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INTRODUCTION :

Depuis plusieurs décennies, il existe une volonté de la part des patients et des praticiens,
de développer la réalisation de reconstitutions dentaires dépourvues de métal. Ceci a
conduit a ce qu’on pourrait appeler aujourd’hui « I'ére du tout céramique ».

Déja utilisée dans le domaine orthopédique pour ses excellentes propriétés mécaniques et
biologiques, la zircone est vite devenue un matériau répondant aux nouvelles attentes du
secteur odontologique.

Des interrogations subsistent cependant. En effet, d’'une part sa grande opacité rend
difficile son intégration esthétique, en particulier dans les secteurs antérieurs.

C’est pour cela qu’elle a été utilisée pendant de nombreuses années en tant qu’armature,
recouverte d’'une couche de céramique cosmétique s’intégrant mieux au sourire. Mais
I'apparition fréquente d’écaillage de la couche de céramique de recouvrement
(phénoméne aussi appelé « chipping ») a remis en cause son utilisation en tant que
matériau d’armature.

D’autre part, sa composition permet-elle de réaliser un collage des tissus dentaires ?

Nous souhaitons donc développer des protheses fixes uniguement constituées de zircone,
avec toutefois une amélioration du rendu esthétique. Le récent développement des
reconstitutions de zircone dite cubigue évolue en ce sens.

En plus d’étre adaptées aux nouvelles méthodes de CFAO (Conception et Fabrication
Assistée par Ordinateur) qui permettent notamment de diminuer son temps de production,
son faible codt de fabrication la rend plus abordable pour les patients, contrairement aux
autres reconstitutions de type céramo-céramiques, qui sont généralement plus onéreuses.

Dans la premiére partie de ce propos, nous présenterons les propriétés de la zircone
utilisée en odontologie.

Dans un second temps, nous détaillerons le phénoméne d’adhésion de la zircone aux
tissus dentaires par le biais de deux agents : le ciment et la colle.

Enfin, nous tenterons de déterminer quelle technique, et donc quel matériau de collage est
le plus efficace.
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1. LA ZIRCONE:

1.1. Historique :

Le nom du métal zirconium vient de I'arabe « zargon » qui fait référence a sa couleur
dorée.

Résidant a la 11e place de I'ordre d’abondance des éléments de la croute terrestre, la
zircone se trouve a I'état naturel sous forme de zircon. Ce solide terrestre est un des plus
anciens, il a été retrouvé des morceaux d’un cristal de zircone datant de 4,4 milliards
d’années. Il a aussi été utilisé dans la confection de joyaux dans I'Antiquité.

En 1789, un chimiste allemand, Martin Heinrich Klaproth, apres chauffage de pierres
précieuses, a produit un oxyde métallique, le zirconium. Il n’est isolé qu’en 1824 par Jacob
Berzelius sous forme de métal (1).

En 1892, Joseph Baddeley découvre le premier gisement de ce minerai rare a I'état
naturel, au Sri Lanka, lui donnant son nom : la Baddeleyit.

Le zirconium se présente de facon majoritaire sous la forme de silicate de zirconium
ZrSiOa4 (sable d’Avit), et tres peu sous la forme d’oxyde (baddeleyit).

En 1925, Van Arkel et De Boer développent un procédé de décomposition de iodure de
zirconium pour obtenir de la zircone a I'état pur. Grace a sa résistance mécanique
importante mais aussi a sa résistance a la corrosion, I'amiral Rickover équipera en 1949
les sous marins nucléaires d’alliages de zircone.

Le développement de la zircone sera étroitement lié a celui de I'énergie nucléaire, de part
son utilisation dans le programme « Atom for peace ».

Aujourd’hui, pour répondre a la demande mondiale industrielle, on utilise du sable
zirconifére Australien, constitué de 67% de silicate de zirconium, qui sera ensuite purifié
pour obtenir de I'oxyde de zirconium (93,7%).

Bien que la zircone de qualité inférieure soit utilisée en tres grande quantité comme
abrasif, des céramiques en zircone résistantes a I'usure sont utilisées pour la fabrication
de piéces fonctionnant dans certains environnements : colorants d’extrusion, vannes
d’orifices pour moteur a combustion, lames en zircone pour couper le kevlar etc. Sa
conductivité ionique a haute température permet a la zircone de jouer le role d’électrolytes
solides dans les piles a combustibles et les capteurs d’oxygéne.

La bonne stabilité chimique et dimensionnelle de la zircone, ainsi que sa résistance
mécanique, sa ténacité, associées a un module de Young de méme ordre de grandeur
que celui des alliages d’acier inoxydable, ont été I'origine de leur intérét dans la fabrication
de biomatériaux céramiques.

C’est en 1929 que Ruff et ses collaborateurs (2) ont démontré que I'ajout d’oxydes

« stabilisants », tels que I'oxyde de calcium, de magnésium, de cérium et d’yttrium, a la
zircone pure, permettait de générer des matériaux multiphases connus sous le nom de
zircone partiellement stabilisée (PSZ). Leur microstructure a température ambiante était
représentée par une phase cubique majoritaire, avec des précipités de zircone
monoclinique et tétragonale en phases mineures, au niveau des joints des grains de
matrice cubique. Garvie et Nicholson (3) ont montré que la résistance mécanique de la
zircone partiellement stabilisée (PSZ) était améliorée par une distribution homogeéne et
fine de zircone monoclinique au sein de la matrice cubique.

La premiére proposition d’utilisation d’oxyde de zirconium (ZrO2) a des fins médicales
vient d’'Helmer et Driskell en 1969 (4), et concernait les applications orthopédiques. Le
ZrO2 a été proposé comme nouveau matériau pour le remplacement de prothese de
hanche a la place du titane aluminium.
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Aprés des études sur le fémur du singe qui n'ont révélé aucune réaction indésirable aprés
la mise en place de ZrO2 les recherches orthopédiques se sont alors orientées sur le
comportement mécanique de la zircone, son usure, et son intégration avec les os et les
muscles, in vivo.

Avant 1990, de nombreuses études ont été réalisées, dans lesquelles la zircone

était testée sur les os et les muscles, et ne révélait pas d’effet indésirable. Au cours des
années suivantes, les recherches se sont concentrées d’avantage sur la céramique
zircone associée a I'yttrium, caractérisée par des microstructures a grains fins connues
sous le nom de polycristaux de zircone tétragonale (TZP). Ces TZP deviendront plus tard
les matériaux choisis par la quasi totalité des fabricants et des chirurgiens, dans
I'implantation de rotules a billes en zircone

Tableau 1 : caractéristiques de certaines céramiques pour application médicale (1).

Depuis le premier implant (Sigma) entierement en oxyde de zirconium, de nombreuses
études in vitro ont également été réalisées sur le comportement cellulaire de la zircone, et
ont démontré son mangue de cytotoxicité (5).

Des résultats incertains ont été signalés au sujet des poudres de zircone qui généraient
une innocuité, probablement due a I'hydroxyde de zirconium, qui n’est plus présent aprés
le frittage (passage de poudre a cristal).

Apreés étude de la mutagénicité, Silva et Covacci (6) ont tout deux indiqué que la zircone
ne générait pas de mutations du génome cellulaire. En effet, 'oxyde de zirconium crée
moins de réactions phlogistiques (de combustion) dans les tissus que d’autres métaux,
comme le Titane (7). Ce résultat est confirmé par une étude sur les tissus mous péri
implantaires entourant les capsules formées autour d’éléments en zircone par rapport a
celles autour d’éléments en titane. L'infiltrat inflammatoire, la densité de micro vaisseaux
et I'expression de facteurs de croissance vasculaires étaient plus élevés autour des
capsules de titane.

La couronne en zircone, elle, est utilisée pour la premiére fois en 1998 dans l'université de
médecine dentaire de Zurich.

En paralléle de ces avancées importantes, le développement de la zircone en tant que
matériau d’'ingénierie a été marqué par Garvie (8) dans l'article « céramic steel », qui a
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montré comment tirer le meilleur parti de la transformation de la phase T-M dans PSZ

en améliorant la résistance mécanique et la ténacité des céramiques en zircone. En effet,
il a observé que les précipités métastables tétragonaux finement dispersés dans la matrice
cubique pouvaient étre transformés en phase monoclinique lorsque une fissure avancait
dans le matériau. De ce fait, la contrainte sera associée a la dilatation (due a la
transformation T M qui agit en opposition a la contrainte, par I'énergie apportée de la
contrainte qui est donc utilisée pour la transformation et la dilatation du volume), générant
un « arrét » de la fissuration. On obtient donc une amélioration de la dureté.

Le développement de tels précipités métastables tétragonaux peut étre obtenu par
I'addition molaire d’environ 8% d’oxyde de magnésium, a I'oxyde de zirconium. Cela
permet ainsi de contréler le vieillissement du matériau.

La PSZ peut aussi étre obtenue avec I'addition d’oxyde d’yttrium.

Des lors, Rieth et associés (9), ainsi que De Gupta (10) ont démontré la possibilité

d’obtention de céramiques formées a température ambiante avec une phase tétragonale
uniquement, (appelée TZP), constituée de grains tétragonaux de plusieurs centaines de
nanometres, associes a 2/3% de moles de YOS3 (I'oxyde d'yttrium est ici le stabilisateur).

La quantité de phase tétragonale a température ambiante et donc les propriétés
mécaniques du TZP dépendent donc de la taille des grains, de la teneur en yttria et du
degré de contrainte exercée.

1.2. Structure de la zircone :

La zircone est un polymorphe bien connu qui se présente sous forme de zircone pure
monoclinique (M) a température ambiante.

Les cristaux de zircone peuvent étre organisés en trois configurations différentes :
- forme monoclinique M : jusqu’a 1170° le zircone est stable sous cette forme. En effet sa
structure cristalline est composée de tétraédres a cotés parrallélépipédiques.

Figure 1 : Maille monoclinique (d’aprés MAHIAT , 2006)

- forme tétragonale : lors de 'augmentation de la température, la zircone s’organise en

structure métastable (de 1170° a 2370°), contenant des cristaux tétragonaux a angles
droits.
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Figure 2 : maille quadratique ou tétragonale (d’aprés MAHIAT 2006)

- forme cubique : a partir de 2370° : apparition des cristaux cubiques permettant le
maintien de la phase jusqu’au point de fusion (2690°). Ce changement d’état peut étre a
I'origine de fissures et donc de contraintes exercées sur la zircone, modifiant ses
propriétés mécaniques.

