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SOMMARIO
Storicamentc ¢ dimostrato che l'intera-

zione fra discipline mediche e inge-
gneristiche ha prodotto progressi rilevan-
ti; in particolare la biomeccanica ha con-
sentito di migliorare, specie negli ultimi
anni, il settore delle protesi aumentando
da una parte 'affidabilita e gh standard
qualitativi ¢ diminuendo dall’altra le pos-
sibilita di rigetto. Nel presente lavoro, ol-
tre ad una breve descrizione delle caratte-
ristiche dell’articolazione, vengono ana-
lizzati e confrontati i meccanismi tribolo-
gici di alcune protesi d’anca oggi in com-
mercio. Il lavoro ¢ completato con delle
misure di rugositd su una protesi nuova
ed una espiantata, atta ad evidenziare 1
meccanismi di usura di siffatti componen-
ti. Lo studio riportato rappresenta il pri-
mo passo di una indagine completa sulla
tribologia di tali componenti mirata a stu-
diare le cause degli insuccessi clinica-
mente accertati al fine di valutare possibi-
li soluzioni migliorative.

Questa ricerca ¢ svolta con contributo
CNR n. 96, 03758.C1T14.

1 — INTRODUZIONE
1.1 Cenni storici

Uno dei campi che si ¢ maggiormente
giovato della sinergia ottenibile tra scien-
ze mediche ed ingegneristiche ¢ senza
dubbio quello degli impianti protesici arti-
colari. Questo grazie allo studio dei princi-
p1 di funzionamento delle articolazioni dal

punto di vista strutturale, cinemarico e tri-
bologico che ha permesso di costruire pro-
tesi sempre pit simili, per quanto riguarda
il funzionamento, alle articolazioni natura-
li. Infatt a partre dal 1958, anno in cui
Charnley applicod una protesi totale d’anca
[1], le attivita di studio e di ricerca hanno
consentito un rapido progresso delle cono-
scenze riguardo alle problematiche coin-
volte nella sostituzione mediante protesi
di un’articolazione naturale ed un sostan-
ziale miglioramento dell’efficienza delle
protesi ¢ degli esiti postoperatori. In realta
il problema della sostituzione dell’artico-
lazione coxo—femorale era gia stato affron-
tato, seppur in modo diverso, prima [2] e
subito dopo la seconda guerra mondiale
[3] con diversi esempi immediatamente
successivi [4, 5]. A partire dal 1960 si pro-
cedette [1] ad un rigoroso esame della
casistica postoperatoria, ad una ricerca
approfondita di forme e materiali specifici
che ottimizzassero 1 risultaa [6, 7] ed allo
studio rigoroso, teorico e sperimentale,
delle condizioni funzionali meccaniche
dei diversi tipi di protesi in uso [8]. Cid fu
fatto applicando al problema le metodolo-
gic ingegneristiche di studio pit ratfinate,
successivamente disponibili nel corso de-
gli anni, per quanto riguarda i1 problemi di
resistenza, artrito, fissaggio biocompatibi-
litd dei materiali [9, 10].

Allo stato attuale solo il 5-10% delle
protesi d’anca fallisce entro 10 anni dal-
I'impianto ¢ gli studi in corso in tutto il
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mondo sono orientati a minimizzare ulte-
riormente le percentuali di insuccesso.

Queste ultime provengono, per la mag-
gior parte, dal fenomeno della “mobilizza-
zione asettica” che, originato dalla presen-
za di un’eccessiva quantita di detriti d'usu-
ra, pone ancora una volta l'attenzione sulla
necessita di un approccio interdisciplinare
al problema della protesi d’anca.

A tale proposito nel presente lavoro
viene presa in esame una protesi d’anca
coxo—-femorale, vengono analizzati i mec-
canismi di sollecitazione prodotti nella
deambulazione, studiati i meccanismi tri-
bologi della lubrificazione dell’insieme
sfera coppa acetabolare, valutate diverse
protesi attualmente in commercio ed
effettuate misure di rugosita su una prote-
si nuova ed una espiantata.

