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Abstract

Improving the materials used in medical devices is a major challenge in the biomedical
field. This final-year project focuses on a comparative study of three metal oxides, hafnium
dioxide (HfO,), titanium dioxide (TiO,) and zirconium dioxide (ZrO,) deposited as thin films
on stainless steel 316L, a material widely used in implants and surgical instruments. The
coatings were deposited using magnetron sputtering RF.

The main objective is to compare the physico-chemical, mechanical, and biological
properties of these coatings in order to identify the one offering the most suitable performance
for various biomedical applications. To achieve this, several characterization techniques were
employed: X-ray diffraction (XRD), Raman spectroscopy, scanning electron microscopy
(SEM), atomic force microscopy (AFM), nanoindentation, and electrochemical corrosion
testing. The biological evaluation focused on cell adhesion, proliferation, and response,
involving both human tissue cells and bacterial cells. This study provides valuable insights into
the influence of each oxide on key properties such as corrosion resistance, adhesion, hardness,
and biocompatibility, with the aim of optimizing the performance of implantable surfaces.

Keywords: biomaterials, coatings, magnetron sputtering, HfO,, TiO,, ZrO,, corrosion,
biocompatibility.



Résumé

L’amélioration des matériaux utilisés dans les dispositifs médicaux représente aujourd’hui
un enjeu central dans le domaine biomédical. Ce projet de fin d’études porte sur une étude
comparative de trois oxydes métalliques, le dioxyde d’hafnium (HfO,), le dioxyde de titane
(TiO,) et le dioxyde de zirconium (ZrO) , déposés sous forme de couches minces sur de 1’acier
inoxydable 316L, matériau largement utilisé dans les implants et instruments chirurgicaux. Les
dépots ont été réalisés par pulvérisation cathodique magnétron RF.

L’objectif principal est de comparer les propriétés physico-chimiques, mécaniques et
biologiques de ces revétements afin d’identifier celui qui présente les performances les plus
adaptées aux diverses applications biomédicales. Pour cela, plusieurs techniques de
caractérisation ont été utilisées : diffraction des rayons X (DRX), spectroscopie Raman,
microscopie électronique a balayage (MEB), microscopie a force atomique (AFM),
nanoindentation et tests électrochimiques de corrosion. L’évaluation biologique a porté sur
I’adhésion, la prolifération et la réponse cellulaire, en incluant a la fois des cellules humaines
de tissu et des cellules bactériennes. Cette étude permet ainsi de mieux comprendre 1’influence
de chaque oxyde sur des critéres clés tels que la résistance a la corrosion, I’adhérence, la dureté
et la biocompatibilité, afin d’optimiser la performance des surfaces implantables.

Mots clés : biomatériaux, couches minces, pulvérisation magnétron, HfO», TiO2, ZrO,,
corrosion, biocompatible.
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Introduction géneral :

L’idée d’introduire des matériaux dans le corps humain a des fins réparatrices ou
fonctionnelles ne date pas d’hier. Des traces d’implants trés anciens ont été retrouvées dés
I’ Antiquité, notamment chez les Egyptiens autour de 2500 av. J.-C., qui tentaient déja de
stabiliser des dents malades a 1’aide de fils en or. D’autres civilisations, comme les Mayas (vers
le Vle siécle), utilisaient des coquillages ou des pierres précieuses comme le jade pour
remplacer des dents manquantes. En Chine et en Egypte, des implants en ivoire ou en os animal
sont documentés plusieurs siecles avant notre ere. Ces pratiques primitives, bien que
remarquablement innovantes pour leur époque, provoquaient souvent des douleurs et des
inflammations séveéres, comme ce fut le cas au XIXe siécle avec 1’utilisation de racines en or
fixées dans des sites d’extraction fraiche, qui entrainaient des douleurs intenses et des
inflammations gingivales. Il faudra attendre le XXe siécle pour que le développement des
matériaux métalliques comme I’acier inoxydable, le cobalt-chrome ou le titane pur permette
une véritable avancée vers des implants mieux tolérés, plus durables et destinés a un large
éventail d’applications, bien au-dela du domaine dentaire [1].

Cependant, jusqu’aux années 1950, la majorit¢ des implants présentaient une faible
probabilité de succes, principalement en raison d’une compréhension encore limitée des notions
de biocompatibilité et de stérilisation. Or, ces deux aspects sont essentiels pour garantir
I’acceptation d’un implant par I’organisme. La biocompatibilité d’un matériau implantable
dépend de plusieurs facteurs, notamment de sa chimie, de sa forme, de ses propriétés
mécaniques et de sa conception globale. Les premiéres approches scientifiques, en particulier
avec les métaux, tentaient d’expliquer les réactions biologiques observées a travers des
raisonnements principalement basés sur la chimie [2].

Lorsqu’un implant métallique est introduit dans le corps, il n’échappe pas a certains
phénomenes de dégradation au fil du temps, comme 1’abrasion ou la corrosion. Les particules
ou substances libérées dans les tissus environnants soulévent de nombreuses interrogations, en
particulier concernant leur impact biologique. Il est bien connu que la présence d’un matériau
étranger peut entrainer des réactions inflammatoires, voire, dans certains cas, des lésions des
tissus voisins ou un décollement progressif de 1’implant [3].

Aujourd’hui, ’acier inoxydable 316L (316L SS) et les alliages de titane sont considérés
comme deux métaux les plus compétitifs dans 1’industrie médicale pour la fabrication
d’implants biomédicaux, en raison de leur cott relativement bas [2], mais aussi de leurs bonnes
propriétés mécaniques et de leur résistance a la corrosion en milieu physiologique, qui leur
conférent une biocompatibilité globalement satisfaisante [4]. Comparé a d’autres matériaux
comme 1’alliage cobalt-chrome-molybdene (Co-Cr-Mo), I’acier inoxydable 316L libére, lors
de la corrosion, des produits jugés moins toxiques [5]. Cependant, il reste sensible a certains
mécanismes de dégradation localisée : on estime que plus de 90 % des échecs observés sont
liés a des phénomenes de corrosion par piqlres ou de corrosion caverneuse [4]. Cette corrosion
peut entrainer la libération d’ions métalliques tels que le nickel (Ni), le chrome (Cr) ou le fer
(Fe), susceptibles de provoquer localement des réactions inflammatoires et de stimuler une
réponse immunitaire [4, 6].

Par ailleurs, I’acier inoxydable 316L est également vulnérable a la colonisation bactérienne
de sa surface, qui favorise le développement de biofilms, souvent responsables d’infections
chroniques de I’implant. Ces infections, dont le risque est particulierement elevé en période
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périopératoire, persistent malgré les progrés des techniques de stérilisation et des procédures
chirurgicales aseptiques. Elles représentent encore aujourd’hui un défi majeur en chirurgie
orthopédique. Lorsqu’un biofilm s’est établi, il devient extrémement difficile a éliminer en
raison de sa résistance aux antibiotiques et au systéeme immunitaire. Dans de nombreux cas, le
traitement le plus efficace consiste alors a retirer I’implant infecté et a le remplacer, une
intervention lourde qui prolonge considérablement la douleur, I’immobilisation et la
convalescence du patient, tout en engendrant des codts importants tant pour le patient que pour
I’établissement de santé [7, 8]. La modification de la surface de I’implant par le dépot de films
minces, tels que le dioxyde de zirconium (ZrO,), le dioxyde de titane (TiO,) ou le dioxyde
d’hafnium (HfO,), représente une stratégie prometteuse pour renforcer a la fois la résistance a
la corrosion en milieu physiologique et limiter I’adhésion bactérienne. Selon leur nature et leur
composition, ces couches minces peuvent remplir un rdle protecteur, en ralentissant la
dégradation de I’implant, ou un réle fonctionnel, en favorisant par exemple 1’adhérence au tissu
0Sseux environnant.

Ces couches peuvent étre obtenues par différentes techniques, notamment le procédé sol-
gel, le dépdt chimique en phase vapeur (CVD), I’¢électrodéposition, le dépot physique en phase
vapeur par faisceau d’électrons, la pulvérisation réactive DC pulsée, le dépdt en couche
atomique assisté thermiquement (ALD), l’anodisation, la projection thermique et la
pulvérisation magnétron. La morphologie et la structure des dépdts peuvent étre ajustées en
jouant sur les parametres de dépét, tels que la nature des gaz réactifs, la vitesse et la température
de depdt, la rotation du substrat ainsi que la tension de polarisation négative appliquée a ce
dernier. Ces parameétres influencent directement les performances du revétement, en particulier
sa capacité a protéger dans un environnement corrosif [2].

Dans cette perspective, nous apportons une contribution significative au projet de recherche
proposée par I'Equipe Plasmas & Applications du Centre de Recherche en Technologies
Appliquees, axée sur les dépdts de TiO, et ZrO,. Enrichissant cette recherche, nous y
participons par une analyse comparative approfondie des trois oxydes métalliques de la 4¢
colonne du tableau périodique : le dioxyde de titane (TiO,), le dioxyde de zirconium (ZrO,) et
le dioxyde d’hafnium (HfO,), dans le cadre de leur stratégie d'exploration scientifique.
L’objectif principal est d’évaluer leurs propriétés physico-chimiques et biologiques dans un
contexte biomédical, en lien avec des applications potentielles telles que les implants
orthopédiques, les dispositifs de fixation ou encore d’autres dispositifs implantables ou a usage
médical. Tous les revétements étudiés ont été déposés par pulvérisation cathodique magnétron
RF. Bien que plusieurs travaux aient explore ces oxydes separément, rares sont les etudes qui
proposent une comparaison directe entre eux, et encore moins dans le domaine biomédical. La
plupart des comparaisons existantes relévent d’autres domaines d’application, comme
I’électronique ou le photovoltaique. Par exemple, Woodley et al. [9] ont analysé les
nanoparticules de TiO,, ZrO, et HfO, a I’échelle atomique pour étudier 1’évolution de leur
structure, de leur réactivité et de leur stabilité énergétique en fonction de la taille, ouvrant des
perspectives en catalyse, en électronique et dans les dispositifs médicaux. De leur cOté,
Mazumder et al. [10] ont mené une étude théorique basée sur la méthode DFT avec le
fonctionnel SCAN, comparant les propriétes structurales, électroniques, optiques et mécaniques
de TiO,, ZrO,, HfO, et SnO,, et mettant en évidence leur potentiel pour les applications
optoélectroniques, notamment dans les cellules solaires. Kusano [11], quant a lui, a dépose les
trois oxydes sur du verre par pulvérisation magnétron a différentes températures pour analyser
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I’impact thermique sur leur structure et leur morphologie, sans toutefois étudier leur
comportement biologique ou leur résistance a la corrosion. A I’inverse, Peron et al. [12] ont
évalue les performances anticorrosion et la cytotoxicité de couches minces de TiO,, ZrO, et
HfO, déposées par Atomic Layer Deposition (ALD) sur un alliage de magnésium (AZ31).
Enfin, une revue menée par Nazarov et al. [13] compile les résultats de plusieurs études sur le
comportement antibactérien de différents revétements d’oxydes métalliques, comme TiO,
ZnO, Fe,03, MgO, HfO2 et ZrO,, soulignant leur intérét dans les applications
antimicrobiennes.

Le présent travail se distingue par son originalité. Il propose une étude comparative
rigoureuse, dans un contexte biomédical, des propriétés clés de ces trois oxydes (TiO,, ZrO,,
HfO,), tous issus de la méme famille chimique, déposés par une technique identique. Cette
démarche intégrée, allant de la caractérisation structurale jusqu’au test antibactérien, en passant
par I’évaluation de la résistance a la corrosion en milieu physiologique agressif, ouvre la voie
a une meilleure sélection de matériaux adaptés a chaque type d’application biomédicale.

Ce manuscrit s’articule autour des trois grandes étapes ayant structuré ce travail de
recherche. Il est ainsi divisé en trois chapitres, en plus de I’introduction et de la conclusion
générale.

Le premier chapitre présente le contexte général de I’étude. L’¢état de 1’art que nous avons
mene expose les notions essentielles liées aux biomatériaux, tout en introduisant les trois oxydes
métalliques étudiés — le dioxyde de titane (TiO,), le dioxyde de zirconium (ZrO,) et le dioxyde
d’hafnium (HfO,). Leurs principales propriétés physico-chimiques y sont décrites, ainsi que les
différentes techniques et étapes nécessaires a leur dép6t en couches minces, avec un accent
particulier sur la pulvérisation cathodique magnétron RF.

Le deuxieme chapitre est consacré a la description du dispositif expérimental mis en ceuvre
dans cette étude, ainsi qu’a la présentation détaillée des techniques de caractérisation utilisées
pour évaluer les propriétés des films déposés.

Le troisieme chapitre est consacré a la présentation et a la discussion des résultats
expérimentaux obtenus. Il traite de I’influence de la nature chimique des dépdts (TiO,, ZrO,
ou HfO,) sur leurs propriétés, dans une optique d’identification du matériau le plus adapté aux
applications biomédicales.

Enfin, ce manuscrit se conclut par une synthése des principaux résultats et par la
présentation de quelques perspectives de recherche pour la suite.
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I. Chapitre 01 : Etude bibliographique
I.1. Les biomatériaux :

Un biomatériau correspond a un matériau concgu artificiellement et destiné a étre intégré
dans le corps humain sous forme d’implants ou de dispositifs médicaux. Il est congu pour
interagir avec les tissus vivants et/ou les fluides biologiques afin de remplir une fonction
précise, que ce soit pour traiter, modifier ou remplacer un tissu, tout en évitant une réaction de
rejet. Pour étre utilisé dans ce domaine, un matériau doit répondre a divers critéres, notamment
la biocompatibilité et 1’ostéo-intégration [1].

La définition du biomatériau par le National Institues of Health (NIH) est : « Toute
substance (autre qu'un médicament) ou combinaison de substances d'origine synthétique ou
naturelle, qui peut étre utilisée pendant n'importe quelle période de temps, comme un tout ou
une partie d'un systeme qui traite, augmente ou remplace un tissu, un organe ou une fonction
du corps» [5]. A l'origine, le terme "biomatériau™ désignait uniquement les matériaux utilisés
dans les dispositifs médicaux. Aujourd’hui, il englobe aussi bien des matériaux synthétiques
que naturels, contribuant a la sant¢ humaine. Le choix d’un biomatériau repose sur sa
compatibilité avec le tissu hdte et sa capacité a conserver son intégrité structurelle tout au long
de son utilisation [6].

Le secteur des biomatériaux connait une croissance significative, avec une augmentation
considérable, cette évolution s’explique par plusieurs facteurs, notamment le vieillissement de
la population qui entraine un recours accru aux implants [3]. Toutefois, il arrive que ces
matériaux ne soient pas parfaitement tolérés par 1’organisme ou qu’ils subissent des
défaillances, compromettant ainsi leur fonction initiale [4].

Depuis les années 1960, les biomatériaux ont évolué en quatre générations. La premiere
visait uniquement a offrir un support inerte pour remplacer un tissu. La deuxiéme introduisait
des surfaces bioactives pour améliorer I’intégration, mais a parfois causé des complications. La
troisieme génération a donc misé sur des matériaux biodégradables, plus sirs a long terme.
Enfin, la quatrieme génération regroupe des biomatériaux dits intelligents, capables de stimuler
activement la régénération des tissus. Le choix du biomatériau dépend toujours de son usage et
de son site d’implantation [4]. Les applications des biomatériaux vont des prothéses (par
exemple, implants de hanche et valvules cardiaques artificielles) a la régénération tissulaire,
aux dispositifs médicaux [6].

1.1.1. Applications et propriétés des biomatériaux :

Les domaines d’applications des biomatériaux sont tres vastes, la figure 1.1 montre les
différentes zones du corps humain ou des biomatériaux peuvent étre implantés a des fins
médicales.
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Dental Implants,
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Wire & Brackets,
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Dental Bridges.
Intacts Dental Restorative
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Figure 1.1: Implants dans ’anatomie humaine [5].

La caractérisation d’un biomatériau se décline principalement selon trois notions : la
biocompatibilité, la biointégration et la biofonctionnalité [16, 17, 18] :

» La biocompatibilité :

Désigne la capacité d'un matériau a ne pas provoquer de réaction indésirable de I'organisme,
que ce soit par son contact direct ou a travers ses produits de dégradation. Cette caractéristique
est liée aux propriétés chimiques du matériau ainsi qu'a sa résistance a la corrosion dans
I'environnement ou il est implanté. La caractérisation de la biocompatibilit¢ d’un matériau
métallique consiste principalement a évaluer la quantité et la toxicité des produits de corrosion
(oxydes, ions) qui sont formés durant sa période d’utilisation.

» La biointégration :

Caractérise I’aptitude du matériau a étre colonisé par des cellules vivantes. Elle dépend peu
du matériau en tant que tel, mais plus de son état de surface, notamment sa rugosité. De
nombreux traitements de surface peuvent étre utilisés pour 1’augmenter comme le dépot
d’oxydes ou de nitrures.

> La biofonctionnalité :

C’est la capacité du matériau a remplir la fonction pour laquelle il a été implanté ; elle
dépend beaucoup des propriétés mécaniques du biomatériau utilisé (faibles modules proches de
celui de I’os remplacé, pour minimiser la résorption osseuse), et une excellente résistance a
I'usure pour limiter la génération de débris d'usure.
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1.1.2. Classe des biomatériaux :

Différents classes de matériaux existent, leur choix dépendant de leurs propriétés et de
I’objectif de 1’application, comme illustré par la figure 1.2 ci-dessous. Les biomatériaux se
répartissent en quatre grandes catégories :

e Les métaux.

e Lescéramiques.
e Les polymeéres.
e Les composites.

« Implant dentaire
* Vis orthopédique
* Endoprothése

"« Replacement de osseux
|\ * Valves cardiaques

""" « Implant dentaire

« Joint de replacement

. s ® gm—- ;
BIOMATERIAUX
- . * Biosenseur
* Microélectrode
implantable

* Dispositifs d'administration de médicaments
* Peaux

* Cartilage

* Implant oculaire

* Ciment osseux

* Lentilles de contact

* Suture chirurgicale

Figure 1.2 : Les classes des biomatériaux et leurs applications [6].
1.L1.2.1.  Les métaux et leurs alliages :

Les matériaux métalliques sont utilisés en implants médicaux depuis le XIXe siécle,
principalement pour réparer les os longs. Leur usage s’est réellement développé apres
I’introduction de la chirurgie aseptique par Lister dans les années 1860, permettant I’essor de
dispositifs métalliques temporaires ou permanents en chirurgie orthopédique [7].

Les métaux se caractérisent par leur température de fusion élevée, leur bonne conductiviteé,
leur malléabilité et leur structure cristalline. Cependant, a 1’état pur, leurs propriétés peuvent
poser probleme : toxicité (cuivre, plomb), sensibilité a la corrosion (fer), trop grande
malléabilité (or) ou effets biologiques indésirables (zinc). Aujourd’hui, seul le titane pur est
utilisé, grace a sa bonne adhérence osseuse et ses qualités mécaniques [4].

Les alliages, composés d’un métal principal et d’éléments secondaires, offrent de meilleures
propriétés, notamment une résistance accrue a la corrosion [4]. Les premiers biomatériaux
métalliques étaient des aciers inoxydables, suivis des alliages cobalt-chrome et nickel-chrome,

22



Chapitre 1 : Etude bibliographique

réputés pour leur inertie physiologique due a une couche de passivation. Néanmoins, la
libération d’ions métalliques reste un risque, pouvant entrainer des effets secondaires pour
I’organisme [8].

1.L1.2.2.  Les polymeéres :

Les polymeéres ont été introduits comme biomatériaux dans les années 1950 et constituent
aujourd’hui la deuxiéme catégorie la plus utilisée sur le marché [4]. Ce sont de longues chaines
de monomeres liées par des réactions de polymérisation (addition ou condensation), et
I’organisation de ces chaines influence les propriétés finales du matériau [9]. Bien que les
polyméres soient généralement amorphes, certaines conditions de synthese permettent
d’obtenir des formes semi-cristallines, modifiant ainsi leur comportement [4].

Les polymeres utilisés comme biomatériaux sont en grande majorité des substances
organiques synthétiques. Leurs propriétés macroscopiques s’apparentent a celles de
composants biologiques comme les lipides ou les protéines. lls se distinguent par leur facilité
de mise en forme et leur diversité d’applications : chirurgie plastique, arteres artificielles, fils
de suture biodégradables, etc. Mais quel que soit le type de polymeére, il doit répondre a des
criteres stricts de bio-fonctionnalité, notamment 1’absence de monomeéres toxiques ou
d’impuretés, la stabilité thermique et mécanique, la possibilité de stérilisation, et une constance
entre lots [3]. IIs sont classés en trois catégories : polymeres d’origine naturelle (ex. : latex,
cellulose), polymeéres synthétiques (ex. : polyéthyléne, téflon), et polymeéres semi-synthétiques,
issus de la modification de polymeres naturels (ex. : nitrocellulose, caoutchouc vulcanisé) [10].

Grace a leur legereté, leur elasticité modulable et leur similitude avec les tissus biologiques,
ces matériaux sont utilisés dans de nombreux domaines biomédicaux : orthopédie, chirurgie
cardiovasculaire, dentaire et ophtalmologie [11].

1.1.2.3.  Les céramiques :

Les céramiques sont des matériaux inorganiques non métalliques, composés de plusieurs
éléments métalliques et non métalliques. Elles peuvent étre sous forme amorphe, comme le
verre, ou cristalline, comme la porcelaine. Dans les structures amorphes, les atomes sont
disposés de maniere aléatoire, ou parfois ordonnés sur de courtes distances, mais restent
désordonnés a plus grande échelle. Les liaisons dans les cristaux céramiques sont a la fois
ioniques et covalentes. Ces liaisons fortes sont responsables de la grande stabilité des
céramiques, ce qui leur confére des propriétés trés utiles telles que la dureté, une élasticité
élevée, ainsi qu'une résistance a la chaleur et aux attaques chimiques. Cependant, les
céramiques sont fragiles et se fracturent facilement, plutét que de subir une déformation
plastique. Elles peuvent étre opaques ou transparentes. Une autre propriété importante des
ceramiques est leur capacité a isoler thermiquement et électriquement [9].

L’augmentation de 1’utilisation des céramiques comme biomatériaux s’explique par leur
biocompatibilité, leur résistance a la corrosion et a la compression, leur faible conductivité
thermique et électrique [4].

Les céramiques peuvent étre divisées en deux groupes : les céramiques inertes telles que
I’alumine Al203, la zircone ZrO; ; présentent des propriétés mécaniques intéressantes,
principalement en compression, couplées a une inertie biologique, et les matériaux a base de
carbone. Et les céramiques bioactives comme [’hydroxyapatite (HA), les phosphates
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tricalciques et les bioverres, La caractéristique de ces céramiques est une composition chimique
qui se rapproche le plus possible de celle de I’os naturel [3, 4].

