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Introduzione

INTRODUZIONE

Indipendentemente dalle sue condizioni sociali, ogni amputato deve avere la possibilita di
recuperare I’autonomia che la perdita di un arto gli ha sottratto, ed ¢ a questo scopo che si
forniscono i dispositivi protesici. La disponibilita di soluzioni tecnologiche evolute in
questo ambito € attualmente molto ampia: si € passati dai dispositivi esoscheletrici a quelli
endoscheletrici, fino all’impiego di componenti attive che permettano di rendere 1’arto
artificiale sempre piu simile, funzionalmente, a quello naturale.

Soluzioni che alimentano la speranza di riottenere una vita autonoma, per quanto possibile
“normale”, ma che & necessario rapportare alla situazione economico-sociale e alle
particolari esigenze dell’amputato: diverse sono infatti le disponibilita economiche, di
tempo e di assistenza socio-sanitaria e riabilitativa nei paesi del primo mondo rispetto a
quelle del terzo dove, a causa dei conflitti, il numero di amputati traumatici & molto elevato
e il soggetto colpito, spesso in eta giovanile/adulta, da risorsa per la propria comunita si
trasforma in un peso. Il risultato e la perdita di indipendenza, da una parte, e dall’altra un
indebolimento della forza economica della comunita (e questo ¢ spesso I’obiettivo della
parte avversa), in una spirale viziosa.

Uscirne e ritornare all’autonomia e ad una vita normale coincidono qui con la ritrovata
possibilita dell’individuo di condurre un impiego, ad esempio I’opportunitd per un
contadino amputato di gamba di deambulare e stare in equilibrio con le mani libere e

trasportare dei carichi grazie ad una protesi.
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Soggetti in attivita quotidiane




Introduzione

Conscia di tutto questo, I’associazione Time For Peace di Genova, con diverse esperienze
e progetti nel Sud del mondo, ha intrapreso lo sviluppo di una protesi d’arto inferiore
transfemorale (cioe per amputati sopra il ginocchio) che fosse semplice dal punto di vista
realizzativo e in materiali reperibili in loco ma, allo stesso tempo, funzionale. 1l costo
maggiore risiede nella produzione degli stampi per piede e ginocchio artificiali e, prima di
affrontarlo, & necessaria la maggior quantita possibile di verifiche funzionali e strutturali;
la realizzazione di un prototipo da parte dell’associazione ha permesso di condurne alcune.
Lo scopo di questo lavoro di tesi € contribuire al progetto con delle simulazioni virtuali
agli Elementi Finiti di prove strutturali indicate nella relativa normativa internazionale, in
particolare per il ginocchio e il sistema di blocco in estensione (coscia e stinco artificiale
mantenuti allineati), cosi da evidenziare criticita e proporre soluzioni alternative piu
efficaci, tenendo conto che il sistema di blocco ha qui una notevole importanza in quanto
permette alla protesi di conferire stabilita al paziente su terreni accidentati o nella salita e
discesa delle scale. Per poterlo sviluppare si sono mantenuti, come chiaro filo conduttore, i
requisiti del progetto: I’economicita e la possibilita di realizzazione in loco del dispositivo
protesico. Un’accurata descrizione del contesto in cui la protesi verra utilizzata non serve
solamente a rendere chiara la necessita di tali requisiti, ma & anche utile per definire le
sollecitazioni cui verra sottoposta: la normativa 1SO nel paragrafo 7.2, Test loading levels,
afferma che “The load actions [...] vary with individual physical parameters, locomotion
characteristics of the amputee and other factors” e tra questi, come indicato nell’appendice
B.1, Background Statement, vi & “the individual character of use of the prosthesis by the
amputee, determined by her/his lifestyle and activity level, the performance of the
prosthesis provided by the mechanical characteristics of the components and their
prosthetic assembly and alignment,[...] , and environmental conditions in which the
prosthesis will be used”.

Si approfitta percio dell’analisi strutturale per compiere un percorso che coinvolga diversi
aspetti inerenti alla realizzazione e all’utilizzo di protesi d’arto inferiore. Il lavoro si
articola cosi: si inizia prendendo in considerazione ’atto chirurgico dell’amputazione, il
successivo intervento riabilitativo e la loro criticita nei paesi del Sud del mondo; si viene
quindi alle scelte progettuali e costruttive da adottare per una protesi transfemorale e ad
una revisione dello stato dell’arte delle tecnologie di protesi d’arto inferiore nei paesi in via
di sviluppo; si investigano cinematica e dinamica del cammino con un arto protesico, le cui

osservazioni sperimentali sono alla base del progetto e della verifica di una protesi di
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gamba; si passa ad analizzare alcuni test strutturali, sperimentali e virtuali, che, assieme
alla normativa per protesi d’arto inferiore (ISO 10328), aiutano ad orientare la ricerca; si
arriva allora alle analisi strutturali numeriche sul giunto artificiale di ginocchio: nella
realizzazione dei modelli e nella conduzione delle analisi gli obiettivi stessi divengono piu

nitidi e si puo dunque giungere a delle conclusioni condivisibili ed efficaci.
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CAPITOLO 1

L’AMPUTAZIONE, L'INTERVENTO RIABILITATIVO, LA
LORO CRITICITA’ NEI PAESI DEL SUD DEL MONDO

In tale fase di esplorazione, prima di comprendere nel dettaglio in cosa consista una protesi
transfemorale (sopra il ginocchio), si deve avere presente qual é la condizione del paziente
amputato e il percorso riabilitativo che puo intraprendere nei Paesi in Via di Sviluppo.
Un trauma, una malformazione congenita o una patologia acquisita (vasculopatia,
tumore...) possono essere la fonte di gravi disabilita fisiche di arto. La riabilitazione
mediante protesi ha come scopo principale quello di attenuare 1’impatto negativo che
queste gravi disabilita creano sulla qualita di vita del disabile, tentando di restituirgli quelle
funzioni fondamentali capaci di garantire la sua massima autonomia operativa. Il
trattamento di un amputato di arto inferiore a seguito di trauma generalmente si discosta da
quello di un amputato per vasculopatia oppure di neoplasia.
Prima di tutto & necessaria la costruzione di un valido moncone nell’ottica
dell’applicazione protesica al soggetto. Quindi comincia la riabilitazione vera e propria:
questa non si esaurisce con la sola applicazione di un arto artificiale, ad essa occorre
associare un corretto training pre e post protesico.
Un adeguato programma riabilitativo € costituito principalmente dalle seguenti tre fasi:

1. fase pre protesica o di preparazione psicofisica alla protesizzazione

2. fase protesica o di costruzione, prova e finitura della protesi

3. fase post protesica o di rieducazione e di reinserimento sociale e lavorativo
Tutto cio a livello teorico, ma si deve essere consci del fatto che nel Nord e nel Sud del
mondo le cause di amputazione, la chirurgia, la riabilitazione e 1’assistenza sociale SOno

veramente molto differenti.

1.1 Le conseguenze traumatiche dei conflitti: un problema
internazionale

La riabilitazione & un processo terapeutico volto ad attenuare o ad annullare la condizione
di svantaggio conseguente ad un infortunio o a una malattia, con il recupero del disabile

alla normalita di vita e al reinserimento nell’attivita lavorativa.
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Nel caso di un soggetto amputato il processo € lungo e complesso, deve essere
personalizzato e vi sono coinvolte molte figure professionali, mediche e paramediche: il
paziente va considerato sotto tutti gli aspetti, fisico, psicologico e sociale, e le scelte per la
fisioterapia devono essere prese tenendo ben presente il contesto nel quale il paziente vive.
Nei paesi industrializzati la principale causa d’amputazione risiede in patologie vascolari;
la chirurgia é spesso programmabile e le tecniche di fisioterapia sono avanzate.

Nei paesi in via di sviluppo invece, spesso colpiti da conflitti, la chirurgia é realizzata in
uno stato di emergenza e la causa principale della mutilazione €& bellica; in seguito
all’intervento chirurgico, non tutti possono ricevere sessioni di fisioterapia o un arto
artificiale poiché non vi sono risorse sufficienti. Nelle regioni con una storia recente di

guerre e scontri civili, i traumi rappresentano fino all’80% e piu delle amputazioni.
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Figura 1.1: nel mondo ¢ diverso I’impatto delle diverse cause d’amputazione

In molti casi esse sono legate allo scoppio di mine antiuomo, le quali lasciano un moncone
che é difficile da riabilitare. Le mine sono presenti in modo diffuso in 90 paesi ed ogni
anno decine di migliaia di persone, per lo piu civili, vengono uccise o mutilate da queste e
da altri residui bellici esplosivi. Le mine antiuomo rimangono attive per molti anni e
provocano I’inutilizzabilita di strade e campi. Il loro scoppio ha uno scopo ben preciso:
rendere invalida la popolazione nemica, che diviene cosi un fardello per il proprio paese.
Coloro che sopravvivono sono spesso disabili a vita, e vanno ad aggiungersi a quelle molte

centinaia di migliaia di reduci nel mondo che necessitano di cure a lungo termine,
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riabilitazione e supporto sociale ed economico. Le persone disabili sono spesso lasciate
sole e sono socialmente stigmatizzate dalla loro comunita. In molti casi, la riabilitazione di
vittime di mine antiuomo é condotta da ONG che lavorano in ampie aree urbane. Esse
forniscono protesi ed offrono anche una reintegrazione occupazionale attraverso la
cooperazione sociale od attivita di micro-credito. Inoltre si sta sviluppando un nuovo
approccio di intervento, la Riabilitazione su Base Comunitaria: essa coinvolge le persone e
la loro comunita in programmi di riabilitazione attraverso lo scambio di competenze che

garantiscano una concreta integrazione dell’individuo disabile.

| dati riportati da vari istituti di ricerca e statistica confermano quanto prima detto. In base
ad essi la maggior parte dei pazienti che annualmente va incontro ad amputazione nei paesi
occidentali e affetta da patologie vascolari e di solito anziana, con eta superiore ai
sessant’anni; nei paesi in via di sviluppo invece, sebbene non sia presente un sistema
organizzativo sanitario in grado di classificare gli interventi necessari all’assistenza delle
persone per uno studio approfondito della situazione reale, 1I’eta media della popolazione ¢
bassa e le malattie vascolari hanno un’incidenza nettamente inferiore, in quanto la maggior
parte delle persone non raggiunge I’eta in cui esse possano influire pesantemente sulla vita
dell’individuo. Qui la causa predominante d’amputazione € traumatica, solitamente di
natura bellica e i soggetti piu colpiti sono i giovani e i bambini.

La tabella 1.1 mostra come molte delle vittime siano d’eta compresa fra i 26 ¢ i 35 anni,
periodo di vita nel quale dovrebbero essere produttori di ricchezza per 1’economia del loro
paese; anche i bambini dai 6 ai 10 anni sono spesso colpiti dalle mine anti-uomo, poiché
comunemente lavorano nei campi infestati da esse. | bambini hanno un struttura corporea
piu piccola e I’impatto con un’esplosione causata da una mina provochera un’amputazione

di livello piu alto rispetto a quella di un adulto.

Age (years) Number of Victims
0-5 10
6-10 42
11-18 192
19-25 155
26-35 227
36-45 195
46-60 191
Over 60 88
Unknown 67
Total 1167

Tabella 1.1: le vittime delle mine anti-uomo in base all’eta
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Oltre a chiare differenze in termini di assistenza riabilitativa e disponibilita tecnologica,
qualora due soggetti amputati appartenenti alle due realtd vengano sottoposti a intervento
protesico, € molto probabile lo affrontino in uno stato diverso: la condizione di salute e lo
stile di vita prima dell’evento traumatico di un soggetto giovane, in una situazione dove la
propria autonomia ¢ essenziale, lo porteranno (si spera) a sopperire con 1’esercizio, la forza
di volonta e la prestanza fisica della parte del corpo non colpita da trauma alle inevitabili
carenze, o forse e meglio parlare di necessaria semplicita, dei dispositivi protesici che
potranno essergli forniti e alle scarse condizioni di salute e complicazioni date
dall’interessamento di altri organi. Se da una parte infatti la privazione dell’arto inferiore si
fa tanto piu pesante nelle persone giovani, toccando anche la fascia infantile, cio¢ 1’eta in
cui forte e legittima ¢ ’aspettativa di vita con il suo carico di speranze, dall’altra & questa
anche I’eta in cui sono presenti una forte motivazione al recupero ¢ buone capacita di
apprendimento delle nuove strategie di movimento che la protesizzazione comporta.
Dunque la protesi d’arto inferiore acquista ancora maggior importanza nei paesi in via di
sviluppo poiché il substrato sociale, sanitario ed economico spesso risulta quasi inesistente
e a causa della guerra essere indipendenti e muoversi liberamente diventa una condizione
essenziale non solo per se stessi, ma anche per la propria famiglia.

Ma se nei paesi industrializzati attraverso centri riabilitativi specializzati e protesi di alto
livello tecnologico si mira ad ottenere interventi sempre pit mirati e personalizzati, nel Sud
del mondo bisogna confrontarsi con condizioni chirurgiche precarie e spesso impiegare un

unico modello protesico per ogni tipo di amputazione e di paziente.

Presentando un breve prospetto epidemiologico sulle cause di amputazione e sulla loro
incidenza rispetto alla popolazione italiana, si puo affermare che fino agli anni '80 si €
registrato un significativo incremento di questa patologia di cui il 96,5% riguardava l'arto
inferiore. Lo sviluppo dei numerosi metodi conservativi, ’avvento delle terapie
antibiotiche, gli interventi di plastica ossea e cutanea e i continui progressi della chirurgia
vascolare, hanno oggi notevolmente ristretto le indicazioni di amputazione.
Nei Paesi in Via di Sviluppo:
e trale principali cause delle amputazioni traumatiche, le mine antiuomo ottengono il
primato: esse uccidono ogni anno 15000 persone, soprattutto civili, e ne feriscono

altrettanti: tra 20 e 30 mila ogni anno;
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e tra un decennio si pensa che ci saranno circa 250.000 amputati a causa delle mine.
Potrebbero essere anche molti di piu, dato che solo in Angola ci sono gia 100.000

amputati.

e Infine, un’analisi retrospettiva, condotta su 720 pazienti feriti dalle mine,
suggerisce un tasso globale di amputazione del 28%. Quindi un’alta percentuale di

feriti & costretta a sottoporsi ad un intervento di amputazione.

Il problema delle mine antiuomo e molto serio; chirurgia, riabilitazione, ma soprattutto
rimozione delle mine ed educazione delle persone per evitare I’amputazione sono obiettivi
prioritari per lo sviluppo del paese colpito. Allo stesso tempo il lavoro umanitario deve
considerare le differenze culturali ed integrare le proprie abilita con le conoscenze della

comunita per ottenere una buona qualita di vita dell’amputato.

Le esperienze di alcuni fisioterapisti impegnati nei paesi in via di sviluppo sono preziose
per focalizzare il campo in cui ci si muove: € molto importante puntare alla praticita delle
soluzioni, guardando all’ambiente in cui vive il paziente; il trattamento riabilitativo é circa
lo stesso dei paesi industrializzati, soprattutto a livello pratico, mentre a livello psicologico
¢ piu semplice in quanto ’essere amputato ¢ piu facilmente accettato e cid rende meno
pesante il lavoro di recupero.

Le protesi utilizzate sono piu robuste, pesanti ed economiche, di tipo endoscheletrico con
ginocchio monoassiale con possibilita di bloccaggio. L’invaso ¢ rigido e 1 piedi sono 1
classici piedi SACH. Per il loro confezionamento i materiali maggiormente impiegati sono
quelli plastici, come il poliuretano. Una delle maggiori difficolta cui si deve far fronte ¢ il
rifornimento dei materiali, non prevedibile nei tempi: pur tentando di basare una eventuale
richiesta futura su dati precedenti, senza eccedere nelle quantita richieste, & impossibile
avere delle date certe di fornitura, poiché le spedizioni sono via mare e subiscono
rallentamenti di varia natura. Altra grande problematica é la mancanza di collegamento tra
le varie ONG, che si occupano di protesizzazione e inserimento psicosociale, e gli
ospedali: spesso ciascun centro opera in modo autonomo e per nulla integrato. A riguardo
pochi sono i miglioramenti raggiunti; questi si riferiscono soprattutto all’ambito
strettamente fisioterapico (qualita del trattamento, inserimento di nuovi operatori).

Per quanto riguarda il tipo di protesi utilizzate, in particolare i dispositivi di ginocchio e

piede e i materiali utilizzati, si tornera dettagliatamente in seguito.
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Da queste esperienze si & potuto evidenziare che:

- in media i pazienti amputati da mina e ricoverati sono 20 al mese per ogni centro (spesso
situati nella capitale del Paese coinvolto o nelle grandi citta);

- le maggiori problematiche incontrate sono: mancanza di supporto psicologico e
dimissioni precoci in seguito all’intervento, impossibilita di tornare nei centri di
riabilitazione protesica dopo il ricovero a causa delle barriere naturali e della lontananza
dai centri abitativi;

- le priorita dell’intervento riabilitativo riguardano la preparazione del moncone,
I’addestramento all’autobendaggio, evitare danni secondari, recupero dell’autonomia nella
deambulazione e nelle attivita di vita quotidiana;

- le differenze dai paesi industrializzati sono che spesso la disabilita viene piu facilmente
accettata, ma e difficile far accettare la cultura fisioterapica ai pazienti;

- le protesi hanno caratteristiche diverse e si adattano alle asperita del terreno; esse sono
costruite con sistema misto (alcuni componenti sono realizzati sul posto, altri prefabbricati)
e assemblate localmente;

- il moncone spesso subisce ritardi di cicatrizzazione a causa della malnutrizione e delle
patologie associate e presenta infezioni alla ferita, esostosi, decubiti e retrazioni muscolari;
- il trattamento fisioterapico inizia in seconda giornata post-intervento, ma pud accadere
che il paziente non arrivi ad avere una protesi;

- non esiste sempre un aiuto per la reintegrazione sociale e lavorativa; spesso queste attivita
non sono ben organizzate;

- i problemi maggiori sono: la difficolta nel reperire materiale, la mancanza di collegamenti
tra le diverse ONG che lavorano in settori diversi, dalla fase acuta a quella protesica, ma
che sono strettamente collegati tra loro, e la lontananza dai centri di riabilitazione che

comporta frequentemente I’abbandono della protesi da parte del paziente.

Il trattamento riabilitativo del paziente amputato d’arto inferiore in un paese
industrializzato € lungo e complesso e richiede la collaborazione di numerose figure
professionali: un’azione multi ed interdisciplinare si ¢ rivelata fondamentale affinché il
soggetto possa essere addestrato per tornare il piu velocemente possibile alla sua attivita,
ad utilizzare le proprie capacita residue, a gestire efficacemente la protesi e a raggiungere
I’autonomia funzionale. Tutto cio si complica ulteriormente nei paesi in via di sviluppo,

dove spesso non esistono neanche i servizi di prima necessita, dove la poverta dilaga e le
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condizioni di vita sono precarie e dove in fondo la sopravvivenza diventa 1’unico aspetto
veramente importante.

Vi é dungue tutta una serie di problemi specifici legati alla riabilitazione dei soggetti
amputati in queste regioni, tenuti in forte considerazione nel progetto di protesi d’arto
inferiore di Time for Peace, alcuni dei quali affrontabili dal punto di vista
“ingegnertistico”, aspetto che si spera di aver fatto con la necessaria accuratezza in questo
lavoro.

Tornare a condurre una vita normale dopo un’amputazione ¢ possibile e, anzi, corrisponde

ad un preciso dovere da parte della medicina e della tecnica riabilitativa.

1.2 Le condizioni del soggetto amputato

La decisione di amputare € un processo emozionale che avra delle ripercussioni
irreversibili per la persona che la subisce e per la sua famiglia. Un’indicazione assoluta per
I’amputazione si ha quando in un arto e impossibile ricostruire la parte vascolare lesa e il
ripristino del flusso sanguigno: sembra assurdo, ma I’amputazione in questo caso rimane
I’unico mezzo per un ritorno di funzionalita nel paziente.

Per quanto riguarda i1 traumatismi cha portano all’amputazione, principalmente si parla di
traumi da schiacciamento (incidenti stradali, domestici, sul lavoro, agricoli) o traumi da
colpi di arma da fuoco o da cause belliche, come lo scoppio di mine che porta a lesioni
ossee, dei tessuti molli e a infezioni molto gravi. L’amputazione puo essere post-traumatica
se viene eseguita subito dopo il trauma o post-chirurgica se eseguita dopo il fallimento
dell’intervento ricostruttivo. Nei paesi occidentali generalmente il paziente colpito da
trauma € un adulto con amputazione monolaterale e buone condizioni generali, con elevate
aspettative funzionali ed estetiche in rapporto alla costruzione della protesi. Nei paesi
colpiti dalla guerra, invece, il paziente € quasi sempre un giovane o un bambino con
amputazione mono o bilaterale, con scarse condizioni generali di salute e complicazioni

date dall’interessamento di altri organi.

Lo standard internazionale ISO 10328 descrive i requisiti e i metodi di test cui si devono
sottoporre le protesi d’arto inferiore. Con il termine protesi si indica un dispositivo
applicato esternamente, utilizzato per sostituire, in parte o interamente, un segmento d’arto

assente o deficitario; tale standard si applica a protesi transtibiliali (sotto il ginocchio), di
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disarticolazione di ginocchio e transfemorali (sopra il ginocchio), alla parte distale

(inferiore cio¢) di protesi di disarticolazione d’anca e per emipelvectomia.

Figura 1.2: soggetti con tre diverse protesi, transtibiale, transfemorale e per emipelvectomia

Per poter considerare le residue funzionalita del soggetto e il livello a cui si esplica lo
scambio di carichi tra corpo e arto artificiale attraverso I’invasatura (I’elemento di contatto
tra amputato e protesi), dobbiamo innanzitutto conoscere quale sara 1’appoggio compiuto
dal paziente, condizionato dal livello dell’amputazione, poiché ad ogni livello
corrispondono determinate caratteristiche del moncone.

La selezione del livello chirurgico di amputazione é probabilmente una delle piu importanti
decisioni che deve essere presa: ogni articolazione e muscolo perso portano ad una relativa
perdita di funzione, ad un elevato grado di indebolimento o ad un aumento del dispendio
energetico per 1’utilizzo della protesi.

Il concetto di livello ideale di amputazione era significativo quando era fornibile un solo
tipo di protesi in legno che garantiva il recupero della deambulazione. 1l progredire della
tecnologia, specialmente nei paesi industrializzati, ha messo a disposizione componenti che
consentono la fornitura di protesi tali da poter rispondere alle diverse richieste funzionali
ed estetiche per diversi livelli. Si parla di amputazioni

-di piede

-di gamba: disarticolazione di ginocchio e amputazione transtibiale
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-sopra il ginocchio: trans condiloidea, tipo Gritti e diafisaria (o transfemorale)

- d’anca: disarticolazione d’anca ed emipelvectomia (cio¢ amputazione transpelvica, dove
si rimuove anche 1’ileo o parti di esso)

- emicorporectomia.

Il livello piu frequente di amputazione € sotto il ginocchio (transtibiale, 47%), seguono in
ordine di frequenza le amputazioni sopra il ginocchio (transfemorali, 31%).

E importante sapere che la percentuale di guarigione dopo l’intervento di resezione
migliora quando I’amputazione ¢ prossima al ginocchio, ma la funzionalita decresce al
diminuire della lunghezza del moncone. Cosi un’amputazione transfemorale sara curata in
molti casi in modo migliore poiché si ha un incremento della circolazione sanguigna, ma i
pazienti con amputazione transtibiale, mantenendo completamente 1’articolazione del
ginocchio, saranno piu facilitati all’accettazione e all’uso della protesi rispetto alle persone

con livelli di amputazione piu alti.

Emipelvectomia]
m-l\rrlnmllx; 18 W]
i d'anca 16 @l | 1 principali livelli d’amputazione dell’art Amputazione |
3 = - sottotrocanterica/
inferiore sono: Limiti superiore
- Syme, i ed inferiore
15 5 g dell'amputazione
sy | - Transtibiale, transfemorale
- Plastica di rotazione o giroplastica, Amputazione
A taskont delln resd del | transcondiloidea
— g e T [Disart. di ginocchio)
N— ginocchio (.I)I?amcola.zu.me di ginocchio, g a ‘Li[nit_e superiore @)
-~ Transcondiloidea, Gritti-Stokes), i . | Limite inferiore (c)
- - - * Livello ottimale (b
- Transfemorale, </ |d ell‘amputazione( )
i - Disarticolazione d’anca, transtibiale
- Inter-ileo-addominale, Amputazione di Syme
| PTRr - Emipelvectomia,

- Emicorporectomia.

Figura 1.3: principali livelli di amputazione dell’arto inferiore visti sul piano frontale e sagittale

Disarticolazione Transfemorale
di ginocchio

Figura 1.4: basi ossee d’appoggio differenti a seconda del livello d’amputazione
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La conservazione integrale dei condili femorali (dove il femore poggia sulla tibia nel
giunto di ginocchio) consente di impiegarli efficacemente come mezzo di sospensione
dell’invasatura; pertanto questa non necessita né di cinghie o bretelle, né di sistemi a tenuta
pneumatica. Non serve I’appoggio ischiatico nell’invasatura: 1’anca conservera totalmente

la sua mobilita. Tutto cio e invece necessario nel caso di amputazione transfemorale.

Gritti-Stokes Diafisana

-Muscol: integrn -La massa e |'efficienza muscolare

diminuiscono con il livello

-Braccio di leva lungo -Braccio di leva corto

-Dispendio energetico costante -Dispendio energetico 1n progressivo

aumento con 1l livello

-Carico terminale completo -Carico quast totale sulla tuberosita
1schiatica
-Calzata della protesi agevole -Calzata della protesi problematica

Tabella 1.2: livelli d’amputazione di ginocchio (Gritti-Stokes) e transfemorale (diafisaria) a confronto

Nelle ferite causate da ordigni bellici, amputazioni transtibiali e appena sopra al ginocchio,
quali quella di Gritti o la transcondiloidea, e la disarticolazione di ginocchio spesso non si
possono effettuare a causa del carattere d’urgenza dell’intervento e delle gravi lacerazioni
che I’esplosione provoca all’arto inferiore.

L’amputazione transfemorale ¢ quindi quella di maggiore interesse e per essa ¢ pensata la
protesi di progetto; questa porta ad un accorciamento, in alcuni casi anche rilevante, del
femore con conseguente riduzione del braccio di leva utilizzabile per controllare la protesi;
inoltre, la perdita di due articolazioni (la tibio-tarsica, a livello di caviglia, ed il ginocchio)
porta ad una diminuzione pari al 12%-15% circa della massa corporea con conseguente

spostamento del centro di gravita verso 1’emicorpo integro.
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Figura 1.5: esempi di pazienti protesizzati

Il trasferimento del carico (il peso corporeo) sull’invasatura della protesi avviene

prevalentemente tramite la tuberosita ischiatica, provocando elevati valori pressori su di

essa.
Sacral promontory Conjugate diameter of pelvic inlet (“11cm)
Sacroiliac joint Transverse diameter of
pelvic inlet (*13 cm)
\
\
Dbligue diameter of
MRS HTa pelvic inlet (*12.5 em)

Ischial spine

schial tuberosity

Figura 1.6: visione frontale del bacino; il trasferimento del carico sulla protesi transfemorale avviene
prevalentemente attraverso la tuberosita ischiatica

Pubic symphuysis

Pertanto, per ridurre questa concentrazione di carico &€ importante distribuirlo sia sulla
completa superficie del moncone, sia sulla sua parte terminale. L’ottenimento di questo

risultato & legato in primo luogo alla tecnica chirurgica adottata e, successivamente, ad

un’idonea costruzione dell’invasatura.
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Figura 1.7: realizzazione del calco per la costruzione
dell’invaso (sopra) e applicazione della protesi (sotto)
nel centro ortopedico di Bukavu

Il fatto che nell’amputazione transfemorale non sia possibile il solo carico apicale,
gravando distalmente sul moncone, ma che il paziente debba ricorrere anche all’appoggio
ischiatico, viene mal sopportato dal paziente geriatrico a causa dell’ipotrofia degli

ischiocrurali (muscoli semitendinoso e bicipite femorale).
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lliac crest

Gluteus maximus muscle

Semitendinosus muscle

Adductor magnus muscle

Fascia (gluteal aponeurosis) over
Gluteus medius muscle

Biceps femoris muscle (long head)

lliotibial tract

Gracilis muscle

Long head of biceps femoris muscle
Short head of biceps femoris muscle

Semimembranosus muscle

Semitendinosus muscle Popliteal vessels and tibial nerve

Flantaris muscle
Common peroneal nerve
Lateral head of gastrocnemius muscle

Sartorius muscle

Medial head of gastrocnemius muscle

Soleus muscle

Figura 1.8: dissezione superficiale di gamba, visione posteriore

La lunghezza ottimale del moncone transfemorale si colloca al terzo medio della coscia
(fig. 1.9).

A questo livello ¢ possibile ottenere un moncone con una buona ricopertura dell’apice e
con un buon braccio di leva, sufficientemente equilibrato con riferimento all’azione dei
muscoli abduttori ed adduttori. Tuttavia monconi di lunghezza maggiore non comportano

articolari difficolta nella protesizzazione, anzi consentono 1’aumento del braccio di leva.
9
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Figura 1.9: amputazione del terzo medio della coscia

Si afferma che per poter applicare la maggior parte dei ginocchi protesici senza che questi
comportino dismetria in posizione seduta rispetto al ginocchio controlaterale, &
conveniente prevedere almeno una differenza di 10-12 cm dalla rima articolare del

ginocchio.

Figura 1.10: amputazione idonea ad un’applicazione simmetrica del ginocchio protesico
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Monconi di lunghezza inferiore al terzo medio possono comportare una crescente difficolta
nella costruzione e nell’allineamento dell’invasatura agli altri componenti protesici a causa
dello squilibrio muscolare tra adduttori ed abduttori e tra flessori ed estensori di coscia che
provoca una deviazione del moncone.

A tutto cio vanno aggiunti come fattori complicanti I’eta, le condizioni generali spesso
scadenti, la bilateralita dell’amputazione quando presente.

Per quanto riguarda le indicazioni all’amputazione a seconda della patologia, in presenza
di vasculopatia solitamente 1’eta ¢ geriatrica, la patologia ¢ sistemica ed ¢ possibile la
bilateralita; il decadimento e progressivo e le richieste funzionali sono ridotte;
I’amputazione avviene nella regione del ginocchio; la protesi deve essere affidabile, facile
da indossare e le componenti leggere.

In seguito ad un evento traumatico invece 1’eta coinvolta ¢ solitamente giovanile-adulta, la
patologia monolaterale, le richieste funzionali ed estetiche elevate; il livello di
amputazione e determinato dal trauma; la protesi deve consentire prestazioni elevate, vi
sono componenti anche pesanti ed ingombranti.

In generale, la possibilita del recupero funzionale diminuisce e il dispendio energetico
cresce esponenzialmente quando il livello dell’amputazione si avvicina alla radice dell’arto
e con la bilateralita della lesione. Amputazioni bilaterali fino al livello transtibiale sono
ancora compatibili con il ritorno ad una buona autonomia funzionale anche in eta avanzata.
Con una amputazione bilaterale transfemorale ’entita del recupero ¢ inversamente
proporzionale all’eta del paziente tanto che, se questo ¢ geriatrico, la deambulazione

risultera limitata solo a brevi tratti.

Figura 1.11: un bambino colpito da amputazione bilaterale
22



L’amputazione, l’intervento riabilitativo, la loro criticita nei paesi del sud del mondo

Livello amputazione Consumo energetico Baricentro

(soggetto sano: 52)

Amputato di gamba =50% L4-L5
Amputato di coscia = 100% L3-14
Biamputato di coscia = 400% D12

Tabella 1.3: rapporti tra livello di amputazione, consumo energetico nel cammino e baricentro
(riferito alle vertebre)

Generalmente I’indicazione all’amputazione ¢ la perdita irreparabile dell’apporto ematico
di un arto che, per malattie o per traumi, non pud sopravvivere perché il suo apporto
nutrizionale € venuto meno; esso diviene allora non solo inutile ma anche pericoloso per la
vita perche le sostanze tossiche prodotte dalla necrosi dei tessuti si diffondono in tutto
I’organismo. La chirurgia ha il compito di creare un moncone che sia il piu possibile adatto
a ricevere ed utilizzare in modo efficiente e funzionale la protesi. In base alle condizioni di

intervento, si distinguono tre casi:

1. Amputazione d’urgenza
2. Amputazione ritardata

3. Reamputazione e revisione di cattivi monconi

La chirurgia d’urgenza interessa particolarmente i pazienti traumatici; di solito, il paziente
arriva in sala operatoria in pericolo di vita rischiando lo shock ipovolemico (diminuzione
improvvisa del volume di sangue dovuta ad uno stato di shock). L’attenzione del chirurgo
non va al moncone, ma alla salvaguardia della sopravvivenza del soggetto. Unica
limitazione ¢ la fretta.

Concluso I’intervento chirurgico segue la riabilitazione. Il paziente solitamente puo essere
protesizzato dopo 6-8 settimane dalla chiusura della ferita. A volte, nei bambini, a causa
della continua crescita ossea, i tempi possono allungarsi, infatti le protesi devono essere
riadattate ogni sei mesi e il distacco della cute, provocato dalla crescita ossea, rende a volte
necessaria una nuova amputazione. Questo evidenzia la necessaria duttilita del dispositivo
protesico. Quando i parametri del moncone sono stabili incomincia la fase di
protesizzazione che é caratterizzata da:

-una fase di valutazione, prescrizione e applicazione della protesi e/o altri ausili;
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-costruzione della protesi da parte del tecnico ortopedico o di personale correttamente
istruito, che comprende: calco e misurazione del moncone, preparazione con modellamento
dell’invasatura protesica, allineamento con 1’arto controlaterale ed assemblaggio della
prima protesi di prova, valutazione statica e dinamica del paziente con la protesi e relativi
adattamenti in collaborazione, se possibile, con il fisioterapista, infine rifinitura e
consegna;

-trattamento rieducativo funzionale all’utilizzo della protesi nelle differenti situazioni
quotidiane del paziente protesizzato: oltre alla calzatura, sfilamento e manutenzione della
protesi, la rieducazione sara rivolta all’utilizzo della protesi in posizione statica e poi
dinamica, alla deambulazione, prima su terreno regolare, poi irregolare, attraverso la
presenza di ostacoli, pietraie, sabbia, terriccio, piani inclinati ossia tutti i tipi di ostacoli
presenti nell’ambiente in cui ’amputato vive per rendere piu funzionale possibile la
protesi. Infine il paziente sara rieducato all’utilizzo delle scale, a raccogliere oggetti da

terra, a camminare portando oggetti con le mani e a rialzarsi da terra in caso di caduta.

g

L™

Figura 1.12: esempi di esercizi statici e dinamici per I’ educazione all’utilizzo della protesi

Ora che si é descritta dal punto di vista generale la situazione in cui interviene, si presenta

I’associazione, e con essa il progetto, cui si fa riferimento.
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1.3 L’associazione Time For Peace di Genova e il suo progetto a Bukavu,
in Congo

Time for Peace ¢ un’associazione di volontariato, senza fini di lucro, nata nel 1992 per
portare un aiuto concreto alle popolazioni colpite della guerra nei territori della ex
Jugoslavia. E un’associazione laica ispirata ai valori della pace, solidarieta e dei diritti
umani; 1’attivita di cooperazione e presenza sul territorio ¢ continuata anche dopo la fine
del conflitto balcanico, cercando di diventare, per quanto possibile, uno strumento non solo
di rinascita, ma anche di fiducia nel futuro. E infatti in questo desiderio che si iscrivono i

progetti nei quali T.f.P. e stata ed e attualmente impegnata:

e Aiuti umanitari autonomamente gestiti alle popolazioni della ex-Jugoslavia colpite
dal conflitto, sia nei campi profughi sia nei loro luoghi di origine.

e Progetto Scuola Puracic, un paese nella Bosnia centrale dove Boshiaci musulmani,
Serbi cristiani e minoranze ebraiche sono impegnati in un futuro di pace e dove si
deve ristrutturare e recuperare una scuola in cui circa 900 bambini e ragazzi delle
varie etnie si devono liberare dalle umiliazioni della guerra attraverso un momento
nobile di aggregazione.

e Aiuto alle popolazioni colpite dal terremoto in Umbria del settembre 1997 a
Sellano, con presenza di squadre di tecnici per oltre due mesi.

e Progetto Protesi Ortopediche per le vittime delle mine antiuomo e di malattie. Il
progetto protesi ortopediche transfemorali € un impegno di T.f.P. per migliorare le
cure protesiche nei paesi in via di sviluppo (dove la situazione sanitaria
specialistica & carente) a prezzi sostenibili. 1l progetto consiste nella realizzazione
di protesi ortopediche modulari per gli arti inferiori e superiori (queste ultime in
fase di sviluppo), semplici, affidabili ed a basso costo. La semplicita progettuale e
realizzativa ¢ ricercata per favorire 1’adozione della tecnologia da parte delle
comunita che beneficeranno del progetto, permettendo loro di realizzare in loco le
protesi, previa fornitura dell’attrezzatura necessaria (questo faciliterebbe anche lo
scambio di opinioni ed esperienze per migliorare il progetto). Questo progetto
dimostra che con una piccola officina ed un po’ di esperienza ¢ possibile soddisfare
le esigenze di un programma di riabilitazione per amputati, specialmente in zone

rurali.
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Figura 1.13: le zone di intervento dell’associazione

A Bukavu, nella Repubblica Democratica del Congo (DRC)

progetto Protesi
Ortopediche vede la collaborazione fra le associazioni T.f.P

, Insieme al Terzo Mondo e
Lavoro e Riabilitazione nella realizzazione di un’officina per la costruzione di protesi

ortopediche presso il centro di riabilitazione “Heri Kwetu”

N

by

- W

®200? Wit Cnrp

s,
LBmemrip s T2 2 gt

4
o
Kasulu
gorma_ A
3»CL°H./J

Figura 1.14: la citta congolese di Bukavu ¢ al confine con Rwanda e Burundi
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Il Congo € un paese devastato dalla guerra. Ospita 180.000 rifugiati dai paesi confinanti,
quali il Rwanda e il Burundi, ed oltre 2 milioni di sfollati interni, fuggiti dai combattimenti
e dai soprusi. Nel 2009 le parti in lotta hanno trovato un accordo, ma il paese continua a
vivere in un clima particolarmente instabile. 1l 28 Novembre 2011, dopo 5 anni, le elezioni
hanno confermato il presidente uscente, Joseph Kabila. | risultati sono resi noti solo il 9
Dicembre e, secondo gli osservatori del centro Carter, “non sono credibili”. Se da una parte
la zona occidentale, ivi compresa la capitale Kinshasa, non e piu teatro di scontri e
manifestazioni violente, nelle province orientali, ed in particolare nel distretto di Bukavu,
persiste la presenza di bande armate, di milizie non governative, di ex-militari e di gruppi
tribali i quali effettuano incursioni e razzie con conseguenti massacri di civili.