1.2 Aleuni richiami di fisiologia dell artico-
lazione coxo—femorale

L articolazione coxo—femorale unisce
il femore all’osso iliaco realizzando cosi
I'unione dell’arto inferiore con il tronco;
in pratica ¢ costituita da un elemento sfe-
rico (testa femorale) che si articola nell’a-
cetabolo (cavita cotiloidea). Dal punto di
vista meccanico ¢ assimilabile, quindi, ad
un giunto sferico, caratterizzato da tre
gradi di liberta. LLa movimentazione ha
luogo su tre piani: sagittale, frontale e tra-
sversale con ampiezza di movimento
maggiore nel piano sagittale (flessione
0-140° ed estensione 0-15°). Nei piani
frontale e trasversale le ampiezze di mo-
vimento sono rispettivamente: abduzione
0-30°, adduzione 0-25° e rotazione ester-
na 0-90°, rotazione interna 0-70° (quando
I'articolazione d’anca ¢ flessa). Jampiez-
za di rotazione esterna € inferiore quando
I'articolazione ¢ distesa a causa dell’azio-
ne limitante dei tessuti molli [8]. Sono
peraltro note le movimentazioni dell’anca
conseguenti alle varie possibilita di deam-
bulazione o movimenti del corpo umano
cosl come sono ormai in gran parte cono-

sciuti i comportamenti delle articolazioni
e dell’apparato osseo sia dal punto di vista
meccanico strutturale che come carichi
agenti nelle varie condizioni di esercizio
[11, 12]. Riguardo alla geometria dell’arti-
colazione dell’anca, la testa femorale &
costituita per 2/3 da una sfera di 40-50
mm di diametro, sostenuta dal collo che
la connette con il corpo del femore (dia-
fisi) 1l cui asse forma un angolo di 10°-30°
con il piano frontale (fig. 1 e 2).

La testa femorale viene accolta nella
cavita cotiloidea, di forma semisferica, che
costituisce 1l componente concavo del
giunto sferico e che sulla parte terminale ¢
rivestita di cartilagine. La forma ¢ tale che
la parte pill profonda del cotile non entra
in contatto con la testa femorale. Il cotile
¢ orientato verso il basso di circa 30°—40°
rispetto 'orizzontale (fig. 3) e lascia cosi
scoperta parte della testa. La pressione
sulla testa ¢ massima sul “tetto”.

Fig. 1¢e2
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Acetabolo e testa femorale non sono
strutture perfettamente sferiche; & stata
messa in evidenza la distribuzione asim-
metrica della cartilagine articolare, che ha
uno spessore variabile sul cotile ¢ sulla
testa femorale. Tutto il sistema & stabiliz-
zato dall’insieme dei tessuti, muscoli e
legamenti. Jandamento delle sollecitazio-
ni ¢ dei carichi e il ruolo della cartilagine
sono tuttora oggetto di studio [13, 14]. La
testa ed il collo con la diafisi femorale rea-
lizzano un sistema a sbalzo sollecitato
diversamente a seconda delle varie postu-
re o movimentazioni (appoggio bipodale o
unipodale, posizioni varie ecc.).

[articolazione dell’anca & soggetra ad
adattamenti funzionali in relazione al cari-
co. Durante i fenomeni dinamici si posso-
no avere, oltre ad un aumento dei carichi,
anche urti. In tali casi & importante 'azio-
ne smorzante delle articolazioni, che si
produce attraverso il cedimento delle car-
tilagini, I’espulsione del liquido sinoviale
e la deformabilita dell’articolazione. Le
articolazioni, specie quelle portanti, pos-
sono essere considerate come supporti lu-

brificati [15]. Esse cioé devono permettere
il movimento reciproco di due parti, ridu-
cendo al minimo sia la resistenza d’attrito
sia I'usura. L.e superfici articolari sono
ricoperte da uno strato di cartilagine arti-
colare e sono circondate da un ambiente
intriso di liquido sinoviale, che bagna la
cartilagine e ne imbeve le porosita. Il tipo
di meccanismo di lubrificazione dipende
dall’entita dei carichi applicati, dalla forma
delle superfici a contatto, dalla loro rugo-
sita superficiale, dalle proprieta chimiche
e fisiche sia del liquido lubrificante sia del
materiale del supporto.

Le forme fondamentali di lubrificazio-
ne possono essere: idrostatica, idrodinami-
ca, elastoidrodinamica, mista, limite. La
costituzione porosa della cartilagine da
luogo ad una imbibizione di liquido sino-
viale, restituito all’esterno dei pori durante
I'applicazione di carichi forti a velocita di
strisciamento insufficienti a mantenere
idrodinamicamente un velo lubrificante
[16]. Come verra meglio evidenziato pilt
avanti, 1 calcoli eseguiti applicando alle
protesi le varie teorie della lubrificazione,
hanno mostrato che, con le basse velocita
in gioco, si otterrebbero spessori di meato
che sono molto inferior alla rugosita su-
perficiale della cartilagine (2-5 pm). Tut-
tavia alla fine degli anni 80 si ¢ visto che la
rugosita della cartilagine viene ridotta da
perturbazioni di pressione prodotte duran-
te 1 movimenti articolari e pertanto & possi-
bile I'instaurarsi di una lubrificazione mi-
croelastoidrodinamica [17]. La deformabi-
lita dell’acetabolo, che ha una configura-
zione ad anello aperto, contribuisce all’as-
sorbimento delle sollecitazioni pit elevate
derivanti per esempio dall’attivitd sportiva.