Le tableau 1.1 présente les propriétés typiques de certaines céramiques et verres :

Tableau 1.1: Propriétés typiques de certaines céramiques et verres [12].

e Module | Résistance a | Module | Constante
Gravite
. .. de la de {exposant
Matériaux spécifique . .
ofcm?) Young | compression | rupture de temps)
( (GPa) (MPa) (MPa) (n)
Alumine (Al0s) 3.9 380 3000 300—400 10
Zircone (£r0z) 5.6 200 2000 200500 10
Ti0z 3.9-405 | 230-288 | 660 —3675 140-441 =
Vitrocéramique
(Bioglass®) ~2.8 ~100 ~1000 ~100 10
Hvdroxyapatite
- 3.15 100--200 ~ 1000 <100 10
Cao(POy)s(OH): -
[tanate de _ 6.02 50 486 3 3
baryum {BaTiO3)

Quartz {S102) 2.65 310 = — —
Diamant 3.52 1050 5000 — —
Graphite 1.6~2.1 10 20 10 -

\.nr
ere 2.48 74 1000 50 10
sodocalcigue
Verre borosilicaté 2.23 65 1200 55 10
Porcelaine 2.3-2.5 70 350 45 —
Carb d
e ge 3.2 410 2000 200-500 40
silicium
Nitrure de silicium 3.2 310 1200 300850 40

1.L1.2.4.  Les composites :

Les composites sont le résultat de la combinaison de deux ou plusieurs matériaux différents,
dans le but d’obtenir un biomatériau aux propriétés mécaniqueS ou bioactives supérieures a
celles des matériaux individuels. Par exemple, en combinant la zircone avec de I’hydroxyapatite
(HA), on améliore les propriétés mécaniques de la zircone tout en facilitant I'adhésion au tissu
osseux grace a le HA [13]. Un autre exemple est la combinaison de polymeres et de HA pour
obtenir un matériau biocompatible, bioactif et présentant des propriétés mécaniques proche de
I’os [14].

1.2. Matériaux étudiés :
1.2.1. Le dioxyde de zirconium ZrO::

Le zircon est connu comme pierre précieuse depuis 1’Antiquité. Le nom du métal, le
zirconium, vient de I’arabe Zargon (signifiant "doré"), lui-méme dérivé de deux mots persans :
Zar (or) et Gun (couleur). La zircone, qui est le dioxyde de zirconium (ZrO,), a été identifiee
comme telle en 1789 par le chimiste allemand Martin Heinrich Klaproth, aprés analyse du
produit issu du chauffage de certaines pierres précieuses [19]. La zircone pure se présente sous
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forme de poudre blanche, avec un point de fusion d’environ 2710 °C (£35 °C). C’est une
céramique généralement opaque, se caractérise par une trés grande résistance a la rupture et a
la fissuration. Elle existe sous trois formes cristallines (ou polymorphes) : monoclinique,
tétragonale et cubique [12].

1.2.1.1.  Diagramme de phase de Zr-O :

La technologie nécessite un bon controle de la croissance et des propriétés de I'oxyde de
zirconium ; les alliages de ce dernier sont utilisés dans des applications & haute température en
raison de leur excellente résistance a la corrosion. Le diagramme de phase du systéme Zr-O
représenté dans la figure 1.3 montre une propriété remarquable de Zr, sa limite élevée de
solubilité dans I’oxygene [20].

Le zirconium pur adopte une structure cristalline hexagonale compacte (hcp), appelée phase
a, a des températures basses a intermédiaires. Lorsqu’on dépasse 1163 K, il passe a une
structure cubique a bases centrées (bcc), correspondant a la phase . Ces deux phases, a et 3,
ont la capacité de dissoudre des quantités importantes d’oxygene. La phase o peut en absorber
entre 28,6 % et 35 %, tandis que la solubilité¢ maximale en oxygene de la phase  atteint environ
10,5 % a haute température. En plus de ces deux phases, il existe également une phase ® a

structure hexagonale, dite de type AIB,, qui devient stable sous des pressions comprises entre
environ 2 et 35 GPa [20].
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4300 == 0% __
3800 -
3300 - -
& Liquide
£ 2800 - .
g
£ 2300 - L
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Fraction molaire d'oxvgéne

Figure 1.3: Diagramme de phase binaire Zr-O [21].

Dans le systeme Zr-O, une série de sous-oxydes ZrOy se forme lorsqu’on dissout davantage
d’oxygéne dans la phase a-Zr. D’apres le diagramme de phase, 1’oxygeéne peut se dissoudre
dans le Zr jusqu’a atteindre une composition de x = 1/2. L’oxygene occupe alors des sites
interstitiels octaédriques. A haute température, ces atomes d’oxygene se répartissent de fagon
désordonnée dans la structure. Mais a basse température, I’oxygene et les lacunes s’organisent
de maniére ordonnée, formant des structures avec une périodicité de type V3a x \3a
perpendiculaire a I’axe ¢ du réseau hep du zirconium. Trois types de sous-oXxydes stables a 0 K
ont ainsi été identifiés pour x = 1/6, 1/3 et 1/2. Méme en augmentant la température jusqu’a 600
K, ces ordres structurés persistent. Au-dela, ils disparaissent progressivement. Il existe aussi
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une autre classe de sous-oxyde, appelée 6-ZrO, de composition monoxyde. Elle forme un
composé¢ bien défini avec une structure hexagonale similaire a la phase ®-Zr, ou I’oxygene
occupe des sites interstitiels. Quand on augmente encore I’oxygene, le matériau passe au ZrO,,
qui posséde plusieurs formes (polymorphes) selon la température. La forme cubique est stable
a haute température, mais en refroidissant, des distorsions meénent a des formes tétragonale ou
monoclinique. En plus des phases vy, B et o du ZrO,, certaines phases orthorhombiques
apparaissent sous haute pression [12, 20].

1.2.1.2. Structure cristalline de la zircone :

La zircone (ZrOy) cristallise principalement dans trois types de réseaux : monoclinique (m),
cubique(c) et tétragonale (t) (figure 1.4).

Zré*

Cubique Tétragonale Monoclinique

Figure 1.4: Les structures des mailles de ZrO- [12].

Le Tableau 1.2 résume les caractéristiques cristallographiques de la zircone [22, 23].

Tableau 1.2: Données sur les 3 phases stables de la zircone (ZrO5) [22, 23].

Structures Monoclinique Tétragonale Cubique
cristallines
Parameétres de a:0,53129 a: 0,364 a:0,5124
maille (nm et °) b:0,52125 c: 0,527
c:0,51471
B:99,218 B:90
Température T<1170 1170<T 2370<T
de transition (°C) <2370
Masse volumique 5,56 6,1 5,83
(g/cmd)

» Zircone monoclinique :

Dans la zircone monoclinique, les ions Zr** sont coordonnés a sept ions O2~ occupant des
sites tétraédriques. Trois oxygénes sont & une distance moyenne de 2,07 A, les quatre autres &
2,21 A, avec un angle caractéristique de 134,3°, nettement différent de I’angle tétraédrique idéal
(109,5°). Cette phase dérive de la structure fluorine du CaF,, mais le faible rapport des rayons
ioniques Zr**/02” déforme cette structure pour la stabiliser a température ambiante. Ainsi, les
parameétres cristallins a, b et ¢ sont proches, et la phase monoclinique reste stable jusqu’a
environ 1170 °C [12].
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» Zircone tétragonale :

Dans sa phase tétragonale, la zircone présente une structure prismatique a base
rectangulaire, ou les ions Zr** sont coordonnés a huit ions 02~ de maniéere déformée : quatre a
2,065 A dans un plan, et quatre autres & 2,455 A formant un tétraédre allongé perpendiculaire.
Cette phase est stable entre 1 170 °C et 1 370 °C, avant de se transformer en phase cubique,
dont elle est structurellement trés proche [12].

» Zircone cubique :

La phase cubique de la zircone est stable a des températures supérieures a 2370°C, jusqu'a
son point de fusion. Elle présente une structure de type fluorure, avec un parametre de maille
de 5,065. Dans cette phase, chaque ion Zr** est entouré de 8 ions oxygéne, tandis que chaque
ion oxygéne est lié a 4 ions zirconium sous une forme tétraédrique. Quand elle est transparente,
la zircone est utilisée comme substitut du diamant [12].

1.2.1.3.  Transformation de phases de la zircone :

La transformation de phase de la zircone est de type martensitique et dépend de plusieurs
facteurs : taille et forme des grains, nature et répartition des oxydes stabilisants, ainsi que des
différences de dilatation thermique. A pression ambiante, la zircone pure adopte trois phases
selon la température : monoclinique jusqu’a 1170 °C, tétragonale jusqu’a 2370 °C, puis cubique
jusqu’a son point de fusion a 2680 °C (voir figure 1.5). La transition inverse vers la phase
monoclinique a lieu environ 100 °C sous 1170 °C [12]. Ces transformations sont accompagnées
de variations de volume d’environ 3 a 5 %, traduisant un processus réversible [24].

1170 °C 2370 °C _ 2680 °C L
Tétragonale Cubique =——== Liquide

Monoclinique

950°C

Figure 1.5 : Transformation allotropiques de ZrO, [12].
1.2.1.4.  Propriétés de la zircone :
» Propriétés mécaniques :

Les propriétés mécaniques de la zircone ont éte caracterisées dans sa phase monoclinique
pure. En revanche, les phases tétragonale et cubique, instables a température ambiante, ont été
étudiées sous forme stabilisée a I’aide d’additifs comme les oxydes de calcium, d’yttrium ou de
magnésium [25]. Dans sa phase monoclinique, la zircone présente un module de Young de 192
GPa et une dureté de 10,2 GPa, tandis que la phase tétragonale stabilisée atteint respectivement
228 GPa et 19,1 GPa [25].

> Propriétés thermiques :

La zircone se caractérise avantageusement par un coefficient de dilatation thermique
relativement élevé, ainsi qu’une conductivité thermique relativement faible.

Le coefficient de dilatation thermique de la zircone (ZrO.) a différentes directions
cristallographies est a : 7,16 x 107*mK~1; b :2,16 X 107®*mK™1;c: 1,26 Xx 107® mK 1!
pour la phase monoclinique, et a : 10,8 x 107®mK~1; ¢ : 13,7 x 10~® mK 1 pour la phase
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tétragonale. Ce matériau présente une conductivité thermique de 1,675 W/m.K a température
de 100°C et 2,094 W/m.K a température de 1300°C [23].

> Propriétés électriques :

La zircone (ZrO,) est tres prisée en micro-électronique pour ses propriétés de high-x«, grace
a sa constante diélectrique élevée (¢ > 20) et sa large bande interdite (Eg > 5 eV), idéales pour
l'isolation électrique a 1’échelle nanométrique. De plus, la zircone cubique dopée (notamment
avec CaO ou Y,03) est couramment utilisée & haute température en raison de sa grande
conductivité ionique, tandis que les phases tétragonale et monoclinique voient leur conductivité
influencée par la pression partielle d’oxygene [23].

De maniere générale, les propriétés des oxydes métalliques comme le ZrO, sont liées a leur
structure cristalline. Pour des films minces, la constante diélectrique atteint 47 pour la phase
tétragonale, 37 pour la cubique, et 11 pour la monoclinique. Un mélange tétragonale/cubique
donne une valeur intermédiaire de 30. La bande interdite (Eg) varie entre 3,25 et 5,9 eV selon
la méthode de dép6t, les dopants ou les défauts, mais la valeur la plus admise reste 5,0 eV (avec
un niveau de conduction a -1,0 V et de valence a +4,0 V). La zircone cubique dopée a 1’Y,05
atteint une conductivité ionique de plus de 10> S/cm a 500 °C, et jusqu’a 107 S/cm au-dela de
1100 °C [12].

1.2.2. Le dioxyde de titane TiO: :

Le titane est un métal de transition appartenant a la colonne IV du tableau périodique. Il a
été découvert en Angleterre par William Gregor en 1790, mais c’est en 1795 que Klaproth lui
a donné le nom de titane [3].

Aujourd’hui, le titane et ses alliages sont largement utilisés dans plusieurs secteurs comme
I’aéronautique, I’automobile, 1’énergie, la construction navale, les équipements sportifs ou
encore le domaine biomédical. Ce succes s’explique par la combinaison de plusieurs atouts :
faible densité, excellente biocompatibilité, bonne résistance a la corrosion, sans oublier une
plasticité correcte et de bonnes propriétés mécaniques. Ce qui rend la métallurgie du titane
particuliere, c’est d’abord sa structure cristalline, mais aussi le mécanisme de transformation
allotropique qu’il subit. En effet, le titane présente deux structures cristallographiques distinctes
selon la température. A basse température, il adopte la phase a, tandis qu’a haute température,
il se transforme en phase f3, cette transition se produisant a une température d’environ 882 °C

[3].

Le dioxyde de titane (TiO;) se trouve a I’état pur sous forme de rutile, d’anatase et de
brookite, ou combiné a I’oxyde de fer dans I’ilménite (FeTiO3). Ces cristaux présentent souvent
des teintes variées dues aux impuretés, ce qui restreint leur usage aux pierres semi-précieuses.
Son exploitation dans des applications optiques commence réellement vers 1920, grace a un
procédé utilisant I’ilménite traitée a ’acide sulfurique, suivi d’une calcination a 1000 °C
permettant d’obtenir un TiO, pur, majoritairement sous forme d’anatase, avec des grains
d’environ 0,2 um. Dans les années 1960, un procédé plus écologique utilisant le chlore a été
développé, permettant de traiter directement le rutile. Une calcination finale a 1400 °C fournit
alors un TiO, essentiellement constitué de rutile. Les grains obtenus sont ensuite enrobés de
silice ou d’alumine pour une utilisation comme pigments [26]. Environ 95 % du minerai extrait
sert a la production de pigment, contre seulement 5 % pour la fabrication du métal [27].
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1.2.2.1. Diagramme de phase de Ti-O :

Sous certaines conditions de pression et de température, 1’oxyde de titane peut exister sous
différentes formes allotropiques. Il fait partie de la grande famille des oxydes (figure 1.6),
caractérises par une structure cristalline déformée de type CS. Le principal oxyde de cette
famille est le TiO,, qui peut se présenter sous plusieurs formes cristallines telles que le rutile,
I’anatase, la brookite, ainsi qu'un grand nombre de phases générées sous haute pression [28].
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Figure 1.6: Diagramme de phase du systeme Ti-O [28].

Ce diagramme de phase montre 1’évolution des différentes formes oxydées du titane en
fonction de la température et du rapport atomique oxygeéne/titane (O/Ti). Il met en évidence la
complexité du systeme Ti-O, dans lequel plusieurs oxydes stables apparaissent selon les
conditions thermiques et le degré d’oxydation. A faible teneur en oxygéne, on observe des
phases comme Ti,O et TiO, parfois en coexistence avec du liquide (L). En augmentant le
rapport O/Ti, d’autres composés intermédiaires apparaissent, notamment Ti,Os3, TizOs ou
encore une serie de phases appelées TinO,n—1 (phases de Magnéli), qui traduisent une structure
cristalline plus complexe. A un rapport O/Ti égal & 2, on atteint le TiO,, forme la plus oxydée
et thermiquement stable, principalement sous forme de rutile a haute température. Le
diagramme distingue également des formes allotropiques selon la température, comme TiO_It
(low temperature) et TiO_ht (high temperature). Ce diagramme illustre clairement la richesse
structurale des oxydes de titane et I’influence marquée des conditions thermodynamiques sur
leur stabilité.

1.2.2.2. Structure cristalline du TiO2:

Le dioxyde de titane (TiO;) existe naturellement sous trois phases principales : I’anatase
(decouverte en 1801), le rutile (1803) et la brookite (1825) [28]. Ces trois phases sont illustrées
alafigure 1.7. A celles-ci s’ajoutent des formes plus rares, comme la phase bronze (TiO,-B) et
d’autres structures obtenues sous haute pression. Toutefois, seules les phases anatase et rutile
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sont utilisées dans les applications fonctionnelles du TiO,. Bien qu’ayant la méme composition
chimique, ces phases different par leur structure cristalline [26].

Figure 1.7: Les trois phases respectivement : anatase, rutile, brookite [27].

> L’anatase :

L’anatase a une structure tétraédrique allongée avec des octaedres d’oxygene irréguliers,
mais les distances moyennes Ti—O (1,917 A) sont sensiblement égales aux autres cotés et a
celles du rutile. Cette structure est formée a des températures plus basses que celles du rutile et
de la brookite [26, 27]. Ses paramétres de maille sont : a=b=3,785 A c=9,514 A [27].

La maille de 1’anatase comprend huit molécules (figure 1.8), chaque atome de titane est
entouré par six atomes d’oxygene particuliérement équidistant et chaque atome d’oxygéne est
entouré par trois atomes de titane [26]. Le plan le plus favorisé par cette structure cristalline est
(101) et sa masse volumique 3.89 g.cm-3 [28].

La phase anatase est surtout utilisée pour sa tonalité bleutée, et sa compatibilité avec les
azurants optiques. Elle est également moins abrasive que le rutile. La phase anatase a été peu
étudiée, bien qu’elle intéresse beaucoup de chercheurs, a cause de son utilisation en
photocatalyse et dans la technologie des cellules solaires. Récemment, des monocristaux
d’anatase ont été synthétisés, et leurs études ont montré des propriétés électriques completement
différentes de celles du rutile [26].
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Figure 1.8: La structure cristalline de ’anatase [26, 28].
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> Lerutile :

Le rutile est un minéral composé principalement de 90 a 95% de dioxyde de titane. Il fut
découvert en 1803 par Wener en Espagne [28].

Le rutile est la phase la plus stable du dioxyde de titane (TiO-), formée a haute température.
Synthétise et commercialisé depuis 1941, il possede une structure cristalline dans laquelle les
cations occupent un réseau tétraédrique, entourés d’octaedres d’oxygéne. Chaque octaedre
TiOg partage une aréte commune le long de I’axe (001) ainsi qu’un sommet avec un octaedre
adjacent (figure 1.9). Bien que le rutile soit un isolant, I’introduction de petites quantités de Ti3*
peut induire une conductivité électrique, notamment par des interactions cation—cation ou via
des ponts Ti**—anion-Ti**. La distance inter-ionique moyenne dans le rutile est de 1,959 A pour
la liaison Ti-O, et de 2,96 A et 3,57 A pour les liaisons Ti—Ti. Par ailleurs, la transformation de
la phase anatase vers le rutile a lieu entre 875 K et 1000 K, selon les conditions de préparation,
ce qui permet au TiO, de cristalliser dans I’une ou I’autre des phases [26, 27].
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Figure 1.9: La structure cristalline de la phase rutile [26, 28].

> La brookite :

La brookite se cristallise dans la structure orthorhombique, les paramétres sont : a= 9,18 A
;b =15,447 A et ¢ = 5,145 A. Cette structure est organisée en facon de ’octaédre, I’atome de
titane est au centre d’un octaédre et les atomes d’oxygene dans le coin (voir figure 1.10).
L’¢laboration de la brookite pure est trés difficile a réaliser parce que 1’énergie d’activation de
cette phase est inférieure a I’énergie d’activation d’anatase et rutile. Le plan le plus favori par
cette structure cristalline est le plan (210) et sa masse volumique est de 4.12 g.cm-3 [27, 28].

La brookite se forme a des températures plus basses que le rutile, mais au-dela d’environ
800 °C, elle se transforme en rutile. Elle possede des propriétés trés similaires a ce dernier,
notamment en termes de couleur, de dureté et de densité. Cette phase reste encore peu étudiée,
et aujourd’hui, elle suscite un intérét limité au sein de la communauté scientifique [26].
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Figure 1.10: La structure cristalline de la phase brookite [27, 28].

1.2.2.3.  Transformation de phases du TiO2:

A haute température, le mécanisme de frittage et de transformation de 1’anatase en rutile se
déroule en plusieurs étapes (figure 1.11). D’abord, les plus petites particules (a) fusionnent pour
former des particules plus grosses (b). Il a été observé que les particules déja de grande taille
ne participent pas au frittage. La chaleur générée par ce processus exothermique entraine alors
la nucléation locale de la phase rutile (c). La conversion en rutile étant elle aussi exothermique,
elle finit par provoquer la transformation compléte de la particule en rutile (d) [28].

Figure 1.11: le mécanisme de transformation de phase anatase - rutile a haute température (A :
anatase, R : rutile) [28].

1.2.2.4.  Propriétés du TiOz:
> Propriétés optiques :

Le dioxyde de titane (TiO,) a fait I’objet de nombreuses études en raison de ses propriétés
a I’échelle nanométrique. Sous forme de film mince, il présente une excellente stabilité
chimique, une grande transparence dans les régions visible et infrarouge du spectre, tout en
étant absorbante dans I’ultraviolet [27].

Le TiO, est un semi-conducteur caractérisé par une large bande interdite (band gap). Les
gaps des différentes phases — rutile, anatase et brookite — sont tous de nature indirecte, avec des
valeurs respectives de 3,0 eV (411 nm), 3,2 eV (384 nm) et 3,10 eV (400 nm). Ces valeurs
correspondent a des transitions électroniques induites par des photons situés dans le domaine
de I'ultraviolet [27, 28]. L’absorption fondamentale de la lumiére correspond a des transitions
entre les bandes, par exemple I’excitation d’un électron de la bande de valence vers 1a bande de
conduction [27]. La figure 1.12 illustre 1’absorption du TiO> dans le domaine de I’ultraviolet.
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Figure 1.12: Absorption du dioxyde de titane dans le domaine des UV [27].

» Propriétés électroniques :

Le dioxyde de titane est classé parmi les semi-conducteurs a transition indirecte. Dans sa
phase anatase, la bande de valence se divise en trois composantes (voir Figure 1.13) : une liaison
o provenant principalement des orbitales Pc de I’oxygene, une liaison m et une liaison P issues
des orbitales Pn non liantes de I’oxygeéne. En revanche, la bande de conduction est
essentiellement constituée des orbitales 3d du titane, en particulier des états dxy [28].

Les structures cristallines distinctes des trois principales phases du TiO, (rutile, anatase et
brookite) donnent lieu a des configurations électroniques différentes, ce qui se traduit par des
bandes interdites de largeurs variables : 3,0 eV pour le rutile, 3,2 eV pour ’anatase et 3,1 eV
pour la brookite. Ces valeurs expliquent la forte capacité d’absorption du TiO, dans la région
des ultraviolets [28].
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Figure 1.13: Structure électronique schématique de TiO, anatase, (a) niveaux atomiques, (b)
éclatement des niveaux sous I'effet du champ cristallin, (c) niveaux d'interaction [28]

> Propriétés photo-catalytiques :

Ces dernieres années, la photo-catalyse a semi-conducteurs utilisant du TiO> a été appliquée
pour résoudre des probléemes environnementaux tels que la détoxification de I'eau et de I'air. Le
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mécanisme général des réactions photo-catalytiques sur TiO- peut étre expliqué a la figure 1.14.
Ce processus d'excitation crée un €lectron dans la bande de conduction et une vacance d'électron
dans la bande de valence. Ces paires électron-trou générées par des photons peuvent soit se
recombiner, soit participer a des réactions redox. La majorité des paires électron-trou générées
par des photons se recombinent avec une dissipation de chaleur, car le taux de recombinaison
est rapide et se produit en quelques nanosecondes. Certaines paires électron-trou réussissent a
migrer vers la surface, ou elles réagissent avec les accepteurs et les donneurs d’électrons
adsorbés. La migration et les réactions de surface sont des processus lents, de dizaines de
nanosecondes a quelques millisecondes. Les particules de dioxyde de titane modifiées ou
dopées avec d'autres semi-conducteurs ou métaux ont des états métastables qui peuvent piéger
les électrons, ce qui réduit les taux de recombinaison [29].
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Figure 1.14: Le mécanisme général des réactions photo-catalytiques sur TiO- [29].

1.2.3. Le dioxyde de hafnium HfO-:

Le hafnium (Hf) a été découvert et nommé en 1923 par D. Coster et G. Hevesy pendant leur
recherche sur les minéraux a base de zirconium (Zr) par la spectrométrie de photoélectrons
induits par rayons X (XPS). A la suite de cette découverte, J. A. M. Van Liempt a découvert
I’existence du dioxyde d’hafnium (HfO2) pendant son processus de fabrication de filaments de
tungsteéne. Au milieu du 20e siécle, des chercheurs ont essayé d’extraire le hafnium a partir des
minéraux de Zr et ils ont retrouve la présence de HfO> a travers diverses réactions chimiques
[30].

