You Build 
(WYSIWYB) processes” (78). 
 
Selon la classification ASTM/ISO F42 2915-12 de mai 2011 qui spécifie les procédés de 
fabrication par addition de matière, les sept catégories de ce processus sont présentées ici :  
 
Tableau 9 : Classification des 7 procédés de fabrication par addition de matière 

Procédé Définition 
Photo-polymérisation en cuve Procédé qui utilise un photopolymère 

liquide contenu dans une cuve et traité en 
délivrant sélectivement de l'énergie pour 
durcir des régions spécifiques d'une section 
transversale partielle. 

Fusion sur lit de poudre Procédé qui utilise un récipient rempli de 
poudre qui est fusionné sélectivement en 
utilisant une source d'énergie, le plus 
souvent un laser à balayage ou un faisceau 
d'électrons. 

Extrusion de matériaux Processus qui déposent un matériau en 
l'extrudant à travers une buse, 
généralement pendant le balayage de la 
buse selon un modèle qui produit une 
section transversale partielle. 

Projection de matériaux Procédés d'impression par jet d'encre. 

Laminage de liant Processus dans lesquels un liant est imprimé 
dans un lit de poudre afin de former des 
sections transversales. 

Stratification de feuilles Processus qui déposent une couche de 
matériau à la fois, lorsque le matériau est 
sous forme de feuille. 

Dépôt d'énergie dirigée Processus qui déposent simultanément un 
matériau (généralement de la poudre ou du 
fil) et fournissent de l'énergie pour traiter ce 
matériau à travers un seul dispositif de 
dépôt. 

 
 
Dans le domaine de l’Odontologie qui nous intéresse, le procédé utilisé pour la fabrication 
des pièces prothétiques est la fusion sur lit de poudre ou « PBF » pour Powder Bed Fusion. 
Chaque nouveau développeur de technologie PBF a introduit une terminologie concurrente 
pour décrire le mécanisme par lequel la fusion se produit, les variantes de "frittage" et de 
"fusion" étant les plus populaires. Cependant, l'utilisation d'un seul mot pour décrire le 
mécanisme de fusion de la poudre est intrinsèquement problématique car plusieurs 
mécanismes sont possibles. Il existe quatre mécanismes de fusion différents qui sont 
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présents dans les processus PBF (85,86). Ceux-ci comprennent le frittage à l'état solide, la 
liaison induite chimiquement, le frittage en phase liquide ou fusion partielle (LPS ou SLS, 
DMLS) et la fusion complète. La plupart des procédés utilisés en prothèse dentaire utilisent 
principalement le LPS et la fusion totale.   
 
Ainsi, la technologie de fusion laser peut être décrite en utilisant plusieurs terminologies. La 
fusion laser sélective (SLM) est caractérisée par la fusion totale (85). Le frittage laser sélectif 
(SLS pour Selective Laser Sintering) ou le frittage laser direct du métal (DMLS pour Direct 
Metal Laser Sintering) impliquent la fusion partielle de la poudre métallique (87,88). Dans la 
technique SLS, la poudre ne fond que partiellement au niveau de la périphérie des particules 
(89,90).De plus, les particules de poudre utilisées peuvent être métalliques mais aussi 
composées d’autres matériaux comme des polymères ou de la céramique. Le principe DMLS 
utilise un mélange de poudres de métal qui présentent des températures de fusion 
différentes (91).  
  
Dans notre travail, nous nous intéresserons plus particulièrement à la fusion complète 
(SLM). Indépendamment de savoir si une technologie est connue comme «frittage laser 
sélectif», «fusion laser sélective», «frittage laser direct métal», «fusion de faisceau 
d'électrons» ou un autre nom, il est possible que plusieurs de ces mécanismes soient 
présents en fonction des combinaisons de particules de poudre, et l'apport d'énergie utilisés 
pour former la pièce. 
 
La fusion complète est le mécanisme le plus couramment associé au traitement PBF des 
alliages métalliques (78,86,92). Dans ce mécanisme, la totalité de la zone de matériau 
soumise à l'énergie thermique incidente est fondue jusqu'à une profondeur dépassant 
l'épaisseur de la couche. L'énergie thermique des balayages successifs d'un laser (à côté ou 
au-dessus de la zone juste balayée) est suffisante pour faire fondre à nouveau une partie de 
la structure solide précédemment solidifiée.  
 
Ainsi, nous verrons par la suite que ce type de fusion complète est très efficace pour créer 
des structures à haute densité et bien liées à partir de poudres métalliques. Nous verrons 
également que la fusion rapide et la solidification de ces alliages métalliques ont pour 
résultat des propriétés uniques qui sont distinctes des pièces coulées ou forgées fabriquées 
à partir d'alliages identiques (78,93). 
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Partie 2 : Présentation du procédé de fabrication par Fusion Laser Sélective 

1. Historique  

Apparue vers la fin des années 1990, la fusion laser sélective sur lit de poudres métalliques 
(Selective Laser Melting – SLM) est une technique de fabrication par ajout de matière couche 
par couche, de la famille des procédés de fabrication additive (87,94). Elle apporte des 
solutions innovantes pour la fabrication directe de pièces mécaniques (86). 
C’est un procédé destiné à fabriquer des pièces complexes à partir d’un fichier CAO 
(Conception Assistée par Ordinateur) dans de courts délais et sans outillage (95). 
Les domaines d’applications de cette technologie concernent plusieurs secteurs industriels, 
principalement les industries dentaire, médicale, aéronautique, spatiale, de l’armement, 
mais aussi le luxe. Elle peut être utilisée comme moyen de prototypage rapide mais surtout 
comme moyen de production de pièces en petites ou moyennes séries. Dans ce cas, nous 
parlerons alors de fabrication directe (78). 
 

2. Principe général  

La fusion sélective par laser (SLM) est à présent connue comme une technologie unique 
permettant de produire des objets complexes à partir de poudres métalliques avec, nous le 
verrons, des propriétés mécaniques intéressantes. Cette technologie offre de nombreux 
avantages par rapport aux techniques classiques de fabrication : délai moins important avant 
la mise sur le marché, utilisation de matériaux peu coûteux, polyvalence, haute précision, 
capacité à produire plus de fonctionnalités avec un design unique, etc (86). Il est ainsi 
possible de créer des pièces fonctionnelles directement à partir de poudres métalliques sans 
utiliser de liants intermédiaires ou des étapes de traitement supplémentaires après 
l'opération de fusion laser. Toutefois, une combinaison de propriétés mécaniques telles que 
la plasticité et la dureté, la ténacité et l'élasticité est d'une importance capitale pour les 
composants métalliques. Cette combinaison n'est pas toujours facile à obtenir bien que ce 
procédé soit étudié depuis plus de vingt ans (96). 
Le principe est de transformer de la poudre métallique en pièce solide en la fusionnant 
localement grâce à un faisceau laser (Figure 7). La production de pièces métalliques par 
frittage laser direct de métal (« Direct Metal Laser Sintering » DMLS) consiste à déposer sur 
une plaque support un lit de poudre d’épaisseur de quelques dizaines de micromètres, puis 
un faisceau laser, contrôlé par un système optique, vient chauffer les grains de poudre 
jusqu’à leur température de fusion. La poudre fondue est solidifiée rapidement formant des 
cordons de matière solides (Figure 7) (85). A la fin de cette étape, le plateau support 
descend d’une épaisseur de couche et une nouvelle couche de poudre est déposée, puis le 
processus démarre à nouveau pour consolider une nouvelle strate de matière sur la 
précédente. Ceci se répétant jusqu’au produit fini. Pour éviter toute oxydation à haute 
température, le travail s’effectue en environnement contrôlé dans une chambre de 
fabrication étanche sous atmosphère protectrice (azote, argon...) (77,97). 
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Figure 7 : Représentation schématique du principe du frittage laser de poudre métallique 

 
 
Figure 8 : Photographies du procédé à des temps de fabrication différents. Laboratoire OMNIUM dentaire 
Bordeaux, MAREMBERT B, BERGES B.  

 
Le point le plus important du procédé SLM repose sur le fait que chaque couche correspond 
à une section mince de la pièce dérivée des données CAO originales.  
 
Plus les couches sont minces, plus la partie finale sera proche de l'original. Toutes les 
machines AM commercialisées à ce jour utilisent une approche basée sur l’empilement des 
couches. Les principales différences reposent dans les matériaux pouvant être utilisés, la 
manière dont les couches sont créées et la manière dont les couches sont liées les unes aux 
autres. De telles différences déterminent des facteurs tels que la précision de la pièce finale, 
et ce qui nous intéresse ici : ses propriétés mécaniques. Elles déterminent également des 
facteurs tels que la rapidité avec laquelle la pièce peut être fabriquée, la quantité de post-
traitement requise, la taille de la machine AM utilisée et le coût global de la pièce, de la 
machine et du processus (98). 
 

1. Etalage de la poudre  
Le lit de poudre est déposé sur le 
support. 

2. Fusion laser  
Le faisceau laser chauffe 
localement la poudre qui fond et 
forme des cordons de matières 
solides en se solidifiant.  

3. Etalage de la poudre  
Le plateau du support descend, la 
poudre est déposée grâce au 
rouleau. Le processus se poursuit. 
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Les différentes étapes du processus SLM ainsi que les paramètres de fabrication seront 
présentés plus en détail par la suite, mais pour résumer, le processus SLM, comme tous les 
autres procédés de AM impliquent trois phases distinctes : prétraitement, fusion de la 
poudre, post-traitement (78,93). 
Le prétraitement inclut la conversion des données du modèle CAO, la détermination de 
l'orientation de la pièce, l'addition de supports et le tranchage. En tant que source des 
données, le modèle 3D de la pièce est construit par un logiciel CAD. Comme expliqué 
précédemment, le modèle numérique original ne peut pas être lu par le système SLM; il doit 
être converti en format STL. Le traitement des données STL utilise des plaques triangulaires 
pour reproduire la surface du modèle. Le positionnement de la pièce par rapport au plan de 
construction influence le temps de fabrication et la qualité de surface de la pièce. L’addition 
de supports est la clé du procédé de fabrication parce qu’elle influence fortement le succès 
d'élaboration. Dans le principe de l’addition de supports proposé par la compagnie EOS, la 
limite de l’angle de contact des supports est de 135°. Afin d’éliminer facilement les supports 
et d'obtenir une surface lisse, les supports sont fixés de façon ponctuelle. Après l’addition 
des supports, le logiciel tranche le modèle selon l’épaisseur de couche choisie (94). 
Il faut noter qu’en fonction des machines utilisées, la poudre peut être préchauffée avant le 
début de la fabrication pour limiter les déformations. Ensuite, le laser fond la couche de 
poudre avec les paramètres définis selon les trajectoires établies à partir du modèle. Les 
particules fondues sous le rayon laser forment une trace solide, comme le montre la figure 
ci-dessous. Le procédé est contrôlé par un logiciel qui arrête le processus quand la dernière 
couche est finie.  
 
Figure 9 : Schéma illustrant la formation des pièces couche par couche (99) 

 

 
 
Après le procédé de fusion laser, il est nécessaire de nettoyer la pièce, d'enlever les supports 
et de polir la surface. Les pièces fabriquées par SLM peuvent aussi subir un traitement 
thermique afin d'éliminer les contraintes internes et de réduire la porosité (100).  
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3. Temps de fabrication étape par étape  

 

3.1. Étape 1: CAO (CAD) 

Toutes les pièces sont fabriquées à partir d'un modèle issu d’un logiciel qui décrit 
entièrement la géométrie externe ou représentation 3D du solide. Il s’agit de l’élaboration 
numérique de la prothèse. Elle est généralement divisée en deux phases : une phase de 
traitement des données suivie d’une phase de modélisation (78,88).  
 

3.2. Étape 2: Conversion en STL 

Le terme est dérivé de STereoLithograhy, qui fut la première technologie commerciale AM 
de 3D Systems dans les années 1990. Toutes les machines AM destinées à la prothèse 
dentaire acceptent le format de fichier STL, qui est devenu la norme de facto, et de nos jours 
presque tous les systèmes CAO peuvent produire un tel format de fichier. Ce fichier décrit 
les surfaces externes du modèle CAO original et constitue la base du calcul des tranches. Il 
constitue un moyen simple de décrire un modèle CAO en trois dimensions (79). Il fonctionne 
en supprimant toutes les données de construction, l'historique de modélisation, etc., et en 
rapprochant les surfaces du modèle avec une série de facettes triangulaires. Le fichier STL 
décrit un objet par sa surface externe : la surface du solide 3D est découpée 
mathématiquement en une série de triangles. Cette surface est nécessairement fermée et 
définie par une série de triangles (ou facettes). Chaque triangle est défini par les 
coordonnées cartésiennes (x, y, z) dans un trièdre direct de son vecteur normal (n) orienté 
vers l'extérieur et de ses trois sommets (vertex/vertices en anglais) ordonnés dans le sens 
trigonométrique. Chaque triangle doit partager deux sommets avec chacun des triangles le 
juxtaposant. Le sommet d'un triangle ne doit pas être sur l'arête d'un autre triangle. Il n'y a 
pas d'information d'échelle. L'unité de longueur est arbitraire (78).  
 
