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1. Introduzione 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Problemi degenerativi e infiammatori colpiscono milioni di persone in tutto il mondo: 

rappresentano, nei paesi sviluppati, la metà di tutte le malattie croniche di persone con oltre 50 anni 

di età e si prevede che la percentuale raddoppierà entro il 2020. Queste malattie richiedono spesso 

un intervento chirurgico, compresa la sostituzione totale o parziale dell’articolazione in caso di 

grave deterioramento. Inoltre, i  numerosi casi di fratture ossee, lombalgia, osteoporosi, scoliosi e 

altri problemi muscolo-scheletrici, vengono risolti mediante dispositivi permanenti, temporanei o 

biodegradabili. I biomateriali ortopedici, pertanto, sono destinati all’impianto nel corpo umano 

come dispositivi che vengono progettati per svolgere determinate funzioni biologiche che 

permettono di sostituire o riparare alcuni tessuti come ossa, cartilagine, legamenti e  tendini; quando 

necessario possono anche servire a guidare la guarigione dell’osso. 

Durante la maggior parte del ventesimo secolo, i materiali disponibili per la realizzazione delle 

protesi sono stati gli stessi utilizzati per altre applicazioni industriali. Infatti, i primi chirurghi 

progettarono le loro protesi utilizzando i materiali a disposizione, già applicati nella chimica, 

nell’energia, nella meccanica e nel settore aerospaziale. 

Dal momento che il corpo umano è costituito da un ambiente altamente corrosivo, sono state 

imposte condizioni molto rigorose sulle selezione delle proprietà dei materiali. Di conseguenza, i 
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materiali della prima generazione sono stati modificati per essere il più inerti possibili, al fine di 

ridurre la corrosione e la cessione di ioni e di particelle dopo il loro impianto.  

Le proprietà meccaniche assumono un ruolo importante nella selezione dei materiali: il concetto di 

biocompatibilità, associato a una serie di test standardizzati in vitro e in vivo, sono stati introdotti al 

fine di valutare il comportamento biologico dei materiali sintetici. 

I primi biomateriali utilizzati sono stati quelli che, impiantati nel corpo umano, provocavano una 

risposta minima da parte dei tessuti ospiti pur sviluppando una capsula spessa e non aderente come 

interfaccia tra l’impianto e i tessuti biologici. L’aumento della vita media della popolazione ha reso 

necessario estendere anche la vita media degli impianta ad almeno 10-20 anni. Per raggiungere 

questo difficile obiettivo si è cercato di migliorare la stabilità degli impianti dopo aver osservato 

che, nella maggior parte dei casi, il deterioramento delle protesi è dovuto a fratture generatesi 

nell’interfaccia. Di conseguenza, la ricerca si è mossa nel tentativo di migliorare la superficie di 

contatto, che ovviamente deve essere differente a seconda del tipo di tessuto che viene sostituito. 

Alcune delle maggiori difficoltà si incontrano quando si devono sostituire parti del tessuto 

muscolare o scheletrico. In questi casi, infatti, è molto difficile evitare che ci siano eccessivi 

movimenti all’interfaccia impianto-tessuti, visto che quest’ultimi vengono ciclicamente caricati da 

pesi elevati (si pensi che, ad esempio, l’articolazione dell’anca è sottoposta, ad ogni passo, a un 

peso pari a sette volte quello della persona). 

Per anni si è cercato di migliorare la stabilità della zona di contatto utilizzando la “fissazione 

biologica”, cioè facendo ricorso ad impianti porosi (diametro dei pori > 100 µm), metallici o 

ceramici, all’interno dei quali potesse crescere l’osso. Queste protesi però non risultano molto 

resistenti, perché, all’aumentare della porosità, la stabilità diminuisce ed inoltre negli impianti 

metallici l’elevata area superficiale fa sì che gli effetti di corrosione dovuti all’ambiente biologico 

siano molto amplificati. 

Dal 1969 si è cominciato a studiare una nuova classe di biomateriali, il cui meccanismo di legame è 

stato definito “fissazione bioattiva”. Le protesi così ottenute sono in grado di stabilire un vero e 

proprio legame con il tessuto ospite poiché, a contatto con i fluidi biologici, si forma uno strato 

superficiale di idrossicarbonatoapatite (HCA), chimicamente e strutturalmente analogo alla fase 

minerale presente nelle ossa; al suo interno vengono incorporate fibrille di collagene, che 

determinano lo sviluppo del legame. 

I materiali che hanno questa proprietà sono vetri, ceramici o vetro-ceramici ottenuti per fusione, 

composti principalmente da ossidi di silicio, calcio, sodio e fosforo in varie proporzioni; essi sono 

usualmente in grado di formare un legame con l’osso, come può essere dimostrato anche in vitro 
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dopo alcuni giorni di immersione in soluzioni che simulano quella fisiologica. Alcuni di questi 

materiali sono in grado di legarsi, oltre che all’osso, al tessuto connettivo molle. 

Negli ultimi dieci anni si è pensato che la maggiore stabilità ottenuta grazie alla fissazione bioattiva 

avrebbe determinato una più lunga sopravvivenza dell’impianto. Numerose prove cliniche hanno 

però dimostrato che questa previsione era troppo ottimistica: sono risultate poche le protesi con 

durata sensibilmente superiore ai dieci anni. In effetti ci sono due problemi fondamentali: i biovetri 

e bioceramici hanno proprietà meccaniche abbastanza diverse rispetto all’osso ed inoltre 

l’interfaccia sviluppata non è in grado di rimodellarsi in funzione dei pesi caricati. Per risolvere il 

problema meccanico si è tentato di creare i cosiddetti “biocompositi”: considerando il fatto che 

l’osso è di per sé un materiale composito (c’è una matrice di collagene e una fase di HCA 

microcristallina dispersa), si è pensato di imitarlo creando materiali compositi sintetici. 

Si è cercato di simulare l’architettura dell’osso usando una matrice dal basso modulo elastico come 

il polietilene e una fase dispersa con un alto modulo, come idrossiapatite o vetri bioattivi, orientata 

(ad esempio nella forma di fibre) in modo da dare proprietà meccaniche anisotrope simili a quelle 

delle ossa. I materiali compositi hanno però come grave inconveniente grandi aree interfacciali 

interne tra una fase e l’altra, che li rendono molto facilmente degradabili a causa dell’ambiente 

fisiologico aggressivo e dei carichi ciclici che devono supportare. 

Una soluzione simile a quella dei biocompositi è l’uso di protesi in cui la fase bioattiva è dispersa 

come ricoprimento di una struttura più elastica, come il summenzionato polietilene. 

C’è però un fattore fondamentale che rende problematico l’uso dei biocompositi e in generale dei 

materiali bioattivi di cui si è parlato finora: non bisogna dimenticare che, nella maggior parte dei 

casi, le protesi sono impiantate su pazienti anziani, le cui ossa (tessuto ospite) sono spesso di bassa 

qualità; inoltre la circolazione e il metabolismo possono essere compromessi non solo a causa 

dell’età, ma anche da un danno complessivo del fisico o dalle terapie farmacologiche. 

Per queste ragioni la ricerca dei nuovi biomateriali si è orientata su sistemi che potessero arrivare ad 

incrementare la stessa capacità rigenerativa del corpo umano. I biomateriali di nuovissima 

generazione sono infatti in grado di essere completamente riassorbiti, diventando cioè parte 

integrante e indistinguibile del tessuto vivo che li circonda; inoltre essi rilasciano specie chimiche 

che possono fungere da stimolo per la proliferazione cellulare e la successiva differenziazione. 

Quindi, quando si tenta di capire l’evoluzione della ricerca di biomateriali e la loro disponibilità 

clinica negli ultimi 60 anni, vengono facilmente delineate tre diverse generazioni: 

 

• PRIMA GENERAZIONE: materiali bioinerti; 

• SECONDA GENERAZIONE: materiali bioattivi e biodegradabili; 
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• TERZA GENERAZIONE: materiali destinati a stimolare specifiche risposte cellulari. 

 

Ogni generazione rappresenta un’evoluzione rispetto ai requisiti e alle proprietà dei materiali della 

generazione precedente. In realtà, i materiali di ogni nuova generazione non necessariamente 

sostituiscono in tutto quelli precedenti. Questa prospettiva può fornire una visione più chiara della 

ricerca di biomateriali, dell’evoluzione per la progettazione e lo sviluppo di dispositivi innovativi e 

delle soluzioni ai problemi clinici ortopedici. 

Materiali di prima generazione sono ancora utilizzati con successo in una vasta gamma di 

applicazioni. Invece con la terza generazione si aprono nuove possibilità di trattamenti e 

applicazioni, ma chiaramente non sono destinati a sostituire i materiali dalle generazioni precedenti. 
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2. Prima generazione 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

L’impiego di materiali metallici in campo ortopedico è legato alle prestazioni che possiedono in 

qualsiasi altra applicazione in ambito ingegneristico: forniscono un buon compromesso tra 

caratteristiche meccaniche, lavorabilità e resistenza all’ambiente biologico.  

In campo ortopedico il materiale metallico ha permesso la sostituzione, in modo permanente o 

temporaneo, delle funzioni della struttura ossea. Deve essere modellato e inserito nel sito dove sarà 

sottoposto a sollecitazioni sia statiche che dinamiche (cicli, impulsi..). I materiali impiantati 

interagiscono con la struttura ossea circostante (compatibilità meccanica) e con l’ambiente 

biologico nel quale sono immersi (compatibilità biologica). Per questo nella progettazione la scelta 

di un materiale per una specifica applicazione è determinata dalle proprietà del materiale per 

resistere nel tempo alle sollecitazioni, dalla facilità di lavorazione, in modo da ottenere la forma 

voluta, e dalla biocompatibilità che per i metalli non è del tutto favorevole. Inizialmente si è fatto 

ricorso a materiali metallici già sviluppati industrialmente che rispondevano ai primi due requisiti, 

successivamente sono stati introdotti concetti come “reazione di un corpo estraneo”, stress 

shielding, biocompatibilità, e, più recentemente, bioattività e osteoinduzione. 

Quando sono stati utilizzati materiali di tipo sintetico in applicazioni biomediche, l’unico requisito 

richiesto era quello di ottenere una combinazione adeguata di proprietà fisiche “simili” a quelle del 

tessuto sostituito, con tossicità minima. Vennero considerati “biomateriali di prima generazione”, 

secondo la classificazione di Philip Showalter Hench, e classificati come “inerti”, perché 

riducevano al minimo la risposta immunitaria e la reazione da corpo estraneo. 
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1. Materiali metallici 

 

I materiali metallici vengono per lo più utilizzati per la sostituzione di tessuti duri come quelli delle 

ossa e dei denti: ciò è dovuto grazie alle elevate proprietà meccaniche che rendono possibile la 

progettazione di protesi che sono in grado di sostenere carichi elevati. 

Si prenderanno in considerazione i seguenti materiali metallici:  

 

� gli acciai inossidabili 

o austenitici 

o martensitici 

� le leghe cromo/cobalto 

� le leghe di titanio 

 

I primi materiali metallici utilizzati con successo durante il ventesimo secolo nelle applicazioni 

ortopediche sono l’acciaio inox e le leghe a base di cromo-cobalto, mentre il titanio (Ti) e le sue 

leghe sono state introdotte nel 1940. Nel 1960 sono apparse le leghe a memoria di forma Ni-Ti (lega 

nichel-titanio) che sembravano aprire una nuova serie di applicazioni, grazie al loro particolare 

comportamento meccanico. 

Nonostante il Ti e le sue leghe possiedano una serie di ottime proprietà (resistenza alla corrosione, 

resistenza all’affaticamento, bassa densità e moduli elastici relativamente bassi), la loro 

trasformazione non è facile né attraverso lavorazione meccanica, né attraverso forgiatura, né con 

trattamento termico. 

L’eccellente resistenza alla corrosione delle leghe di Ti e del Ti è dovuta alla formazione di uno 

strato adesivo di ossido TiO2 sulla superficie. Infatti, al contatto con l’ossigeno atmosferico si forma 

uno strato di ossido che tende ad aumentare rapidamente nel giro di pochi secondi. Questo strato 

carica negativamente l’impianto aumentando l’affinità con diverse biomolecole. 

L’TiO2  possiede un’altra caratteristica importante: previene la diffusione di ioni metallici all'interno 

dei tessuti che fa del titanio un materiale con un alto grado di biocompatibilità. 

 

1.1 Acciai inossidabili 

 

Il primo grande successo dell’acciao inossidabile fu nel campo protesico: una sostituzione totale 

dell’anca sviluppata da Charnley negli anni ‘50. Questa era una protesi cementata con uno  
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stelo di acciaio inossidabile (Figura 1). 

 

 

Figura 1 – Protesi cementata con stelo inossidabile  

 

I materiali in acciaio inossidabile hanno, come caratteristica principale, di essere resistenti ad una 

vasta gamma di agenti corrosivi grazie al contenuto elevato di Cr (più di 12 wt%), che consente la 

formazione di un rivestimento di ossido (Cr2O3) fortemente aderente, rigenerativo e resistente alla 

corrosione. 

Sono disponibili diversi tipi di acciaio inossidabile, ma l’acciaio più usato per la fabbricazione di 

impianti endossei è quello di tipo austenitico inossidabile poiché è fortemente anticorrosivo. Per 

essere austenitico a temperatura ambiente, l’acciaio inossidabile deve contenere una certa quantità 

di elementi austenitici di stabilizzazione, come Ni o Mn. L’acciaio inox più usato in applicazioni 

cliniche è AISI 316L (che contiene 0,03 % C, 17-20 % Cr, 12-14 % Ni, 2–3% Mo e quantità minori 

di azoto, manganese, fosforo, silicio e zolfo) (tabella 1). Il molibdeno è un materiale che funge da 

protezione contro la corrosione e, contenendo poco carbonio, il 316L è ancora più resistente 

all’ambiente fisiologico salino. 

L’acciaio inossidabile è anche ampiamente utilizzato in dispositivi ortopedici temporanei come 

piatti tibiali, viti e chiodi dell’anca, grazie al suo costo relativamente basso, alla disponibilità e 

facilità di trattamento. 
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Tabella 1. Principali proprietà dei materiali metallici di uso biomedico. 