1.2.3.1.  Diagramme de phase du HfO2:

Le dioxyde d’hafnium (HfOz), ou hafnie, posséde une structure cristallographique iso-type
de celle de la zircone (ZrO2), ceci s’expliquant par la similitude entre hafnium et zirconium qui
possédent des rayons atomiques (Rat(Zr) = 1,60 A et Rat(Hf) = 1,59 A) et ioniques (Rion(Zr)
= 0,78 A et Rion(Hf) = 0,79 A) trés proches. Ainsi, HfO2 posséde également trois formes
cristallographiques a pression atmosphérique (figure 1.15) [31].

Le diagramme de phase binaire Hf—O présenté ci-dessous illustre les différentes phases
stables en fonction de la température et de la fraction molaire d’oxygene. On y observe que
I’oxyde d’hafnium (HfO,) présente plusieurs phases cristallines selon la température :
monoclinique en dessous de 2100 K, tétragonale entre 2100 K et 2793 K, et cubique au-dela de
2793 K. Ces transitions de phase sont typiques des oxydes métalliques a haute température. Du
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coté du hafnium métallique, on distingue les phases o-Hf (hexagonale compacte) et B-Hf
(cubique centrée), séparées par une transition vers 2000 K. A haute température, le systéme
passe en phase liquide, puis gazeuse. Ce diagramme met en évidence I’impact direct de la
température et de la teneur en oxygene sur la stabilité des différentes phases du systeme Hf-O,
ce qui est crucial pour le contrdle des propriétés lors des procédeés de dépdt ou de traitement

thermique.

1.2.3.2.
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Figure 1.15: Diagramme de phase binaire Hf-O [31].

Structure cristalline du HfO:2 :

Le dioxyde d’hafnium posséde plusieurs types de réseau atomique sous forme cristalline. Il
peut se cristalliser dans la phase monoclinique, orthorhombique, tétragonale ou cubique (figure

2,500 T T T T
HfO,
. Cubic 2,000 B
{Fm3m) 22 o
& LS00FN 0 E
.;: »
: Orthorhombic-l
S 1000} 1
E [ 0000
: = 3
3 €
= Tetragonal 5004 2 o -
5 « (P4 /nmc) = °
a 7
,._; ol ol i sl iyl
0 5 10 15 20 25
Pressure (GPa)
Monoclinic
(P2 /)
Orthorhombic-| Orthorhombic-V
(anti-polar, Pbca) {non-polar, Pbca) |
Pressure

Ferroelectric orthorhombic-lll (Pca?))

3

Figure 1.16: Les structures cristallographiques du dioxyde de hafnium [30], les boules vertes
représentent les atomes de hafnium tandis que les boules rouges représentent les atomes d’oxygéne.
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» Structure monoclinique :

Les données cristallographiques de HfO> sous forme monoclinique ont été révélées par
S.Geller et E. Corenzwit en 1953 ; cette phase de HfO; est la plus stable [30]. Cette phase
apparait & basse température et se caractérise par des paramétres de maille : a =5,1126 A, b =
5,1722 A, ¢ =5,2948 A, avec un angle B de 99,18° [31].

» Structure tétragonale :

Au-dessus de 2100°K, la structure devient tétragonale, avec comme parameétres a = 3,5775
Aetc=5,1996 A [31].

» Structure cubique :

Au-dela de 2793°K, et ce jusqu’a sa température de fusion (soit 3073°K), elle est cubique
avec a = 5,115 A [31].

» Structure orthorhombique :

Le HfO, se met a adopter une phase orthorhombique anti-polaire quand la pression est
augmentée jusqu’a 4 giga pascals (GPa). Cette phase ne devient prédominante qu’au-dessus de
10 GPa. De plus, une fois que la pression atteint 14,5 GPa, la phase orthorhombique devient
non-polaire. Cette phase a été découverte en 2011 [30].

1.2.3.3.  Transformation de phase du HfO2:

Le HfO, peut exister sous plusieurs phases, dont la nature dépend étroitement des
conditions de dép6t. 1l a été démontré que la température et la pression influencent fortement
son comportement polymorphe. Les résultats présentés ci-apres portent sur les transformations
de phase en fonction de la température, a pression atmosphérique. Ces transformations sont
illustrées dans la figure 1.17.

17200 2600°C _ 2800°C .. .
Monoclinique _ Tétragonale —— Cubique _ liquide
1700°C 2600°C 2800°C

Figure 1.17: Evolution des phases cristallines du HfO, avec la température a la pression
atmosphérique [32].

Le passage de la phase tétragonale a la phase monoclinique dans le HfO, est de type
martensitique. Ce type de transformation se fait entierement a I’état solide, sans diffusion
atomique, ce qui signifie que les atomes ne changent pas de place de maniére significative. La
composition chimique du matériau reste donc inchangée. Ce qui se modifie, c’est la structure
du réseau cristallin, entrainant une transformation visible a 1’échelle macroscopique : un léger
changement de volume et un fort cisaillement, suivant un plan et une direction bien définis.
Comme toute transformation martensitique, elle présente un phénomene d’hystérésis. Le
passage d’une phase a une autre s’accompagne soit d’un dégagement de chaleur (transition
exothermique), soit d’une absorption de chaleur (transition endothermique), selon le sens de la
transformation [32].

Dans le cas du HfO,, la transformation martensitique s’accompagne de plusieurs
phénomeénes notables [32] :
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- La phase tétragonale, stable a haute température, ne disparait pas immeédiatement lors du
refroidissement. Elle peut subsister a température ambiante selon certaines conditions.

- On observe un changement brutal des paramétres de maille, lié a la nature anisotrope de
la structure cristalline. Lors de I’expansion thermique, les parameétres a et ¢ varient de maniere
significative, tandis que le paramétre b reste relativement stable.

- La transformation de phase ne se produit pas a une température fixe, mais s’étend sur une
plage de températures.

- Le phénomene présente une forte hystérésis thermique : les températures de debut et de
fin de transformation sont différentes selon que le matériau est en phase de chauffage ou de
refroidissement (voir figure 1.18).

- Cette transition est également marquée par une augmentation du volume de la maille et
I’apparition de contraintes de cisaillement internes.

- Comme toute transformation martensitique, elle se déroule sans diffusion atomique, avec
une relation d’orientation bien définie entre les phases initiale et finale.

- Enfin, cette transformation est influencée par la taille des grains : en dessous d’une taille
critique, la phase tétragonale peut étre stabilisée méme en dessous de la température
normalement requise pour sa formation.

% phase Monoclinique
100 80 60 40 20 0O

1700 T T T T

- Chauffage R,
1600 >
15001 Refroidissement 7

Température (°C)

0 20 40 60 80 100
% phase Tétragonale

Figure 1.18: Transformation de la phase monoclinique a tétragonale pour HfO,, évaluée par
diffraction des rayons X a haute température [32].

La phase orthorhombique, moins bien référencée dans la littérature, est obtenue a haute
pression. Cette pression serait supérieure a 20 GPa a tempeérature ambiante (figure 1.19) [32].
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Figure 1.19: Diagramme de phase (P, T) du HfO, [32].
1.2.3.4.  Propriétés du HfO::

Le dioxyde de hafnium (HfO,) suscite un intérét croissant depuis plusieurs années,
notamment dans le domaine de la microélectronique, ou il est envisagé pour les futures
générations technologiques. Cet engouement se traduit par un nombre important de publications
scientifiques. Ce matériau est particuliérement apprécié pour sa compatibilité avec les procédés
a base de silicium, sa bonne stabilité thermique, ainsi que sa permittivité élevée, estimée entre
17 et 25 selon les sources. Sa densité théorique est de 9,68 g/cm?. Toutefois, lorsqu’il est déposé
sous forme de couche mince, une densité plus faible peut étre observée, en fonction des
conditions de dépdt [32].

> Propriétés Electriques :

Le dioxyde d’hafnium (HfO;) est un excellent isolant électrique, possédant une large bande
interdite dont la valeur se situe entre 5,3 et 5,6 eV. Cette bande interdite correspond a I’énergie
nécessaire pour exciter un électron de la bande de valence vers la bande de conduction, ou il
peut alors circuler librement et participer au transport de charge électrique. Par ailleurs, le HfO,
se distingue par une trés forte permittivité diélectrique (x = 25), bien supérieure a celle du
dioxyde de silicium (kSiO, = 3,9). Cette caracteristique en fait un matériau particulierement
attractif pour I’industrie des semi-conducteurs, ou il est aujourd’hui utilise comme couche
dielectrique dans les transistors, remplacant progressivement le SiO,. On le retrouve
notamment dans les grilles de transistors MOSFET et dans les condensateurs des mémoires
DRAM, ou son constant diélectrique élevé permet d’améliorer les performances tout en
réduisant les dimensions des dispositifs [30].

> Propriétés optiques :

Gréce a ses propriétés optiques, notamment sa transparence dans une large gamme de
longueurs d’onde allant de 200 a 2100 nm, le HfO,, est souvent utilisé comme revétement pour
les vitrages a haute efficacité énergétique ou comme couche antireflet. Sa faible absorption dans
I’infrarouge en fait é¢galement un bon candidat pour des applications de refroidissement passif.
Des films minces de HfO, ont ainsi été intégrés dans des structures multicouches destinées a
limiter I’¢chauffement des batiments. Ces avancées dans le domaine du refroidissement radiatif
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passif montrent que le HfO, pourrait jouer un réle clé dans le développement de dispositifs
thermiques « intelligents », notamment pour la gestion thermique de petits satellites — un aspect
central de ce travail de recherche [30].

» Propriétés thermiques :

En raison de son point de fusion tres élevé (autour de 2800°C), on retrouve également le
HfO> comme matériau réfractaire dans les thermocouples [30].

1.3. Méthodes d’élaborations des couches minces :

1.3.1. Les couches minces :

Une couche mince est une fine pellicule d'un matériau que 1’on dépose sur un autre matériau
appelé « substrat » dont I’épaisseur a été¢ fortement réduite de telle sorte qu’elle varie de
guelques nanomeétres a quelques micrometres, dont le but est de donner des propriétés
particuliéres a la surface de ce substrat tout en bénéficiant de ses propriétés massives [36].

Avec la montée en puissance des technologies avancees, la nécessité de matériaux
performants ne cesse de croitre. Les couches minces apparaissent comme une solution efficace
et souvent plus économique pour répondre a ces besoins. Contrairement aux matériaux massifs,
elles présentent des propriétés physiques particuliéres, adaptables selon 1’application.
Aujourd’hui, il est possible de déposer des couches minces a partir de presque tous les
matériaux, dans des domaines aussi variés que I’optique, I’électronique, le revétement décoratif,
la protection contre 1’usure ou encore la corrosion. On les retrouve dans une multitude
d’équipements technologiques : montres, lunettes, CD, téléviseurs, dispositifs médicaux, ou
encore composants €lectroniques. Leur croissance peut €tre maitrisée a 1’échelle atomique,
permettant la fabrication de matériaux aux propriétés spécifiques. En jouant sur les paramétres
de dép6t — comme la température ou 1’énergie des particules — on peut influencer fortement la
structure finale de la couche. Certaines structures cristallines complexes, difficiles a obtenir a
I”état massif, peuvent ainsi étre synthétisées plus simplement en couche mince, comme c’est le
cas pour des films de type diamant obtenus a partir de graphite [37].

Il existe deux types de revétements en couches minces [36] :

» Les revétements de protection : ils ont un réle de protection du substrat.Parmi eux, on
rencontre les films résistant a la corrosion, a I'usure ou a 1’oxydation et les couches minces
décoratives.

e Les revétements fonctionnels : ils ont un r6le thermique, optique, électrique,
microélectronique ou magnétique specifique.

Tous les procédés d’¢élaboration sous vide des couches minces se font en trois étapes a partir
d’une phase vapeur [36] :

- Etape n°1 : production des espéces ioniques, moléculaires ou atomiques appropriees.

- Etape n°2 : transport de ces espéces de la source vers le substrat.
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- Etape n°3 : dépot des espéces sur le substrat : la condensation sur ce méme substrat soit
directement soit par l'intermediaire d'une réaction chimique ou électrochimique afin de former
le dépbt solide.

1.3.2. Domaines d’application des couches minces :

Modifier la surface d’un matériau permet de combiner ses propriétés internes avec celles
d’une couche superficielle adaptée. Cette couche peut étre obtenue soit par transformation
directe du substrat (traitement de surface), soit par ajout d’un nouveau matériau (revétement).
Ce type de modification confére au substrat des caractéristiques physico-chimiques
supplémentaires, telles qu’une meilleure résistance a la corrosion ou une isolation é€lectrique
renforcée.

Historiquement, les premiers traitements de surface répondaient a des objectifs purement
esthétiques comme la peinture, le dorage ou I’émaillage. Progressivement, des procédés plus
techniques sont apparus en métallurgie, a I’image de la cémentation ou de la nitruration. Au fil
du XXe siécle, les applications se sont étendues a des domaines de plus en plus spécialisés [38]

- Microélectronique : elle a pu se développer a partir des années 60 grace a la mise en
ceuvre de couches de plus en plus minces conductrices ou isolantes, et on peut les trouver sous
formes de couches passives (contact électronique), jonction PN, diode, transistor, matériau
piézoélectrique, lampe LED, supraconducteur.

- Optique : tout en conservant les applications esthétiques, les applications optiques des
couches ont permis de développer des capteurs de rayonnements plus efficaces, comme les
couches antireflets dans les cellules solaires, tain du miroir, traitement antireflet des objectifs
d’appareil photo, photo détection, affichage-ecrans plats.

- Mécanique : revétements tribologiques (lubrification séche ; résistance a 1’usure,
I’érosion, 1’abrasion ; barrieres de diffusion).

- Chimie : les principales applications des revétements de surface sont orientées vers une
meilleure tenue & la corrosion par la création d'un film étanche (résistance a la corrosion),
capteur a gaz, revétements catalytiques, couches protectrices.

- Thermique : l'utilisation d'une couche barriére thermique diminue par exemple la
température de surface du métal des ailettes des réacteurs permettant ainsi d'améliorer les
performances des réacteurs (augmentation de la température interne).

- Magnétique : stockage d’information (mémoire d’ordinateur), dispositifs de sécurité,
capteurs.

1.3.3. Les méthodes d’élaboration des couches minces :

Les couches minces peuvent étre déposées par de nombreux procéedes. Les plus courants
sont les procédes de dépbt chimiques (Chemical Vapor Deposition, CVD) ou physiques
(Physical Vapor Deposition, PVD). Ces méthodes peuvent impliquer soit I’ajout d’un matériau
sur la surface (superposition), soit une simple modification de la surface existante. La figure
1.20 illustre différents types de procédés appartenant a ces deux catégories.
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Figure 1.20: Processus de dép6ts [12].

Chaque procédé a ses avantages, ses inconvénients et ses applications. Dans certain cas, ces
procédés de modification de surface peuvent étre utilisés pour modifier la surface du substrat
avant de déposer un film ou un revétement [12].

Un dépot élaboré par PVD ou CVD fait appel a trois composantes (figure 1.21) [34] :

e Une source (la cible) : C’est I’endroit ou le matériau a déposer (plaque métallique,
bouteille de gaz, ...) est concentré.

e Unsubstrat : C’est la piece a revétir selon le phénomene de condensation de la matiére
issue de la source pour former des germes qui vont se développer jusqu’a conduire a la
formation de la couche.

e Unmilieu (plasma) : C’est le si¢ge de réactions chimiques intervenant entre les atomes
du matériau a déposer et un gaz (dépots réactifs).

POMPAGE

Figure 1.21: Composants principaux de CVD et PVD [34].
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On différencie les dépdts chimiques en phase vapeur (CVD) des dépbts physiques en phase
vapeur (PVD) par le moyen utilisé pour produire la vapeur.

CVD : il résulte d’une réaction chimique ou de la décomposition de la molécule.

PVD : il est produit par un phénoméne purement physique (vaporisation par effet joule,
pulvérisation) [34].

1.3.3.1.  Dépbt chimique en phase vapeur (CVD) :

Des gaz volatils (précurseurs) sont introduits dans la chambre de dépot, ou ils réagissent a
la surface du substrat pour former le matériau de revétement souhaité. Ce processus se déroule
généralement a haute température, dans des conditions proches de 1’équilibre thermique [39].
Une ou plusieurs réactions chimiques sont alors initiées, produisant un dépét solide, tandis que
les sous-produits gazeux sont évacués hors du réacteur [34].

Les étapes du procédé CVD sont indiquées sur la figure 1.22 et résumées dans les séquences
de dépdt suivantes [36] :

- Transport des réactifs a proximité du substrat.

- Diffusion des reactifs vers la surface du substrat.

- Adsorption des reactifs sur la surface.

- Réaction chimique sur la surface.

- Migration sur la surface pour former des germes stables.
- Désorption des produits de réaction.

- Diffusion des produits volatils loin de la surface.

- Transport des produits volatils hors de la zone de dépot.

1 8

= 57%

'{\3 .
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Figure 1.22: Etapes du procédé de dépdt chimique en phase vapeur (CVD) [36].

La technique CVD a de nombreux autres noms et adjectifs qui lui sont associés, tels que
I’épitaxie en phase vapeur (VPE) lorsqu’elle est utilisée pour déposer des films monocristallins,
CVD métalorganique (MOCVD) lorsque le gaz précurseur est organométallique, CVD
améliorée par plasma (PECVD) lorsque le plasma est utilisé pour induire ou améliorer la
décomposition et la réaction, et CVD basse pression (LPCVD) lorsque la pression est inférieur
a la pression ambiante [12].
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Le procédé CVD présente certains avantages par la simplicité de son équipement et la
possibilité de réaliser différents dépdts uniformes d’épaisseurs assez importante (5-30 um).
Cependant, ses inconvénients sont non-négligeables car il peut parfois présenter des couches
poreuses et biphasées en plus des traitements a haute température qui sont mal adaptés aux
piéces qui nécessitent une grande précision. Par ailleurs, un dép6t CVD peut provoquer
I’augmentation de la rugosité et la décarburation du substrat [12, 38].

1.3.3.2.  Dépdt physique en phase vapeur (PVD) :

Dans les proceédés PVD, le matériau est vaporisé (sous vide) d'une source solide ou liquide
et transporté vers le substrat, ou il se condense pour former un film mince. Les procédés PVD
peuvent étre utilisés a des températures de substrat nettement inférieures a celles du procédé
CVD, ce qui permet de réaliser des dép6ts sur une gamme plus étendue de substrats, y compris
des matériaux thermosensibles [39]. La figure 1.23 illustre le principe de ce procédé.

Milien

Figure 1.23: Principe du procédé PVD [38].

Les procédés PVD sont utilisés pour déposer des films avec épaisseurs de 1’ordre de
quelques nanometres a des milliers de nanométres ; cependant ils peuvent également étre
utilisés pour former des revétements multicouches, des dépdts de composition graduée et des
dépots tres épais. Les substrats peuvent varier en taille de tres grand comme les panneaux de
verre utilisés pour le verre architectural. Les substrats peuvent avoir une forme allant de
géométries plates a complexes telles que les bracelets de montres et les embouts d’outils. Les
taux de dépdts PVD typiquement sont de 10 & 100 A (1 & 10 nanométres) par seconde [12].

Les dépots physiques en phase vapeur se deroulent en quatre étapes [36] :

1. Evaporation : Pendant cette étape, la cible composée du matériau a déposer est
bombardée par une source a haute énergie, par exemple un faisceau d’électrons ou d’ions. Les
atomes sont ainsi délogés de la surface de la cible, ils sont « vaporisés ».

2. Transport : Ce processus désigne le transport des atomes « vaporisés » depuis la cible
vers le substrat a revétir et s’effectue généralement en ligne droite.

3. Reéaction : Lorsque le revétement se compose d’oxydes métalliques, de nitrures, de
carbures ou autres, la cible se compose de métal. Les atomes du métal réagissent avec le gaz
adéquat pendant la phase de transport.

4. Déposition : Designe le revétement qui est déposé sur la surface du substrat.
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La figure 1.24 résume les différentes catégories des dépbts physiques en phase vapeur :

PVD

l
L 1 .

Dépdt 1onique | Evaporation sous vide

Pulvénsation cathodique

I B

Diode DC Drode RF Triode Magnétron | Réactive

Figure 1.24: Classification des dépots par PVD [36].

1.3.4. La pulvérisation

La pulvérisation est une technique de depdt qui consiste a projeter des particules arrachées
a la surface d’une cible solide, en les transportant vers un substrat. Ce procédé repose sur la
pulvérisation physique, un mécanisme non thermique dans lequel des ions énergétiques (issus
d’un plasma) frappent la surface de la cible et en détachent des atomes ou des molécules [12].

En général, la distance entre la cible et le substrat est relativement courte, ce qui distingue
ce procédé des autres techniques de dépot sous vide. Lorsqu’on utilise la pulvérisation
cathodique, les ions du plasma viennent bombarder la cible (placée sous vide), ce qui provoque
I’éjection de particules qui vont se déposer sur le substrat. A basse pression (inférieure a 5
mTorr), ces particules suivent une trajectoire directe, sans subir de collisions. En revanche, a
une pression plus élevée (entre 5 et 30 mTorr), elles interagissent davantage avec le gaz,
ralentissent et se "thermalisent" avant d’atteindre le substrat. Le plasma, qui joue un rdle
essentiel dans cette technique, peut étre localisé pres de la surface de la cible ou bien occuper
tout I’espace entre la cible et le substrat. Quant a la cible elle-méme, elle peut étre constituée
d’un matériau pur, d’un alliage, d’un mélange ou encore d’un compos¢. Cette diversité permet
de produire une large gamme de couches minces, y compris des matériaux complexes comme
le nitrure de titane (TiN) ou le nitrure de zirconium (ZrN), souvent obtenus par pulvérisation
réactionnelle en ajoutant un gaz réactif dans le plasma [40].

1.3.4.1.  Principe de la pulvérisation magnétron RF :

Un systéme de pulvérisation magnétron est un dispositif technologique utilisé pour déposer
des couches minces a partir d’un matériau cible, grace a un plasma généré par une décharge
magnétron. Ce systéme repose sur la création de champs électrique et magnétique croisés, juste
au-dessus de la cathode (ou est fixée la cible). Lorsqu'une tension est appliquée entre la cathode
et I'anode, une décharge lumineuse s'établit. Les électrons libres sont alors expulsés de la cible
et entrent en collision avec les atomes du gaz présent dans la chambre (généralement un gaz
rare comme |’argon). Ces collisions produisent de nouveaux électrons et des ions positifs. Les
ions ainsi formés sont accélérés vers la cible, provoguant son bombardement. Ce
bombardement arrache des atomes ou des particules de la cible, qui se déplacent ensuite vers le
substrat ou les parois de la chambre pour former un revétement. En plus des atomes éjectés,
cette interaction ionique libére également des électrons, appelés électrons secondaires. Le
nombre d’électrons émis par ion incident (appelé rendement d’émission secondaire) dépend de
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plusieurs facteurs : le matériau de la cible, 1’énergie des ions et la nature du gaz utilisé. Ces
électrons secondaires jouent un réle essentiel, car ils participent a ’ionisation continue du gaz
de travail, ce qui permet de maintenir stable la décharge du plasma pendant le déepdt [41].

Le champ magnétique joue un role essentiel en piégeant les électrons a proximité immédiate
de la surface de la cible, dans une zone créée par I’interaction des champs électrique et
magnétique. A I’intérieur de cette région, les électrons suivent des trajectoires spiralées et
provoquent de nombreuses collisions avec les atomes du gaz de travail, ce qui augmente
I’ionisation. Ce confinement maintient le plasma localisé preés de la cible. La pulvérisation se
produit ainsi dans des zones precises, situées entre les aimants du systéeme magnétique. Cela
entraine la formation d’une zone d’érosion en forme de boucle fermée, dont la géométrie
dépend de la configuration magnétique [41, 42].