Figure 10 : Découpage mathématique de la surface en une série de triangle  

 
 
 
 
 
 
 
 

 
 

(Images https://3dwarehouse.com) 

3.3. Étape 3: Transfert vers la machine AM et vérification du fichier 
STL 

Le fichier STL décrivant la pièce est transféré sur la machine AM. A cette étape il peut y avoir 
une manipulation générale du fichier de sorte que la taille, la position et l'orientation soient 
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correctes pour la construction. Les différents fichiers de production de l’ensemble des 
restaurations prothétiques sont regroupés et ordonnées sur le support de fabrication fictif. 
 
Figure 11 : Fichiers de productions placés sur le support virtuel. Laboratoire OMNIUM dentaire, MAREMBERT 
M, BERGES B.  

 
 

3.4. Étape 4: Configuration de la machine 

Une fois que le fichier STL a été créé, il peut être envoyé directement à la machine AM cible. 
Idéalement, il devrait être possible d'appuyer sur un bouton "imprimer" et la machine 
devrait construire la pièce immédiatement. Cependant, ce n'est pas le cas et il peut y avoir 
un certain nombre d'actions requises avant la construction de la pièce. 
La première tâche est de vérifier que la pièce est correcte. L’opérateur peut repositionner la 
pièce ou même changer l'orientation pour lui permettre d'être construite à un emplacement 
spécifique dans la machine. Il est assez courant de construire plus d'une restauration 
prothétique à la fois. Cela peut être des multiples (rare cas en prothèse dentaire) ou des 
fichiers STL complètement différents correspondant à d’autres prothèses. Les applications 
peuvent également exiger que la pièce soit identifiée pour ne pas les mélanger une fois la 
production terminée.  
La machine AM doit être correctement configurée avant le processus de construction. De 
tels réglages concernent les paramètres de construction comme la mise en place de la 
poudre, la mise sous vide, le réglage de la source d'énergie, l'épaisseur de couche, la vitesse 
de balayage, le temps de fabrication, etc. Tous ces paramètres seront présentés par la suite. 
 

3.5. Étape 5: La fabrication  

La construction de la pièce est principalement un processus automatisé et la machine peut 
fonctionner sans surveillance. Seule une surveillance superficielle de la machine doit être 
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effectuée pour s'assurer qu'aucune erreur n'a eu lieu comme des problèmes matériels, 
électriques ou logiciels par exemple. Les particules de poudre métallique sont assemblées 
par fusion sélective par le biais d’un faisceau laser qui balaie la surface et fait fondre la 
poudre selon un trajet déterminé précédemment par le fichier STL. Après solidification de la 
couche, la plateforme de construction est abaissée pour pouvoir étaler une nouvelle couche 
de poudre d’épaisseur prédéterminée. Le laser balaie à nouveau la surface de la poudre pour 
créer une section additionnelle superposée à la couche précédente. La pièce en 3D est en 
quelque sorte un empilement de strates planes en 2D. 
 
Un certain nombre de phénomènes physiques jouent un rôle dans la production de l’objet 
final. Le processus de fusion laser sélective peut être interprété comme le résultat d’une 
superposition et de l'interaction de plusieurs sous-procédés (78,86). 
L'interaction poudre-laser peut être divisée en trois phases distinctes : chauffe, fusion avec 
retrait et resolidification (99).  
Pendant la chauffe, la poudre doit absorber une quantité significative de chaleur afin que la 
température de surface atteigne son point de fusion. Une fois la température de fusion 
atteinte la poudre se mélange très rapidement à l’état liquide. Lorsque le flux de chaleur 
diminue, la masse liquide refroidit et se solidifie à température ambiante (91).  
 
Le processus de transfert de chaleur au sein du lit de poudre comprend les éléments 
suivants (86) :  

 Pendant le temps de rayonnement laser, l’énergie absorbée diffuse au sein de la 
particule de poudre qui présente un potentiel conducteur très élevé  

 Quand la température devient homogène au sein de la particule, la chaleur diffuse 
vers l’extérieur 

 Conduction thermique entre les particules de poudre solides  
 Conduction thermique entre les particules de gaz piégées entre les particules solides  
 Rayonnement thermique entre les particules de poudre  
 Conduction thermique et convection dans la masse fondue 

 
 
Figure 12: Schématisation des différents transferts de chaleurs au sein du lit de poudre métallique selon (86) 

 
 

3.6. Étape 6: Enlèvement 

Une fois que la machine AM a terminé la construction, les pièces doivent être retirées. Cela 
peut nécessiter une interaction avec la machine, qui présente des verrouillages de sécurité 
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pour s'assurer par exemple que les températures de fonctionnement sont suffisamment 
basses ou qu'il n'y a pas de pièces en mouvement. 

3.7. Étape 7: Post-traitement 

Une fois retirées de la machine, les pièces nécessitent des traitements supplémentaires. 
Dans un premier temps, avant d’être séparées de leur support, les intrados des pièces sont 
sablés. Ensuite, les pièces sont séparées des supports, puis les faces occlusales et axiales 
sont sablées avant grattage classique manuel. Ces étapes nécessitent du temps et une 
manipulation manuelle prudente et expérimentée.  
 
Figure 13 : Productions en fin de fabrication, avant retrait des supports et post-traitement. Laboratoire 
OMNIUM dentaire Bordeaux, MAREMBERT B, BERGES B.  

 

3.8. Étape 8: Application 

A la suite de ces étapes, les pièces sont prêtes à être utilisées : directement pour les 
prothèses unitaires métalliques ou les châssis de prothèse adjointe; dans les cas de 
technique céramo-métallique, l’infrastructure métallique va suivre les étapes nécessaires à 
la stratification de la céramique.  

 
 
A ce stade, il est important de réaliser que les machines AM nécessitent un entretien 
minutieux. La technologie de laser doit être surveillée attentivement et ne doit pas être 
utilisée dans un environnement sale ou bruyant. Bien que les machines soient généralement 
conçues pour fonctionner sans surveillance, il est important d'inclure des vérifications 
régulières dans le calendrier de maintenance. En plus de la machinerie, les matériaux 
peuvent aussi nécessiter une manipulation prudente. L'exposition à l'humidité, à l'excès de 
lumière et à d'autres contaminants doivent également être évitées. La plupart des processus 
utilisent des poudres métalliques qui peuvent être réutilisés pour plusieurs constructions. 
Cependant, il se peut que la réutilisation puisse dégrader les propriétés si elle est réitérée à 
plusieurs reprises, et par conséquent, une procédure pour maintenir une qualité de 
matériau constante grâce au recyclage doit également être observée. 
 

4. Les différentes unités de fabrication disponibles   

Plusieurs procédés ont été développés afin de pouvoir aboutir à ces résultats. Parmi eux on 
peut distinguer deux familles de systèmes sur le marché qui trouvent leurs différences dans 
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l’origine de leur développement : les procédés issus des imprimantes plastiques et ceux issus 
du frittage de la céramique. 
Les systèmes commercialisés par les sociétés EOS, CONCEPT LASER ou 3D SYSTEMS sont 
issus de travaux effectués dans les années 1980 sur les poudres plastiques dans un premier 
temps, puis les poudres métalliques ont été utilisées. Les procédés de ce type utilisent des 
poudres d’une taille moyenne de 20 à 25 μm dont la coulabilité permet de réaliser 
rapidement des couches de 20 μm ou plus (101). 
En revanche, les systèmes développés par la société PHENIX sont issus de travaux réalisés 
dans les années 1990 sur les poudres céramiques frittées laser sans liant en phase solide 
tout d’abord. Par la suite, le procédé a été étendu à des poudres métalliques. Le procédé 
Phénix utilise des poudres à très faible capacité d’écoulement d’une taille moyenne de 6 à 8 
μm dont les tailles extrêmes sont plus importantes ou plus petites. Ceci permet un 
empilement plus régulier puisque les petits grains viennent se loger entre les gros évitant 
ainsi des irrégularités (102,103). 
 
Figure 14 : Machine de production EOSINT M280, Centre de production OD3D Bordeaux.  

 

5. Paramètres du procédé 

L'opération essentielle du procédé est le balayage du faisceau laser sur la surface d'une 
mince couche de poudre préalablement déposée sur le substrat. Le processus de formation 
suit la direction de balayage du faisceau laser. Chaque section transversale (couche) de la 
pièce est remplie de lignes allongées (vecteurs) de poudre fondue. La qualité d'une pièce 
produite par cette technologie dépend fortement de la qualité de chaque vecteur et de 
chaque couche (91,104). L'identification des paramètres optimaux de la puissance laser et de 
la vitesse de balayage est une tâche cruciale car ces paramètres sont les plus influents sur les 
caractéristiques de la pièce (porosité, dureté et propriétés mécaniques) (92). 
Les mécanismes de fixation des poudres, tels que la fusion et le frittage à l'état solide ou en 
phase liquide, dépendent de la température, les champs de température locaux sont donc 
importants pour la stabilité du processus et la qualité des objets fabriqués. 
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Les paramètres du processus peuvent être regroupés en trois sections: les paramètres laser, 
les paramètres système et les paramètres d’environnement (40,92). Certains de ces 
paramètres (marqués par un * sont présentés sur le schéma ci-dessous, Figure 15).  

- Poudre : composition, taille, épaisseur de la couche de poudre* déposée pour 
chaque cycle de fabrication (C), surface de poudre traitée* (a.b), transfert de la 
chaleur 

- Laser: puissance, diamètre du faisceau et largeur du cordon de balayage* (D), 
distribution spatiale du faisceau, vitesse de balayage. 

- Stratégie de fabrication : décomposition de chaque plan à fusionner sur un certain 
nombre de motifs élémentaires appelés aussi vecteurs, définition de l'orientation et 
de la distance entre deux vecteurs* (HC). Plusieurs modes de balayage sont possibles 
: (a) un mode de trame courte dans la direction X, (b) un mode de trame longue dans 
la direction Y, (c) une alternance d'orientations. 

- Les paramètres environnement regroupent la température de préchauffage, 
l’atmosphère et la pression de gaz. 

 
 
Figure 15 : Représentation schématique des paramètres SLM (92) 

 

 
 
 

 
Il convient de noter que la plupart de ces paramètres sont fortement interdépendants et 
interagissent mutuellement. La puissance laser nécessaire, par exemple, augmente avec le 
point de fusion du matériau et la température du lit de poudre, et varie en fonction des 
caractéristiques d'absorption du lit de poudre, qui sont influencées par le type de matériau, 
la forme, la taille et la densité.  
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5.1. Paramètres système 

5.1.1. Epaisseur de couche  
Le procédé SLM est une technique de fabrication couche par couche. Partant de ce principe, 
il est important de noter que l’épaisseur de couche est l’un des facteurs déterminant du 
processus. Le choix approprié de l'épaisseur de la couche est basé sur un examen minutieux 
de la taille des particules et de l'étendue du rétrécissement pendant la phase de fusion-
solidification. L'épaisseur d'une couche déposée est déterminée par la quantité de poudre 
qui sera fondue lors du balayage laser. Une faible épaisseur de couche permet d'obtenir une 
bonne précision mais ne favorise pas la productivité du processus de fabrication (92,99). La 
refonte du substrat doit être optimale pour préserver la géométrie des couches précédentes 
ainsi que pour garantir des propriétés mécaniques élevées de la pièce. Il est important de 
noter que le choix du paramètre « épaisseur de poudre » est lié à deux autres paramètres 
très importants que sont la puissance du laser et la vitesse de balayage. Ainsi, pour une 
puissance laser et une vitesse de balayage donnés il est possible de déterminer l’épaisseur 
de poudre nécessaire pour former des vecteurs continus et homogènes. 
Les valeurs moyennes retrouvées dans les différentes études portant sur l’étude des alliages 
Co-Cr utilisés en prothèse dentaire sont comprises entre 0,02 et 0,05mm (91,104,105). 

5.1.2. Nombre de couches  
La tendance actuelle est que les couches de poudre traitées deviennent plus minces et que 
leur épaisseur devienne comparable à la profondeur de pénétration du rayonnement laser 
(106). 
L’analyse de l’influence du nombre de couches montre que la formation de vecteurs 
continus commence à des puissances laser inférieures lorsque le nombre de couches est 
augmenté. Le coefficient de conductivité thermique du matériau du substrat est beaucoup 
plus élevé que celui de la poudre. Par conséquent, au départ, lors de la formation de la 
première couche, une grande quantité d'énergie va chauffer le substrat. Avec 
l'augmentation du nombre de couches, l'échange de chaleur avec le substrat et donc les 
pertes de transfert de chaleur diminuent. Une plus grande quantité d'énergie laser est 
absorbée par la poudre qui va fondre et former des vecteurs stables et continus.  
De plus, le nombre de couches a une influence sur la largeur des vecteurs : plus le nombre 
de couche est important, plus les vecteurs sont larges (86,92). 
Enfin, plus les couches sont fines, plus les vecteurs sont fins et homogènes, ce qui permet 
d’obtenir au niveau du produit final une surface plus lisse avec moins d’irrégularités (107). 
 