1.3 Le protesi attualmente in uso

Una protesi d’anca ¢ formata da uno
stelo femorale d’ancoraggio sormontato
da una testa sferica inserita in una coppa
acetabolare a sua volta ancorata nel baci-
no (fig. 4).
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I materiali devono sottostare a requisi-
ti biologici, strutturali e meccanici che
POSSONo essere cosli sintetizzati:

a — Requisiti meccanici

* resistenza meccanica adeguata

® assenza di concentrazioni di tensione
® ancoraggio stabile

® minimizzazione forze d’attrito

® minimizzazione dell’usura

b — Requisiti biomedici

® biocompatibilita dei materiali ¢ dei re-
lativi detriti derivanti dall’'usura

* mobilita della protesi analoga all’artico-
lazione naturale

* mantenimento della stabilita

e facilita d’inserzione

* possibilita di reintervento

Buoni risultati sono stati forniti da leghe
CoCr con aggiunta di Nichel o Molibde-
no (Vitallium), leghe di Titanio (TigAlyV)
ed acciail inossidabili austenitici (tipo
316). Le testine sono anche di leghe o ce-
ramica, con diametro di 22, 26, 28, 32
mm; il valore piu alto assicura un movi-
mento pil ampio, ma data la maggiore
superficie un maggiore attrito ¢ quindi
usura pitt elevata rispetto al diametro
inferiore. I due diametri intermedi sono
una soluzione di compromesso sempre
pitt utilizzata. I'acetabolo viene realizzato
in polietilene ad altissima densita
(UHMWPE), noto con il nome commer-
ciale di RHC1000, posto in una semisfera
metallica fissata alla parte ossea. A secon-
da del tipo di ancoraggio si hanno inoltre
protesi cementate o non cementate in cui
si ha 1l contatto diretto con 'osso. Altra
caratteristica fondamentale deve essere il
basso attrito per minimizzare i fenomeni
di usura che possono provocare il rigetto.
In particolare, oltre la dimensione dei
detriti, fondamentale ¢ il bilancio fra
quantita di detriti prodotti e la velocita
della loro rimozione dal sistema biologico.
L'utilizzo della ceramica, che permette
rugosita pit basse e trattiene meglio sulla
superficie il liquido sinoviale, consente
dimensioni e quantita di detriti inferiori a
quelle dell’accoppiamento metallo—poli-
mero; purtroppo prove sperimentali “in
vivo”™ hanno fornito risultati deludenti
rispetto alle analisi di laboratorio [18] ¢ si
sono avute anche rotture, seppure in po-
chi casi, dovute alla fragilita intrinseca del
materiale [19].

1.4 1] meccanismo dell’usura e la
lubrificazione

II polietilene UHMWPE, nell’accoppia-
mento con il metallo, presenta una note-
vole resistenza all'usura, quantizzabile in
una perdita di spessore pari 0.007-.15
mm per anno. | differenti valori sembrano
essere dovuti alle differenti qualita di
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UHMWPE. Le particelle d’usura di
UHMWPE si presentano sotto forma di
fibre con bordi lisci, di lunghezza compre-
satrai5ei50 pme dilarghezzatraiZei
5 pm. La reazione tissutale alle particelle
di UHMWPE & comunque inizialmente
moderata rispetto a quanto si verifica con
aleri materiali polimerici, come per esem-
pio il PET. Se si verifica un aumento
notevole dell’'usura di particelle di polie-
tilene, sia perché detriti di cemento fini-
scono sulla superficie polimerica di scorri-
mento, sia perché viene graffiata la super-
ficie articolare della componente metalli-
ca, 1l processo di reazione tissutale diven-
ta molto pil grave. Va rilevato che sebbe-
ne il maggior numero di particelle di
usura provenga dal polietilene, sono tut-
tavia presenti anche detriti derivanti dai
componenti metallici, come evidenziato
pitt avanti nelle misure di rugositi; essi si
presentano in forma di polveri o di scheg-
ge irregolari di dimensioni comprese fra
0.5 e 20 um, ed essendo dure contribui-
scono ad esaltare il processo di usura. Per
i metalli il volume di usura W & quantifi-
cabile mediante una relazione del tipo
W= 4Ls [ 3H, [20] in cui L & il carico totale
agente in direzione normale allo striscia-
mento s che & il prodotto della velocita di
strisciamento per il tempo ed alla durezza
della superficie (/) attraverso una costan-
te (£), chiamata fattore d’usura. Per i poli-
meri il volume di usura puo essere e-
spresso con una relazione del tipo W =
£Ls in cui il fattore di usura # dipende
dal materiale, dalla lubrificazione ¢ dalla
geometria del contatto. Il meccanismo
dell’'usura & molto complesso, ed oltre al
diametro della testa entrano in gioco altri

fattori quali le pressioni di conrtatto, le
aree di contatto e sopratrutto le asperita
della coppa e della testa che possono
venire in contatto a seconda del tipo di
lubrificazione che si instaura. La tabella
1, estrapolata da risultati sperimentali
[21], riguarda l'usura per protesi di diffe-
rente diametro; il massimo, come eviden-
ziato nella fig. 5, avviene nella direzione
che unisce il centro della sfera con la
parte esterna dell’acetabolo.