Figure 3 : maille cubique (MAHIAT , 2006)

1.3. Caractéristiques :

Les céramiques dentaires les plus utilisées sont les matériaux a base de silice, de leucite,
de disilicate de lithium, d’alumine et de zircone. Actuellement les céramiques a base de
zircone sont les plus étudiées de par leur développement dans l'utilisation clinique.

1.3.1. Origine :

A l'état naturel, la zircone est extraite a partir de deux minéraux :

- le zircon (ZrSiO4, silicate de zirconium) qui représente la source principale. Il est
retrouvé sous forme de sable, notamment en Australie, sur le littoral nord américain et
sud africain. Ce sable zirconifére permettra I'obtention de zircone, par un procédé de
purification.

- la baddeleyit ou brasilit, minerai trés rare, dont la quantité est largement insuffisante
pour permettre le développement industriel de la zircone.
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1.3.2. Propriétés :

La zircone (dioxyde de zirconium ZrO2, numéro atomique 40 dans le tableau de
Mendeleiev), est une structure polycristalline pure, ne contenant aucune phase vitreuse.
En effet, ses cristaux sont hautement condensés par frittage, qui permet I'agglomération et
donc condensation de poudre, grace a la chaleur. Ce frittage lui confére sa grande
densité.

1.3.2.a. Propriétés mécaniques :

Les propriétés mécaniques de la zircone dépendent de la phase sous laquelle elle est
présentée (comme nous en avons parlé dans le sous chapitre structure) et sont les plus
importantes lors de la phase tétragonale.

Dans cette phase, nous parlons de zircone partiellement stabilisée. Elle présente une
propriété physique intéressante : « le renforcement par micro fissuration », qui est liée

a la différence de volume entre la phase monoclinique, plus volumineuse de 3 & 5% que
la phase tétragonale. Lors d’une contrainte appliquée et donc d’'un apport d’énergie, la
phase tétragone se transforme instantanément en phase monoclinique stable et plus
volumineuse, ainsi, I'énergie de propagation de la fissure est absorbée et la fissuration

« stoppée » par 'augmentation du volume de la zircone monoclinique.

Ce procédé donne a la zircone une importante ténacité, bien supérieure a celle des vitro
céramiques (15 MPa pour 1MPa).

Egalement appelée « acier céramique » (selon Garvie en 1975), ses propriétés
mécaniques sont similaires a celles de I'acier inoxydable : sa résistance a la traction peut
atteindre 900-1200 MPa et sa résistance a la compression est d’environ 2000 MPa (1).
Les contraintes cycliques sont également bien tolérées par ce matériau.

Elle présente des propriétés optimales pour son utilisation clinique dans la cavité buccale :
outre la ténacité, elle présente une bonne résistance a la fatigue, ainsi qu’une faible usure.
En mélangeant le dioxyde de zirconium avec d’autres oxydes métalliques, tels que I'oxyde
de magnésium, I'oxyde de calcium ou I'oxyde d’yttrium, on obtient une grande stabilité
moléculaire.

La zircone stabilisée a I'yttrium, également appelée polycristal de zircone tétragonale
(TZP) est actuellement la combinaison la plus utilisée et étudiée.

Les 3 phases susmentionnées sont présentes dans un cristal commun de ZrO2.
Chaque force exercée a la surface de la zircone provoque une variation volumétrique du
cristal ou la contrainte est appliquée. En effet, quand une contrainte est exercée a la
surface, la fissuration crée une transition T-M (forme tétragonale a monocyclique). Cette
modification cristalline est suivie d’'une dilatation qui scelle la fissure.

Le ZrO2 stabilisé a I'yttrium présente de meilleures propriétés mécaniques que d’autres
combinaisons, bien que son frittage soit plus difficile, il s’agit du type principal de zircone
utilisé dans le domaine médical. On parle de zircone Y-TZP.

La poudre d’oxyde de zirconium est mise en forme avant frittage : I'incorporation
d’éléments minéraux et organiques est indispensable avant I'application de la pression
isostatique, qui peut atteindre 3000 bars. Ce procédé permet éliminer tout espace entre
les grains et de densifier au maximum le matériau.

Le frittage (vers 1000°) confére au matériau une dureté suffisante permettant ensuite
l'usinage aisé, sans perte de ses propriétés.
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Il existe un phénomene de dégradation a basse température appelé « vieillissement ».
L'eau et les solvants non aqueux peuvent induire la formation d’hydroxydes le long d’une
fissure, accélérant la réduction de la résistance, de la ténacité et de la densité, générant
donc une défaillance de la restauration (11, 12, 13). Kosmac et al (14) ont confirmé cette
observation et ont signalé une réduction de la résistance moyenne et de la fiabilité de
I'oxyde de zirconium apres broyage.

La complication la plus fréquente observée dans les restaurations a base de zircone était
une fracture de la céramique cosmétique, se manifestant cliniquement par des fractures
par écaillage. (15).

Une perte de matériau de revétement peut résulter d’'une altération de la structure
cristalline de la surface de zircone au cours du processus de revétement (abrasion par
particules), notamment par modification des coefficients de dilatation thermique (16).
Dans le but d’éviter les fractures de ces restaurations, il est possible de s’orienter vers la
fabrication de restauration zircone monobloc pure, permettant 'augmentation de la
stabilité mécanique (17).

1.3.2.b. Propriétés biologiques :

La biocompatibilité de la zircone (18) in vitro est évaluée a I'aide d’'une culture cellulaire

qui interagit in vivo avec le matériau. La zircone est actuellement utilisée comme téte de
rotule fémorale et est en contact in vivo avec les tissus mous et le sang. La plupart des

auteurs ont testé cette céramique avec des fibroblastes ou des cellules sanguines.

—> Essais in vitro :

Des poudres de zircone et d’autres céramiques ont été testées sur différentes lignées
cellulaires.

Il a été observé que la zircone n'avait non seulement aucun effet cytotoxique au contact
des fibroblastes en co culture (19, 20), mais aussi qu'il se générait une adhésion et une
propagation des fibroblastes sur cette zircone.

De fagon plus globale, il a été conclu que les céramiques et leurs produits ne présentaient
aucun effet toxique sur les cultures de cellules, méme au contact de cellules sanguines, et
d’ostéoblastes.

Des tests de carcinogénicité et de téra-génicité ont été réalisés par Satoh et Niwa (21),
présentant des résultats négatifs (absence d’aberration chromosomique dans les cellules
co-cultivées).

Nonobstant ces conclusions positives, il est nécessaire de comprendre que les tests in
vitro sont influencés par plusieurs caractéristiques, tels que la forme physique du
matériau, la surface réactive, la composition chimique, le taux d’impuretés, ainsi que les
conditions cellulaires de 'essai. Il est donc indispensable de réaliser des essais in vivo.

—> Essais in vivo :

La biocompatibilité de la zircone est étudiée in vivo par Helmer et Driskell. Ils

démontrent I'absence de réactions tissulaires indésirables aprés implantation de la zircone
dans les tissus mous et osseux de singes durant plusieurs années.

En 1972, Hulbert et associés (22) implantent des disques d’alumine, de titane et de
zircone associés au calcium a chaque fois, de 50-150 microns, dans les

muscles de lapin. L’analyse histologique de tous les matériaux testés 9 mois aprés
I'opération n’'a révelé aucun signe d’effet toxique, immunitaire ou carcino-génétique.

Les résultats prometteurs sur les réactions biologiques a la zircone, associés aux résultats
positifs sur les tests d’usure et les propriétés mécaniques, ont définitivement lancé la
recherche sur la zircone, et son utilisation.
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Aujourd’hui, nous pouvons observer qu'il existe un accord général sur I'absence d’effets
toxiques locaux ou systémiques apres I'implantation de zircone dans les os, les muscles,
ni apres son injection. Il se crée méme une interface entre le matériau et I'organisme,
signe de son intégration et de sa biocompatibilité.

En ce qui concerne la santé parodontale, aucune des études n’a rapporté de différence ou
de modification de I'état biologique des tissus mous et durs autour des restaurations en
zircone. Aprés exploration de la biocompatibilité de la zircone, aucun exemple
d’'inflammation gingivale ou parodontale n’a été démontré (23).

En tant que matériau de pilier d’implant, la zircone a été introduite en 1996. Des essais
cliniques controlés randomisés comparant les piliers zircone et titane sur 40 implants
simples ont été publiés (24). Les deux matériaux ont présenté des taux de survie de 100%
ainsi que des résultats biologiques et esthétiques similaires.

1.3.2.c. Zircone et esthétique :

La zircone a une couleur semblable a celle des dents, mais est aussi opaque. Cette
opacité peut étre un avantage pour le chirurgien dentiste et le prothésiste : lorsqu’une dent
dyschromiée ou un inlay core métallique doit étre recouvert, la zircone permet de
dissimuler cet aspect. Cependant, une translucidité peut étre nécessaire. Dans ce cas, elle
sera obtenue avec d’autres matériaux céramiques tels que I'alumine ou le disilicate de
lithium.

Une évaluation de la teinte et de la transparence des dents naturelles permet

de sélectionner un systéme céramique approprié. Si la zircone est choisie, un choix preé-
opératoire entre différents noyaux colorés de zircone est réalisé.

Il est important de noter que la translucidité des couronnes céramiques a base de zircone
serait inférieure a celle des vitrocéramiques a base de disilicate de lithium (25, 26). La
zircone In-Ceram (VITA), qui est a base d’'oxyde d’aluminium et contient 35% d’oxyde de
zirconium, présente une translucidité relativement faible, égale a celle des couronnes en
céramo-meétal (27). Nous sommes donc loin d’'un résultat esthétique optimal, comme
obtenu avec des céramiques frittées a 99,9% d’oxyde d’aluminium (Procera AlliCeram de
Nobel Biocare), ou des vitrocéramiques au disilicate de lithium (lvoclar Vivadent), ces
derniéres évoluant en 2005 vers 'Emax Press (lvoclar Vivadent) détenant des propriétés
meécaniques et une translucidité améliorées (28, 29). La zircone a base d’alumine et la
vitrocéramique possede donc une translucidité moyenne élevée mais des propriétés
mécaniques inférieures a celles de la zircone (30).

La transmission de la lumiére a travers Y-TZP varie en fonction de la composition et de
I'épaisseur de la zircone, ainsi que des caractéristiques physiques et du degré de glacage
de la céramique cosmétique (62). L'utilisation de différentes céramiques zircones de
compositions chimiques différentes ainsi que I'agent de collage utilisé peuvent influer sur
le résultat esthétique clinique.