5.1.3. Distance entre deux vecteurs :  
Plusieurs études ont analysé l’influence de la distance entre deux vecteurs sur la formation 
de couches homogènes. Les conclusions montrent que la formation de vecteurs denses et 
homogènes dépend surtout de l’énergie absorbée (et donc de la puissance du laser) et de la 
vitesse de balayage. Cependant la valeur de la distance maximale entre deux vecteurs ne 
doit pas dépasser la largeur moyenne du vecteur (104,107). 
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5.2.     Paramètres Laser  

5.2.1. Type de laser utilisé 
Plusieurs types de laser sont utilisés dans l’industrie. En fabrication additive, les lasers 
solides et fibrés sont les plus utilisés (98). Les sources lasers utilisés en fusion laser sélective 
appliquées à la prothèse dentaire peuvent être de deux types :  

- De type Nd-YAG : laser solide où le cristal (grenat d’yttrium-aluminium dopé au 
néodyme) est utilisé comme milieu amplificateur.  

- De type Yb-fibre : le milieu amplificateur est une fibre optique dopée avec des ions 
de terres rares, ici l’Ytterbium.  

 
Dans les deux cas la longueur d’onde est de 1064 nm et les puissances délivrées peuvent 
varier de 50 à 1000 Watts. Nous allons voir par la suite que les deux paramètres les plus 
importants sont la puissance et la vitesse de balayage. En effet, une énergie suffisante doit 
être apportée localement afin de faire fondre la poudre métallique et former des couches 
denses et homogènes.  

5.2.2. Puissance laser et énergie délivrée  
La puissance du laser a une grande influence. En effet, il a été démontré que plus la 
puissance de laser est importante, plus la résistance à la traction est élevée (104). Dans cette 
étude, des échantillons denses sont obtenus quand l’énergie apportée par le laser est 
supérieure à 400 J/mm, ce qui correspond à une puissance minimale du laser de 100W. Tous 
les fabricants utilisent des puissances comprises entre 100 et 200W (102,103,108). Nous 
verrons par la suite que ce paramètre a une influence sur les propriétés mécaniques des 
échantillons.  
L’analyse de vecteurs formés en faisant varier la vitesse de balayage a montré qu’en fonction 
de la vitesse, il existe des zones dites de stabilité et des zones dites d’instabilité. Les zones 
stables sont caractérisées par la formation d’une masse fondue stable et de vecteurs 
continus alors que les zones instables présentent des vecteurs non continus associés à la 
présence de gouttes (92). 
 
Figure 16 : Zones de stabilité et d’instabilité en fonction de la puissance laser (92) 
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Ainsi, pour une puissance laser donnée, la température et le volume de la poudre fondue 
sont plus élevés pour des vitesses de balayage inférieures. Il est également connu que le 
coefficient de tension superficielle et la viscosité à l'état fondu diminuent avec la 
température (109). Par conséquent, lorsque la puissance par unité de vitesse est 
insuffisante, une tension de surface réduite freine le vecteur de fusion. Il se crée une série 
de gouttelettes individuelles (visibles sur la partie droite de la figure 16). Avec 
l'augmentation de l'apport d'énergie, des vecteurs fondus continus de largeur régulière sont 
formés (partie centrale sur la figure). Cependant, une augmentation trop importante de 
puissance associée à une vitesse de balayage réduite fait que la zone affectée par la chaleur 
devient plus grande, ce qui implique plus de poudre fondue au-delà des limites du vecteur: 
les zones fondues deviennent irrégulières et des gouttelettes individuelles se forment à 
l'extérieur des vecteurs (visible dans la partie gauche de la figure 16). 

5.2.3. Stratégie de balayage  
Parmi les paramètres de traitement, la stratégie de balayage fait partie des préoccupations.  
Une machine de fusion laser typique comprend deux galvanomètres (un pour l'axe des x, 
l’autre pour le mouvement de l'axe y). Le balayage se produit souvent dans deux modes, le 
mode de contour appelé aussi « en ligne » et le mode de remplissage appelé mode en îlot ou 
carré. 
 
 
Figure 17 : Schéma représentant les modes contour et remplissage selon (78) 

 
 

La stratégie de fabrication dite en îlot est une technique de tramage selon laquelle un axe 
est déplacé de manière incrémentielle d’une largeur de faisceau laser pendant que l'autre 
axe est balayé en continu d'avant en arrière à travers la pièce en cours de formation. Dans 
certains cas, la section de remplissage est subdivisée en bandes (chaque bande est balayée 
séquentiellement et l'angle de bande est tourné chaque couche) ou en carrés (chaque carré 
étant traité séparément et de manière aléatoire). Le balayage aléatoire est parfois utilisé de 
sorte qu'il n'y ait pas de direction préférentielle pour les contraintes résiduelles induites par 
ce procédé. La stratégie de balayage en ligne correspond à un déplacement du laser de 
manière bidirectionnelle ou unidirectionnelle à travers des surfaces partielles (110,111). 
 
Figure 18 : Illustrations des stratégies de fabrication en ligne (a-c) et en carré (d-f) (110) 
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Kruth et al (2007)(97) ont étudié l'influence de la longueur du vecteur. Ils ont démontré que 
les contraintes résiduelles diminuaient lorsque des longueurs de vecteur inférieures étaient 
appliquées. Il est intéressant de noter que la stratégie de balayage en îlot est utilisée pour 
réduire les contraintes thermiques résiduelles en raccourcissant les pistes individuelles et en 
divisant chaque couche en un certain nombre d'îlots plus petits (112).  
Ces derniers sont ensuite balayés de manière aléatoire dans le but de produire une 
distribution de chaleur homogène égale en conséquence de la diminution des contraintes 
résiduelles. Dans cette technique, les vecteurs des « îlots » voisins sont perpendiculaires les 
uns aux autres. Dans la couche suivante, « l'îlot » est décalé de 1 mm dans les directions X et 
Y, comme on le voit sur la figure 18 ci-dessus (images d-f). Ce procédé breveté par la société 
Concept Laser permet de générer des composants solides et volumineux avec de faibles 
déformations (108).  
 

5.2.4. Vitesse de balayage 
L'analyse de la formation de vecteurs uniques à partir de poudres métalliques par SLM 
montre que le processus a un caractère de seuil : il existe des «zones de stabilité» où la piste 
est continue, et des «zones d'instabilité». Les instabilités apparaissent à faible vitesse de 
balayage sous la forme de distorsions et d'irrégularités. Au contraire, une vitesse 
excessivement élevée provoque « l'effet de boule » (ou balling effect dans la littérature). La 
gamme de la vitesse de balayage optimale est plus grande pour une puissance laser plus 
élevée, et elle se rétrécit pour un matériau avec une conductivité thermique élevée 
(92,99,104). 
 
Figure 19 : Zones de stabilité et d’instabilité des vecteurs en fonction de la vitesse de balayage et de la 
puissance laser (99). 

 

 

5.2.5. Résumé  
La forme, la taille et la répartition de la poudre influencent fortement les caractéristiques 
d'absorption du laser, ainsi que la densité du lit de poudre, sa conductivité thermique et son 
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étalement. Des particules plus fines offrent une plus grande surface et absorbent l'énergie 
laser plus efficacement que les particules plus grossières. La température du lit de poudre, la 
puissance laser, la vitesse de balayage et l'espacement de balayage doivent être équilibrés 
pour fournir le meilleur compromis entre la taille des vecteurs fondus, la précision 
dimensionnelle, la finition de surface, la vitesse de construction et les propriétés 
mécaniques. La température du lit de poudre doit être maintenue uniforme et constante 
pour obtenir des résultats reproductibles. Généralement, les combinaisons haute puissance 
laser / température élevée du lit produisent des pièces denses, mais peuvent entraîner une 
croissance partielle, un mauvais recyclage des poudres et une difficulté à nettoyer les pièces. 
D'un autre côté, les combinaisons faible puissance laser / basse température produisent une 
meilleure précision dimensionnelle, mais conduisent à des pièces présentant une densité 
plus faible. Une puissance laser élevée associée à des températures de lit partiel réduit 
entraîne une tendance accrue au retrait non uniforme et à l'accumulation de contraintes 
résiduelles, conduisant au gauchissement des pièces. 
La puissance du laser et la vitesse de balayage, ainsi que la température du lit déterminent 
conjointement l'apport d'énergie nécessaire pour faire fondre la poudre. Plus le laser reste 
longtemps dans une zone particulière, plus la profondeur de fusion est importante et plus le 
diamètre du bain de fusion est grand. Les épaisseurs de couche typiques vont de 0,02 à 0,15 
mm. Le fonctionnement à des puissances laser inférieures nécessite l'utilisation de vitesses 
de balayage inférieures afin d'assurer une fusion de particules appropriée. La taille du bassin 
de fusion dépend fortement des paramètres de la puissance du laser, de la vitesse de 
balayage, de la taille du point et de la température du lit. L'espacement de balayage doit être 
choisi afin d’assurer un degré suffisant de recouvrement de la masse fondue entre les lignes 
adjacentes de matériau fondu pour assurer des propriétés mécaniques importantes. Enfin, la 
densité du lit de poudre, régie par la forme de la poudre, la taille, la distribution et le 
mécanisme d'étalement, peut fortement influencer la qualité de la pièce. 
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Tableau 10 : Les différents paramètres utilisés par trois principaux constructeurs.  

Fabriquant  3D SYSTEMS 
 

Concept Laser Bego  

Nom du produit (nom 
de la machine de 
production) 

Prox 200 
  

MLab 200R EOS 270 

Technologie de mise 
en forme (fusion 
totale ou partielle) 

Fusion totale Fusion laser 
totale  

Fusion totale  

Poudre (nom 
commercial) 

Sin Tech – ST2724g 
 

REMANIUM Star  Wirobond C+ 

Composition  Cobalt -Chrome 29 -
Molybdéne 5.5 , 
 Mn , Si ,Fe (<1 %) 
 

Co 60.5, Cr 28, 
W 9, Si 1.5 

Co 63.9, Cr 24, 
W 5.4, Mo 5  

Taille des poudres microns 
 
 

45 µm  

Type de Laser  Laser à Fibre  
Longueur d’onde 
1050-1070 nm 
Ytterbium (Yb) 
 

Laser à Fibre  
Longueur 
d’onde 1050-
1070 nm 
Ytterbium (Yb) 
 

Laser à Fibre  
Longueur 
d’onde 1050-
1070 nm 
Ytterbium (Yb) 
 

Puissance laser 300 W 
 

200 W 200W 

Vitesse de balayage  Ajustable 
 

7 m/s 7 m/s 
2-25 mm3/ sec 

Stratégie de balayage Ilots  
 

Ilots  Variable  

Température de 
préchauffage  

50 ° 
 

Pas de PC Pas de 
préchauffage  

Atmosphère 
protecteur 

Azote 
 

Azote  Azote  

Epaisseur des 
couches  

30 µm 
 

25 µm 30µm 

Durée d’un cycle  Environ 8 h 
 

Dépend de la 
hauteur et de la 
surface 
1-5 cm 3/h 

Variable en 
fonction de la 
production  
4h pour 40 
pièces 
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6. Avantages et inconvénients de la mise en forme par fusion laser 
sélective  

6.1. Pour le praticien  

Bien que les étapes de fabrication au laboratoire soient complètement différentes, le 
chirurgien-dentiste doit toujours respecter les étapes d’empreinte et d’enregistrement des 
rapports intermaxillaires. Toutefois, l’essor de l’empreinte optique et les nombreux efforts 
réalisés par les fabricants laissent espérer de pouvoir, dans un avenir très proche, enregistrer 
la situation clinique dans les cas de prothèse adjointe. En prothèse fixée, les apports et la 
fiabilité des empreintes optiques n’est plus à démontrer (113–115). 
Dans la plupart des cas, les retouches lors des essayages sont très faibles du fait de 
l’excellent ajustage des armatures ou des châssis (83,116). Les défauts d’insertion ou 
d’ajustage sont souvent causés par des erreurs liées à l’enregistrement des surfaces 
dentaires et muqueuses du fait de la limitation des étapes au laboratoire.  
 

6.2. Pour le patient  

Bien que le nombre de séances ne soit pas impacté par ces nouvelles méthodes de 
fabrication, les avantages pour le patient sont importants. Du fait de meilleures propriétés 
mécaniques, les châssis et les armatures sont plus solides. Le châssis est plus stable, les 
crochets se déforment moins de manière irréversible et résistent mieux aux contraintes 
masticatoires. De plus certaines parties des châssis peuvent être affinées comme les barres 
linguales ou les plaques maxillaires (117,118). 
 