Migliorando la lubrificazione si riesce
ad abbassare notevolmente 'usura. Le
articolazioni naturali, sfruttando la cartila-
gine articolare, sono infatti in grado di
generare, in qualunque condizione di ca-
rico, un film fluido che si interpone fra le
superfici (liquido sinoviale). La cartilagi-
ne infatti, avendo basso modulo elastico
(circa 20 Mpa) si deforma permettendo
un livellamento delle superfici, che anche
in presenza di film di ridotto spessore
(circa 0.25 pm), impedisce alle asperita di

Diametro usura lineare mm/anno usura volumetrica | mm'anno
(mm) (mm) (mm?)
22 1.35 0.13 513 47.5
28 0.85 0.08 521 48.4
32 1.1 911 84.1

Tab. 1
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venire in contatto. Inoltre la porosita
caratteristica della cartilagine contribuisce
al mantenimento delle condizioni ottima-
li di lubrificazione; infine la presenza di
cavita nella cartilagine innesca una auto-
pressurizzazione idrostatica [22]. Prove
sperimentali su articolazioni hanno evi-
denziato una variabilita del coefficiente
d’attrito fra 0.005 a 0.27 a seconda 0 meno
della presenza di liquido sinoviale [15,
23]. La lubrificazione in una articolazione
naturale avviene secondo le modalita ela-
stoidrodinamiche quando i carichi sono
bassi e le velocita elevate, e secondo il
meccanismo della sgueeze film lubrification,
quando 1 carichi sono elevati e le velocita
modeste. Per quanto riguarda la lubrifica-
zione “squeeze film”, che tiene conto del
ritardo degli effetti del carico rispetto alla
sua applicazione, & importante notare che
questo fenomeno ¢ amplificato dalla
natura deformabile della cartilagine. E
come se, deformandosi pin la parte cen-
trale dell’area di conratto rispetto al bor-
do, si creasse un impedimento al liquido
di fuoriuscire dall’area di contarto; mecca-
nismo questo che aumenta lo spessore di
fluido tra le superfici articolari.

Su tale principio si basa una tipologia
innovativa di protesi, le Cushion form bea-
rings, che utilizzano uno strato di mate-
riale a basso modulo clastico (=20
Mpa), di spessore compreso fra 1 e 3 mm,
collegato rigidamente alla coppa acetabo-
lare in polietilene (modulo elastico circa
1.4 Gpa). Test hanno dimostrato come
questo tipo di protesi riesca ad abbassare
di circa 10 volte il coefficiente di attrito
portandolo a valori simili a quelli dell’arti-
colazione naturale [24]. Leffetto ¢ dovuto
all'instaurarsi di un meccanismo di lubri-
ficazione microelastoidrodinamica, in cui
la deformabilita del materiale produce
pressione molto alte che appiattiscono le
asperita e mantengono condizioni ottima-
li anche per spessori di film ridotti. Studi
cffettuati hanno calcolato che durante il

ciclo del passo il film fluido ha spessori
compresi fra 0.6 ¢ 1.2 um [25] con valori
del coefficiente di actrito, anche nella
condizione piu sfavorevole, inferiori a
0.02; valore questo che testimonia la pre-
senza di un film continuo di lubrificante.

2 = STUDIO DELLE CONDIZIONI
DI LUBRIFICAZIONE

Da quanto fin qui esposto risulta eviden-
te che per il buon esito dell'impianto di
una protesi sono essenziali le condizioni
di lubrificazione e di contatto che si in-
staurano. ‘Tali condizioni dipendono, oltre
che dai parametri fisiologici di ciascun
paziente, dalle caratteristiche della prote-
st specifica in esame. Queste ultime in-
fluenzano il fenomeno attraverso le
dimensioni delle parti in contatto, il mo-
dulo di Young dei materiali costituenti e
la rugosita superficiale. I modelli che pos-
sono essere impiegati per valutare le con-
dizioni di lubrificazione sono, come gia
accennato, essenzialmente:
e lubrificazione elastoidrodinamica