Nonostante questa situazione, nella Repubblica Democratica del Congo la maggior parte
delle morti non & provocata dalle violenze del conflitto in corso nel paese africano, ma
piuttosto dalla malnutrizione e dai disagi dovuti al collasso delle strutture sanitarie. Si
calcola che la crisi che affligge il paese uccida 38.000 persone ogni mese, 4.000.000
dall’inizio del conflitto.

Da punto di vista economico, il Congo ha il PIL piu basso del mondo; sebbene esso non sia
un indicatore in grado di misurare la qualita di vita delle persone, da un’idea della
condizione del paese, che & comunque ricco di risorse naturali (ivi compresi i metalli).

Con una popolazione di 60 milioni di persone, il Congo é il quarto paese piu grande
dell’Africa, ma ’aspettativa di vita ¢ ancora di quarant’anni; molte persone sono rese
disabili dalle violenze, ma sono comuni anche disabilita congenite in quanto la guerra
costringe a cure prenatali e infantili insufficienti. Tra le varie strutture che lavorano per
contrastare questa situazione, il centro “Heri Kwetu” provvede di cura, riabilitazione e
addestramento le persone colpite da disabilita nella regione del Sud Kivu. Esso comprende
un convitto ed una scuola per bambini con danni alla vista o all’udito e fornisce agli
studenti una formazione professionalizzante. Mira inoltre a migliorare le condizioni di vita

sociali, lavorative e culturali delle persone disabili.

Secondo quanto riportato dal Documento di Consegna del progetto di T.f.P., la fornitura di
apparecchiature e 1’aggiornamento dell’officina del centro permetteranno di rafforzare le
attivita ortopediche ed essa iniziera la produzione di piedi in poliuretano, migliorando la

protesizzazione senza ricorrere ad onerosi acquisti sul mercato.
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Figura 1.15: un operatore al lavoro nell’officina del centro “Heri Kwetu”

Gli obiettivi sono:

e Permettere il piu largo accesso alle cure protesiche per i pazienti meno abbienti

e Stabilire tariffe praticabili, basate sui reali costi di produzione e sull’esperienza
locale per quanto riguarda 1’applicazione. [...] Poiché attualmente materie prime e
parti prefabbricate (attacchi in Delrin) sono fornite gratuitamente, il costo di
produzione di un piede a livello locale sara limitato alla manodopera e ad un
minimo di energia elettrica e quindi pari indicativamente a 2 $ e I’applicazione di
una protesi transtibiale completa comportera un costo paria 12 $

e Applicare gratuitamente ai nullatenenti le protesi necessarie. Il recupero dei costi (o
“mancato guadagno”) avverra tramite una maggiorazione della tariffa
precedentemente stimata |[...]

e Verificare con altri centri di riabilitazione regionali ed extraregionali e con
associazioni no-profit locali che si occupano, con limitate risorse tecniche ed
economiche, della cura di amputati, la possibilita di collaborare proponendosi come
centro di riferimento per la fornitura dei piedi e degli attacchi

e Promuovere, compatibilmente con le risorse economiche e con la richiesta di

protesi, I’assunzione di altri tecnici per la costruzione dei piedi in poliuretano e la
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gestione delle parti complementari da destinare eventualmente agli altri centri,

stabilendo prezzi che possano compensare il lavoro svolto.

L’associazione di Bologna “Lavoro e Riabilitazione” formata da tecnici ortopedici
volontari si € unita al progetto in un secondo tempo, essendo stata ritenuta indispensabile la
loro partecipazione per una valorizzazione degli obiettivi. La loro attivita, nel periodo di
permanenza a Bukavu, non sara finalizzata solo alla corretta applicazione delle protesi, ma
a fornire elementi di formazione per il personale locale e valutare la necessita di corsi
professionali piu impegnativi, visti anche come investimento per una crescita globale del

Centro®.

L 1l presente lavoro si & potuto svolgere in virtu della sollecita collaborazione e disponibilita dell’associazione
di volontariato Time for Peace di Genova, i cui componenti si vogliono qui calorosamente ringraziare
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CAPITOLO 2

LA PROTESI TRANSFEMORALE E LE SCELTE
PROGETTUALI E COSTRUTTIVE DA ADOTTARE

Si ¢ accennato alle caratteristiche complessive che le protesi d’arto inferiore impiegabili in
questo contesto devono necessariamente possedere: economicita, quindi semplicita,
garantendo allo stesso tempo robustezza ed adattabilita ad ogni individuo amputato. Non si
vuole progettare per i paesi emergenti beni di qualita inferiore, la sfida e correlare un alto
grado di efficienza ed efficacia a questi requisiti: la protesi dovra essere economica da
produrre e mantenere, preferibilmente utilizzando materiali facilmente reperibili in loco,
agevole da usare e sviluppata e prodotta consultando gli utilizzatori e coloro che dovranno
produrre e riparare il dispositivo, con una approfondita conoscenza del contesto economico
e sociale in cui vivono.

Sebbene infatti a livello mondiale sia disponibile una grande quantita di sofisticati arti
artificiali per ogni tipo di amputato, questi sono costosi e richiedono all’individuo di
sottoporsi, prima, a lunghe sessioni di prova e di utilizzare un dispositivo temporaneo per
un periodo di contrazione del moncone, poi di effettuare un allenamento sull’utilizzo del
dispositivo stesso. Chiaramente con le grandi distanze coinvolte e i costi di viaggio nei
paesi del terzo mondo, questa non € un’opzione percorribile; Si & inoltre osservato che piu
sofisticati sono i dispositivi, maggiore € il tempo richiesto per poterli considerare consueti
e quindi utilizzarli con disinvoltura, e questa spesa di tempo & chiaramente non
desiderabile in un contesto terzomondista dove guadagnare un salario di sopravvivenza é di
fondamentale importanza. Inoltre piu complesso € il dispositivo e maggiore € la probabilita
che le sue componenti possano andare incontro a malfunzionamento, ovviamente con una
pit grande possibilita che sorgano problemi durante il suo impiego; la riparazione di

dispositivi di elevata tecnologia richiedera poi I’intervento di persone specializzate.

2.1 Laprotesitransfemorale

La perdita o il deficit a carico di uno o piu arti puo comportare non solo delle limitazioni
funzionali, ma anche un relativo spostamento del baricentro corporeo, con posture e

strategie di compenso che facilmente conducono ad ulteriori complicanze fisiche: scopo
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principale di un presidio ortopedico & quello di ripristinare, anche se parzialmente, le
funzioni perse o mai esistite e 1’equilibrio posturale.

Nella normativa internazionale le protesi di arto vengono classificate secondo il livello di
amputazione; sia le protesi di arto superiore che quelle di arto inferiore si possono poi
distinguere, in base alle caratteristiche costruttive, in esoscheletriche (tradizionali) ed
endoscheletriche (modulari). Le protesi tradizionali o esoscheletriche sono protesi
caratterizzate dall’avere le pareti esterne rigide, con funzioni portanti che ne determinano
la forma cosmetica esteriore.

Sono realizzate con materiali come il legno, resine sintetiche da laminazione e poliuretani

espansi, che le rendono resistenti, affidabili e sicure.

Figura 2.1: protesi tradizionale per amputato transfemorale

Le protesi endoscheletriche furono introdotte a partire dal 1965; solo dagli anni’80, pero, si
impiegarono per esse le leghe leggere di alluminio, il titanio e fibre di carbonio, che a
parita di resistenza rispetto all’acciaio hanno un peso molto ridotto influendo
positivamente sul consumo energetico e permettendo cosi un utilizzo prolungato della
protesi, senza eccessivo affaticamento.

In questi anni, tali protesi hanno sostituito quelle tradizionali; esse sono composte da una
struttura portante scheletrica, formata da moduli tubulari e articolazioni, connessi tra loro
per mezzo di giunti a quattro viti che permettono di posizionare, regolare e cambiare i
componenti protesici in modo semplice e veloce. La parte esterna, che ha ragioni di

cosmesi , € in materiale morbido (gomma piuma ad esempio).
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La modularita permette il raggiungimento di un rapido ed ottimale allineamento statico e
dinamico della protesi in relazione alle necessita dell’utente, crescita compresa;

un’ottimale cosmesi € poi indicata come importante per 1’accettazione della protesi, ma

forse non fondamentale.

Figura 2.2: a sinistra un esempio di protesi transtibiale endoscheletrica, a destra un disegno di suoi
possibili moduli

La modularita permette inoltre di applicare, semplicemente smontando e rimontando, una
svariata gamma di piedi e ginocchia artificiali per favorire 1’allineamento, quindi ¢
generalmente da preferirsi. Le protesi modulari risultano di solito piu leggere di quelle
tradizionali: il peso di una protesi gioca un ruolo di fondamentale importanza sulla
portabilita della protesi stessa e sul dispendio energetico necessario al suo utilizzo
quotidiano.  Poter ridurre il peso della protesi & sempre importantissimo, diviene
fondamentale in soggetti particolarmente debilitati fisicamente, in presenza di monconi
molto corti,  per ridurre Daffaticamento legato all’eta e/o per la bilateralita
dell’amputazione.

Quale che sia il tipo di protesi di arto inferiore che si vuol applicare, essa pud
schematizzarsi in tre parti fondamentali:

e piede artificiale;
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e parti di collegamento comprendenti 0 meno eventuali articolarita al ginocchio e/o
all’anca;

e invasatura
L’invasatura ¢ la parte sicuramente piu delicata della protesi perché richiede una estrema
personalizzazione: ¢ I’elemento di collegamento tra amputato e arto artificiale, e tanto
migliore ¢ il contatto tra moncone e superficie interna dell’invasatura , tanto migliore ¢ il
controllo della protesi.
L’invasatura in una protesi di arto inferiore presenta aree specificamente dedicate al
sostegno del peso corporeo durante la deambulazione e aree che devono essere
assolutamente “scaricate”. La tecnica per realizzare l’invasatura passa attraverso la
realizzazione del modello di gesso negativo-positivo.
Nelle invasature per amputazione transfemorale, la protesi viene mantenuta in sede (sul
moncone) anche grazie all’effetto di depressione o suzione creato all’interno
dell’invasatura stessa. Altri sistemi di sospensione comprendono bretelle, coscialini,
cinture che si utilizzano quando non € possibile utilizzare gli altri sistemi di ancoraggio o
in associazione ad essi, quando questi da soli non sono sufficienti. L’amputato per infilarsi
la protesi transfemorale utilizza un’opportuna calza con cordella per alloggiare bene tutte
le masse muscolari della coscia all’interno dell’invaso, evitando cosi la formazione di

eventuali piaghe. La calza verra successivamente sfilata dal foro di una valvola.

Figura 2.3: invasi con valvola per la calzatura

La portabilita di una protesi, il “comfort”, ¢ strettamente legata all’invasatura; per questo ci
sono state importanti innovazioni, sia a livello delle tecniche d’amputazione per una
migliore disposizione del femore dentro 1’invaso, sia nell’utilizzo di materiali

termoformabili (polietilene, polipropilene e derivati) che hanno permesso di realizzare
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invasature piu flessibili e meno pesanti e di ridurre i fenomeni di sensibilizzazione cutanea
del moncone. Anche utilizzando materiali semplici, 1’invaso deve comunque avvolgere il

moncone per evitare che la pelle si usuri.

Proseguendo nell’esplorazione di una protesi transfemorale, Si arriva al ginocchio
artificiale. Di tutte le componenti protesiche, si puo sostenere che il sistema di ginocchio
sia la piu complessa ed eserciti la maggior influenza sulle prestazioni dell’arto artificiale.
Esso deve garantire un supporto stabile durante la stazione eretta, permettere un
movimento armonico e controllato durante il cammino e consentire di sedersi, piegarsi ed
inginocchiarsi senza limitazioni.

I ginocchi protesici si sono fortemente evoluti nel tempo, dal semplice pendolo del 1600 si
e infatti giunti a quelli finemente regolati da elastici, molle e componenti idrauliche o
pneumatiche. | ginocchi attualmente piu utilizzati sono dei sistemi meccanici passivi,
azionati da particolari movimenti del moncone che, effettuati all’interno dell’invasatura,
comandano il grado di flesso-estensione dell’articolazione. Per 1’amputato transfemorale
un successo dal punto di vista funzionale dipende dalla selezione del corretto dispositivo di
ginocchio sulla base dell’eta, dello stato di salute, del livello di attivita e della condizione
di vita del paziente. L ultimo o tecnologicamente piu avanzato ginocchio non costituiscono
sempre la scelta migliore: per alcuni amputati, sicurezza e stabilita sono piu importanti
della performance cinematica. D’altra parte amputati molto attivi preferiscono un
ginocchio che possa dare loro un piu alto livello funzionale, anche se richiede un controllo
maggiore. Data I’ampia varieta di scelte e bisogni del consumatore, tecnici protesici e
specialisti nella riabilitazione possono aiutare il soggetto amputato a scegliere il ginocchio
artificiale migliore per le sue particolari esigenze; essi possono anche istruire i soggetti ad
utilizzare in maniera appropriata i loro nuovi dispositivi, ci0 € importante per evitare
scomodita, inciampi e cadute. Un passaggio chiave nel valutare le esigenze protesiche del
soggetto e osservare il suo ciclo del passo, che puo essere diviso in due parti: la fase di
stance (quando la gamba sta supportando il corpo sul pavimento) e la fase di swing
(quando il piede non ¢ in contatto con il terreno, si parla anche di “estensione”). Il giusto
mezzo tra stabilita nello stance e facilita di “pendolazione” ¢ diverso per ogni individuo.
Una scelta personalizzata del dispositivo non é la via percorribile nei paesi del terzo
mondo: qui & necessario intervenire con un unico tipo di protesi, ed esso va progettato in

modo che possa rispondere alle piu diffuse e fondamentali esigenze presenti nel contesto.
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A questo proposito si rileva che sono disponibili in commercio oltre 100 meccanismi di

ginocchio che possono essere divisi in due grandi classi di funzionamento: quelli

meccanici e quelli computerizzati.

Le articolazioni meccaniche possono essere ulteriormente suddivise in

e monoassiali, quando il movimento relativo tra coscia e stinco avviene attorno ad un
unico e definito asse di rotazione, si realizza cioé un giunto a cerniera
e multi assiali (o policentrici) quando il centro di istantanea rotazione tra le due

porzioni dell’arto ¢ mobile in relazione all’angolo di flessione del ginocchio.
Questo tipo di articolazione si chiama anche ginocchio fisiologico perché mira a
riprodurre il naturale movimento del ginocchio di rotazione e scorrimento, si parla
infatti di cerniera mobile.

Tutte le unita di ginocchio poi, indipendentemente dal loro livello di complessita,

richiedono ulteriori meccanismi per la stabilita (sistemi di bloccaggio manuali o attivati dal

peso) e per il controllo del movimento (frizione costante o variabile e controllo fluido

pneumatico od idraulico).

Il ginocchio a singolo asse e generalmente presente in tutte le classi base di ginocchio,

grazie alla sua relativa semplicita, cosa che lo rende 1’opzione piu economica, durevole ed

agevole. Le ginocchia a singolo asse presentano comunque delle limitazioni: in virtu della

loro semplicita, essi oscillano liberamente e non hanno un controllo della fase di stance; gli

amputati devono utilizzare la loro potenza muscolare per mantenersi stabili nella stazione

eretta. Per compensare cio, tale tipologia di ginocchio incorpora un controllo a frizione

costante e un blocco manuale. La frizione evita che la gamba oscilli in avanti troppo

velocemente nel procedere verso il passo successivo, il blocco assicura 1’equilibrio.

Figura 2.4: disegni di ginocchio a singolo asse (sinistra) e ad asse multiplo (destra)
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Le ginocchia policentriche, a cui ci si riferisce anche come ginocchia “a quattro barre”,
sono pit complesse nel disegno ed hanno un asse multiplo di rotazione. La loro versatilita
e la prima ragione della loro popolarita. Esse possono essere impostate in modo da risultare
molto stabili nella prima fase di stance, ma ancora facilmente flessibili per iniziare la fase
di swing o per sedersi. Un altro motivo di successo e che il loro design e tale da far si che
la lunghezza totale della gamba si accorci quando si inizia un passo, riducendo cosi il
rischio di inciampare. Le ginocchia policentriche sono adatte ad un ampio range di
amputati. Alcune versioni sono ideali per quegli amputati che non possono camminare con
sicurezza con altri dispositivi, hanno un’amputazione bilaterale o arti residui lunghi. Un
ginocchio policentrico standard ha un semplice controllo di swing meccanico che permette
un’unica, ottimale, velocita di locomozione; d’altra parte molti ginocchi policentrici
incorporano un controllo di swing fluido (pneumatico od idraulico) che permette di variare
la velocita di avanzamento.

La piu comune limitazione del design policentrico risiede nel dover restringere 1’intervallo
di movimento del ginocchio di qualche grado, di solito non una quantita tale da porre
significativi problemi. I ginocchi policentrici sono anche piu pesanti e contengono parti
che devono essere revisionate o sostituite pit spesso di quelle di altri tipi di ginocchio.
Nell’introduzione al capitolo si era gia visto come questo rappresenti, nel contesto di

interesse, un limite che induce a propendere per altre soluzioni.

I sistemi di bloccaggio

Per garantire stabilita all’amputato vi sono i sistemi di bloccaggio, manuali o attivati dal
peso. Alcuni soggetti infatti necessitano o desiderano per sicurezza un giunto di ginocchio
che si blocchi in estensione per evitare cedimenti. Il ginocchio a bloccaggio manuale
prevede che il giunto possa essere bloccato/sbloccato volontariamente. Questo é il
ginocchio pil stabile disponibile. E possibile camminare con il blocco innescato o meno,
sebbene il ginocchio bloccato richieda un’elevata energia d’utilizzo e generi un passo
rigido e goffo. Il ginocchio a bloccaggio manuale & appropriato per pazienti malati o
instabili cosi come per soggetti piu attivi che camminano frequentemente su terreni
accidentati. Poiché il sistema di blocco manuale & parte fondamentale della protesi di
progetto e su di esso si concentrano le analisi strutturali numeriche di questo lavoro, si

presentano tre soluzioni disponibili in commercio.

36



La protesi transfemorale e le scelte progettuali e costruttive ad adottare

La prima é quella del ginocchio con dispositivo di bloccaggio dell’azienda Ossur, studiato
per soddisfare specificamente le esigenze di sicurezza di amputati con limitate capacita di
deambulazione, in particolare pazienti con basso livello di attivita, amputati transfemorali
bilaterali, pazienti con peso corporeo fino ai 100 Kg e protesi per periodi di adattamento.

Il giunto € in lega d’acciaio e alluminio e possiede una struttura semplice e leggera (il peso
¢ di 248 g): un attacco piramidale maschio si inserisce nell’estremita prossimale del tubo,
dove all’estremita distale vi € un morsetto d’attacco. L’articolazione si blocca in maniera
udibile tramite il meccanismo situato nella parte inferiore dell’articolazione stessa per
evitare flessioni indesiderate del ginocchio; utilizzando un cordone di rilascio, anche sotto

carico, il meccanismo viene sbloccato permettendo cosi il movimento relativo.
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Figura 2.5: il ginocchio protesico dell’azienda Ossur e i componenti del sistema di blocco

Nel montaggio del giunto, il cordone di rilascio (1) deve correre lungo la parte laterale o
anteriore dell’arto artificiale: si fa un nodo ad un’estremita del cordoncino, 1’altra estremita
si passa nel gancio a T (2), nel passante di cuoio (6), nel tubo di plastica (3) e nel
dispositivo di fissaggio in metallo (4); quindi si deve far passare la corda attraverso il foro
centrale del ginocchio, e di nuovo attraverso il dispositivo di fissaggio in metallo; si serra il
dispositivo di fissaggio colpendolo al centro con un punteruolo e un martello; si attacca il
gancio a T nell’invasatura all’altezza desiderata, utilizzando i rivetti in dotazione (5) per
fissare il lembo di cuoio all’invasatura stessa. Ogni 6 mesi di utilizzo del ginocchio si

richiede di controllare la chiusura sicura del meccanismo di bloccaggio e il suo rilascio.
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La seconda soluzione di blocco e quella prevista nel ginocchio Aqua dell’azienda Otto
Bock, con un peso di 400 g ed indicato per pazienti fino ai 150 Kg ; il sistema é destinato
all’impiego come supporto per la deambulazione e la sosta in posizione eretta su terreni
bagnati. La parte inferiore e superiore del giunto sono realizzate in metallo leggero; per il
controllo della fase dinamica ¢ integrata un’unita idraulica miniaturizzata nel corpo
dell’articolazione.

Per I’attivazione della funzione di bloccaggio la gamba protesizzata deve essere portata in
estensione completa caricando I’avampiede (iperestensione) e bloccando la leva d’arresto
spostandola in direzione della freccia (1) di figura 2.6. Se la gamba protesizzata non e
completamente estesa e la leva di bloccaggio viene innestata, la funzione non si attiva. Per
motivi di sicurezza si chiede di attivare la funzione di blocco prima di entrare in un’area
bagnata. Nello sbloccare 1’articolazione, ad esempio per sedersi, la gamba protesizzata va
di nuovo estesa completamente e il blocco disattivato spostando la leva in direzione della
freccia (2).

'
B
P
=
=
B
E
=
| —

Figura 2.6: attivazione (1) e disattivazione (2) del blocco del ginocchio Aqua

Per un cauto ed efficace utilizzo di un’articolazione di ginocchio che si sposta liberamente,
senza sicurezza nella fase d’appoggio, il paziente deve possedere adeguate capacita
muscolari e cognitive. In assenza di queste capacita ¢ consigliabile che 1’articolazione sia

sempre bloccata durante la deambulazione.
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Terzo esempio il ginocchio a singolo asse con bloccaggio manuale in alluminio 1313A
della ST&G Corporation. Viene raccomandato per pazienti fino ai 90 Kg di peso con un

basso livello di attivita e che necessitano di un alto grado di stabilita (figura 2.7).

Figura 2.7: il ginocchio protesico della ST&G Corporation e i componenti del sistema di blocco

Esso pesa 292 g, i blocchi di giunto superiore (1) e inferiore (2) sono costruiti in una lega
d’alluminio ad alta resistenza. Il meccanismo di blocco nella sezione inferiore si innesta
quando la serratura a scatto (3) aggancia la vite d’arresto in estensione (14). La leva di
chiusura (6), attaccata all’asse di blocco (15), rilascia il meccanismo di chiusura,
permettendo al ginocchio di flettersi. La patella frontale (4) copre la parte anteriore del
ginocchio durante la flessione. Il laccio di blocco é inserito in una guida sulla leva di
chiusura (6) e dovrebbe scorrere a lato della protesi; la guida si sposta sulla leva per
adattarsi ad una protesi sinistra o destra. Il meccanismo di blocco é regolabile con la vite di
stop (14) nel seguente modo: si rimuove I’anello di plastica (8) dalla patella (4); si
disinnesta il meccanismo di blocco e si flette il ginocchio; quindi con una chiave si regola
il gioco della vite. In seguito alla regolazione attraverso 1’estensione della vite, si deve

essere sicuri che il fermo si agganci e che il giunto sia realmente bloccato.

Una soluzione diversa ¢ il ginocchio con controllo dello stance attivato dal peso. Questo é
molto stabile ed e spesso prescritto per una protesi preliminare. Quando il peso viene
scaricato sulla protesi, il ginocchio non si pieghera fino a che il carico non verra meno.

L’articolazione funziona come un ginocchio a frizione costante durante lo swing della
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gamba, ma e tenuta in estensione da un meccanismo frenante nel momento in cui il peso
viene applicato durante la fase di stance. E’ una scelta comune per pazienti anziani 0 poco
attivi.

Venendo alle opzioni per il controllo del movimento, tutti i sistemi di ginocchio richiedono
un qualche grado di controllo dello swing per mantenere un passo armonico. In molti casi
questo controllo viene fornito da una frizione meccanica e regolabile sull’asse di rotazione,
per raggiungere la normale cadenza della gamba opposta. | ginocchi a frizione costante
sono semplici, leggeri e affidabili. Il loro principale svantaggio e che sono regolabili per
una singola velocita d’avanzamento alla volta. Una frizione variabile fornisce una
resistenza crescente con il flettersi del ginocchio a partire dalla completa estensione.

Ci0 garantisce una “risposta cadenzata”, permettendo una velocita d’avanzamento
variabile; il sistema pero richiede una frequente regolazione e una altrettanto frequente
sostituzione delle parti mobili ed e considerato meno avanzato dei sistemi fluidi di
controllo del ginocchio: in essi si sfrutta la fluidodinamica per un controllo avanzato dello
swing che fornisce una resistenza variabile, permettendo cosi all’amputato di camminare
confortevolmente a differenti velocita. Queste unita consistono in pistoni all’interno di
cilindri contenenti aria (pneumatici) o liquido (idraulici). 1l controllo pneumatico
comprime 1’aria nel momento in cui il ginocchio si flette, immagazzina energia, quindi la
restituisce nel momento in cui il ginocchio si muove in estensione.

Il controllo del passo puo essere ulteriormente migliorato con 1’aggiunta di una molla.

Per amputati attivi, il sistema fluidodinamico € quello che si propone come il piu vicino
alla funzione del ginocchio normale. Sebbene permetta un passo piu armonico, esso € pero

piu pesante e richiede una maggiore manutenzione oltre ad elevati costi iniziali.
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Figura 2.8: pistone e cilindro in un ginocchio a controllo fluido
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I dispositivi fino ad ora descritti presentano delle limitazioni non superabili. Esse sono:

1. T’attenzione mentale e fisica che va prestata nelle fasi del passo;

2. latroppa specializzazione delle funzioni.
Il primo aspetto fa riferimento al momento critico della deambulazione ovvero al momento
in cui il paziente appoggia il tallone al suolo e carica sulla protesi; se il ginocchio non é
messo in sicurezza, cioe in completa estensione, il paziente corre il rischio di cadere a
causa della incontrollabile flessione. Il secondo aspetto riguarda 1’impossibilita di garantire
allo stesso tempo assoluta sicurezza ed elevata velocita; tra le due caratteristiche esiste un
rapporto di proporzionalita indiretta, infatti la scelta dell’'una va a discapito delle
prestazioni dell’altra.
Percio negli ultimi anni si € cercata una soluzione che rispondesse a queste esigenze e
cercasse di realizzare un ginocchio “intelligente”, con un livello di funzionalita tale da
permettere sicurezza e velocita in tutte le situazioni. Dagli studi integrati di biomeccanica,
di bioingegneria ed elettronica si & approdati al ginocchio a controllo elettronico.
Attualmente questa € la soluzione piu sofisticata che il mercato metta a disposizione: qui i
sensori incorporati monitorano movimento e tempistiche e regolano di conseguenza un
cilindro di controllo liquido o ad aria. Tali giunti, controllati da microprocessore,
diminuiscono lo sforzo che gli amputati devono esprimere per controllare il loro tempismo,
garantendo un passo piu naturale.
Nonostante le continue innovazioni e i costanti miglioramenti, si € ancora lontani dalla
perfetta protesi di ginocchio; di fronte all’avanzamento che la tecnologia ha oggi raggiunto
si possono pero solo immaginare gli sviluppi che potranno scaturire dalle ulteriori ricerche

sul suo potenziale meccanico, idraulico, computerizzato e “bionico”, o neuroprotesico.

Qualunque sia il tipo di ginocchio applicato (ad esclusione del ginocchio bloccato),
affinché assicuri stabilita al soggetto durante la deambulazione, occorrera che il centro di
istantanea rotazione si trovi in ogni istante dietro alla linea di applicazione del carico nella
fase di appoggio. Su questa osservazione si tornera piu dettagliatamente in seguito poiché
se ne deve tenere fortemente conto nell’utilizzo della protesi di progetto, e di conseguenza

nelle prove strutturali cui sottoporla.

2 Dupes B., 2008
41



La protesi transfemorale e le scelte progettuali e costruttive ad adottare

Si giunge all’ultima parte della protesi, il piede artificiale. Le articolazioni del piede sono
molto importanti perché attraverso di esse il soggetto riesce a ricevere informazioni dal
terreno e a rielaborare uno schema corporeo per una corretta e adeguata deambulazione.
Anche per i piedi protesici si & assistito ad un cambiamento netto negli anni ’80, con
I’introduzione di un concetto fondamentale riguardante la sua funzione: non piu semplice
ammortizzatore del carico, ma anche propulsore.

| piedi piu comunemente usati, sia nelle protesi modulari che nelle tradizionali, sono
distinti in articolati e non articolati. I piedi non articolati (“rigidi”) solitamente vengono
utilizzati in combinazione con ginocchi liberi, quelli articolati sono usati con protesi
bloccate a livello del ginocchio. Con i piedi articolati la pianta del piede viene a contatto
col terreno in anticipo rispetto ai piedi rigidi e da pertanto piu sicurezza rispetto ad essi, per
cui sono piu indicati per percorsi in salita e discesa.

Nel piede non articolato (in cui le articolazioni del piede sono state eliminate) si possono
distinguere:

- Il piede S.A.C.H. (Solid Ankle Cushion Heel): e un piede con caviglia rigida e tallone a
cuscinetto; e composto da un tarso rigido in legno, da un avampiede di poliuretano duro e
un tallone a cuneo costituito da un cuscinetto elastico che si comprime durante il contatto
del tallone, simulando la flessione plantare. La mancata mobilita della tibio-tarsica viene
vicariata dalla consistenza elastica del calcagno il quale si adatta al terreno e riacquista la
sua forma primitiva quando finisce la pressione; alla fine del passo anche 1’avampiede in
gomma o feltro si adatta alla dorsi-flessione necessaria e ritorna elasticamente in sede. E
un piede molto leggero, durevole ed economico. E indicato per pazienti sia giovani sia
anziani, spesso per le protesi preliminari e nelle protesi da bagno.

belting

heel
cushion

Figura 2.9: disegno laterale di un piede SACH

- Il piede dinamico: ¢ molto simile al precedente con 1’unica differenza di un avampiede

flessibile. Offre un assorbimento degli urti in fase tardiva d’appoggio; ha una limitata
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escursione nei movimenti di eversione, inversione e torsione ed & adatto per persone poco

attive o obese.

2.2 Una panoramica sulle protesi per arto inferiore impiegate nei Paesi
in Via di Sviluppo

In questi paesi le protesi si realizzano sostanzialmente attraverso tre processi: assemblando
componenti fabbricati dai grandi produttori mondiali (e in questo caso una protesi
raggiunge costi intorno ai 1000 dollari); utilizzando un metodo misto, con componenti
importate e componenti prodotte in loco o, infine, fabbricando interamente la protesi con
materiali reperibili localmente ma conservando il piu possibile la sua funzionalita ed il suo
adattamento nei riguardi del paziente.

Durante la pianificazione di un adeguato programma di trattamento protesico e di scelta
del modello di protesi, tra gli aspetti da tener conto vi é:

- il luogo di residenza del soggetto: la presenza di terreni piu accidentati obbliga a scegliere
elementi protesici differenti da quelli usati per la marcia su terreni piani;

- il lavoro: nell’amputato che ha la possibilita di ritornare, date le sue condizioni fisiche
generali buone, a lavorare, la protesi deve garantire stabilita e resistenza soprattutto
nell’eseguire mansioni pesanti.

In una situazione dove la principale causa di amputazione é quella traumatica, € piu che
mai necessario il lavoro di équipe tra il medico, il fisioterapista e il tecnico ortopedico che
realizza la protesi, al fine di dare una soluzione reale al problema e garantire una certa
autonomia al paziente nel suo contesto ambientale: non solo € importante fornire una
protesi, ma renderla il piu possibile simile alla gamba che sostituisce per renderla uno
strumento di vita completamente autonomo. Grazie alla ricerca di Jan Andrysek descritta
nell’articolo “Lower-limb prostethic technologies in the developing world: a review of
literature from 1994-2010"" si possono esplorare diverse soluzioni adottate nei paesi in
via di sviluppo. Con una verifica globale della letteratura sull’argomento il suo lavoro mira
a esaminare i progressi che sono stati fatti dalla meta degli anni novanta, quando diverse
pubblicazioni ed incontri di esperti hanno identificato i maggiori problemi tecnici associati

alle protesi progettate per i paesi in via di sviluppo.

¥ Andrysek J, 2010:378-398
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La verifica ha esaminato le tecnologie protesiche dividendole in piedi e caviglie,
ginocchi, invasi e sospensioni, materiali, strutture e metodi d’allineamento. Le
pubblicazioni inoltre sono state classificate in studi di sviluppo tecnico, studi di test clinici
di laboratorio e studi di test clinici sul campo. | risultati rivelano che é stato compiuto un
importante lavoro per sviluppare e implementare un sistema di misurazione standardizzato
nei test sul campo, permettendo di valutare diverse tecnologie protesiche esistenti in
relazione al loro utilizzo, funzionalita, durabilita ed altri aspetti. Sono stati compiuti dei
progressi riguardo alle limitazioni prima menzionate, ma e necessario un ulteriore lavoro di
ricerca e sviluppo nel miglioramento della durabilita delle componenti esterne cosmetiche
dei piedi protesici, nello sviluppo di giunti di ginocchio piu funzionali, nella
semplificazione delle tecniche di fabbricazione per migliorare ulteriormente le operazioni
di calzatura dell’invasatura e allineamento della protesi.

La collaborazione tra paesi sviluppati ed emergenti e la divulgazione delle attivita in
questo ambito sono essenziali per il progresso delle tecnologie protesiche destinate ad aree

economicamente svantaggiate, ma non solo.

Le valutazioni compiute nel 1990 hanno aiutato ad identificare le specifiche carenze nei
servizi protesici dei paesi del terzo mondo, e, cosa ancora piu importante, i passi da
compiere per migliorare le pratiche esistenti. In quel periodo i problemi chiave riguardanti
la tecnologia comprendevano durabilita e comfort bassi, il primo principalmente associato
ad un prematuro cedimento dei piedi protesici, il secondo dovuto ad un’inadeguata
calzatura dell’invasatura, ad uno scorretto allineamento protesico € a componenti di bassa
funzionalita, giunti di ginocchio compresi. Un’accettabile durabilita e comfort sono critici
per I’effettivo utilizzo delle protesi, per la semplice ragione che protesi rotte e non
rapidamente riparabili non sono utili, e quelle che sono scomode (perché troppo pesanti o
perché provocano dolore nel moncone e usura della pelle, un passo molto faticoso o
problemi alla schiena ...) ¢ probabile divengano sottoutilizzate o perfino abbandonate. E’
stata inoltre riconosciuta la necessita di procedure di sviluppo standardizzate e di dati per
valutare e confrontare in maniera piu efficace le tecnologie esistenti.

Da allora le principali aree su cui ci si & concentrati sono state lo stabilire programmi per i
servizi di fornitura protesica, compresa la formazione di personale qualificato, ma anche la
progettazione e la fornitura di tecnologie protesiche che risultassero adatte a quel contesto.

Pubblicazioni ed incontri quale la consensus conference della International Society for
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Prosthetics and Orthotics (ISPO) del 2001 hanno evidenziato “ I’urgente bisogno di
ricerca, sviluppo ed attivita di valutazione per un’appropriata tecnologia ortopedica, dove
per appropriata tecnologia si intende un sistema che permetta adeguati calzatura ed
allineamento, basati su fondati principi biomeccanici, che soddisfi i bisogni dell’individuo
e che possa essere sostenuto dal paese al prezzo piu economico e accessibile”.

Dal momento che le attivita di ricerca e sviluppo nei paesi emergenti non sono
necessariamente contenute in documentazione revisionata, Jan Andrysek ha investigato
anche fonti secondarie (e cosi in questo lavoro di tesi). Queste comprendevano atti di
conferenze, relazioni di organizzazioni, newsletters, racconti giornalistici e informazioni da
siti internet. Sono poi stati esclusi quegli articoli che non trattavano le maggiori
amputazioni d’arto inferiore (ad esempio endoprotesi, protesi impiantabili e protesi per arto
superiore) o che non riferivano su aspetti tecnologici dell’amputazione e/o delle protesi.
Poiché una precedente revisione della letteratura era gia disponibile per tecnologie
precedenti al 1994, la sua si € concentrata sugli articoli pubblicati a partire da quella data. |
dati sono stati raccolti riassumendo il testo completo delle pubblicazioni e classificando gli
studi secondo il tipo di tecnologia e il progetto di studio. Sono stati divisi nelle categorie di
piedi e caviglie, ginocchi, invasi e sospensioni, e a seconda che ci si riferisse a protesi
integrali, transtibiali o transfemorali con particolare attenzione ai materiali, alle strutture e
ai metodi d’allineamento. Le tecnologie sono state tabulate secondo il loro nome specifico
in modo che lo studio vi si riferisse direttamente. Tale classificazione segue i passi e le
verifiche tipici dello sviluppo di ausili ortopedici, con le prime fasi che coinvolgono aspetti
altamente tecnologici e le ultime che prevedono una verifica clinica per assicurare che il

dispositivo sia idoneo ad un suo utilizzo diffuso nella riabilitazione protesica.

Design and Development
{Engincering analysis, matcrials testing,
component testing, manufacturing evaluation, etc.)

!

Clinical (Lab-Based) Evaluation

(Biomechanical analysis, gait analysis, Feedback
neuromuscular assessment, etc.)