 

 

 

1.2. Leghe cromo/cobalto 

 

Oltre all’utilizzo dell’acciaio inossidabile, nell’ambito ortopedico, sono molto utilizzate le leghe 

metalliche, come quelle a base di Ti e leghe Cobalto/Cromo, che sono caratterizzate da superiori 

proprietà meccaniche e di corrosione. Inizialmente le leghe cobalto/cromo/molibdeno e 

cobalto/nikchel/cromo/molibdeno venivano utilizzate solamente per impianti dentali, ma 

successivamente anche per protesi come quelle del ginocchio e dell’anca. Infatti allo stato attuale, i 

nuovi acciai inossidabili austenitici con elevato contenuto di Cr (oltre il 20%), dove il Ni è stato in 

parte sostituito da Mn e con un elevato contenuto di N (tra lo 0,3 e lo 0,4%), vengono utilizzati in 

protesi articolari. L’azoto stabilizza la fase austenitica e induce un aumento sia nella resistenza alla 

corrosione sia nelle proprietà meccaniche (limite di elasticità). 

Questo è un chiaro esempio di nuovi materiali, che pur appartenendo ancora alla prima generazione, 

hanno apportato un importante contributo per lo sviluppo dei materiali di seconda generazione. 
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La resistenza all’usura dell’acciaio inossidabile austenitico è piuttosto scarsa e questo è il motivo 

per cui la coppia metallo-su-metallo, utilizzata per la prima volta da Wiles (1934) e da McKee-

Farrar (1951) per giunture come quelle dell’anca (testa femorale e coppa acetabolare), è stata 

scartata. Si era osservato, infatti, un forte attrito e un gran numero di detriti prodotti dall’usura che 

portavano ad un rapido deterioramento. Per queste ragioni è stata introdotta per la protesi dell’anca 

una nuova lega cobalto/cromo/molibdeno (ASTM F75, Vitallium) che ha mostrato una buona 

resistenza alla corrosione e in più si è osservata una velocità di rilascio di ioni Ni praticamente 

uguale a quella degli acciai 316L, nonostante ne contenesse una quantità molto maggiore. 

Quindi le leghe a base cobalto/cromo mostrano un’eccellente resistenza alla corrosione, anche in 

ambienti fisiologici e una buona resistenza all’usura. Le loro proprietà meccaniche sono persino 

superiori, soprattutto la loro resistenza a fatica. Questi materiali hanno un alto modulo elastico (220-

230 GPa) simile a quello dell’acciaio inossidabile (circa 200 GPa), e un ordine di grandezza 

superiore a quella di osso corticale (20-30 GPa). 

A contatto con l’osso però, la maggior parte del carico viene scaricata sui dispositivi metallici a 

causa del loro alto modulo elastico, producendo stress shielding nelle ossa adiacenti. La mancanza 

di stimoli meccanici con l’osso può indurre il riassorbimento che porterà alla degenerazione e al 

fallimento della protesi. 

 

1.3. Il titanio e le sue leghe 

 

Il Ti e sue leghe, originariamente utilizzati in aeronautica, divennero di grande interesse nel campo 

biomedico, grazie alle loro proprietà eccellenti che includono un modulo elastico di circa 110 GPa, 

una buona resistenza alla corrosione e una bassa densità (circa 4700 kg m −3 ). 

Nel 1964 Branemark scoprì quello che poi chiamò il fenomeno di osteointegrazione (capacità di 

integrarsi con il tessuto circostante, mettendo in risalto due aspetti: la congruenza anatomica e la 

capacità di reggere i carichi fisiologici), portando nuove applicazioni di protesi in Ti nel campo 

odontotecnico e negli impianti chirurgici. Questi materiali infatti sono in grado di integrarsi 

strettamente con l’osso: ne deriva un miglioramento significativo nel comportamento a lungo 

termine dei dispositivi impiantati, diminuendo i rischi di deterioramento e di fallimento. 

Tra le tipologie di titanio quelle più utilizzate in ortopedia sono il Ti commercialmente puro (CP Ti), 

di grado 4 (ASTM F67) e il Ti6Al4V (ASTM F136). 

Il CP Ti si divide in quattro gradi che sono riferiti al diverso contenuto di ossigeno ed il massimo 

grado di resistenza a trazione massima. Questo materiale, costituito da una singola fase alpha, è 

attualmente utilizzato in applicazioni dentali.  



13 

 

Si è notato che le  proprietà meccaniche migliorano con la presenza degli elementi stabilizzati come 

alluminio e vanadio. L’alluminio migliora la durezza e riduce il peso specifico ma d’altra parte 

migliora il modulo elastico. La lega Ti6Al4V, dopo essere stata lavorata, è un materiale molto 

vantaggioso per gli impianti protesici: assume una buona resistenza a trazione e a compressione, 

una buona resistenza a fatica e un’ottima biocompatibilità e distribuisce in maniera efficace il carico 

sull’interfaccia osso-impianto grazie alla sua elasticità. Il Ti così modificato presenta inoltre una 

riduzione della conducibilità termica e un aumento della resistenza all’usura. 

Le proprietà del Ti6Al4V possono variare con trattamenti termici o attraverso lavorazione 

meccanica.  

Alcuni studi hanno evidenziato il vanadio come un elemento potenzialmente citotossico, quindi 

recentemente sono state sviluppate nuove composizioni in titanio per risolvere il problema. In 

particolare vanno sottolineati il Ti6Al7Nb e il Ti5Al2.5Fe, con proprietà simili alla lega Ti6Al4V 

ma senza V, e le leghe TNZT, con un sistema basato su Ti Nb Ta Zr per raggiungere un minimo 

modulo elastico (55 GPa e 66 GPa) e biocompatibilità eccellente. 

Questa nuova generazione di leghe al Ti è attualmente in fase di sviluppo e di indagine e non 

sembra essere ancora commercializzabile. Anche questo è un chiaro esempio di come si stia 

continuando a sviluppare materiali di prima generazione, quando già se ne utilizzano di terza. 

Oltre a questi materiali metallici, negli anni ‘60 ne sono apparsi di nuovi, dopo la scoperta 

dell’effetto a memoria di forma nelle leghe NiTi da Buehler & Wang (1967). 

Il termine “Shape Memory Alloys” (SMA, leghe a memoria di forma), indica la famiglia di 

materiali metallici che possiedono la capacità di ripristinare la loro configurazione iniziale se 

deformati e poi sottoposti ad appropriato trattamento termico. In particolare, le SMA subiscono una 

trasformazione di fase cristallina quando vengono portate dalla loro configurazione più rigida ad 

alta temperatura (austenite), alla configurazione a più bassa energia e temperatura (martensite). Tale 

trasformazione è appunto la causa prima delle qualità peculiari di queste leghe; accanto all’effetto 

memoria di forma vi è un fenomeno di superelasticità che ha moltiplicato le possibilità d’impiego, 

nonché la particolarità della fase martensitica, che gioca un ruolo fondamentale nella 

trasformazione. Quando una SMA viene portata a bassa temperatura, assume una configurazione di 

tipo martensitico, cioè con basso limite di snervamento e facilmente deformabile; in seguito a 

riscaldamento, la lega si configura in un’altra struttura cristallina di tipo austenitico e assume quindi 

configurazione e forma iniziali (Figura 2). La temperatura alla quale la lega “ricorda” la forma 

primitiva può essere modificata mediante variazioni della composizione o con appropriati 

trattamenti termici. Nella lega NiTi, ad esempio, tale temperatura può variare anche di 100°C; il 

processo di recupero della orma avviene in un range di qualche grado. 
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Figura 2: rappresentazione dell' effetto memoria di forma. 

 

 

Sebbene esistano innumerevoli leghe che presentano la proprietà di memoria di forma, sono di 

interesse commerciale principalmente quelle che recuperano considerevolmente la deformazione o 

che generano una notevole forza durante la transizione di fase. 

Mentre nei materiali metallici la deformazione elastica viene recuperata fino allo 0,1 %, la 

percentuale per queste leghe è del 10 %. Inoltre, le leghe a memoria di forma possono avere un 

modulo elastico basso (fino a 30 GPa allo stato martensitico), mentre varia tra i 70 e 110 GPa nella 

fase austenitica (Duerig & Pel ton, 1994; Ryhänen, 1999). Pertanto, questo tipo di materiali a 

memoria di forma sembrano essere più adeguati rispetto a altri materiali metallici per applicazioni 

in cui è importante recuperare la configurazione iniziale dopo aver applicato un carico. La loro 

capacità di trasferire una compressione uniforme, dopo il recupero da una pre-sollecitazione dovuta 

al riscaldamento, li rende utili in applicazioni come graffette per osteotomie, riparazione di fratture 

(Chu, 2000), fissatori interni per diafisi delle ossa lunghe, correttori spinale, distanziatori vertebrali 

e ancoraggio delle protesi (Duerig, 1996) (Figura 3). La forza pressoché costante che producono 

nell’impianto li rende vantaggiosi anche nelle distrazioni ossee. 

 

 

 
Figura 3: fissatori interni per diafisi delle ossa lunghe (sx) e distanziatori vertebrali (dx). 
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La “distrazione osteogenetica” è una tecnica chirurgica che mira all’allungamento progressivo ed al 

rimodellamento di un segmento scheletrico mediante neo-apposizione ossea determinando un 

graduale adattamento dei tessuti molli (cute, mucose, muscoli, nervi e vasi). L’allungamento del 

segmento osseo è ottenuto mediante osteotomie con un progressivo e graduale dislocamento dei due 

monconi risultanti. La quantità di osso neoformato interposto tra i due segmenti determina l’entità 

finale dell’allungamento. Tale procedimento chirurgico si avvale di un’idonea strumentazione 

(distrattori osteogenetici) per distanziare, secondo i vettori direzionali preposti, i due monconi ossei 

e quindi fornire loro una fissazione rigida, fattore indispensabile per l’ossificazione ed integrazione 

del tessuto osseo neoformato. La continua evoluzione dei sistemi di distrazione, in termini di 

miniaturizzazione e versatilità, ha consentito di ridurre l’invasività dell’approccio chirurgico, di 

ridurre i disagi per il paziente e di estendere il campo di applicazione. 

Tuttavia c’è un problema di allergia e di tossicità per le leghe NiTi associato al rilascio di ioni Ni. 

La tossicità e il potenziale cancerogeno ha limitato l’uso di queste leghe sia in Europa e che negli 

Stati Uniti, ma sono stati usati con successo per più di 20 anni in Russia (Shabalovskaya, 1996) e 

Cina per i dispositivi biomedicali. Al fine di superare questo problema, sono state introdotte diverse 

alternative di leghe senza nichel, soprattutto a base di niobio (Nb). 

Poiché l’ostointegrazione gioca un ruolo fondamentale nell’ancoraggio degli impianti nel tessuto 

osseo, si è cercato di migliorare la progettazione delle componenti superficiali che si trovano a 

stretto contatto con l’ambiente fisiologico. Dallo studio delle interazioni con le entità biologiche, 

quali proteine e cellule, è emerso che giocano un ruolo fondamentale parametri come la rugosità e 

la permeabilità. Infatti cellule come macrofagi, cellule epiteliali ed osteoblasti aderiscono molto più 

a superfici rugose che su superfici di titanio liscio, dando inizio più velocemente al processo di 

osteogenesi. Per questo, alla maggior parte delle protesi metalliche, vengono applicati una varietà di 

trattamenti superficiali: 

 

� di passivazione (Masmoudi, 2006; principalmente di decapaggio acido); 

� di irruvidimento (di pallinatura e sabbiatura). 

 

Bisogna accertare che la preparazione della superficie non alteri le caratteristiche di 

biocompatibilità. La sabbiatura, ad esempio, viene realizzata con biossido di alluminio o di ossido 

di titanio: anche se vi è qualche traccia di impurezza in superficie, pare che possa influenzare 

positivamente l’osteointegrazione. 
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2. Materiali ceramici 

 

I materiali ceramici sono in genere composti inorganici refrattari che contengono elementi metallici. 

Questi materiali sono normalmente solidi policristallini, tuttavia possono presentarsi anche come 

solidi amorfi o come monocristallini, e sono formati da una materiale metallico e uno non metallico 

Am Xn (dove A è il materiale metallico e X il non metallico con m diverso da n). I reticoli dei 

materiali ceramici risultano più complessi di quelli dei materiali metallici e da ciò dipendono in 

parte le loro caratteristiche meccaniche. Tra le caratteristiche più importanti dei materiali ceramici 

vi sono: 

 

� elevata durezza; 

� elevata temperatura di fusione (2050° C per allumina); 

� bassissima conducibilità termica 

� buona resistenza meccanica. 

 

La microstruttura è fortemente dipendente dal processo di fabbricazione, in particolare dalla 

temperatura massima, dalla durata delle fasi termiche, dalla purezza della polvere, dalle dimensioni 

e dalla distribuzione dei grani e dalla porosità; questi aspetti hanno un effetto chiaro e diretto sia 

sulle proprietà meccaniche che su quelle biologiche. 

I biomateriali ceramici più utilizzati di prima generazione, bioinerti (caratterizzati da una elevata 

resistenza all’ambiente fisiologico), sono: 

 

� ossidi metallici come l’allumina (Al2O3) 

� ossido di zirconio (ZrO2)  

� diverse ceramiche porose.  

 

2.1.L’alluminia  

 

I materiali ceramici venivano utilizzati nel settore tecnico-industriale, come ad esempio in 

metallurgia, in siderurgia e così presero piede anche nell’ambito chirurgico. 

La ceramica nelle protesi venne introdotta in Francia nel 1970 da Boutin che la utilizzò nella 

produzione di teste femorali e coppe acetabolari dell’anca; solitamente erano in metallo e Boutin lo 

sostituì con l’alluminia caratterizzata da un’alta densità ed un’elevata purezza. L’alluminia (Al2O3), 

ovvero l’ossido di alluminio è un materiale eccellente in termini di biocompatibilità, inerzia 
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chimica, tollerabilità e resistenza meccanica. Pur essendo stato inizialmente utilizzato quale 

materiale per accoppiamento all’uso del polietilene, presto divenne quasi uno standard in Europa 

per la produzione di teste femorali, grazie alle sue caratteristiche tribologiche. 

L’impiego dell’allumina ha portato ad un miglioramento significativo rispetto alle tradizionali 

coppe in PE, che rilasciavano detriti da usura, inducendo una reazione da corpo estraneo e osteolisi. 

Tuttavia, alcuni componenti formati da materiali ceramici soffrono di guasti iniziali a causa della 

scarsa resistenza alla frattura per questo sono stati modificati i processi di produzione e i requisiti di 

progettazione in modo da migliorare le qualità dei materiali. 