Le plasma RF est généré par I’ionisation provoquée par des €lectrons oscillants, qui vibrent
a la fréquence caractéristique du magnétron RF, soit 13,56 MHz. A cette fréquence, les ions,
du fait de leur masse plus élevée, ne peuvent pas suivre les oscillations comme les électrons, en
raison de leur inertie. Cette méthode d’excitation s’aveére beaucoup plus efficace que
I’ionisation par des électrons secondaires non oscillants, ce qui permet de réduire la tension
nécessaire pour maintenir la décharge RF. Durant le demi-cycle positif du signal RF, la cible
cesse temporairement de se comporter comme une cathode et agit comme une anode. Cela
entraine une augmentation significative de la densité du plasma devant le substrat, ce qui
améliore I’efficacité du dépdt. La figure 1.25 illustre les distributions de potentiel dans le
systéeme. On y voit que les ions positifs (tels que Ar*, O ou Zr?*) sont accélérés dans la zone
de chute de potentiel (Vp - Vdc), ce qui provoque la pulvérisation du matériau cible.
Parallelement, des électrons et des ions négatifs (comme O~) sont repoussés de la cible vers le
substrat. Ces particules, accompagnées des atomes neutres d’argon réfléchis, atteignent le
substrat et participent activement a la croissance du film déposeé [41, 42].

A target substrate
cathode
fall |
Ar',0
24
W al Ca
0 1 , : ] Vo=V
ca’ o + =40V
€.0 PLASMA
Vn== '1 00 V

Figure 1.25: Distribution de potentiel dans une décharge de pulvérisation magnétron, excitée
par RF [42].

Les propriétés des couches minces obtenues par pulvérisation magnétron RF dépendent
fortement du bombardement qu’elles subissent pendant leur croissance, aussi bien par les
especes issues du plasma que par celles provenant de la cible. Ce plasma est lui-méme influencé
par plusieurs parameétres de dépo6t, tels que la pression et la composition du gaz de travail, la
distance entre la cible et le substrat, ainsi que la tension de polarisation appliquée au substrat.
Le contrble précis de ces parameétres est essentiel pour ajuster la structure, la composition
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chimique et les propriétés mécaniques du revétement. En effet, les conditions thermiques et
énergétiques régnant a la surface du substrat, sous I’effet des différentes especes du plasma,
déterminent les processus fondamentaux de la croissance du film : adsorption, diffusion,
réactions chimiques, mais aussi microstructure et stoechiométrie finale Dans ce contexte,
I’énergie apportée par chaque particule incidente, ainsi que le rapport entre ions et atomes
neutres, jouent un role clé dans les interactions plasma-surface et influencent directement la
qualité de la couche déposée. Les propriétés fonctionnelles du film dépendent donc de la nature
du matériau utilisé, mais aussi du mécanisme de croissance. Celui-ci passe par plusieurs étapes
successives : adsorption, nucléation, puis épaississement progressif, jusqu’a former une
structure de revétement bien définie. Le modele de zone de structure étendue permet
d’expliquer 1’évolution de la microstructure des films polycristallins en fonction des conditions
de dépot [42].

1.3.4.2.  Facteurs qui affectent les propriétés du film :

Les couches minces et les revétements déposés présentent souvent des propriétés
spécifiques, distinctes de celles du matériau massif dont ils sont issus. Ces propriétés dépendent
fortement du procédé utilisé et de plusieurs facteurs clés liés a la préparation, au dépot et a
I’évolution du film. On distingue généralement quatre grandes catégories d’influence [12] :

« Etat de la surface du substrat, avant et aprés son nettoyage ou sa modification : Cela
inclut la morphologie de surface (rugosité, présence d’inclusions ou de particules
contaminantes), la composition chimique (présence de contaminants ou d'oxydes), les
propriétés mécaniques, les défauts (rayures, fissures...), le dégazage, les sites de nucléation
préférentiels et la stabilité chimique et physique de la surface.

« Parametres du procédé de dépot et configuration du systéme : Par exemple, le type de
technique utilisée, 1’angle d’incidence des adatomes (atomes de dépdt), la température du
substrat, la vitesse de dépot, la pureté de I’environnement (gaz résiduels), et la présence
éventuelle d’un bombardement simultané par des particules énergétiques (avec leurs flux,
masses et énergies spécifiques).

» Maécanismes de croissance du film sur le substrat : Cela comprend la condensation et la
nucléation des atomes arrivants, la formation de I’interface, I’apparition de défauts interfaciaux,
la mobilité de surface des adatomes, la morphologie de croissance, 1’éventuel piégeage de gaz,
les réactions chimiques avec 1’environnement, ainsi que les transformations que subit le film
pendant sa croissance.

« Traitements et réactions post-dép6t : Ce sont les phénomeénes qui se produisent apres la
fin du depdt, comme la réaction du film avec les gaz de I’environnement, les restructurations
thermiques, ou encore les évolutions de surface liées aux conditions ambiantes.
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I1. Chapitre 02 :

Dans ce chapitre, nous présentons tout d’abord la technique de dépot utilisée pour
I’élaboration des couches de HfO,, TiO, et ZrO,, a savoir la pulvérisation cathodique
magnétron en radiofréquence. Ensuite, nous décrirons les différentes méthodes de
caractérisation mises en ceuvre pour déterminer les propriétés de ces couches.

11.1. Elaboration des couches :

11.1.1. Substrats utilisés :

Pour cette étude, nous avons utilisé 1’acier inoxydable AISI 316L comme substrat. Il a été
choisi en raison de sa large utilisation dans le domaine biomédical, notamment pour la
fabrication d’instruments chirurgicaux et d’implants, en particulier en chirurgie orthopédique
et cardiaque. La composition chimique de I'acier inoxydable AISI 316L est représentée sur le
tableau 11.1.

Tableau I1.1: Composition chimique de ’acier inoxydable AISI 316L.

Composition C Mo Si Mn Ni Cr P S
(%) 0,029 2,68 0,44 1,18 8,37 18,57 0,025 0,01

Outre les substrats en acier, des substrats en silicium monocristallin ont été utilisés pour
estimer I’épaisseur des couches obtenues.

Avant toute opération de dépot, la préparation des substrats constitue une étape importante,
car elle influence directement la qualité de leur surface. Les étapes suivantes ont été suivies :

- Découpage : L’acier 316L a été usiné sous forme de piéces cylindriques avec un diamétre
de 16 mm et une hauteur de 10 mm en utilisant une micro-trongonneuse (J. RUBAW) disponible
a la Plateforme de Prototypage Technologique (PTM) du Centre de Développement des
Technologies Avancées (CDTA). Les substrats de verre et de silicium ont été découpés a 1’aide
d’un stylo a pointe diamantée sous forme rectangulaire (25 mm de longueur et 10 mm de
largeur).

- Polissage : Les substrats en acier 316L ont subi un polissage mécanique avec des papiers
abrasifs d’une granulométrie de 320 a 1200, suivi d’un polissage miroir avec un papier de feutre
en présence d’une solution diluée d’alumine (voir figure I1.1 a).

- Nettoyage chimique : Les échantillons subissent une succession de bains de solvant pour
¢éliminer les impuretés qu’elles soient de nature organiques (graisse) ou bien solide (poussiere).
Les échantillons sont nettoyés selon la séquence suivante :

Immersion dans de 1’acétone pendant 5 minutes dans un bain a ultrasons.
Ringage a I’eau distillée.
Immersion dans de 1’éthanol pendant 5 minutes dans un bain & ultrasons.
Ringage a I’eau distillée.

o O O O
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Figure 11.1: a) polisseuse utilisée ; b) échantillon aprés séchage.

- Séchage : Enfin, les substrats ont été séchés a I'aide d'un flux d'air propre et sec pour
garantir une surface sans contaminants avant le processus de dép6t (figure I11.1 b).

Ces étapes préparatoires sont essentielles pour assurer une adhésion, une uniformité et une
performance optimales des revétements déposés par la suite.

11.1.2. Dispositif expérimental :

L’ensemble des couches a été élaboré a ’aide d’un systéme de pulvérisation magnétron,
congu et réalisé au Centre de Développement des Technologies Avancées (CDTA), illustré a la
figure 11.2. L’installation se compose d’une enceinte a vide, un systéme de pompage, et d’une
armoire électrique. Le tout refroidi par un circuit d’eau.

Figure 11.2: Photographie du dispositif expérimental.
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* Une enceinte a vide : Elle est réalisee en acier inoxydable. La partie du haut supporte
une cathode magnétron et quant a la partie basse de la chambre elle comporte le porte-substrat
qui fait face a la cible de zirconium (diamétre de 76 mm et une épaisseur de 6 mm).La distance
entre le porte-substrats et la cible est environ 30 mm.

e Un systeme de pompage : Composé de deux pompes a vide (primaire et secondaire)
montées en cascades : Le vide primaire est assuré par une pompe a palettes de LEYBOLD
hearacus D40B (débit : 40m3/h) qui permet d’atteindre une pression de 1’ordre de 10-3 mTorr.
Le vide secondaire est assure, quant a lui, par une pompe a diffusion Edwards 100 (débit :
720m3/h) qui peut atteindre un vide résiduel de 10-6 mTorr. Deux jauges munies de deux
controleurs sont utilisées pour mesurer la pression primaire et secondaire.

e Une armoire électrique : composée de deux générateurs électriques : la générateur
radiofréquence 13,56 MHz (RF), SAIREM (ARF 601), qui alimentera la cible & pulvériser et le
générateur continu DC Hewlett-Packard (Harrison 6443) qui polarisera le substrat. Les parois
de I’enceinte sont mises au potentiel de la masse et constituent ainsi 1’anode.

L’installation comprend aussi deux bouteilles de gaz comprimés, argon et oxygene,
connectées a I’enceinte a vide. La régulation de leur débit est assurée en amont par un contrdleur
de débit massique (MKKS 1259C), tandis que la mesure est effectuée par des debitmetres
massiques (MKS 247C).

11.1.3. Procédure du dépot :

Pour réaliser le dép6t de HfO,, les substrats (trois échantillons d’acier 316L, un de verre et
un de silicium) sont introduits dans la chambre de dépét, puis fixés au centre d’un porte-substrat
fixe de 100 mm de diamétre, a une distance de 30 mm de la cible. Une fois le vide établi a 107°
Torr, un mélange gazeux composé d’argon (75 %) et d’oxygéne (25 %) est injecté dans
I’enceinte. La méme procédure est suivie pour les dépots de TiO, et de ZrO,. Dans cette étude,
le matériau de la cible constitue le principal paramétre évalué, tandis que les autres conditions
sont maintenues constantes (voir Tableau 11.2). Aprés 45 minutes de dépdt, 1’alimentation est
coupée et les échantillons sont retirés une fois le systeme suffisamment refroidi. La figure 11.3
représente les échantillons apres les dépéts.

Tableau I1.2: conditions des dépots.

Cible Hf Ti Zr
N° Ech 1,2,3 4,5, 6 7,8,9
Puissance 250 W 250 W 250 W
Pression 20 mTorr 20 mTorr 20 mTorr
Taux O2 25% 25% 25%
Taux Ar 75% 75% 75%
Temps 45 min 45 min 45 min
Polarisation sans sans sans
Température Non contrblée Non contrblée Non controlée
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Figure 11.3: Les échantillons aprés dép6t.
11.2. Méthodes de caractérisation :
11.2.1. Etude microstructurale :

11.2.1.1. Analyse par diffraction des rayons X :

L’analyse par diffraction des rayons X (DRX) est une technique de caractérisation non
destructive utilisée pour identifier les phases présentes dans les matériaux cristallins. Elle
permet également d’évaluer certaines propriétés structurales, telles que la taille des grains, la
texture des revétements ou encore les contraintes résiduelles qu’ils peuvent contenir.

Les atomes d’un cristal sont organisés selon des plans paralléles et équidistants, appelés
plans réticulaires. Chaque famille de plans est définie par trois indices entiers h, k, I, appelés
indices de Miller. Pour une famille donnée (hkl), la distance qui sépare deux plans successifs
est appelée distance réticulaire.

Lorsqu’un faisceau de rayons X monochromatique et paralléle frappe un cristal, il peut étre
diffracté dans une direction bien précise, propre a chaque famille de plans réticulaires (voir
Figure 11.4). Cette diffraction se produit lorsque la loi de Bragg est satisfaite [10] :

nA = 2 dnx sin (0)

n : est I’ordre de diffraction.

A : est la longueur d’onde du faisceau.
dnki : est la distance réticulaire.

- 0 :est’angle d’incidence des rayons X.

(Y L L N

Figure 11.4: Hlustration schématique de la diffraction selon Loi de Bragg [2].

54



Chapitre 2 : Elaboration et caractérisations des couches de HfO,, TiO: et ZrO;

Les pics DRX obtenus sont généralement comparés a une base de données contenant les
informations cristallographiques de chaque matériau spécifiqgue. Des informations
supplémentaires telles que la taille des grains et le coefficient de texture peuvent étre extraites
de la position, de l'intensité et de la Largeur a mi-hauteur (LMH) du ou des pics obtenus. La
taille des grains peut étre estimée a l'aide de I'equation de Scherrer [2].

Dans notre travail, I'analyse a été effectuée avec un diffractométre Bruker Ax D8 Advance
en utilisant la configuration d’incidence rasante. L’analyse a ¢été réalisée sous la température
ambiante avec un rayonnement CuKo (A = 1,541 A) dans la plage 20 de 20°— 80° (voir Figure
11.5).

Figure 11.5: Diffractométre de type BRUKER - AXS type D8 —

11.2.1.2.  Analyse par spectroscopie RAMAN :

Le principe de fonctionnement de la spectroscopie Raman se base sur le phénomene de
diffusion inélastique de la lumiére. Quand on irradie une molécule par une onde
électromagnétique de fréquence vo en envoyant un faisceau laser sur le matériau, une partie de
la lumiere va étre absorbée et une partie va étre diffusée, soit avec la méme fréquence, et 1a il
s’agit de la diffusion élastique ou Rayleigh. Et si ¢’est avec une fréquence différente, c’est la
diffusion inélastique ou Raman d’intensité plus faible. La diffusion Raman se produit avec un
changement de niveau d’énergie vibrationnelle, rotationnelle ou méme électronique de la
molécule. Les différences d’énergies entre les photons incidents et les photons réfléchis
correspondent a des énergies de vibration des molécules réfléchissantes (Figure 11.6) collectées
et analysées par un détecteur qui se traduiront comme un ensemble de raies d’intensité dans le
spectre Raman [3].
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Figure 11.6: Processus de diffusion Rayleigh et Raman [11].

Dans notre ¢étude, les spectres Raman ont été obtenus a I’aide d’un dispositif de type
RENISHAW, présenté sur la figure 11.7, au sein du plateau technique de ’'USTHB.

Figure 11.7: Spectroscopie Raman de type RENISHAW.

11.2.2. Etude morphologique :
11.2.2.1. Microscope électronique & balayage (MEB) :

Le microscope électronique a balayage (MEB) est un outil polyvalent largement utilisé, car
il permet d'étudier a la fois la morphologie et la composition des matériaux. Un faisceau
d’¢lectrons monochromatique est focalisé sur une zone précise de 1’échantillon, qu’il balaie
ligne par ligne. Lorsque ces électrons interagissent avec la surface, diverses réactions se
produisent, provoquant 1’émission d’électrons secondaires et de photons. L’intensité des
électrons secondaires est enregistrée point par point, puis traduite en image sur un écran. Le
balayage de I’échantillon est parfaitement synchronisé avec celui du faisceau dans le tube
cathodique, ce qui permet d’obtenir des images a tres haute résolution, révélant la topographie
ou la morphologie de 1’échantillon avec un fort grossissement.

Un MEB classique se compose d'une source d’électrons, d’une optique électronique, d’un
porte-échantillon et d’un ou plusieurs détecteurs de signal. L’ensemble de la chambre est
maintenu sous vide afin de préserver le bon fonctionnement de la source et de 1’optique. Ce
vide impose toutefois certaines contraintes sur les échantillons : ils doivent étre chimiquement
stables a une pression de ’ordre de 1073 Pa. Par ailleurs, les matériaux isolants doivent étre
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recouverts d’une fine couche conductrice, comme du carbone, de I’or, du platine, de I’osmium,
de I’iridium ou du tungstene [1].

Dans cette étude, la morphologie de surface des couches a été observée en utilisant la
microscopie éelectronique a balayage de type GeminiSEM au sein du centre de recherche en
technologies industrielles CRTI de Cheraga (figure 11.8).

Figure 11.8: Microscope électronique a balayage de type GiminiSEM.

11.2.2.2.  Microscope a force atomique :

Le microscope a force atomique (AFM) a été introduit par Binnig et al. en 1986 [12] et son
principe est illustré a la figure I1.9 [13]. Il repose sur le balayage de I’échantillon a I’aide d’un
petit levier flexible, appelé cantilever, au bout duquel se trouve une pointe extrémement fine.
Ce levier mesure géneralement entre 100 et 300 um de long et environ 30 um de large. La
pointe, de forme pyramidale, a une hauteur d’environ 15 pm avec un angle au sommet proche
de 25°. Cette microsonde est capable de détecter des forces trés faibles, de 1’ordre de 107° a
107> newtons, qu’elles soient d’origine atomique, électrostatique ou magnétique. Ces
interactions provoquent une légére déviation du levier. Cette déviation est mesurée avec
précision a I’aide d’un faisceau laser réfléchi sur I’arriere du levier, puis capté par un détecteur
sensible a la position. Pendant I’analyse, 1’échantillon (ou dans certains cas le levier) est déplacé
selon les directions X et Y a I’aide d’actionneurs piézoélectriques. L’image compléte est ensuite
reconstituée a partir de I’ensemble des lignes balayées.

L’avantage du microscope AFM est sa capacité a caractériser potentiellement tous types
d’échantillons [13].
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Figure 11.9: Schéma de principe du microscope AFM [13].

A des fins d'évaluation, les images topographiques AFM sont généralement traitées pour
fournir certaines caractéristiques numériques de la surface. Le plus souvent, la rugosité RMS
standard (Root Mean Square) qui représente la moyenne quadratique des pics et des vallées
d'une surface [1].

L’appareillage utilisé dans cette étude est un microscope a force atomique de marque
BRUKER (figure 11.10). Les valeurs de rugosité RMS ont été calculées a partir d'une image
AFM d’une zone de 5 pm x 5 pm.

Figure 11.10: Microscope a force atomique de marque BRUKER.
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11.2.3. Mesure de la mouillabilité :

Lorsqu’un matériau est implanté dans le corps humain, il entre en contact direct avec les
fluides biologiques, créant ainsi une interface solide/liquide. Dans ce contexte, la mouillabilité
devient un parametre clé pour comprendre les interactions entre les cellules et le biomatériau.
Elle dépend a la fois de la structure de surface (morphologie) et de la composition chimique du
materiau.

Pour évaluer cette mouillabilité, on utilise généralement la mesure de 1’angle de contact
(noté 0). Il s’agit de I’angle formé a 1’endroit ou le liquide, le solide et I’air se rencontrent. Un
angle de 0° signifie que la surface est entierement mouillable, tandis qu’un angle de 180°
indique une surface totalement non mouillable.

On considére qu’une surface est hydrophile (attirant I’eau) si 1’angle de contact est inférieur
a 90°, et hydrophobe (repoussant 1’eau) s’il est supérieur a 90°. Par exemple, lorsqu’une goutte
d’eau est déposée sur une surface hydrophobe, elle forme une perle au lieu de s’étaler. Cela
s’explique par le fait que les forces de cohésion entre les molécules d’eau sont plus fortes que
les forces d’adhésion entre I’eau et la surface solide [3].

L’angle de contact obtenu lors du dépdt d’une goutte sur un matériau permet donc de
quantifier la mouillabilité (figure 11.11). Il résulte de 1’équilibre entre la tension superficielle du
liquide et I’énergie libre de surface du solide. Cet équilibre est exprimé par 1’équation dite de
Young-Dupré, qui relie les différentes tensions interfaciales entre les trois phases en présence

[3]:
YSV —ySL

cos 0 = VLV

Vapeur

YLV

\
L)

Solide Tt

Figure 11.11: Schéma montrant la relation entre les trois énergies inter-faciales et I'angle de
contact [3].

Dans le cadre de notre étude, la mesure de ’angle de contact a été réalisée au sein du CDTA.
La figure 11.12 présente quelques clichés pris lors de 1’expérimentation.
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Figure 11.12: Prises de vue réalisées lors de la mesure de I’angle de contact.

11.2.4. Etude des propriétés mécanique (la nano-indentation) :

Les propriétés mécaniques d’un matériau, comme la dureté¢ ou le module d’¢lasticité,
peuvent étre évaluées en observant comment il réagit a une contrainte mécanique. Lorsqu’il
s’agit de films minces déposés sur des substrats plus épais, il devient toutefois difficile d’obtenir
une mesure précise qui reflete uniquement le comportement du film, sans étre influencée par le
substrat. Pour ce type d’analyse, on utilise généralement la technique de nano-indentation. Afin
de garantir que les résultats concernent bien le film seul, il est recommandé que la profondeur
d’indentation reste infériecure a un dixiéme (10%) de son épaisseur [3], ce qui implique
I’utilisation de charges faibles et soigneusement maitrisées.

La figure 11.13 illustre le principe de la nano-indentation, en présentant le fonctionnement
d’un pénétrateur de type Berkovich appliqué a une couche mince, ainsi que le systéme utilisé
pour I’acquisition des données de charge et de déplacement.

a) Amant |

Ce o1 Bobine

Jauge de
déplacement —

Ressort de
suspension

/

Table XY 2
commande
( numérique

Echantillon

Figure 11.13: a)Schéma du systeme de nano-indentation, b) Empreinte d'indenteur Berkovich

[4]
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Lors d’un essai d’indentation, on utilise un pénétrateur de forme connue (comme une bille,
une pyramide ou un cone), que I’on applique a la surface du matériau a tester. Sous ’effet de
la charge appliquée, I’indenteur s’enfonce dans le matériau, générant des déformations a la fois
élastiques et plastiques dans la zone de contact. Une fois la charge retirée, une empreinte
permanente apparait sur la surface.

Pendant tout ’essai, la force exercée ainsi que le déplacement de 1’indenteur a I’intérieur
du matériau sont enregistrés en continu, et représentés sous forme d’une courbe force-
pénétration (figure 11.14). Cette courbe, qui suit un cycle de chargement et de déchargement,
permet de suivre le comportement du matériau. La premiére phase de la courbe correspond a la
montée en charge et a I’enfoncement progressif de 1’indenteur jusqu’a atteindre une charge
maximale, notée Fmax, et une profondeur maximale hmax. Ensuite, la phase de déchargement
refléte le retrait de I’indenteur.

En analysant ce cycle, on peut extraire plusieurs informations importantes, simplement en
lisant la courbe :

* hmax : profondeur de pénétration maximale,
e hp: profondeur résiduelle aprés retrait de I’indenteur (empreinte laissée),

e S (dF/dh) : pente de la phase de déchargement, représentant la rigidité de contact (ou
raideur).

Ces données permettent, entre autres, d’évaluer la dureté de surface ainsi que le module
d’élasticité (module de Young) du matériau testé.

F

max

Force

hp hr hma\
Déformation plastique Relaxation élastique de la
résiduclle surface et de 'empreinte
Pénétration

Figure 11.14: Représentation graphique d'une charge et décharge pour les essais de nan-
indentation [3].
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D’apres E. Zalnezhad [5], la dureté est calculée a partir de 1’équation suivante :

Fmax

A
Ou F est la charge appliquée, et A est la zone de contact projetée a la charge appliquée, avec

[5]:

H =

m Y
"~ 4 (8ER)?