6.3. Pour le prothésiste  

La notion d’info-prothésiste prend ici tout son sens. En effet, avec le développement de la 
CFAO, les étapes de réalisations traditionnelles des prothèses sont modifiées. Bien que la 
courbe d’apprentissage varie en fonction des utilisateurs, la réalisation numérique d’une 
armature de prothèse fixe ou d’un châssis de prothèse amovible est plus rapide, plus 
ergonomique et moins difficile qu’une réalisation classique en cire (69). Le nombre d’étapes 
est considérablement réduit et les erreurs sont plus facilement évitées et/ou rattrapées (54). 
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Tableau 11 : Récapitulatif de la durée des étapes de réalisation des prothèses dentaires par fusion laser 
sélective (Données Centre de production OD3D, Marembert B) .  

Etape  Temps  

Coulée du modèle (en 
option) 

25 min  

Scan des modèles  20 min  

Conception Assistée par 
ordinateur  

30 min  

Fabrication assistée par 
ordinateur  

4h pour 30 éléments, 
production nocturne 
possible    

Finitions  30 min  

Conclusion  TOTAL : 80-100 minutes 
environ  

 
Si l’on compare avec les valeurs obtenues pour la fabrication traditionnelle (7 étapes, 235 
minutes), nous pouvons nous rendre compte de l’optimisation du processus qui permet de 
surcroit de fabriquer plusieurs dizaines de prothèses sur mesure dans une même production.  
 
Un récent rapport de 2017 réalisé par le parlement européen permet de confirmer que le 
numérique présente des avantages conséquents en termes de sécurité en réduisant 
l’utilisation de matériaux néfastes pour la santé et pour l’environnement. En effet, la 
technique de mise en forme par coulée traditionnelle utilise beaucoup de matériaux, ce qui 
produit beaucoup de déchets (cires, matériaux réfractaires). De plus, certains matériaux sont 
inflammables et toxiques. En réduisant le nombre de manipulation, les risques d’exposition 
aux débris métalliques inhalés et intra-oculaires sont limités (119). 
 
En termes d’économie en matériaux, la CAO associée à la méthode de fabrication additive 
par fusion laser permet de s’affranchir de l’utilisation du vernis espaceur, des cires, des 
matériaux de duplication et des matériaux réfractaires. De plus, si on compare cette 
méthode avec la méthode de fabrication soustractive, il n’y a pas de perte de matière 
première ni d’usure des fraises par exemple (54). 
 
Les inconvénients de cette méthode résident essentiellement dans son coût d’acquisition, 
d’installation et de maintenance des machines et des logiciels. De plus, toute panne 
contraint l’arrêt forcé de la production jusqu’à l’intervention du technicien.  
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Partie 3 : Caractérisation métallographique et mécaniques des alliages cobalt-
chrome  

 
L’objectif de notre travail est d’étudier sur les plans métallographique et mécanique les 
alliages cobalt-chrome par fusion laser sélective afin de les comparer aux alliages obtenus 
par coulée.   
Dans un premier temps, nous rappellerons quelques généralités sur la caractérisation 
métallographique des alliages cobalt-chrome coulés avant d’étudier plus en détail les alliages 
mis en forme par fusion laser. 
Dans un second temps, nous présenterons l’essai mécanique de traction qui est le plus 
utilisé afin de caractériser ces alliages sur le plan mécanique. 
 

1. Caractérisation métallographique : application aux alliages cobalt-
chrome  

1.1. Les alliages coulés  

1.1.1. Plan cristallin  
Le diagramme de phase Co-Cr présenté ci-dessous (Figure 24) est basé sur des résultats 
expérimentaux des calculs thermodynamiques (39,120–122). 
Le cobalt présente deux formes allotropiques : une forme stable ε au-dessous de 417°C qui 

cristallise dans le système hexagonal compact (noté HC); une forme α (appelée aussi γ) 
stable de 450 à 1220°C voire jusqu’au point de fusion, qui cristallise dans un système 
cubique face centrée (CFC). Le chrome et le molybdène cristallisent dans le système cubique 
centré (CC) (7,39,122). 
 

Le système binaire Co-Cr est caractérisé par une large solution solide. L’eutectique à 1400°C 
correspond à 42% en poids de Cr (ou 45 atomes %). La solubilité du chrome dans le cobalt 
atteint un maximum de 41 % d’atomes de Cr à 1310°C et diminue pour atteindre 38 % 
d’atomes de chrome à 960°C. A cette température la solution solide a une structure CFC, elle 
est appelée solution gamma (ou alpha selon les auteurs)(121,123). 
 
Les alliages Co-Cr typiques utilisés en prothèse dentaire contiennent entre 55-63% en poids 
de cobalt et 25-28% en poids de chrome avec un point de fusion> 1490 ° C (41,123,124). Les 
alliages à base de cobalt subissent une transformation martensitique CFC↔ HC aux 
alentours de 900°C (125). 
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Figure 20 : Diagramme de phase Co-Cr (123) 

 
 
Le terme de martensite, du nom de son inventeur le physicien Martens, désignait le produit 
issu de la trempe de l'acier au carbone (à partir de la phase haute température). On nomme 
la phase haute température austénite et la phase basse température martensite. Par la 
suite, le terme s'est étendu aux produits obtenus par des mécanismes analogues (certains 
alliages métalliques et même certains matériaux non métalliques). La transformation 
martensitique est un changement de phase à l'état solide (126). Cette transformation est 
une transformation dite displacive : les déplacements atomiques sont faibles (très inférieurs 
aux dimensions de la maille) et se produisent par des mouvements corrélés d'atomes 
(contrairement aux déformations par diffusion qui, elles, procèdent par des mouvements 
atomiques aléatoires). Ainsi, cette transformation sans diffusion se propage de façon 
indépendante du temps, par un déplacement des interfaces entre les deux phases. La 
transformation martensitique peut s'opérer à toute température, à des vitesses de 
chauffage ou de refroidissement qui peuvent être très rapides, sans toutefois qu'il y ait 
modification de la composition chimique. En effet, la martensite hérite de l'ordre et de la 
composition chimique de la phase mère. Il y a réarrangement des atomes pour former une 
structure plus stable (127–129). 
Le diagramme de phase à l'équilibre de ces compositions indique que pour une température 
supérieure à 900 ◦ C la structure prévue est cubique à faces centrées (CFC) et pour une 
température inférieure à 900 ◦ C elle est hexagonale compacte (HC) (123,124). 
 

1.1.2. Plan microscopique  
Dans la plupart des études, pour étudier l’aspect microscopique des alliages métalliques mis 
en forme par coulée, les échantillons sont dans un premier temps polis mécaniquement puis 
soumis à une attaque électrolytique ou chimique. Pour les alliages Co-Cr, le réactif de 
KALLING est le plus utilisé. (Composition : 2g de CuCl2, 40 ml de HCl et 80ml de méthanol; 
Durée de l’attaque de 10 à 15 minutes). En fonction de leurs cinétiques de dissolution dans 
le réactif, les différentes phases ou les interfaces sont mises en évidence lors d’observation 
au microscope optique grâce aux modifications locales entraînées par l'attaque chimique.  
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Il peut être observé une morphologie dendritique à faible grossissement. A plus fort 
grossissement trois zones peuvent être distinguées : des constituants massifs, des zones 
blanches qui entourent ces constituants massifs et des zones grises granuleuses.  
 
Figure 21 : Examen par microscope optique d’un alliage Co-Cr mis en forme par coulé (130). 

 

 
 
Figure 22 : Examen par microscope électronique à balayage d’un alliage Co-Cr mis en forme par coulé (130). 

 
 
Les alliages Co-Cr coulés présentent des constituants de bases sous forme de solutions 
solides de structure CFC. Il s’agit de la solution solide de substitution du chrome dans le 
cobalt, appelée phase γ. Lorsque le molybdène (Mo) et/ou le tungstène (W) sont présents, 
ils sont incorporés dans la solution solide. Chrome et molybdène vont contribuer au 
durcissement de la solution solide. Le chrome joue un rôle essentiel dans la résistance à 
l’oxydation et à la corrosion électrochimique.  
Lors de la solidification de l’alliage, les solutions solides primaires constituent les dendrites 
qui apparaissent au sein de la masse fondue. Les dendrites vont être riches en cobalt et sont 
donc constituées de la solution solide gamma Co-Cr de structure CFC (7,104,124,129). 
La densité de dendrite peut être influencée par la composition de la poudre et notamment la 
proportion de chrome ainsi que la présence ou non d’azote. Il a ainsi été démontré que la 
densité de dendrite diminue lorsque le pourcentage de chrome augmente. La présence 
d’azote réduit également cette densité. Dans cette même étude, l’identification des phases 
montre que les pics de diffraction correspondant à la phase ε sont plus faibles pour les 
alliages contenant de l’azote et une proportion importante de chrome, ce qui a permis de 
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conclure que la phase ε est également présente dans les dendrites et que l’adjonction de 
faibles pourcentages d’azote permet de stabiliser l’alliage en phase γ (131). 
Les zones interdendritiques sont de nature polycristalline avec un enrichissement en chrome 
et molybdène et contiennent des carbures de chrome de type Cr23C6. Ces carbures 
précipitent aux joints de grains et il a été montré qu’ils peuvent former avec la solution 
gamma des eutectiques dans les zones interdendritiques (125,129). 
 
La microstructure coulée des alliages Co-Cr est connue par des études antérieures pour 
contenir de gros grains avec des structures de type dendritique. Les régions dendritiques et 
interdendritiques forment deux phases (41): FCC et HC respectivement. Bien que l'état 
d'équilibre à température ambiante, donné par les diagrammes de phase Co-Cr binaires vus 
précédemment, se situe dans la région stable de la phase HC , dans des conditions de 
refroidissement normales, la transformation FCC-HC est relativement lente (127). Par 
conséquent, une majorité de la structure FCC est conservée dans l'état tel que coulé. 
 
Ainsi, pour un alliage Co-Cr-Mo obtenu par coulée traditionnelle :  

 Sur le plan microscopique ces alliages coulés présentent des grains de diamètre 
important (200µm) avec une structure hétérogène composée de dendrites grossières 
au sein d’une masse fondue.  

 Sur le plan cristallographique les alliages sont composés majoritairement d’une 
solution solide Co-Cr-Mo, cubique à faces centrées, appelée phase γ qui compose la 
masse fondue, associée à une plus faible proportion de phase ε de structure 
hexagonale compacte qui constitue la structure des dendrites.  

 Au niveau de la composition des phases, les dendrites sont riches en cobalt alors que 
les zones interdendritiques sont enrichies en chrome et en molybdène. Ces zones 
présentent également des composés intermétalliques : de type Co3Mo (de structure 
ε HC) ainsi que des carbures. Malgré une assez faible teneur en carbone, de 
nombreux types de carbures peuvent se former à l'état brut de coulée. Leur présence 
et leur morphologie dépendent beaucoup de la composition de l'alliage et des 
traitements thermiques. Ils sont présents à la fois dans les grains et aux joints de 
grains. Les carbures majoritaires sont de type M23C6 dans lesquels M est 
principalement le chrome.  

 
 

1.2. Les alliages obtenus par Fusion laser 

 

1.2.1. Plan microscopique  
Les alliages Co-Cr fabriqués par fusion laser sélective présentent une fine structure cellulaire 
unique, homogène. Les grains de la masse fondue sont de petite taille (30µm de diamètre 
(91,132,133), ce qui entraine une microstructure affinée par rapport à celle des alliages 
coulés (grain de 200µm de diamètre) (124,134). 
Les observations au microscope optique et électronique montrent que de fines dendrites se 
forment de manière très ordonnées parallèlement à la direction de progression du laser 
(104,110,135). 
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Figure 23 : Microstructure d’alliage Co-Cr fabriqué par fusion laser (104) 

 
 Image de gauche : coupe transverse d’un échantillon observée au MO 

 Image de droite : coupe longitudinale d’un échantillon observée au MO 
 
 

Figure 24 : Microstructure d’alliage Co-Cr fabriqué par fusion laser (104) 

 
 Image de gauche : coupe transverse d’un échantillon observée au MEB 

 Image de droite : coupe longitudinale d’un échantillon observée au MEB 
 

 
En comparaison, voici deux images (figure 29) montrant la microstructure d’alliages Co-Cr 
mis en forme par coulée. A gauche une image au MEB à 50µm(131), à droite une image au 
MEB à 100µm (104).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 



63 
 

Figure 25 : Microstructure d’un alliage coulé (104,131) 

 
 

1.2.2. Plan cristallin 
Les mesures réalisées par diffraction des rayons X sur les poudres avant fusion montrent que 
la structure cristalline initiale de la poudre Co-Cr est une solution γ de structure FCC 
(40,105). 
 
Figure 26 : Diagramme de diffraction d’un alliage Co-Cr (105) 

 
 
L’analyse des phases des alliages SLM montrent que les pics de la phase γ FCC ont été 
détectés de manière dominante avec un pic faible de la phase ε (structure hexagonale 
compacte HC) (104,105,110,135–137). 
 