L’allumina è stata utilizzata solo per 20 anni a causa del basso coefficiente di attrito e gli alti 

coefficienti di usura. Dato che le protesi dell’anca dovevano essere completamente sferiche e 

congruenti, si è ritenuto fondamentale limitarne l’attrito e l’usura, riducendo l’uso dell’allumina che 

non possedeva i requisiti minimi. Inoltre si presentano gravi problemi di stress shielding, 

specialmente in pazienti anziani affetti da osteoporosi o da artrite reumatoide. Questo dipende 

principalmente dall’elevato modulo elastico del materiale, intorno a 380 GPa, di gran lunga 

maggiore rispetto all’osso spugnoso.  

Il compromesso è stato trovato con una combinazione che prevede l’utilizzo di allumina per la testa 

dell’articolazione e di PE ad alto peso molecolare (UHMWPE) per la componente acetabolare. 

Il materiale più adatto per uso medico è la zirconia, poiché presenta un’alta resistenza all’usura 

(meno di 0,1 mm3 per milioni di cicli) come è stato dimostrato in laboratorio, rispetto alla 

resistenza dell’alluminia nella protesi della testa del femore. È stata introdotta nell’uso clinico nel 

2000 (Villermaux, 2000). 

 

2.2. Ceramiche altamente porose 

 

Le ceramiche altamente porose sono state sviluppate al fine di favorire la crescita interna dell’osso e 

per indurre la stabilizzazione della protesi. Tuttavia, i requisiti meccanici determineranno l’utilizzo 

dei materiali porosi per applicazioni a basso carico-scarico.  

L’allumina e la zirconia possono anche essere espanse durante la solidificazione con un agente 

schiumogeno, come CaCO3. Tuttavia, con la porosità aumenta il rischio di collasso meccanico, 

secondo l’equazione Ryshkewitch (1953): 

σ = σ 0 ·  e – cp
 

dove σ è la resistenza alla compressione; σ0 è la resistenza a compressione della massa del materiale 

non poroso, c è una costante, e P è la percentuale in volume di porosità. Poiché i materiali altamente 
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porosi espongono una superficie maggiore all’ambiente circostante, la loro resistenza alla 

compressione viene influenzata dall’invecchiamento. 

 

3. Materiali polimerici 

 

Il termine polimero designa una sostanza costituita da lunghe molecole ottenute dall’unione in 

catena di molte piccole molecole (monomeri). I polimeri esistono in natura, basti pensare alla 

gomma naturale, ad alcune resine naturali come l’ambra, alla cellulosa e alle proteine. 

Accanto alla vulcanizzazione della gomma naturale (Goodyear, 1839), si ricordano alcuni dei primi 

polimeri come il nitrato di cellulosa (Hyatt, 1868) meglio conosciuto come celluloide, o la resina 

fenolo-formaldeide (Baekeland, 1909) brevettata poi con il nome di Bakelite. Successivamente con 

la messa a punto del processo di polimerizzazione, è iniziata la commercializzazione di molti 

importanti polimeri quali: 

 

� polistirene (1920); 

� polivinilcloruro; 

� polimetilmetacrilato (1927); 

� poliammide (1938); 

� poliestere (1941); 

� polietilene (1942). 

 

Soltanto nel dopoguerra si realizzano in modo estensivo la produzione e la lavorazione dei nuovi 

polimeri, conseguenza anche dello sviluppo di nuove tecnologie e di sistemi di trasformazione. Con 

l’avvento dei polimeri sintetici viene anche introdotta la parola ‘plastica’, derivante dal greco 

‘plastikos’ che significa “atto a prendere forma o ad essere stampato”. Oggi sta ad indicare un 

materiale ad alto peso molecolare costituito da carbonio, idrogeno ed eventualmente da ossigeno, 

azoto ed altri elementi, che si presenti liquido e capace di assumere la forma voluta durante una fase 

di produzione. 

I polimeri possono essere classificati secondo la loro origine (naturale o sintetica), secondo la loro 

reazione al calore o alla luce, oppure secondo le reazioni di polimerizzazione o in base alla struttura 

molecolare. Un’altra classificazione può avvenire in base al comportamento termico, i polimeri 

vengono distinti in due grosse categorie: 

   

� termoplastici 
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� termoindurenti.  

 

I termoplastici sono polimeri a catena lineare che rammolliscono e fluidificano quando riscaldati, e 

dopo il raffreddamento diventano più rigidi - mantenendo forma stabile -; questa trasformazione è 

reversibile e rende possibile il riciclo di tali materiali. 

I termoindurenti derivano invece da resine fluide o fluidificabili, che per trattamento termico 

solidificano formando una struttura molecolare reticolata con i punti di reticolazione tra una catena 

e l’altra costituiti da legami chimici; il processo di solidificazione è irreversibile, e tali polimeri 

sono quindi insolubili ed infusibili con ovvie conseguenze per il riciclo. 

Alcuni esempi di biomateriali polimerici della prima generazione sono in gomma siliconica, 

polietilene (PE), resine acriliche, poliuretani, polipropilene (PP) e polimetilmetacrilato (PMMA). 

I cementi ossei acrilici hanno svolto e svolgono tuttora un ruolo chiave nell’ancoraggio delle protesi 

al tessuto osseo circostante specie in interventi di artroprotesi cementate. La prima applicazione dei 

polimeri in ortopedia risale al 1964 ad opera di Robert e Jean Judet che utilizzarono il 

polimetilmetacrilato per realizzare protesi della testa del femore. Questa applicazione venne presto 

abbandonata a favore dei metalli a causa delle scarse proprietà meccaniche del polimero. 

Tra le applicazioni di maggior successo c’è l’utilizzo dei cementi ossei, cementi polimerici utilizzati 

per la fissazione di protesi articolari. Nel 1960, ad esempio, venne introdotto il PMMA da Charnley, 

che venne utilizzato come “riempitivo” per fissare gli impianti, per rimodellare parti di osso o 

“riparare” vertebre fratturate. Il PMMA viene commercializzato ancor oggi in forma di polvere da 

miscelare al momento dell’uso con metacrilato di metile (MMA) liquido per formare una pasta che 

indurisce gradualmente. Le due fasi vengono miscelate manualmente in sala operatoria poco prima 

dell’intervento trasformando, in pochi minuti, la miscela di reazione in una pasta viscosa che viene 

inserita nella cavità ossea, tra protesi e parete, dove continua a reagire fino al completo indurimento. 

Benché il PMMA sia biocompatibile, l’MMA è una sostanza irritante. A causa della natura del 

cemento osseo, esso fornisce una immobilizzazione primaria della protesi, ma non promuovere una 

fissazione biologica secondaria. Questo materiale ha però un inconveniente: alcuni residui di 

monomero possono entrare nel flusso sanguigno producendo embolia; non solo, ma la forte 

esotermicità della reazione di polimerizzazione in situ può produrre necrosi termica nell’osso 

(riassorbimento) circostante, provocando la perdita di contatto tra cemento e protesi e tra cemento e 

osso. Un altro fattore da considerare è la diversa rigidezza tra le protesi metalliche e l’osso; questa, 

infatti, può indurre overstress o affaticamento portando fratture del cemento e rilascio di particelle 

che, interagendo con i tessuti circostanti possono indurre una reazione infiammatoria. 

Per l’evoluzione di questo materiale si cercano nuove formulazioni e si punta al miglioramento 
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delle esistenti utilizzando nuove tecniche di lavorazione.  

Ai cementi acrilici, che si presenterebbero trasparenti raggi x, vengono comunemente aggiunte delle 

sostanze radio-opache che consentono, attraverso indagine radiografica, di valutare sia la riuscita 

dell’intervento in termini di ancoraggio meccanico primario, sia le proprietà dell’interfaccia tra le 

varie componenti. 

Nonostante questi materiali portino alcuni inconvenienti, sono utilizzati anche oggi per cementare 

protesi articolari o per il riempimento di cavità. Uno dei motivi principali è stato che gli scienziati 

dei materiali sono riusciti a migliorare notevolmente la tecnica chirurgica: in particolare, la 

lavorazione e i tempi ad essa associati. Si è portato a comprendere la diversità di ogni singolo 

cemento caratterizzato da un proprio tempo di mescolamento e di trattamento che indirizza tale 

materiale per uno specifico impiego indirizzato dal produttore. 

Di recente, i materiali acrilici sono stati utilizzati per ridurre le fratture delle vertebre come in 

vertebroplastica e in cifoplastica. Si tratta di due tecniche percutanee di stabilizzazione della frattura 

mediante l’iniezione di cemento acrilico nel corpo vertebrale stesso. 

Il PE, e più specificamente UHMWPE, è particolarmente interessante per le applicazioni come il 

rivestimento delle coppe acetabolari in interventi di artroprotesi d’anca, il foglietto tibiale ed il 

componente rotuleo, in interventi di artroprotesi totale del ginocchio e come distanziatore in 

sostituzione del disco intervertebrale artificiale. Le sue proprietà uniche di elevata resistenza 

all’abrasione, il basso attrito ed l’elevata resistenza all’urto, la durezza eccellente e bassa densità, 

facilità di fabbricazione, biocompatibilità e biostabilità ne fanno un candidato ideale (Fisher & 

Dowson, 1991; Sutula., 1995). Tuttavia, si manifesterà in seguito l’usura e i residui causati da essa 

porteranno ad effetti indesiderati. Uno dei fattori che aumenta il tasso di produzione di particelle da 

usura sono i raggi gamma utilizzati per la sterilizzazione. Queste particelle producono una reazione 

infiammatoria nei tessuti circostanti, che può sfociare in lesioni granulomatose, osteolisi ed 

riassorbimento dell’osso (Maloney & Smith, 1995). Al fine di superare questi problemi, sono state 

sviluppate nuove tecniche di sterilizzazione ma sono tutt’ora in fase di studio. Esse sono volte 

specificamente a ridurre la frazione di catene a basso peso molecolare del polimero, l’orientamento 

e la compattazione delle catene polimeriche, la modifica e l’indurimento della superficie del 

UHMWPE. 

A metà degli anni ’60 Swanson iniziò ad utilizzare gli elastomeri di silicone per la sostituzione di 

piccole articolazioni come ad esempio, quelle della mano. Questi tipi di impianti, pur migliorando 

gli interventi chirurgici, hanno delle limitazioni che provocano danni alla protesi e all’ambiente 

circostante: la sublussazione, l’erosione ossea, l’allentamento e l’abrasione della protesi; ma le più 

gravi sono quelle di tipo meccanico: infatti le protesi sono molto spesso soggette a frattura.  



21 

 

Tra i materiali di prima generazione che vennero utilizzati in ortopedia vi sono anche le fibre di 

carbonio che sono state principalmente utilizzate per rinforzare i polimeri. Questi materiali 

compositi sono stati testati con buoni risultati e con un raro fallimento nella chirurgia della colonna 

vertebrale (Tullberg, 1998). Essi sono stati studiati per diverse applicazioni come la sostituzione 

totale dell’anca e la sintesi interna. 

Tuttavia, la preoccupazione principale è il rilascio di detriti di carbonio nei tessuti circostanti; è 

stato dimostrato che evocano una risposta avversa nelle cellule soprattutto in alcuni casi, come la 

sintesi del collagene, il distacco e la lisi delle cellule, portando ad un distacco della protesi e al 

riassorbimento osseo. Questo significa che l’uso di questi materiali dovrebbe essere tenuto sotto 

controllo, cercando di evitare il rilascio di detriti di carbonio. 

In questa generazione  vennero studiati anche dei materiali che potessero essere utilizzati per le 

protesi del legamenti crociato: il teflon e il Goretex; le prestazioni di questi materiali non portarono 

risultati soddisfacenti e questo limitò di molto il loro uso. 

Sono stati inoltre sviluppati i materiali compositi a matrice polimerica rinforzati con particelle di 

ceramica o fibre, con l’obiettivo di un comportamento inerte anche se, da un punto di vista 

cronologico, sono apparsi più tardi, in corrispondenza allo sviluppo dei biomateriali della seconda e 

terza generazione. Una delle principali applicazioni è stata la produzione di mezzi di osteosintesi, 

piastre ossee e viti. Le strategie principali consistevano nel rafforzare matrici polimeriche di 

polietereterchetone, PE o polistirene (PS), soprattutto con carbonio o fibre di vetro. I compositi 

fibro-rinforzati in carbonio presentano una rigidezza inferiore rispetto ai materiali metallici, 

avvicinandosi a quella dell’osso corticale evitando così problemi di frattura. Questi materiali 

compositi non riassorbibili sono progettati per essere stabili in vivo, senza essere soggetti a 

cambiamenti nella rigidezza dei dispositivi per tutto il tempo di vita dell’impianto. 

Questi materiali possono essere modellati in base ai requisiti di un intervento chirurgico, anche se in 

alcune applicazioni, come ad esempio piastre per osteosintesi, la rigidezza e la mancanza di duttilità 

di questi materiali non consentono al chirurgo in sala operatoria di adeguarlo all’anatomia del 

paziente. 

La caratteristica comune dei materiali di prima generazione è l’assenza di una risposta biologica 

specifica tra impianto e ambiente circostante. Inoltre è stato osservato che si creava uno strato 

fibroso che incapsulava interamente l’impianto: questo comporta un ancoraggio della protesi 

limitato. Nelle seconda generazione si ricercarono materiali che stimolassero una specifica risposta 

in modo da interagire chimicamente con l’ambiente fisiologico e di eliminare il problema dello 

strato fibroso. 
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3. Seconda generazione 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

I materiali della seconda generazione, definiti bioattivi, sono stati studiati tra il 1980 e il 2000 

prestando attenzione alla loro capacità di interagire con l’ambiente biologico in modo da migliorare 

la risposta biologica del tessuto a contatto con la superficie della protesi. Si prestò attenzione anche 

a quei materiali che hanno la capacità di subire una progressiva degradazione mentre nuovi tessuti  

guariscono e si rigenerano senza provocare effetti tossici: i materiali bioriassorbibili (generalmente 

questi materiali sono anche bioattivi).  

La bioattività si riferisce a qualsiasi interazione o effetto che i materiali esercitano sulle cellule con 

lo scopo di guidare o di attivare in loro specifiche risposte. Per aumentare questo fenomeno c’è 

bisogno di un’alta capacità di adesione tra tessuto e impianto, in modo da stabilire un legame 

chimico in grado di resistere alle forze tangenti la superficie.  

In questi anni si è osservato che i biomateriali bioattivi progettati per la fissazione, la riparazione e 

la rigenerazione delle ossa hanno portato alla deposizione in vivo di uno strato di idrossiapatite 

(HA) nella superficie del materiale. L’HA sarà poi ampiamente utilizzata nel rivestimento di 

impianti biomedici. 