Clinical Field Testing

(Patient outcome evaluation, durability and Feedback

maintenance evaluation, cultural evaluation,
training evaluation, ete.)

|

Independent Clinical Ficld Testing
(Patient outcome evaluation, durability and
maintenance evaluation, cultural evaluation,
training evaluation, etc.)
Figura 2.10: strategia di sviluppo produttivo per tecnologie protesiche. Ad ogni fase del processo, e procedendo
dall’alto verso il basso, vengono raggiunti risultati sempre piu chiari nello sviluppo e perfezionamento di un
dispositivo protesico. 45
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La figura 2.11 presenta in modo sintetico i tipi di studio e le tecnologie che sono stati presi
in considerazione, mentre le tabelle 2.1-2.4 danno informazioni dettagliate sui dispositivi.

Peer-reviewed publications covering specific technology
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Prosthetic Technology

Number of publications

Figura 2.11: raccolta delle pubblicazioni revisionate per tipo di studio e tecnologia, comprendente
pubblicazioni peer-reviewed (sopra) e non (sotto). Dove possibile, gli studi sono classificati per tipo di
tecnologia e di indagine. Quelli che non possono essere indicati come test sul campo, clinici o di
laboratorio e di sviluppo tecnico, sono indicati come “others”. Articoli che trattano di tecnologia in
generale (ad esempio recensioni e editoriali) sono classificate come “general”. Abbreviazioni: TT, trans
tibiale; TF, trans femorale.

Si viene ai risultati della ricerca.
Per quanto riguarda i piedi e le caviglie protesici, questi come si € visto servono a diverse

importanti funzioni durante il ciclo del passo quali assorbire gli urti durante la risposta del
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terreno al carico, conferire stabilita nel sostegno del peso e permettere una progressione
per i piedi utilizzati nei paesi in via di sviluppo, e si e compiuto un grande lavoro per
chiarire la sua estensione. Utilizzando misure standardizzate, test indipendenti sul campo

armonica dell’arto. Un’inadeguata durabilita ¢ stata identificata come principale problema
hanno ottenuto importanti informazioni relative alle modalita e ai tempi di cedimento dei
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piedi protesici.

Tabella 2.1: lista delle tecnologie di piede/caviglia in base alla recensione. Non vi sono tutti i piedi incontrati,
47
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Uno dei fattori determinanti in termini di durabilita del piede protesico sembra essere il
materiale di costruzione: la gomma vulcanizzata tipicamente superava le costruzioni piu
leggere in schiuma.

Dal punto di vista delle cause di rottura, alcune sono il marcimento per 1’eccessiva umidita
e un eccessivo utilizzo della suola che porta ad uno sforamento della chiglia (questo
prevalentemente nelle culture dove le scarpe non vengono utilizzate in modo consueto),
frattura dell’avampiede e delaminazione tra strati di schiuma per il carico ripetuto e
I’esposizione al sole. Queste osservazioni forniscono un’indicazione precisa delle sfide da
affrontare in fase progettuale per migliorare le performance a lungo termine delle
componenti del piede e sono un importante feedback nel processo di design, come descritto
in figura 2.10.

Importati o prodotti in loco, nei paesi in via di sviluppo molti dei piedi utilizzati sono
basati sulla tipologia SACH, costruiti in gomma vulcanizzata o schiuma poliuretanica, con
il primo materiale piu duraturo, ma sostanzialmente piu pesante. Sono stati riscontrati
problemi di durabilita in molti di essi, soprattutto quando costruiti in schiuma; inoltre i
piedi SACH (secondo studi condotti principalmente nei paesi sviluppati) sono stati
riconosciuti biomeccanicamente inferiori ad altri tipi di dispositivi piede-caviglia quando
utilizzati da individui fisicamente attivi. Un modo per migliorare la performance
biomeccanica é stato quello di impiegare dispositivi di piede che avessero capacita di
immagazzinamento e rilascio d’energia, una tecnologia ampiamente prescritta a pazienti
attivi nei paesi industrializzati.

In breve, sono disponibili diversi tipi di piede che possiedono performance e durabilita
accettabili, questi sono per lo piu costruiti in gomma e tendono quindi ad essere pesanti.
Tale controindicazione pu0 essere superata utilizzando materiali alternativi quali il
poliuretano. La sfida rimane quindi come costruire i componenti con materiali alternativi
piu leggeri senza compromettere la durabilita, specialmente in relazione al guscio

cosmetico esterno.

Venendo ai dispositivi di ginocchio, la loro funzione principale ¢ permettere 1’articolazione
del giunto nella fase di swing e resistere alla flessione durante il sostegno del peso. Il
meccanismo piu comunemente utilizzato e tecnologicamente piu semplice € a singolo asse,

un giunto a cerniera.
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MName of technology Reference number Highest level of
(country of origin) Brief description and type of study’ evidence'
ICRC knee (Switzerdand) Single-axis with manual lock 29.IF-40 IF
ATLAS knee (UK) Weigh-activated friction e IF
POF/OTRC knee (US) Single-axis with ext. assist 8 F

DAV Seattle knee (US) Compliant polycentric 2042 F

LEGS M1 knee (US) Four-bar 29 F-A3,C-44,F45 F
Jaipurknee (US) Four-bar F-a8 F
LCKnee (Canada) Single-axis with automatic lock Far F

Mone provided (Mepal) Single-axis Fa8 F

Mone provided (Mew fealand) Roto-molded single-axis F-a8 F

Mone provided (India) Six-bar with squatting T-50 T
Friction knee (US) Weigh-activated friction = T
Wedgelock knee (Australia) Weigh-activated friction T T
SATHI friction knee (India) Weigh-activated friction o2 Limited data available

T, Technical development; C, Clinical (lab) testing; F, Field testing; IF, Independent field testing.

Tabella 2.2: lista delle tecnologie di giunto di ginocchio in base alla recensione

L’allineamento della protesi va calibrato in modo che ’asse di rotazione sia posteriore alla
linea di carico e il controllo volontario dei muscoli d’anca residui permetta di evitare una
flessione incontrollata. Si deve pero sottolineare come molti individui nei paesi in via di
sviluppo camminino su terreni sconnessi e accidentati, il che aumenta il bisogno di stabilita
e diminuisce 1’efficacia di tale approccio. Per sopperire a tale limite i giunti di ginocchio a
singolo asse, resi stabili dall’allineamento, possono essere equipaggiati con un blocco
manuale, quale il caso del ginocchio ICRC, ma I’utilizzo di questo meccanismo porta ad
un passo con gamba rigida, una soluzione poco accettabile per lunghi periodi di
deambulazione.

| tentativi di garantire stabilita senza limitare I’armonia del passo riproducendo 1’azione di
freno di grande successo nei giunti di ginocchio stabilizzati dal peso (soluzione tipicamente
impiegata in pazienti anziani poco attivi) non hanno avuto buoni risultati nelle protesi
ATLAS, le quali risultano inaffidabili e mostrano un alto grado di cedimento strutturale.
L’ICRC a bloccaggio manuale e il ginocchio attivato dal peso ATLAS sono le sole
tecnologie valutate da trials indipendenti in un contesto di paese emergente. In base a tali
studi, i ginocchi ATLAS sono stati giudicati inaccettabili a causa di un cedimento (che
comprende inutilizzabilita e rottura) rilevato nell’83% dei casi dopo soli 7-10 mesi, mentre
il ginocchio ICRC ha mostrato un livello di cedimento piu accettabile, con un 32% dopo 15
mesi. Per il sistema ATLAS oltre ad un eccessivo cedimento strutturale, altro grande
problema era I’inefficienza del meccanismo di stabilizzazione del ginocchio. Il ginocchio

ICRC appariva invece relativamente soddisfacente grazie alla sua semplicita progettuale.
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Con l’obiettivo di un giunto protesico di ginocchio maggiormente funzionale, alcuni
ricercatori stanno esaminando vie alternative. Ma come per il ginocchio ATLAS, le sfide
associate a queste tecnologie sono legate alla realizzabilita ed efficacia dell’azione
frenante, negativamente influenzata dall’utilizzo nel tempo e con un coefficiente di frizione
variabile, ad esempio, in ambienti umidi o bagnati.

Un approccio alternativo all’uso di una frizione puo essere I’impiego di un blocco che si
inneschi e disinneschi automaticamente in risposta al carico della protesi. Tale tecnologia,
sotto il nome di LCKnee, € attualmente sottoposta a test, sia nei paesi sviluppati, sia in
quelli emergenti, e mostra risultati preliminari incoraggianti dal punto di vista della
funzionalita e della durabilita.

I ginocchi policentrici, che incorporano meccanismi a 4 o 6 barre per migliorare la stabilita
nella fase di stance e la cinematica della fase di swing, sono stati impiegati ampiamente e
con successo nei paesi industrializzati. A causa della loro maggiore complessita e degli
associati costi, riparazioni e manutenzioni, pero, tali meccanismi sono stati giudicati meno
appropriati per un utilizzo nei paesi emergenti. Due tecnologie che mirano a superare tali
limiti (il ginocchio LEGS M1 e il ginocchio Jaipur) si sono concentrate sull’utilizzo di
tecnopolimeri a basso costo e su tecniche costruttive semplici che possano essere impiegati
in queste regioni. Entrambe le tecnologie sono attualmente ancora in via di sviluppo e
sottoposte a test sul campo, ma i primi risultati sulla funzionalita e durabilita appaiono
promettenti.

Un’interessante variante del giunto policentrico di ginocchio, il ginocchio DAV/Seattle,
utilizza collegamenti cedevoli per diminuire il numero di componenti e polimeri stampati
ad iniezione per limitare il costo di fabbricazione; ma per ora i test su tale tecnologia sono
stati effettuati solo in paesi sviluppati.

In ultima Chakraborty e Patil* descrivono un meccanismo di giunto a sei barre che facilita
anche 1’accovacciarsi, azione considerata importante in molte culture. L’apparente
complessita meccanica di tale dispositivo rende problematica la sua applicabilita nella
maggior parte dei paesi in via di sviluppo.

In sintesi, sebbene il giunto di ginocchio a singolo asse con blocco manuale sia una
tecnologia comprovata, diverse alternative potenzialmente piu funzionali sono in varie fasi

di sviluppo e valutazione. Per quanto riguarda la costruzione il trend ¢ diretto all’utilizzo di

* Chakraborty JK, 1994 : 98-108.
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polimeri e, nella maggior parte dei casi, allo stampaggio per poter adottare una produzione
di serie che riduca i costi.

Sono necessari lunghi test sul campo per dimostrare 1’attuabilita e 1’appropriatezza di tali
tecnologie, e se ¢ vero che nell’analisi non ci si discostera dalla soluzione di ginocchio di
progetto, le osservazioni che le riguardano sono comunque da tenere in conto in vista di un
suo ulteriore sviluppo.

Si prendono ora in considerazione 1’invaso e I’ancoraggio. L’invasatura ha 1I’importante
ruolo di interfacciare moncone e protesi, permettendo all’individuo non solo un appoggio
confortevole, ma anche un controllo sul movimento della protesi e un feedback sensoriale
in termini di propriocezione. Le sfide relative all’invaso sono principalmente legate alla
calzatura protesica, che dipende soprattutto dalle tecniche di fabbricazione. L’invaso ¢ la
parte piu personalizzata e su misura, e la sua qualitd ha I’influenza maggiore sulla
funzionalita della protesi complessiva e sul comfort dell’utilizzatore. L’approccio piu
comune alla fabbricazione dell’invaso nei paesi sviluppati ed emergenti ¢ prendere un
calco di gesso del moncone dal quale viene poi realizzato uno stampo positivo. Quindi

I’invasatura in plastica viene formata su questo stampo.

Mame of technology Reference number Highest level of
(country of origin) Brief description’ and type of :s-tudj..r+ evidence'
CIR casting (USfother) Method to make impression IF-53,T-54.T-55,C-56, T-57 F-58 IF
of residuum
ICRC (Switzerland) PP sockets IF-53,|F-60 IE
Jaipur HDPE Prostheses (India)  Sockets of HDPE construction ~ 'F17IFi8Fe1F-ez IE
CAD/CAM (variety) Digitization of limb and rapid 63,64-70 E
prototyping
Adjustable socket technology Adjustable socket technology ™ T
(India)
No name provided (China) Socket made of HDPE T2 T

‘PP, Polypropylene; HDPE, High density palyethylene: 'T, Technical development: C, Clinical (lab) testing: F, Field
testing; IF, Independent field testing.

Tabella 2.3: tecnologie di invaso/ancoraggio sulla base della recensione

Un avanzamento tecnologico con forte impatto nei paesi in via di sviluppo ¢ stato 1’utilizzo
di materiali termoplastici, quali il polipropilene, per la fabbricazione dell’invaso (e non
solo). Il polipropilene ha risolto diversi problemi, quali la breve durata di vita
dell’imbrago, associati all’impiego di materiali come il poliestere e accentuati in ambienti
umidi. Infatti possedendo un’eccellente durabilita il polipropilene permette di diminuire

riparazioni costose, manutenzione e sostituzioni. E’ un materiale piu facile da lavorare e
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meno costoso, e gli scarti possono essere riciclati, diminuendo ulteriormente i costi. Inoltre
dal momento che il polipropilene pud essere riscaldato e riplasmato, si possono
direttamente apportare cambiamenti all’invaso per raggiungere una calzatura migliore.
Alcuni dei problemi identificati sono costituiti da un’inadeguata altezza delle pareti
dell’invaso e da un disallineamento protesico, principalmente attribuibili ad un’inadeguata
formazione dei clinici e tecnici ortopedici. Cosi, uno degli obiettivi & fornire agli addetti
nei paesi emergenti la formazione e le competenze necessarie ad una fabbricazione
dell’invaso di qualita e ben calzante. In alternativa gli sforzi sono stati diretti o al diminuire
la complessita tecnica della fabbricazione dell’invaso, o a rendere possibile che tali
complessi compiti vengano realizzati fuori dai centri ospedalieri.

Un modo per raggiungere una produzione piu affidabile e veloce dell’invaso protesico, e
cosi poter soddisfare un numero maggiore di individui, € utilizzare i sistemi CAD/CAM.
Essi permettono di “catturare” e modellare la forma precisa del moncone. Utilizzando il
software ¢ poi possibile costruire un modello positivo dell’invaso o direttamente 1’invaso
stesso. Dal momento che la fabbricazione tipicamente verrebbe realizzata fuori sede in una
struttura di produzione centralizzata, esiterebbe una minore domanda di personale
specializzato e una minore necessita d’equipaggiamento per gli invasi nei centri medici.
Altri potenziali benefici sono una migliore qualita della struttura e della calzatura, una
riduzione dei costi associati alla prova, un minor dispendio di tempo da parte del paziente,
un miglior rapporto costo/efficienza rispetto alle tecniche convenzionali e la possibilita di
immagazzinare ¢ manipolare con facilita forme d’invaso per un utilizzo successivo dei
clinici. Oltre a questo, le tecnologie CAD/CAM hanno mostrato di incrementare
fortemente la produttivita, fino al 1000 %. Il principale lato negativo ¢ 1’alto costo di
investimento associato all’hardware e al software e alla conseguente manutenzione, che
sostanzialmente superano il costo del lavoro manuale nel mondo. Un approccio in
contrapposizione al CAD/CAM ¢ stato semplificare la fabbricazione dell’invaso con
metodi che non necessitano di un equipaggiamento complesso.

Infine, la funzione dell’invasatura non ¢ possibile senza un adeguato ancoraggio. I metodi
pill comuni utilizzano cuffie e cinghie, solitamente in cuoio. Nonostante i numerosi
vantaggi, fattori quali un’aumentata complessita e la relativa domanda di personale
altamente specializzato hanno reso problematica 1’adozione di un ancoraggio a suzione nei

paesi emergenti.
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Riassumendo, gli invasi continuano ad essere realizzati secondo tecniche di fabbricazione
convenzionali e in plastiche quali il polipropilene e il polietilene ad alta densita. Test sul
campo hanno evidenziato come il raggiungimento di una buona calzatura dell’invasatura
rimanga una sfida, in parte per il bisogno di personale ben istruito. I CAD/CAM ha il
potenziale per superare tale limite, ma sono disponibili poche informazioni riguardo ad un

suo utilizzo nel contesto.

Solo se i singoli componenti (piede e caviglia, ginocchio, invaso e ancoraggio) possono
essere integrati in una struttura funzionale in modo semplice e appropriato si ottiene una
protesi efficiente. Questo attraverso elementi intermedi nella struttura (ad esempio i piloni)
e mezzi di connessione (adattatori) tali da permettere modifiche all’allineamento protesico.
Raggiungere un corretto allineamento e tradizionalmente una sfida nei paesi emergenti. In
risposta a questo sono stati sviluppati diversi sistemi utilizzati come parte integrante di
protesi transtibiali e transfemorali.

Uno dei piu utilizzati ¢ fornito dall’ICRC; la versione corrente, costruita principalmente in
polipropilene e acciaio inossidabile, ¢ disponibile dall’inizio del 1990. Essa offre un
singolo sistema d’allineamento comprendente dischi convessi e concavi; nonostante questo
nel 35% dei casi nelle protesi ICRC si é ravvisato un disallineamento, principalmente a
causa di una formazione carente dell’ortopedico, e in grado minore per 1 limiti della
tecnologia stessa.

Altri sistemi, realizzati per stampaggio di materiali plastici, risultano leggeri e permettono
un facile allineamento della protesi. Dal momento che le plastiche sono divenute
maggiormente disponibili nei paesi emergenti, esse vengono utilizzate comunemente nella
fabbricazione protesica. Nel rendere possibile 1’utilizzo di tali materiali di resistenza
inferiore ai metalli, vengono introdotte strutture alternative, ad esempio a guscio invece di
tipiche protesi modulari o endoscheletriche, e punti di innesto e di allineamento con ampie
superfici di contatto per meglio distribuire i carichi. Test sul campo hanno evidenziato
come questo approccio possa fornire buoni risultati in termini di durabilita, ma non risolve

ancora la sfida di un allineamento protesico ottimale.
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Tabella 2.4: tecnologie transtibiali e transfemorali sulla base della recensione
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Dunque é stato fatto un importante lavoro per migliorare la qualita tecnica e funzionale dei
dispositivi protesici; esso comprende la raccolta e I’applicazione di risultati sperimentali
negli standard ISO per i test meccanici dell’integrita strutturale di componenti protesici e,
cosa forse ancora piu importante, di dati per la valutazione sul campo dell’uso, funzionalita
e durabilita dei componenti stessi. Da essi scaturisce ad esempio che il maggiore problema
riguardante la durabilita dei piedi si riferisce ai pezzi piu morbidi (cosmetici), piuttosto che
alla struttura; percio una raccomandazione € che future iniziative si concentrino sullo
sviluppo di piedi con una migliorata durabilita dell’intera struttura, inclusa la copertura
cosmetica.

Migliorare la performance biomeccanica deve rimanere un importante obiettivo nello
sviluppo di protesi per i paesi in via di sviluppo, ma non a spese di durabilita e stabilita.
Dispositivi biomeccanicamente piu sofisticati sono tipicamente composti da meccanismi
piu complessi e piu fragili in confronto a quelli piu semplici. Essi inoltre possono
richiedere una maggior manutenzione e riparazione, una volta danneggiati. Cosi, a causa
delle limitate risorse o delle lunghe distanze di viaggio coinvolte, puo succedere che tali
dispositivi continuino ad essere utilizzati sebbene fortemente danneggiati. 1 benefici
funzionali di un componente protesico piu sofisticato, quindi, dovrebbero essere valutati
rispetto alla durata del dispositivo: esso potrebbe incorrere in un deterioramento strutturale
e funzionale piu rapido.

Lo sviluppo di ginocchia protesiche ¢ un’area dove I’equilibrio tra funzionalita
biomeccanica e durabilita richiede un’attenta considerazione. Come visto, la norma nei
paesi in via di sviluppo & un ginocchio a singolo asse a bloccaggio manuale, che
tipicamente porta ad un passo con gamba rigida. Questa € una forte limitazione che un gran
numero di iniziative di ricerca sta cercando di superare.

Per quanto riguarda la costruzione dell’invaso e la procedura di allineamento, i1 difetti
maggiori sono dovuti a lacune nelle abilita di clinici e tecnici ortopedici; qui si mira a
rendere disponibili tecnologie che facilitino il personale, che va comunque formato, nel

fornire un buon ausilio protesico.

Una recensione della letteratura che voglia dare un’immagine completa del panorama
tecnologico nei paesi in via di sviluppo non puo limitarsi alle sole pubblicazioni
scientifiche. E’ importante quindi sfruttare altre fonti meno formali, questo era I’intento di

J. Andrysek?® e cosi si fara nel quarto capitolo dove si presentano alcuni esempi di analisi
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strutturale su protesi d’arto inferiore: se un’informazione non viene pubblicata, o se ¢
molto difficile accedervi, essa avra un impatto molto limitato nell’avanzamento del relativo
campo di ricerca, in questo caso le tecnologie protesiche nei paesi emergenti. La
collaborazione tra gruppi di lavoro impegnati in zone differenti e quindi un’intensa
comunicazione di informazioni costituiscono precondizioni necessarie ad attivita di
ricerca, sviluppo e valutazione che siano di alta qualita, clinicamente rilevanti e
pubblicabili in riviste scientifiche. In questo caso i progetti e le pubblicazioni che ne
risultano devono mirare a rendere possibile lo sviluppo di tecnologie protesiche semplici,
durature e funzionali che rispondano ai diversi bisogni dei paesi in via di sviluppo. Questa
rimane una sfida difficile, dati i requisiti spesso in conflitto: le protesi devono essere
funzionali dal momento che nella stragrande maggioranza vengono utilizzate da individui
giovani e attivi, ma allo stesso tempo devono essere affidabili, altamente durature ed

appropriate dal punto di vista ambientale e culturale.

2.3 Laprotesi di progetto

Quanto visto prende ora forma nella protesi transfemorale dell’associazione Time For
Peace — Genova: questa si inserisce in un progetto sviluppato insieme alla comunita
congolese per istituire centri di assistenza riabilitativa sul territorio e produrre localmente
protesi permettendo cosi il piu largo accesso possibile alle cure ai pazienti meno abbienti.

E stata ricercata la facilita progettuale e costruttiva sia per ridurre i costi, sia per
promuovere 1’uso di questa tecnologia da parte di comunita ed organizzazioni no-profit in
modo da poter produrre in loco la protesi. Il progetto dimostra che, con una piccola
officina e un po’ di pratica, € possibile soddisfare le necessita pitu immediate di programmi

di riabilitazione e aiuto agli amputati, specialmente in comunita rurali®.
La protesi di progetto comprende le seguenti parti:

1) Piede in poliuretano: la schiuma poliuretanica e stata studiata per permettere la

realizzazione del piede attraverso colata manuale negli stampi di produzione

® Dal sito www.timeforpeacegenova.org, alla pagina Tecnology/arto inferiore; qui si trovano anche video che
descrivono il progetto di protesi, I’officina in cui viene prodotta e il contesto in cui opera

56



http://www.timeforpeacegenova.org/

La protesi transfemorale e le scelte progettuali e costruttive ad adottare

dell’associazione, senza la necessita di complicate attrezzature motorizzate.

Inizialmente la chiglia era in legno, come si vede dall’immagine 2.12.

Quindi é stata sostituita da una chiglia in resina acetalica flessibile, la cui conformazione
mira ad ottenere un piede “a ritorno di energia” che permetta un migliore “rotolamento” sul
terreno durante il passo, vicariando la funzione di caviglia: il tallone assorbe energia al
momento del contatto con il suolo e la libera poi gradatamente, in modo da favorire il
progredire della tibia fino alla posizione mediana. Il movimento in avanti generato da
questa azione ha come risultato che la punta del piede & caricata di energia, cosi da

ottenerne un rilascio ottimale al momento dello stacco.

Figura 2.13: il piede “a ritorno d’energia”
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2) Ginocchio in Delrin: nelle protesi finora realizzate dall’officina & impiegata la
prima versione del giunto, con molla di lancio e frizione inserite in un supporto

aggiuntivo al ginocchio (figura 2.14).

Figura 2.14: prima versione del ginocchio protesico

L’associazione ¢ perd in procinto di realizzare lo stampo di una seconda versione, con

molla di lancio e frizione direttamente inserite nel ginocchio (figura 2.15).

IR

Figura 2.15: seconda versione del ginocchio protesico, completamente esteso e flesso. 1l dispositivo di
blocco manuale, ’emidisco godronato in periferia, visibile a destra dell’asse di rotazione, ¢ disattivato.
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Essendo lo stampo il costo piu oneroso da sostenere, & necessario effettuare in fase
preliminare la maggior quantita possibile di verifiche strutturali e funzionali.
L’associazione ne ha condotte alcune su un prototipo, ed ¢ appunto sulla seconda versione
che le analisi virtuali di questo lavoro si concentrano. D’altronde gia la prima fase di
progettazione si e avvalsa di programmi di modellistica tridimensionale e di analisi agli
elementi finiti.

Tra i suoi componenti il ginocchio presenta:

e Una molla di lancio per facilitare 1’estensione del ginocchio durante la fase di
oscillazione, regolabile agendo su una rotella zigrinata che aumenta o diminuisce il
carico della molla stessa; necessita di un freno per controllare la velocita di lancio e
quindi la frequenza del passo.

e Una frizione, complementare alla molla, consistente in una sfera di gomma
deformabile mediante una rotellina, per adattare 1’attrito con le pareti, che scorre
all’interno del supporto tubolare della “tibia”: serve per regolare la dinamica del
ginocchio, in particolare durante I’appoggio. Molla e frizione sono allineate su una

barretta filettata sulla quale si avvitano e svitano i nottolini che agiscono su di esse.

Molla di lancio con
regolazione della
forza

Frizione ad attrito
regolabile per controllare
la fase dinamica

Figura 2.16: molla e frizione allineate nello stinco artificiale
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e |l sistema di blocco di ginocchio realizzato con un mezzo disco di alluminio,
godronato in periferia, che si incastra o si libera, ruotando, da un recesso fresato
nella parte superiore del ginocchio, rendendo solidali le due parti e bloccando cosi
la gamba in estensione. Non appare sui disegni di progetto perché pensato
successivamente; su di esso non € stata eseguita nessuna verifica strutturale, ma ne

e stata controllata solo la funzionalita (si veda la figura 2.22).

3) Invaso:

Figura 2.17: sistema per formare I’invaso direttamente sul moncone

Figura 2.18: I’invaso viene approntato per un’eventuale “termo-formazione” di rifinitura

La sua costruzione richiede un procedimento personalizzato e deve quindi essere realizzato
in loco per ogni singolo paziente. L’utilizzo di materie prime alternative a quelle reperibili

sul mercato specialistico permette un notevole contenimento dei costi. Sono in prova
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metodi costruttivi alternativi per semplificare la tecnologia e ridurre i tempi di
realizzazione: la figura 2.17 si riferisce ad uno studio per formare I’invaso direttamente sul
moncone con la stratificazione di resina, 0 meglio con bende impregnate di poliuretano ed
attivabili in acqua. Il sistema dovrebbe “abbracciare” 1’invaso gia fasciato con le bende
impregnate e comprimerle, con pompetta pneumatica a mano, nel cono di plastica morbida

che si vede all’interno.

4) Supporto tubolare: in acciaio inox o alluminio, diametro 30 mm, tagliato su misura.

5) Attacchi:

©

SR/

P —— : <
C{ E 4

’é‘\

Figura 2.19: gli attacchi per I’allineamento dei componenti protesici
Sono necessari per il collegamento tra piede, supporto tubolare, ginocchio ed invaso. Sono

realizzati dall’associazione per stampaggio in resina acetalica (Delrin) e progettati in modo

da permettere i necessari allineamenti piede/tubo/invaso.
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Figura 2.20: connettori e elementi per ’allineamento

La nuova versione della protesi é ben sintetizzata dalle immagini sottostanti:

Figura 2.21: la protesi intera a sinistra, ginocchio (in alto) e piede (in basso) a destra
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Figura 2.22: I’attivazione del sistema di blocco porta I’emidisco imperniato sulla parte inferiore del
ginocchio ad inserirsi nella parte superiore, rendendole cosi solidali.

Protesi di progetto: i materiali

A questo punto e necessaria una descrizione dei materiali di realizzazione per avere i dati
necessari alla costruzione del modello numerico della protesi e per ottenere una sua
risposta attendibile alle sollecitazioni simulate.

Il poliuretano € un polimero in cui la catena é costituita da legami uretanici —-NH-(CO)-O-.
Nella reazione chimica per la sintesi dei poliuretani possono essere aggiunti, come additivi,
agenti espandenti nel caso in cui si vogliano produrre delle schiume. La schiuma
poliuretanica di cui € costituito il piede é rigida e compatta; il costo della materia prima €
pit alto rispetto ai comuni materiali termoplastici, ma le attrezzature necessarie alla
produzione in serie sono piu convenienti, soprattutto nel caso di pezzi di grandi
dimensioni. Ne consegue che i poliuretani rigidi sono tipicamente utilizzati nel caso di
piccole serie di componenti di elevate proporzioni (con peso da 0,5 Kg in su) °, che &
appunto la nostra situazione.

La resina acetalica della chiglia del piede é il nome comune del poliossimetilene, un
polimero cristallino ottenuto dalla polimerizzazione della formaldeide; di scoperta
relativamente recente (1960), ha avuto una veloce e larghissima diffusione per le ottime
caratteristiche meccaniche, stabili all’umidita, e la buona lavorabilita. Presenta alta

resistenza a fatica, stabilita dimensionale, basso coefficiente d'attrito, resistenza a

® Da http://it.wikipedia.org/wiki/Poliuretano
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compressione, resistenza all'urto anche a basse temperature, ottima lavorabilita alle

macchine utensili.’

L’acciaio inox, con cui sono costruiti i supporti tubolari mediante formatura e saldatura

longitudinale, & una lega a base di ferro e carbonio che unisce alle proprietd meccaniche

tipiche degli acciai caratteristiche peculiari di resistenza alla corrosione.

Modulo di |Carico di Peso Temp.
elasticita rottura alla
alla trazione |traz. specifico di fusione
E Rm p.sp
N/mm? N/mm? kg/dm® °C
N AISI 304
Acciaio INOX _ 196000 515 7,91 1398
X5CrNi 18-10
AISI 316
Acciaio INOX 196000 515 8
X5CrNiMo 17-12-2
AlSI 410
Acciaio INOX 198000 730 79
X12 Cr 13
AlSI 420
Acciaio INOX 198000 800 79
X30Cr 13
o AlSI 430
Acciaio INOX 200000 500 79
X6 Cr 17
AlSI 630
Acciaio INOX _ 196000 1200 8
X5CrNiCuNb 16-4
AlSI 904
Acciaio INOX 192000 540 8
X1INiCrMoCu25-20-5
INOX temprato X105 Cr Mo 17 196000 825 8
Alluminio
_ 70000 220 2,69 643
laminato

Tabella 2.5: proprieta fisiche dei metalli (valori mediati)

" Da www.moviplast.it
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L’acciaio inox mostra un comportamento elastico lineare fino a circa lo 0.1% di
deformazione, un modulo di Poisson di 0.3,1 ed & di gran lunga il materiale piu rigido

all’interno della protesi.

A
o
N/mm? |
600 | -| E 1.446
N [}
0,2 1.4318 Acciaio al
400 /’,,_—"—:“’—"‘___/,_,— carbonio
$355
Coo |-/ 1.4301/1.4401
200 t
I
0 : 1 1 1 p
0,002 0,005 0.010 0,015 =«
{ag 2 & il carico cornispondente ad uno scostamento dalla linea di proporzionalita
dello 0,2%)

Figura 2.23: tipiche curve sforzo/deformazione per acciai inossidabili ed acciai al carbonio
(trazione nella direzione di laminazione)

L’altro materiale metallico presente infatti, & I’alluminio dell’emidisco di blocco di
ginocchio, che presenta un modulo di elasticita inferiore. Sue caratteristiche principali sono
la leggerezza, la facilita di lavorazione, la resistenza, la bassa temperatura di fusione e
I’aspetto brillante dovuto anche allo strato d’ossido che si forma facilmente all’aria. Il suo
modulo di Young, quando non sottoposto a lavorazioni particolari, &€ pari a 64 GPa,
presenta un modulo di rigidita a torsione di 25 MPa e un modulo di Poisson di 0.34, una
durezza Vickers di 17 (cresce fino a 40 se il metallo viene laminato a freddo). In lega
migliorano fortemente le sue proprieta meccaniche: 1’alluminio 7075-T6 presenta carico di
rottura pari a 572 MPa e carico di snervamento di 503 MPa®; ad esso ci si riferira nelle

analisi dell’ultimo capitolo.

Dal momento che il ginocchio ¢ I’oggetto della modellazione agli Elementi Finiti,

I’alluminio e il Delrin sono i1 materiali di maggiore importanza ai fini dell’analisi

& Metals Handbook, 1990: Vol.2.
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strutturale numerica che si intende condurre, e nel capitolo a lei dedicato risulteranno

fondamentali le curve che descrivono il loro comportamento a fatica.

Alla descrizione del Delrin, il materiale che costituisce il corpo del dispositivo di
ginocchio, si dedica un paragrafo specifico: questo con la speranza di poter individuare i
motivi principali che rendono adeguata la sua scelta in tale applicazione.

2.4 Il Delrin®

La resina acetalica Delrin possiede una combinazione di proprieta non disponibili in altri
materiali metallici o plastici. Il Delrin & un tecnopolimero termoplastico ottenuto dalla
polimerizzazione della formaldeide (formula chimica CH,0). Ha ottenuto un ampio
riconoscimento in tutto il mondo grazie all’affidabilita di performance in migliaia di
componenti tecnici.

La composizione chimica, la struttura molecolare regolare e 1’alto grado di cristallinita

sono alla base delle seguenti proprieta del Delrin:

e Durezza alle basse temperature (sotto i -40 gradi)

e Alta resistenza meccanica e rigidita

e Resistenza a fatica irraggiungibile da altre plastiche

e Alta resistenza ad impatti ripetuti

e Eccellente resistenza ad umidita, lubrificanti, solventi e molti altri prodotti chimici

neutri

e Eccellente stabilita dimensionale

e Naturale lubrificazione

e Elasticita

e Buone caratteristiche di isolante elettrico

e Facilita di fabbricazione

e Ampio range di temperatura d’utilizzo

La durata di vita si riduce con un prolungato utilizzo in vapore, acqua calda, forti acidi o

basi. Le resine Delrin sono classificate a combustione lenta.

9 Delrin®, Design Information dell’azienda DUPONT
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Il Delrin, grazie alle sue singolari caratteristiche come materiale da costruzione, offre
molte possibilita al progettista. Queste vanno da una riduzione diretta del costo
d’assemblaggio, una vita maggiore ¢ migliorate prestazioni dei componenti ad una
maggiore liberta di design. Lo stampaggio ad iniezione del Delrin permette 1’ottenimento
di forme geometriche armoniche non conseguibili nei metalli ed alcuni materiali plastici.
Il colore e la texture superficiale possono essere stampati assieme al pezzo o in alternativa
la superficie puo essere dipinta, metallizzata o stampata dopo la formatura.

L’eliminazione di porzioni ed operazioni di assemblaggio e finitura, grazie all’utilizzo del
Delrin, possono permettere un significativo risparmio sul manufatto complessivo. Per
questo tale resina spesso sostituisce leghe colate in stampo, ottoni e lamiere, sulla base sia
del costo sia della performance.

Il successo finale di qualsiasi componente plastico sul campo dipende in gran parte dal
progetto, dalla qualita e dal costo del componente stesso. Per questo deve essere ottimale
non solo la selezione del materiale, ma anche il progetto del pezzo e 1’operazione di
formatura, la tecnica di processo e il controllo di manifattura.

Le resine acetaliche Delrin possono essere fabbricate per estrusione, soffiaggio, roto-
stampaggio, formatura e sottrazione e sono particolarmente adatte allo stampaggio ad
iniezione. La finitura superficiale di parti in Delrin, correttamente formate, segue la
geometria dello stampo; i ritiri di iniezione possono essere correttamente stimati. 1l Delrin
e disponibile in quattro gradi di viscosita: resine tenaci e super-tenaci, resistenti ai raggi
UV, a bassa frizione ed usura, estruse.

Tra i vantaggi applicativi del Delrin vi sono:

e Componenti multifunzionali: ¢ possibile I’eliminazione di parti associate ad un
design tradizionale. Sono sfruttate le specifiche proprieta del Delrin per incorporare
cuscinetti, camme, ingranaggi e molle stampati in un unico pezzo auto-lubrificante.
I diretti benefici dell’eliminazione sono la diminuzione dei controlli da effettuare,
dell’inventario, della manutenzione, dell’assemblaggio e dei costi associati.

e Utilizzo dello stampato: spesso si possono evitare le operazioni di finitura. Pezzi in
Delrin possono essere ottenuti completi, integralmente colorati e pronti per 1’uso
gia in uscita dallo stampo.

e Formatura di dettaglio: possono essere stampati in contemporanea filettature molto

accurate e dettagli di precisione. Quando il volume di produzione & ampio, il costo
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di speciali azioni di formatura per realizzare parti filettate puo essere inferiore
all’incisione dei filetti e quindi facilmente ammortizzato.

Assemblaggio incorporato: le operazioni di assemblaggio possono essere eliminate
0 accelerate. Dove le operazioni di assemblaggio non possono essere eliminate
dallo stampare pezzi unici, la resilienza, duttilita e resistenza del Delrin rendono
possibile 1’utilizzo di rapide tecniche d’assemblaggio, quali il montaggio a scatto, a
pressione, a freddo e a saldatura attraverso ultrasuoni, spin o vibrazioni.

Pezzi auto-lubrificati: i costi di manutenzione e assistenza vengono ridotti, poiché
I’intrinseca lubricita delle resine acetaliche Delrin puo eliminare la lubrificazione
richiesta nei metalli ed altri materiali plastici durante 1’utilizzo. Ne risulta un
aumento nella vita dei componenti grazie alla buona durabilita del Delrin. In virtu
poi della proprieta di bassa frizione ¢ necessaria una ridotta potenza d’azionamento.
Puo essere inoltre eliminata la contaminazione dovuta ai lubrificanti.

Resistenza chimica e ai solventi: dove possono verificarsi una pulitura occasionale
o un accidentale contatto con solventi, I’eccellente resistenza del Delrin, in
confronto ad altri materiali plastici, assicura che le parti non si rompano né si
ammorbidiscano.