1.3.2.d. Radio-opacité :

La radio opacité de la zircone est tres utile pour contrdler 'adaptation marginale par
évaluation radiographique, notamment lors de préparations intra sulculaires.
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1.4. Elaboration :
1.4.1. La conception et fabrication assistées par ordinateur (CAO FAO) :

La zircone utilisée en dentisterie est fabriquée de deux maniéres différentes en utilisant la

technologie CAO FAO (conception et fabrication assistées par ordinateur) :

- fraiser le bloc de zircone entierement fritté sans distorsion (retrait) vers la structure
finale —> les inconvénients sont la grande usure des outils de meulage (fraises) et le
nombre de défauts lors de I'usinage pouvant réduire la fiabilité mécanique de la
structure

- fraiser le bloc de zircone pré fritté pour atteindre ses propriétés mécaniques finales
apres frittage, ce qui produit un retrait structurel qui peut étre partiellement compensé au
stade de la conception.

Ces deux processus comportent trois étapes principales : I'acquisition des données
numeériques, le traitement/conception informatique, et la fabrication de la structure.

1.4.2. Restaurations a base de zircone :

Malgreé tout, les restaurations a base de zircone les plus usitées ont une infrastructure en
zircone, et un revétement en céramique pour un joint et une esthétique anatomique plus
adéquats. Les infrastructures de zircone peuvent étre stratifiées de deux manieres
principales :

- la technique de stratification traditionnelle

- le pressage a chaud.

Les deux méthodes nécessitent une sorte de liaison céramique-zircone. En effet, certaines
études ont observé un échange de certains éléments chimiques a l'interface (32, 33). Par
conséquent le verrouillage micro ou nano mécanique est considéré comme le mécanisme
principal de I'adhésion de la zircone sur la céramique (34).

A partir de cette base, le sablage a la surface de la zircone avant la stratification de la
céramique ou le collage, semble étre la méthode adéquate pour favoriser 'emboitement
meécanique (a pression modérée 0,4MPa environ) et une petite taille de particules (35). De
plus, il a été suggéré que les appréts et les revétements améliorent le mouillage et la
liaison a la zircone (36).

1.4.3. La raison du choix :

L'une des principales raisons d’introduire des restaurations monolithiques en zircone, est
le taux important de fractures de céramiques lors de restaurations avec infrastructure en
zircone (6 a 25% apres 3 ans). Des études ont suggéré plusieurs causes possibles
d’échec de la céramique sur les restaurations a base de zircone (37, 38, 39, 40, 41).

Le déséquilibre de certaines propriétés mécaniques et thermiques, telles que la ténacité,
la résistance a la flexion, le coefficient de dilatation thermique et le module d’élasticité,
affecte la liaison entre la céramique et la zircone.

Des études montrent que le mode de rupture change en fonction de la résistance de la
céramique, ce qui aménera a I'utilisation d’'un matériau a la flexion élevée (>300 MPA)
pour améliorer la fiabilité des restaurations a base de zircone.

Lors du refroidissement, la céramique cosmeétique va passer d’'un état viscoélastique a
une forme solide. En effet, aprés le frittage (donc la compaction a chaud), le
refroidissement peut générer des contraintes résiduelles et donc influer sur la résistance
de la céramique, ainsi que sur l'intégration de l'interface.
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Par conséquent, la plupart des fabricants recommandent les processus de refroidissement
lent, pour améliorer la résistance au mouillage et I'adhérence entre zircone et céramique.

1.5. Indications et contre-indications :

Un matériau est indiqué lorsqu’il répond a deux parametres essentiels : I'esthétique doit
étre satisfaisant et les propriétés mécaniques trés bonnes.

Selon Fradeani et Barduci (42) la zircone est indiquée dans le cas de reconstitutions
unitaires ainsi que dans la réalisation et conception de bridges allant jusqu’a 14 éléments.
Leliévre (2009) précise a son tour que les bridges en armature zircone sont indiqués
jusqu’a 2 intermédiaires.

La zircone est parfaitement indiquée dans les secteurs postérieurs, de par sa ténacité et
sa résistance a la fatigue notamment, ce qui lui permet de répondre favorablement aux
nombreuses sollicitations masticatoires. Cependant, sa translucidité plus faible par rapport
a I'alumine lui réserve une utilisation limitée en antérieur, ou du moins peu privilégiée,
excepté dans un cas précis. En effet, au niveau du secteur antérieur, dans le cas de piliers
dyschromiés porteurs d’inlay core ou d’'amalgames trés volumineux, sa faible translucidité
lui donne un net avantage et permet de masquer ces dents supports.

La zircone présente également des contre-indications communes a toutes les céramiques
(43 et HAS) :

- les parafonctions : lors de présence de restaurations céramo-métalliques, la zircone
entraine la création de micro-traumatismes ainsi qu’un écaillage de la céramique,
pouvant aller jusqu’a la fracture de I'élément prothétique, et parfois méme de la dent
support. Il est donc absolument nécessaire d’équilibrer les restaurations prothétiques, et
donc d’éliminer les surocclusions.

- le bruxisme : contre indication totale,

- le manque de hauteur coronaire : en effet, une épaisseur de zircone suffisante est
absolument nécessaire dans la réalisation de protheses fixées unitaires et plurales. Le
manque d’épaisseur peut entrainer une fracture du matériau. Cette

contre-indication reste partielle, car il est toujours possible de réaliser des élongations
coronaires pour gagner de la hauteur.
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2. 'TADHESION DE LA ZIRCONE AUX TISSUS DENTAIRES :

La pérennité en prothese fixée dépend de multiples facteurs, dont la taille, I'ajustage de la
piece prothétique et surtout la jonction dento-prothétique qui est le maillon faible de la
chaine. Le choix du matériau est donc réalisé en fonction de I'’habitude du praticien, mais
aussi de la situation clinique.

Il existe 2 interfaces :

- linterface dent / matériau d’assemblage

- l'interface matériau d’assemblage / zircone (prothése)

Nous avons deux sortes de recherche d’adhésion en prothese fixée.

- La premiére se fait par microclavetage. Lorsqu’un produit n’a aucune affinité pour le
support : nous parlons donc ici de certains ciments de scellement. Il n’a aucune affinité
pour la préparation et I'intrados de la prothése. Le ciment va pénétrer dans les
irrégularités de l'intrados de la prothese et des préparations dentaires par un
microclavetage, assurant la rétention.

- Le second type d’adhésion est le collage, ou le produit réagit avec le support. En effet,
il y a une interaction chimique entre la préparation et I'intrados de la prothese. Il est
donc nécessaire de bien faire la distinction entre le scellement et le collage.

Avec le temps, il sera probable de rencontrer deux phénomenes qui provoqueront sur le
moyen et long terme, une perte d’adhésion. La perte de rétention est la premiere étape du
descellement de la prothése. Elle générera une percolation qui engendrera elle-méme une
perte d’herméticité. Ses deux paramétres sont les « symboles » de I'échec en prothése
fixée.

Figure 4 : Schéma des forces et effets exercés sur le joint dentoprothétigue au cours du temps.
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2.1. Les ciments de scellement : leurs interactions avec la zircone :

La céramique zircone, réalisée par CFAQO, est composée uniquement d'une phase
cristalline, sans phase vitreuse. Elle n’est donc que peu sensible au mordangage, voire
pas du tout, et ne peut donc pas étre facilement assemblée par collage. L'assemblage des
couronnes a armature zircone est donc frequemment réalisé a I'aide de ciments de
scellement conventionnels ou de maniere préférentielle avec un ciment modifié plus

« adhésif ». Ces ciments de verre ionomére (CVI) ou ciments de verre ionomére modifié
par adjonction de résine (CVIMAR) offrent un bon compromis entre facilité de mise en
oeuvre clinique et qualité de scellement (44 a 49).

Il existe donc différents ciments qui permettront le scellement de prothéses fixées en
zircone (50, 51) :

2.1.1. Les ciments au phosphate de zinc ou oxyphosphate de zinc (51) :

Ce sont les plus anciens des ciments de scellement, existant depuis plus de 100 ans.
Il en existe 2 types :

- type 1 : grains fins : 25 microns, permettant le scellement des pieces coulées de
précision

- type 2 : grains moyens : 40 microns, pour tous les autres usages.

Chaque type est divisé en 2 classes :

- classe 1 : prise rapide

- classe 2 : prise normale

Le plus connu est le « Crown and bridge » de Dentsply.

2.1.1.1. Composition :

Ces ciments sont obtenus par mélange extemporané d’une poudre et d’un liquide.

La poudre, de couleur jaune, est essentiellement composée :

- d’'oxyde de zinc ZnO (88%),

- de magnésie ou d’oxyde de magnésium MgO (1,5 a 10%) pour augmenter la résistance
a la compression,

- de silice ou oxyde de silicium SiO2, en petite quantité (1%),

- de sulfate de baryum SO4Ba et d’oxyde de rubidium R2B203 ou de bismuth Bi2O3
Cette poudre est soumise a un frittage (elle est chauffée a une température entre 1000 et
1400°) qui permet une diffusion des composants a I'état solide, puis sera a nouveau
pulvérisée pour ramener les dimensions des grains au dessous des 20 et 40 microns.

Le liquide, incolore, est formé par :

- 66% d’acide phosphorique H3PO4, dont les 3/4 sont sous forme libre (milieu acide) et le
1/4 est lié (phosphate d’aluminium permettant de retarder la prise)

- 33% d’eau : la teneur en eau contréle la dissociation ionique de 'acide et donc la vitesse
de réaction.
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2.1.1.2. Mécanisme de prise :

La réaction de prise correspond a une action entre un liquide et un solide. Ce sont les
régions superficielles du solide qui entrent en réaction, la partie interne restant souvent
inattaquée. L'action de I'acide phosphorique que la poudre se traduit par la formation de
divers phosphates hydratés. Il existe trois étapes lors de la réaction de prise :

ZnO + 2 H3PO4 —> Zn(H3P04), H20
ZnO + H3PO4 + 2 H20 —> ZnHPO4, 3 H20
ZnO + 2 H3PO4 + H20 —> Zn3(P04)2, 4 H20

L'action des phosphates forme un feutrage de cristaux qui provoquent la prise en masse et
le durcissement ultérieur du ciment. La substance aprés prise est donc caractérisée par
une hétérogénéité des particules solides : en effet, on obtient des grains de ZnO et Mg
autour desquels des phosphates caractérisent la liaison.