Dalla metà degli anni ‘80, i materiali bioattivi sono stati impiegati per uso clinico in diverse 

applicazioni ortopediche e odontoiatriche, fra cui vi sono alcuni biovetri (BG), ceramiche, vetro-

ceramiche e compositi. Tuttavia, per indurre la bioattività ci sono metodi basati sulla modifica delle 

superfici che promuovono risposte cellulari specifiche in funzione dell’applicazione prevista. 
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1. Materiali ceramici 

 

Per quanto riguarda i materiali ceramici l’attenzione si è spostata verso i materiali la cui natura 

porta ad interazioni col tessuto vivente. Tali materiali vennero definiti “bioattivi”, denominati tali 

per la loro capacità di trasformare se stessi sia chimicamente che fisicamente quando si trovano a 

contatto con il tessuto vivente ed inducendo contemporaneamente il tessuto stesso a rigenerarsi e a 

ricostruirsi. 

Si può osservare che vi sono due tipi di manufatti ceramici: 

 

1. protesi ceramiche che possiedono tale caratteristica intrinsecamente alla sostanza ceramica; 

2. protesi ceramiche che pur possedendo tali caratteristiche non sono direttamente collegabili 

ai materiali ceramici. 

 

Al primo tipo appartengono sostanze che vengono classificate come bioceramica o biovetro, al 

secondo tipo invece appartengono ceramiche, generalmente inerti, trattate superficialmente. 

I materiali ceramici più comuni, sono: 

� le ceramiche bioattive; 

� i vetri bioattivi; 

� calcio fosfati. 

L’applicazione di questi materiali, è iniziata intorno agli anni ‘70 (De Groot, 1974; Jarcho, 1976; 

Alkao, 1981; El Gannham, 2005) e sono stati principalmente utilizzati come riempitivi di lacune 

ossee (Vogel, 2001). Poiché la parte minerale dell’osso è costituita da fosfati di calcio, 

prevalentemente da idrossiapatite, si è cercato di ricercare sostanze simili in modo che il tessuto 

circostante le riconoscesse come proprie e le integrasse. La bioattività, infatti, è dovuta alla 

somiglianza tra la fase minerale dell’osso e le caratteristiche strutturali dei materiali in esame, che 

consente l’adesione senza mediazione di un’interfaccia di tessuto connettivo fibroso.  

Tra le apatiti, l’idrossiapatite (Ca10(PO4) 6(OH)2) è la sostanza più utilizzata nelle applicazioni 

biomediche insieme al beta-tri fosfato di calcio (β-TCP, Ca3(PO4)2); a seconda del processo di 

sintesi, questi materiali mostrano differenti proprietà fisiche e chimiche. Infatti, in base alla 

preparazione e alla sinterizzazione, si può ottenere un ampio range di proprietà meccaniche (es: le 

proprietà meccaniche decrescono inversamente per le presenza di macro e micro pori). Molti studi 

hanno riportato che l’idrossiapatite, pur mostrando buone proprietà bioattive, possiede una stabilità 

chimica che riduce il tasso di solubilità rispetto a materiali come il calcio fosfato (CaP) e il beta-tri 
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fosfato di calcio. Questo aspetto comporta un non riassorbimento dell’idrossiapatite che invece 

avviene nei materiali come il calcio fosfato (Takahashi, 2005; Ginebra, 2006). 

Un’altra categoria di materiali ceramici importanti in campo biomedico, come già menzionato, sono 

i biovetri. Sono stati presi in considerazione negli anni ’60 per costruire corpi vetrosi idonei a 

sostituire parti scheletriche. Tuttavia questo tipo di vetri fosfatici non riscossero grande successo 

poiché davano luogo a facile solubilità. Per ovviare a questo problema si è cercato di imprigionarli 

all’interno di un reticolo più insolubile, come ad esempio quello della silice. Il silicio infatti gioca 

un ruolo importante nella rigenerazione delle ossa; in effetti, gli ioni silicio sono noti per essere 

coinvolti nel processo di calcificazione delle ossa giovani (Carlisle, 1970). Così, la presenza di 

silicio nelle ceramiche biologiche e nei vetri ha un effetto significativo nel processo di osteogenesi. 

È stato dimostrato che l’incorporazione di silicio nelle apatiti induce la formazione di una elevata 

quantità di tessuto osseo rispetto alle apatiti non trattate. Inoltre, il silicio migliora la bioattività dei 

materiali guidando la formazione di gruppi Si-OH sulla superficie del materiale, innescando la 

nucleazione e la formazione di strati di apatite sulla superficie che portano a un miglioramento del 

legame tra osso e materiale.  

Le composizioni silicio-fosfatiche contengono calcio e sodio e in base alla quantità di sodio si 

possono ottenere vetri più o meno reattivi. Per variare le proprietà di questi materiali e ottenere 

risultati adeguati si ricorre all’aggiunta di altri composti. Vi sono alcuni biovetri (45S5) che sono 

formati da un reticolo di struttura di ossido di silicio e da modificatori come  Na2O, CaO e P2O5 , 

questi sono stati sviluppati da Hench negli ’70. Secondo Hench, i materiali bioattivi sono in grado 

di formare uno strato simil-osseo di HA carbonato (CHA) sulla superficie. La cristallizzazione della 

pellicola avviene inserendo OH- e CO3 - dalla soluzione per formare uno strato CHA. Queste 

formulazioni di biovetri inducono la crescita delle ossa tre volte più veloce rispetto gli HA 

(Fujishiro, 1997). Circa 10 ore dopo l’impianto, vi è una combinazione di processi di adsorbimento 

e desorbimento delle proteine e l’innesco di fattori di crescita per la produzione osteogenetica e la 

differenziazione cellulare. In circa 100 ore, le cellule staminali si differenziano per formare gli 

osteoblasti, che producono una matrice extracellulare (ECM) per formare nuovo tessuto osseo. 

Infine, la matrice CaP cristallizza per racchiudere le cellule ossee (osteociti). È stato dimostrato che 

una larga superficie costituita da BG, da gel di silicio e da vetro-ceramica (maggiore di 40-80 

m2 g−1) fornisce una quantità elevata di terminazioni Si-OH, che sono sufficientemente flessibili per 

tenere la cristallizzazione dell’HA e anche per fungere da sito di nucleazione (Karlson, 1989; 

Kokubo 1991). È stato anche dimostrato che i gel a base di SiO2 e TiO2 sono in grado di indurre la 

nucleazione di CHA a causa delle loro cariche negative a pH fisiologico contrariamente al Al2O3 

che è caricato positivamente a pH 7 e inibisce la nucleazione di CHA (Li, 1994). 
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Oltre al SiO2, il P2O5 è stato utilizzato anche come formatore di reticoli, mentre i metalli alcalino-

terrosi (ad esempio MgO o CaO) o metalli alcalini (ad esempio Na2O e K2O) agiscono come 

modificatori di reticolo e consentono la modifica dell’ambiente interno dell’interfaccia attraverso lo 

scambio di ioni. In diversi casi, il TiO2 è stato utilizzato anche come un modificatore per migliorare 

la reticolazione nella struttura del vetro (Clement, 2000; Navarro, 2003).  

In Tabella 3 si può osservare che tipo di modifiche chimicho-fisiche apportano gli elementi 

correttivi alla composizione di base. 

 

 

 
Tabella 2: elementi correttivi aggiuntivi alla composizione di base 
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A causa delle loro scarse proprietà meccaniche, come la bassa resistenza alla trazione e frattura, i 

BG non sono adatti per applicazioni portanti. Al contrario sono stati impiegati con successo in 

protesi da basso carico in chirurgia dentale e ortopedica (Ogino, 1980; Schepers, 1991; Stanley, 

1997). Le superfici di BG sono state modificate per migliorare la loro bioattività rivestendole con 

proteine di adesione, come la fibronectine, per promuovere l’adesione cellulare (García, 1998).  

 

2. Materiali metallici 

 

Le superfici sono la zona di interazione tra materiale ed ambiente e bisogna quindi evitare azioni 

corrosive, di usura e di innesco di cricche cercando la bioattività del materiale. 

Nessuno materiale metallico utilizzato in ortopedia è di per sé bioattivo. Tuttavia esistono due 

approcci per modificare i materiali metallici in modo da renderli bioattivi: il primo consiste nel 

rivestimento superficiale della protesi con ceramiche bioattive (ad esempio con HA e BG); il 

secondo prevede una modificazione chimica della superficie del materiale in modo da ottenere la 

deposizione di una ceramica bioattiva in vivo o di indurre all’interazione proteine, cellule e altri 

tessuti. Queste modificazioni superficiali sono utili per ottenere un nuovo materiale che preserva le 

stesse caratteristiche meccaniche e fisiche, ma con diverse caratteristiche di superficie.  

La modifica del materiale deve portare ad uno strato abbastanza sottile poiché uno strato 

superficiale troppo spesso potrebbe determinare modifiche indesiderate.  

Analizzando il primo metodo, cioè le tecniche di rivestimento, tra i metodi spiccano: 

la polverizzazione al plasma (De Groot, 1990; Thull & Grant 2001), le radio frequenze o fasci ionici 

(Cook, 1988), l’ablazione laser (Clèries, 1999; Serra, 2001), la pressione isostatica a caldo (Hero, 

1994). Il metodo più utilizzato è il rivestimento HA attraverso deposizione plasma spray. In questo 

processo, l’HA nel suo stato di plasma (superiore a 1000° C) viene spruzzato contro una superficie 

metallica più fredda (100-150° C) e grazie a questo raffreddamento rapido, si crea una interazione 

meccanica tra la ceramica e il substrato. Tuttavia, questo metodo presenta alcuni inconvenienti, co-

me la difficoltà di controllare la composizione finale della ceramica (Yan, 2003), la cristallinità del 

rivestimento (Fazan & Marquis 2000), la struttura della HA, che è termicamente instabile, 

l’eterogeneità tra il substrato e il rivestimento (bolle d’aria) e le tensioni residue nel rivestimento di 

ceramica (Wang,1993). Tutti questi fattori possono causare il fallimento del rivestimento durante la 

vita dell’impianto. 

Per quanto riguarda il secondo approccio, cioè i metodi basati su modificazioni chimiche, il loro 

sviluppo è dato dalla possibilità di ottenere apatite o altri strati di materiale CaP sulle superfici 
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metalliche, creando un diretto legame chimico tra substrato e rivestimento. Questi metodi sono stati 

sviluppati soprattutto per CP Ti e leghe di Ti poiché l’utilizzo di impianti rivestiti in HA, rispetto a 

quelli di titanio, raggiungono con maggior rapidità uno stretto legame con il tessuto osseo. Un 

metodo utilizzato consiste nel trattamento termochimico sviluppato da Kokubo (1996) che prevede 

l’ossidazione della superficie del materiale con una soluzione acquosa di NaOH, seguita da un 

trattamento termico a 600° C. Questo si traduce in un sottile strato titanato in grado di formare un 

osso denso come uno strato di apatite, quando sono immersoin un mezzo fisiologico.  

Un metodo alternativo sviluppato da Ohtsuki (1997) si basa sulla ossidazione chimica con perossido 

di idrogeno che contiene piccole quantità di cloruro di stagno a 60° C.  

Un’altra tecnica utilizzata è la deposizione di uno strato auto-assemblante che permette la modifica 

della superficie. I monostrati auto-assemblati (SAMs) sono film di copertura della superficie e sono 

organizzati spontaneamente in strutture ordinate. Solitamente le molecole che formano i SAMs 

hanno una testa con un gruppo funzionale polare e una coda che è costituita da una catena alchilica, 

alla sua estremità si trova un secondo gruppo funzionale che è il sito di adesione al substrato. 

Questo tipo di organizzazione permette di ottenere facilmente film e di poter scegliere il gruppo 

funzionale che si trova a contatto con l’ambiente esterno. Le tecniche di rivestimento e di 

formazione di SAM e di catene polimeriche legare alla superficie migliorano la bioattività, 

influenzando l’adesione cellulare, migliorando i tassi di proliferazione e conseguendo una maggiore 

stabilità a lungo termine dell’integrazione tra materiale e tessuto (Blawas & Reichert 1998 ; 

Scotchford, 1998).  

 

3. Materiali polimerici 

 

Questa seconda generazione è stata caratterizzata dallo sviluppo di biomateriali riassorbibili che 

danno una degradazione controllata e portano al riassorbimento delle catene polimeriche. Il 

concetto di materiale bioriassorbibile è stato introdotto negli anni ‘60 da Kulkarni (1966, 1971). 

Questo tipo di materiali apportano il loro contributo per un periodo di tempo programmato 

scomparendo poi dall’organismo senza dover operare chirurgicamente. La loro degradazione 

comporta la crescita di molecole naturali che non risultano tossiche per l’ambiente circostante. 

Questi materiali risultano indispensabili in interventi dove il volume occupato dal manufatto sia 

incompatibile con la funzionalità dell’innesto. 

Sono stati studiati polimeri biodegradabili di origine sintetica e naturale, come: l’acido poliglicolico 

(PGA), l’acido polilattico (PLA), il polidiossanone (PDS), i poli (ε-caprolattone) (PCL), il 

poliidrossibutirrato (PHB), il poliortoestere, il chitosano, i poli (2-idrossietil-metacrilato) 
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(PHEMA), l’acido ialuronico e altri idrogeli.  

Negli ultimi decenni, questi materiali sono stati utilizzati in numerose applicazioni ortopediche, 

come la sostituzione di ossa, la riparazione delle fratture (compresa la fissazione del legamento), la 

cartilagine, i menischi e per il disco intervertebrale. Questo tipo di materiali si trova anche come 

placche, viti, perni per impianti ortopedici e dentali (Ciccone 2001).  

I polimeri derivanti dall’acido poliglicolico, negli anni ’70, sono stati utilizzati come materiali di 

sutura, ma si osservò una rapida degradazione dell’impianto che comportava una perdita delle 

proprietà meccaniche. L’attenzione quindi si spostò verso ai copolimeri di PGA e PLA, che a causa 

della maggiore idrofobicità, limitava l’assorbimento di acqua, rendendo l’idrolisi del polimero più 

lenta rispetto a quella del solo PGA.  

Molti composti macromolecolari sono bioriassorbibili, ma solo pochi hanno le caratteristiche 

necessarie per i dispositivi di fissazione interna delle ossa. PLA, PGA e PDS sono stati i più 

ampiamente utilizzati per tali scopi. Infatti, il loro uso porta diversi vantaggi rispetto al metodo 

tradizionale che prevedeva l’utilizzo dei materiali metallici. Con questa nuova applicazione viene 

ridotto l’effetto di stress shielding, evitando interventi successivi, che a volte potevano essere 

necessari, per rimuovere l’impianto metallico.  