Peso ridotto: sono possibili risparmi sul peso rispetto all’utilizzo di metalli. L’alto
rapporto rigidezza/peso del Delrin permette di produrre parti resistenti e leggere,
che riducono il peso dell’assemblaggio complessivo. Le parti finite saranno piu
semplici da maneggiare e le spese di spedizione ridotte.

Rumore ridotto: il rumore metallico associato a componenti metalliche pud essere
significativamente ridotto realizzandole in Delrin.

Sostituzione dei metalli: attraverso I’impiego del Delrin si evitano 1 problemi di
corrosione che invece si presentano nei metalli, come P’arrugginimento e la

dezincatura (una forma di corrosione galvanica).

Stampaggio e assemblaggio

Si viene ora ad un’analisi dei costi legati allo stampaggio ad iniezione e all’assemblaggio.

Un attento studio dei requisiti per I’effettivo impiego in una data applicazione stabilira se

il Delrin sia conveniente 0 meno. Se lo &, andrebbero fatti dei progetti preliminari e

giustificata la loro praticabilita commerciale.
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II costo per I'utente finale di pezzi in Delrin stampati ad iniezione ¢ la somma dei costi per
lo stampo, il materiale, la formatura ed operazioni successive. La parte di progetto dedicata
alla fabbricazione dovrebbe mirare a minimizzare il costo totale di produzione ed
assemblaggio del numero richiesto di componenti. Tale approccio aiuta ad evitare lo
spreco di forze in fase di sviluppo su progetti la cui natura stessa rende commercialmente
inappetibili. Come linea guida generale, il progettista pud contribuire alla riduzione dei
costi della formatura pensando componenti con pareti sottili uniformi e selezionando

materiali che possano essere formati con cicli brevi ad un alto livello di redditivita.

Mumber of parts required
— annually
—gver projected tool life

Y

Theoretical optimum
number of cavities

Y
Part shape Type of mould: 2 ar
[ 3 plate cam actions, Design and cost of
core pullers, inserts, production mould
A Tolerances runner type
i}
A |
Material flow considerations Moulding machine
—runner length and size — clamp force per cavity
—qgate location and size — platen area
— Cavity to cavity balanced — plastifying capacity
flow — injection capacity
— max. shot weight

Figura 2.24: guida ai fattori importanti nel progetto di formatura

L’influenza della formatura sui costi dei componenti ¢ largamente dipendente dal volume
di produzione e dall’intervallo di tempo nel quale la parte formata diventera obsoleta.
Normalmente gli stampati sono ammortizzati su 1-3 anni, coinvolgendo diversi milioni di
pezzi.

Poiché i costi di formatura contribuiscono fortemente al costo finale, il progetto degli
stampi a iniezione per la produzione dovrebbe essere lasciato ad un progettista esperto nel

settore. E consigliabile consultare il progettista di stampi prima di finalizzare il design del
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pezzo, dal momento che cambiamenti anche apparentemente insignificanti nella geometria
potrebbero fortemente influenzare il costo di produzione. Il diagramma di flusso di figura
2.24 € una guida dei fattori che devono essere tenuti in considerazione nel progettare
stampi ad iniezione economici. Forma del componente, tolleranze e dimensioni delle pareti
sono tutti fattori importanti. Per esempio strette tolleranze non necessarie possono

fortemente aumentare il costo.

I1 contributo del costo del materiale al prezzo d’acquisto dei pezzi formati in Delrin di
solito & tra il 40% e il 60% del costo totale'®. Cosi come per molti altri materiali plastici, il
prezzo unitario del Delrin € funzione della quantita acquistata e del grado di
polimerizzazione. Canali di colata e parti di scarto, che non si sono degradati o
contaminati, possono essere rimacinati e fusi con resina vergine, potendo riutilizzare fino
al 30% del materiale di recupero. In alcuni casi si possono considerare stampi senza canali
di colata, dal momento che eliminano la rilavorazione dovuta ad essi. Dovrebbe essere
realizzato un adeguato controllo di qualita sui pezzi prodotti per migliorare I’efficienza

complessiva della formatura e per minimizzare la produzione del materiale da ritrattare.

Il valore aggiunto al costo del materiale dall’operazione di formatura di solito costituisce il
40-60% del costo del pezzo®. 1l valore specifico dipende dalle dimensioni del macchinario,
dal suo rendimento e dal numero di pezzi prodotti all’ora. La dimensione della macchina di
stampo dipende dalla dimensione e dal peso del pezzo, dal fabbisogno annuo di formati,

dalla dimensione dello stampo e dal ciclo di formatura.

La maggior parte dei pezzi formati in Delrin sono ottenuti come finiti. Comunque in alcuni
casi € desiderabile o necessario realizzare operazioni d’assemblaggio, asportazione o
finitura. 1l costo di tali operazioni dipendera dal costo del materiale e del lavoro ausiliari e
dal tasso di produzione.

Lo speciale confezionamento e trattamento dei pezzi formati possono costituire una spesa
ulteriore. Se la decorazione richiede I’utilizzo di apparecchiature speciali o0 maschere come
nella serigrafia, tale equipaggiamento necessariamente costituira una spesa a parte:
I’acquirente li ammortizzerebbe nello stesso modo in cui ammortizza lo stampo di

produzione.

® esclusi i costi dello stampo
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Di seguito una tabella che raccoglie diverse proprieta tipiche del Delrin (tab. 2.6).

Table 3.01 - Typical properties of DELRIN® resins

MISCELLANEOUS

Density 1183 g/om? 142 1,42 1,42 142 1,42 142 134 139
Flammability uLag HB HB HB HB HB HB HB HB
Water absorption 62 %
— 24 hours immersion 0,25 0,32 0,25 025 0,32 032 0,40 0,31
—50% R.H., equilibrium 0,22 0,30 0,25 0.2z 0,30 0,30 0,35 0,20
— Equilibrium immersion 0,90 1,30 0,90 0,90 1,40 1,40 0,90 0,80
Rockwell hardness 2039 Maz M92 M3z M9z M3z M3z M58 M7
(R +M) R120 R120 M120 R1Z0 R120 R120 R105 A117
Mould shrinkage, 150 294-4 %
test specimen’  Parallel fin fiow diraction] 21 21 20 21 21 21 13 18
Mormal |perpendicular to o) 1,9 1,9 1 ,9 2,0 2,0 2,':] 1,4 1,?

Chemical resistance

All resins have outstanding resistance to neutral chemicals and a wide variety of solvents

1) In moulded parts, the typical shrinkage is higher {sae Chapter 5).

Test Low
Test method High viscosity Medium viscosity viscosity Toughened
Property conditions [S0 Units 100 100P 311DP 500 500P 900P 100ST  500T
Melt flow rate {= MFI) 23°C 133 g/10min 23 23 7 14 15 2 19 12
Yield stress'! 23°C 527-1/-2 MPa 12 n 14 12 70 n 13 59
60°C 56 56 53 56 55 55 32 M
90°C 38 38 38 7 £ f 35 18 7
120°C 27 22 77 23 23 2 1 18
Yield strain” 23°C B271-1/2 % 75 23 15 15 14 12 30 16
60°C 19 19 15 14 14 13 24 11
90°C 1" 1" 10 9 9 10 20 13
120°C 9 9 9 8 9 8 20 1"
Strain at break!! 23°C 82712 % 50 65 45 a0 25 >100 55
— Nominal strain at break" 23°C 52112 % 45 45 35 30 a0 AE =50 L
E Tensile modulus® 23°C B271-1/-2 GPa a1 30 33 32 a2 32 15 25
= 60°C 17 16 20 19 19 1.5 05 12
§ 90°C 10 10 13 11 1,1 1,0 02 06
= 120°C 06 08 0.8 06 06 0.6 01 04
Tensile creep modulus 1h 8991 GPa 23 7 29 28 28 1,35 23
1000 h 16 15 1.7 1,6 1,5 0,55 1,15
Flexural modulus 23°C 178 GPa 28 26 32 3.0 3.0 30 1.35 23
70°C 15 14 16 15 13 14
100°C 03 08 11 03 na 0.8
120°C 07 06 0.8 07 06 0.6
lzod impact strength (notched)  23°C  1B0/1A kJ/m? 14 14 10 9 9 7 90 14
—40°C (1983) 13 12 9 9 9 7 20 8
Charpy impact strength (nofched] 23°C 179/1eA  kJ/m? 15 15 10 9 9 I 100 15
-30°C (1993) 11 1 9 8 8 B 20 12

Tabella 2.6: proprieta varie e meccaniche delle resine Delrin

71



La protesi transfemorale e le scelte progettuali e costruttive ad adottare

Qui ci si concentra sulle proprieta meccaniche; il comportamento dei termoplastici passa
da elastico a plastico in dipendenza di: natura del materiale, entita della tensione, durata
della sollecitazione, temperatura, natura chimica dell’ambiente e tempo consentito per il
recupero. Il comportamento elastico € dominante quando, ad una specifica temperatura, la
tensione applicata € piccola in relazione alla tensile-strength (la massima sollecitazione
tensionale sostenuta dal campione durante un test di trazione. Per il Derlin, &€ generalmente
uguale alla tensione di snervamento) e quando i carichi coinvolti sono brevi.

Il comportamento plastico diviene importante quando le tensioni sono alte in relazione alla
tensile-strength e quando sono coinvolti carichi prolungati, sempre di pit con I’avvicinarsi
della temperatura al punto di flusso del materiale.

Cosi come per altri termoplastici, le proprieta dei pezzi formati in Delrin possono essere
influenzate dalle condizioni di stampaggio. Robustezza e resistenza a fatica sono
fortemente compromesse da una scelta sbagliata delle condizioni di formatura. Per questa
ragione, la valutazione di prototipi stampati dovrebbe essere realizzata su campioni
realizzati in cavita di prova, sotto condizioni di formatura che rispecchino quelle di

produzione.

Se si considerano carichi brevi, la figura 2.25 mostra il tipico comportamento tensione-
deformazione delle tre principali famiglie di prodotti Delrin. Le resine non modificate
mostrano una piu alta resistenza e rigidezza, mentre le resine temprate e super-temprate
rivelano una dulttilita crescente. Questo appare anche nella figura 2.26 che da la dipendenza
dalla temperatura delle curve tensione-deformazione fino ad una deformazione del 10%.

L’influenza della velocita di deformazione sul comportamento a trazione ¢ mostrata in

figura 2.27.
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Figura 2.25: tipiche curve tensione-deformazione per tre resine
acetaliche Delrin (velocita di deformazione 50 mm/min)
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Figura 2.26: tensione vs. deformazione per il Delrin 500 a
varie temperature (velocita di deformazione 5 mm/min)
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Figura 2.27: test di trazione ad alta velocita e a temperatura
ambiente per il Delrin 500

La figura 2.28 € una curva tensione-deformazione per il Delrin in compressione e trazione.
| test sono stati realizzati a 23° ad una velocita di 1 mm/min. Il grafico indica che la
resistenza a compressione € maggiore di quella a trazione, mentre i moduli elastici sono

uguali.

b
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Figura 2.28: curve tensione-deformazione in trazione e
compressione a 23°C.

Il modulo di elasticita del Delrin e fortemente influenzato dalla temperatura. La figura 2.29

mostra la variazione del modulo di Young con la temperatura. Alla temperatura ambiente il
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modulo tensionale rimane costante per un ampio range della velocita di deformazione (0,1-
10° mm/s). Il valore del modulo flessionale & marginalmente pitl basso (circa del 5%).

3 . .
%
DeLrinety SOOT
= 7
&
E
£
§ L AN
——— —
0
-0 1] 20 a0 ED B0 100 120
Temperature, *C

Figura 2.29: modulo di Young del Delrin in funzione della

temperatura (misurato a 5mm/min)
Cosi come la rigidezza e il modulo tensionali, anche la resistenza e il modulo di taglio
variano con la temperatura. La figura 2.30 mostra il modulo di taglio da -100° alla
temperatura di fusione. L’associata curva del coefficiente di smorzamento (questo
rappresenta la dispersione di energia che permette la diminuzione della sollecitazione di
picco in un elemento meccanico) non mostra cambiamenti nel tipico range operativo di
temperatura ( da -50° ai 60°). Nei materiali isotropi il modulo di taglio G e legato al
modulo elastico E ¢ al coefficiente di Poisson v come G = E/{2 (1 + v)}. Per il Delrin v=0.35 ¢

I’equazione su indicata € solo un’approssimazione.
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Figura 2.30: diagramma del pendolo torsionale per il Delrin 100
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Tranne che per un’approssimata linearita in condizioni di carico lieve e all’inizio della
sollecitazione, non vi € una sezione perfettamente proporzionale nelle curve tensione-
deformazione per il Delrin. | fenomeni di Creep e Relaxation sono conseguenza di tale non
linearita. Il Creep si definisce come una deformazione dipendente dal tempo derivante da
una sollecitazione tensionale prolungata. Con Relaxation si intende un calo della tensione
richiesta per mantenere costante la deformazione in un dato periodo.

| risultati di esperimenti di creep flessionale a varic temperature dell’aria e i livelli
tensionali “rilassati” sono raccolti nelle figure dalla 2.31 alla 2.34. Queste possono essere
utilizzate per predire fenomeni di creep o relaxation in componenti in Delrin sotto
condizioni di carico simili, inserendo il modulo funzione di temperatura e tensione (creep)
o tempo (relaxation) nelle relative formule costitutive. Le previsioni andrebbero poi

esaurientemente verificate valutando il pezzo progettato in condizioni di test realistiche.

Pezzi progettati attraverso 1’utilizzo delle adeguate formule costitutive e degli appropriati
moduli di creep o relaxation risulteranno sovradimensionati sotto lo scelto istante “t” e
sottodimensionati sopra “t” in termini del loro comportamento di creep e rilsassamento.
Comunque la loro risposta a carichi applicati e scaricati rapidamente non ne sara
fortemente influenzata, a patto che 1 limiti “tensione/tempo” a una data temperatura non
vengano superati.

Il grado di creep e rilassamento cresce al crescere del livello tensionale.

Non si dovrebbe condurre un’estrapolazione di dati dalle figure 2.31-2.34 a livelli piu alti
di tensione e temperatura o per tempi pit lunghi di quelli mostrati, fino a quando il disegno
di pezzi che vi arrivino non possa essere testato in maniera rigorosa.

Per una massima accuratezza, i prototipi dei componenti dovrebbero essere fabbricati

attraverso gli stessi metodi e nelle stesse condizioni dei pezzi che si intende produrre.
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Figura 2.31: curve isocrone tensione-
deformazione per il Delrin sotto un carico
flessionale a 23°C, in aria
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Figura 2.32: curve isocrone tensione-
deformazione per il Delrin sotto un carico
flessionale a 45°C, in aria
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Figura 2.33: curve isocrone tensione-deformazione per il Delrin
sotto un carico flessionale a 85°C, in aria
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Figura 2.34: rilassamento delle tensioni nel Delrin sotto
deformazione costante a 23°C

In generale, I’ammontare del recupero dopo la rimozione di carichi statici dipendera da:
durata dei carichi, livello tensionale raggiunto, temperatura e tempo lasciato al recupero,
cosi come natura dell’ambiente. Dopo la rimozione di una tensione di 14 MPa ¢’¢ un

immediato recupero di circa il 40 % della deformazione, poi tempo-dipendente.

Di grande interesse la resistenza a fatica: quando i materiali sono sollecitati ciclicamente,
essi tendono a cedere a livelli tensionali inferiori rispetto al loro ultimate tensile strength.
Ci si riferisce a tale fenomeno con il termine di “rottura per fatica”.

Il Delrin ha una resistenza a fatica estremamente alta dai -40° agli 80° C. Inoltre, tale
resistenza non &€ molto influenzata dalla presenza di acqua, solventi, oli neutri e grassi. Cio
e dimostrato da esperienze sia di laboratorio, sia industriali che si sono accumulate dal
momento in cui le resine sono state introdotte commercialmente nel 1960. Dati di
resistenza a fatica (in aria) per campioni di Delrin stampati ad iniezione sono mostrati nelle
figure 2.35 e 2.36. Questi dati sono stati ottenuti tensionando i campioni ad un’ampiezza
costante e ad una frequenza di 1800 cpm (30 Hz) e annotando il numero di cicli per

arrivare a rottura ad ogni livello di carico.
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Figura 2.35: resistenza a fatica del Delrin 500 a 30 Hz in
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Figura 2.36: fatica flessionale per il Delrin 100 a 23°C

Per quanto riguarda la resistenza agli impatti, questa ¢ ’abilita di sopportare un urto
improvviso piuttosto che un carico applicato progressivamente. Non vi € nessun test
specifico che possa valutare la resistenza agli impatti in tutte le differenti condizioni
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incontrate dai componenti plastici. Alcune prove sono state sviluppate per misurare in
modo comparativo la durezza dei polimeri.

Tra di essi il Charpy e I’lzod si adattano bene al Delrin, dal momento che arrivano a
misurare I’energia di rottura, anche se I’incisione ¢ una caratteristica veramente artificiale,
non rappresentativa di un componente reale. Come per altri polimeri, la durezza del Delrin
cresce col peso molecolare, e cosi con la sua viscosita. La figura 2.37 mostra la variazione
nella performance d’incisione per gradi tipici di viscosita, dal piu basso al piu alto. Quando
e richiesta una durezza maggiore, esistono classi modificate (Delrin T e ST, dette
“d’impatto”) che possiedono una resistenza agli urti vicina a quella dei tecnopolimeri pit

temprati. Tale modifica ridurra leggermente il modulo.

inpact strargth, kJin?

DeLRInE DELAME DeLrana DELRINE!
P S0P noe 0P

Figura 2.37: resistenza all’impatto Charpy a temperatura
ambiente per gradi standard di Delrin. La viscosita piu alta
consente la maggior resistenza agli urti.

I materiali possono cedere in servizio a causa di vari meccanismi, inclusi lo snervamento, il
creep e (in modo catastrofico) la frattura. I test convenzionali d’impatto sono un tentativo
di riprodurre le condizioni piu severe alle quali un materiale pud essere soggetto, e vi
derivano misure energetiche che rappresentano la resistenza all’impatto del materiale
testato. | valori di resistenza sono fortemente dipendenti dalla geometria del campione
testato, e dalle condizioni di carico; cosi tale resistenza agli urti non rappresenta una

proprieta materiale. | progettisti sono alla ricerca di una proprieta di questo tipo ( cioé di un
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parametro che sia indipendente dal metodo di test) per la resistenza alla frattura di un
materiale. La disciplina ingegneristica della meccanica delle fratture parte dall’assunto che
tutti i materiali possiedono delle cricche interne (imperfezioni) ed ha sviluppato due
approcci per definire la resistenza a fatica come una proprieta del materiale.

II primo approccio considera il bilancio d’energia in un materiale tensionato, nel quale
parte dell’energia di deformazione immagazzinata viene rilasciata in una crescita di cricca
stabile. L’aumento della tensione sul materiale alla fine porta al rilascio dell’energia
immagazzinata con una velocita tale che la cricca cresce in modo catastrofico. Tale grado
critico di rilascio d’energia di deformazione, G, descrive la resistenza alla propagazione di
fratture nel materiale.

Un secondo approccio analizza la concentrazione tensionale attorno alla cricca. Ad un
livello critico di tensione, per una data dimensione del difetto nel materiale, la
propagazione della cricca porta ancora ad una frattura catastrofica. Tale fattore critico di
concentrazione tensionale, K¢, descrive la resistenza a frattura del materiale. La tabella 2.7
elenca i valori dei parametri G. e K¢, detti di meccanica fratturale, per tre classi di Delrin:
appare evidente la notevole resistenza del Delrin 100.

La resistenza a fatica ricavata attraverso questi metodi fondamentali risulta utile nella

caratterizzazione e nel progetto dei materiali.

K G
Grade of DeLrIN® {I'\I.ﬁPa m*) {klfJ,fmz]l
100 34 4,7
500 24 2,1
900 24 2.2

Note: The subscript | in the fracture mechanics parameters describes the most common
[tensile) crack opening mode, MODE 1.

Tabella 2.7: parametri di meccanica fratturale per il Delrin

Nel valutare il comportamento del Delrin in varie condizioni ambientali, una serie di test di
laboratorio hanno verificato la resistenza chimica e la resistenza agli agenti atmosferici,
esponendo campioni liberi da sollecitazioni in un ambiente selezionato, per periodi
superiori ad un anno; alla fine la valutazione si basava su un’osservazione visiva, su

cambiamenti di peso e dimensioni e sulla misura di proprieta meccaniche. La
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composizione chimica dell’ambiente, il tempo d’esposizione e la temperatura Si sono
confermati i fattori principali d’influenza. Questi risultati possono essere utilizzati per
stimare 1’idoneita del Delrin in condizioni ambientali simili. Bisogna comunque
riconoscere i limiti di una predizione delle prestazioni che parte da dati di laboratorio su
campioni non sollecitati e continuamente esposti ad un certo ambiente. Un’esposizione
intervallata e sollecitazioni di servizio possono fortemente modificare il comportamento
del pezzo. Percio le seguenti informazioni vanno considerate un punto di partenza che non
intende sostituire alcuna prova che possa servire a determinare 1’appropriatezza del Delrin
nelle attese condizioni d’impiego.

In ogni caso, una delle proprieta piu notevoli dell’omopolimero acetalico Delrin ¢ 1’alta
resistenza ad una varieta di componenti organici che causano il rapido deterioramento di
altri materiali plastici. Tra i tipici prodotti chimici cui e resistente vi sono i composti
agricoli e molti acidi e basi deboli; il Delrin ha una buona stabilita dimensionale a contatto
con la maggior parte di queste sostanze, il cui effetto puo essere reversibile (assorbimento)
0 permanente (attacco chimico, cedimento meccanico). Vi sono anche casi in cui il Delrin
non risulta soddisfacente: in tali condizioni un cambio d’impiego (contatti intermittenti,
una differente concentrazione) possono permettere comunque 1’utilizzo del Delrin con

performance e durata soddisfacenti.

Grazie alla sua alta cristallinita, il Delrin & permeato solo lentamente. La sua permeabilita a
piccole molecole polari quali I’acqua, il metanolo e l’acetone ¢ alta, e tali sostanze

inducono cambiamenti nelle dimensioni e/o nelle proprieta meccaniche del materiale.

La figura 2.38 mostra i risultati di test a trazione su barre in Delrin stampate a iniezione ed
esposte all’aria a varie temperature. L’ascissa ¢ il tempo di esposizione nel quale viene
mantenuta una resistenza a trazione superiore ai 55 MPa, e ’ordinata ¢ la temperatura
d’esposizione.

Su tali basi, il Delrin 500 potrebbe sopportare una trazione sopra i 55 MPa per 5 anni a 60°
C. L’alta cristallinita del Delrin fornisce una buona rigidita strutturale vicino al suo punto
di fusione, come dimostra il calore di deformazione di 172° a 0,5 MPa. Cio implica
un’affidabilita in condizioni dove si affronta una breve esposizione ad elevati picchi di

temperatura, come nella ritempratura e in forni di verniciatura.

82



La protesi transfemorale e le scelte progettuali e costruttive ad adottare

125
[ T
Data for exposure of
\‘*\ injection moulded bars
N without external stress
100 AN
o \
£ AN
S AN
g ™~
§ \\Em
=
50
2
0,1 02 05 1 2 ] 10
Exposure time, yrs. for which tensile strength
in excess of 55 MPa is retained.

Figura 2.38: esposizione in aria a lungo termine senza sollecitazioni

Le resine acetaliche, come molti polimeri, risentono della luce; in particolare la luce del
sole, che include una radiazione ultravioletta particolarmente dannosa di lunghezza d’onda
290-400 nm. Nelle lunghezze d’onda degli ultravioletti piu corte 1’energia dei fotoni ¢
dello stesso ordine di grandezza dell’energia di legame dei comuni polimeri. L’intensita di
tale radiazione con bassa lunghezza d’onda dipende fortemente dalla stagione e dal luogo.
Sebbene siano i raggi UV ad iniziare la degradazione, 1’esposizione agli agenti atmosferici
combina gli effetti di luce, umidita, ossigeno e temperatura. Per applicazioni all’aperto che
coinvolgono un’esposizione intermittente, o prolungata per 1-2 anni, le proprieta
meccaniche delle resine Delrin si mantengono quando sono colorate, poiché solitamente il

colore offre una certa protezione ai raggi UV.

I materiali di costruzione, in molte applicazioni, non sopportano la crescita di batteri e
funghi e, per questo, dovrebbero essere agevolmente lavabili. Dove tali requisiti sono
necessari, il Delrin & confrontabile con altri materiali costruttivi correntemente impiegati,

come I’acciaio inox e la gomma.
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Si viene ora alle proprieta tribologiche. La tribologia & quel campo scientifico e
tecnologico concernente 1’interazione tra superfici in moto relativo. Le proprieta
tribologiche sono tra le proprieta pit notevoli della resina acetalica Delrin.

Il Delrin & insolitamente duro per essere un materiale con una tale rigidezza. Questa
combinazione rappresenta un vantaggio in molte applicazioni, e contribuisce alle eccellenti
proprieta di logoramento e frizione del Delrin. Il logoramento € la perdita progressiva di
materiale a causa di superfici in moto relativo che interagiscono; nei polimeri esso
coinvolge diversi meccanismi: 1’abrasione, la degradazione a fatica e il logoramento per
adesione. Ai fini pratici spesso si € solo interessati alla velocita con cui avviene 1’usura,
indipendentemente dal meccanismo coinvolto.

Un punto fondamentale per comprendere il logoramento dei polimeri & che la resistenza
all’usura non ¢ una proprieta del materiale, ma del “sistema tribologico”.

Cio in pratica significa che la velocita di deterioramento é tipicamente influenzata da:
-pressione di contatto e forza di contatto sulle superfici;

-velocita relativa delle superfici;

-temperatura d’operativita,

-geometria del movimento (scorrimento, sfregamento, rotolamento);

-natura del movimento (continuo, intermittente, alternato);

-natura e finitura superficiale (ruvidezza);

-lubrificazione.

Ne derivano due importanti implicazioni:
e La selezione di un tecnopolimero per un’applicazione che prevede fenomeni di
usura richiede una profonda comprensione del sistema tribologico;
e Sebbene test standard possano dare indicazioni sulla velocita d’usura relativa dei

polimeri, le prove su prototipi sono una fase essenziale nello sviluppo applicativo.

La frizione & una misura della resistenza al moto di due superfici che interagiscono. Cosi
come per I’usura, la frizione ¢ una proprieta del sistema, non una proprieta del materiale,
ed e influenzata da molti dei fattori prima evidenziati. Le eccellenti caratteristiche
frizionali del Delrin lo rendono adatto a molte applicazioni dove i lubrificanti non sono
permessi o desiderabili. L’eliminazione del lubrificante riduce il costo totale del sistema.

La lubrificazione continua od iniziale di sicuro estende il range d’applicazione del Delrin e
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la durata di molte applicazioni di tale resina. A titolo informativo, I’incorporamento di
polvere di Teflon nelle superfici a contatto puo diminuire lo specifico tasso d’usura W di
tre ordini di grandezza e dimezzare il coefficiente di frizione pi.

Da notare che il grado d’usura della maggior parte delle tipologie di Delrin a contatto con

diversi metalli &€ molto basso. Un esempio e fornito dalla tabella seguente:

Specific wear rate Dynamic
Grade of DeLrRIN® Characteristics [107% mm3/N-m] coefficient of friction
against against
against 100 Crg against 100 Cry
itsalf" stoal? itself" steel
100P 1150 12 0.38 027
500P 1500 12 0,35 033
900P 1400 12 033 033
1] Surface and countarsurfaca are consisting of the same grade of DeAmd:. The specific waar rate was measurad at low spaad (0,084 m/s) with a pressura of 0,624 MPa in a reciprocating
miticn {total sliding distanca: 1,52 km), and the coafficient of friction was measurad at a similar spead (0,08 m/'s) with a pressura of 0,195 MPa, alsg in reciprocating motion.
2] Surface roughness Aa [wm: 0,10; hardness HRB: B3. The specific wear rata was measured at low spead (0,064 m/s] with a prassure of 0,624 MPa in a reciprocating motion (tetal sliding
distanca: 4,25 km); the coefficiant of friction was measurad at a high speed (0,5 m/s)witha kgad of 10 Nin a sliding motion (Block-on-Ring).

Tabella 2.8: caratteristiche tribologiche per varie tipologie di Delrin progettate per applicazioni soggette

ad usura e frizione

Per gquanto riguarda le successive lavorazioni a macchina, il Delrin pud essere tornito e
fresato con un equipaggiamento standard in modo piu semplice di quanto avvenga con
leghe d’ottone o alluminio.

Le differenze principali in confronto alla lavorazione dei metalli sono le seguenti:

-la rigidezza e minore, cosi le pareti sottili devono essere supportate per evitare deflessioni
-la condulttivita termica e il punto di fusione sono molto piu bassi, di conseguenza bisogna
mantenere al minimo il calore prodotto per evitare dimensioni inaccurate e perfino la

fusione.

Alla fine si arriva all’assemblaggio dei pezzi in Delrin, anche questo un aspetto molto
importante in fase di progettazione e per il quale si possono utilizzare varie tecniche: viti
autofilettanti, chiusure a scatto e a pressione permettono lo scorporamento; saldatura,
rivettatura ed adesivi creano un assemblaggio permanente. Il progetto delle giunzioni é
critico per le performance del prodotto complessivo; gli adesivi sono resistentissimi sotto
compressione e taglio, ma si dimostrano particolarmente deboli in tensione e

divaricamento.
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CAPITOLO 3

CINEMATISMO E DINAMICA DEL PASSO: ARTO
NATURALE E ARTIFICIALE A CONFRONTO

Una volta presentate le protesi d’arto inferiore oggetto delle verifiche strutturali, 1’intento
sara focalizzarsi su queste ultime e citarne alcuni esempi, per utilizzarle in modo adeguato
e darne una corretta interpretazione in fase di simulazione numerica.

Sebbene alcuni concetti siano gia apparsi in precedenza, € qui che si descrivono in
dettaglio cinematismo e dinamica del ginocchio e del passo, poiché essi stanno alla base
delle scelte che hanno portato alla definizione dei requisiti e dei metodi di test delle protesi
di gamba. Questi non possono trascurare il fatto che la locomozione in soggetti sani ed
amputati € molto diversa, gia solo se si pensa che utilizzando dispositivi passivi

I’attuazione e la percezione sono confinati ai muscoli e agli organi sensoriali del moncone.

3.1 L’articolazione di ginocchio e la sua modellazione meccanica

Le articolazioni umane sono strutture molto importanti per I’esecuzione delle attivita della
vita quotidiana. Il loro normale funzionamento permette all’'uomo di muoversi con agilita e
velocita, sopportare carichi, anche molto elevati, senza alcun fastidio o dolore e resistere
brillantemente ad ampie sollecitazioni e torsioni esterne. In seguito a traumi o patologie
pud divenire necessaria la loro ricostruzione o sostituzione protesica, e perché queste
assicurino il massimo recupero della funzionalita, indispensabile alle attivita della vita
quotidiana, devono essere frutto di una profonda conoscenza del comportamento
meccanico articolare naturale.

Il progetto medico e tecnico dei trattamenti ortopedici ed il disegno dei relativi dispositivi
di sostituzione richiedono una conoscenza approfondita della funzione di ognuna delle
strutture articolari e delle forze in esse scambiate; a riguardo vengono impiegate analisi
modellistiche cinematiche e dinamiche.

Le articolazioni umane forniscono due funzioni fondamentali apparentemente contrastanti:
esse devono essere mobili per raggiungere un’ampia e regolare escursione, ma devono
anche essere stabili per garantire un saldo supporto durante le attivita motorie. 1l contrasto

diviene evidente nella progettazione delle articolazioni artificiali in protesi esterne, dove
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non vi sono piu muscoli e legamenti a definire e stabilizzare il movimento, ed il recupero

di una buona stabilita avviene spesso a discapito di una limitata escursione articolare.

In un amputato transfemorale, le articolazioni perdute sono due: ginocchio e caviglia.
Poiché qui si considera il piede artificiale non articolato (cfr. sopra, paragrafo 2.3), dove la
funzione di caviglia durante la fase d’appoggio ¢ vicariata dal comportamento della
chiglia, si descrivono anatomia e fisiologia del solo ginocchio; e dal loro studio, in
particolare in relazione alla deambulazione, che scaturiscono i progetti del dispositivo
protesico di giunto e che si possono introdurre con cognizione di causa semplificazioni

anche notevoli.

I1 ginocchio articola il femore, I’0sso della coscia, con tibia e perone (fibula) nella gamba.

Figura 3.1: in evidenza il ginocchio

Si tratta di un’articolazione sinoviale (diartrosi) che permette un’ampia mobilita: tra le
superfici ossee articolate (condili femorali e testa di tibia e perone), circondate da
cartilagine, ¢ situata la cavita articolare che contiene la sinovia, liquido prodotto dalla
membrana sinoviale con funzione di lubrificante, e i menischi, strutture fibro-cartilaginee
che garantiscono il ripristino della congruenza  tra le superfici articolari e

I’ammortizzamento delle sollecitazioni biomeccaniche.
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Da un punto di vista strettamente anatomico, I’articolazione si divide in due componenti:

femoro-tibiale e femoro-patellare.

Articularls genus muscle

GQuadriceps femoris tendon

Suprapatellar fat body

Suprapatellar synovlal bursa

Subcuwtaneous prepatellar bursa

Bursa under lateral head of

gastrocnemius muscle P atella

Articular cavity
Infrapatellar fat body

Patellar ligament

Synovial membrane

Subcutaneous infrapatellar bursa
Articular cartilages \X . : Deep (subtendinous) infrapatellar bursa

Tuberosity of tibia
Lateral menisous

Figura 3.2: sezione parasagittale del ginocchio, vista laterale-mediale

I massimi movimenti relativi permessi tra gamba e coscia sono: 140° in flessione e 10° in
estensione, 45° in rotazione esterna e 30° in rotazione interna (valori che si rilevano solo

con il ginocchio flesso).

Flexion (-) Extension (+)

Figura 3.3: gli angoli di flessione, estensione e rotazione de ginocchio
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A causa del valgismo fisiologico del ginocchio durante la flessione, esiste un lieve
movimento che la gamba pud compiere intorno all’asse antero-posteriore (adduzione di

10°-15°).

Per effetto dei legamenti e dei muscoli che insistono su questa parte anatomica e per la sua
speciale conformazione, la flessione del ginocchio si verifica grazie a un movimento di
rotolamento e scivolamento dei condili femorali sui piatti tibiali: il centro di istantanea
rotazione descrive un arco di spirale e non e fisso, come invece accade in un giunto a
cerniera.

La definizione di un modello cinematico risulta di fondamentale importanza per i
successivi modelli dinamici: una conoscenza geometrica e cinematica approfondita,
tipicamente ancora in condizioni di assenza di carico (movimento passivo), € percio di
primaria importanza prima di intraprendere studi di dinamica articolare (e cosi per I’intero

arto, sia esso naturale o artificiale).

Anterior cruciate ligament Posterior cruciate ligament

Medial condyle of fermur

Lateral condyle of femur. [articular surface)

(articular surface)

Medial meniscus

Popliteus tendon

> . Tibial collateral ligament
Fibular collateral ligament

Lateral meniscus

Transverse ligament of knee Medial condyle of tibia

Head of fibula
Tuberosity of tibia
Gerdy's tubercle

(medial epicondyle

Posterior cruciate ligament
of femur)

Adductor tubercle /

Anterior cruciate ligament

Posterior meniscofemnoral ligament

Lateral condyle of femur

Medial condyle of femur
[articular surface)

(articular surface)
Popliteus tendon

Medial meniscus
Fibular collateral ligament

Tibial collateral ligament i
Lateral meniscus

Medial condyle of tibia
Head of fibula

Posterior View

Figura 3.4: ossa e legamenti nel ginocchio destro in estensione (visione anteriore) e in flessione (visione posteriore)
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Figura 3.5: il centro di istantanea rotazione del ginocchio in flessione descrive un arco di spirale

L’analisi di come le strutture passive siano in grado di dettare il movimento articolare ¢
stata affrontata solo con considerazioni geometriche e cinematiche, inizialmente
utilizzando 1’approccio a “meccanismi equivalenti spaziali” (Hunt, 1978), cioe quei sistemi
di membri rigidi vincolati che producono un comportamento cinematico equivalente al
sistema articolare analizzato.

Osservando 1’anatomia del ginocchio si nota fin da subito che un suo modello meccanico
non é semplice e che non e sufficiente assimilare il meccanismo ad un giunto rotoidale ad
un solo grado di liberta; per descrivere il movimento relativo € preferibile utilizzare il
concetto cinematico dei profili coniugati (ovvero di due curve nel piano che sono in
contatto in un punto ed in quel punto hanno la tangente in comune). Tali profili sono tenuti
in contatto mediante i legamenti crociati. Proprio questi legamenti determinano la
cinematica e il tipo di rotazione della tibia rispetto al femore. Dunque, le superfici di
contatto (i profili coniugati) sopportano il carico ed i legamenti determinano e limitano il
moto.

Considerando il solo movimento di flesso-estensione del ginocchio, si € approdati al

meccanismo equivalente planare illustrato nella figura seguente (fig. 3.6).
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Figura 3.6: definizioni ed osservazioni del meccanismo elementare planare del ginocchio.
a) Immagine laterale presa da una sezione del ginocchio sinistro con i condili rimossi, che
espongono i due legamenti crociati; a questo € stata sovrapposta la rappresentazione del
meccanismo a 4-barre ABCD, che rappresenta il crociato anteriore (AB) e quello
posteriore (CD), il femore (CB) e la tibia (AD) come vincoli rigidi. Viene mostrata anche
la posizione del centro istantaneo della rotazione (1). b) Modello fisico bidimensionale del
ginocchio protesizzato con menisco mobile.

Durante la flessione, il segmento osseo CB si muove rispetto al segmento osseo AD, per
effetto della rotazione isometrica dei legamenti crociati AB e CD. E facile legare
matematicamente gli angoli formati dai segmenti ossei con quelli dei segmenti
legamentosi. La locazione istantanea dell’incrocio di questi ultimi ¢ la posizione del centro
di rotazione.