Figure 27 : Diagramme de diffraction d’un alliage Co-Cr-Mo 
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Comme pour les alliages coulés, les alliages sont formés d’un réseau de dendrites. 
Cependant, contrairement aux alliages coulés, les dendrites sont ordonnées et parallèles. 
Elles présentent une structure HC au sein d’une matrice riche en phase γ de structure FCC 
(138,139). 
 
Figure 28 : Image au MEB de la microstructure d’un alliage Co-Cr 

 
 
A gauche une image réalisée au Microscope Electronique à balayage (MEB) montre les 
dendrites (lamelles) de structure HC (phase ε) au sein de la matrice qui présente une 
structure FCC (phase γ). A droite une simulation informatique de l’organisation des phases γ 
en rouge et ε en bleu (135,139).  
Les auteurs expliquent la prédominance de la phase γ par le phénomène de refroidissement 
très rapide lors du processus de fusion laser : la masse fondue présente une vitesse de 
refroidissement très rapide, ce qui entraîne une moindre transformation de la phase γ en 
phase ε (86,110). 
 
Des images au microscope électronique présentées ci-dessus (Figure 32) permettent de 
visualiser la formation des dendrites (Co- ε) au sein de la matrice (Co- γ).  
Toutefois, à la différence des alliages coulés, la densité des dendrites est très faible, la 
structure est homogène. Ainsi, la proportion de phase ε des alliages SLM présente des 
valeurs inférieures à 2% du volume. Cette proportion est d’environ 13% pour les alliages 
coulés (46,66). 
 
Des auteurs ont montré que la transformation FCC-HC peut être sensible à la taille des grains 
de l'alliage Co-Cr-Mo et qu’elle n’est plus présente lorsque la taille des grains est inférieure à 
90 µm (73,127) . En fusion laser, la taille de grain allongée est d'environ 33 µm ce qui fait que 
la phase γ est dominante à la température ambiante  
 
D’autres chercheurs ont montré que le pic de la phase epsilon est plus important après le 
test de traction, ce qui indique que la transformation martensitique peut être induite par les 
contraintes (104,131,140).  
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Figure 29 : Profils de diffraction d’alliages SLM avant (gauche) et après réalisation d’un essai de traction 
(droite) (104).  

 

 
 

1.2.3. Composition 
Les compositions en chrome et molybdène et tungstène sont plus importantes au niveau des 
joints de grain. Cette tendance est en adéquation avec les alliages coulés, bien que la taille 
des grains soit beaucoup plus petite dans les alliages SLM (131,136). 
 

2. Propriétés mécaniques des alliages – essais mécaniques 

2.1. Définitions   

La connaissance des propriétés mécaniques des alliages dentaires constitue un intérêt 
considérable. En effet ces propriétés vont conditionner les indications cliniques. Le choix du 
matériau dépendra ainsi de sa résistance, de sa rigidité, de sa dureté ou encore de sa 
capacité de se déformer sans se rompre. 
L'objectif des essais mécaniques est de réaliser une approche prévisionnelle du 
comportement des alliages dans la cavité buccale. 
Les essais mécaniques sont classés en fonction du temps d'application de la charge : 

 A charge progressive : dureté, traction, compression, flexion, cisaillement 

 A charge brusque : résilience 

 A charge prolongée : fluage, fatigue et coin 
 

2.2. Mise en application de la norme ISO 22674 

Depuis 1993 la directive européenne 93/42/CEE réglemente le marché des dispositifs 
médicaux. Depuis cette date, le marquage CE permet de prouver la conformité des 
matériaux utilisés. En France, la catégorie de l’alliage doit être précisée par les normes NF EN 
ISO 22674. Ce norme internationale « spécifie une classification des matériaux métalliques 
convenant à la fabrication des appareils et aux restaurations dentaires, y compris les 
matériaux métalliques d’utilisation recommandée, soit avec revêtement céramique, soit 
sans, et spécifie les exigences qui leur sont applicables »(33). 
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Afin de pouvoir être certifié, tout alliage dentaire doit répondre aux exigences du tableau ci-
dessous.  
 
Tableau 12 : Classification des matériaux métalliques pour les restaurations fixes et amovibles et les 
appareillages selon (33) 

Type Limite conventionnelle 
d’élasticité un allongement 
non proportionnel de 2.0% 

en MPa minimum 

Allongement à 
la rupture 

maximum (%) 

Module 
de 

Young 
GPa 

0 - - - 

1 80 18 - 

2 180 10 - 

3 270 5 - 

4 360 2 - 

5 500 2 150 

 
Avec :  

 Type 0 : restauration fixe unitaire soumise à faible contrainte type inlay monoface  

 Type 1 : restauration fixe unitaire soumise à faible contrainte type inlay monoface 
avec ou sans revêtement céramique  

 Type 2 : restauration fixe unitaire  

 Type 3 : restauration fixe plurale bridge  

 Type 4 et 5 : restauration de section mince, soumise à des forces 
importantes nécessitant une grande rigidité ainsi qu’une grande résistance : 
Armature pour prothèse amovible partielle, crochet, couronne mince à revêtement 
céramique, bridges de longue portée ou de petite section.  

 
Les propriétés présentées dans le tableau ci-dessus sont mesurées grâce à un essai de 
traction. Il est également stipulé que selon l’article 9 de la norme, afin d’être déclaré 
conforme, tout alliage dentaire à couler à base de cobalt doit présenter les caractéristiques 
d’un alliage de type 5 (33). 
 

2.3. L’essai de traction  

L’essai de traction permet de déterminer l’aptitude à la déformation d’un alliage sous une 
contrainte uniaxiale   appliquée à un échantillon d’alliage de section S0, de longueur l0 et de 
mesurer l’allongement : ΔL= L-L0. Cet essai de traction permet de mesurer plusieurs valeurs 
comme la résistance à la traction, la limite conventionnelle d’élasticité pour un allongement 
non proportionnel de 2.0%, l’allongement à la rupture ou encore le module de Young. Les 
définitions de ces propriétés seront présentées lors de l’analyse des courbes de traction.   

2.3.1. Les éprouvettes de traction  
Lors de l’essai, une éprouvette est soumise à un effort de traction que l’on fait croître 
progressivement. Les variations de longueur en fonction de la contrainte sont enregistrées.  
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Pour obtenir une reproductibilité dans les résultats, il est nécessaire d’utiliser des 
éprouvettes de forme bien définie.  
La forme doit être cylindrique de section constante, homogène avec des têtes d’amarrage de 
section constante et circulaire. La longueur l0 de la partie utile, mesurée entre deux repères 
est liée à la section S0 par la relation L0 = K√S0 avec K en France 8,16 ou 5,65. 
Les têtes des éprouvettes sont fixées dans les mâchoires ou mordache de la machine de 
traction et ont une section supérieure à celle de la partie cylindrique afin qu’elles ne 
subissent aucune déformation pendant l’essai.  
 
Figure 30 : Représentation schématique d’une éprouvette de traction selon (33) 

 

2.3.2. Appareil d’essai mécanique :  
La norme ISO stipule que l’appareil d’essai mécanique doit présenter une capacité 
supérieure à 10 kN, une exactitude supérieure à 1% de la valeur mesurée, une vitesse de 
déplacement de la tête supérieure de 2mm/min. L’essai de traction doit être réalisé avec des 
mâchoires adaptées aux éprouvettes utilisées.  
 

2.3.3. Mode opératoire de l’essai selon la norme ISO EN NF 22674 
 

- Définition à l’aide de fine marques des repères aux extrémités de la longueur utile l0 
- Mesure du diamètre de l’éprouvette entre les repères avec le micromètre 
- Mesure de la longueur entre les repères avec le microscope (exactitude 0.02) 
- Mise en charge de l’éprouvette dans l’appareil d’essai mécanique 
- Réglage de la vitesse de déplacement de la tête à 1.5mm/min  
- Mesure de l’allongement de l’éprouvette entre les repères avec l’extensomètre  
- Réalisation de l’essai jusqu’à rupture de l’éprouvette  
- Evaluation visuelle de l’éprouvette : si la rupture s’est produite à l’extérieur des 

repères, l’éprouvette et les résultats doivent être rejetés 
- Rassemblement des deux parties brisées, mesure de la longueur entre les repères 

avec le microscope  
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2.3.4. Exploitation de la courbe de traction  
 
Figure 31 : Exemple d’une loi de comportement d’un alliage SLM (Laboratoire I2M, MINDEGUIA JC, SOLBES B, 
BERGES B.) 

 

- Portion du domaine élastique  
La courbe est linéaire : il faut noter dans un premier temps la proportionnalité entre la force 
et la déformation : c’est la loi de Hooke. Il existe une proportionnalité entre la contrainte σ 
(sigma) et la déformation/allongement ε (epsilon). 
Loi de Hooke : σ=E. ε 

 σ est la contrainte unitaire. σ = F/S avec F la force appliquée et S la section de 
l’éprouvette. La force s’exprime en Newton et la section en mm2. La contrainte 
s’exprime donc en N/mm2 ou en MPa.  

 ε la déformation avec ε= L-L0/L0. elle s’exprime en mm/mm.  

 E est le module de proportionnalité, module d’élasticité ou module de Young. Il 
s’exprime en unité de pression. Il représente la pente de la courbe de la zone 
élastique (tracée en vert pointillé sur la figure ci-dessus). 
Mathématiquement E=σ /ε donc E= F/S/ΔL/L 
L’unité est celle d’une pression : force par unité de surface : N/m2 
La norme ISO EN NF 22674 utilise le Pa (GPa). 
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Figure 32 : Courbe contrainte-déformation : zoom sur la portion élastique et détermination du module de 
Young. (Laboratoire I2M, MINDEGUIA JC, SOLBES B, BERGES B.) 

 
Sur la figure ci-dessus, nous avons affiché en rouge l’équation de la courbe contrainte-
déformation dans le domaine élastique. Cette courbe de tendance a pour équation : y=ax+b. 
Ici, a = 245857 (MPa) soit 246 GPa : il s’agit du module d’élasticité de l’alliage utilisé pour 
fabriquer cette éprouvette.  
 
Dans le domaine élastique, quand les effets de traction cessent, le matériau reprend sa 
forme initiale et cela jusqu’au point dit Limite Élastique σE (noté aussi Re). Au-delà de la 
limite élastique, le matériau se déforme plus rapidement que croissent les contraintes. Il 
n’existe pas de délimitation précise entre le domaine élastique et le domaine plastique. La 
limite élastique conventionnelle  E 0,2% (ou Re 0,2%) correspond à un allongement 
plastique relatif  E = 0,2%.  
 

- Portion du domaine plastique  
Quand la phase élastique est franchie, on rentre dans le domaine des déformations 
plastiques. Les déformations augmentent plus vite que les forces exercées et si la force de 
traction cesse, il subsiste une déformation dite rémanente.  
 

- Maximum de résistance à la traction 
La déformation se poursuit et on atteint le maximum de résistance à la traction σR (ou Rm) 
qui est la contrainte maximale que peut supporter le matériau sans se rompre. Au-delà de 
cette limite le matériau se détériore et se rompt.  
 R = contrainte à l’apparition de la striction  
 R : déformation à l’apparition de la striction  
 
L’allongement à la rupture  R traduit la ductilité de l’alliage. Plus la valeur est grande, plus la 
ductilité est importante.  
L’allongement à la rupture noté A et exprimé en % permet de caractériser la déformation 
totale du matériau (élastique+plastique) après rupture. 
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2.3.5. Propriétés mécaniques relevant de la courbe de traction  
 

- L’élasticité  
 
L'élasticité est la propriété d'un matériau solide à retrouver sa forme d'origine après avoir 
été déformé. La déformation élastique est une déformation réversible. L’alliage se déforme 
lorsque des forces lui sont appliquées. Un matériau élastique retrouve sa forme et sa taille 
initiales quand ces forces ne s'exercent plus, jusqu'à une certaine limite de la valeur de ces 
forces : la limite élastique.  
 

- La rigidité 

Elle dépend de l’intensité des liaisons entre les atomes et les molécules qui constituent le 
matériau. Plus le module de Young est élevé plus le matériau est rigide : le matériau se 
déforme peu dans la phase élastique.  
En pratique cette notion de rigidité est très importante 

 Une rigidité élevée de l’infrastructure métallique lui confère une grande résistance à 
la déformation lors des cycles de cuisson de la céramique  

 En prothèse conjointe comme adjointe, une rigidité importante permet d’affiner 
l’épaisseur du métal et donc de laisser plus de place au revêtement esthétique.  