La prise est exothermique (4 a 10°).

Le temps de prise est inférieur & 2 minutes 20 pour la classe 1, et entre 4 minutes 30 et 8
minutes 30 pour la classe 2.

2.1.1.3. Facteurs de prise :

- la température de frittage (la réactivité diminue avec la température)

- la température (le temps de prise augmente quand la température diminue)

- la granulométrie (plus elle est fine, plus la réaction est rapide)

- la vitesse d’'incorporation (le temps de prise augmente lorsque la vitesse diminue)

- le rapport poudre/liquide (le temps de prise augmente quand la quantité de liquide
diminue)

- la teneur en H20 : la vitesse de prise est trés sensible a cette teneur, soigneusement
réglée par le fabricant

- le pH du liquide.

2.1.1.4. Propriétés :

Les phosphates de zinc sont utilisés comme ciment de scellement d’'usage ou comme
obturation provisoire. lls possedent une faible solubilité dans I'eau (0,005 a 0,3%), sont
opagues et ne peuvent étre utilisés comme ciment esthétique, malgré leur stabilité de
volume remarquable.

Leur pH est acide (3 mais tend vers neutralité, permettant une tolérance biologique si la
pulpe est vivante). lls sont dotés d’une bonne résistance a la compression (70-130 MPa)
ainsi que d’'une faible résistance a la traction. Leur conductivité thermique est faible, ce qui
en fait de bons isolants sous les restaurations métalliques, mais leur conductibilité
électrique peut, en milieu humide, créer des altercations marginales par passage du zinc
en solution. Leur étanchéité est tres bonne.

2.1.1.5. Effet piston :
Il faut disposer une portion minime de ciment dans l'intrados de la prothese. La couronne
réalisée par le prothésiste est normalement parfaitement adaptée a la préparation, avec

un espace tres fin résiduel qui correspondra a la place du ciment de scellement.
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Si la quantité de ciment est trop importante, le joint sera mal adapté, et il y aura une
surocclusion.

La meilleure « technique » est donc de ne rien mettre au niveau occlusal (ou bord incisal),
mais d’'appliquer le ciment sur les parois de la prothese. Nous appelons cela I'effet piston.
Par cet effet le ciment sera propagé au niveau de toutes les directions, sans surocclusion.

2.1.1.6. Avantages :

Nous avons un recul important sur ce ciment. C’est un ciment de référence. Sa
manipulation est facile (si I'on respecte le mélange et les quantités), et son codt est tres
faible. Il posséde un léger potentiel bactériostatique au départ (car le pH est acide dans un
premier temps). Ses exces sont tres facilement éliminés a la sonde, et sa prise est rapide.

2.1.1.7. Inconvénients :

Leurs faibles propriétés mécanigues sont leur inconvénient majeur, en plus de leur
solubilité, les rendant sensibles a l'infiltration. lls ne possedent aucune qualité d’adhésion
chimique aux tissus dentaires ou a la piece prothétique (52). Il y a une adhésion purement
mécanique, par microclavetage. De plus, ils sont irritants pour la pulpe dans un premier
temps lors de I'application, de par leur pH tres acide. Il faut éviter ce ciment si I'épaisseur
de dentine résiduelle est tres faible, méme si le pH est rapidement tamponné.

2.1.1.8. Indications :

lIs sont trés utilisés pour le scellement de couronnes et bridges céramo-métalliques
(alliage précieux et non précieux) ainsi que pour la zircone. Leur temps de prise leur
permet aussi d’étre tres utiles dans le scellement de bridges de grandes étendues. Le
scellement d’'inlay-cores métalliques est aussi souvent réalisé a I'aide de ces ciments.

2.1.2. Les ciments polyacrylates ou polycarboxylates :

lls appartiennent a la famille des polyalkénoates.
lIs sont classés en 2 types :

- type 1 : pour scellement,

- type 2 : pour obturation.

L'opacité est comparable aux eugénolates, mais ils sont plus translucides.

Au moment de la prise, ils subissent une légére expansion qui est favorable.

La conductibilité thermique est trés faible.

Les ciments polycarboxyliques possédent un caractére thixotrope (comme des gels)
Adhérence a la dentine et a I'émail par le pouvoir chélateur des groupements carboxyles
vis-a-vis du calcium.

Ces ciments présentent une action peu irritante pour la pulpe.

lls ne sont pas utilisés comme ciment de scellement définitif, car leurs propriétés
mécaniques sont moins bonnes que celles des phosphates de zinc, ni comme scellement
provisoire de court terme.

En effet, on les utilise pour des provisoires de longue durée, lors de rehaussement
d’occlusion ou de problémes parodontaux importants.
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2.1.2.1. Composition :

La poudre :

- Oxyde de zinc (ZnO) : 55 % a 90% (en proportions variables),

- Oxyde de Magnésium (MgO) : 1 a 5 %,

- Charges silicieuses (en proportions variables),

- 10 & 40 % d’oxyde d’aluminium Al203 (alumine),

Les oxydes sont préalablement calcinés et broyés pour diminuer leur réactivité.
- fluorure stanneux.

Le liquide est une solution visqueuse d’acide polyacrylique (40 %) et d’acide itaconique.
2.1.2.2. Mécanisme de prise :

Acide acrylique : CH2 = CH - COOH.

Grace a la double liaison, la polymérisation s'effectue par réaction radiculaire et formation
d’un polyacrylate de zinc. C’est une structure de type matrice a coeur, avec une matrice
constituée par un gel de polyacrylate de zinc amorphe qui emprisonne de nombreuses
particules d’oxyde de zinc qui n’ont pas réagi. Le ciment consiste donc en particules
résiduelles d’oxyde de zinc reliées dans cette matrice amorphe.

2.1.2.3. Propriétés :

L'opacité de ces ciments est comparable a celle des eugénates mais plus translucide.
Leur résistance a la compression est bonne(70-130 MPa), mais leur résistance a la
traction inférieure (7

MPa a 14 MPa). Il existe une légére expansion de prise favorable. Leur conductivité
thermique est tres faible, et possedent un caractere thixotrope donnant un aspect
Visqueux.

Leur action est peu irritante pour la pulpe.

2.1.2.4. Avantages :

Les ciments polycarboxylates sont des acides faibles, générant donc moins d'irritation
pulpaire, et donc une meilleure tolérance. C’est un avantage majeur.

De plus, les groupements carboxylates permettent une adhésion chimique aux tissu
dentaires, aux alliages non précieux ainsi qu’'a la zircone.

2.1.2.5. Inconvénients :

Les propriétés mécaniques ne sont pas assez importantes pour que ces ciments soient
définitifs. De plus, leur temps de travail est court et leur temps de prise plus long, ce qui
représente un double inconvénient car il est nécessaire de réaliser la préparation de fagon
rapide, et la réaction dure longtemps en bouche.

A cause de I'adhésion chimique, I'élimination des excés est plus compliquée que pour les
phosphates de zinc.

2.1.2.6. Indications :

lIs sont donc indiqués dans le scellement provisoire de longue durée lors de réhabilitations
importantes, notamment parodontales et occlusales.
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2.1.3. Les ciments verres ionomeres (CVI) :

Les ciments verres ionomeéres (53, 54, 55) sont des polyacrylates complexes ou
polyalkénoates de verre.

Leurs propriétés sont comparables a celles des ciments polyacryliques. Les ciments a
verre ionomere ont été également utilisés comme ciments de scellement en raison de
I'adhérence de I'acide polyacrylique sur les tissus dentaires de base.

La force d’adhésion est comparable a celle de certains agents de collage dentinaire.
L'adhérence est de 3,8 MPa pour I'émail et de 2,4 MPa pour la dentine. Elle est améliorée
par mordancage (acide polyacrylique 40 % pendant 10 secondes puis ringcage a I'eau).
L'adhérence est due aux interactions ioniques dipolaires (COOH) et aux liaisons
métalliques plus fortes (Ca). Les CVI entrainent la chélation du calcium. L'adhérence
serait mauvaise pour les alliages précieux et les céramiques.

Les ciments verres ionomeéres sont utilisés pour :

- le scellement : type 1

- les lésions cervicales et les érosions de classe V ou les bases intermédiaires : type 2,
- comme fond intermédiaire, dans la technique « sandwich » : type 3

- les fissures : type 4.

Le plus connu est le « Ketac cem » de 3M.
2.1.3.1. Composition :

La poudre :

- silice SIO2 : 30 %

- alumine AlI203 : 16 %

- cryolithe Na3AIF : 5 %

- fluorure de calcium CaF2 : 34 %

- trifluorure d’aluminium AIF3 : 5 %

- phosphate d’alumine AIPO4 : 10 %

Le liquide est une solution aqueuse (50 %) copolymere d’acide polyacrylique avec, pour
45 a 50% de I'acide itaconique (durcisseur), de I'acide tartrique (accélérateur de la prise)
et de I'acide maléique (durcisseur).

2.1.3.2. Les propriétés :

Elles sont comparables a celles des ciments polyacryliques.

lIs sont également utilisés comme ciments de scellement de part leur adhérence aux
tissus dentaires grace a l'acide polyacrylique. En effet, la force d’adhésion est comparable
a celle de certains agents de collage dentinaire.

La conductibilité thermique est faible, et la solubilité est, comme les silicates, comprise
entre 0,3 et 3% (faible).

Le pH est de 5,3.

Les propriétés optiques sont bien inférieures a celles des composites.

La résistance a la traction est bonne (13-17 MPa) ainsi qu'a la compression (130-200
MPa).
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Figure 5 : phosphate de zinc Figure 6 : ciments polycarboxylates de zinc

Figure 7 : Ciments de verre ionomeéres

2.1.4. Les matériaux hybrides : les CVIMAR :

lIs ont été introduits pour pallier aux défauts majeurs des CVI traditionnels :
- sensibilité a 'humidité et a la déshydratation,

- faibles propriétés mécaniques,

- difficultés de polissage,

- impossibilité de retouche dans la séance.

2.1.4.1. Composition :

Dans leur forme la plus simple, ils correspondent a un CVI modifié par I'incorporation de
petites quantités de résine comme HEMA et BisGMA.