La definizione del modello cinematico € risultata di fondamentale importanza per tutti i
successivi modelli dinamici: sono stati cosi chiariti i meccanismi di leveraggio muscolare
ed il relativo vantaggio meccanico nella produzione dei momenti articolari, i meccanismi
di protezione delle strutture anatomiche anche quando queste siano soggette ad elevate
sollecitazioni e il reclutamento successivo di fibre per rispondere al meglio alle forze
esterne. Naturalmente il modello 2-D non puo essere d’aiuto per la stima delle componenti
di moto e di forza fuori dal piano sagittale; come accenno, partendo di nuovo da
osservazioni sperimentali su preparati anatomici, si sono formate le basi per un

meccanismo spaziale equivalente caratterizzato da contatti del tipo piano su sfera.

Certo nel realizzare il giunto di ginocchio per una protesi di gamba non si puo voler

mimare esattamente 1’articolazione naturale, poiché questo si inserisce in un arto
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interamente artificiale, di cui va valutata la funzionalita complessiva. Esso pero esercita la
maggior influenza sulle prestazioni della protesi nel ciclo del passo, e si capisce dalle
considerazioni modellistiche precedenti che 1’adottare una configurazione policentrica per
il giunto, si parla appunto di dispositivo a 4 (o 6) barre, possa avvicinarsi molto di piu alla
cinematica naturale di una configurazione a cerniera, ed arrivare a conferire al soggetto un
passo non solo piu armonioso, ma anche piu stabile.

In ogni caso una ricercata semplicita strutturale deve fare attenzione soprattutto a non far
venire meno la stabilita del soggetto in ogni situazione gli si possa quotidianamente
presentare. L’analisi della stabilita dell’equilibrio del soggetto necessita, come si vedra,
dell’approccio che va dal cinematismo alle forze in gioco. Cosi, se da una parte lo studio
del controllo del movimento da parte del sistema neuro-muscolare prevede un’analisi
dinamica diretta, allo scopo di osservare 1’effetto delle forze muscolari sulla cinematica
articolare, dall’altra per individuare le sollecitazioni cui ¢ sottoposto nella locomozione un
arto inferiore, naturale o artificiale che sia, si impiega un’analisi dinamica inversa: data la
cinematica di un corpo (la gamba) ¢ le forze scambiate con ’ambiente (la reazione del

terreno), si predicono le forze e i momenti che agiscono su di esso.

3.2 L’analisi di atti locomotori

| test della normativa internazionale su protesi per arto inferiore sono basati
sull’osservazione di atti locomotori compiuti da soggetti amputati. Prima di venire ai dati,
frutto di questa osservazione, si intende chiarire in cosa consiste un’analisi strumentale in
tale ambito.

La disponibilita di tecniche oggettive per la quantificazione della prestazione funzionale
motoria di soggetti normali e patologici consente sia lo studio di relazioni causa-effetto tra
le diverse variabili biomeccaniche di interesse e le modalita di attivazione muscolare, sia
I’analisi di movimenti ciclici, tra i quali i piu studiati sono il cammino in piano o su rampe
di diversa pendenza e la salita e discesa di scale.

“0ccorre a questo punto richiamare la gait analysis che si riferisce alla misura, analisi e
valutazione delle caratteristiche biomeccaniche associate al compito del cammino. Negli

ultimi anni c¢’¢ stato un forte progresso tecnologico che ha portato ad un incremento

Y Ergovic V., 2008:1-8
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esponenziale nel numero delle sue applicazioni, tra le quali vi & proprio la valutazione
dell’allineamento di protesi ed ortesi in arti inferiori. La gait analysis prevede la misura di
diverse variabili; durante un movimento quale un semplice passo le variabili comprendono
quelle cinematiche, quelle cinetiche (forza di reazione del terreno) e quelle mioelettriche
(EMG). Non ci si dovrebbe poi dimenticare di altri parametri utilizzati nei trials quali i dati
antropometrici.

Durante la misura e 1’analisi del passo le fasi tipicamente seguite sono:

-preprocessing: digitalizzazione delle rilevazioni, eliminazione del rumore, sfoltimento e
normalizzazione;

-feature extraction: segmentazione, rilevamento delle caratteristiche principali;

-matchig: riconoscimento di sequenze o di anormalita;

-comprensione e azione: interpretazione del fenomeno ed intervento sul soggetto.

Organizzazione dei dati

E una grande sfida utilizzare in maniera efficiente i dati raccolti, specialmente trattandosi
di una grande e complessa mole che include caratteristiche demografiche, variabili
antropometriche, risultati di esami e campioni prelevati in tempo reale (cinetici, cinematici,
EMG). L’analisi biomeccanica, in generale, ¢ caratterizzata da un gruppo di partecipanti
piccolo, principalmente a causa della sua complessita, e le sedute di prova per un solo
soggetto durano circa 2-3 ore. Uno dei primi passi nel permettere 1’utilizzo di tale
ricchezza di dati ¢ Iimpiego di un protocollo standard e di modelli. Il modello di dati
dovrebbe essere un data warehouse (magazzino di dati). Tale concetto € emerso dal
bisogno di un facile accesso ad una raccolta di dati che sia di qualita e strutturata in modo
da permettere la presa di decisioni. Un data warehouse (DWH) é per definizione una
collezione di dati subject-oriented, integrata e tempo-variante, costruita per permettere ad
un eterogeneo gruppo di utilizzatori di prendere delle decisioni. Uno dei concetti basilari
del data warehousing é pulire, filtrare, trasformare, riassumere ed aggregare i dati; questi
sono poi inseriti in una struttura di facile accesso e analisi. 1l volume di dati in un DWH
puo essere molto alto, in particolare se si considerano le richieste della gait analysis che
prevede un immenso ammontare di sequenze di dati (sequenze temporali) da canali di
acquisizione multipli. Le misure di locomozione possono essere collezionate, organizzate e
rappresentate attraverso eventi. Eventi tipici includono componenti diverse quali

elettromiografie, variabili cinematiche e cinetiche: segnali mioelettrici, letture dei marker
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(ad esempio flesso-estensione del ginocchio e rotazione) e misure delle componenti di
forza di reazione del terreno. Tale dataset tende ad essere molto vasto. Per un veloce
recupero dei dati, &€ necessaria la loro aggregazione in tabelle di lookup.

Dati cinematici

I requisiti minimi che riguardano un modello di dati cinematici possono essere trovati in
protocolli (Davis, CAST...) che definiscono la posizione dei markers sul corpo del
soggetto dai quali si ricostruisce la cinematica articolare; ogni marker produce 4 variabili
(X, Y, Z, t) , memorizzate nella parte d’archivio della tabella degli eventi cinematici.

Peivic Embedded
Coordinase Syssem

Figura 3.7: i sistemi di riferimento Figura 3.8: applicazione di un marker sulla parte
nel protocollo Devis posteriore della coscia
Dati cinetici

Analisi cinetica e modello di carico si basano sullo studio delle forze di reazione del

terreno (GRF). Queste forze sono uguali in intensitd e con verso opposto alle forze

esercitate dall’arto di supporto. La misura delle GRF ¢ realizzata da una piattaforma di

forza (es. piattaforma Kistler). La piattaforma misura valori di forza di taglio retro-

anteriore (GR_Fx), di forza medio-laterale (GR_Fy) e di forza verticale (GR_Fz) nel

dominio del tempo. Registra inoltre la posizione del centro di pressione (CoP), punto di
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applicazione della forza (GR_PX, GR_PY) in unita metriche (mm), e il momento libero
Mz (GR_Mz) in Newton*mm. Queste variabili concludono i dati nella tabella degli eventi
cinetici nel DWH.

Figura 3.9 a: pedana di laboratorio dotata di tre Figura 3.9 b: pedana di forza a 6
piattaforme di forza piezoelettriche Kistler per componenti, misura la risultante F
I’analisi posturale e del passo delle forze e il momento libero Mz.
Dati EMG

L’ElettroMioGrafia ¢ I’analisi dell’attivita elettrica dei muscoli in contrazione. E utile per
rilevare i muscoli attivi (0 non attivi) e in quale sequenza stanno lavorando rispetto alle
necessita del movimento. L’EMG puo dare anche un’indicazione dell’intensita dell’attivita
muscolare. Di primario interesse nella gait analysis elettromiografica sono I’inizio, la
durata e ’ampiezza dell’attivita dei muscoli della gamba durante un ciclo di carico. La
tavola degli eventi EMG di locomozione dovrebbe utilizzare tali variabili come unita di
dati, mentre la rilevazione mioelettrica andrebbe memorizzata nel dominio del tempo (dati

di serie temporali).

Figura 3.10: esempio di tracciati registrati durante una seduta di analisi del cammino; il terzo e il sesto
segnale sono gli EMG grezzi registrati dal tibiale anteriore e dal muscolo gastrocnemio sinistri e destri.
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Dati antropometrici

Anche le variabili antropometriche vengono inserite in tabelle di eventi, dal momento che
sono temporali per natura e forniscono preziose informazioni quando sono osservate per un
lungo periodo (mesi, anni). Esistono standard (ISO 15535) o I’International Biological
Program (IBP) che forniscono preziosi input per progettare una tavola d’eventi
antropometrici. Nelle misure di locomozione, variabili antropometriche sono: 1’altezza del
soggetto, ’ampiezza e 1’altezza della pelvi (destra e sinistra), I’ampiezza del ginocchio (d.
e S.), I’ampiezza della caviglia (d. e s.) e la lunghezza della gamba (d. e s.). Dovrebbe
essere inclusa la massa corporea, tuttavia in alternativa si calcola dalla GRF. L’IBP
definisce le variabili da misurare per consentire 1’interoperabilita nell’interpretazione, nel
confronto e nella condivisione dei risultati dell’analisi locomotoria.

Con attenzione all’etica e alla privacy, alcuni dati demografici sono necessari per
interpretare i risultati e identificare linee comuni o anomalie. Questi includono 1’eta
(almeno anno e mese), sesso, etnia e locazione geografica.

Dati riguardanti esami

Includono eventi quali data e luogo del trial, informazioni sulla tipologia dell’esame stesso
e sulle modalita della sua effettuazione, etc. Questi dati possono distribuirsi tra differenti
tabelle dimensionali.

Modelli DWH

Alcuni autori hanno gia proposto dei modelli concettuali di DWH. | modelli proposti si
basano su ontologie di dominio medico (sistema muscolare, digestivo, scheletrico e
nervoso), ma questa non € una soluzione ottimale per la gait analysis poiché rende
necessario un ulteriore sforzo nell’integrare i dati. Le prove, solitamente, combinano dati
di differente natura e la loro domanda ed estrazione divengono processi difficili: si devono
aggiungere al modello proposto ulteriori “nodi”, e questo diviene troppo ingombrante.
Esso infatti colloca i sistemi neurale, scheletrico e muscolare in eventi separati e cio non lo
rende proficuamente applicabile a misure basate su serie temporali cinematiche, cinetiche
ed EMG (un movimento d’arto include molti legamenti e 0ssa); la ricerca di anomalie e la
correlazione tra eventi differenti diverrebbe veramente troppo onerosa.

Si propone quindi un modello di DWH con le tabelle di eventi KINEMATICS_FACT,
KINETIC_FACT, EMG_FACT, ANTHROPOMETRIC FACT, TRIAL FACT e
PATIENT_DIMENSION, integrato attraverso una tabella di lookup per un clustering

gerarchico dei dati, indicizzati con simboli o coefficienti di Fourier: questo puo migliorare
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le performance di un sistema mirato alla gait analysis, dal momento che in biomeccanica
vi € un enorme mole di dati in serie temporali e sono dunque necessari un approccio
strutturale e meccanismi d’aggregazione. Tra i possibili lavori futuri ¢’¢ quello di valutare
la possibilita di implementare algoritmi d’estrazione dei dati e di ricercare ulteriori
modalita di riduzione delle dimensioni d’ingombro della massa informativa.

Si presenteranno qui di seguito alcune applicazioni della gait analysis al campo protesico.

3.3 Lagait analysis per il confronto tra soggetti sani ed amputati d’arto
inferiore

Nell’analisi del cammino, il ciclo del passo viene diviso in fasi.

I Stance phase } Swingphase —|
I-First double 4-Single limb stance 4+ Second double — 1. Initial contact (0%)
support support 2. Loading response (0-10%)
3. Midstance (10-30%)
4. Terminal stance (30-50%)
5. Preswing (50-60%)
6. Initial Swing (60-70%)
7. Midswing (70-85%)
K‘ 8. Terminal swing (85-100%)
Initial oadlng Mid Terminal Preswing Initial Midswing Terminal
contact response stance stance sSwing swing

Figura 3.11: le fasi del ciclo del passo
Da esse si ottengono diversi parametri significativi:
- Gait Cycle: il periodo di tempo tra un evento (di solito il contatto iniziale tra un
piede e il suolo) ed il successivio verificarsi dello stesso evento (in secondi).
- Gait Stride: la distanza tra il contatto iniziale di un piede e il successivo contatto
dello stesso piede (in metri).

>
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Figura 3.12: gait stride

- Stance phase (ST): il periodo di tempo nel quale il piede € in contatto con il suolo

(in secondi).
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BABRRA

Figura 3.13: stance phase

- Swing phase (SW): il periodo di tempo durante il quale il piede non e in contatto
con il suolo (s). Nei casi in cui il piede non si stacca mai dal suolo (foot drag), si

definisce come la fase in cui tutte le sue parti si muovono in avanti.

ABhAA4E

Figura 3.14: swing phase

- Double support (DS): il periodo di tempo in cui entrambi i piedi sono in contatto
con il suolo (s). Accade due volte in un ciclo del passo.

AR

Figura 3.15: double support

- Single support (SS): & il periodo di tempo in cui un solo piede é in contatto con il

suolo (s). Coincide con lo swing phase dell’altro piede.

AR

Figura 3.16: single support
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- Step length: la distanza tra un punto di contatto di un piede con il suolo (solitamente
il tallone) e lo stesso punto di contatto con il suolo dell’altro piede (m).

- Step period: € il tempo impiegato a compiere la step length (s).

- Velocita: la velocita (lineare) lungo la direzione della progressione, misurata su uno
0 piu passi (M/s).

- Ritmo: la cadenza del passo (passi/min).

- Stance/swing ratio: rapporto tra periodo di stance e swing (adimensionale).

- Walking base ( o stride width): la distanza tra i due piedi, solitamente misurata tra i

centri articolari delle caviglie (m).

In un articolo del 19802 vengono presentate le misure quantitative di varie componenti
simultanee del passo con andatura a velocita libera ed elevata in dieci amputati sopra il
ginocchio protesizzati con dispositivi di ginocchio a frizione costante, e confrontate con
standard d’andatura normale. Vengono inoltre identificate correlazioni tra le varie
anomalie del passo.

I protagonisti dello studio sono amputati unilaterali ed in tutti i casi ’amputazione era il
risultato di un trauma. Prima dell’esperimento ogni soggetto indossava da diversi anni e
tutti i giorni una protesi con dispositivo di ginocchio a frizione costante. Meta degli
amputati sfruttava una sospensione a suzione, l’altra meta un ancoraggio mediante
bardatura pelvica. Ancoraggio e allineamento sono stati controllati e considerati
soddisfacenti. Sei avevano un piede SACH, e quattro una caviglia a singolo asse e un piede
di legno o un piede con tallone e punta comprimibili.

Sono stati assicurati dei marcatori rifrangenti a specifici punti di repere anatomici e alla
protesi per fotografare gli spostamenti seriali dei target nei piani sagittale e trasversale.
Dalle fotografie sono state ottenute le seguenti misure: velocita, gait cycle e step length,
walking base, angoli del piede; durata di stance, swing e double support; schemi di
rotazione sagittale di spalla, gomito, anca, ginocchio e caviglia; campioni del movimento
laterale e frontale di testa e collo e dello spostamento verticale di tallone e punta.

Per quantificare I’irregolarita nella progressione, ¢ stato calcolato un indice di velocita:
quest’indice era il rapporto della velocita d‘avanzamento durante lo swing protesico sulla
velocita durante lo swing sano. Cosi un indice di velocita inferiore ad 1 indica un

movimento in avanti piu lento durante lo swing protesico.

2 Murray M. P., 1980: 35-45
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Le misure sugli amputati sono state confrontate con quelle su soggetti sani (tab. 3.1).

La velocita media d’andatura negli amputati era circa due terzi di quella dei soggetti
normali sia nella locomozione a velocita libera sia in quella a velocita elevata. Tale
anomalia era principalmente dovuta alla maggiore durata del ciclo, sebbene anche la sua
lunghezza tendesse ad essere inferiore a quella di un soggetto normale. Mentre
nell’andatura dei soggetti sani la lunghezza di passi successivi era praticamente uguale,
negli amputati non lo era durante I’andatura a velocita libera, ¢ in forma minore durante
I’andatura veloce: nella prima condizione tutti, e nella seconda la maggior parte,
eseguivano un passo piu lungo quando era 1’arto protesico ad avanzare. La walking base
negli amputati era molto ampia; gli angoli sul piede differivano da quelli nei soggetti
normali in guanto, in media, il loro piede sano puntava in fuori di circa otto gradi in piu

rispetto al piede protesico.

FREE FAST
(Mean +185.D.) (Mean =18.D/}

Walking speed (cmisec)

Amputees 100 =16* 140 +25%

Normal men 151 =20 218 =25
Cycle duration (sec)

Amputees 1.38 +.11% 1.18 +.11*

Normal men 1.06 .09 .87 = .08

Cadence (stepsimin)

Amputees 87 = 7* 102 =+ 9*
Normal men 113 =10 138 10

Stride length (cm)
Amputees 136 =15** 164 =221
Normal men 156 +13 186 =16

Step length {cm)

Sound 64 +9*% 81 £12%*
Prosthetic 72 +8 83 =117
Normal 78 +7 93 + 9

Stride width (cm)

Amputees 17.4 +3.6% 18.3 £4.3*%
Normal men 7.7 +35 9.1 =41

Foot angles (deg)

Sound 10.9 £7.2 10.2 =5.81
Prosthetic 2.3 =5.0 2.1 ~4.6
Normal 6.3 =6.7 5.3 =55

Stance Phase (sec)

Sound 84 +12% .78 +.09*%
Prosthetic .80 = .07* .62 +.08*
Normal 65 +.07 49 + .05

Swing Phase (sec)

Sound 43 +.04 41 +.047
Prosthetic 58 +.06* 56 +=.04%
Normal 41 .04 .38 .03

Double-Limb Support {sec)

1st in cycle 20 +.06%* 1 =037
2nd in cycle A7 =.04%% J10 =047
Normal .12 +.03 .06 .03

i';.'Fhe amputees were significantly different from normal
(p=.001}; **{p<.01); ¥{p=.05)

Tabella 3.1: velocita, dimensioni del passo e componenti temporali
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Nei soggetti sani le fasi successive di stance d’arto destro e sinistro sono
approssimativamente uguali in durata , cosi come lo sono le successive fasi di swing e
double support. Negli amputati per entrambe le velocita d’andatura, la durata della fase di
stance “sana” era piu lunga della fase protesica, mentre la durata della fase di swing sana

era piu breve di quella protesica.

FREE-SPEED WALKING 30 NORMAL MEN
10 A-K AMPUTEES

STAMCE B1% SWING 39%
SWING 35% STAMNCE 61%

SWING 42%
STANCE 69%

normaL  LEFT
RIGHT

PROSTHETIC

SOUND SWING 31%

FAST-SPEED WALKING

NoRmaL  LEFT STANGE 57%
AiGHT

PROSTHETIC STAMNCE 53% SWING 47%
SOUND

r
0 0.2 0.4 06 08 1.0 1.2 1.4 1.6
SECONDS

Figura 3.17: durate medie di stance e swing camminando a velocita normale e elevata per gli arti
integri e protesici di dieci amputati sopra il ginocchio con dispositivi di ginocchio a frizione costante
(regolati per una velocita libera) e per le gambe destra e sinistra di 30 individui sani. | numeri
all’interno delle barre temporali esprimono le durate di stance e swing in percentuale del ciclo del
passo.

Diversamente dal lato normale, lo schema di movimento dell’anca sul lato protesico era
caratterizzato da una brusca e continua estensione con I’inizio della stance protesica.
Inoltre nell’amputato il passaggio da estensione a flessione a meta del ciclo del passo era
repentino e non graduale, ¢ tale brusca inversione avveniva subito dopo 1’heel-strike sano.

Generalmente 1’anca residua degli amputati non si estendeva tanto quanto 1’anca sana.
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NORMAL MEAN + 2 5.E.
====- SOUND LIME, 10 A-K AMPUTEES
PROSTHETIC LIME

~IP

FREE SPEED FAST SPEED
40 - 40 -

100

T 1 T T ! T 1
0 20 40 80 B8O 100 0 20 40 &0 80 100

DEGREES
EXTENSION ==———== FLEXION

PERCENT OF CYCLE PERCENT OF CYCLE

Figura 3.18: andamenti medi della flesso-estensione d’anca per gli arti sano e protesico dei 10 soggetti
amputati . Le aree ombreggiate rappresentano due errori standard sopra e sotto la media di 30
individui sani. L’asse delle ordinate rappresenta I’angolo anteriore tra il segmento laterale di coscia
(dal centro d’anca al centro di ginocchio) e un riferimento pelvico (dalla spina iliaca superiore
anteriore alla spina iliaca superiore posteriore). L’origine dei grafici si riferisce al contatto del piede.

Gli andamenti della flesso-estensione del ginocchio mostrano due anomalie caratteristiche
di tutti gli amputati: 1’assenza della flessione di cedimento del ginocchio che normalmente
avviene durante la prima fase di stance e la continuata estensione del ginocchio durante
I’ultimo 5% del ciclo, in particolare avanzando velocemente, quando invece normalmente
I’estensione di ginocchio sta decelerando in preparazione all’heel-strike. Inoltre, ad
un’andatura regolare, I’andamento medio del ginocchio protesico mostra una flessione
quasi normale durante la fase di swing ma eccessiva ad un’andatura veloce. Tale eccessiva
flessione del ginocchio non era caratteristica di tutti gli amputati ed era collegata al livello

di frizione nel dispositivo di ginocchio.
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MNORMAL MEAN t 2 S.E.
-———SOUND LIMB, 10 A-K AMPUTEES
PROSTHETIC LIME

KNEE

80—~ FREE SPEED 80— FAST SPEED

DEGREES
EXTENSION ~——— FLEXION

0 20 40 60 B8O 100 0 20 40 60 80 100

PERCENT OF CYCLE PERCENT OF CYCLE

Figura 3.19: andamenti medi della flesso-estensione di ginocchio a velocita libera ed elevata per i
soggetti amputati. Le aree ombreggiate rappresentano due errori standard sopra e sotto la media
degli individui sani. Zero gradi rappresentano la completa estensione del ginocchio.

Gli amputati mostravano un’eccessiva deviazione laterale della testa e del tronco verso il
lato d’appoggio durante la stance protesica, e tale deviazione era piu pronunciata
nell’avanzata normale.

In tabella 3.2 vengono esposti i dati numerici per i fattori del passo che si collegano
all’omogeneita ¢ alla simmetria dell’andatura: tutte le misure sugli amputati risultano
significativamente differenti dai soggetti normali. Un aumento di velocita nell’andatura era
accompagnato da un incremento nel rapporto tra step successivi, ma da una maggiore
disuguaglianza nelle successive escursioni verticali della testa. | rapporti di swing e
I’irregolare movimento in avanti della testa (velocity index) erano simili per entrambe le
velocita di crociera.

Free-speed Fast walking
Gait measurements ~ Amputees Normal Amputees Normal
Swing ratio (Sound/Prosthetic) 73 .02 1.03 =.02 73 =.02 1.02 =.02
Step Ratlo (Prosthetic/Sound) 88 +.03 1.00 =.01 97 +.03 98 =
Valocity Index* B6 +.023 1.00-.003 87 +=.016 1,00 =.006
Inequality in Successive Vertical
Excurgions of the Head (cm)** 1.9 +.4 00 =1 i0=x5 d =0

".ﬂ.'.rsr_aga hn;l:t-mrncilf during prosthetic w.-ﬁ divided by average forward velocity during sound swing for amputees.
*+*Fgr amputees the numbers indicate higher avorage vertical oscillations during prosthetic swing than prosthetic stance.

Tabella 3.2: misure di regolarita e simmetria nel camminare (media # deviazione standard)
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Lo studio dei risultati induce ad ipotizzare che le anomalie del passo negli amputati
assicurino loro sicurezza e compensino i problemi inerenti al camminare con un arto
artificiale. Sebbene queste manovre compensatorie appaiano svolgere un’importante
funzione, di per sé devono costituire per gli amputati un aumento nel costo energetico
dell’andatura.

Il meccanismo che produce la flessione del ginocchio durante lo swing protesico €
illustrato nella figura 3.20. L’improvviso passaggio dell’anca residua dall’estensione alla
flessione produce una rotazione antioraria del segmento di coscia con rotazione del

segmento stinco-piede in direzione opposta, con un’azione simile ad un doppio pendolo.

Figura 3.20: il diagramma cerca di rappresentare in modo semplificato il meccanismo di flessione del
ginocchio durante lo swing protesico. Tra i fattori che influenzano ’entita e la velocita della rotazione
di stinco e piede vi sono I’ampiezza e la velocita della forza applicata sulla coscia e il grado di liberta di

rotazione nel giunto di ginocchio

In assenza di un controllo idraulico o pneumatico dello swing o di altre forze di
smorzamento, durante 1’andatura veloce avvenivano un’eccessiva flessione del ginocchio
protesico e un eccessivo innalzamento del tallone, prolungando cosi la fase protesica di
swing e temporaneamente rallentando la progressione; durante I’andatura normale invece i
settaggi di frizione risultavano ottimali. La prolungata fase di swing durante 1’andatura
normale potrebbe collegarsi ad un aumentato senso di sicurezza e conforto durante il

supporto sull’arto sano (in confronto al protesico).
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SOUND PROSTHETIC SOUND

Figura 3.21: diagrammi dell’heel-strike sano e protesico in un individuo amputato illustrano
come il passo sia pit lungo quando é I’arto artificiale ad avanzare. La lunghezza del passo
compiuto dall’arto sano (diagramma sinistro) ¢ limitata dall’impossibilita dell’amputato di
plantar-flettere attivamente la caviglia protesica e flettere il ginocchio con sicurezza.

Riassumendo 1 risultati, la velocita d’andatura degli amputati era anomala a causa di durate
dei cicli piu lunghe (cadenza piu lenta) e lunghezze di step non omogenee. La lunghezza
di passi successivi negli amputati tende ad essere diversa, con quella del passo protesico
solitamente maggiore rispetto a quello sano (fig. 3.21). Le successive fasi di stance e swing
erano diverse, con una piu lunga stance sul lato sano ma un piu lungo swing sul lato
protesico. Le traiettorie in avanti, verticale e laterale del tronco mancavano della simmetria
e omogeneita tipiche dell’andatura di soggetti sani. Gli amputati avevano un’improvvisa
inversione dell’anca residua dall’estensione alla flessione appena dopo il contatto del
tallone sano, ad entrambe le velocita di avanzamento. Il ginocchio protesico non fletteva
nella prima fase di stance. La massima flessione del ginocchio durante lo swing era simile
per gli arti sano e artificiale nell’andatura normale, ma il ginocchio protesico mostrava una
flessione eccessiva durante la fase di swing nell’andatura veloce. Durante il passo veloce,
la caviglia sana della maggior parte degli amputati aveva un prematuro spostamento in

plantarflessione che porta alla mid-stance.
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Una seconda comparazione & descritta nello studio condotto da Vrieling™, il cui obiettivo &
valutare le limitazioni funzionali e le strategie di adattamento di amputati d’arto inferiore
nell’arrestare il passo.

| partecipanti erano amputati transfemorali e transtibiali e soggetti di controllo
corporalmente integri.

I principali risultati riguardano la preferenza nell’arto di supporto, le variabili temporali, gli
angoli di giunto d’arto inferiore, le forze di reazione del terreno e lo spostamento del centro
di pressione.

In confronto ai soggetti sani, gli amputati hanno mostrato una diminuita forza frenante di
picco nella reazione del terreno all’arto protesico, nessuno spostamento anteriore del centro
di pressione durante il sostegno della protesi e un suo maggiore spostamento medio-
laterale. Essi utilizzavano numerose strategie d’adattamento per compensare le limitazioni
funzionali: dare preferenza all’arto sano nell’arresto, generare piu a lungo una forza
frenante con esso, diminuire la velocita di terminazione del passo e sostenere
maggiormente il peso con I’arto integro

Le limitazioni funzionali e le strategie di compensazione erano per lo piu simili in amputati
transfemorali e transtibiali. A causa dell’assenza della funzione attiva di caviglia, gli
amputati non erano in grado di aumentare la forza frenante e di spostare il centro di
pressione anteriormente. L’arresto con 1’arto sano ¢ favorevole ad una adeguata
decelerazione e controllo dell’equilibrio, ma non sempre attuabile nella vita quotidiana. E
importante che durante la riabilitazione gli amputati siano addestrati nel compimento del
passo in tutte le sue fasi e il progetto di protesi dovrebbe mirare ad un ruolo piu attivo di

piede e ginocchio artificiali.

Per un cammino sicuro e indipendente, € necessario che una persona sia abile ad adattare lo
schema del passo a varie situazioni. Un esempio di tale adattamento si ha nella transizione
dal camminare allo stare in piedi, detta terminazione del passo, un movimento comune
nella vita quotidiana. Rispetto al cammino normale, la terminazione del passo chiede di piu
al controllo della stabilita posturale e necessita di una complessa integrazione e
cooperazione del sistema neuromuscolare. Per una terminazione del passo sicura e per
raggiungere una posizione verticale stabile, il movimento in avanti del corpo deve essere

rallentato. In persone sane 1’arto di supporto (I’arto che si ferma per primo) ¢ il maggiore

3 Vrieling A.H., 2008: 82-90
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responsabile della produzione della necessaria forza frenante di reazione del terreno
(GRF). Diversamente dal cammino, dove la reazione verticale del terreno raggiunge dei
massimi attorno al 120% del peso corporeo negli istanti di heel-strike e toe-off (a circa il
18% e 85% della fase di stance), la forza frenante aumenta nella fase finale di stance. Un
forte intervento del muscolo soleo e una ridotta attivazione del muscolo tibiale anteriore
nell’arto di supporto portano il piede ad appiattirsi sul terreno. Segue 1’attivita coordinata
di una serie di altri muscoli della gamba che muove il centro di pressione (COP)
anteriormente e tiene il centro di massa (COM) dietro all’arto di supporto. La posizione del
COP davanti al COM e I’aumento nella forza frenante portano alla decelerazione del
corpo. Per una terminazione del passo sicura devono essere soddisfatti anche dei requisiti
di stabilita: ’arto di supporto ha il compito di creare una base di appoggio stabile alla fine
del processo di arresto del passo. Gli amputati d’arto inferiore non sono in grado di
utilizzare una strategia di caviglia e nei transfemorali & assente anche una funzione attiva di
ginocchio. A causa dell’assenza di nervi, muscoli e giunture, ci si deve aspettare che la
terminazione del passo possa portare loro difficolta nel controllo posturale.

| partecipanti allo studio stavano gia regolarmente frequentando dei laboratori protesici. |
criteri di inclusione erano: amputati transfemorali (TF) e transtibiali (TT) unilaterali
operati almeno 12 mesi prima, un uso della protesi su base giornaliera e la capacita di
camminare per pil di 5 metri senza supporti. E stato coinvolto un gruppo di controllo sano
(AB) e sono stati esclusi quei soggetti che soffrivano di condizioni mediche che potessero
influenzare la loro mobilita o equilibrio: disordini neurologici, ortopedici o reumatici,
problemi cognitivi, una visione significativamente ridotta, sensibilita ridotta nella gamba
non colpita da amputazione o I’utilizzo di antipsicotici, antidepressivi o tranquillanti. Allo
stesso modo erano esclusi i soggetti con dolore o ferite all’arto amputato o con problemi
nell’indossare la protesi.

Tutti i TF utilizzavano protesi di ginocchio liberamente mobili. Lo studio € stato realizzato
in un laboratorio d’analisi del movimento. Negli amputati i parametri in uscita sono stati
rilevati in due condizioni: arrestandosi con ’arto protesico e a seguire 1’arto sano e
viceversa. Di conseguenza sono stati ottenuti dati su quattro tipologie d’arto: protesico in
testa, protesico a rimorchio, sano in testa e sano a rimorchio.

Si presentano qui solo alcuni dei risultati dello studio, mentre si dedica maggior spazio alla

loro discussione; in tabella 3.3 sono raccolti i dati del livello d’attivita, della sicurezza
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d’equilibrio, della preferenza nell’arto conduttore, della velocita nell’arresto del passo e

della durata della fase di swing.

Group TF(n=T) TT (n=12) AB (n=10)
Sex (men/women) 61 12 91
Age (years) 44.0 + 14.1 406 +11.6 452 +904
Body weight (kg) Bl4+124 842 + 82 86.5 £ 9.1
Height (cm) 1826 £6.2 1809 £ 85 1844 = 6.7
Time since amputation (months) 210.7 = 158.1 2008694
Side amputation (right/left) 52 66
Cause of amputation

Trauma 4 6

Vascular 0 2

Oncology 3 4
AAS 59+269 338 =261
ABC 83.5 £ 159%a 8BB4 £ 54% 987+ 1.0
LLP (%) 42995 47.4 £6.0 542115
GTV (m/s)

LP 0.74 = (. 14%a 0.85 £0.21%b

LN 0.75 £0.12%a 0.89 £ 0.23%b 1.10 £ 0.28
Sw (3)
LP 0.55 £ 0.07%a,c 0.44 £ 0.08*c
TP 0.43 + 0.06%a,c T 0.34 £ 0.06%c
LN 0.44 = Q.09 0.39 £ 0.05 0.43 = 0.04
TN 0.27 £ 0.05 0.30 £+ 0.06 0.31 + 0.04

Mean values and standard deviations of age, body weight, height, time since amputation, amputation activity scale (AAS), activiies-specific balance confidence
scale (ABC), gait termination velocity (GTV) and swing phase duration (SwD). Mean values and standard error of leading limb preference (LLP), in amputees forthe
prosthetic limb and in AB for the right limb. Sex, side and cause of amputation are provided in absolute numbers. Statistically significant p-values ( p < 0.05) of
between group differences are marked with*; *a for differences between AB and TE, #b for differences between AB and TT, and *c for differences between TF and
TT. Statistically significant p-values (p < 0.05) of differences between the prosthetic and non-affected limb within TF and TT are marked with §.

Tabella 3.3: caratteristiche dei pazienti, preferenza nell’arto conduttore e variabili temporali nel condurre
con la protesi (LP), con la protesi a rimorchio (TP), nel condurre con I’arto sano (LN) e con ’arto integro

a rimorchio (TN) nei TF, TT ed AB

TF e TT hanno dimostrato una minor sicurezza d’equilibrio degli AB. Il livello d’attivita

nei TF e TT era abbastanza simile. La preferenza nell’arto di sostegno ha rivelato che gli

amputati utilizzano ’arto sano piu spesso (ma non significativamente) dell’arto protesico

come arto conduttore dell’arresto. La velocita di terminazione del passo nei TF e TT era

piu bassa degli AB, e non era influenzata dal condurre ’arresto del passo con 1’arto

protesico 0 sano. Nei TF la fase di swing con I’arto protesico era piu lunga rispetto al loro

arto sano, ai TT ed AB. Come durante il cammino, anche qui gli angoli di flessione nei

giunti dell’arto protesizzato sono inferiori a quelli dell’arto non amputato.

Venendo alle GRF, nei TF e TT il picco nella reazione verticale all’arto conduttore (Fz1),

protesico e sano, era ridotto rispetto all’Fz1 negli AB. Nei TT anche Fz2 (il secondo picco,

che si verifica quando 1’appoggio diviene bi-podalico per il posizionamento dell’arto a

rimorchio), era inferiore rispetto agli AB, quando a seguire era I’arto protesico. Fz2 con
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’arto sano a rimorchio era piu alto nei TF rispetto ai TT. Negli AB Fz1 nell’arto di testa e
Fz2 nell’arto a seguire erano Simili, mentre nei TF e TT Fz2 era piu elevato di Fz1 con
entrambi gli arti (sano o artificiale) a condurre.

Analizzando la traiettoria del centro di pressione, in confronto ad AB le coordinate COPx1
e COPx2 (si veda figura 3.23) erano diminuite in TF e TT quando a condurre era 1’arto
protesico. COPyl con I’arto protesico in testa nei TF e TT era diretto posteriormente,

mentre nel condurre con I’arto sano e negli AB COPy era collocato anteriormente.

>

force -

Figura 3.22: diagramma unifilare che illustra gli angoli articolari analizzati e le GRF risultanti,
e schema delle componenti di picco di un soggetto AB. Fz rappresenta la componente verticale
di picco della GRF, Fy antero-posteriore e Fx medio-laterale. (A) gli angoli articolari d’anca,
ginocchio e caviglia nell’arto di sostegno al momento del toe-off dell’arto a rimorchio, che
coincide con Fzl. (B) Gli stessi angoli nel momento dell’appoggio dell’arto a rimorchio,
coincidente con Fz2. Le frecce rappresentano la direzione e I’ampiezza della GRF risultante
negli istanti considerati.
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COPy1

leading limb

trailing limb

Figura 3.23: rappresentazione schematica dei quattro punti di misura della traiettoria del COP in un
soggetto AB. I1 COP si muove anteriormente e verso il lato dell’arto di sostegno durante il supporto
singolo. La posizione piu anteriore e laterale & raggiunta in midstance. Poco prima del contatto iniziale
dell’arto a rimorchio il COP si muove verso il suo lato, seguito da un piccolo spostamento posteriore
finché il supporto bipodalico non viene raggiunto. COPy1: distanza tra la posizione finale di supporto
bipodalico e la posizione piu avanzata sul lato conduttore, COPx1: distanza tra la posizione finale di
supporto bipodalico e la posizione piu laterale sul lato conduttore, COPx2: distanza tra la posizione
finale di supporto bipodalico e la posizione piu laterale sul lato a rimorchio e COPy2: distanza tra la
posizione finale di supporto bipodalico e la posizione pit avanzata sul lato a rimorchio

| requisiti piu importanti per una terminazione del passo efficace sono la produzione di una
sufficiente Fy (reazione antero-posteriore) e lo spostamento anteriore di COPy. Lo studio
puo concludere che gli amputati sono capaci di produrre solo una limitata quota di Fy con
’arto protesico: per 1 TF risultava ridotta almeno del 50% e nei TT approssimativamente
del 33% rispetto agli AB. Nell’arto conduttore protesico COPy rimaneva vicino al tallone,

mentre con tale arto a seguire e negli AB, COPy si muoveva anteriormente.
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Figura 3.24: esempi di traiettorie del COP in un soggetto del gruppo TF. (A) la traiettoria del COP
durante il sostegno dell’arto destro integro. Il COP sull’arto conduttore si sposta verso I’avampiede.
(B) la traiettoria del COP durante il sostegno con I’arto sinistro protesizzato. Durante il supporto
singolo il COP sull’arto protesico non si muove anteriormente.