Ou o et Er sont respectivement des constantes géométriques sur 1’ordre de I'unité et le
module réduit d’élasticité au point le plus profond.

Le module élastique (module de Young) du matériau d’essai, Er, peut étre calculé a partir
de E par I’équation [5] :
1 1-97 1-9
R +
Eg E; E

Ou E; et 9; sont respectivement le module d’élasticité et le Poisson de I’indenteur, avec
E;=1141 GPaet9; =0,07. Et E et 9 sont respectivement le module d’élasticité et le Poisson de
I’¢échantillon.

Dans notre cas, La dureté ainsi que le module de Young ont été déterminés en utilisant un
indenteur de type Berkovich pyramidale a base triangulaire marque CSM, au sein de CDTA
(figure 11.15).

Figure 11.15: Nano-indenteur type Berkovich (CSM).

11.2.5. Etude de la résistance a la corrosion :

La corrosion désigne la dégradation progressive d’un métal résultant d’une réaction
chimique ou électrochimique avec son environnement. Afin d’évaluer le comportement de nos
dépdts dans un milieu physiologique — c’est-a-dire dans des conditions similaires a celles du
corps humain — nous avons réalisé une caractérisation électrochimique. Cette méthode permet
d’analyser les phénomeénes de corrosion qui affectent la surface des dépdts. Les tests ont été
effectués a 1’aide d’un potentiostat de type PARSTAT 4000 (Princeton Applied Research, NJ,
USA). Pour cela, les échantillons ont été placés dans une cellule électrochimique a trois
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électrodes : la contre-électrode (CE), 1’électrode de référence (RE) et I’électrode de travail
(WE).

La contre-¢électrode, constituée ici de platine, est un matériau inerte servant a fermer le
circuit électrique de la cellule. Elle ne participe pas directement aux réactions électrochimiques.

L’électrode de référence, de type calomel saturé, possede un potentiel stable et bien défini.
Elle sert de point de référence pour le contréle et la mesure du potentiel appliqué.

Enfin, I’électrode de travail correspond a 1’échantillon étudi€ ; c’est sur sa surface que se
produisent les réactions €lectrochimiques d’intérét, notamment les phénomenes de corrosion.

L'électrolyte utilisé était une solution simulant un environnement physiologique : un plasma
sanguin artificiel, cette solution a été préparée selon le protocole décrit par Przondziono et al.
(tableau 11.3) [9] en dissolvant NaCl, CaCl,, KCI, MgSOs, NaHCO3z, Na,HPO4 et NaH2PO4
dans de I’eau ultra pure a ph=7,4 afin d’avoir une concentration ionique presque égale a celle
du plasma sanguin humain.

Tableau 11.3: Composants chimiques de la solution du plasma sanguin artificiel [9].

Composants  NaCl CaCl2 KCI MgSOs NaHCOs Na:HPOs  NaH2PO4

Qt (g.I") 6,8 0,2 0,4 0,1 2,2 0,126 0,026

Apres le test électrochimique, les données recueillies ont été utilisées pour tracer les courbes
de Tafel, qui représentent la variation du potentiel en fonction du logarithme de la densité de
courant (figure 11.16).

" réaction anodique
-4 réaction cathodique

77 f AR N ——————

4 Ba=tana Be=tan a’

Ecorr

Figure 11.16: ourbe de polarisation schématique montrant I'extrapolation de Tafel.

Ces courbes permettent d’étudier le comportement électrochimique de la surface des dépots
dans le milieu testé. En tracant les portions linéaires des branches anodique et cathodique, on
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les extrapole jusqu’a leur point d’intersection. Ce point permet d’obtenir deux parametres clés

» e potentiel de corrosion (Ecorr), qui correspond au potentiel ou les vitesses des
réactions d’oxydation et de réduction sont égales,

« et la densité de courant de corrosion (icorr), qui reflete la vitesse de corrosion du
matériau.

Ces deux valeurs permettent de comparer la résistance a la corrosion des différents
échantillons testes.

11.2.6. Etude biologique :
11.2.6.1. Test de bio-activiteé :

Un matériau est dit bioactive, s’il provoque une réponse biologique appropriée dans le corps
et conduit a la formation d’une liaison entre le matériau et le tissu [7]. Lorsqu'un revétement
d'implant est appliqué avec un matériau bioactif, il facilite la communication entre I'os et
I'implant en imitant la composition et la structure des tissus osseux. Cela stimule I'adhésion et
la prolifération des cellules osseuses, favorisant ainsi la formation de nouveau tissu osseux et
améliorant I'ostéo-intégration et la durabilité de I'implant. Ainsi, I'utilisation d'un revétement en
oxyde sur la surface d'un implant optimise les interactions biologiques avec le tissu 0sseux.

En effet, le revétement de surface d’un matériau bioactif subit généralement une lixiviation,
¢’est-a-dire un échange d’ions avec le milieu environnant, ainsi qu’une dissolution partielle du
matériau. Ces processus conduisent a la formation d’une couche d’hydroxyapatite (HA), qui
joue un réle essentiel en stimulant la réponse cellulaire des tissus. De plus, la surface spécifique
élevée caractéristique des matériaux bioactifs favorise une dissolution plus rapide, une
meilleure libération des ions dans la zone environnante et une capacité accrue d’adsorption des
protéines. L’ensemble de ces phénomeénes contribue directement a renforcer la bio-activité des
revétements utilisés sur les biomatériaux [8]. Ces caractéristiques du bio-revétement se
traduisent par une meilleure ostéointegration et une meilleure stabilité des implants pour une
durée de vie fonctionnelle plus longue.

Pour étudier la bio-activité des films, les eéchantillons ont été immergés dans la méme
solution que celle utilisée pour les tests précédents, a savoir le SBF (Simulated Body Fluid), un
plasma sanguin artificiel.

Figure 11.17: échantillons immergés dans une solution de plasma sanguin artificiel pendant 14 jours.

64



Chapitre 2 : Elaboration et caractérisations des couches de HfO,, TiO: et ZrO;

Avant I’immersion, tous les échantillons ont été nettoyés par ultrasons dans de I’éthanol,
puis séchés. lls ont ensuite été immergés dans une solution de plasma sanguin artificiel pendant
14 jours a 37 °C (figure I1.17). A la fin de cette période, les échantillons ont été retirés de la
solution et de nouveau séchés. Leur surface a ensuite été analysée par spectroscopie Raman et
observée au microscope optique afin d’évaluer leur morphologie et leur structure.

11.2.6.2. Test bactériologique :

Les infections bactériennes causent la mort de millions de personnes a travers le monde.
Elles sont principalement dues a la formation de biofilms, des communautés structurees de
bactéries qui s'agrégent et interagissent entre elles. Dans le cas des implants médicaux, ce
processus débute par I’adhésion initiale des bactéries a la surface du matériau. Une fois installés,
les biofilms conférent aux bactéries une résistance particuliérement élevée, jusqu’a 600 fois
supérieure aux désinfectants et jusqu’a 1000 fois aux antibiotiques, tout en les protégeant du
systeme immunitaire. Parmi les pathogenes capables de former ces biofilms, Staphylococcus
aureus est I’un des plus redoutés. L’adhésion et la colonisation bactérienne sur les surfaces des
implants dépendent de plusieurs facteurs, tels que le type de pathogeéne, les propriétés physico-
chimiques et morphologiques de la surface, ainsi que les conditions environnementales [14].
Les Staphylocoques représentent jusqu’a deux tiers de tous les agents pathogenes responsables
des infections liées aux implants orthopédiques [15].

Face a ces risques, la biocompatibilité d’un matériau ne peut étre pleinement évaluée sans
tests bactériologiques ciblés, notamment contre des souches comme Staphylococcus aureus.
Deux aspects doivent étre examinés : d’une part, la capacité du matériau a €liminer ou inhiber
les bactéries (effet bactéricide), et d’autre part, s’il ne les tue pas, son potentiel a favoriser ou
non leur adhésion et leur colonisation a la surface.

Le développement d’un biofilm bactérien suit un processus en quatre étapes, comme le
montre la Figure 11.18. Il débute par I’adhésion des bactéries planctoniques a une surface
abiotique, facilitée par des interactions physico-chimiques et, en milieu biologique, par
’adsorption de protéines de 1’hote. Ensuite, les bactéries se multiplient localement, formant une
micro-colonie entourée d’une matrice extracellulaire assurant la cohésion cellulaire. La
maturation du biofilm s’accompagne de 1’organisation en structures complexes, renforcée par
des facteurs génétiques et structuraux. Enfin, des bactéries se détachent du biofilm mature,
redevenant planctoniques, ce qui favorise la dissémination de I’infection vers d'autres sites [14].

Stage 1 Stage 2 Stage 3 Stage 4

Rate of establishment dictated by -
properties of surface O ® A
< \

||‘m_|)

()

| O

i :

Figure 11.18 : Etapes de formation du biofilm [14].

Pour ce test, nous avons utilisé la méthode CFU (Colony Forming Units counting) ou
comptage des Unités Formant Colonies, qui est I’'une des méthodes les plus simples et les plus
couramment utilisees pour quantifier les bactéries viables. Elle repose sur la culture des
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bactéries sur gélose, aprés une étape de lavage visant a éliminer celles qui ne sont pas
solidement fixées a la surface du matériau. Le détachement des bactéries adhérentes peut étre
effectué par différentes méthodes telles que I’homogénéisation, la sonication ou 1’utilisation de
tensioactifs, la sonication étant généralement considérée comme une méthode efficace et non
destructrice. Une fois les bactéries remises en suspension, on procede au comptage sur gélose,
soit par ensemencement en profondeur (pour plate method), soit par étalement en surface
(surface spread method), afin d’évaluer la concentration bactérienne aprés exposition au
matériau testé [15].

Le test a été effectué au sein du laboratoire Pasteur de Chéraga Le protocole de test de
biocompatibilité bactérienne vise a évaluer deux propriétés essentielles des biomatériaux
implantables : leur capacit¢ a inhiber la prolifération bactérienne (pouvoir
bactéricide/bactériostatique) et leur résistance a la colonisation de surface (capacité a
empécher I'adhésion bactérienne). Le processus se déroule en plusieurs étapes clés :

» Préparation de la culture bactérienne : Utilisation de Staphylococcus aureus dont la
concentration est ajustée pour l'incubation.

» Incubation des échantillons : Les biomatériaux — apres stérilisation- sont mis en contact
avec la suspension bactérienne pendant 24 heures a 37°C.

+ Analyse du surnageant (test de survie) : Evaluation de l'effet bactéricide ou
bactériostatique du matériau en quantifiant les bactéries restantes dans le milieu liquide aprés
incubation.

e Analyse de la surface (adhésion bactérienne) : Quantification des bactéries
adhérentes a la surface de I'échantillon aprés un rincage des bactéries non fixées. Le
détachement des bactéries peut se faire par sonication douce (méthode recommandée) ou par
grattage manuel, suivi d'un ensemencement et d'un comptage des colonies pour déterminer le
nombre de bactéries ayant adhéré.

Conclusion :

Les différentes techniques de caractérisation présentées dans ce chapitre offrent une analyse
compléte des revétements étudiés, tant sur le plan structurel, morphologique, mécanique que
biologique. Chacune d’elles apporte des informations complémentaires, essentielles pour
évaluer les performances globales des couches minces. Leur combinaison permet ainsi une
compréhension approfondie du comportement des matériaux dans un contexte biomédical.

66



Chapitre 2 : Elaboration et caractérisations des couches de HfO,, TiO: et ZrO;

Références:

[1] M. Azibi, Etude des propriétés mécaniques et électrochimiques des revétements a base
de nitrures de zirconium élaborés par pulvérisation magnétron, These de doctorat, Univ.
M’hamed Bougara-Boumerdes, 2022.

[2] M. Tighidet. Synthése et caractérisation des couches minces de nitrure de zirconium
déposées par pulvérisation : Etude de [’effet de la polarisation du substrat. Mémoire de
mastere. Ecole Nationale Polytechnique, 2019.

[3] H. Zegtouf, Synthése et étude de multicouches a base d’oxyde de zirconium par
pulvérisation magnétron : Application biomedical, Thése de doctorat, Univ. des Sciences
et de la Technologie Houari Boumediene, 2021.

[4] S. Bedja et F. Boularas, Elaboration et caractérisation de couches minces de ZrO>
déposées par pulvérisation magnétron. Mémoire de mastere. Univ. des Sciences et de la
Technologie Houari Boumediene, 2017.

[5] E. Zalnezhad. “’Effet of structural evolution on mechanical properties of ZrO> coated Ti-
6Al-7Nb-biomedical application.’” Applied Surface Science 2016;370:32-9.

[6] Z. Cui, H. C. Man, and X. Yang, "The corrosion and nickel release behavior of laser
surface-melted NiTi shape memory alloy in Hanks' solution,” Surface and Coatings
Technology, vol. 192, pp. 347-353, 2005.

[7] LL. Hench. ** Bioceramics : from concept to clinic.”” Journal of the american ceramic
society 1991 ;74 :1487-510.

[8] M. Mackovic, A. Hoppe, R. Detsch, D.Mohn, WJ.Stark, E.Spiecker et A. R. Boccaccini.
> Bioactive glass (type 45S5) nanoparticules: in vitro reactivity on nanoscale and
biocompatibility’’. Journanal of Nanoparticule Research; 2012; 14:1-22.

[9] J. Przondzion, W. Walke, E. Hadaski, R. Mlynarski. ’Forcing of corrosion properties of
steel wires for production of guide wires for cardiological treatment’’. Advences in
Materials Science and Engineering, 2013.

[10] P. Parniere. Métallographie par les méthodes de diffraction, M100. Techniques de
I’Ingénieur, 1983.

[11] E. Smith and G. Dent, Modern Raman spectroscopy: a practical approach; John Wiley
& Sons, 20109.

[12] G. Binnig, C. F. Quate, and C. Gerber, "Atomic force microscope,”" Physical review
letters, vol. 56, p. 930, 1986.

[13] Q. Nguyen, Mise au point d'un spéctrométre a I'échelle nanoscopique et son
application, Thése de doctorat .Ecole Polytechnique, 2008.

[14] P SV V S Narayana and P S V V Srihari, “Biofilm Resistant Surfaces and Coatings on
Implants: A Review,” Materials Today: Proceedings, vol. 18, pp. 4847—-4853, 20109.
[15] M. Ribeiro, F. J. Monteiro, and M. P. Ferraz, “Infection of orthopedic implants with
emphasis on bacterial adhesion process and techniques used in studying bacterial-material

interactions,” Biomatter, vol. 2, no. 4, pp. 176-194, 2012.

67



Chapitre 3 :

Résultats
Et
Discussions.



Chapitre 3 : Résultats et discussions

I11. Chapitre 03 :
Introduction :

Le choix d'un matériau pour une application biomédicale, tout comme dans d’autres
domaines technologiques, repose sur 1’adéquation entre ses propriétés et les exigences
spécifiques de son utilisation. Dans le cadre des dispositifs médicaux, la biocompatibilité est
I'un des criteres les plus importants, car elle détermine la capacité du matériau a étre intégré de
maniére sécuritaire et efficace dans 1’organisme.

La biocompatibilité dépend de plusieurs propriétés physico-chimiques, mécaniques et
morphologiques, qui influencent des phénomenes clés comme I’adhésion cellulaire, la
corrosion en milieu physiologique, et la résistance a I’usure. Ces facteurs conditionnent la
longévité du matériau ainsi que sa capacité a interagir favorablement avec les tissus biologiques.

Ce chapitre a pour objectif de présenter une comparaison détaillée des trois types de dépots
étudiés, en mettant en lumiére leurs structures cristallines, leurs morphologies de surface, et
leurs propriétés fonctionnelles. L’analyse vise a optimiser leur utilisation dans les dispositifs
médicaux en identifiant les caractéristiques les plus adaptées aux applications biomédicales.

I11.1.  Etude cristallographique :
11.1.1. Diffraction des rayons X :

Dans cette section, nous présentons les diffractogrammes de rayons X obtenus pour les
couches minces de HfO,, TiO, et ZrO, déposées sur des substrats en acier inoxydable 316 L.
L’analyse DRX a permis d’identifier les phases présentes en comparant les pics obtenus aux
données des fiches ASTM (normes publiés par I’American Society for Testing and Materials)
ainsi qu’aux références disponibles dans la littérature scientifique.

Il est important de rappeler que tous les dép6ts ont été réalisés dans les mémes conditions
expérimentales : une durée de 45 minutes, une pression de 20 mTorr, une puissance de 250 W,
sans polarisation, et dans une atmosphére gazeuse composée de 25 % d’oxygene et 75 %
d’argon.

Cette analyse a pour but d’étudier la structure cristallographique des couches, a travers la
mesure de la taille des cristallites, ainsi que d’autres caractéristiques microstructurales telles
que la contrainte résiduelle, la déformation et la densité de dislocations.

La taille des cristallites des couches a été estimée a partir de la formule de Scherrer
applicable pour les couches cristallisées [1] :

o __Ka
" BcosB

» D : lataille des cristallites pour un pic donné.

» K : le facteur de la forme dans notre cas est égal a 0,94.

» B : lalargeur a mi-hauteur (FWHM) du pic considéré en radian.
> ) :lalongueur d’onde des rayons X, (pourCu(Ko)=1,541A).

» 0 :1’angle de Bragg du pic de diffraction.
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La déformation microstructurale ¢ a été déterminée a 1’aide de cette formule [2] :

& = B X cos(0) /4

La densité de dislocation [1] :

1
8 = ﬁ
La micro-contrainte [3] :
o=¢XE

D’ou E est le module de Young

111.1.1.1. Les couches minces de ZrOz:
La figure I11.1 présente le diffractogramme des rayons X obtenu pour la couche mince de
ZrO,. Ce diffractogramme des rayons X montre bien que la couche obtenue est cristalline.
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Figure 111.1: Diffractogramme des rayons X du film de ZrO; obtenu.

Nous observons une seule phase de ZrO,, correspondant a la phase monoclinique (m-ZrQO.,).
La présence de plusieurs pics de diffraction bien définie montre la bonne cristallisation des

couches de ZrO,.
Un pic tres intense est observé a 43,75°, mais celui-ci ne correspond a aucun des pics
caractéristiques du ZrO,. Il a donc éte attribué au substrat (correspond a 1’austénite), en accord
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avec les résultats rapportés par Dadfar et al. Trois autres pics, situés a 44,74°, 50,75° et 74,96°,
ont également été associés au substrat selon la méme référence [4].

Les trois pics les plus intenses observés sont caractéristiques de la phase monoclinique du
ZrO, (m-ZrO,) : (210) a 39,37°, (-111) a 28,32° et (111) a 31,45°, les deux derniers étant les
plus dominants. L'identification de ces pics a été réalisée en se référant a la fiche ASTM (01-
083-0942). Un résultat similaire a été rapporté par Aflah [27] dans son étude sur les dép6ts
obtenus par pulvérisation magnétron avec une teneur en oxygene de 20 %. La dominance de la
phase monoclinique m-ZrO, a également été observée par Zegtouf [12] pour des dépdts de
ZrO, réalisés par pulvérisation magnétron sans polarisation. Laurits Puust et al. ont également
constaté la prédominance de cette phase dans des nano-poudres de ZrO, synthétisées par la
méthode sol-gel [5].

Les parametres cristallographiques de la couche de zircone sont présentés dans le tableau
I11.1 selon la fiche ASTM (01-083-0942).

Tableau I11.1: Les parameétres cristallographiques de la couche de zircone.

ad) bR c® o (°) B () 7 (°) D2 VP Me Z
(g/cms) (108 pme)
5,1481 5,2059 5,3209 90 99,2160 90 5,81 140,76 4

2 Densité calculée
b Volume de la maille
¢ Multiplicité Z
Le tableau I11.2 résume les calculs obtenus pour les différents caractéristiques
microstructurales tels que I’estimation de la taille des cristallites, la déformation &, la densité de

dislocations o et la micro-contrainte o.

Tableau I11.2: La largeur a mi-hauteur (FWHM), la taille des cristallites (D), la distance
interréticulaire dn, la déformation ¢, la densité de dislocations o et la micro-contrainte o du film de
ZrO; obtenu pour le pic le plus intense.

HKkI FWHM D dp 103  &s10" o (Gpa)
(°) (nm) (nm) lines/m?
111 0,44 19,55 0,315 1,86 26,16 0,12

111.1.1.2. Les couches minces de TiOz:

La figure 111.2 présente le diffractogramme des rayons X obtenu pour la couche mince de
TiO,. Ce diffractogramme des rayons X montre bien que la couche obtenue est cristalline.

Le pic le plus intense observé sur le diffractogramme correspond au substrat (correspond a
I’austénite), situé a 43,79°, ainsi que d'autres pics localisés a 44,55°, 50,84° et 74,70°.
L’attribution de ces pics au substrat a été faite en se basant sur les résultats publiés par Dadfar
et al. [4].

La phase identifiée pour le TiO, est celle du rutile (r-TiO,). Les deux (02) pics observes les
plus intenses sont des pics caractéristiques de r-TiO, : (110) a 27,60° et (200) a 39,44.
L'identification de ces pics a été réalisée en se réferant a la fiche ASTM (01-083-2242).
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Figure 111.2: Diffractogramme des rayons X du film de TiO; obtenu.

Dans une étude réalisée par Nezar et al. sur des couches minces de TiO, déposees sur verre
par pulvérisation cathodique avec des parameétres proches de ceux de notre travail, une
polarisation allant de 0 a —100 V a été appliquée au substrat. Les auteurs ont observé, dans tous
les échantillons, un pic intense a 20 = 25,4°, correspondant au plan (101) de la phase anatase,
accompagné d'autres pics caractéristiques de cette phase. A partir d’une polarisation de =75 V,
un pic supplémentaire apparait a 27,7°, indiquant la formation de la phase rutile (plan (110)),
bien que la phase anatase reste dominante [1]. Bait et al.[28] dans un travail similaire au dernier
mentionné, ont étudié des couches déposées par pulvérisation magnétron sur des substrats en
acier inoxydable 304, en faisant varier également la polarisation appliquée. lls ont observé la
présence uniquement de la phase anatase jusqu’a —50 V, puis I’apparition d’un pic a 27°
correspondant au plan (110) du rutile, indiguant ainsi la présence de cette phase. Cependant,
I’anatase restait la phase dominante. Orendorz et al. ont [29] déposé des films de TiO, par
pulvérisation (spray-coating) sur du silicium, puis les ont recuits a I’air entre 470 K et 1320 K.
Initialement, seule la phase anatase est présente. A partir de 1270 K, des pics de rutile
apparaissent, indiquant un mélange des phases. A 1320 K, I’anatase disparait complétement au

profit du rutile.
Les paramétres cristallographiques de la couche de r-TiO2 sont présentés dans le tableau
I11.3 selon ASTM (01-083-2242).
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Tableau I11.3: Les paramétres cristallographiques de la couche de TiO..

a(A) b (A) ¢ (A) a(°) B© Y (°) D VP M®Z
(g/cms) (108 pme)
45900 4,5900 2,9600 90 90 90 4,25 62,36 2

a Densité calculée
b Volume de la maille
¢ Multiplicité Z

Le tableau 111.4 résume les résultats trouvés du calcul des caractéristiques microstructurales
tels que I’estimation de la taille des cristallites, la déformation ¢, la densité de dislocations o et
la micro-contrainte c.

Tableau I11.4: La largeur & mi-hauteur (FWHM), la taille des cristallites (D), la distance
interréticulaire dhkl, la déformation &, la densité de dislocations o et la micro-contrainte o du film
de TiO; obtenu pour le pic le plus intense.