(ELH)
e lubrificazione di “squeeze”
e lubrificazione microelastoidrodinamica
Poiché uno dei requisiti fondamentali di
una protesi ¢ quello di riprodurre, quanto
pit fedelmente possibile, il comporta-
mento di un’articolazione naturale sana, &
cvidente che & necessario studiare con
grande accuratezza I'influenza dei para-
metri prima elencati per ottenere un com-
portamento ottimale. Il fenomeno & assai
complesso perché durante il ciclo del
passo, in un’articolazione naturale, si pre-
sentano condizioni diverse che coinvolgo-
no tutti i meccanismi di lubrificazione
possibili, cioe elastoidrodinamica, di
“squeeze” ¢ microelastoidrodinamica. E
cvidente che, nel caso delle protesi costi-
tuite da elementi ad elevata rigidezza, la
lubrificazione microelastoidrodinamica &
ovviamente assente, con tutte le conse-
guenze che verranno meglio esposte in
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seguito. Per ovviare a tale problema, in
tempi recenti € come gid accennato, sono
state proposte le protesi tipo cushion che
VeIranno esaminate in paragone con quel-
le tradizionali [24, 25]. Per quanto riguar-
da la valutazione quantirativa delle condi-
zioni di lubrificazione, in bibliografia sono
reperibili formule di calcolo, sufficiente-
mente convalidate sperimentalmente, che
legano i diversi parametri di influenza e
consentono di prevedere 'andamento del
fenomeno. ‘Tali formule sono brevemente
esposte nel seguito e vengono utilizzate
per sviluppare un confronto quantitativo
fra i vari tipi di protesi.

2.1 Lubrificazione elastoidrodinamica
(Fl.H)
E stata utilizzata la relazione di Ham-
rock ¢ Dowson (sfera elastica equivalente
su un piano rigido):

0,63 ( \‘U'-"
ﬁmin =2.789 .n” ' -
R LR, E’R?

kY
ove la velocita relativa # & data da:

i+
H=——
2

essendo #; ed #; le velocita dei due com-
ponenti, e M la viscosita del fluido suppo-
sta costante.

[’analisi della lubrificazione elastoi-
drodinamica nel caso di uno strato sotti-
le di materiale deformabile su un sotto-
strato rigido & stato studiato da Dowson
ed Yao. In questa analisi, il minimo
spessore di film fluido si ricava dalla for-
mula:

0,65 ( ]’”J 9 037

‘/}min =1.37 nu - =
E'R’ R,

R E'R,

v

dove & rappresenta lo spessore dello stra-
to deformabile. v

2.2 Lubrificazione di “squeeze”

Anche le azioni di “squeeze” contri-
buiscono allo spessore di film fluido sia
nell’articolazione naturale che nelle pro-
tesi artificiali. La soluzione del problema
nel caso dell’applicazione di carichi dina-
mici ¢ complessa. Una soluzione semplifi-
cata per una sfera rigida su un solido ela-
stico ¢ presentata da Higginson [26]. 11
tempo di squeeze & dato da:

| =
| i
—

dove:

#=tempo di squeeze

kg = spessore iniziale di Huido

g = spessore di fluido al tempo #

Quando lo spessore iniziale & elevato,
il tempo di squeeze diventa:

3mnat

, 2
4 FH

n

2.3 = Lubrificazione microelastoidrodinamica

[efficienza dell’azione microela-
stoidrodinamica dipende principal-
mente da due fattori: (a) la dimensio-
ne della perturbazione generata e (b)
la facilita con cui si deformano le as-
perita.

La deformazione elastica delle aspe-
rita (8) ¢ data dalla formula:

(1 —v? )Ap,,
nk

dove p, ¢ la perturbazione di pressione (1
MPa) e A la lunghezza d’onda della superfi-
cie sinusoidale (ottenuta filtrando la superfi-
cie reale). Il valore di A ¢ stato ricavato speri-
mentalmente da uno degli autori effercuan-
do delle misure di rugositi mediante un
rugosimetro della Rank Taylor Hobson in
dortazione al Dipartimento di Meccanica
dell’Universita di Roma Tor Vergata.
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CONDIZIONI DI CONTATTO

Le condizioni di contatto sono state
valutate, in prima approssimazione, nelle
protesi rigide, mediante le formule di
Hertz. In particolare per il contatto stati-
co fra una sfera e la cavita, il raggio di
conratto & stato valutato con la relazione:

o WA
3FR,
2E
[.a pressione massima ¢:
L ar)
g L.Zsz

ove:

1 1(1—\/12 1—v;’\

e et e

2 e
dove F rappresenta il carico massimo du-
rante il ciclo del passo, £ ed £ 1 moduli

elastici della sfera e della coppa rispetti-
vamente ed £ & Ieffettivo modulo ela-

stico del modello.
Per le Cushion form bearings ¢ stato uti-
lizzato il modello riportato nella fig. 6.
Sono stati trascurati gli efferti della

&
7z

/ \
i
k By /
U /_»
y A g
Y d

Fig. 6

curvatura dello strato di spessore 4. Ry ¢
il raggio della testa femorale, R, quello
della coppa, ¢ il gioco radiale, definito Ry
= RiR> [ (R» — Ry); l'area di contartto ¢
stata estrapolata dai risultati di un lavoro
sperimentale [25].