Le limitazioni funzionali in un soggetto con protesi d’arto inferiore possono essere spiegate
da una muscolatura di gamba deficiente e dalle differenti proprieta del dispositivo
protesico rispetto ad un arto non artificiale. La rigidezza del piede protesico impedisce un
leggero spostamento del COPy verso 1’avampiede. Nel ginocchio un meccanismo di blocco
assicura ’estensione del giunto durante il sostegno del peso all’inizio della fase di stance.
La flessione del ginocchio nell’arto protesico a rimorchio era ridotta in entrambi i gruppi di
amputati, specialmente transfemorali, e cio impedisce il posizionamento del corpo dietro
all’arto conduttore ed un suo abbassamento. Il peso ridotto dell’arto protesico e il COM piu
prossimale rispetto all’arto sano potrebbero aver contribuito alla Fy piu piccola nell’arto
protesico. D’altra parte durante il cammino degli amputati non si individuano effetti
significativi delle proprieta inerziali della protesi sulle GRF.

In essi sono state osservate strategie compensatorie utili alla decelerazione. Per prima cosa,
nei TF anca e ginocchio nell’arto protesico, quando di sostegno, venivano maggiormente
estesi; quindi, la minore Fy nell’arto era compensata da un piu lungo periodo di produzione
della forza. Fy é principalmente realizzata dall’arto di testa nel periodo a supporto singolo,
di durata simile alla fase di swing dell’arto a rimorchio. In questo studio i TF stazionavano
piu a lungo sull’arto sano quand’era questo a condurre 1’arresto, ed erano cosi capaci di

aumentare Fy.
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Come ultimo accorgimento, gli amputati diminuivano la velocita nell’arresto del carico,
rendendo compatibile una diminuzione della Fy necessaria.

I soggetti erano liberi di decidere la velocita d’andatura per ottenere un’osservazione il piu
possibile naturale. Di conseguenza, i risultati possono essere influenzati dalla velocita del
passo dal momento che angoli di giunto e GRF dipendono dalla velocita di avanzamento.
Nonostante il rallentamento nel movimento in avanti, I’arto di testa deve comunque fornire
un appoggio stabile. Nei TF la fase di swing dell’arto protesico era prolungata, cio¢ essi
spendevano piu tempo nella fase a singolo supporto sull’arto non amputato. La letteratura
dimostra che gli amputati sperimentano difficolta di stabilita specialmente nella fase di
stance sull’arto protesico. Di conseguenza, un periodo piu lungo di supporto sull’arto sano
non mette seriamente in pericolo I’equilibrio. I maggiore spostamento del COPx negli
amputati puo essere il risultato di un diminuito controllo dell’equilibrio. Nel sostegno con
I’arto protesico il COPx era aumentato in entrambi i gruppi di amputati, mentre nell’altra
condizione COPXx era piu alto solo nei TF. Il piu ampio spostamento del COPx pud anche
essere dovuto ad un aumento nell’ampiezza della walking-base. Tale spostamento si notava
con maggior chiarezza nel sostegno con 1’arto protesico, cido avvalora I’ipotesi che sia il
ridotto controllo d’equilibrio il problema principale.

Gli amputati per migliorarlo utilizzavano una strategia di compensazione che prevedeva di
caricare maggiormente 1’arto sano rispetto all’arto protesico. Fx sull’arto sano a rimorchio
era maggiore rispetto all’arto protesico, e cio portava ad un maggiore spostamento laterale
del COPx: appena I’arto sano poggiava al terreno, gli amputati trasferivano il loro peso su
di esso per migliorare la stabilita. | risultati sulla Fz confermano la preferenza negli
amputati per ’appoggio sull’arto sano: si dimostrava piu elevata quando il sostegno era su
di esso nel momento del contatto iniziale del piede a rimorchio.

Inoltre proprio I'utilizzo dell’arto sano come arto conduttore potrebbe rappresentare
un’altra strategia d’adattamento. Gli amputati approfittano del sostegno offerto dall’arto
sano per arrestarsi, poiché Fy é piu elevata, COPy si muove in avanti , e lo spostamento
laterale di COPXx é piu piccolo.

Comunque, nella vita reale la scelta della gamba di sostegno nella terminazione della
locomozione spesso coincidera col raggiungimento della destinazione: quando nella vita
quotidiana il luogo d’arresto € una posizione esatta, quale una porta, una sedia o un muro,
gli amputati termineranno il passo con la gamba che per prima raggiunge tale destinazione.

Una possibilita e che gli amputati aggiustino la lunghezza del passo prima di raggiungere
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la destinazione per arrivarvi con I’arto preferito. Altrimenti, gli amputati possono scegliere
I’arto di sostegno solo quando 1’arresto del passo avviene in un luogo e in un istante scelti
autonomamente. Percio se da una parte & importante allenare la terminazione del passo
durante la riabilitazione, dall’altra specifici consigli sull’arto da preferire sono di minore
importanza.

Riassumendo, i soggetti sani nella terminazione del passo correggono il loro schema
d’andatura incrementando la GRF frenante e spostando anteriormente il COPy. Nell’arto
protesico di entrambi i gruppi di amputati Fy risultava minore, lo spostamento di COPXx
allargato, e nel condurre con I’arto protesico il COP non si muoveva verso 1’avampiede.
Gli amputati utilizzano diverse strategie di adattamento per compensare le ovvie
limitazioni funzionali. Essi preferiscono sostenersi con I’arto sano, prolungano Ila
produzione di Fy nell’arto non amputato, diminuiscono la velocita di terminazione del
passo e caricano maggiormente sull’arto integro. E’ importante che durante la
riabilitazione gli amputati siano educati anche nell’arresto della deambulazione. Condurre
con I’arto sano favorisce un’adeguata decelerazione e il controllo dell’equilibrio, ma nella
vita odierna non & sempre attuabile. In futuro, una tecnologia che possa conferire un ruolo
piu attivo a piede e ginocchio protesici potrebbe facilitare la terminazione del passo negli
amputati.

A questo punto vale la pena di formulare un’osservazione in fase di avvicinamento alla
descrizione della normativa ISO: le prove a fatica dello standard sono state definite in base
alle sollecitazioni che si realizzano ciclicamente sulle protesi d’arto inferiore. Tra queste
andrebbero inseriti gli arresti della locomozione: dai risultati dello studio infatti la maggior
componente della forza di reazione del terreno (la componente verticale Fz di figura 3.22)
arriva negli amputati transfemorali a piu del 130 % del peso corporeo, a fronte di picchi di

circa il 120 % nella normale andatura.
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3.4 Considerazioni dinamiche sulle protesi d’arto inferiore

Il percorso che si affronta ha lo scopo di suggerire da dove partire e con che strumenti
operare qualora si intenda definire delle prove strutturali su protesi d’arto inferiore.

Considerazioni dinamiche sono importanti sia in fase di progettazione sia di verifica della
protesi, intimamente legate nel percorso di definizione di una struttura dell’arto artificiale
che risulti funzionale e duratura. Sulle analisi dinamiche diretta e inversa si & gia accennato

in chiusura del paragrafo 3.1, ora si presentano alcune loro applicazioni.

Durante lo swing, gli arti inferiori devono essere oscillati in avanti con forza per azione dei
muscoli flessori dell’anca affinché il piede possa essere posto davanti al corpo, si che il
baricentro progredisca. L’oscillazione della gamba ¢ un movimento balistico, o di spinta,
che una volta iniziato continua senza ulteriori sforzi muscolari. Gli arti oscillanti devono
poi essere fermati o decelerati in modo controllato dagli estensori dell’anca cosicché il

calcagno possa poggiare a terra al momento e nel posto giusto (figura 3.25).

Figura 3.25: nel movimento balistico di flessione dell’anca durante
la fase di oscillazione del passo nella deambulazione, la coscia &
prima accelerata dai muscoli flessori dell’anca (F) all’inizio
dell’oscillazione e poi decelerato dagli estensori dell’anca (E) prima
dell’appoggio calcaneare

Anche la gravita ¢ una forza in accelerazione sull’arto all’inizio del movimento e in
decelerazione alla fine. Questa oscillazione nella deambulazione e come quella di un
pendolo che deve essere accelerato da una forza e successivamente deve essere fermato da
un’altra forza. Senza 1’azione muscolare gi arti inferiori continuerebbero a star fermi o ad
oscillare al disopra di un dato punto, rendendo praticamente impossibile la deambulazione
omogenea. Dunque in un soggetto amputato i muscoli del moncone di coscia durante lo
swing portano all’oscillazione dell’arto artificiale: qui la risposta in flessione della protesi,
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a partire dalla fine della fase di appoggio, deve essere tale da consentire uno stacco netto
del piede dal terreno.

Radcliffe'* nel 1957 ha utilizzato il diagramma di corpo libero (dai vincoli, sostituiti dalle
forze che essi esplicano) di figura 3.26 per illustrare il sistema di forze che agisce su una
protesi tipo Canadese per disarticolazione d’anca di un amputato in stazione eretta. Quando
il piede naturale € sollevato da terra, le forze che agiscono sul soggetto sono esercitate
dalla gravita e dalla protesi. Esse formano due coppie di forze con direzione opposta. Il
peso del corpo (W) che agisce sul centro di gravita e la forza di sostegno verso 1’alto (I)
della protesi formano una coppia in senso orario, la quale causerebbe il basculamento del
bacino verso il basso dalla parte del piede sollevato se non venisse opposta una seconda
coppia che agisca in senso antiorario. Questa & fornita dalla tensione nella cintura di
sostegno e dalla rotazione dell’anca normale. Le quattro forze illustrate sono dello stesso

ordine di grandezza dal momento che le dimensioni dei bracci a e b sono all’incirca uguali.

(EM; = 0)
Wrb-Hxa=0
H=2w

Figura 3.26: analisi di forze della protesi tipo Canadese nella
disarticolazione d’anca. W (peso del corpo) ed I (protesi) agiscono ad
una distanza b e sono bilanciate da H ed S (tensione della cintura e
reazione dell’anca contro laterale) che agiscono ad una distanza a.

! Riguardo alla storia e ai relativi lavori degli autori citati si faccia riferimento a LeVeau B.L., 1993
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Per quanto riguarda le sollecitazioni sull’arto, si possono predire i momenti articolari

durante il ciclo del passo: in ingresso spostamenti e accelerazioni degli arti, un modello

biomeccanico dell’arto inferiore, misure/stime dell’inerzia delle componenti del sistema e

reazione del terreno, in uscita il calcolo dei momenti articolari.

QC,-S

Parametri d’inerzia

Forze di Reazione

ST B
Fis {

Quantita cinematiche

Si misurano

Si possono stimare le forze intersegmentali (dinamica inversa)

Inversion (+)

Courtesy of Mational Institutes of Haalth - USA

Nm/kg 0.5
Hip
Adduction (+)
-1.5
0.25
Knee
Adduction (+)
-0.75
0.50
Ankle

\é“wnj

- m

5
0 25 50 75 100

% stance

Figura 3.27: illustrazione del percorso di stima delle forze intersegmentali
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Cosi Morrison'® (1970), usando sia la cinematografia, sia una piattaforma di forza, ha
determinato la forza di reazione articolare sul ginocchio, mentre alcuni dati
elettromiografici hanno fornito informazioni relative all’attivazione muscolare. Sono state
prese in considerazione sia le forze articolari in compressione sia quelle di taglio. La forza
di reazione del suolo é stata misurata con la pedana di forza, mentre le accelerazioni sono
state calcolate in base ai dati filmati. La somma degli effetti delle reazioni al suolo,
dell’accelerazione e dell’azione muscolare hanno portato alla forza di reazione articolare.
Si é calcolato che le forze muscolari massime raggiungono i 1779 N, mentre la forza di
reazione massima nell’articolazione del ginocchio durante il passo ¢ quattro volte il peso
corporeo. Le forze di taglio durante 1’escursione articolare mostravano un picco medio di
156 N sul legamento crociato anteriore e di 329 N su quello posteriore.

Anche Réhrle e i suoi colleghi™® (1984) hanno eseguito dei calcoli sulle forze articolari e
muscolari durante la normale deambulazione; le forze articolari maggiori si misuravano
nella fase finale di appoggio e si & osservato come esse varino linearmente con 1’aumento
della velocita del passo. | loro dati, sommati a quelli di Paul® (1970), hanno mostrato
come le forze articolari e lo sforzo muscolare dipendano dal peso del corpo e dalla
lunghezza del passo.

Usando le forze articolari calcolate in base alle equazioni del moto su anca e ginocchio,
Paul*® (1972) ha dimostrato come questi valori possano essere usati per studiare i carichi su
una protesi d’anca o di ginocchio. Gordon e i suoi collaboratori® hanno effettuato
un’analisi di potenza durante le fasi di oscillazione e di appoggio del piede in relazione alla
velocita di deambulazione. Il tentativo di valutare la potenza articolare e muscolare si basa
sul confronto tra la potenza totale sviluppata dai segmenti con I’entita della variazione in
energia meccanica dei segmenti stessi; combinando le forze di reazione articolare ed i
momenti con i dati cinematici dei segmenti e delle articolazioni, essi hanno calcolato la
quantita di energia generata, assorbita e trasferita dai muscoli attraverso le articolazioni. Le
variazioni energetiche sono soprattutto sotto forma di energia cinetica traslatoria. Gli autori
hanno tracciato la potenza dei segmenti durante i cicli del passo ed hanno discusso le loro
possibili cause sia in potenza che in energia. Sulla base dei risultati hanno concluso che tra
le cause delle variazioni energetiche nei vari segmenti dell’arto inferiore potrebbero essere
importanti sia 1’energia trasferita a livello articolare sia quella a livello muscolare. Molti
autori*® hanno usato le variazioni d’energia meccanica ed il calcolo della potenza per

valutare clinicamente la deambulazione, con risultati che appaiono promettenti: valutando
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ad esempio le perdite di potenza nel movimento del ginocchio durante la fase di
oscillazione sembrerebbe che esso sia relativamente passivo a basse velocita, ma con un
aumento dell’andatura sia piu coinvolto nel dispendio energetico. Tali osservazioni
possono contribuire alla definizione dei criteri di costruzione delle protesi di ginocchio.
Lanshammar™ (1982) ha studiato le variazioni d’energia meccanica in soggetti normali e
amputati sotto il ginocchio durante il cammino in orizzontale: 1’arto protesizzato
presentava delle variazioni energetiche considerevolmente piu basse. Queste aumentavano
applicando alle protesi una massa di 0,5 Kg; I’aggiunta di una massa ulteriore non produce
ulteriori effetti. Non ci sarebbero invece differenze tra i due gruppi nelle variazioni
energetiche della coscia, della testa, delle braccia e del tronco.

Le forze muscolari e articolari su caviglia e ginocchio sono state oggetto di studio da parte
di Groh e Baumann'® (1976) sia in soggetti normali sia in soggetti amputati sopra il
ginocchio. La forza muscolare é stata calcolata dopo aver determinato il momento della
forza. Per determinare il punto e la linea di azione dei muscoli sono state usate delle
radiografie. In base a tale calcolo, gli autori hanno ottenuto la forza articolare totale
sommando le componenti della forza muscolare e della gravita alla reazione del suolo e
all’inerzia. Si ¢ trovato che le forze erano simili tra i soggetti di entrambi i gruppi. I valori
della forza articolare oscillavano tra 3 e 6 volte il peso corporeo.

Oberg e Lanshammar®® (1982) hanno studiato le caratteristiche del passo in soggetti
normali ed in altri con amputazioni sopra e sotto il ginocchio attraverso un sistema
computerizzato comprendente una strumentazione elettrica per rilevare i dati cinematici ed
una pedana di forza per le reazioni del suolo. In base ai dati degli spostamenti, venivano
differenziate numericamente le velocita e le oscillazioni dei vari segmenti ed articolazioni.
Le forze articolari e i momenti sui segmenti sono stati calcolati usando le equazioni del
moto. Questo metodo di analisi potrebbe essere utile alla valutazione dinamica del passo:
essi per esempio hanno trovato che i momenti articolari sul ginocchio sono molto diversi
tra pazienti portatori di protesi e soggetti sani.

Hoy e i suoi colleghi®™® (1982) hanno effettuato un’analisi cinematica e cinetica in bambini
con amputazione d’arto inferiore. Il loro studio comprendeva la valutazione degli effetti di
diverse velocita del passo e di due diversi modelli protesici del piede. Aumentando la
velocita, rispetto a bambini sani, gli amputati presentano una minor spinta digitale, una
maggiore estensione e flessione del ginocchio durante la fase di oscillazione, una minore

flessione durante la fase di appoggio e dei momenti di forza piu bassi nel ginocchio.
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L’escursione articolare dell’anca era maggiore nell’arto protesizzato. E stata evidenziata
una differenza fra i due modelli del piede: un tipo permette, a differenza dell’altro, una
deambulazione pressoché normale. Gli autori si sono poi soffermati nella descrizione delle
forze principali che producono il movimento dell’arto protesizzato.

Uno dei propositi di Lewanell e colleghi®® (1983) era quello di confrontare le
caratteristiche del passo di soggetti con amputazione sopra (AK) e sotto (BK) il ginocchio
rispetto a soggetti normali. Non sono state trovate differenze tra adulti e bambini. Le forze
di reazione del suolo all’arto protesizzato, inferiori rispetto ai soggetti normali, erano simili
sia nel gruppo AK che BK.

Un paziente con un’ortesi o una protesi, con un indebolimento dei muscoli o con un danno
nervoso si presenta normelmente con una qualche alterazione della deambulazione e con
difficolta nelle attivita quotidiane. Si evidenziano cambiamenti nell’escursione articolare,
nelle forze e nei momenti articolari massimali e nella potenza meccanica. Tali
cambiamenti devono essere presi in considerazione quando si rieducano i pazienti alle
varie attivita o si disegnano ortesi e protesi.

Andriacchi®® nel 1980 ha raccolto misure cinematiche, cinetiche ed elettromiografiche
nella salita e discesa di tre gradini con e senza 1’uso di una ringhiera. Tutti i momenti
articolari erano generalmente superiori quando il soggetto non faceva uso del passamano.
Il salire le scale porta a delle differenze tra i soggetti integri e quelli portatori di protesi
ancora maggiori rispetto al cammino in piano. Quelli con una protesi totale discendevano
le scale piu lentamente degli altri. McFadyen e Winter*® (1988) hanno sviluppato gli studi
di Andriacchi aggiungendo una serie di cinque gradini e studiando le potenze muscolari.
Durante la salita il valore massimo del momento di appoggio (dopo normalizzazione) era
all’incirca tre volte il peso del corpo, il momento massimale dell’anca vi era simile, i
momenti massimi di ginocchio e caviglia circa 1,5 volte. Gli autori ritengono che questo

tipo di analisi possa avere diretta applicazione nella riabilitazione e nell’ergonomia.

L’approccio dinamico inverso € dunque lo stesso, sia si tratti di un arto normale, sia di uno
artificiale, ma quanto siano importanti le rilevazioni proprie di un soggetto protesizzato
non risulta evidente solo nelle diverse proprieta inerziali d’arto, ma anche nella diversa

cinematica che lo caratterizza.
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Parametri inerziali

Riguardo ai parametri inerziali essi sono massa, baricentro e momenti d’inerzia: su un
soggetto questi possono essere misurati direttamente con tecniche di imaging (procedura
laboriosa e non routinaria), stimati attraverso regressioni statistiche costruite su misure di
cadaveri in funzione di grandezze antropometriche o, infine, mediante modelli geometrici
che assimilano i vari segmenti corporei a solidi elementari (un esempio & quello del
modello di Hanavan). | componenti di una protesi sono piu facilmente accessibili, e
recentemente ¢ stato proposto 1’utilizzo dell’Inertial Restraints Method (IRM)
implementato nel software LMS Test.Lab per la stima delle loro proprieta d’inerzia.

Come sottolineato sopra nell’accenno all’esperienza di Vrieling, durante il normale
cammino degli amputati non si individuano effetti significativi delle proprieta inerziali
della protesi sulle forze di reazione del terreno. La loro variazione ha un effetto minore
sulla dinamica articolare rispetto ad altre sorgenti, prima fra tutte la cinematica segmentale:
il paragrafo precedente ha proprio messo in luce quante siano le differenze nella
deambulazione di soggetti sani ¢ amputati. D’altra parte le stesse massa ed inerzia,
rappresentando un ostacolo all’accelerazione dei segmenti secondo le leggi di Newton,
influenzano fortemente il movimento.

Mena e collaboratori®?, nel 1981, hanno condotto uno studio sulla fase di oscillazione del
passo, in base al quale sembrerebbe che col movimento le proprieta d’inerzia di una gamba
sana tendano ad aumentare piuttosto che a diminuire. Cosi € preferibile, durante la fase di
oscillazione, una protesi pesante piuttosto che una leggera. Essi hanno proposto di
aggiungere alla protesi od ortesi in un arto atrofizzato un peso adeguato, al fine di ottenere
un’inerzia fisiologica ed uniformemente distribuita.

Non si deve per0 dimenticare che maggiore é il peso della protesi, maggiore sara il
dispendio energetico del paziente nell’utilizzarla, qualora la sua inerzia rappresenti solo un

ostacolo al movimento.

Sembra utile a questo punto presentare le valutazioni di Wada nell’articolo “Evaluation of
Inertia Matching of Trans-Femoral Prosthesis based on Riemannian Distance”®®, dove si
indaga un metodo per quantificare 1’adattabilita delle proprieta d’inerzia di una protesi

transfemorale alle particolari abilita dell’utente per un miglior disegno protesico.

5 Wada, International Conference on Complex Medical Engineering, 2010
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I progressi nel meccanismo e nel metodo di controllo di protesi transfemorali hanno
fortemente migliorato il passo degli amputati, non si & perd ancora indagata in dettaglio la
realizzazione di un cammino naturale, sebbene un passo armonico sia importante per
facilitare le attivita dell’amputato nella vita odierna. L’inerzia della protesi gioca un ruolo
importante nel ricercare un passo armonico e naturale durante la fase di swing: si suppone
che la bonta del passo e la facilita del cammino siano fortemente correlate all’efficace
utilizzo dell’inerzia della protesi. La valutazione della conformita delle proprieta d’inerzia
della protesi in rapporto alle condizioni dell’utente deriva dal comportamento della protesi
stessa nella fase di swing del passo: si osservano i passi di un utente esperto variando le
proprieta d’inerzia, e si individua un utilizzo efficace quando il passo e vicino al moto
indotto dall’inerzia.

Come gia sottolineato, il meccanismo di controllo in una protesi transfemorale, in
particolare del ginocchio artificiale, € importante per garantire una locomozione sicura. Per
esempio, si dovrebbe prevenire una flessione del ginocchio nella fase di stance, ma questa
e necessaria nella fase di swing per evitare inciampi e cadute. D’altra parte ¢ importante
permettere una piu ampia attivita all’utilizzatore della protesi, € questo si ottiene
sviluppandola in modo che faciliti il passo, in particolare nella fase di swing. Vi sono
diversi elementi da adattare all’utente, secondo le sue abilita e preferenze, come
I’invasatura, 1’allineamento, il controllo e le proprieta d’inerzia. Sulla conformita delle
proprieta d’inerzia della protesi sono stati condotti diversi studi poiché ha un grande
impatto sull’agevolezza del passo, ma nessuna quantificazione dinamica, sebbene sia
importante per applicare i risultati al disegno protesico. Scopo di Wada é stabilire una
metodologia progettuale per un adattamento inerziale della protesi che sia quantificabile.
Lo sfruttamento efficace dell’inerzia ¢ valutato tramite misure indotte dall’inerzia stessa:
nella condizione dove maggiore é la disinvoltura dell’amputato, il passo ¢ vicino al moto
indotto dall’inerzia. La fase di swing viene divisa in tre periodi ed in ognuno di essi si
valuta quanto del movimento ¢ dovuto all’inerzia. Variando I’inerzia si indaga la relazione
tra le valutazioni soggettive sull’agevolezza del passo e il grado di moto indotto da essa.
Agli esperimenti partecipano un soggetto esperto ed uno nuovo nel cammino con protesi: i
risultati vengono poi confrontati per valutare I’effetto dell’abitudine sul moto indotto per
inerzia.

Il movimento con la protesi nella fase di swing € modellato in figura 3.28:
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Upper body with trunk
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Figura 3.28: modello a quattro segmenti di una gamba protesica durante il cammino

Si assume che 1 movimenti della caviglia e del ginocchio dell’arto integro possano essere
ignorati.

Il segmento 1 denota la gamba sana. Il 2 la coscia della gamba amputata e I’invaso. 11 3 il
giunto di ginocchio, lo stinco e il piede protesici. Lo 0 rappresenta 1’intero corpo umano,
assunto verticale durante il passo. L’angolo ql caratterizza il giunto di caviglia dell’arto
sano, con il piede fisso al suolo.

Definito il modello, si quantifica la bonta del passo. L’equazione dinamica del moto senza
coppie articolari esterne e forza di gravita rappresenta la legge d’inerzia del sistema multi-
corpo. Essa minimizza la lunghezza della traiettoria fra due posture. Si esamina se un
indice che valuti la vicinanza del movimento tra due punti al moto indotto dall’inerzia
(grado di moto indotto dall’inerzia) possa rappresentare la bonta del passo protesico: il
primo & calcolato numericamente utilizzando i dati sperimentali, il secondo integrando un
problema al contorno. Si noti che le velocita angolari all’inizio e alla fine del passo non
possono essere specificate in anticipo, ma sono determinate dopo la soluzione del
problema al contorno. Il calcolo viene suddiviso nelle tre sottofasi dello swing, definite in

figura 3.29 sulla base della gait analysis.
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Figura 3.29: definizione delle fasi in base al comportamento angolare del giunto di ginocchio

La figura 3.30 mostra un soggetto con protesi transfemorale mentre partecipa

all’esperimento.

IRC type socket

3R95 knee joint

Location of weight
(0.15m
in this picture)

0.14kgf weight

Markers S
1C40 foot part

Figura 3.30: a sinistra una scena dell’esperimento, a destra la protesi di gamba del partecipante

La protesi € di tipo modulare. Viene utilizzato un giunto di ginocchio 3R95 (Otto Bock)
poiché e piu facile aggiungere peso al suo leggero originale (0.35 Kg). Inoltre esso realizza
il sistema di controllo in modo relativamente semplice mediante un semplice meccanismo
a frizione. Il coefficiente di smorzamento pud essere impostato su 8 livelli mediante una
leva meccanica. Sono poi impiegati un piede 1C40 (Otto Bock) e un invaso del tipo IRC

impiegati quotidianamente dal soggetto esperto, un uomo di 45 anni con amputazione della
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coscia sinistra. Egli utilizza da 11 anni, in modo abituale, una gamba protesica con
ginocchio C-Leg (Otto Bock).

La tabella 3.4 mostra le condizioni di studio inerziali, ottenute aggiungendo un peso sulla
parte inferiore della protesi come mostrato in figura 3.30, e di velocita nel passo. All’inizio
non é attaccato nessun peso.

Il soggetto aveva a disposizione diversi minuti per abituarsi a camminare con la protesi.
Quindi si e aggiunto un peso di 0.14 kgf e con un approccio trial and error e con il parere
del soggetto é stata identificata la posizione migliore, al 48% della lunghezza dello stinco a
partire dal giunto di ginocchio. Sono poi state testate le condizioni al 100% (sulla caviglia)
e allo 0% (sul ginocchio) per un confronto.

Il partecipante era istruito a camminare alla velocita maggiormente confortevole, secondo
una sua valutazione personale. Quindi gli & stato chiesto di camminare a una velocita
minore e maggiore per indagare il suo effetto sul passo e sul moto indotto dall’inerzia. Le
durate medie per la fase di swing nelle condizioni lenta, normale e veloce sono risultate
0.49 s ( SD 0.045), 0.44s (SD 0.022) e 0.40 s (SD 0.022). I numeri dall’1 al 12 denotano

I’ordine in cui sono sperimentate le diverse condizioni sperimentali.

Walking velocity
Mormal Slow fast
Location of | nope 1 ) 3
additional
weight from 48 4 3 6
knee joint
%] ] 100 7 8 9
0 10 11 12

Tabella 3.4: condizioni sperimentali

Per quanto riguarda I’identificazione delle proprieta d’inerzia, la coscia e gamba e piede
protesici possono essere separati grazie alla modularita dell’arto artificiale, e i1 loro
parametri calcolati separatamente. La massa di ogni componente € misurata con una
bilancia elettronica. Si assume che il centro di gravita di ogni segmento sia collocato sulla
linea che connette due giunti su di esso e si misura dall’equilibrio dei momenti utilizzando
la bilancia elettronica e una leva. Il momento d’inerzia ¢ misurato appendendo il segmento

ad un estremo e rilevando la frequenza di oscillazione del pezzo (figura 3.31).

124



Cinematismo e dinamica del passo: arto naturale e artificiale a confronto

Figura 3.31: misura del momento d’inerzia

D’altra parte I’inerzia del corpo umano ¢ calcolata come segue: i parametri come massa,

momento d’inerzia e collocazione del centro di gravita dell’arto integro e del resto del

corpo, comprendente il tronco, possono essere ottenuti in base alle proporzioni dei dati su

cadavere di Clauser®®.

In modo simile sono stimate le proprieta d’inerzia della parte

superiore dell’arto amputato. Si assume che la forma della coscia possa essere

approssimata attraverso un tronco di cono circolare e le proprieta d’inerzia sono calcolate

su di esso. I parametri d’inerzia dei segmenti del modello di figura 3.28 sono presentati

nella tabella 3.5.

Link | Weight m, Ig, L | Lim] |
# location kel [m fkem| ‘
0 4391
1 9.150 0422 | 0701 | 078
2 5370 0132 | 0.680 | 038
None | 1.208 0234 | 0.0163
0 0210 | 0.0231

3 48 | 1348 0225 |oors | 040
100 0241 | 0.0168

Tabella 3.5: parametri inerziali stimati

18 Clauser C.E., 1969
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La figura 3.32 mostra degli esempi degli angoli di giunto nella fase di swing con la
collocazione del peso al 48% e 100%. Sono plottate anche le “curve geodesiche” che
rappresentano 1 moti indotti dall’inerzia. Anche il calcolo delle geodesiche ¢ stato
effettuato dividendo lo swing in tre fasi. L’asse orizzontale rappresenta il tempo
normalizzato alla durata della fase di swing. Come si vede dai grafici, gli angoli di giunto
misurati sono vicini al moto indotto dall’inerzia. Vi sono alcune discrepanze tra gli angoli
di giunto g1 e g2 e le loro curve geodesiche nella parte centrale della fase di swing, ma

dalle figure non si rilevano andamenti diversi.
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Figura 3.32: esempi di angoli di giunto e moti indotti dall’inerzia

La figura 3.33 mostra il grado di moto indotto dall’inerzia calcolato in ogni fase (piu ¢

piccolo, maggiore & il moto per inerzia). In una condizione di velocita maggiore, il grado
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nelle fasi 1 e 3 ¢ piu alto della fase 2. Cio implica che all’inizio dello swing é richiesto un
controllo attivo, 1’azione dell’inerzia diventa prevalente nella seconda fase, di nuovo nella
terza e necessario un controllo attivo frenante per regolare la tempistica del contatto del
tallone. Nella fase 3 e necessario un controllo attivo frenante per regolare la tempistica del
contatto del tallone.

A velocita normale, un peso ulteriore al 48% e al 100% esibisce risultati simili. Ma in
condizioni relativamente piu leggere, peso assente e allo 0%, il grado di moto indotto
dall’inerzia della seconda fase cresce, anche avanzando lentamente. Si ¢ pensato all’effetto
della forza di gravita.

Con la collocazione del peso ottimale (48%), il grado nella fase 2 per tutte le velocita
rimane piccolo, mentre cambia con la velocita d’avanzamento nelle altre condizioni di
peso. Cio implica che la collocazione ottimale del peso e robusta ai cambiamenti nella

velocita del passo.
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Figura 3.33: grado di moto indotto dall’inerzia in ogni fase
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Sono stati ripetuti i test con un principiante per un confronto dei risultati in rapporto a
quelli dell’utilizzatore esperto. La velocita era solo quella scelta dal soggetto, a causa delle
difficolta da lui incontrate nel modificarla; gli altri settaggi sperimentali erano gli stessi del
soggetto esperto, ma il principiante non individuava una collocazione ottimale del peso
aggiuntivo, cosi e stato posto convenzionalmente allo 0%, 21% e 100% della lunghezza
della gamba inferiore a partire dal giunto di ginocchio. Come indicazione personale, al
soggetto era chiesto di valutare 1’agevolezza del passo in cinque livelli: 1 (cammino
difficile), 2 (lievemente difficile), 3 (discreto), 4 (abbastanza agevole) e 5 (agevole).

La tabella 3.6 mostra le condizioni sperimentali delle proprieta d’inerzia e le valutazioni

del soggetto, da cui si desume che il principiante preferiva la protesi piu leggera.

Subjective evaluation
Location of None 5
additional weight
from knee joint 0 3
[%] 21 4
100 1

Tabella 3.6: condizioni sperimentali di un utente principiante e sue valutazioni

Il grado di moto indotto dall’inerzia assume valori molto piu ampi di quello registrato per
I’utente esperto, specialmente nella seconda fase. Valori lievemente piu bassi si trovano
nella condizione piu pesante, con peso al 100%. In tre sedute di prova si rivelano delle
variazioni, sebbene peso e velocita siano gli stessi.

In conclusione, per il soggetto esperto la misura legata all’inerzia durante lo swing ha
mostrato che I’indice assume valori maggiori nella fase iniziale, mentre diminuisce in
quella centrale: cio significa che si osservano delle operazioni attive all’inizio e alla fine
dell’oscillazione, mentre nella fase centrale prevale un libero moto passivo indotto
dall’inerzia. Dall’analisi del passo nel soggetto principiante si trova che 1’indice assume
valori molto piu ampi, soprattutto nella fase 2, ed inoltre non vi &€ un chiaro andamento
nella fasi. Cio implica che una buona confidenza con la protesi pud corrispondere ad un
moto indotto dall’inerzia che risulta piu appropriato alla fase di swing. Questo puo essere
impiegato per valutare la conformita delle proprieta d’inerzia su di un dato utente. Gli
sviluppi futuri mirano ad aumentare la risoluzione temporale per la misura dell’indice

d’inerzia e a proporre un metodo di progetto per le proprieta inerziali della protesi.
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L’ultimo esempio sull’importanza di valutare il cammino con protesi ci deriva da uno
studio” in cui si sono confrontati gli andamenti del passo di amputati transfemorali
utilizzanti Hydracadence (Gruppol), un ginocchio protesico a singolo asse che coordina la
flessione di caviglia e ginocchio e che controlla la fase di swing con un sistema idraulico,
prima con pazienti utilizzatori di dispositivi di ginocchio con controllo idraulico, ma privi
di un collegamento ginocchio-caviglia (Gruppo 2), poi con 1’andatura normale (Gruppo 3).
Sono stati valutati i movimenti di tronco, anca, ginocchio e caviglia con un sistema di
motion capture 3D. Il momento di ginocchio é stato calcolato attraverso metodo di
dinamica inversa. In parallelo, un originale questionario valutava D’attivita del paziente e
il background clinico. Un confronto dei valori di movimento nell’articolazione sottolinea
che la stabilita é garantita durante tutta la fase di stance, qualsiasi sia il ginocchio protesico
impiegato. Lo studio cinematico mostra che durante la fase di swing, il movimento
sagittale d’anca ¢ lo stesso per i gruppi 1 e 2; la posizione verticale dell’alluce ¢ piu alta nel
gruppol rispetto ai gruppi 2 e 3, ed indica che con il ginocchio Hydracadence la manovra
del piede ¢ facilitata. D’altra parte, non si ¢ osservata nessuna ripercussione sulla flessione
laterale del tronco. Il protocollo proposto permette un confronto funzionale completo tra i

dispositivi combinando dati clinici con informazioni cinematiche e cinetiche sui tre piani.

Dal momento che 1 muscoli sono assenti nell’arto protesizzato, deve essere trovato un
dispositivo stabilizzante durante la fase di stance, tale da impedire una flessione
incontrollata del ginocchio artificiale. Allo stesso tempo esso deve permettere e controllare
la mobilita tra coscia e gamba durante la fase di swing (concetti questi gia incontrati).

Il collegamento meccanico tra ginocchio e caviglia protesici in Hydracadence porta ad una
flessione dorsale della caviglia quando il ginocchio flette per piu di 20 gradi, al fine
proprio di facilitare la mobilita del piede.

Dati cinematici e cinetici sono stati raccolti rispettivamente attraverso un sistema di
movimento optoelettronico e due piattaforme di forza. La raccolta dei dati € completata da
un questionario riempito da un medico per una valutazione dell’attivita del soggetto.
Misure antropometriche dell’arto inferiore (lunghezza e diametro di piede, stinco e coscia)
sono aggiunte al protocollo per valutare i momenti di giunto con un approccio di dinamica
inversa tridimensionale: 1’azione meccanica esercitata dalla coscia sulla gamba e calcolata

a partire dai momenti e dalle forze di reazione del terreno, trascurando la componente

Y7 Sapin et alii, 2006:1-4
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inerziale. Dalle misure antropometriche si crea un modello biomeccanico, il quale permette
il calcolo delle forze e dei momenti dovuti al carico della gamba sul giunto di ginocchio,
sia sul lato protesico, sia su quello sano. La parte del momento di torsione che rappresenta
I’azione della coscia sulla gamba ¢ detta “momento di ginocchio”. La sua componente
sull’asse medio-laterale, che genera un movimento nel piano sagittale, & detto “momento di
ginocchio sagittale”. Per valutare ’azione di questa componente all’inizio della fase di
stance ¢ stata calcolata I’area sotto la curva del momento sagittale di ginocchio tra il 10% e

il 20% del ciclo del passo, parametro identificato come KA.