HKI FWHM D dp 103  s10" o (Gpa)
(°) (nm) (nm) lines/m?
200 0,39 226 2,28 1,60 19,58 0,12

111.1.1.3. Les couches minces de HfOz:

La figure 111.3 présente le diffractogramme des rayons X obtenu pour la couche mince de
HfO,. Ce diffractogramme des rayons X montre bien que la couche obtenue est cristalline.

Un pic observé a 43,75° ne correspond a aucun des pics caractéristiques du HfO, a été
attribué au substrat en s’appuyant sur les résultats publiés par Dadfar et al. [4]. Nous
remarquons I’absence des autres pics du substrat, pourtant observés dans le cas du ZrO, et du
HfO,. Cela peut étre di a la forte intensité des pics du HfO,, probablement liée a 1’épaisseur
plus importante de ce dépdt. L’estimation des épaisseurs sera abordée dans la section MEB.

Les deux (02) pics observés les plus intenses sont des pics caractéristiques de m-HfO, : (-
111) a 28,43° et (111) a 31,68°. L'identification de ces pics a été réalisée en se référant a la
fiche ASTM (01-078-0049).

Dhanunjaya dans son travail, a déposé des nanoparticules de HfOx sur du silicium par
goutte & goutte, puis les a analysées par GIXRD aprés ablation laser & différentes énergies. A
basse énergie, la phase monoclinique est observée, tandis qu’a haute énergie, un mélange de
phases monoclinique et hexagonale (Hf¢O) apparait [10].

Dans le travail de Khomenkova et al. des couches de HfO, ont été déposées par
pulvérisation RF a différentes températures de substrat, puis analysées par DRX. A 500 °C, un
pic cristallin apparait a 20 = 28,4°, indiquant la formation partielle de la phase monoclinique,
tandis qu’en dessous de 300 °C les couches restent amorphes [30].

JAYARAMAN et al. ont synthétisé des nanoparticules de HfO, par précipitation chimique
suivie d’une calcination a 800 °C. Les résultats DRX montrent une structure monoclinique pure
avec une orientation préférentielle selon le plan (111) et une taille cristalline moyenne de 16 nm

[15].
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Figure 111.3: Diffractogramme des rayons X du film de HfO, obtenu.

Les travaux de Bright et al. rapportent la synthese de films minces de HfO, par pulvérisation
cathodique DC. Le DRX révéle une phase monoclinique nanocristalline, avec des grains
d’environ 12 nm, présente méme apres recuit [31].

Une synthese de nanoparticules de HfO, par combustion auto-inflammable modifiée,
réalisée par Kumar et al. [11], a permis d’obtenir directement une phase monoclinique pure (m-
HfO,), confirmée par les analyses XRD, avec une taille moyenne de grain d’environ 15 nm.

Les paramétres cristallographiques de la couche de m-HfO, sont présentés dans le tableau
I11.5 selon la fiche ASTM (01-078-0049).

Tableau I11.5: Les paramétres cristallographiques de la couche de HfO,.

a(d) bA)  c® o (°) B Y (©) D? Vi MeZ
(g/cms) (108 pm)

51170 51754 5,2915 90 99,2160 90 10,10 138,32 4

2 Densité calculée
b Volume de la maille
¢ Multiplicité Z
Le tableau I111.6 résume les calculs obtenus pour les différents caractéristiques

microstructurales tels que I’estimation de la taille des cristallites, la déformation &, la densité de
dislocations 6 et la micro-contrainte G.
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Tableau 111.6: La largeur & mi-hauteur (FWHM), la taille des cristallites (D), la distance
interréticulaire dhkl, la déformation &, la densité de dislocations o et la micro-contrainte ¢ du film
de HfO, obtenu pour le pic le plus intense

Hkl FWHM D dnii 1073 5.1014 o (Gpa)
®) (nm) (nm) lines/m?
-111 0,44 19,5 3,13 1,86 26,30 0,18

11.1.2. Spectroscopie RAMAN :

Afin de confirmer les résultats obtenus par diffraction des rayons X (DRX), une analyse
complémentaire par spectroscopie Raman a été réalisee sur les différentes couches minces
déposées de ZrO,, TiO, et HfO,. Les spectres mesurés ont été tracés et comparés a des
références issues de la littérature, ce qui a permis d’identifier les bandes vibratoires
caractéristiques et de valider la nature des phases cristallines présentes.

111.1.2.1. Les couches de ZrO::

Comme nous I’avons déja noté dans la partie diffraction, le ZrO, existe sous trois formes
cristallines : cubique (c- ZrO,), tétragonale (t- ZrO,) et monoclinique (m- ZrO,). La théorie des
groupes prédit pour la forme monoclinique- dix-huit modes actifs en Raman [12] :

94, +9 B,

La figure I11.4 montre le spectre Raman enregistré pour la couche de ZrO, déposée par
pulvérisation magnétron sur un substrat en acier inoxydable 316L.
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Figure 111.4: Spectre Raman du dépdt de ZrO, déposé sur I’acier inoxydable 316L.

Le spectre obtenu présente une allure caractéristique de la phase monoclinique du ZrO,
(m-ZrO,). Cette attribution a été confirmée en le comparant aux résultats publiés dans plusieurs
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travaux antérieurs, notamment celui de Puust et al. [5], ainsi que ceux d’Eder et Kramer [6].
Des spectres similaires ont également été rapportés par Ding et al. [7] ; et Yadav et al. [8],
renforgant ainsi I’identification de la phase monoclinique dans notre échantillon, et ce résultat
confirme les résultats trouvés précédemment par la DRX.

L’existence de la phase monoclinique est confirmée par la présence de treize bandes de
vibration : 6 A, + 7 B,. Les bandes de vibration observées sur le spectre Raman sont localisées
autour de : 100, 177, 189, 219, 306, 330, 344, 380, 474, 535, 558, 617 et 633 cm™ qui sont
attribuées au m- ZrO, [7, 9].

Les bandes de vibration Raman des différentes structures de ZrO, rapportées dans d’autres
travaux sont données dans le tableau I11.7.

Tableau 111.7: Les bandes de vibration rapportées dans d'autres travaux (m : monoclinique ZrO3).

Références | Résultat [7] [9] [12] [13] [14]
108 A; m 102 m
100 A 101 o2 g m gg m
m m m
Bandes | 177 AZ m | 105m 177 m isg flg 2 221'm
observées | 1894 m | 179m 189 m 216 Bg m | 263m
(cm™) 219B. m 188 m 221 m 178 Az m 203 Ag 303 m
306 Bg 0| 222m 307 m 178 B, m gM | 330m
g 307 m 332m | 33145 m | 303BgM | 343m
330Bgm | 3341 346m | 5004 o | 316B,m | 378m
344A;m | 344m | 380m g | 324A,m | 475m
380B,m | 38Lm gr6m | 0B ™ | a7 p m | 504m
474B,m | 480m 501m | 476Bgm | o O | 539m
535 B, m | 557m 535m | 6324,m | o 7 | 561m
558 4. m | 617m 557 m 1735 618 m
J 632 m 616 m 9™ | 640m
617 B, m

9 632 m 512 By m 760 m

6334, m 524 A, m

580 B; m

605 4, m

719 B, m

111.1.2.2. Les couchesde TiO2:

Le TiO, peut cristalliser selon trois phases différentes : I’anatase (a-TiO,) et le rutile
(r-TiO,), qui possedent une structure tétragonale, ainsi que la brookite (b-TiO,), caractérisée
par une structure orthorhombique. Selon la théorie des groupes, 1’anatase présente six modes
actifs en spectroscopie Raman : A,, + 2B;4 + 3E,, en ce qui concerne le rutile, quatre modes
sont attendus : A4, + By4 + B4 + E, [18, 19].

La figure 111.5 représente le spectre Raman enregistré pour la couche de TiO, déposée par
pulvérisation magnétron sur un substrat en acier inoxydable 316L.
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L’analyse du spectre révele I’absence des bandes caractéristiques de la phase anatase,
notamment celles situées a 144, 197 et 639 cm™(E,), 399 et 519 cm™(B 4), ainsi que 513 cm™

(Arg) [18,19].

En revanche, les bandes propres a la phase rutile apparaissent clairement a 143 cm™ (B ),
447 cm™(Ey), 612 cm™(A,,4) et 826 cm™(B,,) [19-22].

On observe ainsi trois modes de vibration actifs en Raman :

Aig + Byg + E; ce qui

confirme les résultats obtenus par diffraction des rayons X, indiquant la présence d’une seule
phase de TiO, : la phase rutile.
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Figure 111.5: Spectre Raman du dép6t de TiO_ déposé sur |’acier inoxydable 316L.

Les bandes de vibration Raman des différentes structures de TiO, rapportées dans d’autres

travaux sont données dans le tableau I11.8.

Tableau 111.8: Les bandes de vibration rapportées dans d'autres travaux (r : r- TiOy) et (a : a-TiOy)

Rfs Résultat [23] [24] [25]
143+ 1By, 1
—~ 445E, Tt 4188 E, r 235+5* 1
IS 143 By, 610 By, 1 609 Ay 4 1 448 +2E, T
. 446 E, T 609+ 2 A,
§ 613 A4 1 397 B, a 149,1 E; a 826 +5 By, T
S 825 By, 1 516 A, a 398,6 B, a
g 639 E, a 516,2 (414 + B1y)a 144+ 1E, a
2 6373 E, a 196 +1E, a
©
2 395+1 By, a
o 518 + 2 (4,4 + By,)a
639+1 E, a

* combinaison de modes phononiques.
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111.1.2.3. Les couches de HfO2:

Comme pour le ZrO, , I’oxyde d’hafnium (HfO, ) peut se cristalliser sous plusieurs phases
: cubique (c-HfO, ), tétragonale (t-HfO, ) et monoclinique (m-HfO, ). La théorie des groupes
prévoit, pour la phase monoclinique, un total de trente-six modes de vibration, parmi lesquels
dix-huit sont actifs en Raman(94, + 9B,) [10, 11].

La figure 111.6 représente le spectre Raman enregistré pour la couche de HfO, déposée par
pulvérisation magnétron sur un substrat en acier inoxydable 316L.
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Figure 111.6: Spectre Raman du dépdt de HfO, déposé sur I’acier inoxydable 316L.

Le spectre Raman obtenu pour les couches de HfO, est cohérent avec celui attendu pour
la phase monoclinique de I’oxyde d’hafnium. Cette attribution a été confirmée par comparaison
avec les spectres publiés dans la littérature, notamment par Dhanunjaya et al. [10], qui ont
observé des bandes caracteristiques similaires dans leurs échantillons monocristallins. De plus,
les travaux de Kumar et al. [11] rapportent des spectres comparables pour les couches minces
de HfO, , corroborant ainsi notre interprétation. Ces comparaisons renforcent la confirmation
de la présence dominante de la phase monoclinique dans notre matériau.

On a confirmé I’existence de la phase monoclinique par la présence de seize bandes de
vibration : 9 A, + 7 B,. Les bandes de vibration observeées sur le spectre Raman sont localisées
autour de : 91, 107, 134, 148, 165, 243, 256, 335, 386, 399, 498, 552, 583, 644, 670 et 775
cm™ 1 qui sont attribuées au m-HfO, [15, 16].

Les bandes de vibration Raman des différentes structures de HfO, rapportées dans d’autres
travaux sont données dans le tableau I11.9.
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Tableau I11.9: Les bandes de vibration rapportées dans d'autres travaux (m : monoclinique HfO,)

Rfs Résultat | [14] [15] [16] [17]
LDA GGA Expt.| LDA GGA Expt.
91 A,m | 112 | 1114,m |4, 129 91 113 | A, 128 125 113
1074, m | 135 | 1334, m 150 108 133 142 132 133
134 4,m | 150 | 1494, m 155 173 149 152 171 149
_ 148 4, m %, 164 B, m 272 218 256 261 248 256
7 165 B. m 240 B. m 379 224 323 326 339 323
g oaa e | 253 | pee A 442 305 382 423 382 382
” 256 4 322 9 549 418 498 514 440 498
3 gM | 335 | 330B;m 646 481 577 608 557 577
g | 33B;m | 381 | 3834, m 769 563 672 738 640 672
e 386A4;,m | 394 | 396B;m | B, 146 101 133 | B, 131 120 133
o 399B,m | 498 | 4994, m 180 128 164 175 152 164
S | 4984,m | 522 | 5228, m 256 199 242 250 223 242
M 552 B, m ggg 547 B, m 339 311 336 380 318 336
583 4. m 580 A. m 447 342 398 424 385 398
caaem | % | eszem 574 451 520 533 466 520
670 4 m 674 7L A m 595 460 551 570 529 551
g 776 g 707 573 640 667 627 640
775 By m 775 By m 854 661 773 821 716 773

I11.2.  Etude morphologique :

11.2.1. Microscopie électronique a balayage :

L’étude de la morphologie des couches minces de HfO,, TiO, et ZrO,, ainsi que
I’estimation de leur épaisseur, ont été réalisées par microscopie électronique a balayage (MEB).
Pour cette analyse, des échantillons préparés sur verre ont été utilisés, ce support facilitant
I’observation en coupe transversale. La figure I11.7 présente la morphologie des dépdts sous
deux angles : des vues en surface et des coupes transversales.

On observe que les trois dépbts présentent une structure globalement compacte. Les vues
en surface révelent une texture granulaire pour les trois matériaux, suggérant une croissance par
coalescence de grains. En coupe transversale, le dépdt de HfO, montre clairement une structure
colonnaire, indiquant une croissance orientée perpendiculairement au substrat. En revanche,
cette organisation n’est pas visible pour les dép6ts de ZrO, et TiO,, ce qui peut s’expliquer par
leur faible épaisseur, rendant la structure interne difficile a distinguer sur les images MEB.
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Figure 111.7: Morphologie des dépbts de HfO,, TiO, et ZrO, déposé sur verre observee par MEB.

La figure 111.8 présente les épaisseurs des trois dépdts, estimées a partir des observations
MEB.

Malgré des conditions de dépbt identiques, les épaisseurs mesurées varient
significativement selon la nature du matériau. Le dépdt de HfO, présente I'épaisseur la plus
élevée (382,10 nm), suivi par le ZrO, (260,60 nm), tandis que le TiO, affiche la plus faible
épaisseur (143,66 nm). Ces différences peuvent étre attribuées aux propriétés intrinseques de
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chaque matériau, telles que leur taux de pulveérisation, leur densité ou encore leur interaction
avec le plasma pendant le dépét.

Figure 111.8: Représentation graphique des épaisseurs des dépdts de HfO,, TiO, et ZrO;,
obtenues par MEB

Dans une étude comparative réalisée par Kusano [40], les taux de dép6t de films minces
d’oxydes métalliques obtenus par pulvérisation magnétron ont été évalués. Il a été montré que
le TiO, présente un taux de croissance significativement plus faible (environ 4,7 nm/min)
comparé au ZrO, (7,6 nm/min) et au HfO, (6,8 nm/min), et ce malgré des conditions de dépot
identiques. Ce résultat est en accord avec nos propres observations, ou le TiO, présente
I’épaisseur de film la plus faible.

Par ailleurs, dans une autre étude comparative portant sur des dépdts réalisés par
pulvérisation magnétron a impulsions de haute puissance (HiPIMS), VI¢ek et al.[41] ont montré
que, sous des conditions optimisées identiqgues — notamment un contr6le pulsé du flux
d’oxygene et une température de substrat inférieure a 165 °C — le HfO,, atteint une vitesse de
dép6t remarquable de 200 nm/min, contre 120 nm/min pour le ZrO,.

11.2.2. Microscopie a force atomique :

Afin de mieux caractériser 1’état de surface de nos films et d’en estimer la rugosité, nous
avons utilisé la microscopie a force atomique (AFM). Les images 2D et 3D obtenues sur une
surface de 5 x 5 um, pour les couches minces de HfO,, TiO, et ZrO, sont présentées dans la
figure 111.10.

A partir de ces images, nous avons évalué la rugosité des surfaces en utilisant la valeur RMS
(Root Mean Square), un indicateur de 1’irrégularité de la surface. Ces résultats sont regroupés
dans le tableau 111.10, accompagnés d'autres données représentatives de la topographie, telles
que la hauteur moyenne (Ra), la hauteur maximale des pics, ainsi que la profondeur des creux.

La rugosité la plus élevée, estimée a environ 2,50 nm, a été observée pour la couche de
ZrO,. Elle est suivie par celle de HfO,, avec une valeur de 2,23 nm. La surface la plus lisse est
celle du TiO,, présentant une rugosité de 1,93 nm.
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Figure 111.9: Images AFM 2D et 3D des couches de HfO_, TiO, et ZrO,.

Tableau 111.10: Les valeurs de RMS, Ra, Rp et Rv des couches de HfO,, TiO, et ZrO,.

HfO, TiO, ZrO,
Hauteur quadratique moyenne 2,23 1,93 2,50
[RMS] (nm)

Hauteur moyenne arithmétique 1,83 1,56 1,96
[Ra] (nm)

Hauteur maximale du pic 6,40 6,74 9,33
[Rp] (hm)

Profondeur maximale du creux 7,66 5,89 7,22
[Rv] (hm)
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Les valeurs de rugosité RMS (Root Mean Square) mesurées pour nos échantillons se sont
avérées relativement faibles et tres proches les unes des autres. Cette observation peut étre
attribuée a deux facteurs principaux. Premierement, la méthode de dép6t utilisée, la Physical
Vapor Deposition (PVD), influence la morphologie des films minces, comme I'ont souligné
Panjan et al. [52], bien qu'il soit généralement admis que la rugosité de surface des films
déposés par PVD tend a augmenter avec leur épaisseur en raison de la croissance colonnaire et
de lI'amplification des irrégularités, nos films présentent des épaisseurs relativement faibles,
variant entre 140 et 380 nm. A ces faibles épaisseurs, le développement des irrégularités de
surface n'a pas été suffisamment prononcé, contribuant ainsi a maintenir une faible rugosite.
Deuxiémement, la préparation minutieuse du substrat en acier inoxydable 316L a joué un role
crucial. Le polissage mecanique jusqu'a l'obtention d'un effet miroir a permis de réduire
drastiqguement la rugosité initiale du substrat, comme cela a été démontré par Zhichao et al.
[53]. Des études ont montré que l'acier inoxydable 316L peut atteindre une rugosité RMS
d'environ 3 a 5 nm apres un tel traitement [54]. Un substrat initialement tres lisse favorise la
croissance d'un film déposé avec une rugosité minimale, car il offre une surface de nucléation
uniforme et limite la propagation des défauts topographiques du substrat vers le film.

111.3. Mesure de I’angle de contact (Ia mouillabilité) :

La mouillabilité désigne la capacité d’une surface a étre mouillée par un liquide [26]. Cette
propriété est particulierement importante a évaluer, surtout lorsque les matériaux sont destinés
a des applications biomédicales impliquant un contact direct avec des liquides. Ce parameétre
influence directement la biocompatibilité, en conditionnant la maniére dont le matériau interagit
avec les tissus et fluides biologiques.

Comme le corps humain et les fluides physiologiques sont majoritairement constitués d’eau,
le caractére hydrophile ou hydrophobe du matériau devient essentiel. Un matériau hydrophile
favorisera I’adhésion cellulaire, ce qui est recherché dans certains cas pour favoriser
I’intégration dans ’organisme. A I’inverse, un caractére hydrophobe peut étre préférable
lorsqu’on cherche a limiter ’adhérence, par exemple pour empécher la colonisation
bactérienne. Le choix entre hydrophilie et hydrophobie dépend donc directement de 1’usage
biomédical envisagé.

On parle d’hydrophilie lorsqu’une surface est bien mouillée, c’est-a-dire que I’eau s’y étale
naturellement. A ’inverse, on parle d’hydrophobie lorsque le mouillage est faible : I’eau forme
alors des gouttelettes et ne s’étale pas. Cette différence de comportement est étroitement liée a
I’énergie de surface du matériau, géneralement élevée dans le cas hydrophile et faible dans le
cas hydrophobe, ces propriétés déependent de nombreux facteurs d’origine chimique et physique
[12].

Afin d’étudier le comportement des trois dépots en présence d”humidité, nous avons évalue
leur mouillabilité en mesurant I’angle de contact formé entre une gouttelette d’eau et la surface
de chaque echantillon.

La surface est hydrophobe si I'angle de contact est supérieur a 90° et hydrophile si I'angle
de contact est inférieur a 90° [12]. Les images des gouttelettes déposées sur les différents
échantillons sont présentées a la figure 111.10, tandis que les résultats des mesures sont
regroupés dans le tableau I11.11.

83



Chapitre 3 : Résultats et discussions

Figure 111.10: Images typiques de gouttes d'eau sur les surfaces des films élaborés ainsi que sur
le substrat 316 L.

Tableau 111.11: Mesure des angles de contacte sur le 316L et les différents depots.

Nombre d’essai 316 L HfO2 TiO2 ZrO2
El (0°) 71,6 97,5 104,4 96,6

E2 (6°) 73 98,5 103,3 95,5
Moyenne (6°) 72,3 98 103,85 96,05

Les mesures d’angle de contact révelent des variations notables selon le type de revétement
appliqué. Le dép6t de TiO, présente I’angle le plus élevé avec une moyenne de 103,85°,
indiquant une surface plus hydrophobe, suivi de HfO, (98°) et ZrO, (96,05°). En comparaison,
une surface non revétue montre un angle plus faible, autour de 72,3°. Ces résultats suggérent
que les couches minces d’oxydes augmentent globalement 1I’hydrophobicité des surfaces, ce qui
peut avoir un impact positif sur certaines propriétés biologiques, notamment la limitation de
I’adhérence bactérienne.

Pour une meilleure visualisation, les résultats des angles de contact ont été représentés les
angles de contact dans la figure I11.11. Ca permettra de comparer plus clairement 1’influence
des différents revétements sur le comportement de mouillabilité.

f

I
I

79 3° 98° 103.85° 96.05

AlSI 316L HfO2 TiO2 ZrOz2

Figure 111.11: schématisation des angles de contact obtenus pour différents dépots.
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Les valeurs des angles de contact obtenues dans cette étude sont proches de celles rapportées
dans la littérature. Jain et al. ont déposé des couches de HfO, par pulvérisation magnétron a
différents angles, et ils ont trouvé des valeurs comprises entre 92,3° et 106,3° [68]. Dans une
autre étude portant sur le TiO, dépose par pulvérisation cathodique a double magnétron, Wu et
al. ont montré que 1’angle de contact se situait entre 100° et 112° [69]. Petal et al. ont déposé
des couches minces de ZrO, en utilisant le procédé de pulvérisation magneétron et ont obtenu
un angle de contact compris entre 90° et 101°, en faisant varier la pression partielle d’argon
dans I’enceinte de dépdt (et par conséquent celle de I’oxygene) [67].

I11.4.  Etude des propriétés mécaniques :

Les propriétés mécaniques telles que la dureté (H) et le module de Young des couches
déposées sur I’acier inoxydable 316L ont été évaluées a 1’aide d’un nano-indenteur de marque
CSM. Les essais ont été réalisés sous une charge maximale de 1 mN, avec une vitesse de
chargement et de déchargement fixée a 2 mN/min, un taux d’acquisition de 10 Hz et en
considérant un coefficient de Poisson de 0,3. L’ensemble des mesures est enregistré via un
systeme d’acquisition dédié, permettant de suivre en temps réel les paramétres nécessaires a
I’identification des propriétés mécaniques des couches. Les courbes de chargement et de
déchargement obtenues pour les différents échantillons sont présentées dans les figures 111.12.
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Figure 111.12: Courbes de chargement-déchargement pour les différents dépots.