La resistenza meccanica degli impianti polimerici bioriassorbibili è stata potenziata mediante il 

processo di auto-rafforzamento. Questo approccio consiste nel rafforzare la matrice polimerica con 

fibre orientate o fibrille dello stesso materiale. Questa strategia di auto-rinforzamento di PLA (SR-

PLA) e del PGA (SR-PGA) è stata clinicamente studiata e utilizzato dal 1984 (Törmälä 1992; 

Waris, 1994). Il PLA auto rinforzato bioriassorbibile, il PGA auto-rinforzato e le spille PDS 

possono essere utilizzati per la fissazione osteotomia distale. 

Per trattamenti di diverse fratture può essere utilizzata la fissazione bioriassorbibile. Le parti 

anatomiche fratturate coinvolte in questa tecnica sono: l’omero, il condilo omerale laterale, il 

condilo mediale dell’omero, l’olecrano, la testa radiale, il radio distale, la mano la testa e il collo 

femorali, i condili femorali, la rotula, i condili tibiali, il calcagno, le ossa del metatarso, le falangi 

delle dita dei piedi e il malleolo. Anche la fissazione delle rotture del legamento collaterale ulnare 

del pollice, una lesione comune nell’ambito sportivo, può essere fatta utilizzando dispositivi 

bioriassorbibili.  

Questi dispositivi bioriassorbibili sono ancora utilizzati per la fissazione del tessuto osseo in 

osteotomie e altre tecniche chirurgiche ricostruttive. Nella chirurgia della colonna vertebrale questi 

materiali sono apparsi piuttosto recentemente in confronto alle applicazioni citate in precedenza 

(Vaccaro, 2003).  

I polimeri bioassorbibili di solito sono trasformati in base a procedure simili a quelle utilizzate per 
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le termoplastiche. Possono essere trasformati mediante fusione ed estrusione, modellati per 

iniezione o compressione o con la fusione con solvente, ma è necessario controllare attentamente la 

presenza di umidità, perché la loro sensibilità idrolitica porta ad una significativa diminuzione del 

peso molecolare del materiale. Pertanto, il polimero deve essere tenuto completamente all’asciutto 

prima della trasformazione termica e il suo contatto con l’umidità, durante il trattamento, deve 

essere evitato. 

Il fattore che deve essere valutato in questi materiali è il tempo di degradazione che dipende da 

molteplici fattori, quali la cristallinità polimerica, il peso molecolare, la storia termica, la porosità, 

la concentrazione di monomeri, la geometria e l’ubicazione dell’impianto. In un ambiente acquoso, 

l’acqua penetra la maggior parte del campione di polimero e attacca principalmente i legami chimici 

della fase amorfa, accorciando le catene polimeriche (Göpferich 1996). Le regioni cristalline 

restano e temporaneamente sostengono le proprietà fisiche del dispositivo fino a quando l’acqua 

non le disgrega. La degradazione all’interno del dispositivo è accelerata a causa della presenza dei 

prodotti di degradazione acida che catalizzano il processo di degradazione del materiale. Dopo la 

degradazione, l’idrofilicità del monomero aumenta così come aumenta la quantità di acidi. Tutti 

questi fattori contribuiscono ad un accelerato processo di degradazione. 

Tra i polimeri biodegradabili vi sono alcuni idrogeli. Il chitosano, il PHEMA, PEG e l’acido 

ialuronico sono tra i più studiati idrogeli di questa seconda generazione di biomateriali. La struttura 

degli idrogeli e le proprietà sono attribuite ai legami idrogeno covalenti e ionici grazie ai quali le 

macromolecole formano una rete tridimensionale che è in grado di conservare grandi quantità di 

acqua. Questi tipi di polimeri sono stati usati principalmente per cartilagine, legamenti, tendini e 

nelle applicazioni di riparazione del disco intervertebrale (Ambrosio, 1996).  

Gli idrogeli come il PHEMA, che è altamente biocompatibile, permeabile e idrofilico, è stato 

combinato con PCL e rinforzato con fibre di PGA e di PET e studiato per l’uso potenziale  sulle 

protesi di tendini e di legamenti (Migliaresi, 1981; Davis, 1991; Ambrosio, 1998). L’incorporazione 

di PCL e fibre di PET in una matrice PHEMA è stata studiata come alternativa alla precedente 

protesi di disco intervertebrale a base di metalli e sistemi di polimeri metallici (Taksali, 2004).  

I materiali compositi rinforzati con particelle di ceramica o fibre, sia biodegradabili che inerti, sono 

stati sviluppati nel corso degli ultimi 30 anni. Quelli inerti possono essere considerati materiali di 

prima generazione e sono già state descritti.  

La maggior parte dei compositi bioriassorbibili per applicazioni di riparazione di ossa sono stati 

sviluppate seguendo il cosiddetto concetto bone-anologue proposto da Bonfield (1981, 1988). È 

necessario sottolineare che nel caso dei compositi di Bonfield, il punto di partenza sono i materiali 

bioattivi non biodegradabili: HAPEX costituito da una matrice PE rinforzato con particelle di HA. 
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L’HA funge da agente bioattivo che promuove l’adesione degli osteoblasti. Vale la pena ricordare 

che HAPEX è stato commercializzato con successo per il l’impianto dell’orecchio medio e 

attualmente è stato impiantato in più di 300 000 pazienti con esiti di grande successo.  

Nel caso dei compositi bioassorbibili, la matrice del polimero bioassorbibile è rinforzata con una 

fase di rafforzamento bioattivo come l’HA, diversi CaP e BG (Kasuga, 2003; Kunze, 2003; 

Jaakkola, 2004; Navarro, 2005 ). L’obiettivo è quello di ottenere un materiale con proprietà 

meccaniche simili a quelle del tessuto osseo che possa formare legami bioattivi con il tessuto osseo 

stesso, il cui processo di degradazione corrisponde al periodo di guarigione della frattura o della 

lesione.  

L’aderenza tra i componenti delle due fasi è una delle preoccupazioni principali che devono essere 

risolte. La strategia più efficace, per migliorare l’aderenza a livello di interfaccia tra la matrice 

organica e il rinforzo inorganico, è quella di modificare chimicamente entrambe le fasi, al fine di 

creare un legame chimico biocompatibile tra di loro. Alcuni polimeri naturali come l’acido 

ialuronico, il collagene e il chitosano hanno dimostrato di avere qualche intrinseco effetto bioattivo 

in alcuni tessuti come ad esempio quello cartilagineo. La bioattività dei polimeri dipende dai gruppi 

funzionali e dai siti di legame disponibili sulla superficie del materiale. Così, la bioattività dei 

polimeri può anche essere migliorata con l’accoppiamento di alcuni polimeri con le biomolecole 

alla loro superficie, come nel caso dei metalli e dei materiali ceramici. Per la seconda generazione 

di biomateriali, la modifica della superficie dei polimeri è stata raggiunta grazie al rivestimento 

delle superfici (dip-coating: immersione, estrazione, deposizione, drenaggio, evaporazione) o alla 

modificazione bio-chimica per indurre la mineralizzazione con strati di HA (Kato, 1996).  
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4. Terza generazione 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

La terza generazione comprende quei materiali che sono in grado, riassorbendosi, di integrarsi 

completamente con il tessuto biologico circostante e di stimolare specifiche risposte a livello 

cellulare. In questa generazione concetti come la bioattività e la biodegradabilità vengono congiunti 

nello stesso materiale.  

Inizialmente si cercò di studiare sistemi in grado di produrre fedelmente i tessuti e gli organi 

naturali nella forma, nelle proprietà e funzione. Questo però comportò una notevole difficoltà 

poiché i tessuti biologici possiedono una complessa composizione macromolecolare e nella 

interazioni tra cellule e ambiente, rendevano molto difficile il passaggio dalla costruzione 

dall’ambito sperimentale a quello clinico. Durante la terza generazione è stato approfondito lo 

studio dell’utilizzo delle cellule, fattori e scaffolds biocompatibili per la ricostruzione tissutale e le 

loro potenzialità. Solitamente la ricostruzione del tessuto osseo, nel campo ortopedico, è necessaria 

in pazienti soggetti a patologie congenite, lesioni neoplastiche primarie (osteosarcomi, tumori ossei 

benigni) o secondarie come metastasi.  

Esistono due possibilità per la riparazione tissutale:  

 

� tissue engineering; 

� in situ tissue regeneration.  
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Il primo metodo consiste nella semina e nel differenziamento ex-vivo di cellule osteoprogenitrici 

autologhe su supporti tridimensionali modificati e riassorbibili, denominati scaffolds. In questo 

modo i tessuti, dopo essere stati impiantati, devono riassorbirsi totalmente e gradualmente, 

sostituendosi a tessuti vitali. Proprio per come viene applicata, questa tecnica, comporta una buona 

compatibilità e vi è un’assenza di risposta immunitaria.  

Molto spesso è difficile sopperire alla quantità di tessuto necessario alla sostituzione. Per ovviare a 

questo problema esistono banche dell’osso che mettono a disposizione la possibilità di innesto di 

tessuto allogenico ma è molto spesso soggetto ad un scarso rimodellamento e insufficiente 

rivascolarizzazione, limitando il supporto, con problemi di rigetto e di infezione. 

Tuttavia questa tecnica viene ancor oggi utilizzata per ricostruzione della cartilagine, della cute e 

nel sistema vascolare. 

L’alternativa è costituita dall’ingegneria tissutale che ha preso piede specialmente negli ultimi anni. 

Se inizialmente non era in grado di ottenere grandi risposte e modalità terapeutiche o sostituzioni 

d’organi con cellule viventi, successivamente, nel corso degli anni c’è stato un grosso sviluppo in 

questo ambito. È stata sviluppata specialmente per risolvere le limitazioni che sorgevano con 

l’utilizzo dell’omotrapianto, dell’autotrapianto e dello xenotrapianto: una scarsa quantità di 

donatori, il problema di rigetto, di trasferimento di malattie e l’insorgere di patologie post-

operatorie. L’ingegneria tissutale è un’area di ricerca molto esplorata che cerca il modo di riparare e 

di rigenerare organi e tessuti utilizzando e combinando elementi come cellule staminali, fattori di 

crescita (o sequenze peptidiche da essi derivate) e scaffold sintetici.  

Per attivare la proliferazione cellulare vengono utilizzati molecole o fattori, come ad esempio le 

BMPs (Bone Morphogenetic Proteins) che vengono associate chimicamente al materiali e rilasciate 

in modo controllato (per diffusione) nei tessuti. Questi materiali considerati bioattivi stimolano le 

cellule coinvolte nella rigenerazione del tessuto.  

Gli elementi scaffolds/cellule/fattori sono quindi alla base delle tecniche di ingegneria tissutale; 

sono strutture che favoriscono l’adesione e successivamente contribuiscono alla formazione di un 

nuovo tessuto in sostituzione all’impianto artificiale.  

La scelta del materiale e del design dello scaffold è condizionata dalla destinazione finale, quindi 

dalla tipologia dell’osso che deve sostituire (trabecolare oppure compatto). Un altro fattore da tener 

in considerazione sono i carichi meccanici a cui verrà sottoposto. Infatti ciò che definisce le 

proprietà meccaniche di un materiale è la struttura del materiale. Ogni tecnica di preparazione 

conferisce particolari e differenti caratteristiche strutturali allo scaffold. La distribuzione dei pori, 

l’interconnettività e le dimensioni sono di fondamentale importanza al fine di garantire la 

proliferazione la migrazione delle cellule, così come la vascolarizzazione dei tessuti e la diffusione 



33 

 

di sostanze nutritive. Secondo Klawitter e Hulbert (1971), la dimensione ottimale dei pori, per la 

rigenerazione ossea, deve essere compresa tra 100 e 350 µm. Probabilmente, una valutazione 

completa della capacità di un scaffold tridimensionale di consentire la migrazione cellulare e la 

capacità di produzione di ECM avviene prendendo in considerazione anche la permeabilità. Inoltre, 

sarebbe opportuno valutare le proprietà di trasporto di ossigeno e nutrienti all’interno dello scaffold 

al fine di valutare se essi saranno in grado di raggiungere le cellule presenti al loro interno. Per cui 

gli scaffold tridimensionali porosi devono soddisfare i seguenti criteri al fine di essere utilizzati in 

ingegneria dei tessuti: 

 

a. il materiale deve essere biocompatibile e la sua degradazione non citotossica; 

b. il materiale deve essere biodegradabile e deve essere riassorbito con una cinetica parallela a 

quella di riparazione del tessuto ospite; 

c. il materiale deve possedere reticolo poroso altamente interconnesso, costituito da un insieme 

di macro e micropori che consentono la crescita del tessuto, la vascolarizzazione e la distri-

buzione di sostanze nutritive; 

d. le proprietà meccaniche del materiale devono essere adeguate per rigenerare il tessuto osseo 

in siti di carico elevato. Inoltre, il materiale deve mantenere la sua integrità strutturale duran-

te le prime fasi della formazione del nuovo osso. 

 

Figura 4: Esempio di microporosità (circa 10 micron)  
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Figura 5: Esempio di macroporosità (circa 200 micron) In relazione alle dimensioni e alla distribuzione spaziale dei 
cristalli è possibile modulare la dimensione dei pori all’interno della struttura. 

 

 

La bioattività e la biodegradabilità sono probabilmente le caratteristiche più rilevanti, che 

caratterizzano i biomateriali di terza generazione. Il bioattivazione delle superfici con specifiche 

molecole è un potente strumento che indirizza la stimolazione cellulare verso una particolare 

reazione. L’obiettivo è quello di imitare l’ambiente ECM (matrice extracellulare). 

Gli scaffold utilizzati per la sostituzione del tessuto osseo possono avere origine naturale e hanno 

una struttura chimico-fisica simile a quella originale come: collagene, fibrina, acido ialuronico. 

Sono elementi molto simili all’osso e modulabili in porosità, come il calcio e il fosfato 

(idrossiapatite, β-tricalcio fosfato e calciofosfato bifasico). È stato dimostrato che l’idrossiapatite 

(HA) è una materiale osteoiduttivo poiché i fattori di crescita sono attivati ed adsorbiti in vivo 

all’interno delle cavità della struttura porosa. I problemi che emergono sono: i lunghi tempi di 

degradazione, che potrebbero dilatarsi per anni e , come già visto, la fragilità delle ceramiche che 

non permettono una buona resistenza meccanica all’impianto. 