2.4 Protesi esaminate

Sono state valutate le diverse condi-
zioni di lubrificazione ¢ contatto che si
instaurano nelle protesi dure, tradizional-
mente usate, ed 1 risultati sono stati con-
frontati con le Cushion form bearings;
inoltre, per queste ultime, € stato investi-
gato 'effetto delle variazioni dello spes-
sore () e del modulo elastico (£) dello
strato, il gioco radiale (¢) e diametro della
testa femorale (D) sullo spessore del film
fluido, valutando, quindi, se questo ¢ suf-
ficiente a separare le superfici articolari.
In particolare sono stati ricavati 1 parame-
tri caratterizzanti il funzionamento della
protesi: il minimo spessore di film fluido
generato dalla lubrificazione elastoidrodi-
namica (#p;n). lo spessore di film fluido di
squeeze dopo un secondo (4), la massi-
ma pressione di contatto (pyay) € la
deformazione elastica delle asperita
superficiali durante la lubrificazione
microelastoidrodinamica (8).

La rabella 2 riporta le caratteristiche
delle protesi prese in esame ¢ dell’artico-
lazione naturale.

I valori utilizzati sono stati: carico
massimo di 2500 N, viscosita del fluido di
0.001 Pa-s ed una velocita relativa («) di
0.075 m/s. Per le Cushion form bearings ¢
stata considerara una testa di 32 mm, uno
strato di spessore variabile fra 1 e 3 mm
ed un modulo elastico variabile fra 5 e
100 Mpa. La tabella 3 sintetizza 1 risultati
ottenuti per la protesi esaminate relativa-
mente ai seguenti parametri: raggio del-
'area di contatto (#), minimo spessore di
film fluido (/). massima pressione di
contatto (pax) € spessore del film fluido
dopo un secondo (/).
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Articolazione  McKee-Farrar - Muller Charnley Cushion
Naturale bearing

Cotile Cartilagine  Co-Cr-Mo UHMWPE UHMWPE  Poliuretano

testa Cartilagine  Co-Cr—Mo Co-Cr-Mo 316L Metallo

R{ (mm) 23 16 16 11 16

¢(mm) 0.5415 0.5 0.25 0.125 025

Ry (m) 0.9999 0.528 1.04 0.979 1.04

£> (MPa) 16 2.1x10° L4x10° L4x10° 20

Ly (MPa) 16 2.1x10° 2.1x10° 2.1x10° 100

Vs 0.5 0.3 0.4 0.4 0.5

Vi 0.5 0.3 0.3 0.3 0.3

Tab. 2

Articolazione  McKee-Farrar ~ Muller Charnley Cushion
Naturale bearing

Corile Cartilagine Co-Cr-Mo UHMWPE UHMWPE  Poliuretano

Testa Cartilagine  Co-Cr-Mo Co-Cr-Mo 316L Metallo

 (mm) 2 —_ — — 2

a (mm) 155 2.05 10.56 10.35 15

fpin (Wm)  0.27 0.007 0.075 0.072 0.26

Pmax (MPa)  7.85 284.04 10.70 11.14 8.2

As (Um) 0.23 0.004 0.111 0.10 0.22

6 (um) 0.75 0.00001 0.0095 0.0095 0.60

Tab. 3

E stata inoltre valutata I'influenza sui
parametri riportati in tabella al variare del
gioco radiale ¢ in effetti, entro certi limiti,
diminuendo il gioco radiale fra testa fe-
morale e coppa acetabolare, & possibile
migliorare le prestazioni delle protesi. In
ogni caso nell’articolazione naturale e
nelle protesi cushion si riscontrano sem-
pre i risultati migliori in termini di spes-
sore di film di fluido e di area di contatto.

E da sottolineare che lo spessore di
fluido (Anin ed 4), & principalmente di-
pendente dall’area di contatto. Se, infatti,
il raggio dell’area di contatto (#) di una
protesi di Muller & aumentato a 15 mm,
operazione possibile se si riduce il gioco
radiale ¢ ad un valore di 0.08 mm, per
fimin ed /g si ottengono i valori di 0.17 pm

e 0.22 um rispettivamente.