Dans leur forme plus complexe, les chaines de polyacides ont été modifiées afin de
présenter un site de polymérisation entre chaines.
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Leur composition typique est la suivante :

- acide polyacrylique ou acide polyacrylique greffé avec un site de réticulation,
- Une résine photoactivable telle que HEMA,

- Un verre de FAS (fluoro-alumino-silicate),

- De l'eau.

2.1.4.2. Mécanisme de prise :

Ces matériaux, parfois improprement appelés CVI photopolymérisables dans leur version
dédiée a la dentisterie restauratrice, peuvent durcir sans activation lumineuse.

Les CVIMAR sont caractérisés par une double réaction de prise :

- une réaction acide-base identique a celle des CVI traditionnels,

- une réaction de polymérisation radicalaire initiée par la lumiére (en dentisterie
restauratrice) ou non (pour 'assemblage en prothése).

La prise initiale du matériau est due a la polymérisation de la résine pendant que la
réaction acide-base continue de s’opérer et contribue au durcissement final.

C’est pourquoi le terme CVI photopolymérisable pour désigner les CVIMAR n’est pas
précis car il semble impliquer que la réaction acide-base peut étre initiée par la lumiere.
Le CVIMAR aura donc 2 matrices qui s'interpénétrent : la matrice de polyacrylate et la
matrice résineuse. Il semble que la cohésion entre ces 2 matrices se fasse par la
présence de liaisons hydrogene.

2.1.4.3. Propriétés :

La premiere propriété est leur adhésion aux tissus dentaires. La composante physico
chimique de

I'adhésion des CVI traditionnels est toujours valable.

Pour les CVIMAR de restauration, le traitement de surface propose reste l'acide
polyacrylique. Notons que certains CVIMAR de scellement (Le Fuji Plus — GC) préconisent
un traitement de surface a base d’une solution de 10% d’acide citrique et 2 % de chlorure
ferrique.

Au microscope électronique, il est possible de mettre en évidence une couche
intermédiaire d'échange ionique comparable a celle obtenue avec les CVI traditionnels.
Par ailleurs, une fine couche hybride a été décrite. Il semble donc bien exister une
composante micromécanique des CVIMAR a la dentine.
L'adhérence des CVIMAR aux tissus dentaires est environ le double de celle des CVI
traditionnels soit 8 a 12 MPa. Cela s’explique essentiellement par 'amélioration des
propriétés mécaniques du CVIMAR ainsi que par la composante micromécanique (qui
n’existait pas pour les CVI traditionnels).
Les CVIMAR adhérent aux composites en particulier dans le cadre de la technique
sandwich. Cela est attribué a la présence de résine dans le CVIMAR et a la formation
d’'une couche superficielle non polymérisée.
Les arguments qui justifiaient une bonne étanchéité immédiate des CVI traditionnels
restent valables pour les CVIMAR. Nous pouvons méme rajouter une propriété trés utile
lors de la mise en oeuvre : la tolérance a la manipulation.
En effet, le caractére hydrophile du CVIMAR associé a sa résistance a I'hydrolyse et a la
déshydratation sont 2 éléments qui expliquent la performance des CVIMAR dans des
conditions cliniques difficiles ou dans des mains inexpérimentées.
Les CVIMAR résistent bien a I'hydrolyse hydrique, méme dans les premieres heures
suivant leur mise en place.
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C’est un des avantages essentiel des CVIMAR sur les CVI traditionnel. C’est ce qui
explique qu'il est possible de les usiner ou de les polir immédiatement apres leur prise
apparente.

De la méme fagon, ils résistent trés bien a la déshydratation.

La résistance a l'usure est un point qui est défavorable aux CVIMAR par rapport aux
CVI traditionnels. En effet, la matrice résineuse est un site privilégié d’'usure. La résistance
a l'usure des CVIMAR est donc médiocre.

Au total, I'étanchéité des CVIMAR aux tissus dentaires est considérée comme excellente.
Les propriétés mécaniques des CVIMAR sont supérieures a celles des CVI traditionnels
exception faite de la résistance a l'usure.

Au niveau biologique, comme pour les CVI traditionnels, la qualité de I'étanchéité permise
par les CVIMAR justifie a elle seule I'excellente tolérance pulpaire. De plus, la qualité du
polissage étant bonne, les CVIMAR sont bien tolérés par le parodonte marginal.

On estime que les CVIMAR sont bioactifs, en effet, ils permettent un relargage d’ions fluor
globalement similaire a celui des CVI traditionnels.

Les propriétés optiques des CVIMAR sont meilleures que celles des CVI traditionnels
étant donné d’'une part la qualité de polissage possible et d’autre part les efforts des
fabricants pour nous proposer une gamme de teinte assez large. Bien entendu cela reste
trés en dessous des qualités optiques des composites.

Un inconvénient toutefois de la présence de la résine est la diminution de la translucidité a
cause de la différence d'indice de réfraction entre la matrice du polyacide et le monomere
polymérisé.

Etant donné les qualités de ces matériaux par rapport aux CVI traditionnels, il semble
logique de privilégier les CVIMAR dans la plupart des indications cliniques aujourd’hui. En
effet, nous retrouvons tres souvent leur utilisation dans le scellement de prothéses fixées
céramo-métalliques mais surtout zircone.

2.1.5. Conclusion :

Les critéres de choix guidant la mise en oeuvre du ciment peuvent étre définis par
plusieurs parametres.

L'age du patient et la proximité pulpaire vont nous faire retenir les polyalkénoates
(polycarboxylates et verres ionomeres) qui vont étre moins agressifs en terme d’attaque
acide et thermique que les phosphates de zinc.

Une couronne clinique de faible hauteur et un manque de rétention peuvent nous orienter
dans le méme sens.

La recherche d’'une pérennité sur des protheses, en particulier de grande étendue, utilisant
comme piliers des dents dépulpées avec des inlay-cores métalliques orienteront notre
choix vers une mise en oeuvre au phosphate de zinc. Leur caractere minéral engendre
une solubilisation a long terme de moindre importance.

Du point de vue adhérence, les ciments minéraux ne vont agir que par micro-clavetage.
Les verres ionomeres sont proposés en capsules prédosées, mais ils doivent étre
impérativement isolés d’'un environnement hydrique pendant leur prise, par I'intermédiaire
de vernis ou de colles photopolymérisables.
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Ces ciments minéraux, organo-minéraux hybrides sont aujourd’hui mis en compétition
avec des résines et des composites de collage. Ces nouveaux matériaux de collage sont
plus performants en terme d’adhérence, en particulier sur les substrats céramiques et ils
présentent une meilleure

tolérance dentino-pulpaire, et un rendu esthétique bien supérieur.

figure 8 : Résistance ala compression des ciments (MPa) : Figure 9 : Résistance a la traction des
ciments (Mpa) :

Figure 10 : Module d’élasticité des ciments dentaires (GPa), d'aprés la Société Francophone de Biomatériaux Dentaires (J.
Colat-Parros, F. Jordana, Ph. Choussat, 2010/2011).

Légende schémas :

- PZ: ciments phosphate de zinc

- ZOE : ciments oxyde de zinc eugénol

- OEBA: ciments a I'acide ortho ethoxy benzoique (ZOE améliorés)
- PC : ciments polycarboxylates

- CVI : ciments verre ionomere
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SCELLEMENT DE LA ZIRCONE (56 a 61) :

Nous allons étudier 'adhésion des matériaux de restauration aux tissus dentaires, avec
divers ciments de scellement.

Le nombre de matériaux disponibles pour la restauration dentaire a énormément
augmenté au cours des dernieres décennies. De nombreuses protheses fixées sont
actuellement disponibles sur le marché, comprenant entre autres des céramiques.

Pendant de nombreuses années, I'adhésion des restaurations indirectes ne pouvaient étre
obtenue que par la réalisation de préparations dentaires spécifiques et par
I'enchevétrement mécanique de I'agent de scellement dans les irrégularités présentes a la
surface de la restauration et de la dent. L'agent de scellement de choix était le ciment de
phosphate de zinc, qui a donné de bons résultats cliniques.

En 1976, les ciments verres ionomeéres ont été commercialisés pour étre utilisés comme
agent de scellement. lls sont solides mécaniquement, sauf pour la traction, et moins
solubles que le ciment au phosphate de zinc. lIs libérent des fluorures et offrent une liaison
chimique a I'’émail et a la dentine.

L’étude clinique d’A. Peutzfeldt (2011) a pour but de comparer les différents matériaux de
restauration indirecte. L’hypothese de base est que tous les agents de scellement ont une
efficacité semblable pour lier divers matériaux de restaurations a la dentine.

Cette étude a étudié la force de liaison de certains matériaux prothétiques liés a la
dentine, avec certains ciments de scellement.

Agent de scellement :
- DeTrey Zinc

- Fuji |

- Fuji plus

Différents matériaux prothétiques :
- alliage d'or

- Titane

- céramique feldspathique

- Vitrocéramique

- Zircone

- Composite

Nous ne sommes intéressés que par la zircone, les autres matériaux sont donc cités en
comparaison.
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Oxyphosphate de zinc Ciment de verre Ciment de verre
(DeTrey), en MPa ionomeére ioniomeére chargé en

conventionnel Fuji |, en résine Fuji Plus, en
MPA MPa

Alliage d’or 1.4 (0.4) 3.1(1.2) 4.7 (2.5)
180) 25) 7 @)

0.8 (0.7) 1.2 (0.4) 3.4(1.9)
Feldspathique

1309 1309 289

2.2 (0.5) 4.6 (2.6) 9.2 (3.2)

0.1 (0.2) 3.4(1.2) 2.9 (0.9)

Tableau 2 : Valeurs de résistance de liaison entre matériau de restauration et dentine avec différents
ciments de scellement (59)

En général, le ciment au phosphate de zinc présentait les valeurs de résistance de liaison
les plus faibles. Cette constatation est en accord avec les conclusions d’autres études
(62). La faible adhérence du ciment au phosphate de zinc peut s’expliquer par un manque,
d’adhérence et de liaison chimique a la dent (63). De ce fait, ce ciment de scellement ne
peut étre recommandé que dans les cas ou il reste de la structure dentaire apres
préparation.

De méme pour le ciment de verre ionomere conventionnel Fuji | : les valeurs de résistance
de la liaison n’étaient pas significativement supérieures a celles du ciment de phosphate
de zinc.

Le ciment de verre ionomére modifié par adjonction de résine Fuji Plus s’est nettement
mieux lié que le ciment au phosphate de zinc pour deux matériaux seulement : le titane et
la zircone.