 
- La ductilité  

Elle correspond à la capacité du matériau à se déformer de façon permanente avant de se 
rompre. La ductilité peut être appréciée lors de la striction. Plus la striction est importante, 
plus l’alliage et ductile. 
On parle de rupture ductile quand l’allongement avant la rupture est important. Le profil de 
la courbe de traction est plat. La rupture s’accompagne d’une importante déformation 
plastique et d’une striction importante.  
La rupture ductile se déroule en trois étapes : 

 formation de fissures à partir de particules, plus dures que le l’alliage 

 croissance des fissures ou des cavités qui s’allongent  

 ruptures des pédoncules de liaison : on parle de faciès de rupture en cupules.  
La ductilité dépend du nombre de particules présentes dans l’alliage : plus la concentration 
en impureté ou défauts internes est importante, moins la dureté est importante.  
La rupture est dite fragile quand elle se manifeste sans déformation plastique.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 

https://fr.wikipedia.org/wiki/Liste_de_propri%C3%A9t%C3%A9s_d%27un_mat%C3%A9riau
https://fr.wikipedia.org/wiki/Mat%C3%A9riau
https://fr.wikipedia.org/wiki/%C3%89tat_solide
https://fr.wikipedia.org/wiki/D%C3%A9formation_des_mat%C3%A9riaux
https://fr.wikipedia.org/wiki/R%C3%A9versibilit%C3%A9_-_irr%C3%A9versibilit%C3%A9
https://fr.wikipedia.org/wiki/Force_(physique)
https://fr.wikipedia.org/wiki/Limite_d%27%C3%A9lasticit%C3%A9
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Figure 33 : courbes contraintes-déformation : Deux matériaux avec des rigidités et des ductilités différentes  
(141) 

 
 

- La ténacité  

Elle exprime le travail nécessaire pour provoquer la rupture du matériau. Elle est 
représentée par l’aire sous la courbe.  
 
Sur la figure ci-dessus : (Figure 33) 
Courbe 1 en bleu : la charge à la rupture est élevée : l’alliage a une faible ténacité.  
Courbe 2 en vert : le matériau a une charge à la rupture faible. Il s’allonge beaucoup est 
présente une grande ténacité.  
 

2.3.6. Tableau récapitulatif  
 

Caractéristique mécanique  Symbole Propriétés mécaniques  

Module élasticité  E (GPa) Rigidité 
Rigidité si E est élevé 

Limite élastique  � E (MPa) Elasticité  

Résistance à la traction   R ou  M 
(MPa) 

Ténacité  

Allongement à la rupture A (%) Ductilité  
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Partie 4 : Analyses expérimentales  

1. Objectif  

Dans cette partie plus expérimentale, nous allons réaliser des essais mécaniques en traction 
sur des éprouvettes d’alliages Co-Cr fabriqués par fusion laser sélective afin de vérifier s’ils 
respectent les critères fixés par la norme. Nous comparerons ensuite les valeurs obtenues à 
celles d’éprouvettes fabriquées par coulée traditionnelle. Enfin, nous présenterons l’analyse 
métallographique des faciès de rupture des échantillons d’alliages testés.  
Les essais mécaniques ont été réalisés au laboratoire I2M (UMR5295, Institut de Mécanique 
et d’Ingénierie de Bordeaux), département Génie Civil et Environnemental. L’analyse des 
faciès de rupture au département Durabilité des Matériaux et des Assemblages (Jean Marc 
Olive, chercheur CNRS, département DuMAS). 
 

1.1. Matériaux étudiés  

L’étude mécanique et métallographique a été menée sur des échantillons obtenus à partir 
d’alliages fabriqués par coulée traditionnelle et par fusion laser sélective. Toutes les 
éprouvettes ont été fabriquées en suivant les instructions de la norme ISO 22674 
précédemment présentée.  
 
Les éprouvettes en alliages Co-Cr fabriqués en SLM proviennent de trois laboratoires :  
-  Laboratoire OMNIUM dentaire, Centre de production OD3D (Bordeaux, Gironde 
représenté par Mr MAREMBERT Benjamin) noté OD3D. 
-  Laboratoire Coopérative de Production des Laboratoires Dentaires de Midi-Pyrénées 
(Toulouse, Midi-Pyrénées représenté par Mr COULANGE Michel) noté CPLD. 
-     Laboratoire Bongert (MOUILLERON LE CAPTIF, Vendée), noté BONGERT. 
 
Les éprouvettes en alliage Co-Cr coulé ont été fabriquées au laboratoire de prothèse du 
service d’Odontologie de l’Hôpital Pellegrin de Bordeaux, comme suit : 

- Conception assistée par ordinateur du modèle de l’éprouvette en fonction des 
dimensions ISO, format fichier STL  

- Fabrication de la maquette en cire par impression 3D (Réalisation Mr Déquè 
Thomas, Toulouse.) 

- Coulée (Mr Abdel Serier, Prothésiste Service Odontologie Hôpital Pellegrin, 
Bordeaux) 

  
Les compositions des poudres, des plots ainsi que les paramètres de fabrication sont 
détaillées dans le tableau ci-dessous.  
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Tableau 13 : Composition des poudres, paramètres de fabrication laser.  

 CPLD  BONGERT  OD3D  

Nom du produit 
(nom de la 
machine de 
production) 

Prox 200 
  

Prox 200 
  

EOS 
M270 

Fabriquant  3d systems 
 

3d systems 
 

Bego 

Technologie de 
mise en forme 
(fusion totale 
ou partielle) 

Fusion totale Fusion 
totale  

Fusion 
totale 

Poudre (nom 
commercial) 

Sin Tech – 
ST2724g 
 

Sin Tech – 
ST2724g 
 

Wirobond 
C+ 

Composition  Co (balance) -
Cr 29 -Mo5.5 , 
 Mn , Si ,Fe (<1 
%) 
 

Co 
(balance) -
Cr 29 -
Mo5.5 , 
 Mn , Si ,Fe 
(<1 %) 
 

Co 63.9, 
Cr 24, W 
5.4, Mo 5  

Taille des 
poudres 

40µm 
 
 

40µm 
 
 

Non 
précisé 

Puissance laser Fibre laser 300 
W 
 

300W 200W 

Vitesse de 
balayage  

Ajustable 
 

NC NC 

Stratégie de 
balayage 

Ilots  
 

NC NC 

Température de 
préchauffage  

50 ° 
 

Pas de PC  

Atmosphère 
protecteur 

Azote 
 

Azote  Azote  

Epaisseur des 
couches  

30 µm 
 

30µm NC 

Durée d’un 
cycle de 
production   

Environ 8 h 
 

10h  Dépend 
des 
pièces à 
produire 
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Tableau 14 : Récapitulatif des éprouvettes réalisées.  

Numéro 
échantillon 

Fabriquant Type de 
fabrication 
SLM/coulée 

Composition 

A1.1-A1.4 OD3D SLM Co 63.9, Cr 24, W 5.4, Mo 5 

A2.1-A2.4 BONGERT SLM Co (balance)-Cr 29 -Mo 5.5 , Mn , Si 
,Fe (<1 %) 

A3.1-A3.4 CPLD SLM Co (balance)-Cr 29 -Mol 5.5 , Mn , Si 
,Fe (<1 %) 

A4.1-A4.4 PQR Coulée Co 60.2, Cr 25, Mo 5.1 

A5.1-A5.4 PQR Coulée Co 60.6, Cr 30.8, Mo 4.8, W 6.2 

 
 
Figure 34 : Photographie d’éprouvettes fabriquée en fusion laser ou par coulée (Photographies BERGES B) 

 
 

1.2. Méthode et réalisation des essais de traction   

 
Les essais de tractions ont été réalisés au laboratoire I2M de Bordeaux (unité génie civil et 
environnement, SOLBES B, MINDEGUIA JC) avec une machine test MTS CRITERIUM C45 105 à 
température ambiante. 
 
Après mise en place de l’éprouvette, une pré-charge de 300 Newtons est utilisée afin de 
stabiliser l’éprouvette et d’éviter les micromouvements lors de la mise en charge initiale.  
Pour mesurer la déformation de l’éprouvette lors de l’application de la contrainte en 
traction nous avons utilisé le principe de corrélation d’image permis par le logiciel VIC-
GAUGE-2D. Deux caméras numériques sont placées de part et d’autre de l’éprouvette. Ces 
capteurs numériques permettent de visualiser la surface de l’éprouvette sur l’ordinateur. 
Deux jauges numériques sont placées aléatoirement au niveau de la surface de la partie utile 
de l’éprouvette (Figure 40). L’espace entre ces deux jauges correspond au L0. Lors de 
l’application de la charge à vitesse constante (1,5 mm/sec), les déplacements dans le plan de 
la surface de l’éprouvette sont déterminés par les extensomètres en suivant la déformée de 
la texture de l’image et les données de déplacement en fonction de la force appliquée sont 
enregistrées en temps réel jusqu’à la rupture de l’éprouvette (Figure 41).  
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Figure 35 : Photographies et schématisation du dispositif de traction et de l’une des caméras numériques 
(Laboratoire I2M, Solbes B, Mindeguia JC, Berges B).  

 
 

Figure 36 : Placement des jauges des extensomètres sur la surface des la partie active de l’éprouvette 
(Logiciel VIC 2D, Laboratoire I2M, Solbes B, Mindeguia JC). 

 
Figure 37 : Enregistrement en temps réel du Δl entre les deux jauges en fonction de la force appliquée 

(Laboratoire I2M). 
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Le procédé est répété pour chaque éprouvette. A la fin de la série d’essai nous obtenons, 
pour chaque éprouvette, les valeurs suivantes :  

- La déformation au niveau de chaque extensomètre (mm) en fonction de la force 
appliquée (N) 

- La déformation moyenne en fonction de la contrainte (mm) 
- La déformation maximale à la rupture : L (mm) 
- Connaissant L0 et L, le logiciel peut calculer le ΔL pour chaque éprouvette.  

 

1.3. Traitement des données  

 
A la suite des essais, nous avons traité les données enregistrées. Pour cela nous avons utilisé 
le logiciel EXCEL. L’objectif est de calculer la limite élastique, la résistance maximale en 
traction et l’allongement à la rupture pour chaque éprouvette.  
La première étape a été de calculer la contrainte subie par l’éprouvette en fonction de la 
force appliquée.  
Pour rappel, la contrainte correspond au rapport d’une force sur une surface (σ = F/S). 
Connaissant la force appliquée et la surface de l’éprouvette, nous avons calculé la contrainte 
correspondant à chaque valeur de force appliquée.   
Ensuite, nous avons transformé les valeurs moyennes de déformation (en mm/mm) en 
pourcentage, afin d’obtenir le pourcentage d’allongement à la rupture.  
La limite élastique pour une déformation de 0,2% a été déterminée en relevant la valeur de 
contrainte correspondant à une déformation de 0,2%.  
Enfin, le module d’élasticité a été déterminé mathématiquement à partir des courbes de 
comportement de la déformation en fonction de la contrainte.  
 
Ainsi, après traitement des données, nous obtenons pour chaque éprouvette :  

- Le maximum de résistance à la traction (MPa) 
- L’allongement à la rupture (%) 
- La limite d’élasticité pour une déformation de 0,2% (MPa) 
- Le module d’élasticité (GPa) 

2. Résultats des essais de traction 

Les résultats seront présentés sous forme de tableaux et de diagrammes. Les valeurs 
moyennes des alliages mis en forme par fusion laser sélective seront comparées à celles des 
alliages coulés.  
 

2.1. Exemple de courbes de traction obtenues  

Après traitement des données nous pouvons tracer pour chaque éprouvette la loi de 
comportement qui caractérise l’alliage. Sur chaque tracé nous pouvons relever les valeurs 
qui nous intéressent.  
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2.1.1. Exemple alliage SLM 
 
Figure 38 : Courbe contrainte-déformation d’un alliage Co-Cr SLM (Laboratoire I2M, Mindeguia JC, Berges B) 

 

2.1.2. Exemple alliage coulé  
 
Figure 39 : Courbe contrainte-déformation d’un alliage Co-Cr coulé (Laboratoire I2M, Mindeguia JC, Berges B) 
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2.2. Résultats par type d’alliage  

Tableau 15 : Valeurs moyennes pour les alliages SLM et COULÉS 

 ALLIAGE 1 
SLM 

ALLIAGE 2 
SLM 

ALLIAGE 3 
SLM 

ALLIAGE 4 
COULÉ 

ALLIAGE 5 
COULÉ 

Résistance maximale 
en traction (MPa) 

1531 1146 1099 782 727 

Allongement à la 
rupture (%) 

2 7 9 4 3 

Limite d'élasticité 
(MPa) 

571 538 550 467 516 

Module d'élasticité 
(GPa) 

239 218 218 197 212 

 
 
Figure 40 : Résistance maximale en traction et limite d'élasticité des 5 alliages testés 

 

Figure 41 : Comparaison des modules d'élasticité des 5 types d'alliages testés  
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2.3. Comparaison alliages SLM VS alliages coulés  

Tableau 16 : Valeurs moyennes de résistance maximale  et de limite d'élasticité  

 MOYENNE 
Alliages SLM 

MOYENNE 
Alliages COULÉS 

Résistance maximale (MPa) 1259 755 

Allongement à la rupture 
(%) 

6 4 

Limite d'élasticité (Mpa) 553 491 

Module d'élasticité (Gpa) 225 205 

 
 
Figure 42 : Valeurs moyennes de résistance maximale  et de limite d'élasticité  

 

 
Les résultats des essais mécaniques réalisés montrent que les échantillons SLM présentent 
une résistance maximale à la traction, une limite élastique et un allongement qui répondent 
aux critères de type 5 de l'ISO 22674. 
De plus, ils montrent que :  

- Les alliages SLM présentent une limite élastique et une résistance maximale 
supérieures aux alliages coulés  

- Les modules d’élasticité des alliages SLM et coulés sont sensiblement équivalents, 
avec toutefois des valeurs légèrement supérieures pour les alliages SLM 

- L’allongement à la rupture des alliages SLM est supérieur de 2% par rapport aux 
alliages coulés.  
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3. Résultats des analyses microstructurales  

3.1. Comparaison de l’aspect des surfaces brutes des alliages SLM  

Les images réalisées au microscope optique présentées ci-dessous permettent de visualiser 
les variations de rugosité entre les trois alliages mis en forme par fusion laser sélective. Ces 
variations sont liées aux différents paramètres de SLM utilisés. Aucune porosité n’est 
observée en surface à cette échelle pour les trois échantillons. La longueur caractéristique 

est de l’ordre de 200 m pour les trois surfaces. 
 