Oltre ai materiali naturali sono utilizzati anche supporti biodegradabili come: schiume, idrogel, 

facilmente iniettabili. Sono materiali temporanei con un rilascio controllato di fattori osteogenici 

che apportano un notevole contributo nella rigenerazione in loco. 

Un altro tipo di materiali presi in considerazione in questa generazione sono i materiali polimerici 

sintetici e naturali che sono stati utilizzati per ossa, cartilagine, legamenti, menisco e per dischi 

intervertebrali. Questi materiali sono facilmente modellabili e per questo si possono ottenere diverse 

forme e strutture chimiche. Durante la degradazione vengono rilasciati monomeri acidi che riescono 

a ridurre il pH del tessuto circostante stimolando una risposta infiammatoria. La degradazione di 
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questi materiali è molto più limitata, infatti, si tratta di un periodo di alcune settimane (o alcuni mesi 

come nel caso del PCL); vengono degradati attraverso scissione idrolitica dei legami producendo 

acido lattico e glicolico che vengono successivamente espulsi attraverso processi metabolici. 

Alcuni esempi sono: l’acido poliglicolico (PGA), l’acido polilattico (PLLA), i loro copolimeri 

(PLGA), e il poli-ε-caprolattone (PCL). 

Un valida alternativa è rappresentata dai materiali compositi a matrice polimerica.  

Gli scaffold biodegradabili compositi combinano biodegradabilità e bioattività ed offrono vantaggi 

unici nel settore dell’ingegneria dei tessuti. L’inserimento di una fase inorganica in una matrice 

polimerica bioriassorbibile modifica il comportamento meccanico della struttura porosa (Navarro, 

2004), modifica il modello di degradazione del polimero e aumenta l’attività biologica del tessuto 

osseo (Spaans, 2000; Navarro, 2005). Si evidenziano due aspetti importanti di questi materiali: il 

primo è che nessuno delle due componenti può essere utilizzato da solo; l’altro è che i materiali 

coinvolti agiscono insieme in una “azione combinata ”per raggiungere il risultato voluto.  

 

 

 

 
 

Tabella 3: componenti di alcuni tessuti organici. 
La maggior parte sono tessuti compositi. 

 
 

Per la sostituzione di ossa o denti sono stati utilizzati i materiali metallici per la loro capacità di 

resistenza ai carichi senza subire grandi deformazioni. Se analizziamo la loro compatibilità si 

osserva che una possibile corrosione può causare il rilascio di ioni metallici in situ. Come già visto 

in precedenza i metalli utilizzati nella fabbricazione delle protesi sono: ferro, cromo, cobalto, 
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nichel, titanio, tantalio e molibdeno. Il tantalio poroso viene usato con successo in diverse 

applicazioni cliniche ortopediche. Le schiume bioriassorbibili di magnesio, invece, sono state 

sviluppate come alternativa agli innesti che sostituiscono l’osseo. Regolando la loro porosità, può 

essere raggiunto un modulo elastico simile a quello di osso spugnoso. Inoltre, gli scaffold in 

magnesio hanno dimostrato buone proprietà osteoinduttive (sono capaciti di osteogenesi). 

Le schiume metalliche a memoria di forma sono tuttora in fase di studio, in particolare con le leghe 

NiTi, poiché si vorrebbe ridurre lo stress shielding e aumentare la resistenza all’usura dei 

tradizionali scaffold in titanio poroso. Gu (2006) ha studiato il comportamento in vitro di NiTi 

poroso a contatto con osteoblasti, mentre Unger et al. (2004) ha ottenuto risultati preliminari sulla 

citocompatibilità di scaffold NiTi poroso con le cellule endoteliali per l’angiogenesi.  
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5. Applicazione: la protesi d’anca 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

1. Cenni storici 

 

La storia delle protesi d’anca inizia circa nel 1922 con Hey-Groves che sostituì la testa femorale con 

una protesi cefalica di avorio. Verso il 1923, negli Stati Uniti, Smith-Peter utilizzò capsule in vetro 

nell’articolazione coxo-femorale, sostituendole con Pyrex (vetro borosilicato) per risolvere i 

problemi di fragilità; nel 1937 venne introdotta la lega cromo-cobalto-molibdeno detta “Vitallium”. 

Nel 1946 i fratelli Judet riuscirono a sostituire l’epifisi femorale con una protesi in resina acrilica. 

Negli anni ’50 Thompson sviluppò uno stelo endomidollare curvo, massiccio e corto mentre Moore, 

indipendentemente, ne costruì uno lungo, sottile e dritto. Entrambi queste protesi ottennero grande 

successo ma il loro utilizzo risultò limitato poiché, poteva essere utilizzato solamente nei casi dove 

l’acetabolo era ancora in buone condizioni anatomiche. Per trovare una soluzione a questo problema 

si cominciò ad accoppiare le protesi acetabolari e le protesi cefaliche. Ma le prime vere protesi 

d’anca sono state: quella di John Charnley, che era composta da una parte femorale metallica e un 

acetabolo di Teflon® e quella di Mackeen-Farrar, che presentava una componente portante metallo 
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su metallo (lega di cobalto-cromo).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 6: Prima protesi dei fratelli Judet (1950 ) ad ancoraggio cervicale in PMMA 
 

 
I risultato portati dalla protesi di Charnley non furono molto soddisfacenti, la causa fu la rapida 

usura del Teflon® nell’accoppiamento metallo su Teflon®. Neppure per la protesi di Mackeen-

Farrar i risultati furono migliori, poiché si verificava un inceppamento tra le superfici metalliche 

che comportava una precoce immobilizzazione. La protesi metallo su metallo venne ben presto 

abbandonata mentre Charnley sostituì il con il polietilene ad alta densità, con una struttura 

molecolare elevata, per cercare di creare una protesi a basso attrito. Nel 1970, Pierre Boutin creò 

una nuova superficie portante utilizzando l’allumina ceramica, questa infatti limita la quantità di 

particelle da usura dovuta al contatto del metallo sul polietilene a densità elevata o ancor più del 

metallo su metallo. 

Dal 1990 sono state sviluppate nuove superfici portanti metallo su metallo cercando di perfezionare 

le caratteristiche di usura di quelle originali. Per migliorare le prestazioni si cambiò tecnica per la 

fissazione della protesi: inizialmente venivano utilizzati i cementi acrilici, successivamente i fratelli 

Jduet (nel 1971) ebbero l’idea di non usare cemento acrilico ma di preparare le superfici interessate 

in modo da permettere una solida fissazione grazie alla penetrazione di osso all’interno delle parti 

protesiche. Negli ultimi 30 anni si sono sviluppate diverse tipologie di protesi, ma tutt’oggi non 

esistono protesi artificiali d’anca in grado di sostituire una normale articolazione naturale. 

I risultati finali che si possono osservare conseguente all’impianto della protesi dipendono da vari 

fattori: 

 

� dai material utilizzati; 

� dalla geometria della protesi;  
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� dalla tecnica chirurgica di applicazione; 

� dalle condizioni fisiopatologiche dei tessuti circostanti l’impianto. 

 

Per aumentare la vita dell’impianto è inoltre indispensabile un utilizzo di materiali ad elevata 

resistenza, biocompatibili, una tecnica chirurgica accurata ed una adeguata scelta del tipo di protesi 

che tenga conto del quadro clinico del paziente. 

Tuttavia vi sono ancora cause che producono insuccessi degli impianti come processi di natura 

biologica che comportano una mobilizzazione di una o di entrambe le componenti o il fallimento 

strutturale e funzionale dell’impianto (corrosione, usura, rottura a fatica). Il fattore che contribuisce 

maggiormente al fallimento o alla riuscita è rappresentato dall’interfaccia osso-impianto cioè dove 

il carico agente sulla protesi viene trasferito all’osso circostante. Infatti quando una parte 

dell’interfaccia non è più capace di trasmettere le sollecitazioni di taglio e trazione, avviene una 

immobilizzazione meccanica tra protesi e osso che porta al fallimento della protesi. In alcuni casi a 

causa della mobilizzazione si manifestano delle dislocazioni macroscopiche. Il carico che viene 

trasferito dalla protesi all’osso va a generare una certa distribuzione che dipenderà da diversi fattori: 

dalla geometria della protesi, dalle caratteristiche meccaniche dei materiali, dalle condizioni di vin-

colo. Se le concentrazioni locali di tensione superano la resistenza del materiale o la forza di ade-

sione potrebbe presentarsi un distacco dell’impianto. Quindi la vita dell’impianto dipende 

dall’interazione delle due diverse componenti: l’osso e la protesi; la prima con struttura molto com-

plessa la seconda con una struttura meccanica sollecitata dall’ambiente circostante e chimicamente 

aggressivo. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 7 : Charnley e le protesi composta da una parte femorale metallica e un acetabolo di  
Teflon® 
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2. Componenti della protesi 

 

Per la ottenere un buon risultato nell’utilizzo di una protesi d’anca si devono considerare diversi 

fattori. Tra questi vi sono le proprietà e la struttura delle singole componenti della protesi: la 

componente acetabolare e la componente femorale. Una scelta può essere basata sulla superficie 

portante che può presentarsi con diversi accoppiamenti dei materiali che ci aiuta meglio a capire 

quale può essere la miglior soluzione da utilizzare per il paziente in esame. Un altro fattore che 

influenza questa scelta è la tecnica di fissazione che può avvenire con cementazione o senza. 

In seguito si cercherà di dare una panoramica generale di tutti questi aspetti.  

 

2.1.Componente acetabolare 

 

 

 

 

 

Figura 8: componenti della protesi dell’anca: coppa aceta bolare,  
testa del femore e stelo del femore 
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2.1.1 Materiali a disposizione 

 

I materiali attualmente in uso per la superficie che accoglie la testa del femore sono: 

 

� i polietileni a peso molecolare elevato 

� la ceramica 

� il metallo 

 

� Polietilene a peso molecolare elevato 

Il polietilene è il materiale più usato per la superficie portante della componente acetabolare.  

Questo tipo di materiale si presenta o come polvere che viene riscaldata e poi compressa in una 

forma o in cilindri o barrette deformate. La sua composizione chimica insieme al peso molecolare 

incidono nelle caratteristiche di usura e di resistenza. Infatti come molti materiali sintetici, il 

polietilene si deforma se sottoposto a pressione o a diversi tipi di usura come l’abrasione e la 

corrosione. Per migliorare la qualità dell’impianto sono state utilizzate diverse tecniche come la 

reticolazione chimica, l’incorporazione di fibre di carbonio, la forgiatura, ma non è ancora stato 

dimostrato se e quanto possono contribuire a un miglioramento.  

Il maggior vantaggio che questo materiale apporta consiste nelle caratteristiche tribologiche che 

permettono una specie di lubrificazione delle superfici portanti, prevenendo l’inceppamento e 

riducendo l’usura. L’usura infatti causa due conseguenze dannose: quando le particelle da usura non 

vengono più riassorbite si verifica un’osteolisi intorno alla protesi, questo comporta molto spesso 

una mobilizzazione della protesi. Questo fenomeno interessa tutte le superfici della protesi in 

particolare si manifesta sulle meno resistenti ad esempio le superfici di polietilene rispetto a quelle 

di ceramica o di metallo e dipende da diversi fattori come già spiegato precedentemente. Un altro 

vantaggio delle componenti acetabolari in polietilene è il basso coefficiente di elasticità, non molto 

diverso da quello dell’osso corticale, che fa in modo da non creare un maggior stess o tensione 

sull’osso pelvico. 

 

� Ceramica 

I due tipi di ceramica che vengono utilizzati ancor oggi sono: l’allumina e  la zirconia. L’alluminia è 

stata utilizzata per la prima volta nel 1970 da Boutin mentre la seconda ceramica è comparsa nel 

1989. Dato che i materiali devono corrispondere a degli standard internazionali molto rigidi, 

bisogna assicurarsi un’alta qualità per ogni stadio di lavorazione. Infatti bisogna ottenere: massima 

purezza (99,5% per l’ossido di alluminio o di zirconia) un’elevata densità, particelle molto piccole ( 
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< 3µ per l’allumina e 0,1µ per la zirconia) e una distribuzione omogenea della particelle. Tutti 

questi parametri fanno delle ceramiche dei materiali più costosi rispetto a quelli sintetici. 

Le qualità che rendono l’alluminia un buon materiare per protesi sono: la sua stabilità e l’elevato 

grado di ossidazione. Il suo difetto principale invece, è la fragilità che inizialmente comportava la 

frattura della testa femorale evitando però la rottura della componente acetabolare. 

Spostando l’attenzione sulla zirconia spicca il vantaggio di essere più resistente agli urti, alla 

compressione e alla flessione ma a differenza dell’allumina è meno stabile. Questa sua instabilità è 

dovuta al processo di produzione; inizialmente ha una forma stabile monocilindrica e poi passa ad 

una forma instabile tetragonale che è meno resistente all’usura e alla rottura. Una soluzione a questo 

problema è di aggiungere una sostanza stabilizzante, in questo caso si tratta dell’ossido di ittrio. 

 

� Metalli 

Per la coppa acetabolare vengono utilizzati solo alcuni materiali metallici cioè le leghe cobalto-

cromo-molibdeno e le leghe di titanio. Invece l’acciaio inossidabile che è utilizzato solamente per le 

componenti femorali. Per la valutazione dei materiali metallici è utile valutare sia quelli utilizzati 

per le superfici portanti che quelli utilizzati per ottenere un rigido e solido sostegno della coppa.  

Inizialmente per le protesi vennero utilizzate le leghe di cobalto-cromo-molibdeno che però non 

possedevano qualità soddisfacenti. Infatti la qualità della superficie della testa femorale e della 

coppa metallica non era ottimale creando molto spesso fenomeni di immobilizzazione causate 

dall’eccessivo attrito tra le superfici portanti e dall’usura o da entrambe. Negli ultimi anni c’è stato 

un miglioramento delle leghe cobalto-cromo-molibdeno e questo ha portato alla possibilità di creare 

superfici portanti più lisce e più precise tra testa e coppa.  

Il vantaggio di questo tipo di protesi ad accoppiamento metallo su metallo è l’assenza di fratture e 

sembravano portare dei buoni risultati.  

 

2.1.2.Diversi modelli di componenti acetabolari  

 

Le componenti acetabolari possono essere progettate in due modi diversi: 

 

1- monoblocco; 

2- modulari. 