Pour le scellement de la résine composite, de la céramique feldspathique et de la
vitrocéramique, Fuji | et Plus ont les valeurs de liaison les plus faibles.

Le ciment de verre ionomeére chargé semble se lier aussi bien a la zircone qu’a la dentine
(50% de fracture adhésive ciment/zircone), contrairement au ciment verre ionomere
conventionnel.

Oxyphosphate de zinc Ciment de verre Ciment de verre

(DeTrey) ionomere ionomere chargé en
conventionnel Fuji | résine Fuji Plus
Alliage d’or
Titane

feldspathique
:
.

Tableau 3 : Pourcentage de fracture adhésive entre ciment de scellement et dentine (59).
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Pour conclure, les valeurs de force d’adhésion les plus faibles sont montrées par les
ciments phosphate de zinc, expliquées par le manque d’adhésion et 'absence d’adhésion
chimique a la structure dentaire. Ces ciments (type Crown and Bridge) sont a
recommander pour les préparations et prothéses ayant une rétention importante et
suffisante par elles-mémes.

Malgré leur potentiel d’adhésion chimique avec la dentine, il en est de méme pour les CVI
conventionnels type Fuji | (GC). En effet, leurs valeurs de force d’adhésion avec la zircone
restent faibles.

Il faut cependant noter que les CVI MAR, comme par exemple le Fuji Plus (GC), dotés
d’'un faible coefficient d’expansion thermique, possedent de meilleures résultats au niveau
de la force d’adhésion a la zircone, que le traditionnel ou le phosphate de zinc.

Agent de scellement

Matériau de DeTrey Zinc Fuji | Fuji Plus
restauration : zircone

2,2 (0,5) 4,6 (2,6) 9,2 (3,6)

Tableau 4 : La force d’adhésion de la zircone (Mpa) a la dentine avec différents ciments de
scellement (59).
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2.2 Les composites de collage :

2.2.1. Les colles sans potentiel adhésif :

« La tres grande majorité des colles ne présentent pas de potentiel adhésif. Ce sont de
simples composites fluides. Elles nécessitent donc de mettre en oeuvre des traitements de
surface spécifiques aussi bien des préparations dentaires que des éléments a assembler.
» (64)

Ces colles nécessitent donc un élément intermédiaire qui est le systeme adhésif pour
permettre au composite de collage d’adhérer a la surface dentaire et a I'élément
prothétique. Ce composite de collage est un diméthacrylate, micro chargé ou micro
hybride donc trés esthétique.

Les systémes industriels les plus utilisés accompagnent le plus souvent le composite d’'un
systéme adhésif avec différentes teintes, nécessaire a I'adaptation clinique des propriétés
optiques, dans le but d’obtenir un résultat esthétique optimal.

Leur sensibilité a 'humidité nécessite impérativement |'utilisation d’'un champ opératoire
permettant le collage dans un environnement totalement sec (comme tous les dispositifs
de collage).

Il existe de nombreux systemes de collage, comme par exemple le Panavia (Kuraray), le
Variolink (lvoclar), le Multilink (Ivoclar), le Relyx ultimate (3M) et Ceram X Spectra
(Dentsply).

2.2.1.1. Le traitement des surfaces dentaires :

Ces colles sont présentées dans des coffrets qui contiennent tous les produits nécessaires
a leur mise en oeuvre (conditionneurs, adhésifs, primaires ...).

Toutes ces colles nécessitent le couplage avec des adhésifs amélo-dentinaires pour
adhérer aux préparations dentaires. Le systeme adhésif seul va permettre de coller I'émail
et la dentine, en créant une interface étanche. Chaque systeme de collage propose son
propre systeme adhésif de fagon générale. Ainsi, nous nous trouvons toujours dans un
des cas suivants :

- le systemes adhésifs précédés d’'un mordancage au moyen d’un gel d’acide
orthophosphorique 30/40%. Il est appliqgué pendant le temps requis sur les tissus
dentaires, puis rincé a I'eau avant I'utilisation des autres constituants du systéme
adhésif : primaire et résine (65).

- les systemes adhésifs auto-mordancants pour lesquels I'utilisation du primaire
(comprenant des monomeres de résine, acides et hydrophiles) permet de combiner
I'étape du mordancage a celle du conditionnement du substrat déminéralisé et de
I'adhésif (66). L'application de la résine s’effectue apres I'application du primaire
(assurant mordancage, conditionnement et adhésif).

- les systémes adhésifs dits universels, pouvant étre utilisés avec un protocole adhésif a
mordancage préalable ou un protocole d’automordancant (67). Leur avantage vient du
fait qu'il laisse les deux possibilités au praticien, en fonction de la situation clinique, du
type de matériau de restauration ...
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2.2.1.1.1. Les systéemes adhésifs précédés d’'un mordancage préalable :

Trois éléments sont indispensables pour tout systéme adhésif. On distingue les systemes
adhésifs en 3 temps, différenciant agent de mordancage, primaire et résine adhésive, des
systemes adhésifs en 2 temps, simplifiés, qui ont été développés afin de réduire le nombre
d’étapes nécessaires. Souvent, le primaire et la résine adhésive sont combinés dans le
méme flacon.

La déminéralisation des cristaux d’hydroxyapatite, ou mordancage, permet la libération
des ions calcium, phosphate et hydroxyde. Nous passons d’une surface tissulaire a une
surface poreuse en ce qui concerne I'émail (augmentation de la surface de contact et de
I'énergie de surface), permettant 'ancrage mécanique du primaire (et parfois donc de la
résine adhésive en méme temps).

Plus précisément, ce processus de mordancage va dissoudre I'émail interprismatique et
déminéraliser la matrice interprismatique. Il est suivi d’'un ringage et d’'un séchage,
donnant alors un aspect crayeux a I'émail déminéralisé. Il est obtenu un relief de
mordancage en trois dimensions qui est alors imprégné de résine, générant une zone
d’hybridation amélaire dans laquelle des cristaux d’hydroxyapatite sont emprisonnés et
des macrodigitations ainsi que des microdigitations apparaissent.

Au niveau de la dentine, le mordancage permet I'élimination de la boue dentinaire ainsi
que 'augmentation de porosités au sein de la dentine inter et péri tubulaire (c’est une
déminéralisation superficielle qui augmente de plus de dix fois le pourcentage de
pOrosités).

Le mordancage se réalise a I'aide d’acides :

- soit minéraux, dont le plus utilisé est I'acide phosphorique (H3PO4) a 37%. Ce
pourcentage précis permet une isotonie par rapport a la dent, le rendant plus
biocompatible, ainsi qu’un contréle visuel de cette déminéralisation : I'émail devient
crayeux apres 20%. Pour optimiser son efficacité, donc son attaque, le temps
d’application se situe entre 15 et 60s en fonction du tissu traité et du contexte clinique.

- Soit organiques : acide maléique, acide citrique etc. Leur force est plus faible que celle
des acides minéraux, et leur pH plus élevé (68, 69).

Le primaire est une substance (souvent liquide) appliquée sur une surface pour améliorer
le mouillage et I'adhésion. Dans un systeme adhésif, I'objectif est de faciliter I'infiltration
des monomeres polymérisables entre les fibrilles de collagene, en placant un mélange de
solvants et de monomeres.

Le primaire contient donc des solvants améliorant la mouillabilité, pour faciliter I'infiltration

de l'adhésif. Les plus utilisés sont :

- l'eau, le solvant physiologique, qui permet, lors du ringage, aux fibres de collagene de
retrouver leur plasticité aprés I'application du mordancant (qui lui, tasse ces fibres).
Cette réhydratation permet une meilleure pénétration des monomeres dans la dentine.
Cependant, les systemes adhésifs a solvant eau nécessitent un temps d’application
supérieur.

- les solvants organiques, notamment I'acétone et I'éthanol. lls déplacent les excés d’eau
et permettent la diffusion des monomeres dans les tubules dentinaires ouverts. Ils sont
éliminés par un jet d’air, laissant en place les monomeres. Toutefois, si I'adhésif ne
comporte pas d’eau, il faut veiller a laisser la surface dentinaire humide avant
I'application du primaire.

- l'association d’'un solvant organique et de lI'eau : c’est un systéme mixte.
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Des résidus de solvant dans I'adhésif peuvent perturber la polymeérisation, car ils diluent
les monomeres, et par conséquent, entrainent un risque plus élevé de fracture de
I'interface. Il est donc nécessaire, lors de I'utilisation clinique, d’appliquer de I'air sur
I'adhésif apres sa mise en place. Cela facilite I'évaporation du solvant et diminue
I'épaisseur de la couche adhésive (75).

Chague solvant utilisé dans un systéme adhésif est choisi en fonction des monomeres de

ce systeme.

Les monomeéres fonctionnels les plus utilisés sont dérivés d’acides :

- carboxylique : acide 4-méthacryloyloxyéthyl triméllitique 4-MET est I'un des premiers
monomeres acides utilisés. Il favorise la diffusion du méthylméthacrylate (MMA) et
permet une liaison covalente forte avec le collagene (70-71).

- phosphonique : acide acrylophosphonique.

- phosphorique :

- acide 10-méthacryloyloxydecyl dihydrogéne phosphate (10-MDP) (exemple du
Clearfil Universal Bond de Kuraray), mis au point par Fusayama en 1979. Ce
monomere est formé d’une longue chaine hydrophobe hydrocarbonée avec un
groupement polaire phosphate ester a 'une des extrémités et un groupement
fonctionnel acrylique a I'autre extrémité.

CHs
CH=C o
COOCHCHCH2CH2CH2CH2CH2CH2CH2CH,0—P—OH

OH

Figure 11 : Formule développée moléculaire du monomere MDP

- dipentaerythritol penta acrylate monophosphate (Penta P).
- acide glycérol diméthacrylate phosphorique (GPDM).

En raison de leur capacité a interagir chimiqguement avec les tissus dentaires purs, le
monomeres adhésifs apparaissent comme indispensables dans la conception et le
développement des adhésifs dentaires. Un monomere comporte différentes fonctions
chimiques, les regroupant en trois types :

- les monomeres fonctionnels possédant une fonction capable d’interagir spécifiquement
avec la dent.