Sfruttando i dati raccolti, sono stati scelti alcuni parametri per condurre il confronto:

-1l punteggio nella velocita d’andatura e il livello d’attivita per valutare I’efficienza globale
del passo;

-durante la fase di stance: il movimento sagittale del ginocchio e KA in risposta a problemi
di sicurezza; le componenti verticale e longitudinale della forza di reazione del terreno e i
movimenti di caviglia per valutare come i carichi vengono trasmessi attraverso la protesi;
-durante la fase di swing: il movimento sagittale d’anca per mostrare come la protesi €
“attuata”; i movimenti sagittali di caviglia e ginocchio e la mobilita del piede per

descrivere le cinematiche d’arto inferiore.

Differenze significative tra i parametri e relazioni tra di essi sono state investigate tramite
un’analisi statistica.

Il gruppol mostra un’attivita piu povera rispetto al gruppo 2. Cio ¢ confermato da una
velocita media del passo inferiore. La velocita di progressione dei pazienti del gruppo 2 €
vicina alla velocita d’andatura con corpo integro (1.2 m/s).

Dal momento che la durata della stance sugli arti differisce nei tre gruppi, i dati in tale fase
sono stati normalizzati per poter operare un confronto. Il momento sagittale di ginocchio
genera 1’estensione del giunto Hydracadence lungo tutta la fase di stance. D’altra parte tale
momento nel gruppo 3 tende a flettere il ginocchio fisiologico all’inizio della fase. Tra i
pazienti del gruppo 2, molti hanno un sistema idraulico di freno del ginocchio (SSN
system) che rende la fase stance piu sicura. Il parametro KA é significativamente piu
importante per i pazienti senza il sistema SSN , cio significa che devono esprimere un

momento maggiore per mantenersi stabili.
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All’inizio della fase di stance, la forza longitudinale di reazione del terreno corrisponde al
carico sull’arto; tale componente sulla protesi ¢ significativamente piu elevata per il
gruppol, cio significa che qui i soggetti si appoggiano maggiormente sulla protesi rispetto
ai pazienti del gruppo?2.

Dal punto di vista della propulsione con I’arto protesico, alla fine della stance, la forza di
reazione del terreno sull’arto ¢ legata al modo in cui il piede artificiale preme sul terreno.
Tale sforzo dipende dal tipo di piede protesico. | valori della sollecitazione longitudinale
sono in media, nei gruppi 1 e 2, molto vicini.

Durante la fase di swing, per quanto concerne il gruppol, 1’estensione d’anca sul lato
protesico ¢ piu importante all’inizio della fase, ma alla fine la flessione & minore rispetto al
lato sano. Inoltre, il movimento sagittale d’anca della gamba sana ¢ vicino alla media del
gruppo 3 di riferimento. L’ampiezza della flesso-estensione d’anca sul lato protesico ¢ la
stessa per i gruppi 1 e 2. E’ stata cercata una relazione tra la velocita di flesso-estensione e
il tipo di ginocchio protesico, in primo luogo, in secondo luogo il livello di amputazione.
Non é stata trovata nessuna relazione con il tipo di ginocchio, ma un significativo
collegamento con il livello di amputazione.

Per quanto riguarda 1’effetto pendolare, i dispositivi di ginocchio si flettono
progressivamente per raggiungere un massimo al 70 % del ciclo del passo. Non si
osservano differenze tra i gruppi 1 e 2, e la flesso-estensione del ginocchio € vicina a
quella del gruppo di riferimento, mentre il movimento della caviglia artificiale € molto
diverso nei tre gruppi: i soggetti sani flettono plantarmente la caviglia, i pazienti del
gruppo 2 tengono la caviglia in una posizione neutrale, e i soggetti del gruppo 1 la
dorsiflettono. Il movimento pelvico laterale & quasi lo stesso per i gruppi 1 e 2. Comunque,
al contrario dei soggetti di riferimento, questi hanno una flessione contro-laterale durante
la fase di swing. Per la mobilita del piede si evidenzia una notevole differenza tra i gruppi 1
e 2. Nel gruppo 1, la posizione verticale massima dell’alluce ¢ piu alta nel lato protesico
rispetto al lato sano. Infine, I’altezza dell’alluce per il lato protesico del gruppo 1 ¢

equivalente a quella del gruppo di riferimento.

Si evidenzia come il doppio confronto operato, tra diversi dispositivi protesici e con il
passo normale, dia luogo ad un protocollo originale nel campo della gait analysis. Per
descrivere i gruppi di amputati e necessario tenere conto non solo dell’eta, ma anche della

velocita di andatura e dell’attivita.
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In risposta al bisogno di sicurezza durante la fase di stance, il momento sagittale di
ginocchio permette al giunto protesico di rimanere in piena estensione durante il sostegno
corporeo sull’arto artificiale. Il valore di tale momento dipende sia dal valore della forza di
reazione del terreno, sia dalla posizione dell’asse di giunto in relazione alla direzione della
forza. Da una parte, i risultati rivelano che la componente verticale della forza di reazione é
la stessa per i due gruppi di amputati. Cosl, il diverso valore del momento dipende solo
dalla reazione longitudinale all’inizio della stance, e tale componente € piu importante per
il gruppo 1 rispetto ai sistemi SNS del gruppo 2. D’altra parte, il sistema Hydracadence
permette la flessione plantare della caviglia all’inizio della stance, facendo si che il
ginocchio protesico si muova in avanti piu tardi, cosicché 1’asse di giunto rimane molto
dietro la direzione della reazione del terreno. Ne risulta che, in accordo col valore del
momento d’estensione di ginocchio, le ginocchia artificiali Hydracadence sono piu sicure
dei sistemi SNS. Lo studio della componente longitudinale della forza di reazione del
terreno rivela anche che il sistema Hydracadence permette un’evoluzione della direzione
della forza vicina all’andamento normale. Infatti, tra il 10 % e il 20% del ciclo del passo, la
forza longitudinale di reazione del terreno € piu importante per i pazienti che utilizzano il
giunto di ginocchio Hydracadence. Si pensa che cio sia dovuto alla possibilita di flettere
plantarmente la caviglia dopo I’impatto del tallone, cosa che garantisce maggior stabilita.
Durante la fase di swing, il movimento d’arto inferiore ¢ generato dalla flessione d’anca.
Tale flessione non dipende dal tipo di giunto di ginocchio. Boonstra™® mostrd lo stesso
risultato, confrontando dei meccanismi di controllo della fase di swing, meccanico e
pneumatico. Nondimeno, la flesso-estensione d’anca dipende dalla lunghezza del
moncone. La mobilita del piede é facilitata durante la fase di swing grazie alla dorsi-
flessione del giunto di caviglia permessa dal sistema Hydracadence, a confronto degli altri
dispositivi protesici.

In rapporto all’andatura normale, tale dorsi-flessione del gruppol all’inizio della fase di
swing non corrisponde all’estensione normale, ma evita il fissaggio dell’avampiede al
terreno.

Inoltre, alla fine della fase di swing, la dorsi-flessione € vicina a quella del gruppo 3. La
mobilita del piede & un fattore importante, in particolare quando il paziente cammina in
pendenza. Se una mobilita del piede é facilitata per il gruppo 1, deve anche essere notata

una ripercussione sulla pendenza della pelvi. Comunque, non c’¢ una differenza

18 Boonstra, A.M., 1996: 515-520
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significativa tra i gruppi 1 e 2. Una spiegazione e la mancanza di propriocezione, che
probabilmente porta 1’amputato a elevare la pelvi anche se tale movimento non ¢

necessario. Una specifica rieducazione potrebbe risolvere tale problema.

3.5 L’equilibrio nella fase di appoggio

Perché il soggetto amputato possa utilizzare con profitto una protesi d’arto inferiore, questa
deve autonomamente consentirgli un sostegno sicuro. Si pensi alla fase del passo in cui
I’amputato poggia sull’arto artificiale: il supporto deve mostrarsi stabile, ed & qui che esso
subisce le maggiori sollecitazioni meccaniche.

Si ¢ detto che solitamente il passo compiuto con I’arto protesizzato ¢ piu lungo di quello
con I’arto sano: quale influenza puo avere sulla dinamica?

L’attrito ¢ una forza di contatto che ha un rilevante effetto sul movimento. La
deambulazione richiede un attrito adeguato tra il suolo e la pianta del piede, in modo che il
piede non scivoli in avanti o indietro e I’effetto dell’estensione dell’arto possa essere
ripartito sul tronco.

La spinta del calcagno sul terreno all’inizio della fase di appoggio del passo puo essere
scomposta in due componenti rettangolari (figura 3.34): la forza orizzontale (X), cui si
oppone la forza di attrito del terreno, e quella verticale (Y), cui si oppone una
corrispondente forza di reazione del suolo. Si noti come cambia la situazione in un passo
piu lungo (fig. 3.34B). Non ci sono cambiamenti nell’ampiezza della componente
vettoriale Y, come illustrato nel diagramma, dal momento che questa forza ¢ determinata
dal peso del corpo. Tuttavia, la direzione e I’ampiezza di O ed X sono condizionate dalla
lunghezza del passo.

Dal momento che il peso dell’uomo resta costante, Y ¢ costante in direzione ed ampiezza,
ed O e X devono essere calcolate in base ad Y. Il valore di Y per un uomo medio potrebbe
essere 1000 N. nella prima figura la forza O si puo ottenere dalla relazione: 1000 N =
O*c0s20°, O = 1000 N/cos20° = 1065 N; la componente orizzontale sara: X = O*sen20° =
364,2 N. Con un passo piu lungo, se I’angolo ® diventa 30°, la direzione e 1I’ampiezza della
forza di reazione O cambiano: O = 1000 N/cos30° = 1155 N e la componente orizzontale
X = O*sen30° = 577 N. In tal modo si pud vedere come, con un passo piu lungo,

I’aumento relativo in ampiezza della componente orizzontale X sia maggiore rispetto
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all’aumento nella forza di reazione totale del terreno, O. La forza di attrito nel calcagno

deve essere molto maggiore quando il passo € piu lungo.

Figura 3.34: le componenti verticale () ed orizzontale (X) della forza O che agisce contro il terreno
guando si appoggia il tallone nel passo. Le ampiezze relative delle componenti dipendono dall'angolo
di applicazione della forza, che ¢ correlata alla lunghezza del passo. L’angolo tra QO ed Y ¢ ©.

Si e detto anche che ricorrere ad un dispositivo di ginocchio policentrico, in particolare a 4
assi, oltre a permettere un movimento piu vicino al comportamento fisiologico di giunto,
puo conferire maggiore stabilita al passo del soggetto amputato. Questa € proprio la tesi
sostenuta da C. W. Radcliffe™.

La linea lungo la quale agisce la forza di carico equivalente raramente, se non mai,
corrisponde alla retta che collega il giunto d’anca alla caviglia. N¢, in generale, tale forza
agisce da un singolo punto a livello del margine dell’invaso fino al centro di pressione
sulla suola del piede. Il posizionamento e la direzione della linea di carico possono essere
misurate da una piattaforma di forza durante il cammino e cambiano costantemente rispetto
all’asse geometrico maggiore della protesi (o all’asse lungo anatomico per il lato non
amputato). La direzione della linea di carico vista dal lato mediale o laterale e direttamente
collegata alla stabilita del ginocchio protesico. Quando la linea di carico passa
anteriormente all’asse di giunto, il ginocchio protesico € costretto in estensione completa.
Perché il ginocchio possa flettersi mentre sostiene il carico nel momento della spinta, la
linea di carico deve passare in una posizione posteriore rispetto al centro di giunto.
L’amputato puo effettivamente controllare la direzione della linea di carico sul piano
medio-laterale attraverso 1’utilizzo attivo dei muscoli flesso-estensori nel moncone di

coscia. Questo porta al concetto di “controllo volontario della stabilita” che ¢ di particolare

19 C. W. Radcliffe, 1994: 159-173
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interesse nel progetto e nell’utilizzo di alcuni meccanismi di giunto policentrici, a quattro
barre o di altro tipo. Lo stesso concetto e importante per ogni amputato transfemorale che
utilizzi un ginocchio a singolo asse non bloccato. Un amputato transfemorale con un’anca
debole, incapace di esercitare il necessario sforzo muscolare, avra sicuramente maggior
difficolta nel mantenere la stabilita di ginocchio senza drammatici cambiamenti
nell’allineamento protesico o senza installare un meccanismo di blocco. Ragionare su un
dispositivo base puo aiutare a spiegare come i momenti muscolari esercitati dall’amputato
influenzino la direzione della linea di carico.

Si considerino i diagrammi schematici di figura 3.35. In figura 3.35 (a) € mostrato il
disegno di una protesi transfemorale nel contatto del tallone, il momento piu critico della
fase di stance per la sicurezza del ginocchio. Il punto di riferimento piu elevato é scelto
arbitrariamente sul giunto d’anca per permettere all’analisi di procedere senza considerare
come viene calzato 1’invaso. Nel diagramma (a) ¢ mostrata la protesi nell’istante in cui
inizia il sostegno del carico. In questo caso 1’amputato non sta esercitando un momento
d’estensione sull’anca e il carico sulla protesi andrebbe diretto dal giunto d’anca al punto
di contatto del tallone: la linea di carico passa dietro all’asse del ginocchio ed esso si flette.
Qual ¢ il meccanismo che rende sicuro il ginocchio in modo che non si pieghi?

Si consideri la figura 3.35 (b). In questo caso I’amputato sta esercitando un momento
d’estensione sull’anca. Questo tende a condurre il calcagno sul terreno, che a sua volta
spinge indietro sul tallone. Dal momento che la legge di Newton stabilisce
“azione=reazione”, il risultato ¢ una seconda componente della forza che agisce in avanti
sul tallone e la linea di carico si inclina davanti all’asse di ginocchio garantendo un giunto
stabile. Tale fenomeno puo essere spiegato anche considerando la combinazione di forza di
giunto e momento d’estensione agenti sull’anca. Si osservino le figure 3.35 (b) e (c). Si
puo sostituire il momento d’estensione d’anca M in (b) con una coppia di forze uguali ed
opposte di grandezza F separate da una distanza d che produce lo stesso momento
d’estensione, cio¢ M = d*F. Questa coppia di forze F; e F, sono poste nel diagramma (c) in
modo tale che F, sia in linea con D’effettiva forza F. dunque il momento M ¢ stato
ipoteticamente sostituito dalle forze F; e F; alla distanza d e le forze F ed F; si bilanciano
I’un P’altra. L’equivalente linea inclinata di carico dal calcagno passera davanti al giunto
d’anca alla distanza d. F; e la forza sul tallone F agiscono, per 1’equilibrio, sulla stessa

linea di carico.
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Figura 3.35: la singola forza F; agente lungo la linea di carico L é equivalente alla forza F e al
momento M agenti sull’anca dell’amputato transfemorale.

La posizione della linea di carico ¢ variabile durante gli eventi dinamici della fase di stance
in un ciclo del passo, eventi che rendono la definizione di una “linea di carico”, che puo
essere disegnata o visualizzata su una protesi d’arto inferiore, dipendente dalla conoscenza
del completo insieme di forze e momenti che agiscono su di essa in ogni fase del ciclo.
Questo richiede molti piu dati di quelli disponibili ad un tecnico protesico che osservi il
soggetto in piedi, in posizione di riposo, e dovrebbero essere fatti molti assunti. E percid
meglio lasciare il concetto di un’esatta linea di carico ai laboratori con la strumentazione
atta a misurarla, ed utilizzare una “linea di riferimento verticale” per descrivere la
geometria della protesi d’arto inferiore in relazione ad essa. Si introducono cosi le linee di
riferimento verticali per 1’”allineamento statico” (bench alignment): una linea verticale, o
filo a piombo, ¢ la linea di riferimento utilizzata dal protesista per 1’allineamento della
protesi. Essa € utilizzata per assemblare i componenti in modo tale che la protesi possa,
una volta indossata dall’amputato, assicurare stabilita nel sostegno del peso durante le
prime prove di locomozione; & una procedura conosciuta come “allineamento dinamico”.
Con un attento allineamento statico, i cambiamenti durante [’allinecamento dinamico
dovrebbero risultare piccoli e necessari solo ad adattare finemente la protesi ai bisogni del
particolare individuo.

In Germania ed alcuni altri paesi europei, un sistema d’allineamento statico spesso

utilizzato vede la protesi in una posizione di riferimento che corrisponde alla posizione piu
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alta per il giunto d’anca, quando 1’avampiede dell’amputato “rotola” nella fase di stance.
Ne risulta una linea di riferimento verticale che si estende in basso dal giunto d’anca fino
ad approssimativamente il punto centrale del piede. La procedura d’allineamento statico
coinvolge specifici offset per collocare i centri di giunto di ginocchio e caviglia dietro a
tale linea di riferimento. Questo sistema ¢ stato sviluppato piu di cinquant’anni fa ed ¢ stato
considerato necessario per tener conto di un largo numero di meccanismi di ginocchio e
piede utilizzati in Germania. Ogni combinazione ginocchio-piede ha una specifica coppia
di offset. La posizione di riferimento, dove si assume il peso sia sostenuto dall’avampiede,
richiede anche I’incorporazione di una specifica intercapedine sotto il tallone (il “fattore
sicurezza”) per ogni tipo di piede. Le illustrazioni utilizzate mostrano un’esagerata altezza
di tallone simile al tacco di un cow-boy. Questa non ¢ ’altezza del tallone della scarpa, ma
la somma dell’altezza del tallone piu il fattore sicurezza. Questo fattore aumenta la stabilita
del ginocchio nell’heel-contact durante il passo, dal momento che equivale a flettere
plantarmente il piede nell’allineamento statico.

Nel laboratorio di Biomeccanica dell’universita della California, a Berkeley, nel 1964,
studi comparativi del sistema d’allincamento statico europeo con il sistema ottimale
d’allineamento ottenuto dal laboratorio, la linea poi comunemente utilizzata TKA (in una
vista laterale la linea di riferimento Trochanter-Knee-Ankle), hanno concluso che i due
sistemi sono molto simili, in particolare per dispositivi di ginocchio a singolo asse. La
maggiore sorgente di differenza era la difficolta nel collocare il trocantere o il punto
superiore di riferimento in relazione al margine d’invaso. Si noti che nel collocare il
trocantere 1’amputato deve essere presente e indossare 1’invasatura. Una contrattura in
rotazione del femore relativa alla pelvi o la presenza di eccessivo tessuto molle possono
causare un errore significativo nella collocazione del trocantere sull’invaso. Il punto di
riferimento superiore sull’invaso ¢ il punto di contatto con la tuberosita dell’ischio. Questo
punto puo essere stimato per palpazione. Fortunatamente non necessita di essere collocato
con estrema accuratezza e una sua buona approssimazione e di solito adeguata per
I’allineamento statico. Il punto ¢ utilizzato per stimare la collocazione del piede in
relazione all’invaso. Essa puo variare da un valore negativo per camminatori molto attivi
con un lungo moncone ad uno positivo di 5 cm o piu per monconi molto corti.

Un valore positivo ¢ richiesto ogni volta che ’amputato non ¢ capace di utilizzare il
moncone per stabilizzarsi lateralmente ed é costretto a portare la linea di carico in una

posizione che passi vicino al giunto d’anca.
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Nel sistema Berkeley I’allineamento della protesi si riferisce a linee disegnate sui lati
mediale e posteriore della protesi. La linea di riferimento verticale passa in mezzo al
pilastro tubolare di stinco e il lato mediale della protesi & il piu conveniente per
visualizzare un’estensione dall’alto dell’asse del tubo o per controllare 1’allineamento
utilizzando un piombino in una maschera di fabbricazione verticale. La linea di
riferimento verticale, in entrambe le viste posteriore e mediale della protesi, diventa il
riferimento per gli offset o gli angoli d’allineamento statico di piede, ginocchio ed invaso.
A Berkeley 1’uso di sistemi endo-scheletrici con tubo in alluminio come struttura di stinco
e con piede SACH senza giunto di caviglia ¢ stato preponderante fin dagli anni 50, era
quindi conveniente utilizzare 1’asse del pilone di stinco come linea di riferimento verticale
e riferire ad essa il braccio di leva del tallone e dell’avampiede, la posizione antero-
posteriore del centro di ginocchio, la flessione e adduzione e la collocazione antero-
posteriore dell’invasatura a livello del margine. L’ampia diffuzione di sistemi
endoscheletrici e piedi a ritorno di energia senza giunto di caviglia ha chiaramente reso
I’uso della linea d’asse dello di stinco il primo sistema di scelta per la linea di riferimento

verticale.

Per dimostrare che un buon allineamento statico puo essere raggiunto utilizzando il sistema
Berkeley o, in alternativa, il sistema tedesco, i due sono confrontati nella figura 3.36. La
sola differenza é nella linea di riferimento.

La figura 3.37 mostra le viste mediale e posteriore di tipici settaggi d’allineamento statico
del sistema Berkeley per un dispositivo di ginocchio a singolo asse (senza un freno o un
controllo idraulico dello stance) e un piede SACH per amputati con moncone corto, medio

o lungo.
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Se ’amputato indossa la protesi comodamente ed esercita un buon controllo su di essa
attraverso la calzatura dell’invaso si dovrebbe ricorrere solo a piccoli cambiamenti rispetto
alle linee guida.

Il modo idoneo per aumentare la “stabilita d’allineamento” del ginocchio ¢ aumentare
I’offset posteriore dell’asse di giunto rispetto alla linea di riferimento verticale. In sistemi
endo-scheletrici modulari tale dimensione & impostata dal costruttore; & importante dunque
controllarla sul dispositivo di ginocchio una volta indosasto.

Durante 1’allineamento dinamico il protesista pud aumentare la stabilita del ginocchio
aumentando 1’offset posteriore mediante la seguente procedura a due passi:

1. estendere lievemente I’invaso a passi di un grado, utilizzando I’attacco regolabile
tra invasatura e ginocchio; dopo la regolazione 1’amputato deve riportare alla
posizione di partenza il punto di riferimento superiore attraverso una rotazione
posteriore a livello del supporto del piede che risultera in una diminuzione
dell’intercapedine (il fattore sicurezza), precedentemente settato durante
I’allineamento statico;

2. flettere plantarmente il piede di poco, utilizzando 1’attacco di caviglia. La

regolazione nella flessione plantare riportera 1’intercapedine al valore desiderato.

Il risultato finale sara uno spostamento posteriore dell’asse di ginocchio con
un’interferenza minima sulla relazione desiderata invaso-piede.

E da sottolineare che una plantar-flessione leggermente maggiore sara ben accetta
all’amputato dal momento che gli conferira maggiore stabilita nell’heel-contact. Per
raggiungere i settaggi ottimali vi sono diverse regolazioni funzionali del piede che
andranno verificate assieme all’amputato. Nel cammino, il piede dovrebbe approcciare il
suolo leggermente flesso plantarmente, il centro di pressione dovrebbe muoversi
velocemente e dolcemente dal tallone verso 1’avampiede ¢ 1’amputato non dovrebbe avere
la sensazione né di “camminare su una collina” né di un supporto cedevole durante il
“rotolamento”.

Il ginocchio sara sicuro finché la pressione rimarra stabile sull’avampiede. | maggiori
problemi d’instabilita del ginocchio sono dovuti a 1) un piede dorsi-flesso 2) un rigido urto
nella flessione plantare o 3) una pronunciata azione di cuscinetto sul tallone. Ognuno di

questi fattori prolunghera il tempo di carico del peso sul tallone. Un piede a ritorno
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d’energia dovrebbe essere flesso plantarmente per tenere in conto della sua deflessione nel
momento di spinta. E importante anche la posizione antero-posteriore del piede in
relazione all’asse di stinco poiché legata all’offset del centro di ginocchio. Ed ancora, la
posizione del piede ¢ di solito determinata dal suo disegno meccanico e dall’attacco di
caviglia.
Nell’allineamento statico il giusto posizionamento del punto di riferimento sull’invaso,
assieme all’offset di ginocchio, dovrebbe garantire la necessaria stabilita di quest’ultimo.
Correzioni per la stabilita del ginocchio dovrebbero essere prima di tutto apportate a piede
e caviglia.
Un piede protesico qualsiasi dovrebbe garantire tre funzioni:

1. assorbimento dell’urto nel contatto del tallone;

2. una transizione dolce ad un supporto stabile del peso sull’avampiede;

3. una transizione dolce dalla fase di stance a quella di swing.
Diagramma di stabilita del ginocchio
Si affronta quindi il diagramma di stabilita del ginocchio, di grande interesse per questo
lavoro. Un modo per valutare le caratteristiche di stabilita di dispositivi a singolo asse 0 a
quattro barre e visualizzare il contributo della muscolatura residua di coscia sulla stabilita
del ginocchio protesico nella fase di stance del passo. La figura 3.39 mostra uno schema
delle forze e dei momenti equivalenti che agiscono sul piede e a livello del giunto d’anca di
un tipico amputato transfemorale che utilizza un dispositivo a singolo asse. Il primo e il
terzo sono i diagrammi corrispondenti a due fasi del ciclo del passo: (a) 1’heel-contact e (c)
il push-off. Tali diagrammi sono poi sovrapposti in (b). Si noti che questi schemi possono
essere applicati a qualsiasi modalita di calzatura dell’invaso, assumendo che I’invasatura
sia confortevole e permetta all’amputato di esercitare momenti muscolari a livello d’anca
come quelli rappresentati. Si osservi poi che la forza di reazione del terreno non passa per
il centro d’anca né all’heel-contact né al push-off. Nel contatto del tallone, la linea d’azione
della forza sul calcagno deve passare davanti al centro del ginocchio protesico per
stabilizzare il giunto durante il contatto e la fase di assorbimento dell’urto. L’amputato
controlla attivamente 1’orientazione della linea di forza esercitando un piccolo momento
d’estensione sull’anca. Gli stessi principi si applicano al sistema di forze nel push-off. Qui
il soggetto dovrebbe poter cominciare la flessione del ginocchio per transitare verso la fase
di swing senza staccare la protesi dal terreno, cosa invece obbligatoria utilizzando il giunto

bloccato. Cio € ottenuto da un momento di flessione esercitato dalla muscolatura d’anca
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che ha I’effetto di spostare la linea di forza che si origina dall’avampiede dietro all’asse di
ginocchio e che causa il suo piegamento. Se i diagrammi di figura 3.38 (a) e (c) vengono
sovrapposti e si assume che I’amputato sia capace di esercitare i momenti muscolari d’anca

richiesti, si ottiene il diagramma di stabilita (b).

Hip joint force
Hip joint force

Hip extension Hip flexion
moment moment
Equivalent Equivalent
sis'lgle force single force

Cross-hatched zone
defines a region for
knee centre location
consistent with avail-
able hip flexion and
axtension moments

Load line at
push off posterior
to knee centre

Load line at
heel contact
anterior to

knee centre

D
+
% : ﬁ %
AFTT SECser
{a) Heel Contact {b) Superimposed (c) Push Off

Figura 3.38: diagrammi di stabilita — meccanismo protesico di ginocchio a singolo asse

L’area tratteggiata rappresenta la zona dove il centro di ginocchio in estensione completa
puo essere collocato e si mantengono le due caratteristiche desiderate: 1) stabilita all’heel-
contact e 2) capacita di iniziare volontariamente la flessione del ginocchio prima del push-
off. L’effettivo sforzo muscolare richiesto sulla parte amputata variera in dipendenza
dell’allineamento del giunto di ginocchio all’interno di questa regione a forma di V.

I diagrammi di figura 3.39 sono stati disegnati per una tipica protesi transfemorale dove la
stabilita del ginocchio ¢ garantita solamente dall’allineamento del centro di giunto. Non si
assume alcun meccanismo di frizione incorporato nel dispositivo. Molti amputati
transfemorali hanno la capacita di esercitare momenti muscolari d’anca molto pit ampi di

quelli richiesti. Dovrebbe anche essere ovvio che i momenti di flessione ed estensione
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sull’anca sono essenziali. Un amputato con moncone debole non potrebbe controllare un
ginocchio a singolo asse senza un freno o un blocco.

In un ginocchio a 4 barre, il centro istantaneo di rotazione (in una posizione qualsiasi di
flessione) pud sempre essere collocato sull’intersezione delle linee centrali delle barre
anteriore e posteriore che connettono la parte dell’invaso a quella dello stinco nella protesi.
Con I’aumento dell’angolo di flessione del ginocchio il centro istantaneo copre una serie di
punti che tipicamente tracciano un percorso su un’estensione dello stinco, che progredisce
in avanti e in discesa rispetto al centro cosmetico o anatomico.

Una collocazione elevata e posteriore del centro istantaneo aumentera la stabilita del
ginocchio: in figura 3.39 si mostra 1’equazione (eq.4) che da’ la grandezza del momento
d’estensione My, richiesto per fornire stabilita in funzione del carico assiale P, della
grandezza di un momento frenante My (quando presente) e delle coordinate x (offset

frontale) ed y (elevazione) del centro istantaneo di rotazione all’heel-contact.

.,
Sum moments about Knee tf )

' ‘\
H |
Sum moments about Hip *) Sy-Px+M =0 {Eq.3)

-Mp+SL=0 (Ea.1)
P Shear force S = ML (Eq. 2) (M, /L)y -Px + M =0
F = Axial load force Solve for req'd hip moment My,
i Mp, = Extension moment about the [ My, = (L) (Px - Mk}J{EQ- 4)
—% nip joint on amputated side _For a typical four-bar knee Mg =0

M, = Brake moment supplied by the J—
knkee mechariism Mh = (Lfy) Px| (Eq. 5)

K = either single axis or instant
cantre for a four-bar linkage

Figura 3.39: derivazione dell’equazione di stabilita del ginocchio My, = (L/y)(Px-My)
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Si noti che un freno a frizione fornira necessariamente un momento My che eccedera il
valore di P volte x, cosicché il momento d’anca richiesto diviene nullo. Un dispositivo a 4
barre solitamente non incorpora un meccanismo di freno, cosi 1’equazione semplificata
(eq.5) puo essere utilizzata per stimare il momento d’estensione d’anca necessario con
cambiamenti nella posizione del centro istantaneo di rotazione. Entrambe le sue coordinate
x ed y sono importanti nel progetto di un dispositivo di ginocchio a 4 barre e controllo
volontario. Il momento d’anca richiesto per il controllo pu0 essere ridotto in due modi:

1. riducendo la coordinata X, cioé collocando la posizione iniziale del centro
istantaneo piu vicina alla linea tallone-anca. Tale coordinata non dovrebbe
aumentare rapidamente con la flessione del ginocchio.

2. aumentando la coordinata y. Per ottenere un consistente beneficio dall’clevazione
del centro istantaneo la coordinata y non deve diminuire troppo rapidamente con

I’angolo di flessione del ginocchio.

Con un ginocchio a singolo asse, la collocazione del giunto di ginocchio e dettata anche da
una posizione approssimativamente anatomica, con una buona parvenza cosmetica mentre
si ¢ seduti con il ginocchio flesso a 90°. D’altra parte un dispositivo a 4 barre ben
congegnato da la possibilita di collocare il centro istantaneo di rotazione in piena
estensione all’interno della regione desiderata nel diagramma di stabilita, mantenendo
ancora accettabile I’immagine cosmetica della flessione a 90°. Piccole differenze nella
lunghezza delle barre e nella posizione dei perni possono portare a grandi cambiamenti nel
comportamento cinematico dei quadrilateri articolati.

Il diagramma di stabilita del ginocchio e utile nel confrontare le caratteristiche di tre
diverse classi di dispositivi protesici a 4 barre: 1) il meccanismo a 4 barre con centro
istantaneo elevato, 2) il “4-barre” iperstabilizzato e 3) il “4-barre” a controllo volontario.
Ognuna di queste tre classi di dispositivi di ginocchio é prescritta a specifici gruppi di

amputati transfemorali.
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Figura 3.40: diagramma di stabilita — ginocchio con centro d’istantanea rotazione elevato
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Figura 3.41: diagramma di stabilita — ginocchio a 4 barre iperstabilizzato
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Figura 3.42: diagramma di stabilita — meccanismo di ginocchio a 4 barre con controllo volontario di
Hosmer

Si tralascia qui la descrizione delle tre tipologie di meccanismo. I dispositivi di ginocchio a
4 barre sono pensati non solo per conferire maggior stabilita a quei soggetti di ridotta
attivita perché anziani o con moncone debole, ma anche per offrire benefici a pazienti
molto attivi mentre camminano su terreni accidentati, superfici inclinate o nella discesa
delle scale, come nel caso del meccanismo a controllo volontario di figura 3.42; certo va
ribadito che la stabilita di un ginocchio a controllo volontario non é automatica e
I’amputato deve essere istruito con attenzione su come partecipare al controllo attraverso

I’uso della muscolatura d’anca.

In conclusione, le considerazioni sull’equilibrio hanno riguardato il cammino in piano e si
e visto che per conferire sicurezza nella fase di stance & necessario che il disegno del
giunto e I’allineamento protesico garantiscano un ginocchio in piena estensione durante il

sostegno corporeo sull’arto artificiale.
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Per assicurare che cio avvenga anche nella protesi di progetto, Time for Peace ha pensato
ad un sistema di blocco manuale da attivare in tutte quelle condizioni critiche, terreno
accidentato, inclinato, salita e discesa delle scale etc., dove il normale comportamento del
dispositivo di ginocchio a singolo asse non puo garantire la stabilita. Proprio per tenere
conto di questa possibilita, la normativa internazionale dedica al dispositivo di fermo in

estensione del ginocchio specifiche prove strutturali.
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CAPITOLO 4

| TEST STRUTTURALI: ANALISI SPERIMENTALE E
COMPUTAZIONALE

La normativa ISO 10328 descrive le prove strutturali che le protesi d’arto inferiore devono
superare per potersi ritenere sicure durante l’utilizzo. Essa pud dare anche importanti
indicazioni per condurre prove strutturali nelle fasi di progettazione e sviluppo di un certo
disegno protesico: per testare il piede secondo normativa, I’associazione T.f.P. ha
progettato e costruito, con la cooperazione di Ansaldo Ricerche, una sezione di prova
elettropneumatica per collaudi statici e ciclici.

Si prendono qui in esame alcuni esempi per ottenere delle linee procedurali utili all’analisi
strutturale numerica, obiettivo di questo lavoro. A conferma delle osservazioni fatte nella
panoramica del paragrafo 2.2 riguardo alle fonti cui € necessario attingere in quest’ambito
per ottenere piu informazioni possibili, due degli esempi non derivano da riviste

scientifiche.

4.1 L’ International Standard 10328 e i dati su cui si fonda

L’International Organization for Standardization (ISO) é una federazione di enti nazionali
(1ISO member bodies) con lo scopo di redigere standard riconosciuti internazionalmente.
L’ISO 10238:2006 ¢ stata preparata dalla commissione tecnica ISO/TC 168, Prosthetic and
orthotics e, nella sua prima edizione, cancella e sostituisce le otto parti dell’edizione del
1996, tecnicamente rivisitate e ricombinate in un singolo documento.

La normativa si intitola “Prosthetics — Structural testing of lower-limb prostheses —
Requirements and test methods”, dove per protesi si intende un dispositivo applicato
esternamente che viene utilizzato per sostituire interamente, o in parte, un segmento d’arto
assente o deficitario.

Come risultato della preoccupazione della comunita internazionale riguardo alla necessita
di fornire protesi che siano sicure nell’utilizzo, e anche grazie alla consapevolezza che

standard di test possano essere d’aiuto nello sviluppo di protesi migliori, si € tenuta una
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serie di incontri sotto 1’egida dell’International Society for Prosthetics and Orthotics
(ISPO). L’ultimo fu a Philadelphia nel 1977, dove si trovo un primo accordo sui metodi di
test e sui valori di carico da adottare. Dal 1979 in poi il lavoro é proseguito portando allo
sviluppo dell” ISO 10328:1996. Le procedure di test non dovrebbero essere applicate a

protesi con caratteristiche meccaniche diverse da quelle utilizzate nell’accordo.

Durante 1’utilizzo una protesi ¢ sottoposta ad una serie di azioni di sollecitazione, ognuna
autonomamente variabile con il tempo. | metodi di test specificati in questo standard
internazionale utilizzano prove di resistenza statiche e cicliche che producono
sollecitazioni complesse mediante I’applicazione di una singola forza.

| test statici si riferiscono ai carichi peggiori che possano svilupparsi in qualsiasi tipo di
attivita. | test ciclici sono relativi alla normale deambulazione, dove i carichi si esplicano
regolarmente ad ogni passo: lo standard illustra dei test a fatica per i componenti che,
comunque, non forniscono dati sufficienti a predire la reale vita di servizio. Cosi la
valutazione di protesi d’arto inferiore e dei loro componenti necessita di test sul campo,
oltre a quelli di laboratorio specificati.

Idealmente andrebbero realizzati ulteriori test di laboratorio relativi alla funzionalita, alla
calzatura e disimpiego, allo sviluppo di nuovi materiali, all’influenza dell’ambiente e delle
attivita dell’utente come parte integrante della procedura di valutazione. Non vi ¢ una
normativa per tali prove, cosi bisognera approntare ex-novo per esse dei procedimenti

adeguati.

Una cosa va in ogni caso ribadita: lo standard internazionale non e adatto a servire da guida
per la selezione di uno specifico dispositivo protesico nella prescrizione di un arto
artificiale; un utilizzo in tal senso puo rappresentare un rischio per la sicurezza

dell’amputato.