Figure 43 : Observation par microscopie optique des surfaces brutes obtenues par SLM. (a) Alliage 1 SLM, (b) 
Alliage 2 SLM , (c) Alliage 3 SLM . Olive JM, CNRS, I2M, département DuMAS. 

 

(a)  

(b)  

(c)  
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3.2. Analyse des faciès de rupture des éprouvettes de traction.  

Les vues globales des faciès de rupture présentées sur la figure 44 conduisent aux remarques 
suivantes :  
- Aucune des surfaces de ruptures des éprouvettes (a), (b) et (c) fabriquées par SLM ne 
présente de réduction de section significative par rapport à la section initiale. L’absence de 
striction associée est caractéristique d’une rupture de type fragile. L’éprouvette coulée (d) 

présente une striction partielle et limitée à une portion de faciès de 600 m (visible à droite 
du faciès).  
- Les directions de fabrication par SLM sont visibles à l’échelle macroscopique. Une rugosité 
anisotrope révèle nettement l’orientation des couches fondues lors de la mise en forme. 
Seul le faciès de l’éprouvette (a) de la figure 1 présente une divergence typique de ligaments 
associé à un site d’amorçage de fissure bien marqué et visible à droite du faciès 

- La taille de grain de l’alliage coulé dans le plan de rupture et en moyenne de 800 m. La 
taille de grain moyenne dans le plan de rupture des matériaux fabriqué par SLM est de 

l’ordre de 40 m, inférieure d’un facteur 20 de celle du matériau fondu.     
 
Figure 44 : Vues globales en microscopie électronique à balayage des faciès de rupture obtenus lors d’essais 
de traction lente sur des éprouvettes lisses axi-symétriques. Les faciès (a) Alliage 1 SLM , (b) Alliage 2 SLM  et 
(c) Alliage 3 SLM sont ceux des éprouvettes fabriquées par Fusion Laser Sélective. Les directions de 
fabrication sont indiquées par des traits blancs. Le faciès (d) est celui d’une éprouvette coulée. Olive JM, 
CNRS, I2M, département DuMAS. 

 
(a) (b) 

 
(c) (d) 
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3.3. Analyse des faciès de rupture  

La figure 45 présente une comparaison entre les faciès de rupture observés dans les bandes 
de fusion des trois alliages SLM. Les modes de rupture sont dans tous les cas 
transgranulaires cristallographiques.  
 

Figure 45 : Comparaison des faciès de rupture dans les bandes de fusion par SLM (les bandes de fusion 

sont horizontales). (a) Alliage 1 SLM, (b) Alliage 2 SLM et (c) Alliage 3 SLM. Olive JM, CNRS, I2M, 
département DuMAS. 

(a)

 

(b)

 

 (c)  
 
La figure 46 reprend la comparaison de la figure 45 mais en se focalisant à plus haute 
résolution sur les caractéristiques des facettes primaires. Sur l’échantillon d’Alliage 1 SLM, 
de nombreux précipités ainsi que des cupules de microductilité sont visibles. La longueur 
caractéristique est ici de 500 nm. L’image (b) correspond à la zone présentée en (a) mais 
prise en électrons rétrodiffusés, un mode de MEB qui présente l’avantage de mieux révéler 
les précipités. La faible dispersion de la distribution spatiale, de la taille et de la nature des 
éléments constitutifs ne se retrouve pas sur les facettes primaires des échantillons des deux 
autres alliages SLM. Bien que des microligaments associés à de la microductilité soient 
visibles, la rugosité associée est bien plus faible sur ces deux échantillons. Bien que les 
mécanismes de rupture soient semblables pour les trois échantillons, la rupture microductile 
dans les plans cristallographiques est très marquée dans le cas de l’échantillon « Alliage 1 
SLM ».     
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Figure 46 : Comparaison à relativement haute résolution en MEB des facettes de décohésion transgranulaire 
cristallographique. (a) Alliage 1 SLM en électrons secondaires, (b) Alliage 1 SLM en électrons rétrodiffusés, (c) 
Alliage 2 SLM et (d) Alliage 3 SLM.  Olive JM, CNRS, I2M, département DuMAS. 

(a)

 

(b)

 
 (c) 

 

(d)

 
 

Le caractère «fragile» de la rupture cristallographique est bien révélé par l’observation de 
surfaces opposées à l’échelle du grain 47. L’éprouvette « Alliage 3 SLM » est prise comme 
exemple et ce qui est montré figure 47 est représentatif des faciès des éprouvettes des deux 
autres alliages. Il apparaît nettement la bonne correspondance des larges facettes primaires, 
aussi bien dans leurs dimensions, dans leurs contours que dans leurs désorientations 
mutuelles. Cela révèle le faible niveau de déformation plastique lors de la rupture. Des 
traces de plasticité sous la forme de traces de glissement sont toutefois bien visibles sur les 
facettes primaires. Deux systèmes de glissement ont été activés et forment des traces de 
glissement quasiment perpendiculaires sur la surface de la plus grande facette primaire. Des 
traces de glissement d’un des deux systèmes sont indiquées par des flèches sur la figure 47.  
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Figure 47 : Détails de faciès observés sur les surfaces de rupture opposées de l’éprouvette Alliage 3 SLM. 
Facettes de décohésion transgranulaire cristallographique présentant des traces de glissement (flèches). Les 
correspondances sont indiquées par les sites numérotés de 1 à 3.  Olive JM, CNRS, I2M, département 
DuMAS. 

 
  

 

Sur le même échantillon, à plus haute résolution un dernier point remarquable concerne la 
rupture par décohésion à l’interface précipité-matrice. La figure 48 illustre bien le fait que les 
précipités ne sont pas rompus mais contournés par la fissure à leur interface avec l’alliage.  
  
Figure 48 : Détails de faciès observés sur les surfaces de rupture opposées de l’éprouvette Alliage 3 SLM. Les 
zones cerclées en rouge montrent la rupture des interfaces précipités-matrice et la présence de réseau de 
ligaments sur la majeure partie de la surface de rupture (flèches). Olive JM, CNRS, I2M, département DuMAS. 

 
  

 
 

 
 
 
 
 

1 
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4. Discussion  

4.1. Influence de la technique de mise en forme sur les propriétés 
mécaniques des alliages Co-Cr 

 
Nous avons rassemblé dans le tableau ci-dessous (tableau 17) les données de plusieurs 
études. Les résultats montrent que les alliages SLM Co-Cr atteignent des propriétés 
mécaniques supérieures que leurs homologues coulés. 
D’après l’ensemble des auteurs, la limite d'élasticité et la résistance à la traction des alliages 
SLM sont plus élevées que celles des alliages coulés actuellement utilisés. 
 
Tableau 17 : propriétés mécaniques mesurées par plusieurs auteurs, comparaison alliages SLM/alliages 
coulés  

 Limite 
élastique 

(MPa) 
 

SLM/Coulée 

Résistance 
traction UTS 

(MPa) 
 

SLM/Coulée 

Elongation 
(%) 

 
 

SLM/Coulée 

Module élasticité 
(GPa) 

 
 

SLM/Coulée 

AVERYANOVA 2011 
Co-Cr(28.6)-Mo(6.3) 

817 
450 

1157 
655 

10.5 
8 

Non précisé 

TAKAICHI 2013 
Co-Cr(28.6)-
Mo(5.99) 

500 950 16 Non précisé 

LU 2015 
Co-Cr(28)-W(9) 

850 1100 10 Non précisé 

YADROITSEV 2009 
Co-Cr(29.2)-Mo(6.2) 

835 
565-650 

1011 
720-1000 

9.5 
9-20 

206 

QIAN 2015 
Co-Cr(26-30)-Mo(5-
7) 

873 
610 

1303 
741 

Non précisé Non précisé 

WU 2014 
Co-Cr(25.3)-Mo(5.2)-
W(5.5) 

884 
568 

1307 
758 

10 
10 

Non précisé 

LIVERANI 2016 
Co-Cr(27-30)-
Mo(5.7) 

680 1050 14 Non précisé 

 
De plus, si l’om compare les informations données par les fabricants, nous pouvons 
également constater que les alliages SLM présentent des propriétés mécaniques supérieures 
(Figures 47 et 48).  
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Figure 49 : Valeurs de limite d’élasticité et de résistance maximales d’alliages Co-Cr SLM et coulés, données 
fabricants.  

 
 
 

- Les alliages SLM sont présentés sur la gauche du diagramme : WIROBOND C+, 
CARA Co-Cr et SINT-TECH ST2 7224G.  

- Les alliages utilisés en coulée sont présentés sur la droite du diagramme.  
 
 
Figure 50 : Comparaison des valeurs de limite d’élasticité et de résistance maximales d’alliages Co-Cr SLM et 
coulés, données fabricants.  
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4.2. Influence de la microstructure des alliages sur leurs propriétés 
mécaniques  

Plusieurs études ont montré que les propriétés mécaniques sont affectées par de nombreux 
facteurs, tels que les propriétés des différentes phases, l'orientation des grains, la 
composition des joints de grains, les défauts, etc (40,86,142). 
La densité et l’homogénéité de la microstructure de l’alliage sont deux facteurs importants. 
La microstructure dense et homogène des alliages CoCr fabriqués par micro fusion laser 
entraine une meilleure résistance à la traction (104). D’autres auteurs ont montré des 
résultats semblables lors d’essais réalisés en flexion trois points (91). Cette microstructure 
hautement dense et sans défaut de l'alliage SLM (143) explique son excellente résistance 
mécanique (91,110,134,136). 
Nous avons montré précédemment que la structure cristalline des alliages SLM est 
composée en majorité de phase   et d’une plus faible proportion de phase ε. Plusieurs 
études ont évalué l’influence de la structure cristalline sur les propriétés mécaniques des 
alliages. Ainsi, il en ressort que la stabilité de la phase   est responsable de la résistance à la 
traction et à l'usure de l'alliage à base de CoCr. De plus, il a été démontré que la formation 
de phase ε entraine une diminution de la ductilité (144,145). 
Les alliages CoCrW présente une meilleure ductilité en traction lorsque les microstructures 
contiennent moins de phase ε martensitique (110,146). 

4.3. Influence de la composition des alliages sur les propriétés 
mécaniques  

En prothèse conjointe comme adjointe, la composition des alliages demeure un sujet 
d’étude important. En effet, les armatures de prothèse amovible partielle sont composées 
de plusieurs éléments fabriqués en une seule pièce. Différentes propriétés mécaniques sont 
requises : 

- rigidité importante pour l’armature et les taquets lorsque des forces occlusales sont 
appliquées 

- limite élastique élevée au niveau des crochets afin de résister à la déformation 
plastique permanente et ainsi empêcher leur rupture 

Ainsi, l’objectif en prothèse adjointe est de trouver un compromis entre rigidité et élasticité. 
 

Les alliages de Co-Cr-Mo ont des propriétés intéressantes pour réaliser les armatures de 
prothèse amovible partielle : leur module d’élasticité élevé leur confère une excellente 
rigidité ainsi qu’un limité élastique pour un allongement de 0.2% (Rp0.2) élevée. Cependant, 
il est difficile de concevoir des crochets en alliage Co-Cr-Mo. En effet, bien que ces crochets 
assurent la rétention de la prothèse, cette force de rétention diminue progressivement dans 
le temps en raison de la déformation plastique pendant l'utilisation (147–149). Le crochet 
desserré doit alors être ajusté (150) et la fracture se produit souvent en raison de la rigidité 
importante ainsi que de la ductilité limitée (151,152). 
La ductilité des alliages Co-Cr-Mo peut être améliorée par ajout de nickel (Ni). Cependant, 
les alliages Co-Cr avec Ni doivent être proscrits car le Ni est connu pour être un facteur de 
risque d'allergie métallique dans le corps humain (153–155).  
 