Lorsqu’on caractérise les propriétés mécaniques d’une couche mince, il est important de
veiller a ce que la profondeur d’indentation reste inférieure a 10 % de I’épaisseur de la couche,
afin de limiter I’influence du substrat. Durant I’essai, la courbe force-profondeur obtenue forme
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une boucle d’hystérésis composée de deux phases : la montée représente la phase de
chargement, ou la pointe s’enfonce dans le matériau jusqu’a atteindre une profondeur maximale
hm, tandis que la descente correspond au déchargement. La phase de chargement combine les
réponses élastique et plastique du matériau, ce qui empéche une exploitation directe pour le
calcul de la dureté. En revanche, la phase de déchargement, qui correspond au retrait de la
pointe, permet de mesurer la profondeur résiduelle hp, révélatrice de la déformation plastique.
L’analyse de la force en fonction de la profondeur permet ainsi d’extraire les propriétés
mécaniques du matériau, notamment sa dureté et son module d’¢lasticité.

L’analyse des courbes de chargement/déchargement (figure 111.12) a permis d’extraire
les profondeurs résiduelles, correspondant aux empreintes permanentes laissées par I’indenteur.
Le dépdt de ZrO, présente la plus faible valeur, avec une profondeur de 9,43 nm, traduisant
une meilleure résistance a la déformation plastique. Le TiO, , avec une profondeur
intermédiaire de 13,31 nm, se situe entre les deux extrémes. A I’inverse, le dépot de HfO,
affiche la plus grande profondeur, atteignant 34,87 nm, ce qui refléte une réponse mécanique
moins rigide sous sollicitation.

La figure 111.13 présente un histogramme comparatif des résultats obtenus pour le module
de Young et la dureté des trois dép6ts analyses. Cette représentation permet de visualiser les
différences de performance mécanique entre les couches.

100+ H
¢

80

® 60 -

GP

40

20 -

— — — _‘O
16L AR O,
Figure 111.13: Histogramme des modules d"Young E et de la dureté H pour chaque dépét.

L’analyse des résultats met en évidence des différences notables entre les propriétés
mécaniques des trois depots. Le dépot de TiO, présente la valeur de dureté la plus élevée (6,43
GPa), indiquant une forte résistance a la déformation plastique. En comparaison, les dép6ts de
ZrO, et HfO, affichent des duretés nettement inférieures, respectivement de 3,44 GPa et 3,18
GPa. Concernant le module d’Young, le HfO, montre la rigidité la plus élevée avec une valeur
de 99,45 GPa, suivi du TiO, (74,55 GPa), tandis que le ZrO, présente la valeur la plus faible
(64,85 GPa). Ces résultats suggerent que TiO, combine une dureté élevée avec un module
d’¢lasticité intermédiaire, ce qui peut étre favorable dans les applications nécessitant a la fois
résistance a 1’usure et maintien d’une certaine flexibilité. Le HfO, , bien que moins dur, se
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distingue par une rigidité importante, tandis que ZrO, affiche des performances mécaniques
globalement inférieures dans ce contexte.

A titre de comparaison, I’acier inoxydable 316L non recouvert présente une dureté de 2,68
GPa et un module d’Young de 56 GPa [66]. L’ajout des couches minces a donc permis
d’améliorer significativement les performances mécaniques de surface, notamment en
augmentant la dureté et la rigidité. Le dép6t de TiO, se distingue particulierement par sa
capacité a renforcer la résistance a la déformation plastique, tandis que le HfO, apporte une
augmentation marquée de la rigidité. Ces améliorations sont prometteuses pour accroitre la
durabilité et la tenue mécanique de I’acier 316L dans des applications biomédicales exigeantes.

Les valeurs obtenues sont proches, et du méme ordre de grandeur que celles rapportées
dans d’autres études. Le tableau 111.12 en présente une synthese comparative.

Tableau 111.12: Dureté et module 'Young rapportés dans la litttérature.

Dépdt L’étude Dureté H Module d’Young
(GPa) (GPa)
AISI 316L Rokosz et al. [66] 2,68 56
Notre étude 3,18 99,45
HfO:2 Tapilt et al. [37] 7,5-9,5 180-260
Berdova et al. [38] 8,3-9,7 163-165
Notre étude 6,43 74,55
TiO2 Villegas et al. [35] 9,9-11,5 88,1-96,3
Soares et al. [36] 3,4-6 73-152
Notre étude 3,44 64,85
ZrO2 Catauro et al. [33] 2,5-5,4 54-85
Zalnezhad [34] 2,9-6,3 108-218
Zegtouf [12] 6,9-19,5 124,7-220,9

La dureté est une mesure de base de la force tandis que le module élastique donne une
mesure de la tendance du matériau a la déformation élastique. Les performances du contenu
protecteur contre l'usure peuvent s'exprimer non pas par une valeur de dureté élevée, mais par
les rapports H / E, H3 E2 et H/E? (tableau 111.13). Le rapport H / E exprime une mesure de la
limite élastique de déformation, ce qui est un bon indicateur de la déformation d'un film sans
apparition de
déformation permanente. Le rapport H*/ E? (¢’est-a-dire la déformation élastique a la rupture)
est un parametre couramment utilisé pour évaluer la résistance a la déformation plastique et
pour prevoir leur résistance a 1’usure lors de contacts [32].

Et le rapport H/E? qui nous renseigne sur la capacité du matériau a résister a des dommages

permanents [12]. Alors, afin d’offrir une meilleure résistance, les couches minces doivent avoir
des rapports H/E, H/E? et H3/E? élevés [12].

Tableau 111.13 : Tableau des rapports H/E, H/E? et H¥/E%

H (GPa) E (GPa) HIE  H/E’(GPal) H3E?(GPa)
HfO: 3,18 99,45 0,031 0,0003 0,003
TiO» 6,43 74,55 0,086 0,0012 0,048
Zro; 3,44 64,85 0,052 0,0008 0,009
AISI 316L 2,68 56 0,047 0,0008 0,006
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Le TiO, présente les rapports les plus éleves (H/E = 0,08, H/E2 = 0,0012 et H3/E2 =
0,048), ce qui reflete une excellente aptitude a résister aux contraintes mécaniques, tout en
limitant I’usure et les dommages permanents. Le ZrO, , avec des rapports intermédiaires (H/E
= 0,05, H/E? = 0,0008 et H3/E? = 0,009), montre un comportement mécanique modéré,
garantissant une résistance correcte mais inférieure a celle du TiO, . Le HfO, présente les
valeurs les plus faibles (H/E = 0,03, H/E? = 0,0003 et H3/E2 = 0,003), traduisant une plus faible
capacité a résister a la fissuration et a I'usure plastique. En comparant avec I’acier inoxydable
AISI 316L non revétu affiche des rapports similaires a ceux du ZrO, (H/E = 0,047, H/E2 =
0,0008 et H3/E2 = 0,006), confirmant que 1’apport des couches de TiO, améliore nettement la
résistance mécanique de surface, tandis que les dépdts de ZrO, et HfO, offrent des
améliorations plus limitées, voire négligeables dans le cas du HfO, .

11.5. Etude de la résistance a la corrosion :

Pour étudier le comportement des films déposés, les échantillons ont été immergés dans un
milieu physiologique simulant celui du corps humain a 37 °C, a savoir la solution SBF. Le
comportement a la corrosion a été évalué par polarisation potentiodynamique, et les courbes
obtenues sont présentées dans la figure 111.14. Pour cette étude, nous avons utilisé quatre
échantillons distincts : trois substrats en acier inoxydable 316L, chacun revétu d’une couche
d’oxyde (HfO, , TiO, ou ZrO, ), ainsi qu’un échantillon d’acier 316L non revétu servant de
référence.

Dans une courbe de polarisation, une augmentation brutale du courant de corrosion peut
étre observée au niveau du potentiel de piqgdres, ce qui traduit une dissolution rapide de la
couche passive [42]. Ce potentiel critique marque le début de la formation de piqgdres sur la
couche protectrice, lorsque la région transpassive est atteinte, a des potentiels anodiques
suffisamment élevés pour entrainer 1’élimination compléte de cette couche et exposer le métal
frais a un environnement corrosif. Dans notre cas, aucune corrosion par piqlires n’a été détectée
pour I’acier non revétu ni pour celui recouvert des couches d’oxyde (HfO2, TiO2 ou ZrOy),
comme le montrent la figure 111.14.
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Figure 111.14: Courbes de polarisation potensiodynamique de ’acier AISI 316L sans et avec
revetement de HfO,, TiO; et ZrO..
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L’allure des courbes de polarisation potentiodynamique (Log I = f(E)) reste similaire pour
I’ensemble des échantillons étudiés. Toutefois, on observe un déplacement de toutes les courbes
correspondant aux échantillons revétus par une couche d’oxyde (HfO, , TiO, ou ZrO, ) vers
la gauche, c’est-a-dire vers des potentiels plus négatifs, ce qui correspond a une polarisation
anodique [42]. Cela traduit une diminution du caractére noble du matériau, indiquant une plus
grande tendance a I’oxydation.

Par contre, une densité de courant plus faible est un indicateur direct d’une vitesse de
corrosion plus basse : plus cette valeur est faible, meilleur est le comportement du matériau face
a la corrosion [43].

Les résultats montrent que les densités de courant pour les revétements de TiO, et ZrO,
sont significativement plus faibles que celle de I’échantillon non revétu, traduisant une
amélioration notable de la résistance a la corrosion. En revanche, le revétement HfO, présente
une densité de courant plus élevée que celle de 1’acier 316L, indiquant une protection moins
efficace dans ce cas.

Les valeurs de potentiel de corrosion, de courant de corrosion et de résistance de
polarisation ont été obtenues au moyen de I'extrapolation des courbes de Tafel (voir tableau
I11.14). L'efficacité protectrice de la couche (Pe) a été calculée a partir de la courbe de
polarisation a l'aide de I'équation suivante [42] :

Pe = [1 _ ( Icorrcouche >] % 100

I corr substrat

La porosité des revétements a également été calculée a partir des résultats expérimentaux
obtenus aprés les tests avec 1’équation suivante [44] :

P = % x 10~ ‘AEcorr |/Ba
RP

Ou P est la porosite totale du revétement, Rps est la résistance de la polarisation de substrat
non revétu, Rp est la résistance de polarisation du substrat revétu, AEcorr la différence entre les
potentiels de corrosion du substrat revétu et non revétu, et ba est la pente de Tafel anodique du
substrat. Les revétements avec une porosité plus faible et des valeurs de résistance plus élevées
offrent de meilleures performances de protection [12].

Tableau I11.14: Parametres électrochimiques des tests de polarisation potentiodynamique.

Taux de Résistance de

Dépdt corrosion la Ecorr lcorr ba bc Pe Porosité
(mm/an) polarisation (mV)  (nA) (mV) (mV) %
Rp (MQ)
Ref* 0,0012 0,43 -151,8 102,9 300  153,6 - -
HfO2 0,0015 0,19 -385 133 1159 115 -29,25 0,38
TiO2 0,0001 1,74 -282 984 47,70 2285 90,44 0,09
ZrOz 0,0002 1,04 -399,7 19,17 97,13 87 81,37 0,06

*référence : sans dépot.

89



Chapitre 3 : Résultats et discussions

Les résultats obtenus mettent clairement en évidence que les dépdts de TiO, et de ZrO,
ont significativement amélioré la résistance a la corrosion de ’acier inoxydable 316L, ce qui
constitue un résultat tres prometteur. Le revétement TiO, se distingue par un comportement
électrochimique exceptionnel, avec un taux de corrosion extrémement faible (0,0001 mm/an),
un courant de corrosion minimal (9,84 nA), une porosité réduite (0,09) et un taux de protection
élevé (90,44 %), traduisant une barriere dense et efficace contre les attaques corrosives. De
méme, le dépdt de ZrO, offre d’excellentes performances, avec un courant de corrosion bas
(19,17 nA), une porosité tres faible (0,06) et une protection de 1’ordre de 81,37 %, ce qui
confirme la compacité et la stabilité de la couche formée. En revanche, le revétement HfO, ,
moins performant, présente une porosité élevée (0,38), un courant de corrosion plus important
(133 nA) et un effet négatif sur la protection (—29,25 %), suggérant une couche perméable et
peu homogeéne. Ainsi, ces résultats soulignent le role clé de TiO, et ZrO, dans I’amélioration
de la durabilité des implants métalliques, en renforcant efficacement leur résistance a la
corrosion.

Shen et al. [45], dans une étude rigoureuse et particulierement pertinente visant a améliorer
la résistance a la corrosion de I'acier inoxydable 316L, ont élaboré un dép6t de nanoparticules
de TiO, par la méthode sol-gel suivie d’un trempage (dip-coating). Ce procédé a été complété
par une série de traitements spécifiques destinés a renforcer I’hydrophobicité de la surface, dans
le but de réduire significativement la vitesse de corrosion. Les résultats obtenus sont
remarquables : le courant de corrosion (lcorr) a été réduit de 161 nA pour I’échantillon non revétu
a 55,8 nA apres dépot, puis jusqu’a 0,16 nA apres les traitements hydrophobes successifs. De
méme, le taux de corrosion est passé de 1,2 x 10~ 3 mm/an a 0,9 x 10~ 3 mm/an aprés dép6t,
pour atteindre 2,73 x 10~ ® mm/an aprés optimisation de I’hydrophobicité. Ces performances
mettent en évidence I’impact crucial de la modification de surface hydrophobe dans le
renforcement de la durabilité des implants en acier inoxydable 316L.

L’efficacité du dépot de ZrO: et son role dans I’amélioration de la résistance a la corrosion
de l’acier 316L ont ét¢ démontrés par Zegtouf [12], pour différents taux d’oxygene ainsi que
sous diverses conditions de polarisation.

Quant au HfO, , il a montré un comportement moins favorable face a la corrosion comparé
a I’acier inoxydable 316L non revétu. En effet, son dépdt a conduit a une augmentation du
courant de corrosion, ce qui reflete une baisse de la résistance globale. Cette dégradation peut
étre attribuée a une faible résistance a la polarisation ainsi qu’a une porosité relativement élevée,
favorisant la pénétration des électrolytes jusqu’au substrat. Un résultat similaire a été rapporté
par Almomani et Aita [46], ils ont déposé des couches de HfO, sur de I’acier inoxydable 316L
par pulvérisation cathodique. Suite a un essai de polarisation potentiodynamique comparant un
échantillon revétu a un autre non revétu, ils ont observé le développement de piqgdres de
corrosion sur les deux et une augmentation du courant de corrosion (lcorr) a été observée pour
I’échantillon revétu, indiquant que le dépdt de HfO> a réduit la résistance a la corrosion de
I’acier 316L. Pour remédier a cela, ils ont proposé un revétement nanolaminé HfO, —Al, O3
(empilement régulier de couches trés minces), qui a montré des performances nettement
supérieures. Cette étude souligne qu’avant d’envisager 1’utilisation du HfO, dans des
applications ou la résistance a la corrosion est cruciale, il est important de garder a I’esprit que
ce matériau, bien que prometteur dans d’autres domaines, présente des performances limitées
face a la corrosion. Son utilisation comme revétement anticorrosion sur 1’acier inoxydable 3161
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ne semble pas offrir une protection suffisante, comme le montre le développement de piqlres
observé apres test [46].

En s’appuyant sur les résultats de Shen et al. [45] (mentionné précédemment), il apparait
clairement que 1’hydrophobicité joue un role déterminant dans I’amélioration du comportement
a la corrosion d’un matériau. Ainsi, il est pertinent de mettre en relation les performances
anticorrosion des différents oxydes avec leurs propriétés hydrophobes. Dans ce travail, nous
avons précedemment mis en évidence que le TiO, présentait I’hydrophobicité la plus marquée
parmi les trois oxydes étudiés, sur la base de la mesure de 1’angle de contact. Ce résultat
concorde avec son comportement remarquable vis-a-vis de la corrosion.

En revanche, bien que le HfO, présente une hydrophobicité légerement supérieure a celle
du ZrO, , il reste moins performant face a la corrosion, méme lorsqu’on le compare directement
a I’acier inoxydable 316L non revétu. Sa faible résistance a la polarisation refléte une protection
insuffisante, ce qui rend son utilisation seule peu recommandée pour des applications
implantaires exposées a des environnements fortement corrosifs. Dans ce contexte, il serait plus
judicieux d’envisager des approches alternatives, comme les structures nanolaminées HfO, —
Al, Os , afin d’améliorer la barriére protectrice.

I11.6.  Etude biologique :
111.6.1. La bioactivite :

La bioactivité est I'une des propriétés clés pour évaluer la biocompatibilité d'un matériau.
Elle est définie comme la capacité d’un matériau a former de I’hydroxyapatite (HA) a sa
surface. Cette derniere agit comme une couche intermédiaire bioactive, capable d’établir des
liaisons chimiques solides avec ’os naturel, favorisant ainsi 1’intégration du matériau dans
I’environnement tissulaire [47, 48].

Afin d’évaluer cette propriété pour les couches de HfO, , ZrO, et TiO, , les échantillons
en verre revétus de ces oxydes ont été immergés dans un plasma sanguin artificiel pendant 14
jours. A I’ceil nu, nous observons une fine couche blanche qui s’est formée 4 la surface des trois
échantillons aprés immersion.

Une analyse par microscopie optique a un grossissement de x200 pour le HfO. et TiO et
un grossissement x500 pour le ZrO- a été réalisée afin d’examiner la surface des échantillons
aprés immersion. Les résultats sont présentés dans la figure 111.15.

Les observations en microscopie optique ont permis de confirmer la formation
d’hydroxyapatite sur I’ensemble des surfaces revétues. A un grossissement de x200 des dépdts
denses et bien répartis sont visibles sur les échantillons TiO, et HfO, , avec une densité
Iégerement plus marquée pour TiO, . Pour le ZrO, , I’observation, avec un grossisement de
x500, a révélé également la présence d’hydroxyapatite, bien que sous forme plus dispersée. Ces
résultats indiquent que les trois types de revétement possédent un caractére bioactif, capable
d’induire la nucléation d’HA, avec toutefois une affinité apparente plus importante pour les
couches de TiO, et HfO, .
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Figure 111.15: Images en microscopie optique des surfaces revétues apres immersion.

Afin de confirmer la nature de la couche formée a la surface des dépbts aprés immersion,
une analyse par spectroscopie Raman a été réalisée. Cette technique permet d’identifier
précisément les phases présentes grace a leurs signatures vibratoires caractéristiques. La figure
I11.16 présente les spectres Raman obtenus pour les trois échantillons revétus (TiO, , HfO, et
Zr0O, ), révélant des bandes caractéristiques de 1’hydroxyapatite. Ces résultats confirment que
la couche formée sur chaque dépo6t correspond bien a de I’hydroxyapatite, en accord avec les
observations effectuées en microscopie optique.

En observant les spectres Raman des dépdts, on remarque clairement la présence d’un pic
intense @ 1070 cm™ ! pour tous les dépots, ainsi qu’un autre pic assez net a 960 cm~ 1. Ces deux
pics sont caractéristiques des modes de vibration de I’hydroxyapatite. Cette derniere est définie
par quatre modes vibratoires associés au groupement phosphate PO, 3~ : a 430 cm™ t (mode
de flexion symétrique, v, ), @ 580 cm™ ! (mode de flexion antisymétrique, v4 ), @ 962 cm™ 1
(mode d’élongation symétrique, v, ), et a 1047 cm™ ! (mode d’élongation antisymétrique, v3 )
[49]. Ces résultats indiquent que les trois dépdts étudiés sont capables d’induire la formation
d’hydroxyapatite. On remarque que la largeur a mi-hauteur du pic situé a 1070 cm™ * est plus
faible pour les dép6ts de HfO, et TiO, que pour celui de ZrO, ; ceci est interprété comme
une meilleure cristallinité de 1’hydroxyapatite [12, 50], et refléte donc une bioactivité
relativement plus élevée. Cette meilleure cristallinité est en accord avec les observations en
microscopie optique, ou les surfaces de TiO, et HfO, présentaient des dépdts
d’hydroxyapatite plus denses et plus homogénes que ceux observés sur ZrO, , confirmant ainsi
leur aptitude accrue a favoriser la nucléation et la croissance de la phase apatite.
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Figure 111.16 : Spectres Raman des dépdts apres immersion dans du plasma sanguin artificiel
pendant 14 jours (HA : hydroxyapatite).

Selon Jemat et al. la porosité et la rugosité des revétements jouent un réle crucial dans la
bioactivité des matériaux, influencant directement leur interaction avec les tissus environnants
apres implantation. La présence de pores a la surface facilite la pénétration des solutés jusqu’au
fond de ces cavités, ce qui favorise la nucléation et la croissance des cristaux d’apatite. Cette
formation est notamment attribuée a I’augmentation de la surface spécifique active induite par
la porosité accrue [51].

Cependant, il convient de nuancer I’effet de la rugosité et de la porosité sur la formation de
I’hydroxyapatite dans notre cas. En effet, les mesures de rugosité obtenues pour les trois dépots
révelent des valeurs relativement faibles, de I’ordre de 2,22 + 0,29 nm, avec un léger écart entre
les échantillons. Cette faible rugosité peut étre attribuée aux faibles épaisseurs des couches
déposeées, avoisinant deux centaines de nanomeétres. De ce fait, il semble difficile de corréler de
maniere significative la rugosité a la bioactivité observée.

Concernant la porosité, une tendance similaire est observée : bien que le dépdt de TiO,
présente une porosité relativement faible, cela n’a pas empéché la formation de I’hydroxyapatite
sur sa surface. Ce comportement peut s’expliquer par la nature structurale du TiO, , & savoir sa
phase cristalline rutile, laquelle est reconnue, selon Jemat et al. [51], comme étant
particuliérement efficace pour induire la formation d’hydroxyapatite. Seul le dépot de HfO,
présentant une porosité un peu plus élevée, semble avoir favorisé ce phénomeéne par cet effet
de surface. Ainsi, si la porosité peut localement jouer un réle facilitateur, elle ne constitue pas,
a elle seule, un facteur déterminant dans la nucléation de I’hydroxyapatite dans les conditions
de depdt utilisées ici.

L’hydroxyapatite (HA) fait partie de la famille des apatites, qui sont des composé€s a base
de calcium et de phosphate. Sa formule chimique est [Ca; o (PO,4 )s (OH), ]. Grace a sa
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structure et sa composition proches de celles de I’os naturel, elle est largement utilisée dans le
domaine biomédical, notamment pour la réparation osseuse. Elle présente d’excellentes
propriétés bioactives, ce qui lui permet d’interagir favorablement avec les tissus vivants [55].

La formation d’hydroxyapatite a la surface des matériaux immergés dans un fluide corporel
simulé tel que le plasma sanguin artificiel pourrait s’expliquer de la maniere suivante. Prenons
I’exemple du dépot ZrO», on a la formation de groupes Zr-OH a la surface par échange avec les
ions HsO" dans le fluide ; Les ions de calcium Ca?* du fluide peuvent étre attirés par la surface
chargée négativement ce qui conduit, a ’augmentation de la charge positive sur la surface de
I’échantillon. Par I’arrivée des ions phosphate chargés négativement HPOs>, an amas
précurseur d’hydrogénophosphate de calcium se forme et se développe en consommant des ions
de calcium et de phosphate du fluide. Finalement, cet amas se transforme spontanément en
hydroxyapatite [Cai0(POas)s (OH).] ; ce processus peut s’expliquer par la réaction suivante [12] :

10 Ca?* + PO}~ + 20H™ - Cayo(P0,)s(0H),

La formation de I’hydroxyapatite dépend de plusieurs facteurs clés, tels que la morphologie
de la surface, sa rugosité, ainsi que son hydrophilicité. En général, plus une surface est
hydrophile, plus elle favorise la formation de I’HA [56]. Cependant, dans 1’étude présente, bien
que les surfaces des dépdts aient montré un caractére hydrophobe, cela n’a pas empéché la
formation de I’hydroxyapatite. Cela suggére que 1’hydrophilicité a elle seule n’est pas un
paramétre déterminant, mais que c’est ’ensemble des caractéristiques de surface qui agit de
manicre combinée pour influencer la nucléation et la croissance de I’HA.