 

Considerando inizialmente le coppe monoblocco si possono individuare tre materiali con cui 

vengono prodotte: il polietilene, il metallo e la ceramica. 
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Si è osservato che le coppe in polietilene devono essere cementate poiché il fissaggio diretto 

sull’osso ha portato, dopo diversi anni, all’usura del polietilene specialmente sulla superficie esterna 

connessa con l’osso. Per ovviare a questo problema si è cercato di rinforzare il polietilene con una 

rete metallica così da non rendere più necessario una fissazione con il cemento e evitando l’usura 

del polietilene.  

Per evitare che vi siano fenomeni di immobilizzazione da taglio o da stress, tutte le superfici devono 

presentarsi con irregolarità nella parte convessa, in modo che la superficie coppa-cemento sia più 

resistente a tale fenomeno. Un altro parametro importante è lo spessore della coppa che interferisce 

nella resistenza a deformazione e ad usura. Per il polietilene si è riscontrato che lo spessore ottimale 

si aggira all’incirca tra gli 8-9mm. 

Come già accennato vi possono essere coppe acetabolari anche in metallo: alcune sono costruite 

interamente in metallo altre invece presentano una struttura a “sandwich” cioè composte da 

metallo-polietilene-metallo. Il ruolo del polietilene in questa struttura è quello di ammortizzare gli 

urti e di distribuire le forze che agiscono sull’osso. Vi è però un problema legato al possibile 

fallimento della protesi causato dalla diversità dei moduli elastici dei vari strati presenti che sono in 

contatto tra loro (tra polietilene e i due strati di metallo). 

Nell’utilizzo delle coppe monoblocco di allumina veniva utilizzata la stessa tecnica di cementare la 

protesi come nel caso di quelle di polietilene. Tuttavia è stato riscontrato un grosso problema, 

derivante dalla diversità di elasticità tra cemento e coppa di ceramica che comporta uno stress 

significativo inducendo la protesi alla rottura o alla separazione del cemento dalla componente della 

protesi ceramica. 

Le coppe modulari sono composte da due parti: una coppa con rinforzo in metallo che si fissa 

all’osso e che accoglie una coppa interna di polietilene o di ceramica (inserto).  

Quando si tratta della componente in metallo si tratta di una lega o di titanio o di cobalto-cromo-

molibdeno  

Un altro fattore d’interesse è la facilità di penetrazione del tessuto osseo utilizzando la lega di 

titanio rispetto alla lega di cobalto-cromo-molibdeno ma è decisamente più soggetta all’usura. 

Un aspetto molto importante è che le coppe metalliche possiedano una superficie ruvida in modo da 

permettere una solida fissazione all’osso e che quindi la superficie a contatto tra osso e metallo sia 

in grado di resistere ai movimenti dovuti alla diversità di elasticità tra le due componenti. Per questo 

fattore le coppe con superficie liscia sono state abbandonate e sostituite a protesi che possiedono la 

superficie ruvida che può essere ottenuta con diverse tecniche: sabbiatura, rivestimento con 

microsfere, o utilizzando una rete porosa. Uno dei metodi, ancor oggi utilizzati, per migliorare la 

crescita dell’osso tra queste strutture vengono rivestite con solfato di calcio e soprattutto con 
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idrossiapatite.  

Soffermandoci sulla geometria della coppa, si può notare che esistono diverse forme possibili. Nella 

maggior parte dei casi è più o meno sferica con diametro equatoriale all’incirca di 1-2 mm più 

grande di quello polare e questo assicura una maggior applicazione a pressione. In alcuni casi coppa 

e cavità prodotta dalla alesatrice acetabolare hanno lo stesso diametro e vengono fissate con delle 

viti comportando una compressione tra componete e osso. Questo metodo ha come conseguenze dei 

micromovimenti tra viti e coppa che provocano detriti di metallo e di polietilene. Oggi si utilizzano 

coppe che non presentano fori nella superficie o solamente un numero molto limitato. Al posto delle 

viti vi sono degli anelli metallici che si presentano anch’essi con superficie ruvida. Esistono anche 

modelli che, per migliorare la flessibilità e la fissazione, presentano delle fessure nella superficie 

della coppa.  

L’inserto, la coppa interna, può essere di polietilene o di alluminia ceramica. Quando viene 

utilizzata una coppa di polietilene, nota la possibilità di usura del polietilene, deve avere uno 

spessore superiore ai 7-8 mm altrimenti si potrebbe arrivare alla frattura dell’inserto in pochi anni. 

Alla frattura viene associata anche una osteolisi che è determinata dal contatto metallo su metallo. 

Se l’inserto è in alluminia ceramica lo spessore minimo è di 4-5 mm sempre per ridurre le 

possibilità di frattura della componente.  

In entrambi i casi, sia che l’inserto sia composto da ceramica o da polietilene, è necessario che non 

sia soggetto a nessun tipo di movimento all’interno della coppa metallica. Si deve prestare 

attenzione alla superficie interna che deve presentarsi ben levigata per ridurre al minimo la possibile 

formazione di detriti da usura. Vi sono differenti tecniche per la fissazione; utilizzando la coppa in 

polietilene si può decidere che tecnica utilizzare mentre se si ha una coppa in alluminia ceramica 

bisogna fissare la coppa metallica esterna mediante un cono a morsa inverso. Specie durante 

l’intervento è importante assicurarsi una buona fissazione della ceramica interna. 

Esistono anche diversi tipi di coppe modulari che possiedono un inserto mobile in polietilene che 

serve per limitare l’usura e il rischio di lussazione. L’inserto così costituito potrebbe aumentare la 

produzione di particelle da usura causata dalla mobilità dell’inserto. 

 
2.1.3. Rinforzo dell’acetabolo 

 

In alcuni pazienti si può osservare una carenza di tessuto osseo e per questo è necessario ricorrere 

ad un rinforzo dell’osso iliaco. Vi sono in commercio diversi dispositivi che aiutano in questo 

problema; ve ne sono a forma di anello, che devono essere avvitare sulla parete interna 

dell’acetabolo o con un gancio inferiore, come la croce di Kerboull, che vengono fissati al margine 



45 

 

superiore del forame otturatorio. 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
                                                                
 
 

Rinforzo aceta bolare Kerboull 
 

 

Questo tipo di impianto porta con se due vantaggi: 

 

� la componente acetabolare viene centrata automaticamente in una buona posizione; 

� prevengono lo spostamento del rinforzo quando si associano a trapianti ossei. 

 

Nella maggioranza dei casi, la coppa viene cementata all’interno dell’anello di rinforzo, altre volte 

invece vengono utilizzate viti o altri mezzi per una fissazione meccanica che comporta un diretto 

contatto tra la coppa metallica e la sua sede. 

 

2.2.La componente femorale 

 

2.2.1.materiali dello stelo femorale 

 

In genere le protesi d’anca sono costituite da una testa femorale che si divide in una componente 

acetabolare e uno stelo femorale che occupa la cavità midollare del femore. La maggior parte degli 

steli non sono stati progettati per entrare nel canale midollare ma per seguire il collo femorale.  

I materiali che vengono utilizzati per questa componente sono i metalli poiché, gli altri materiali 

come le fibre di carbonio rinforzate o materiale di tipo sintetico, non sono stati ancora studiati 

approfonditamente per cui non si conoscono pregi e difetti. I tre tipi di metallo utilizzati sono: 

 

• acciaio inossidabile austenitico; 
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• leghe di cobalto-cromo-molibdeno; 

• leghe di titanio. 

 

Data la trattazione precedente di questi materiali ci limiteremo ad un brave riassunto: 
 
� Acciaio inossidabile austenitico 

Acciaio inossidabile austenitico è un materiale metallico che è molto più resistente alla corrosione 

dell’acciaio inossidabile ferritico. Quello maggiormente in uso è l’acciaio 316L. 

Il cromo ossidandosi crea una pellicola, sulla superficie dello stelo, di passivazione che è resistente 

alla corrosione, il nichel tempra l’acciaio e aumenta la resistenza alla corrosione, il molibdeno 

previene la produzione di ferrite  e il carbonio è in grado di eliminare gli elementi contaminati. 

 

� Leghe di cobalto-cromo-molibdeno 

Esistono diverse composizioni di queste leghe e le proprietà dipendono da lega a lega. Si possono 

però divide in due grandi gruppi che dipendono dalla modalità di produzione: 

- prodotte mediante un processo di fusione con colatura di precisione con cera; 

- prodotte con forgiatura. 

 

� Leghe al titanio 

La lega di titanio più utilizzata è Ti6A4V, composta da il 4% di vanadio e il 6% di alluminio. Grazie 

al suo modulo di elasticità (Modulo di Young), due volte più basso di quello dell’acciaio e delle 

leghe cobalto-cromo-molibdeno aumentando l protezione dallo stress in particolar modo nella zona 

corticale femorale. L’aspetto da sottolineare di queste leghe è che hanno una minor resistenza 

all’usura rispetto agli altri materiali citati in precedenza, anche se trattate superficialmente o 

prestando attenzione al fissaggio tra stelo e protesi. Infatti vengono prodotte una gran numero di 

particelle metalliche che comportano una metallosi dei tessuti molli. 

 

2.2.2.Superficie  

 

La superficie dello stelo femorale si può presentare in diversi modi: liscia, ruvida o a specchio. 

Le protesi con stelo liscio vengono usate soltanto in associazione con cemento acrilico. 

Le protesi a stelo ruvido invece non devono essere utilizzate assieme al cemento. La ruvidezza della 

superficie può essere ottenuta attraverso le stesse tecniche che vengono utilizzate per la componente 

acetabolare. Se la superficie si presenta ruvida vi è più possibilità di crescita dell’osso che assicura 

una maggior solidità della protesi. Perché questo processo avvenga è necessario che vi sia una 
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buona fissazione primaria dello stelo nella diafisi del canale femorale. Questo dipende specialmente 

da una buona tecnica operatoria che permetta di raggiungere un buon contatto osso-impianto in 

modo da promuovere la neoformazione ossea anche vicino alla superficie dello stelo. Altri 

importanti fattori per la crescita dell’osso sono rappresentati dalle dimensioni dei pori che devono 

essere comprese tra 50 e 300 µ e la biocompatibilità tra il materiale di rivestimento della superficie 

dello stelo e l’osso. 

Lo stelo può essere ruvido sia interamente che solamente una parte che copre un terzo della sua 

superficie. I vantaggi che si ottengono utilizzando una protesi con stelo ruvido solo in parte 

(fissazione prossimale) sono principalmente due; uno che si osserva un aumento del passaggio delle 

forze in quest’area sollevando l’osso da fattori di stress, l’altro consiste in una maggiore facilità di 

rimozione della protesi. L’unico svantaggio ancora oggi non ben dimostrato è un aumento del 

dolore alla coscia rispetto a  pazienti che possiedono una protesi con stelo totalmente ruvido 

(fissazione distale).  

 
2.2.3.  Rivestimento bioattivo osteoconduttore 

 

Come rivestimento viene utilizzato sempre più materiali contenenti fosfati di calcio come 

l’idrossiapatite che applicata sullo stelo attraverso spalmatura, accelera la crescita dell’osso sia in 

vivo che in vitro. L’utilizzo di questo rivestimento richiede però alcune condizioni che devono 

essere rispettate:  

� si devo utilizzare vera e propria idrossiapatite non elementi come un fosfato di calcio inattivo. 

� Bisogna prestare molta attenzione alla fissazione dell’idrossiapatite sul supporto perché non si 

formino lacune tra l’idrossiapatite e la superficie ruvida. 

 

2.2.4. Progettazione  

 

Nella progettazione degli steli bisogna considerare, oltre al materiale utilizzato, il rivestimento 

superficiale anche la loro forma, le dimensioni, la lunghezza e la curvatura.  

Questa attenzione alla forma aiuta a ridurre la tensione esercitata sullo strato di cemento tra protesi 

e l’osso. Ancor oggi vengono utilizzati due tipi di steli senza utilizzare la tecnica della fissazione 

cementata: il primo, chiamato anatomical press-fit (inserimento anatomico a pressione) è progettato 

in modo da riempire totalmente la cavità midollare del femore, specialmente a livello metafisario. Il 

secondo tipo è diritto e rettangolare e si nell’osso corticale a livello dei suoi quattro angoli. Se nel 

primo caso esiste una versione destra e una sinistra il secondo modello può essere utilizzato in 
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entrambi i lati.  

L’aspetto fondamentale nella progettazione è che lo stelo deve essere perfettamente fissato per 

evitare qualsiasi tipo di micromovimento in corrispondenza della superficie di contatto tra l’osso e 

lo stelo, specialmente quando avviene la rotazione. 

 

 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figura 9 : caratteristiche geometriche della protesi. 1 curvatura mediale.  

2altezza corticale. 3 lunghezza collo. 4 lunghezza stelo. 
 5 diametro dello stelo. 6 diametro del canale midollare. 

 

 

2.2.5.  Steli modulari e monoblocco 

 

Esistono due tipi di steli femorali uno monoblocco e l’altro modulare. Nel primo caso la testa e lo 

stelo sono vincolati o forgiati come pezzo unico, il secondo tipo invece è formato da più parti.  

Lo stelo modulare è costruito in modo che vi sia una modulazione a livello della giunzione  tra testa 

e collo mentre la testa viene fissata attraverso un cono a morsa allo stelo durante l’intervento. 

Ovviamente cono e testa femorale devono essere del tutto con cruenti per riuscire a garantire una 

perfetta fissazione. Per evitare inconvenienti le varie componenti devono essere costruite e 

progettate nello stesso laboratorio. Per migliorare l’adattamento della protesi alla forma del canale 

midollare sono stati studiati steli modulari con componenti metafisarie e diafisarie separate e 

consentono anche di modificare la curvatura. Questo tipo di approccio comporta diversi vantaggi: 
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• Qualsiasi sia la forma del canale femorale o la lunghezza del collo o se vi sono deformazioni 

nella parte superiore del femore questa tecnica ci permette di adattare lo stelo a qualsiasi pa-

ziente.  

• Consente di sostituire solo alcune parti della parte anatomica evitando la sostituzione totale se 

non necessario. Se un paziente, ad esempio, avesse bisogno di una sostituzione parziale dello 

stelo e successivamente, a causa di una frattura, si ritenesse opportuno ricorrere alla sostituzio-

ne totale, si potrebbe facilmente cambiare la testa del femore lasciando il loco lo stelo già inse-

rito. 