Ainsi, au fil du temps des alliages Co-Cr-Mo dits “Ni free” ayant une résistance élastique ainsi 
qu’une ductilité élevée ont été étudiés (156–158) .Plusieurs études ont rapporté que les 
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alliages Co-Cr-Mo avec des teneurs en Cr et N (Azote) élevées présentaient des valeurs de 
résistances à la traction ainsi qu’un allongement à la rupture supérieures à celles des alliages 
sans adjonction d’azote (131). 
 
Ces auteurs ont démontré que l’adjonction d’azote à des alliages présentant une 
composition massique de 33% de chrome permettait de stabiliser l’alliage dans sa phase   et 
de diminuer la température de début de transformation martensitique  ⇒  responsable 
d’une diminution de ductilité (131). 
 
Figure 51 : Influence de l’adjonction d’azote dans l’augmentation d’alliages Co-Cr. A gauche des alliages sans 
azote, à droite des alliages avec azote (131). 

 
 

Les différentes études qui évaluent les propriétés mécaniques des alliages Co-Cr utilisent des 
compositions chimiques des éprouvettes différentes. Les résultats des essais de tractions 
réalisés sur des échantillons présentent des valeurs de limite élastique, de module 
d’élasticité et d’allongement à la rupture différentes. En effet, les alliages Co-Cr-W 
présentent des valeurs de résistance à la traction et de module d’élasticité supérieure alors 
que l’allongement à la rupture est inférieur (104,110). 
 

4.4. Influence des paramètres de fusion laser sur les propriétés 
mécaniques  

De toute évidence, l'optimisation des paramètres de processus, tels que la vitesse de 
balayage, la puissance laser et les stratégies de balayage pour la fabrication de l'alliage Co-Cr 
est très importante, ce qui peut affecter leur microstructure et leurs propriétés mécaniques 
(78,110,159,160). 
 

4.4.1. Puissance du laser  
Il a été montré précédemment que la densité et l’homogénéité structurale de l’alliage sont 
des facteurs très importants pour garantir de bonnes propriétés mécaniques.  
Un des paramètres essentiel est la puissance du laser : plus elle est importante, plus la 
résistance à la traction est élevée (104).  
Des échantillons denses sont obtenus quand l’énergie apportée par le laser et supérieure à 
400 J/mm, ce qui correspond à une puissance minimale du laser de 100W. Ces valeurs 
d’énergie peuvent être calculées par l’équation suivante :  
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E=1/4Phnw 
avec E en J/mm3, P la puissance laser en Watts, h l’espacement de balayage en mm, n le taux 

de balayage en mm/s et w l’épaisseur de couche en mm). 
 
La formation de vecteurs est observée même pour des puissances relativement faibles. 
Cependant des traces plus larges et homogènes se forment en particulier pour une 
puissance laser plus élevée. Des échantillons denses ont été obtenus lorsque l'énergie 
apportée par le laser était supérieure à 400 J/mm3, et que des échantillons poreux étaient 
formés lorsque l'énergie d'entrée était inférieure à 150 J/mm3. 
 
Figure 52 Images MO échantillons SLM à différentes valeur de puissance laser (104) 

 
 
 
Figure 53 : Courbes de traction obtenues sur des alliages Co-Cr SLM en faisant varier la puissance du laser 
(104) 

a : SLM 200W 
b : SLM 150 W 
c : SLM 100W 
f : Coulé  
 
 
 

 
 

 
A faible puissance, l’orientation des grains est aléatoire et il se forme également des 
précipités. Au contraire, à forte puissance, les grains fusionnent de manière ordonnée pour 
former des vecteurs homogènes, ce qui permet à l’alliage de présenter une densité très 
importante et donc de garantir d’excellentes propriétés mécaniques (92,161). 
 
Figure 54 : Influence de la puissance laser sur l’homogénéité des alliages SLM (92) 
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4.4.2. Stratégie de balayage  
Parmi les paramètres de traitement, la stratégie de balayage fait partie des préoccupations 
des constructeurs. Comme vu précédemment, la stratégie de balayage en ligne correspond à 
un déplacement du laser de manière bidirectionnelle ou unidirectionnelle à travers des 
surfaces partielles.  
 
Jusqu'à présent, certains travaux ont été effectués pour déterminer la meilleure stratégie de 
balayage à adopter entre la stratégie dite en îlots (ou en carré) et la stratégie dite en ligne 
afin d’obtenir de meilleures propriétés mécaniques (162,163). 
Des auteurs ont étudié la microstructure et les propriétés mécaniques d’un alliage CoCrW 
fabriqué par SLM (110). Ils se sont également intéressés aux deux stratégies de construction 
laser présentées plus haut. Les résultats de l’essai de tractions montrent des valeurs 
semblables conformes à la norme ISO 22674 pour ces deux stratégies avec toutefois de 
légères différences. En effet, les alliages fabriqués par stratégie linéaire présentent des 
propriétés mécaniques légèrement supérieures à celles des alliages formés en « îlots ». Les 
auteurs ont associé ces différences à la présence de plus de défauts ainsi qu’à des grains de 
taille supérieure dans les échantillons fabriqués en îlots. Comme d’autres auteurs 
(124,138,164) ils considèrent que la présence de pores entraine de moins bonnes propriétés 
mécaniques. De plus, les grains de plus gros diamètre sont également susceptibles de 
provoquer des fissures ; au contraire des grains fins qui forment des précipités allongés et 
constituent des obstacles aux mouvements de dislocation (104,110).  
D’autres auteurs ont montré que la présence de porosité interne est responsable 
d’anisotropie mécanique et donc de plus faibles propriétés mécaniques (165).  
Enfin, sur d’autres travaux, des stratégies de balayage en lignes ou en îlots, en faisant varier 
la taille des d'îlots pour étudier la microstructure et les propriétés mécaniques d’alliages 
fabriqués par micro-fusion laser. Cependant, ils ont suggéré que la taille des îlots ne semble 
pas influencer les contraintes résiduelles (162,163). 
 

4.4.3. Vitesse de balayage  
Le paragraphe présentant les paramètres du procédé SLM présenté dans la partie 2 de ce 
travail nous a permis de montrer que pour une puissance laser donnée, la température et le 
volume de la poudre fondue sont plus élevés lorsque les vitesses de balayage sont faibles 
(92,96,99). Comme d’autres auteurs, Liverani (137) a montré que la puissance du laser est le 
paramètre le plus influent sur la densité de l’alliage car pour chaque vitesse de balayage 
testé, la densité était élevée. Cependant, les résultats ont démontré que l’augmentation de 
la vitesse avait une influence sur les propriétés mécaniques avec notamment une diminution 
de l’allongement à la rupture. Ces caractéristiques s’expliquent par une augmentation de la 
porosité au sein de l’alliage.  
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Figure 55 : Impact des deux paramètres  principaux sur la formation de vecteurs homogènes : Puissance du 
laser et vitesse de balayage (92) 
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Conclusion  

La fabrication additive, fait l’objet de beaucoup d’attention dans la littérature scientifique, 
quelque soit le matériau utilisé. Nous avons étudié le procédé de Fusion Laser Sélective, qui 
permet de fabriquer des armatures de prothèse fixe ou des châssis de prothèse amovible en 
réduisant considérablement le nombre d’étapes par rapport à la technique de coulée 
traditionnelle. L’identification et la maitrise des nombreux paramètres du procédé sont 
déterminantes. En effet, nous avons montré que le choix de ces paramètres (puissance laser, 
vitesse de balayage, épaisseur de poudre, par exemple) va influencer la microstructure de 
ces alliages et donc leur comportement mécanique.  
 
L’étude métallographique des alliages cobalt-chrome fabriqués par fusion laser montre  une 
microstructure dense, homogène qui lui confère d’excellentes propriétés mécaniques. En 
effet, nous avons pu voir lors des recherches bibliographiques ainsi que lors des essais de 
traction que ces alliages présentent une limite élastique et une résistance maximale 
supérieures aux alliages coulés. Ces valeurs correspondent aux critères de type 5 de la 
norme ISO 22674 permettant la mise sur le marché et l’utilisation clinique de ces alliages.  
 
Outre les propriétés mécaniques, des études ont été menées concernant d’autres propriétés 
comme les valeurs d’adhésion de la céramique sur ces alliages fabriqués par fusion laser ou 
encore sur l’ajustage des prothèses ont montré des résultats toujours équivalents ou 
supérieurs par rapport aux alliages mis en forme par coulée ou par usinage. Il en est de 
même pour les propriétés biologiques (allergie et toxicité) et les mécanismes de dégradation 
(corrosion électrochimique).  
 
Ainsi, les améliorations au niveau de la composition des alliages et le développement de 
nouvelles techniques de fabrication ont permis d’optimiser l’utilisation des alliages cobalt-
chrome. La technique de mise en forme par fusion laser sélective fait l’objet de beaucoup de 
recherches de la part des laboratoires dans l’optique d’améliorer et d’optimiser la 
production, tout en garantissant la qualité du produit fini.  
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Les alliages dentaires cobalt-chrome mis en forme par fusion laser sélective 

 

 
Résumé : Les alliages cobalt-chrome entrent dans la composition des dispositifs médicaux sur mesure représentés dans 

notre domaine par les prothèses dentaires. Quelle que soit leur indication, ils doivent répondre à une exigence de base : la 
biocompatibilité. De plus, ces alliages doivent résister sur le long terme aux sollicitations auxquelles ils seront soumis en 
bouche.  
Ces alliages sont traditionnellement mis en forme par coulée. Cette technique exigeante et complexe demande un savoir 
faire important et les défauts de coulée sont nombreux. Afin de limiter les problèmes liés à la coulée du métal et de 
diminuer les coûts, la fabrication additive s’impose de plus en plus dans les laboratoires de prothèse dentaire.  
L’objectif du travail est d’étudier les alliages cobalt-chrome fabriqués par fusion laser, de les comparer aux alliages obtenus 
par coulée traditionnelle afin de montrer si la technique de mise en forme a une influence sur la microstructure et les 
propriétés mécaniques. 
Le procédé de Fusion Laser Sélective permet de fabriquer des armatures de prothèse fixe ou des châssis de prothèse 
amovible en réduisant considérablement le nombre d’étape par rapport à la technique de coulée traditionnelle. 
L’identification et la maitrise des nombreux paramètres du procédé sont déterminantes. Le choix de ces paramètres 
(puissance laser, vitesse de balayage, épaisseur de poudre notamment) va influencer la microstructure de ces alliages et 
donc leur comportement mécanique.  
La caractérisation métallographique de ces alliages cobalt-chrome fabriqués par fusion laser montre une microstructure 
dense et homogène qui lui confère d’excellentes propriétés mécaniques. Ces alliages présentent une limite élastique et une 
résistance maximale supérieures aux alliages coulés. Ces valeurs correspondent aux critères de type 5 de la norme ISO 
22674 permettant la mise sur le marché et l’utilisation clinique de ces alliages.  

 

Mots clés : Alliages dentaires Cobalt-Chrome, Fusion Laser Sélective, Prothèse dentaire 

 

Cobalt-Chromium dental alloys fabricated by selective laser melting 
 

 

Abstract : Cobalt-chromium alloys are often used in custom medical devices. In our field, these medical devices are 

represented by dental prostheses. Regardless of their purpose, they must meet a basic requirement: biocompatibility.  
Another challenge is that Colbat-chromium alloys will experience various strains and tensions in the mouth and will have to 
resist to a long-term use.  
These alloys are traditionally shaped by casting. This time-consuming technique requires an important know-how and the 
defects are numerous. In order to limit these problems related to metal casting and to reduce costs, additive manufacturing 
is becoming more and more important in dental prosthetics laboratories. 
The first objective of this study is to analyse cobalt-chromium alloys made by laser melting on both microstructural and 
mechanical levels. Then, compare them with traditional casting alloys to show if the shaping technique has an influence on 
microstructure and mechanical properties. 
The main benefit of the Selective Laser Melting process compare to the traditional casting technique is to considerably 
reduce the number of steps in the manufacturing process. This makes it possible to manufacture fixed prosthesis 
frameworks or removable partial denture metal frameworks.  
The identification and command of the many parameters of the process are very important. The choice of these parameters 
(laser power, scanning speed, powder thickness) will influence the microstructure of these alloys and therefore their 
mechanical behavior. 
The metallographic characterization of these cobalt-chromium alloys produced by laser melting shows a dense and 
homogeneous microstructure, giving them excellent mechanical properties.  
These alloys have a yield strength and a ultimate tensile strength greater than the cast alloys. These values match the Type 
5 criteria of the ISO 22674 standard allowing their launch on the market and the clinical use of these alloys.  

Keywords : Dental alloys, Selective Laser Melting, Dental prosthesis.  

 
Université de Bordeaux – Collège des Sciences de la Santé 
UFR des Sciences Odontologiques  