- les monomeres mono fonctionnels qui portent des fonctions polaires et une fonction de
réticulation, qui peuvent modifier les propriétés de I'adhésif (viscosité, teneur en eau,
pénétration dentinaire) et de la couche adhésive polymérisée (fatigue, résistance a
I'eau, stabilité). Le plus connu est THEMA (hydroxyéthyl méthacrylate). C’est une
molécule hydrophile qui infiltre la dentine déminéralisée, permettant 'amélioration de la
miscibilité des composants, la stabilisation du réseau de collagene, 'augmentation de la
perméabilité dentaire et la diffusion des monomeéres. Il peut s’associer avec le MDP (72,
73, 74).

- les monomeres de réticulation, dont le plus connu est le Bis GMA.
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La résine adhésive, ou agent de liaison, est appliquée aprés l'infiltration du primaire, si
c’est un protocole en trois étapes, ou est mélangée au primaire dans le cas des deux
étapes. Elle est constituée d’'une résine non chargée (ou trés peu) contenant des
monomeres hydrophobes (le plus utilisé est le Bis GMA, mais il existe aussi le TEDGMA,
GDMA, UDMA) associés a des initiateurs de polymérisation. Ces monomeres de
réticulation permettent d’assurer la ténacité de I'adhésif apres polymérisation, et la liaison
avec la premiére couche de I'obturation sus-jacente.

Les initiateurs de polymérisation, ou activateurs, sont essentiellement photochimiques
(photopolymérisation) ou dits « duals » (activation chimique et photochimique).

Il est possible d'insérer des charges dans le systeme adhésif, afin d’obtenir un
comportement mécanique proche de celui du composite, et d’améliorer ses propriétés
mécaniques. On peut aussi incorporer des antimicrobiens dans leur composition.

2.2.1.1.2. Les systemes adhésifs auto mordancants :

Les systémes auto-mordancants contiennent tous de I'eau, nécessaire pour activer le
potentiel d’'ionisation de leurs monomeres fonctionnels acides qu’ils contiennent. Mosner
et coll. ont publié une synthése documentée trés complete sur la chimie des monomeres
auto-mordancants (75). Il n’y a pas de ringage apres leur application. Les monomeres
acides déminéralisent et infiltrent simultanément émail et dentine. Au niveau de la dentine,
ils dissolvent en premier la phase minérale de la boue dentinaire avant d’attaquer
superficiellement la dentine sous jacente. Les ions calcium et phosphates passent en
solution dans I'adhésif liquide. Les groupements carboxyles ou phosphates de certains
monomeres fonctionnels peuvent former des liaisons chimiques avec les phases
d’hydroxyapatite dissoute, contribuant a une meilleure cohésion de la résine infiltrée aprés
polymérisation. La boue dentinaire n’est donc pas totalement éliminée mais infiltrée.
Aprés polymérisation, les constituants organiques de cette boue sont imprégnés par la
résine de I'adhésif, ainsi que les fibres de collagéne de la surface dentinaire traitée. La
zone hybride contient donc a la fois les protéines de la boue et de la dentine.

L'acidité des primaires des systémes auto-mordancants peut étre conséquente sur leur
efficacité au niveau de I'émail et sur la durabilité des joints qu’ils forment. C’est pourquoi
Van Meerbeek distingue les primaires et/ou adhésifs a caractére acide fort (pH<1) et ceux
qui sont plus faiblement acides (pH>2) (76).

Il existe donc des systemes auto-mordancants qui nécessitent I'application successive de
2 produits différents et d’autres qui ne requiérent gu’une seule application.

Pour ceux qui nécessitent I'application de 2 produits successifs, on applique en premier un
primaire acide, quje les anglo-saxons appellent le « self-etching primer ». Ce produit est
I'alternative a I'attaque a I'acide phosphorique. Il déminéralise et infiltre simultanément les
tissus dentaires. Pour que sa diffusion en profondeur soit efficace, il doit agir pendant un
temps minimum (20 a 30 secondes selon les produits). Aprés évaporation de I'eau qu'il
contient par séchage, il est recouvert d’'une résine dont la majeure partie des composants
est hydrophobe. C’est généralement une résine classique tres similaire a celle des
systemes adhésifs a mordancage préalable.

Les autres auto-mordancants combinent avec un seul produit le mordancage, le primaire
et 'adhésif. Les anglo-saxons les nomment « all-in-one » soit, tout en un. Leur avantage
apparent est de simplifier la procédure clinique du collage. Outre cet aspect ergonomique,
la réduction des séquences opératoires limite potentiellement le risque d’erreur de
manipulation que I'on peut faire & chaque étape du collage.
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Toutefois, ces produits associent nécessairement de I'eau, des monomeres hydrophiles,
des solvants et des monomeres hydrophobes. La coexistence de ces constituants dans
une solution homogéne ne peut se faire que dans des limites critiques de composition. lls
peuvent étre sujet a séparation de phase lors de leur procédure d’application surtout si
I'évaporation de I'eau gu'ils contiennent n’est pas suffisante (77).

2.2.1.2. La formation des interfaces émail-systeme adhésif et dentine-systéme adhésif :
2.2.1.2.1. Interface émail-systeme adhésif :

L'adhésion a I'émail est due a la conjonction de deux facteurs :

- La liaison micro mécanique par I'action de I'acide phosphorique, comme expliqué plus
haut, créant des macros et micros porosités. Les monomeres infiltrent par capillarité les
porosités de I'émail, et la polymérisation permet la fixation de la résine dans ces
porosités, par la formation de micros et macrotags de résine en forme de prisme (78).
L'adhésion a I'’émail est considérée comme la plus performante, et joue un réle majeur,
car la résine collée sur I'émail protége l'interface résine-dentine contre la dégradation
clinique (79).

- les interactions physico-chimiques.

2.2.1.2.2. Interface dentine-systéme adhésif :

L'adhésion a la dentine représente un challenge plus compliqué que I'adhésion a I'émail, &
cause de la composition dentinaire riche en collagene. Il est nécessaire de ne pas realiser
un séchage excessif de la dentine, pour ne pas que le réseau de collagéne déminéralisé
se collapse et n'empéche toute interpénétration par la résine de I'adhésif. En effet, un
collage sur dentine collapsée aboutit a un hiatus qui est a I'origine de sensibilités post
opératoires.

Deés lors, il y a la formation d’'une couche hybride.

De méme que pour I'émail, la formation de cet interface se réalise grace a une liaison
micromécanique (tags dentinaires), des interactions physico chimiques, et est composée
de différentes étapes en fonction du type d’adhésif utilisé.

Les surfaces dentaires sont un des deux éléments de 'assemblage, I'intrados de la
prothéese a coller doit également étre traité.

2.2.1.3. Traitement de surface des protheses a coller :

Dans ce cas précis, il n'y aura aucune application d’acide, car aucune micro rétention ne
peut étre créée dans la zircone.

2.2.1.3.1. Le sablage :

Figure 12 : schématisation du sablage de I'intrados d’une prothése
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Le sablage est un traitement de surface qui utilise la propulsion d’un flux de matériau
abrasif sous haute pression, sur une surface donnée. Généralement, il est utilisé pour
rendre une surface lisse plus rugueuse, faconner une surface ou éliminer les contaminants
de surface. L'alumine (AL203) est fréquemment utilisée comme matériau de sablage et
produit une rugosité qui varie selon la granulométrie des particules et la pression utilisée.
Le sablage peut étre doux avec des particules d’alumine de 50 microns, sous pression
réduite de 0,5 a 1 bar (80), ou plus actif avec des particules de taille plus élevée allant
jusqu’a 110 microns, sous une pression de 1 a 6 bar.

Il peut étre réalisé soit directement au cabinet dentaire si le praticien posséde une
microsableuse, soit au laboratoire de prothese.

2.2.1.3.2. Le traitement chimique : agent de couplage de type silane :

Des primaires permettent d’obtenir des liaisons chimiques entre le matériau de la prothese
et la colle. Le silane est une molécule bifonctionnelle, avec un groupe silane a une
extrémité et un groupe méthacrylate a I'autre. La silanisation permet une liaison entre la
prothése et I'agent de collage, lui-méme lié chimiquement a I'hydroxyapatite des tissus
dentaires. Elle améliore aussi I'étalement de la colle. Cependant, la zircone ne contenant
pas de silice a la base, les silanes ne pourront étre utilisés pour favoriser la liaison, que si
I'on crée ce revétement artificiellement, par méthode tribochimique.

Ce systeme utilise des particules d’alumine revétues de silice qui sont projetées a haute
pression la surface du matériau. L’énergie du choc entre les particules et le matériau
provogue une élévation de la température permettant le dépét de la silice a la surface du
matériau alors que la particule d’alumine est éjectée. La surface est ainsi modifiée par la
création de microrugosités et par I'apport de silice qui pourra former des liaisons fortes
avec de agents de couplage, comme le silane.En augmentant la rugosité de surface, on
augmente la surface développée et I'énergie de surface. On obtient consécutivement une
rétention micromécanique de la colle qui peut pénétrer dans les pores créés a la surface
du matériau.

2.2.2. Les colles avec potentiel adhésif :

Elles contiennent des groupements réactifs qui conférent a ces résines des propriétés
adhésives intrinseques :

- Le monomeére 4-META (4-méthacryloxyéthiltrimellitate anhydride) pour le Superbond®
(Sun Medical) et MAC 10 pour le M-Bond® (Tokuyama) sont des monomeres a fonction
carboxylate. Ces deux types de résines sont non chargées et chémopolymérisables.

Figure 13 : M-Bond (Tokuyama)
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- Le monomeére 10-MDP (methacryloxydécaéthyl hydroxyphosphate). Ce groupement
fonctionnel est tres efficace sur I'alumine et la zircone (81), et entre dans la composition
de plusieurs de ces colles, dont le Panavia 21 (Kuraray).

Paradoxalement a leur appellation, ces deux types de colles nécessitent un traitement
préalable des surfaces dentaires et prothétiques.

En plus du systeme adhésif que nous employons avec ces colles, ici le primaire, nous
avons les molécules 10-MDP et 4 META qui possédent un pouvoir adhésif. Mélangées
avec le silane (coté céramique) et le primaire, elles vont assurer la liaison. De ce fait
provient leur appellation : colles avec potentiel adhésif.

Si on prend comme exemple le panavia V5, dernier de la gamme Panavia, le protocole
d’utilisation pour la zircone reste toujours le méme :

- Panavia V5 Tooth Primer pour le prétraitement de la dent.

- Clearfil Ceramic Primer Plus pour le prétraitement de la restauration.

- Lacolle en elle-méme.

Ce systeme adhére a I'hydroxyapatite mais aussi a la zircone.