Si possono verificare degli inconvenienti: se le parti della protesi non sono perfettamente congruenti 

si rischia di causare una corrosione galvanica a volte anche usura della parti in causa; se si 

confrontano i valori della resistenza meccanica si può osservare che lo stelo modulare ha un 10-

20% in meno rispetto a la componente monoblocco. Per evitare altri disguidi le componenti devono 

essere lavorate con cura specialmente nelle giunture evitando danneggiamenti nel momento 

dell’inserimento e bisogna assicurarsi che la loro pulizia avvenga in modo molto accurato. 

 

2.2.6.Protesi su misura 

 

Ci sono diversi tipi di inserimento totale dell’anca i più comuni sono due: il primo prevede un 

adattamento dell’osso ad una protesi disponibile, il secondo prevede una protesi su misura; questa 

viene progettata specificatamente per il paziente a cui verrà impiantata. 

Durante la lavorazione di queste componenti occorre fare una valutazione e per questa operazione 

viene utilizzato un programma (PC) che è in grado di controllare l’effettiva lavorazione mediante 

attrezzi meccanici che permettono di disegnare un canale femorale specifico controllando angoli e 

curvatura del collo. 

Il risultato che si vorrebbe ottenere con l’utilizzo di queste protesi è una buona compenetrazione 

con l’osso e una buona trasmissione delle forze tra protesi e osso. Ma oltre ad non aver riscontrato 

una superiorità rispetto alla protesi prodotte normalmente, il loro costo è molto elevato.  

 
2.2.7.Steli per revisione 

 

Questo tipo di stelo si presenta con una lunghezza maggiore rispetto agli steli normali e riesce a 

riempire totalmente la cavità ossea per questo viene impiantato solamente se il tessuto osseo 

corticale circostante presenta buona qualità. Questo stelo viene utilizzato sia per un intervento 
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primario sia per la revisione. La tecnica di fissazione è spesso quella cementata, inserendolo nel 

femore oppure utilizzando delle viti. Quest’ultima modalità viene utilizzata se si ritiene che, a causa 

della forma o delle dimensioni del canale midollare, non potrebbe avvenire una fissazione 

meccanica solida.  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figura 10: stelo per revisione. 
 
 

2.3. Testa femorale 

 
2.3.1.Materiali 

 

I materiali utilizzati per la testa femorale sono principalmente: 

- metallo; 

- ceramica (alluminia e zirconia). 

La caratteristica fondamentale che il materiale deve possedere la componente deve presentarsi 

perfettamente sferica, liscia e levigata. 

 
2.3.2. Diametro 

 

Un parametro importante nella progettazione della testa femorale è il suo diametro. Ne esistono 

diversi ma quelli più utilizzati sono di 22, 24, 26, 28 e 32 mm. Il fattore da considerare è il contatto 

con tra il collo dello stelo e la coppa. Più c’è differenza tra dimensioni della testa e collo maggiore 

sarà la possibilità di contatto. Infatti una grande differenza aumenta le possibilità di movimento e 
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quindi vi è una perdita di contatto; questa limitazione riduce lo stress meccaniche che può indurre 

una mobilizzazione asettica.  

Si è notato anche che le teste femorali di 22 mm presentano hanno maggior possibilità di lussazione 

rispetto a quelle di 28 mm e ancor di più rispetto a quelle di 32 mm.   

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figura 11: diversi diametri delle teste femorali. 
 

2.4..Le superfici portanti 

 

Le protesi totali d’anca vengono classificate anche in base alle superfici portanti. Le superfici più 

usate sono:  

• metallo su polietilene; 

• ceramica (allumina o zirconia) su polietilene;  

• allumina ceramica su allumina ceramica e metallo su metallo. 

 

2.4.1. Metallo o ceramica su polietilene  

 

I materiali più utilizzati sono l’acciaio (di 22.2 mm) o di lega cobalto-cromo-molibdeno (con un 

diametro di 28 o 32 mm). I pro e i contro solo legati alla dimensione, infatti, le superfici che 

possiedono un diametro di 22 mm pur riducendo la formazione delle particelle da usura e la sua 

capacità di mantenere un spessore di polietilene adeguato ha un maggior rischio di lussazione che si 

verifica poco dopo l’operazione. D’altra parte le superfici con diametro 32 mm producono molte 

più particelle da usura e riducono lo spessore ma possiedono un minor rischio di lussazione. 

Se si utilizzano superfici in ceramica su polietilene si riscontra una diminuzione di particelle da 

usura del 50% rispetto alle superficie in metallo. Vi sono anche altri aspetti che alimentano la 

produzione di particelle da usura e il coefficiente di attrito come ad esempio la ruvidezza, la 

sfericità, il carico che viene trasferito e dal tipo di movimento che viene effettuato (scorrimento e 
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scivolamento).  

 

 

2.4.2. Ceramica su ceramica  

 

Oggi l’unica superficie progettata in questo modo è l’allumina ceramica su allumina ceramica (28 e 

32 mm di diametro). Infatti il suo utilizzo è attribuito a diversi vantaggi: un basso attrito che non 

muta nel tempo, una minima usura che è conseguenza dell’utilizzo di un’alluminia di buona qualità 

e presenta una quantità di particelle da usura molto limitata.  

Inizialmente era stata utilizzata anche zirconia ceramica su zirconia ceramica ma provocava una 

grande abrasione e per questo motivo è stata accantonata. 

 
2.4.3.Metallo su metallo  

 

Negli anni 60’ venivano spesso utilizzate questo tipo di superfici ma si è riscontrato che si 

immobilizzavano a causa del coefficiente d’attrito tra le superfici metalliche. Per questi motivi sono 

state abbandonate temporaneamente per poi essere nuovamente prese in considerazione grazie alla 

loro lunga durata. Infatti molte delle protesi si fatte erano durate più di vent’anni. Si è cercato di 

migliorare sia le superfici sia la rotondità creando così nuovi modelli.  

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
Figura 12: superfici portanti. A sinistra Ceramica su ceramica,a destra metallo su metallo 
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2.5.La fissazione 

 

La fissazione è un aspetto molto importante per ottenere dei buoni risultati. 

Le fasi della fissazione protesi osso vengono individuate in base al periodo postoperatorio: alla 

primaria vengono associati i primi due tre mesi dopo l’operazione, la secondaria i primi anni e la 

terziaria dopo 5-10 anni. Sono:  

• fissazione primaria: dipende dalla tecnica operatoria  

• fissazione secondaria: dipende se per la fissazione è stato o no utilizzato il cemento acrilico. 

• fissazione terziaria: che dipende dal rimodellamento osseo, dalla quantità di particelle da usura, 

dalla qualità dei materiali utilizzati. 

Come già accennato vi sono due modalità di fissazione della protesi: utilizzando il cemento acrilico 

(PMMA) o per fissazione diretta con penetrazione nel tessuto osseo. La scelta tra le due alternative 

avviene sulle caratteristiche cliniche ed anatomiche del paziente, in particolare dalla 

mineralizzazione dell’osso e dall’età. 

 
� Fissazione cementata 

 

Nelle protesi cementate il loro fissaccio avviene attraverso un cemento acrilico a polimerizzazione 

rapida e ha come scopo quello di colmare completamente lo spazio tra la protesi e l’osso; permette 

una stabilizzazione rapida della protesi e il paziente può riprendere a camminare dopo pochi giorni 

dall’intervento. Questo tipo di trattamento viene riservato specialmente alle persone anziane o con 

patologie ossee. Vi sono dei problemi specifici legati alle protesi cementate: 

 

� necrosi da calore nell’osso durante la presa del cemento ed è causato dal fatto che la resina acri-

lica indurisce con una reazione esotermica fino a 80°C. 

� il cemento presenta scarse caratteristiche meccaniche del cemento specialmente per quanto ri-

guarda la resistenza a fatica, legate anche alla vecchiaia della protesi. L’impianto nel tempo 

tende prima a fessurarsi e poi a sbriciolarsi. 

� Elevate tensioni nell’interfaccia stelo e cemento dovute dalla notevole differenza tra i moduli 

elastici dei due materiali (3000 MPa per il ceneto e 210000 MPa per il Cr-Co) e con il tempo 

provocano un distacco dello stelo dal cemento. 

 

Sono state provate varie strade per limitare i micromovimenti a livello delle superfici di contatto. 

Per ridurre i movimenti tra il cemento e la protesi si è lavorato sull’aderenza del cemento alla 

protesi utilizzando superfici ruvide, prerivestimento con cemento o allumina ceramica e altre 
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tecniche. 

È stato osservato, però, che i risultati dell’inserimento di protesi con steli ruvidi, combinati con 

cemento, non sono buoni come quelli ottenibili con l’uso di steli lisci con cemento, e perciò questa 

tecnica deve essere abbandonata. 

 

� Fissazione non cementata 

Nelle protesi non cementate le componenti vengono fissati all’osso mediante accoppiamento 

diretto; lo stelo viene forzato nella cavità midollare mentre la componente dell’acetabolo viene 

inserito nella cavità cotiloidea. In questo tipo di intervento viene inizialmente assicurata una 

stabilità “primaria” mediante ancoraggio di tipo meccanico, successivamente si cerca di stabilire 

quella “secondaria” grazie all’ancoraggio di tipo biologico dovuto alla crescita e al rimodellamento 

osseo circostante la protesi. Questa è la motivazione che spinge gli ingegneri a progettare le 

superfici rugose in modo da creare interstizi dove può crescere ed inglobarsi il tessuto osseo neo-

formato. Utilizzando questa tecnica la convalescenza del paziente operato è più lunga rispetto 

all’utilizzo delle protesi cementate; il paziente può rimettersi in piedi già alcuni giorni dopo ma 

deve aspettare circa 50 giorni prima di poter camminare caricando completamente l’arto. Le protesi 

non cementate vengono utilizzate specie per soggetti giovani che possiedono potenzialità maggiori 

osteogenetiche. Come anche per le protesi cementate anche quest’altro tipo porta con se delle 

difficoltà: la riuscita di una stabilità primaria cioè meccanica,la riuscita di una stabilità secondaria 

cioè biologica, lo “stress shielding” ovvero schermatura delle forze, specialmente vicino all’osso 

femorale. Questa zona viene infatti sollecitata in quantità molto più ristretta di quanto succeda in 

condizioni fisiologiche normali;  questa situazione comporta un rimodellamento osseo.  
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6. Conclusioni 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Negli ultimi 60 anni c’è stata una grossa evoluzione dei biomateriali per le applicazioni 

ortopediche: si è passati dall’utilizzo di materiali disponibili per le diverse applicazioni industriali, 

senza grandi requisiti, a materiali con capacità di interagire con l’ambiente biologico e ottenere 

specifiche risposte biologiche. Sebbene la maggior parte dei problemi che gli ortopedici hanno 

dovuto affrontare 50 anni fa, non siano sostanzialmente cambiati, la scelta delle possibili soluzioni è 

notevolmente più ampia perché i nuovi materiali consentono la progettazione di dispositivi 

innovativi.  

La possibilità di rigenerare i tessuti o gli organi non può avvenire utilizzando materiali di prima 

generazione. La possibilità di modificare le proprietà di superficie e di controllo a micro/nano 

livello rappresenta uno dei traguardi più importanti, perché si apre tutta una nuova serie di strategie 

che cercano l’interazione con l’ambiente biologico ottenendo i risultati desiderati. In alcuni casi, 

può essere valutata la rigenerazione di un tessuto muscolo-scheletrico dopo una diagnosi precoce di 

alcune patologie o dopo un infortunio o un’operazione in cui una parte del tessuto è stato perso o è 

stata necessaria un’amputazione. In tali casi, l’obiettivo della medicina rigenerativa sarà installare 
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un biomateriale intelligente che è in grado di stimolare le cellule staminali già esistenti nelle loro 

nicchie o ricorrere a strategie di ingegneria tessutale.  

Una delle idee principali alla base dei diversi approcci descritti in letteratura consiste nello 

sviluppare polimerici funzionalizzati bioassorbibili, in grado di stimolare l’attività delle cellule; vale 

a dire l’adesione, la proliferazione e la differenziazione, con l’obiettivo che gli osteoblasti 

differenziati producano ECM.  

La maggior parte di questi approcci per la rigenerazione ossea richiede ancora di risolvere 

l’angiogenesi necessaria nella nuova ECM.  

In molte altre circostanze, come le fratture, le amputazioni di grandi dimensioni e le patologie della 

colonna vertebrale, la riparazione o la sostituzione sarà il requisito principale. Ciò significa che i 

diversi dispositivi e le protesi saranno ancora necessarie come gli impianti permanenti. 

In questo senso, è difficile prevedere nel breve o medio termine quali metalli e leghe potranno 

essere evitate nelle applicazioni inerenti a strutture portanti: le prove sembrano sottolineare che le 

leghe di titanio saranno ancora necessarie per le applicazioni di osteosintesi, come piastre ossee, 

dove nessuna osteointegrazione è auspicabile. 

Di conseguenza, i materiali di prima generazione non vengono del tutto abbandonati ma avranno un 

olo nell’utilizzo e nella formazione dei materiali di terza generazione. Nei casi in cui l’obiettivo è 

l’integrazione dell’impianto nel tessuto circostante, le superfici bioattive sono sviluppate da diversi 

mezzi: l’iterazione con molecole diverse, i rivestimenti di superficie o di strati come il calcio fosfato 

di altri simili strutture metalliche porose. 

In molti casi, la valutazione biologica delle modifiche superficiali, così come di scaffold 

tridimensionali, è effettuata in vitro mediante colture cellulare. Tuttavia, la valutazione conclusiva 

può venire soltanto dalla sperimentazione in vivo. 

La principale conclusione sembra essere che la scienza dei materiali sia ancora in fase di sviluppo al 

fine di rispondere alle complessità biologiche a livello molecolare. Tuttavia, il compito di adattare le 

superfici dei biomateriali per almeno alcune delle diverse finalità dell’integrazione della protesi e la 

rigenerazione dei tessuti, sembra una sfida possibile, in futuro, probabilmente a medio termine 

grazie al lavoro sinergico interdisciplinare di scienza dei materiali, ingegneria, biologia, chimica, 

fisica e medicina. 

Nell’ambito delle protesi totali d’anca, il ventaglio di possibilità nella scelta dei materiali resta 

molto ampio; a prescindere dalla protesi scelta, è importante che il chirurgo tenga ben presenti, per 

ciascun materiale, vantaggi e inconvenienti magari “personalizzando” il trattamento terapeutico in 

base all’età e allo stile di vita di ogni paziente, alla qualità dell’osso disponibile, alla forma del 

canale midollare ecc. 
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