E anche importante osservare I'aumen-
to in spessore minimo di meato che si ri-
scontra passando da una protesi di Charn-
ley ad una di Muller, e questo aumento &
unicamente dovuto alla dimensione mag-
giore della testa femorale. Risulta inoltre
evidente il peggiore comportamento delle
protesi metallo-metallo (McKee-Farrar)
in cui anche agendo sui parametri geome-
trici i risultati sono sempre insoddisfacenti.
Per quanto riguarda le protesi cushion so-
no stati calcolate le aree di contato, in fun-
zione del gioco radiale ¢ con il modulo di
elasticita e lo spessore dello strato defor-
mabile a paramertro (fig.7a,b), e gli spessori
minimi di fluido sempre in funzione dei
precedenti parametri (fig 7¢,d).
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Dall’analisi dei grafici & evidente come lo
spessore minimo di meato aumenta con il di-
minuire del gioco radiale ¢ del modulo ela-
stico, ¢ con Naumentare dello spessore dello
strato. In ogni caso lo spessore minimo di
meato aumenta all’aumentare dell’area di
contatto. U'n comportamento analogo ¢ ri-
scontrabile per le azioni di squeeze (spessore
di squeeze dopo un secondo), infatti come si
vede dall’equazione del tempo di squeeze,
lo spessore di fluido ¢ direttamente propor-
zionale al raggio dell’area di contatto (47).

Dalle equazioni ¢ dai relativi grafici ri-
portati ¢ chiaro che la dimensione dell’area
di contatto ¢ il fattore che controlla lo spes-
sore di film fluido tra le superfict articolari.
Un valore opportuno dell’area di contatto
pud essere raggiunto attraverso una appro-
priata selezione delle tre variabili £, 7 ¢ «.

[.a protesi cushion ha fornito sempre 1
risultati migliori, risultati ancor pit ecla-
tanti s¢ si considera 1l meccanismo della
lubrificazione microelastoidrodinamica.

Se infatti agendo sui parametri geo-
metrici possiamo ottenere per la-protesi
Muller valori simili alla cushion, questo
vale comunque per valort limite delle la-

vorazioni ottenibili in termini di rugositi.
Nelle cushion infatti, dato il basso valore
del modulo elastico dello strato di inter-
posizione, ¢ notevolmente pit sensibile
la deformazione & delle asperita (schiac-
ciamento) durante la fase microelastoidro-
dinamica: il basso modulo elastico del
materiale del cushion form bearings fa si
che si senta molto di pit 'azione della
lubrificazione microelastoidrodinamica
rispetto alla coppa accrabolare di
UHNMWPE (Muller). equazione della
deformazione 6 mostra chiaramente che
la deformazione delle asperita ¢ inversa-
mente proporzionale al modulo elastico
del materiale. La deformazione delle
asperitd per un cushion con E di 20 NPa
¢ di 0.24 um e per una protesi con coppa
acetabolare di polietilene ad alta densiti
¢ di 0.004 um. Con uno spessore di film
fluido di 0.22 wm, la deformazione delle
asperitd sard insignificante nella coppa di
UUHNWPE, al contrario giunochera un
ruolo fondamentale riducendo I'effettiva
rugositd superficiale ¢ mantenendo il film
fluido tra le due superfici articolari nella
coppa del cushion.



Analisi tribologica di'una protesi d'anca 11

3 — ANALISI SPERIMENTALE

DEI PARAMETRI SUPERFICIALI

Al fine di valutare il comportamento
tribologico e lo stato di usura dell’insieme
testina femorale—coppa acetabolare, sono
state effetruate delle misure atte a carat-
terizzare lo stato superficiale dei due
componenti articolari.

Le osservazioni sono state condotte
sia su componenti nuovi che su quelli
espiantati dopo un certo periodo di fun-
zionamento. L'indagine ¢ stata completa-
ta con un esame ottico a forte ingrandi-
mento per visualizzare la presenza di e-
ventuali difetti sulle superfici in esame.

In particolare le misure di rugosita sono
state effetruate avvalendosi di un rugosime-
tro munito di tastatore diamantato Form
"Talysurf della Rank Taylor Hobson, mentre
I'indagine visiva & stata effettuata mediante
telecamera digitale a forte ingrandimento in
grado di visualizzare direttamente su moni-
tor la presenza di eventuali microdiferti.

L testina espiantata ha mostrato chia-
ri segni di usura della superficie nelle
parti di maggiore contatto, alternate a zo-
ne rimaste lucide, ove a causa della frizio-
ne la superficie tende a uniformarsi (in
pratica ¢ come se fosse avvenuto un “ro-
daggio™); la testina nuova ha mostrato,

invece, 1 segni della lavorazione subita (fi-
nissima rigatura molto regolare) e delle
imperfezioni di lavorazione.,

Per completezza di indagine abbiamo
osservato con la telecamera e sottoposto
al tastatore anche I'inserto polietilenico
prelevato dalla sua confezione sterile ed
abbiamo verificato che presentava, oltre
alla caratteristica striatura concentrica, no-
tevoli irregolarita visibili pure ad occhio
nudo dovute al processo di lavorazione
mediante asportazione di truciolo.