Dans leur étude, Surmeneva et al. [58] ont réalisé des dépots de revétements d’hy-
droxyapatite enrichis en titane (Ti) sur un alliage Ti6Al4V a 1’aide de la technique de
pulvérisation cathodique RF magnétron, en combinant des cibles d’hydroxyapatite pure et de
TiO, . La teneur en titane a été ajustée en modifiant la puissance RF appliquée a la cible de
TiO, , ce qui a permis d’obtenir des revétements dopés au Ti sans altérer la formation du
compos¢ d’hydroxyapatite. Les résultats ont montré que 1’augmentation de 1’hydrophobicité,
lice a I’ajout de Ti (évaluée par I’angle de contact), n’a pas empéché la formation de
I’hydroxyapatite. Au contraire, I’ensemble du revétement, incluant le dopage au Ti, a conduit a
une amélioration notable de la résistance a la corrosion in vitro dans un fluide corporel simulé
a 37 °C. Les auteurs soulignent que les surfaces présentant une plus forte teneur en titane et un
angle de contact plus éleve offrent une meilleure résistance électrochimique, ce qui fait de ce
type de dép6t un traitement de surface prometteur pour les implants métalliques [58].

Pour conclure, bien que 1’hydrophilicité soit généralement considérée comme un facteur
favorable a la formation de I’hydroxyapatite (HA), elle ne constitue pas a elle seule un critére
déterminant. En effet, plusieurs autres parameétres peuvent compenser un caractére hydrophobe
et permettre malgré tout la croissance de I’HA. Parmi ces facteurs, on peut citer la rugosité de
la surface, qui augmente les sites de nucléation, ainsi que 1’énergie de surface, qui peut favoriser
I’adsorption des ions calcium et phosphate. La composition chimique de la surface joue
également un role clé, notamment par la présence de groupes fonctionnels capables d’interagir
avec les espéces ioniques.

De plus, des études menées par Liu et al. [66] et Wang et al. [67] ont confirmé qu’une
surface nanostructurée constitue un facteur clé favorisant la précipitation de 1’apatite.
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Alors, on constate que le type de dép6t ainsi que ses conditions influencent directement la
nature de la surface, et peuvent étre considérés comme des parameétres clés facilitant la
formation de I’hydroxyapatite. Ainsi, c’est I’ensemble des caractéristiques physico-chimiques
de la surface, combinées aux paramétres du procédé, qui détermine I’efficacité de la nucléation,
et non un seul facteur isole.

111.6.2. Test bactériologique :

Cette section présente les résultats obtenus lors des tests de biocompatibilité bactérienne,
évaluant a la fois le pouvoir bactéricide des matériaux et leur capacité a empécher I'adhésion
de Staphylococcus aureus. Les données recueillies ont permis d'analyser I'interaction entre les
biomatériaux et les bactéries, fournissant des informations importantes sur leur comportement
en milieu biologique.

Pour ce test, nous avons utilisé trois échantillons de silicium, chacun ayant été revétu
séparément de HfO., de ZrO. et de TiO2. Un échantillon d'alliage de titane Ti-6Al-4V a
également été inclus comme référence. L'ensemble de ces échantillons a ensuite été stérilisé
dans des tubes, comme l'illustre la figure 111.17.

Figure 111.17: Stérilisation des échantillons (silicium revétu et alliage de titane Ti-6Al-4V) dans
des tubes avant le test de biocompatibilité bactérienne.

La préparation de la bactérie Staphylococcus aureus (ATCC 25923) a débuté par le
préléevement d'une colonie sur une gélose Chapman ou sur sang. Cette colonie a ensuite été
incubée dans 5 mL de TSB, un milieu de culture liquide favorisant la croissance des bactéries.
L'incubation a été réalisée pendant 18 a 24 heures a 37°C afin d'obtenir une culture en phase de
croissance exponentielle.

Pour l'incubation avec les échantillons, chaque échantillon a été placé individuellement
dans un puits stérile. Deux millilitres de la suspension bactérienne, ajustée a une concentration
de 1076 CFU/mL, ont été ajoutés a chaque puits. Les puits ont ensuite été hermétiquement
fermés a l'aide d'un couvercle stérile, et I'ensemble a été incubé pendant 24 heures a 37°C en
position statique.
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» Premiére analyse (le pouvoir bactéricide) :

Pour évaluer la survie bactérienne, le surnageant de chaque tube a été préleve et des
dilutions décimales stériles ont été réalisées dans du PBS (allant de 10"t & 10°%). Une partie de
chaque dilution a ensuite été ensemencée sur gélose Chapman. Aprés 24 heures d'incubation a
37°C, les colonies bactériennes formées ont été comptées (CFU/mL) (figure 111.18). Les
résultats du comptage ont été regroupés dans le tableau 111.15.

HfO2 ZrO2

Ref (Ti-6Al-4V) TiO2

Figure 111.18 : Les colonies bactériennes formées sur la gélose du surnageant sans dilution.

Tableau I11.15Résultats du comptage des colonies bactériennes (CFU/mL) apres le test de
survie dans le surnageant.

Suspension Suspension Suspension Suspension
pure d*(107) d*(10?) d*(10?)
Ref (Ti-6Al-4V) Incomptable Incomptable Incomptable Incomptable
HfO2 Incomptable Incomptable Incomptable Incomptable
TiO2 Incomptable Incomptable Incomptable Incomptable
ZrO2 Incomptable Incomptable Incomptable Incomptable
d* : diluer.

L'analyse du surnageant a mis en évidence une présence bactérienne extrémement dense
pour I'échantillon de référence en Ti-6Al-4V. Comme l'indiquent les mentions « Incomptable »
dans le Tableau I11.15, un véritable tapis de colonies a été observé visuellement, méme apres
dilutions successives. Cette observation se retrouve de maniére identique pour les échantillons
revétus de HfO,, ZrO; et TiO2. Ces résultats suggérent clairement que, dans les conditions de
ce test de survie, ni l'alliage de titane de référence ni les revétements étudiés n'ont exercé d'effet
bactéricide significatif sur Staphylococcus aureus dans le milieu liquide. En d'autres termes,
ces matériaux n'ont pas démontré la capacité de tuer ou d'inhiber la prolifération de cette
bacterie.

Une étude expérimentale portant sur Staphylococcus aureus et Staphylococcus epidermidis
amontré que le type de métal utilisé pour les implants (titane, acier inoxydable lisse ou rugueux)
n’a pas significativement influencé la présence ou la persistance des bactéries. En effet, aucun
de ces matériaux n’a démontré une capacité intrinséque a éliminer ou inhiber la croissance
bactérienne, que ce soit dans des conditions in vitro ou in vivo [59].
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» Deuxiéme analyse (la capacité a empécher I'adhésion) :

Cette étape a pour objectif de quantifier les bactéries ayant résisté au rincage et restant
fixées a la surface de 1’échantillon. Aprés incubation, 1’échantillon est soigneusement retiré a
I’aide d’une pince stérile, puis rincé deux fois a 1’aide de PBS stérile, une solution tampon
exempte de contamination microbienne. Ce ringage doux, réalisé sans agitation brutale, permet
d’¢liminer les bactéries non adhérentes, sans perturber celles ancrées a la surface. L’échantillon
est ensuite transféré dans un tube propre contenant du PBS frais, en vue de I’étape de
détachement. A 1’aide d’une spatule plastique stérile, on gratte délicatement toute la surface du
matériau afin de détacher les bactéries fixées, en prenant soin de ne pas altérer le revétement.
La suspension obtenue est alors soumise a des dilutions décimales stériles (de 10 et 102), puis
ensemencée et incubée a 37 °C pendant 24 heures. Enfin, le comptage des unités formant
colonie (CFU) permet d’estimer précisément le nombre de bactéries initialement adhérentes a
la surface du matériau (figure 111.19). Les résultats du comptage ont été regroupés dans le
tableau I11.16.

e ——|
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Figure 111.19: Les colonies bactériennes fixées a la surface de I’échantillon sans dilution.

Tableau 111.16 : Résultats du comptage des colonies bactériennes (CFU/mL) apres le test
d'adhérence.

suspension suspension suspension
pure d"(10%) d"(10?)
Ref (Ti-6Al-4V) Incomptable Incomptable 70 colonies
HfO2 Incomptable 100 colonies 17 colonies
TiO2 mais inférieur a 47 colonies 07 colonies
ZrO; la référence 100 colonies 27 colonies

d* : diluer.

L’analyse du nombre de colonies formées apres grattage et mise en culture met en évidence
I’effet des différents revétements sur 1’adhésion bactérienne. L’échantillon de référence en
titane non recouvert (Ti-6Al-4V) montre une forte colonisation : les résultats sont jugés
incomptables pour les dilutions pures et 10~ 1, et atteignent encore 70 colonies a la dilution
10~ 2. Cela refléte une adhésion bactérienne élevée sur le matériau brut.

En comparaison, les surfaces recouvertes présentent une nette réduction du nombre de
bactéries adhérentes. Le HfO, , bien que toujours incomptable en dilution pure, montre une
diminution significative a 100 colonies en 10~ 1, puis 17 colonies a 10~ 2, indiquant une activité
antibactérienne modérée. Le revétement a base de TiO, semble plus performant, avec
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seulement 47 colonies en 10”1 et 7 en 10~ 2, ce qui traduit une réduction plus marquée de
I’adhésion bactérienne. En revanche, le ZrO, présente 100 colonies en 10~ tet 27 en 10™ 2, ce
qui en fait le revétement le moins efficace du groupe en termes d’inhibition bactérienne.

En résumé, ces résultats montrent que les couches minces d’oxydes métalliques limitent
I’adhésion bactérienne a la surface. Le TiO, a presenté le meilleur comportement en termes de
réduction de 1’adhésion, traduisant une efficacité antibactérienne supérieure par rapport aux
autres revétements testés, suivi par le HfO, , qui affiche une activité modeérée, puis par le ZrO,
dont I’effet antibactérien reste plus limité.

Malgré I’activité antibactérienne notable observée dans notre étude pour le TiO, , et plus
faible pour le ZrO, , plusieurs travaux de la littérature ont montré que le dopage de ces oxydes
par le zinc permettait d’améliorer significativement leur efficacité antibactérienne.

Une étude menée par Wang et al. [59] a porté sur 1’élaboration de revétements poreux a
base de Zn-ZrO, /TiO, déposes sur un alliage de titane (Ti6Al4V), en combinant deux
techniques : la pulvérisation magnétron et 1’oxydation micro-arc (MAO). Les auteurs ont
comparé plusieurs échantillons : I’alliage brut, un revétement TiO, , un revétement
ZrO, [TiO, , et un revétement enrichi en zinc (Zn-ZrO, /TiO, ). Les résultats ont montré que
I’introduction du zinc dans la matrice ZrO, /TiO, permettait d’obtenir un revétement
significativement plus performant, aussi bien en termes de résistance a la corrosion que de
réduction de I’adhérence bactérienne, notamment contre Staphylococcus aureus. Cette synergie
entre le zinc et la zircone, associée a une microstructure poreuse, confere donc a cette
combinaison un comportement optimal pour les applications implantaires. Bien que la porosité
puisse favoriser 1’adhésion bactérienne, elle améliore ici la cytocompatibilité en facilitant
I’ancrage des cellules osseuses. L’ajout de zinc compense cet effet en apportant une activité
antibactérienne efficace. Ainsi, le revétement Zn-ZrO, /TiO, combine bioactivité et propriété
antimicrobienne, offrant une solution prometteuse pour réduire les infections tout en favorisant
I’intégration osseuse [60].

L’effet bénéfique du dopage au zinc a également été confirmé par une autre étude menée
par Kang et ses collaborateurs. Dans leurs travaux, des revétements microporeux de TiO,
dopés au Zn ont été déposés sur du titane pur par oxydation micro-arc (MAO). Ces revétements
ont démontré une excellente efficacité antibactérienne, notamment contre Staphylococcus
aureus (S. aureus) [61].

Dans un travail réalisé par Spaji¢ et al. [62], des couches minces de HfO, ont eté déposées
sur du titane pur et de ’acier inoxydable 316L par la méthode ALD, a deux temperatures
différentes (180 °C et 260 °C), afin d’évaluer leur impact sur 1’adhérence bactérienne. Les
résultats montrent que, quelle que soit la température ou le type de substrat, les surfaces
recouvertes de HfO, favorisent I’adhésion des bactéries Staphylococcus aureus. Cette
tendance s’explique en partie par la morphologie des films, notamment a 260 °C ou la surface
présente des agglomérats plus marqués, mais surtout par une modification de la chimie de
surface apres stérilisation a 1’éthanol. En effet, aprés cette étape, les couches de HfO,
deviennent trés hydrophiles, au point que I’angle de contact devient quasiment impossible a
mesurer. Cette forte hydrophilicité rend la surface plus accueillante pour les bactéries
hydrophiles comme S. aureus, ce qui explique le nombre important de colonies observées en
surface [62].
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Lorsqu’on aborde la question de I’hydrophobie et de 1’hydrophilie des surfaces, et leur
influence sur I’adhérence bactérienne, il est essentiel de rappeler que la matrice du biofilm, qui
représente une menace réelle aprés 1’adhésion des bactéries a une surface, est composée
d’environ 3 % de protéines et de 97 % d’eau [63]. Cette composition riche en eau nous améne
naturellement a considérer que les surfaces hydrophiles pourraient favoriser cette adhérence.
Cependant, il est important de ne pas généraliser cette idée.

En réalité, les bactéries possedent des surfaces cellulaires qui peuvent étre soit
hydrophobes, soit hydrophiles, et elles ont tendance a adhérer préférentiellement a des surfaces
de méme nature : ainsi, une bactérie hydrophobe adhérera plus facilement a une surface
hydrophobe, tandis qu’une bactérie hydrophile préférera une surface hydrophile [64]. C’est
pourquoi I’affirmation selon laquelle une surface hydrophile favoriserait systématiquement
I’adhérence bactérienne [62], ne peut pas étre appliquée a toutes les especes bactériennes.

Dans notre étude, les résultats expérimentaux ont montré que les échantillons revétus
présentaient un comportement hydrophobe, avec une hydrophobie plus marquée pour le TiO, ,
suivie du HfO, , puis du ZrO, , bien que les valeurs de ces deux derniers restent proches. Cette
caractéristique de surface est en accord avec la diminution observée de 1’adhérence bactérienne,
suggérant une relation directe entre I’hydrophobie du matériau et la réduction de la colonisation
bactérienne, indépendamment de la nature spécifique de la souche utilisée.

Cependant, il est important de souligner que la relation entre la mouillabilité d’une surface
et I’adhérence bactérienne n’est pas toujours linéaire ou prévisible. En effet, des résultats
contradictoires ont été rapportés dans la littérature. Par exemple, Zheng et al. [64] ont
mentionné que Staphylococcus aureus parvenait a coloniser aussi bien des surfaces polies et
hydrophiles (angle de contact : 73 + 3°) que des surfaces super-hydrophobes, avec une meilleure
efficacité sur ces derniéres. Ce type de résultat, en apparence paradoxal, met en évidence que
la capacité d’une espece bactérienne a coloniser une surface ne dépend pas uniquement du
caractere hydrophile ou hydrophobe, mais également des propriétés physiques propres a la
bactérie.

Dans une étude menée par Ribeiro et al. [65], il a été constaté qu’une surface ultra-lisse ne
favorise ni I’adhésion bactérienne ni 1’accumulation de biofilm. Les auteurs ont également
rapporté, a travers une étude sur des surfaces de titane nanostructurées, une meilleure efficacité
de colonisation avec 1’augmentation de la rugosité de surface. Par ailleurs, une réduction
significative du nombre d’unités formant colonie de S. epidermidis a été observée sur le ZnO
et le TiO, nanostructurés comparativement a leurs versions microstructurées [65]. Ces
résultats concordent avec nos résultats, qui montrent une surface a faible rugosité et une
structure a 1I’échelle nanométrique.

Ces observations rejoignent les recommandations de Spaji¢ et al. [62], qui souligne qu’il
est essentiel d’évaluer plusieurs parameétres de surface, au-dela de la simple mouillabilité. En
effet, I’adhésion bactérienne dépend de nombreux facteurs, notamment des propriétés des
bactéries, de 1’environnement, mais surtout de la surface du matériau. Des caractéristiques
comme la rugosité, la composition chimique, la charge de surface, le caractére hydrophile
ou hydrophobe, ainsi que la présence de certaines protéines adsorbées peuvent fortement
influencer cette étape [65]. Ces paramétres peuvent modifier a la fois I’énergie de surface et la
morphologie a I’échelle micro ou nanométrique, affectant ainsi directement la colonisation
bactérienne.
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Conclusion générale

Conclusion general:

Ce travail a porté sur 1’étude comparative des propriétés des dépots de TiO,, HfO, et ZrO,
pour des applications biomédicales, réalisés sur des substrats en acier inoxydable 316L. Les
dépb6ts ont été deposés par pulvérisation cathodique magnétron RF dans des conditions
identiques : taux d’oxygene de 25 %, puissance de 250 W, pression de 20 mTorr pendant 45
minutes, sans polarisation des substrats.

L’objectif de ce travail était de comparer les performances physico-chimiques, mécaniques
et biologiques de ces trois types de revétements, dans le but d’identifier les caractéristiques les
plus adaptees a des applications telles que les implants orthopédiques, les prothéses ou les
instruments chirurgicaux.

L’étude cristallographique des revétements a révélé une structure monoclinique pour le
ZrO, et le HfO, avec un plan préférentiel (-111), tandis que le TiO, s’est cristallisé dans la
phase rutile (tétragonale), principalement orientée selon le plan (200). Chacun des trois dépots
présente une phase unique bien définie. Les tailles de grains calculées sont de 19,5 nm pour
ZrO, et HfO, et 22,6 nm pour TiO,, les dép6ts de ZrO, et HfO, étant tres proches en termes
de finesse cristalline. La présence de ces phases a été identifiée initialement par diffraction des
rayons X et confirmée par la spectroscopie de RAMAN, grace a la détection de modes de
vibration caracteéristiques. Pour le ZrO, monoclinique 13 modes observés sur les 18 attendus,
dont 6 Ag et 7 By, le TiO, rutile (tétragonal) 3 modes observés sur 4 détectés A;g, B.g, Eg et
pour HfO, monoclinique 16 modes sur 18 présents, répartis en 9 Ag et 7 Bg.

L’analyse microstructurale des dépdts a montré des couches relativement homogenes,
compactes et a texture granulaire, avec une croissance par coalescence de grains et une faible
rugosité. Ces observations, issues des images obtenues par microscopie électronique a balayage
(MEB), ont permis d’estimer les épaisseurs des couches suivantes : HfO, =~ 382,10 nm, TiO, =
143,66 nm et ZrO, = 260,60 nm. Par ailleurs, les hauteurs quadratiques moyennes (RMS)
mesurées par microscopie a force atomique (AFM) ont permis de déterminer la rugosité de
chaque couche : HfO, : 2,23 nm, TiO, : 1,93 nm et ZrO, : 2,50 nm.

Quant au comportement hydrophile/hydrophobe, un changement net a été observe : 1’acier
inoxydable, initialement hydrophile, devient hydrophobe aprés dép6t. Ce résultat a été obtenu
par la mesure de I’angle de contact d’une goutte d’eau sur les surfaces revétues et non revétue.
Le comportement hydrophobe maximal a été observé avec le TiO,, suivi du HfO,, puis du
ZrO,, traduisant une modification significative des interactions surface/liquide induite par les
revétements.

L’¢étude des propriétés mécaniques par la nanoindentation a révélé une amélioration des
performances mécaniques de 1’acier, avec une augmentation de la dureté¢ (H) et du module
d’¢élasticité (E) pour tous les dépots : le TiO, a présente la dureté la plus élevée, Le HfO, s’est
distingué par le module de Young le plus important, en termes de résistance a 1’usure (rapport
H/E), le TiO, a montré le meilleur comportement, suivi de pres par le ZrO,.

Les tests electrochimiques ont montre une nette amelioration de la résistance a la corrosion
de I’acier 316L grace aux revétements du ZrO; et TiOz. Ce dernier s’est montré le plus
protecteur, suivi du ZrO,, tandis que le HfO,, a I’inverse, a entrainé une augmentation de la
vitesse de corrosion du substrat.
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L’étude biologique des dépdts a porté sur deux aspects : la bioactivité, a travers la formation
d’hydroxyapatite (HA) en milieu simulé, et le comportement antibactérien. Aprés immersion
un milieu physiologique, les trois dép6ts ont montré la formation d’une couche d’HA a leur
surface, ce qui indique leur caractére bioactif et suggére une bonne ostéointégration avec les
tissus biologiques humains. Concernant [’activité antibactérienne, bien qu’aucun des
revétements n’ait présenté d’effet bactéricide direct, une réduction notable de 1’adhésion
bactérienne a été observée, dans 1’ordre suivant : TiO, > HfO, > ZrO,.

Les résultats obtenus dans ce travail, qu’il s’agisse de la protection contre la corrosion,
de I’amélioration des propriétés mécaniques, ou surtout du comportement biologique,
notamment par la stimulation de la prolifération cellulaire et la réduction de 1’adhésion
bactérienne, ouvrent la voie a une large gamme d'applications biomédicales, chacune
nécessitant des propriétés bien précises. Par exemple :

» Les implants orthopédiques ou les vis d’ostéosynthése nécessitent une forte bioactivité
et une bonne résistance a la corrosion.

» Les cathéters et instruments chirurgicaux exigent une surface hydrophobe et
antibactérienne.

> Les protheses de hanches ou de genoux bénéficient de revétements offrant une dureté
¢levée pour résister a 1’usure.

» Les implants dentaires, électrodes ou piles implantables requiérent des matériaux
biocompatibles, stables chimiquement et parfois conducteurs.

Pour conclure, bien que le TiO, se distingue par les meilleures performances globales parmi
les dépots étudiés, cela n’exclut pas de nouvelles perspectives d’optimisation. En particulier,
en agissant sur son caractére hydrophobe, il serait possible d’améliorer encore davantage sa
résistance a la corrosion, ce qui prolongerait la durée de vie des implants. Un tel renforcement
des propriétés serait bénéfique a plusieurs niveaux : d’abord sur le plan de la santé humaine, en
réduisant les risques de rejet ou de complications post-opératoires ; ensuite sur le plan
économique, en limitant les codts liés aux réinterventions ; et enfin en termes de temps et
d’efforts, puisque les opérations d’implantation exigent une grande technicité, des ressources
importantes et une forte mobilisation des compétences médicales.

D’autre part, le HfO, se distingue par sa rigidité élevée et son bon comportement
biologique, tandis que le ZrO, présente un équilibre intéressant entre propriétés mécaniques et
résistance a la corrosion. Pour surmonter certaines limitations, plusieurs pistes d’amélioration
peuvent étre envisagées. Parmi elles, la fabrication de structures multicouches de type
HfO,/Al, O3, qui ont déja démontré leur efficacité dans l'amélioration de la résistance a la
corrosion. Une autre stratégie consisterait a doper le ZrO, avec du zinc (Zn), reconnu pour ses
propriétés antibactériennes et cytocompatibles. Enfin, une approche combinée, intégrant un
matériau hybride ZrO,—HfO, dopé au Zn, permettrait de réunir les atouts de chaque composant
. les bénéfices biologiques du HfO,, la résistance mécanique du ZrO, et un effet antibactérien
renforcé grace au Zn. Une telle stratégie d’optimisation croisée ouvrirait la voie au
développement de surfaces fonctionnelles avancées, mieux adaptées aux exigences croissantes
du domaine biomedical.
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