Il convient a toutes les indications de collage de la zircone : couronnes, facettes, inlays/
onlays, bridges, et piliers.

Cette colle, comme toute colle esthétique présente dans sa gamme différentes teintes et
pates d’essais qui permettent de s’assurer du résultat final.

2.2.3. Les colles auto-adhésives :

Figure 14 : Rely X Unicem (3M ESPE) Figure 15 : Multilink Sprint (IVOCLAR)

Les colles auto-adhésives ont été introduites sur le marché en 2002 comme un nouveau
sous-groupe de colles. Le collage est donc simplifié en réduisant le nombre d’étapes
techniques par rapport aux autres systemes (notamment par rapport aux composites de
collage nécessitant I'emploi d’'un adhésif). C’est un avantage car toute étape clinique peut
étre source de facteurs négatifs (82). Le collage est donc achevé en une seule étape
clinique.

Bien s0r, ces colles, comme tout matériau d’assemblage, doivent assurer une adhésion
aux tissus dentaires mais aussi aux matéeriaux de restauration.
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Elles ont un potentiel d’'adhésion aux tissus dentaires, ainsi qu’au métal, au composite et
aux céramiques, dont la zircone. Elles sont donc indiquées pour le collage définitif des
prothéses réalisées dans ces matériaux, qu'’il s’agisse de couronnes unitaires, de
restaurations plurales, d’inlays onlays, de tenons radiculaires, excepté lors d’exposition de
ces matériaux a des contraintes « trop importantes » appelées « contraintes limites ». En
effet, ces colles possedent une moins bonne résistance mécanique que les colles
précédées de I'emploi d'un adhésif.

Les fabricants vont méme jusqu’a contre-indiquer leur utilisation dans les situations de
fortes sollicitons et d’esthétiques importants (facettes, bridges collés).

En effet, les limites de ces composites de collage sont bien indiquées par les fabricants.
Méme si plusieurs teintes sont proposées, il n’'y a, par exemple, pas de pate d’essai
(comme dit précédemment, ces colles auto-adhésives ne sont pas indiquées dans le
collage de facettes pelliculaires, de bridges a ailettes...). De plus, elles ne sont pas
indiquées lorsque les surfaces amélaires sont trop étendues, car elles adherent moins au
niveau de I'’émail, que de la dentine.

Ainsi, le principal atout de ces colles réside dans leur manipulation aisée. Elles ont des
propriétés auto-adhésives et auto-mordancantes.

Le Rely X Unicem (3M ESPE) et le SpeedCem Plus (IVOCLAR VIVADENT) sont deux
exemples de cette classe de composites de collage.

2.2.4. L'importance des monomeres fonctionnels :

Une préparation préalable permet d’obtenir une composante micromécanique et chimique
de I'adhésion. La surface de la restauration doit étre rugueuse afin d’obtenir un modele
microrétentif pour le composite de collage. Nous réalisons donc un sablage, pour les
céramiques a base d'oxydes de zircone notamment.

2.2.4.1. Adhésion aux tissus dentaires :

L'adhésion aux tissus dentaires est déclenchée par des monomeres fonctionnels
spécifiques qui different selon le composite de collage employé. Ces monomeéres se lient
chimiqguement au calcium de I'hydroxyapatite, créant ainsi un des facteurs responsables
de I'adhésion de la restauration. L'interface entre les tissus dentaires et le composite de
collage n’est pas représenté par une couche hybride constante et par l'interpénétration du
polymere dans la dentine, mais par une interphase physico-chimique adhérente (83). La
boue dentinaire est partiellement éliminée ou incorporée par les monomeres acides qui
vont provoquer la rétention micromécanique a la structure dentaire. Les mécanismes
d’adhésion dépendent des rétentions micromécaniques et des interactions chimiques
entre le monomeére fonctionnel et I’hydroxyapatite (84). De maniere simultanée, les
monomeres peuvent aussi créer une matrice réticulée lors de la polymérisation, ce qui
contribue a une plus grande stabilité mécanique et dimensionnelle.

De nombreux auteurs (Nokoshi, De Munck, Minakuchi, Borges, De Goes, Platt, Moore, De
Menezes, Vedovato) s’accordent a dire q’une colle contenant du MDP (10-
méthacryloyloxydecyl dihydrogen phosphate) possede un potentiel adhésif important.

Les colles contenant du MDP ont une faible énergie de surface permettant ainsi un
étalement sur les tissus dentaires qui ont des énergies de surface élevées. Nous pouvons
citer, parmi les colles avec potentiel adhésif contenant du 10-MDP : le Panavia
(KURARAY), le SpeedCEM (IVOCLAR VIVADENT), le G CEM (GC), le Speed CEM Plus
etc.
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2.2.4.2. Adhésion a la zircone :

L'adhésion de ces colles aux substrats prothétiques dépend de la nature chimique des
groupements fonctionnels de chacune d’entre elles. Elles ne sont pas toutes identiques a
ces titres. La qualité du collage a la céramique va donc dépendre de la microstructure de
celle-ci. L’aptitude au collage d’une céramique diminue au fur et a mesure que la matrice
devient cristalline. Avec la zircone, qui est une céramique polycristalline ne possédant pas
de phase vitreuse, une colle contenant du MDP ne nécessite pas I'emploi d’'un primaire
pour avoir une liaison durable avec cette restauration. Le MDP forme une liaison chimique
stable avec la zircone mais aussi, nous I'avons dit, avec les ions calcium de I'émail et de la
dentine. Les études convergent pour démontrer que les forces de liaison les plus élevées
de la zircone sont obtenues avec le 10-MDP. En effet, ce dernier a un effet positif sur la
résistance mécanique de la colle.

Cependant, en ce qui concerne le vieillissement du joint zircone/colle avec potentiel
adhésif, certaines études montrent de bons résultats (85, 86), et d’autres une dégradation
du joint (96).

Il sera donc préconisé le sablage de la surface de la restauration, qui détruit la pellicule
superficielle de glacage de la céramique permettant de déposer artificiellement des
particules de silice par traitement tribochimique.

En effet, de nombreuses études (87, 88, 89) démontrent que le traitement tribochimique
augmente considérablement la force de liaison des colles a la zircone par rapport au
simple polissage, grace aux particules d’alumines gainées de silice projetées sous haute
pression. L’énergie du choc entre les particules et la surface sablée provoque une
élévation de la température, et donc I'incorporation de silice a la surface des matériau. La
surface ainsi modifiée peut étre conditionnée par un silane qui assure une liaison chimique
avec les résines.

2.2.4.3. Interactions d’un systeme de collage contenant le monomeére 10-MDP avec I'émail
et la dentine :

Toutes les colles auto-adhésives ont le méme mécanisme d’adhésion : des monomeres
multifonctionnels avec des groupements acides qui déminéralisent et infiltrent
simultanément I'’émail et la dentine. Pour assurer la neutralisation de I'acidité primaire,
I'acidité diminue (le pH augmente de 1 a 6) il y a réaction entre les groupements acides et
les charges alcalines, donc aussi avec I'apatite dentaire. L'adhésion obtenue est
micromécanique mais aussi chimique par interaction entre les groupements acides des
monomeres et les tissus minéralisés.

Le 10-méthacryloyloxydécyle dihydrogéne phosphate (10-MDP), monomére fonctionnel,
est présent dans certains composites de collage et adhésifs amélo-dentinaires. Le collage
d’une restauration esthétique au tissu dentinaire entraine la déminéralisation de la partie
minérale et expose les fibrilles de collagéne aux monomeres.

Une étude (83) a permis d’étudier la liaison chimique entre une colle avec potentiel
adhésif, le SpeedCem Plus (IVOCLAR VIVADENT) contenant du MDP, et I'émail puis la
dentine.

En effet, des échantillons sous forme de poudre ont été réalisés : la colle est mélangée a
de I'émail et de la dentine humaines

La méthode d’analyse utilisée est la spectroscopie infrarouge a transformée de Fourrier
(FTIR).
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On note qu’il y a formation d’'une interface physicochimique avec liaison ionique entre la
colle et les surfaces contenant de I'hydroxyapatite. Dés lors, il y a liaison entre la colle et la
partie minérale de I'émail et de la dentine.

Ces liaisons ioniques recherchées dans les colles adhésives contribuent a la liaison et
donc a I'étanchéité de I'élément prothétique collé.
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Conclusion :

La zircone en tant que céramique ne contient, d’'une part, aucune phase vitreuse,
contrairement aux vitrocéramiques contenant du silicate. Aucune microrétention ne peut
étre créée de facon durable et pérenne, a I'aide d’'un mordancant comme l'acide
fluorhydrique. En partant de ce postulat, il est donc logique d’utiliser un ciment de
scellement adapté lors de la pose d’une prothése en zircone.

Pourtant, le collage a la zircone n’est plus un probleme lorsqu'une méthode de collage
cliniguement approuvée est respectée.

Des études récentes réalisées par le Professeur Kern ont montré qu'une abrasion a l'air
avec 50 um d'alumine a une pression réduite permettait de conditionner correctement la
surface de collage.

En effet, Kern et Wegner (52) ont été les premiers a rapporter la force de collage a long
terme des composites de collage MDP avec la zircone.

Un nouveau travail a conduit Wegner et Kern a étudier la résistance du collage a la
traction sur deux ans entre les ciments résineux et la zircone, confirmant I'hypothése
émise auparavant : le groupe fonctionnel ester-phosphate du composite de collage 10-
MDP forme un collage chimique résistant a I'eau avec la zircone, dans de I'eau distillée a
37°C pendant 3 jours.

Dans un second temps, il sera créé un revétement de silice par traitement tribochimique,
qui permettra I'utilisation d’agents de couplage (silane).

Evidemment, il sera de la plus haute importance d'éviter la contamination de la surface de
zircone traitée par la salive ou autres contaminants.

Nous avons donc d’un co6té le traitement de surface des tissus dentaires, et de I'autre le
traitement de surface de la zircone. La conjonction de ces deux procédés permettra la
réalisation d’un interface durable et pérenne entre la zircone et la préparation dentaire,
notamment par la présence de monomeres fonctionnels, tels que le 10-MDP.

D’apres ces résultats, les composites de collage a base de résine contenant un monomere
de phosphate (10-MDP) sont donc recommandés pour le collage de la zircone au cabinet
dentaire, au méme titre que les ciments de scellement, si les conditions permettant une
bonne adhésion sont parfaitement respectées.
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