[ valori analizzati con il Rugosimetro
sono stati la Rugosita (valore medio degli
scostamenti del profilo rispetto alla sua
linea media senza tener conto del segno
algebrico) e I'Rsk (deviazione del profilo
dalla sua linea media; un Rsk positivo in-
dica una predominanza di picchi di super-
ficie mentre un Rsk negativo una predo-
minanza di valli).

Le teste sono state esaminate sia nella
zona superiore, sia su quella laterale ove
avviene il contatto. L'indagine visiva ha
mostrato come nella testa usata siano pre-
senti crateri di usura nella zona di conrat-
to (fig. 8) che evidenziano come anche il
componente duro subisca dei danneggia-
menti. Per quanto riguarda la rugosica i
risultati rilevati sono riportati in tabella 4.

Fig. 8

VALORI DELLA RUGOSITA Ra (um)

Sfera nuova Sfera usata

Coppa nuova Coppa usata

0.0121 0.0095

0.641 1.126

Tab. 4
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I bassi valori si rugosita della sfera
nuova testimoniano I'accurato processo di
lavorazione; per la sfera usata il valore di
rugosita viene ulteriormente migliorato,
seppure di poco dato il gia basso valore,
dal “rodaggio™ che asporta 1 picchi fragili
pitt alti. Quello che rimane ¢ il cuore resi-
stente della rugosita che condiziona il
comportamento a lungo del componente.
I picchi asportati sono pero particelle
dure che nella movimentazione possono
danneggiare per abrasione le superfici
come ha infatti evidenziato I'indagine
visiva. L.a rugositd rimanente ha una pre-
dominanza di valli (Rsk leggermente ne-
gativo) che potrebbe avere un effetto be-
nefico nel trattenere il fluido sulla super-
ficie. Per la coppa in polietilene nuova,
date le caratteristiche del materiale, i
valori di rugosita sono pilt elevati ed ¢
inoltre presente una ondulazione del pro-
filo tipica del processo di lavorazione.
Nella coppa usata invece 'ondulazione
viene attenuata (probabilmente per effet-
to dello schiacciamento) ¢ peggiorano i
valori di rugosita come conseguenza del
contatto del polietilene piti morbido con
le asperita pitt dure della testa. Da una
prima analisi sono stati evidenziati anche
difetti di forma dei componenti, di com-
plessa valutazione che saranno oggetto di
studio anche in prossimi lavori.

4 — CONCLUSIONI

Dopo una breve descrizione delle mo-
dalita di funzionamento delle protesi
d’anca e delle problematiche connesse,
sulla base dei risultati disponibili & stato
valutato il comportamento di alcune fra le
protesi oggi utilizzate. | valori ricavati so-
no stati confrontati con quelli relativi ad
una tipologia innovativa, le cushion form
bearings. [’analisi, condorra utilizzando
formule ed approssimazioni correntemen-
te utilizzate in bibliografia, ha evidenziato
come questa ultima presenti sempre un
comportamento migliore al variare dei pa-

rametri caratteristici. Resta quindi di-
mostrato che, da un punto di vista funzio-
nale, la soluzione presentata di recente
sembra essere di grande interesse. Solo
un’adeguata sperimentazione, anche cli-
nica, pud chiarire i limiti di tale interesse.
Il lavoro & stato completato con una inda-
gine sperimentale dei parametri superfi-
ciali di una protesi nuova ed una espian-
tata che ha permesso di chiarire alcuni
meccanismi di usura nonché I'evoluzione
dello stato superficiale durante 'uso. Una
particolare attenzione ¢ stata dedicata allo
studio dei profili per caratterizzare meglio
il tipo di usura presente effettivamente. 1l
lavoro non & esaustivo ma rappresenta un
primo step nella valutazione di siffatti
componenti.
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SIMBOLI

T coppia d'attrito

F  coefficiente d’attrito

W volume particelle prodotte per usura

R, raggio sfera

Ry raggio testa femorale

R, raggio coppia acetabolare a raggio

a  area di contatto

F forza di contatto

£ modulo di elasticita

v coefficiente di Poisson

d deformazione elastica delle microa-
sperita

N viscosita del fluido

+ tempo di “squeeze”

Ao spessore iniziale di luido

4s  spessore di fluido al tempo t

¢ gioco radiale

p  pressione

u  velocita relativa