Principal and Separate structural tests

La complessita delle azioni di carico alle quali ¢ soggetta una protesi d’arto inferiore
durante 1’utilizzo dell’amputato non puo essere simulata da una singola configurazione di
test. Per questo la normativa specifica una serie di prove di resistenza statiche e a fatica
raccolte in due categorie, i Principal structural tests e i Separate structural tests, da

realizzare sulla struttura protesica completa e sulle sue componenti (fig. 4.1).
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Figura 4.1: esempi di configurazioni di test per una struttura completa (a sinistra una protesi
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transfemorale ) e parziale (a destra un ginocchio monoassiale)

Ogni configurazione di test deve essere definita in un sistema tridimensionale di coordinate

rettangolari, con un’origine O e contenente un sistema geometrico di piani, linee e punti;

I’asse f rappresenta la direzione antero-posteriore, 1’asse 0 la direzione medio-laterale,

I’asse u la direzione verticale.

Si specificano dei parametri di riferimento sia per la posizione della linea di applicazione

della forza di test sia, per I’allineamento dei campioni da testare all’interno del sistema di

coordinate.
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Si presenta qui di seguito un esempio di configurazione di prova (fig. 4.2):

/_/VL_ ..... I

Key

1 right leg 5 knee reference plane, K P+ top load application point

2 lefileg 6 ankle reference plane, A Py knee load reference point

3 topreference plane, T 7  bottom reference plane, B P, ankle load reference point

4 load line Pg bottom load application point

NOTE This figure illustrates a typical test loading condition representative of the condition of forefoot loading during

the stance phase of normal walking. It does not illustrate the test loading conditions defined in 7.1.2.

Figura 4.2: configurazione specifica che mostra i piani, le linee e i punti di riferimento e la
forza di test F nel sistema di coordinate per un’applicazione sul lato destro (1) o sinistro (2)

Per tutti i Principal tests e per i Separate tests sul fermo di ginocchio, ai campioni da
testare va assegnata una lunghezza totale prefissata, utilizzando degli elementi di estremo
rappresentati da estensioni e leve di applicazione del carico. La lunghezza e determinata
dalla dimensione Ut — Ub (differenza tra le coordinate verticali dei piani d’apice e di fondo
nel riferimento di normativa) e deve essere raggiunta selezionando una delle combinazioni
specificate in tabella 4.1 per diversi tipi di campione. Uk rappresenta la coordinata
verticale del piano dove si colloca il centro di giunto del ginocchio, Ua la coordinata

verticale del piano di giunto di caviglia.
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Dimensions in millimetres

Typical combinations of segmental lengths of test samples 2
Reference plane level
A B Cc
IJ'T —_ —_ —_
(uy — ) = 1500 (up—ug) = 1509
y — — (g —up) = 570
(uy —up) =420
up — (uy —ug) = 500 —
(up —ug) =80 (up —ug) = 80
HB —_— —_— —
Total length (uy — ug) ab 650 650 650
NOTE The total length and the segmental lengths also apply to the additional test loading level P6 specified in Annex D

[see D.3 a)].
a

The total length of 650 mm can be achieved by different combinations of segmental lengths. Examples of the combinations of
segment lengths specified in columns A, B and C, typical of the different types of test sample, are shown below.

— Complete structure: A

— Partial structure: A, B, C

— Any other structure: A, B, C

For the testing of samples of prosthetic structures including knee-disarticulation or transfemoral (above-knee) sockets (see 10.3.3),
the value of 150 mm specified in columns A and B for the segment length (u; — u,) and the value of 570 mm specified in column C
for the segment length (i — u,) are too short and need to be increased as required, by increasing the total length (u; — ug). In this

case the values of the offsets f; and o, specified in Table 6, need to be replaced by new values adapted to the increased fotal
length {u; — ug), to be calculated using the formulae in Figure 12 (see also footnote b in Table 6).

Tabella 4.1: lunghezza totale e lunghezza dei segmenti di differenti tipi di campioni da testare per i
principal tests e per i separate tests sul blocco di ginocchio

Le azioni di carico variano con i parametri fisici, le caratteristiche locomotorie ed altri
fattori legati all’amputato. Per questa ragione sono necessarie differenti categorie di protesi
e, di conseguenza, sono richiesti diversi livelli nei carichi di test, indicati come P3, P4, P5
e P6 per gli adulti.

La specificazione delle condizioni di carico & governata da un criterio di sicurezza:

e [ valori assunti dalla forza nei test ciclici sono impostati per coprire 1’intero range
delle azioni di carico rilevate dai dati di locomozione acquisiti su gruppi
rappresentativi di amputati.

e La specificazione di tutte le forze di test tiene conto della registrazione di cedimenti

nei componenti protesici, durante 1’utilizzo clinico o tecnico.

Nell’appendice B del testo di normativa si dice che i livelli P3, P4 e P5 sono basati sui dati
acquisiti nello sviluppo dell’ISO 10328:1996, relativi a protesi d’arto inferiore della
tipologia impiegata in quel periodo e raccolti secondo la massa corporea degli amputati
oggetto della misura di locomozione. | dati utilizzati comprendevano le informazioni
presentate al meeting di Philadelphia nel 1977 ed altre fornite in seguito da diversi paesi. Il

livello P5 si basa sui dati di tutti gli amputati, inclusi alcuni la cui massa corporea superava
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I 100 Kg. I livelli P4 e P3 si basano sui dati di locomozione di amputati la cui massa era
inferiore rispettivamente agli 80 e 60 Kg.

L’esperienza sul campo ha mostrato la necessita di protesi d’arto inferiore che sopportino
sollecitazioni superiori a P5, cosi si € introdotto il livello P6.

Il metodo di classificare/collegare i livelli di carico basati sui dati di locomozione degli
amputati agli intervalli di massa degli amputati stessi non dovrebbe comunque dimenticare
il fatto che i dati di locomozione sono determinati anche dall’influenza di tutta una serie di
altri fattori, dai quali dipendono i carichi sviluppati (parametri fisici, caratteristiche di
locomozione, livello d’attivita e stile di vita, performance della protesi permessa dalle
caratteristiche meccaniche dei componenti e dal loro assemblaggio protesico, eventi
occasionali quali I’inciampare e condizioni dell’ambiente nel quale la protesi verra
utilizzata); I’approccio poi ¢ valido in situazioni compatibili con lo stile di vita e il livello
di attivita degli amputati e con le performance delle protesi per arto inferiore disponibili al
tempo dell’acquisizione dei dati (il grado di influenza di questi fattori pud cambiare nel
corso del tempo, a causa di cambiamenti nello stile di vita e nel livello di attivita degli
amputati e per miglioramenti nelle performance di dispositivi/strutture protesici). Tutti
questi fattori dovrebbero essere percio presi in considerazione assieme alla massa corporea
quando si specificano le condizioni di utilizzo di una certa protesi conforme ai requisiti

dello standard internazionale per uno specifico livello di test®.

In definitiva, dai dati di locomozione citati e con un approccio di dinamica inversa,
descritto nel paragrafo 3.4, si sono stimati i vari carichi agenti nelle protesi d’arto inferiore,
e si sono impostate le forze di test atte a riprodurli in sede di prova. Ad esempio, sempre
nell’appendice B di normativa, e presentata una tabella relativa al massimo della forza

applicata nei Principal tests ciclici (Femax in tab. 4.2):

20150 10328:2006: 110
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Loading condition | Loading condition Il
Parameter

(P8) P5 P4 P3 (P8) P5 P4 P3
Test force Femax (N} | 1580 1330 1230 970 1450 1200 1085 847
Ankle bending moment | My, (N'm)| —487 | -410 | -412 | -38/1 1728 143,0 1237 96,7
Ankle bending moment | My; (Nm)] —45,6 -38.4 -292 | -225 37 26,2 26,3 21,8
Knee bending moment | M, (N-m) 79,2 86,7 65,9 453 103,2 854 734 57,0
Knee bending moment My (N'm) 76,2 6541 57,2 K2 T 50,4 417 419 36,1

Tabella 4.2: valori dei momenti d’anca e ginocchio relativi alla forza di test F=F . per differenti
condizioni e livelli di carico nei Principal tests ciclici

La condizione di carico I si riferisce all’heel-strike, la condizione II al toe-off. Senza
anticipare spiegazioni (paragrafo 5.2 “Le configurazioni di test”), nella prova strutturale
ciclica simulata in questo lavoro sul blocco di ginocchio, Femax = 1050 N e il braccio di
leva |fi| = 50 mm danno un momento flettente sul giunto di 52.5 Nm, valore compreso tra i
momenti medio-laterali My, dei livelli P3 e P4, condizione 1. Da notare che la tabella si
riferisce ai Principal tests, mentre qui si trattano i Separate tests, dove probabilmente si &
rilevato che valori maggiori nella forza massima portavano a cedimento strutture che, nella

realta, si dimostravano durevoli all’interno delle protesi.

Definizione delle prove di normativa
Per chiarire il percorso che ha portato alla definizione delle prove di normativa si

utilizzano le osservazioni di John P. Paul®

che riguardano le protesi esterne d’arto
inferiore.

Nella storia dello sviluppo di impianti sostitutivi di giunto e protesi esterne si sono
verificati dei cedimenti dovuti alla discrepanza tra rigidezza dei materiali, caratteristiche di
sezione e carichi esercitati dal paziente durante un utilizzo normale od anomalo. Se si
trascura il cedimento dovuto ad un evento traumatico esterno, i carichi da considerare nei
test di standard corrispondono per gli impianti alle forze muscolari e legamentose e per le
strutture protesiche di gamba ai momenti flettenti relativi alle forze sviluppate tra piede e
terreno.

Generalmente si assume che il trattamento post-traumatico di un paziente si ottenga piu

facilmente e con probabile maggior successo se a cedere € la protesi e non la struttura

2L paul J. P., 1999: 381:393
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ossea del paziente. Comunque, I’autore ammette di non essere informato se questi
dispositivi siano stati progettati per avere una rigidezza intrinseca piu bassa delle strutture
anatomiche a cui sono connessi; anzi in molti casi, in particolare per gli impianti, essi sono
molto piu rigidi dell’osso a cui sono saldati.

La maggiore difficolta nel progetto razionale di dispositivi protesici ¢ I’incertezza riguardo
all’importanza dei carichi applicati occasionalmente, con valore elevato rispetto a quelli
usuali, ed alla frequenza delle sovrasollecitazioni.

Nell’articolo si prendono in considerazione i metodi per determinare gli schemi di carico
relativi alle funzioni meccaniche degli impianti sostitutivi di giunto e delle protesi esterne
per amputati di gamba. Vengono presentati i dati relativi al passo, ad altre attivita
giornaliere e alla loro corrispondente frequenza d’occorrenza. Si passa in rivista la filosofia

alla base dei sistemi di prova di carico e dei requisiti di performance standardizzati.

Lo studio della resistenza delle protesi di gamba porto ad una serie di incontri nel Nord
America e nel Regno Unito terminati con I'ISPO (1978), il gia citato “meeting di
Philadelphia”, nel quale si raccolsero i1 dati ottenuti in laboratori di analisi del passo sulle
forze e i momenti trasmessi alla caviglia e al ginocchio delle protesi impiegate. In
quest’occasione si € raccolta gran parte dei risultati ottenuti nell’unita biomeccanica di
ricerca e sviluppo (BRADU) al Queen Mary Hospital, Roehampton, Londra, e nell’unita di
bioingegneria dell’universita di Strathclyde a Glasgow.

Le figure 4.3 e 4.4 sono state adattate dal report dell’incontro e si nota che 1’identificazione
dei soggetti testati & organizzata in modo che i valori di carico in ogni attivita aumentino

progressivamente da sinistra a destra.
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Figura 4.3: valori della forza longitudinale su una protesi di gamba, risultato della media di 5
rilevazioni per ogni soggetto
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Figura 4.4: momento risultante sul ginocchio di una protesi di gamba

| dati sono stati ottenuti da un sistema di analisi del movimento e, in alcuni casi, da una
pedana di forza, in altri da un trasduttore di forza a 6 componenti, incorporato nella
struttura della protesi tra ginocchio e caviglia. Questi valori di carico sono insufficienti a
definire i parametri per i test meccanici sulla struttura completa dal momento che bisogna

tenere conto dei carichi sviluppati in tutte le sezioni critiche: si ricorre cosi a delle

estrapolazioni.

Generalmente il tipo di cedimento di un arto protesico & per fatica. Durante il ciclo del
passo i carichi sui piani coronale, sagittale e trasversale generano tensioni che si sommano
nel definire lo stato di sollecitazione in ogni istante. I dati dell’ISPO sono stati raccolti in

forma di matrice 6x6, dove su ogni riga il valore massimo di un’azione di forza ¢
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accompagnato dalle azioni di carico nelle altre direzioni di sollecitazione, all’istante di
massimo della prima.

I valori di carico per i test sono stati definiti sulla base dell’istante di tempo nel quale si
realizzava il carico complessivo piu oneroso.

L’originale tentativo di dare vita ad una semplice configurazione di prova € mostrato in

figura 4.5.

Appitad
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R

Figura 4.5: orientazione della linea di carico per ’applicazione di una
singola forza di compressione che dia luogo ai prescritti valori del
momento flettente su caviglia e ginocchio protesici

Questo diagramma mostra una protesi di gamba con un singolo carico a compressione da
applicare nel set-up della macchina di test, con bracci di leva sugli assi di ginocchio e
caviglia tali da ottenere i valori richiesti di momento flettente nelle direzioni anteo-
posteriore e medio-laterale contemporaneamente, per ogni livello. La variazione nel tempo
dei momenti di caviglia e ginocchio di figura 4.6 indica il caratteristico schema di
locomozione, con i massimi di carico nella prima e nell’ultima fase di stance. Di
conseguenza si € trovato che dovevano essere specificati piu test, corrispondenti
all’avvento di momenti con valore diverso ¢ con un cambio di segno nella flesso-

estensione, che risulta opposto nei due picchi.
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Figura 4.6: variazione nel tempo del momento flettente di caviglia e
ginocchio protesici e dell’anca durante un’andatura normale

Questo e particolarmente importante per la connessione caviglia-stinco della protesi dal
momento che, nella prima fase di stance, il carico sul tallone esercita un momento che
tende a flettere plantarmente la caviglia, mentre nella fase terminale di stance, quando il
carico ¢ originato sull’avampiede, la sollecitazione esterna tende a dorsifltterla.

E interessante notare, nelle figure 4.3 e 4.4, i valori del carico di prova specificati nel
meeting di Philadelphia e i valori che alla fine si e deciso di incorporare nello standard
internazionale (ISO 10328) come I1SO1 e 1SO2, corrispondenti rispettivamente ai valori
rilevati nella prima e ultima fase di stance.

L’adeguatezza dei requisiti di standard alla verifica della resistenza meccanica di un
qualsiasi dispositivo o componente puo essere valutata solo attraverso un confronto dei
risultati delle prove di laboratorio con le performance del dispositivo in normale servizio. |
test di standard dovrebbero portare a cedimento quei componenti che si e visto cedere
durante I'utilizzo e non dovrebbero compromettere quelli che si ¢ potuto impiegare in
modo soddisfacente. 1l valore del carico di prova per le protesi di gamba specificato dal
report ISPO del 1978 causava il cedimento di alcune protesi di gamba in normale servizio
e per questo il valore dello standard internazionale é stato ridotto, come illustrato in figura

4.3. Cio dimostra una delle difficolta incontrate nel determinare un adeguato livello di
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carico di prova. Si notera che nei test di laboratorio molti pazienti hanno sviluppato carichi
superiori a quello per la prova di resistenza: comunque il fatto che la protesi generalmente
non cedesse in servizio indica che dello stimato milione di cicli di carico sviluppati ogni
anno su ogni tipo di protesi, non tutti superassero quei valori. Per questa ragione di solito si
tiene conto del fatto che occasionalmente la struttura incontrera cicli di carico di un valore
piu elevato dello standard estendendo il numero richiesto di cicli di test per arrivare al
cedimento della protesi o aumentando leggermente il carico rispetto al valore che assume
piu frequentemente durante il cammino. Generalmente se lo spettro di carico comprende
una serie di cicli ny applicati al livello di tensione ox (fig. 4.7) si utilizza la regola di
Palmer-Green.

FATIGUE

&

RARGE

STHESS

CYCLES TD FAILURE N

Figura 4.7: curva di durata per un materiale metallico in assenza di corrosione. Per un dato sforzo
il numero di cicli a cedimento N ¢ indicato dalla curva. Questo diagramma mostra una generica
esperienza di sollecitazione, dove un completo spettro di carico comprende la somma di n, cicli
applicati ad una serie di livelli di tensione o,

Il cedimento si prevede quando: £ n1/N1 +n2/N2 + ... + nx/Nx =1, dove Nx ¢ il numero
di cicli al livello di tensione ox che, da solo, provocherebbe il cedimento. Sebbene questa
formula si applichi di solito per ottenere il numero di cicli di carico necessari a produrre il
cedimento, puo essere anche utilizzata per indicare 1’importanza relativa dei cicli di carico
ad un dato livello di tensione. Per esempio, scrivendo la parte sinistra dell’equazione come
[n1 + n2N1/N2 + n3N1/N3]/N1, questa puo indicare che se in un dato periodo di tempo il
soggetto di test ha nl cicli di cammino associati a n2 cicli di salita di scale e n3 cicli di
seduta e alzata, il numero di cicli di carico generanti il livello di tensione Gn dovrebbe
essere aumentato di n1*(1 + n2N1/n1N2 + n3N1/n1IN3 ...).
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Questa analisi, pur non essendo dettagliata, indica I’importanza di possedere metodi
realistici per valutare sia i livelli di tensione che potrebbero essere introdotti da azioni
ripetute diverse dal cammino, sia la loro frequenza nell’ attivita quotidiana.

| test a fatica sono generalmente di lunga durata e quindi costosi; richiedono complesse
macchine di prova e un controllo regolare. E importante percio che il numero di cicli di
carico specificato negli standard sia realistico. Essi dovrebbero essere condotti per un
tempo sufficiente a dare fiducia che, nella vita attesa per la protesi, non insorgeranno
situazioni avverse. Per le protesi di gamba pud essere intrapresa una regolare
manutenzione e sostituzione delle parti critiche, mentre cid non ¢ possibile per ’attuale
tecnologia degli impianti di giunto. E generalmente accettato che un normale amputato
attivo possa intraprendere un milione di cicli di carico all’anno corrispondenti ad un misto
di locomozione e salita di scale/rampe con occasionali inciampi. Le protesi di gamba
vengono sostituite completamente ad intervalli di 3 o 4 anni e I’'ISO 10328 specifica che,
nella maggior parte dei casi, i test a fatica devono essere condotti per 3 milioni di cicli per
essere cautelativi.

| test a fatica vanno generalmente intrapresi in un ambiente corrispondente alla biochimica
e fisiologia del normale corpo umano; di conseguenza deve essere tenuta in conto la
possibilita di usura per corrosione, sebbene la maggior parte dei materiali metallici
dimostrino una buona resistenza ad essa, con grafici che indicano un limite a fatica
(resistenza infinita sotto un certo livello tensionale) anche in ambiente corrosivo. Per
questo appare ragionevole condurre i test in aria.

In conclusione, le misure sperimentali e la valutazione dei carichi sulle protesi di gamba
sono fondamentali nel determinare la natura dei test di resistenza da intraprendere su questi
dispositivi. La quantita dei dati sperimentali e di calcolo e le restrizioni sulle circostanze
nelle quali sono raccolti non permettono una specificazione dei valori di carico da
utilizzare in sede di verifica senza un feedback dai registri nazionali sui cedimenti. La
variabilita nell’assegnazione e nella fornitura dei dispositivi ai pazienti, associata all’ampio
intervallo della loro massa corporea e del loro livello d’attivita, implica che i valori dei
carichi di test, frutto delle misure sperimentali, debbano essere confermati da un lungo
monitoraggio delle performance dei dispositivi stessi. A riguardo sarebbe vantaggioso che
piu entita nazionali collaborassero nel tenere completa memoria delle osservazioni sulle

protesi di gamba.
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4.2  Analisi di una protesi transtibiale

Come esempio concreto di utilizzo della normativa ISO in un’applicazione numerica val la
pena di ripercorrere un’esperienza dedicata alla progettazione di una protesi transtibiale®.
Gli obiettivi seguiti per la progettazione di questa protesi sono gli stessi cui mira
I’associazione Time For Peace: provvedere i paesi in via di sviluppo della formazione ed
equipaggiamento necessari alla fornitura di protesi di costo contenuto alle vittime locali di
mine antiuomo; in questo caso si tratta di una protesi transtibiale a pezzo unico (monolimb
= protesi transtibiale dove invaso e stinco sono stampati su un unico pezzo di materiale
termoplastico) che puo essere fabbricato sul posto con un equipaggiamento minimo.

Scopo principale dell’analisi ¢ determinare quale combinazione dei parametri geometrici
puo permettere al monolimb di resistere ai carichi specificati dall’Ultimate Static P5 test
dello standard I1SO 10328. Lo studio & configurato in modo da massimizzare ’effetto dei
carichi di prova: I’altezza dello stinco ¢ scelta applicando la distanza massima tra i piani di
caviglia e ginocchio nello standard, 420 mm. In base a dati antropometrici, a questa
lunghezza sono sottratti 60 mm in modo che divenga la lunghezza minima richiesta da un
arto amputato per mantenere il ginocchio pienamente funzionale. Ne risulta per ogni
modello un’altezza di 360 mm: si parla di 12 modelli a sezione circolare e 4 ellittica (fig.
4.8), realizzati con il programma di modellazione tridimensionale Solidworks. Un plate di
test ¢ saldato all’estremita distale di ogni stinco: il suo scopo ¢ fornire un punto di

applicazione al carico di prova.

Diameter: S0mm

Sy

AP: 25mm

@ fML 45mm

ES monolimb

CS monolimb

Figura 4.8: protesi circolari ed ellittiche

%2 Dal Major Project “Analysis of a Lower Limb Prosthesis” di V. S. Richardson e E. J. Vozzolla, 2008
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Figura 4.9: le tensioni di Von Mises sul modello dello stinco
di diametro 53.5 mm nella seconda condizione di carico

Lo standard ISO 10328 e stato consultato per assicurare che la procedura di test sia
conforme alle linee guida della normativa per protesi d’arto inferiore. Il sistema di
coordinate, il punto di carico e le componenti di forza sono tutti estratti dallo standard e
assegnati ai modelli di stinco. Vengono applicate due condizioni di carico ad ogni modello
per tenere conto delle due principali fasi del ciclo del passo, 1’heel-strike e il toe-off.

I modelli vengono quindi analizzati attraverso un programma agli elementi finiti,
COSMOSWorks.

| dati in uscita dal programma riguardano i valori di tensione nel modello di stinco e gli
spostamenti. Un punto in particolare viene sondato su ognuno dei modelli per fornire
consistenza ai confronti: esso ¢ collocato 25 mm sotto I’estremo prossimale dello stinco,
nel piano dove ci si attendevano le tensioni maggiori.

Si applica il criterio della tensione di cedimento di Von Mises per confrontare, su ogni
modello, le tensioni nel sito testato con la tensione di snervamento del materiale
termoplastico. Si considera che con valori di tensione sotto questo limite le condizioni di
carico dello standard siano supportate con successo. | modelli i cui valori di tensione sono
sopra il limite di snervamento falliscono il test e si raccomanda di non usare dispositivi
protesici con tali dimensioni. Quindi viene analizzato lo spostamento per determinare il

livello di flessibilita dello stinco artificiale: la flessibilita nello stinco pud mimare quella
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del naturale movimento di caviglia, qualita desiderabile in una protesi. L’analisi mostra
come lo stinco risponda al carico, e quale set di parametri provveda una sufficiente rigidita.
Prima di individuare la conformazione migliore, si conduce un’analisi sui materiali.
Quest’analisi vuole determinare I’ammontare di materiale necessario a fabbricare ogni
modello di stinco, considerando le differenze tra i modelli piu grandi e quelli piu piccoli.

I modelli ellittici hanno una massa maggiore di quelli circolari, e cio li rende un’opzione
meno appetibile per gli amputati. Il materiale aggiuntivo, oltre al peso, puo contribuire ad
aumentare il costo della protesi.

I materiali compositi mantengono basso il costo dei componenti, provvedendo nel
contempo alcune delle proprieta di immagazzinamento d’energia (energy storing). La
possibilita di stamparli a compressione li rende un bene sempre piu prezioso per 1’industria
della protesica a basso costo, in alternativa ai materiali piu avanzati. In questo progetto e
utilizzato il materiale termoplastico PP/PE (polipropilene-polietilene). Esso e stato scelto
per la sua resistenza, duttilita e flessibilita. 1l vantaggio di usare un monolimb é dovuto ai
suoi bassi peso e costo e a proprieta simili alla protesica avanzata con energy storing. Ogni
monolimb e progettato per uno specifico paziente e il processo di allineamento, prima che
la realizzazione sia conclusa, assicura che ognuno riceva la protesi pitl calzante.

| dispositivi sono progettati per fornire supporto e stabilita agli utilizzatori cosicche
possano percepirli come un’estensione del loro corpo. Fabbricazione e allineamento usano
tecnologie semplici ed efficienti per provvedere al paziente tale comfort.

Occasionalmente per la struttura dell’arto artificiale vengono utilizzati dei metalli quali
I’acciaio e il titanio, diffusi nella protesica avanzata grazie alla loro elevata resistenza e,
insieme, leggerezza. D’altra parte di solito non si utilizzano metalli costosi quando
’obiettivo € 1’economicita. Nel progetto di protesi d’arto inferiore transfemorale di Time
for Peace si parla di acciaio inox o alluminio per il supporto tubolare: le sollecitazioni cui

deve resistere sono probabilmente maggiori rispetto ad una protesi transtibiale.

Strategia di processo

Citati i materiali, si giunge qui a mettere a fuoco gli obiettivi di progetto e alla descrizione
del processo ottimale per conseguirli.

Lo stinco circolare e il disegno attualmente utilizzato. Esso viene valutato secondo
normativa per varie soluzioni dell’area trasversale attraverso un’analisi agli elementi finiti:

vengono testate e confrontate diverse combinazioni di diametro e spessore, la cui ideazione
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mira a minimizzare tensioni e spostamenti complessivi. Quindi si modellano e analizzano
quattro monolimb ellittici di diversa dimensione per valutare le loro performance e reazioni
ai carichi. Infine si opera un confronto dei risultati dell’analisi FE per gli stinchi ellittici e
circolari, questo per determinare quali forma e parametri consentano la maggior integrita
strutturale per il paziente. La geometria trovata viene proposta come la pit appropriata ai
programmi dei Centri per la Riabilitazione Internazionale (CIR).

Nella configurazione di test simulata, il sistema di coordinate, le forze e la collocazione
delle forze derivano dai valori specificati nello standard 1SO 10328. Le protesi prodotte
dalla CIR vengono utilizzate da persone di ogni statura, rendendo opportuno testarle al
livello piu elevato per tenere conto degli utenti piu pesanti (ci si pone per cosi dire nel
worst case). Percio, la condizione realistica piu elevata di sollecitazione, P5, & considerata
il livello appropriato per il test. | valori di carico associati a questo livello sono applicati ai

modelli agli elementi finiti.

Il tipo di test scelto per ’analisi € |'ultimate strength test dello standard: questo prevede
“un carico statico che rappresenta un forte evento singolo, che puod essere sostenuto dalla
struttura/dispositivo protesico, ma che puo renderlo in seguito instabile” (ISO 10328, 3.2).
L’ultimate strength test & impiegato per dimostrare le capacita del dispositivo sotto
condizioni di carico estreme. In particolare si applicano le due condizioni di carico heel-
strike e toe-off. Assieme forniranno un’immagine completa di come il monolimb si
comporta nelle fasi del gait cycle.

Il sistema di coordinate € quello presentato nel paragrafo 4.1; la sezione 6.7 dello standard
fornisce la procedura di collocamento degli effettivi centri di giunto per ginocchio e
caviglia.

| piani di riferimento utilizzati per determinare il sito di carico sono il piano di ginocchio
(coordinata verticale uy), il piano di caviglia (uy) e il piano che puo essere collocato ad
un’altezza qualsiasi uy, qui all’estremo distale dello stinco e dove viene applicato il carico.
Ux ¢ scelta pari a 0 mm poiché lo studio esamina solo I’effetto delle condizioni di carico
sulla porzione di stinco del monolimb; I’invaso non viene esaminato.

Il calcolo della linea e del punto di applicazione della forza, con la prima che interseca i
piani di caviglia e di base (bottom plane) in modo diverso nelle due condizioni di carico, si

avvale degli offset f ed o sul piano uy.
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Gli angoli di direzione del carico permettono di calcolare le componenti della forza per il
livello P5. Lo standard specifica nella prima condizione di carico il valore di 3360 N e
nella seconda il valore di 3019 N. Questi sono moltiplicati per i rispettivi coseni, e ogni

prodotto fornisce le componenti di forza nelle tre direzioni (tab. 4.3).

Force Component Table

Loading Condition |

Loading Condition Il

o-component -6075SEN -11242 N
u-component 324044 N 29097 99N
f-component 648.05 N 33727 N

Tabella 4.3: le componenti della forza vettoriale nelle due condizioni di prova

Nello studio I’invaso ¢ il piede non sono stati inclusi ¢ la linea d’azione della forza risiede
fuori dall’area dello stinco, cio rende necessario un plate per distribuire la forza sulla base
del modello. Le forze di carico dettate dallo standard ISO sono carichi puntuali, che
necessitano di essere distribuiti per rappresentare meglio le forze naturali che verrebbero
sperimentate durante il ciclo del passo. Nel distribuire il carico, i plate devono essere
capaci di sopportare la sollecitazione con una deformazione minima nella geometria. A tale
SCopo sono state consultate le proprieta dei materiali per trovarne uno con un’alta tensione
di snervamento, che rispecchi la sua rigidezza. Questa caratteristica & necessaria al plate di
test per assicurare che il carico sia trasferito sullo stinco, piuttosto che deformare il plate
stesso. Viene scelto 1’acciaio AISI 1020 nella libreria dei materiali di COSMOSWorks.
L’apice dello stinco ¢ vincolato per assicurare che questo estremo non si muova durante lo
svolgimento del test.

Il modello si assume lineare elastico, isotropo ed omogeneo. Una volta realizzata con
successo la meshatura agli elementi finiti, viene applicato il carico e si risolve il modello.
Si estraggono 1 risultati per osservare le tensioni di Von Mises e gli spostamenti. L’analisi

comparativa si avvale dei loro contour plots.

Passaggi di processo

Analisi tensionale: il materiale utilizzato per le protesi in esame & un termoplastico. Esso

ha una elongazione percentuale del 5%, cio lo pone nella categoria dei materiali duttili. Si
considera che il cedimento di tali materiali, durante un carico statico, avvenga quando le
tensioni di Von Mises diventano uguali alla tensione limite (criterio di cedimento secondo

la tensione di Von Mises), e qui la tensione limite si riferisce alla tensione di snervamento.
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Le tensioni di Von Mises sono utilizzate nel confronto poiché permettono di rappresentare
lo stato tensionale attraverso una singola quantita. In breve sintesi, le tensioni di Von Mises
sono una combinazione in un unico valore di tutte le componenti di tensione presenti in un
punto, e permettono una buona misura della reazione complessiva del monolimb di stinco
alla condizione di carico.

La tensione di snervamento specificata e cio che il programma utilizza per determinare se
il modello ha raggiunto o meno il limite tensionale. Vengono isolate percio le aree dove il
rapporto tensione V-M/tensione limite >1, e questo per comprendere meglio dove lo stinco
sta sperimentando le tensioni che eccedono il limite. Nei vari modelli tali aree vengono
confrontate attraverso 1’osservazione della loro collocazione e del grado di cedimento
indicato dal criterio.

Spostamenti: vengono esaminati per determinare come il modello si € mosso dalla sua
posizione originale in ognuna delle tre principali direzioni, o, u ed f. Gli spostamenti in
ogni punto sono trasformati, al fine di riferirli al piano sul quale si sono precedentemente
misurate le tensioni di Von Mises. Gli spostamenti “In-Plane” sono relativi alle
sollecitazioni flettenti, mentre quelli “Out-of-Plane” sono relativi alle sollecitazioni

torcenti e a quelle flettenti ortogonalmente.

Figura 4.10: visione dall’alto del monolimb piano delle misure di
tensione e spostamento
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L’uscita dall’analisi di COSMOSWorks viene manipolata in Excel per ottenere i grafici
opportuni.

All’interno del monolimb un certo spostamento lungo lo stinco € spesso considerato una
proprieta positiva per il progetto, poiché esso mimera nel paziente il movimento di
caviglia. Comunque i dati in uscita sono sostanzialmente piu alti di quelli che
originariamente ci si aspettava (lo spostamento risultante per uno stinco di diametro pari a
48.5 mm e quasi il doppio del diametro totale).

Confronti: nell’esperienza assunta ad esempio la prima condizione di carico, 1’heel-strike,
propone valori di tensione molto minori rispetto alla seconda condizione, di toe-off, e
questo per tutti i modelli. Cio e dovuto principalmente alle differenze di offset nella
collocazione del carico; nel secondo caso, in particolare, le tensioni di taglio crescono
sostanzialmente.

Una riduzione nei valori di tensione (all’aumento del diametro esterno, o a parita con una
sezione ellittica) & un aspetto importante da ricercare nel progetto; comunque, ci sono altri
effetti dovuti a tale riduzione. Col diminuire della tensione, diminuiscono anche gli
spostamenti e cio spiega che la struttura, nel complesso, e divenuta piu rigida. Un disegno
troppo rigido non ¢ ottimale poich¢ la flessibilita all’interno dello stinco & necessaria per
simulare un naturale movimento di caviglia, e questa & certo una qualita desiderabile.
Inoltre, un aumento del diametro o la presenza di un rinforzo richiedono pit materiale e cio
contribuisce ad un aumento nel peso e del costo del monolimb. Sebbene sia importante che
le tensioni di Von Mises si mantengano sotto il limite della tensione di snervamento,
quanto non e ritenuto prioritario.

Percio la soluzione ottimale € una configurazione leggera, flessibile e con tensioni limitate.
Tra gli aspetti di cui tenere conto c¢’¢ anche il processo produttivo dello specifico disegno
protesico, con la relativa tecnologia. Si analizza la quantita di materiale necessaria alla
realizzazione dello stinco per le varie combinazioni dei parametri, tenendo bene in conto la
necessita di ottimizzare 1’utilizzo dei fogli di termoplastico per evitare un aumento dei
costi e del peso, poiché “Although previous research was not able to conclude an optimal
weight of a prosthesis...some studies indicated that lightweight provided by a monolimb is
welcomed by amputees” (Lee 2006). Piu sara leggero il monolimb, piu apparira

confortevole al paziente.
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4.3 Una semplice, poco costosa ma efficace protesi d’arto inferiore

Un altro interessante esempio di verifica strutturale per una protesi esterna ci deriva dal
gruppo di lavoro di Pearce, Kibble, Zorn® impegnato a testare un prototipo di una protesi
di gamba destinata prevalentemente ai paesi del terzo mondo, ed in particolare ad aree di
conflitto dove sono assai diffuse le mine antiuomo. Definiti 1’utente e il suo contesto, la
protesi € disegnata per essere facilmente riparabile e restare efficiente, con un basso livello
tecnologico per essere alla portata economica della maggior parte dei destinatari e non
richiedere una manutenzione sofisticata. E pensata in moduli ed ogni modulo pud essere
facilmente sostituito e realizzato con materiali facilmente reperibili.

Il dispositivo, una volta indossato, € pensato per consentire alle vittime di mine antiuomo
di muoversi su brevi distanze, di sostare in posizione eretta e di inginocchiarsi mantenendo
I’equilibrio. Essenzialmente si costituisce di: componente femorale, componente di
ginocchio, piede e puntone trasversale; ¢ in plastica e legno. L’invasatura femorale ¢
realizzata partendo da bottiglie di plastica (fig. 4.11), in modo tale che il diametro possa
essere adattato alle dimensioni di qualsiasi coscia.

Il suo interno puod essere riempito con materiali confortevoli che proteggono il moncone
del paziente. L’assemblaggio ¢ mantenuto in sede attorno all’arto amputato mediante
velcro. Dei fissaggi sull’apice del componente in plastica permettono all’invaso di
allacciarsi alla cintola dell’utilizzatore.

Nel consentire la locomozione la protesi & progettata per bloccarsi in piena estensione.

Figura 4.11: la protesi in completa estensione

2 pearce G. 2004: 160-173
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Tuttavia essa permette comunque all’utilizzatore di flettere il ginocchio per facilitare
I’inginocchiamento (ad esempio per il lavoro agricolo nei campi). Nel secondo scenario,
con il ginocchio piegato a 90°, il dispositivo si blocca in posizione con un puntone

trasversale (fig. 4.12).

Figura 4.12: il dispositivo flesso a 90°

L’amputato indossando il costrutto puo stare in piedi senza stampelle, liberando cosi le
mani per lavorare, o fletterlo e stare in equilibrio inginocchiato, cosa che altrimenti sarebbe
compromessa.

I componenti possono essere realizzati col legno disponibile sul posto, che sicuramente
variera con la collocazione geografica. La parte a contatto con il suolo pud essere
anch’essa in legno, con un attacco in gomma per assorbire parte delle forze di reazione
verticali del suolo durante il cammino. Il dispositivo & disegnato in modo tale che i
componenti possano disassemblarsi velocemente e facilmente per essere riparati 0
sostituiti.

Sono apportabili molte varianti al progetto; il dispositivo protesico presentato € veramente
essenziale (quasi un dispositivo di emergenza), ed e stato appositamente pensato per essere
realizzabile quasi senza costi: questi dipendono solo dal tipo di essenze lignee disponibili
in loco, e per la sua costruzione ci si puo avvalere di strumenti di carpenteria molto

semplici.
Un’analisi tensionale agli elementi finiti indica che il dispositivo pud sostenere le

sollecitazioni di un individuo di peso medio, coinvolto in attivita di deambulazione e

d’inginocchiamento.
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Sebbene 1’analisi FE sia un mezzo computazionale molto potente, il metodo coinvolge un
modello, approssimazione del mondo reale, e non pud certo indagare tutti gli aspetti
relativi al reale impiego della protesi: ad esempio ¢ difficile simulare [’entita
dell’accorciamento del moncone, che inevitabilmente avra luogo in un certo intervallo di
tempo, e conseguentemente i suoi effetti.

Il calcolo delle sollecitazioni e qui intrapreso utilizzando il programma “Design Space” al
TGM di Vienna. Tale applicazione permette di compiere dei calcoli tensionali
tridimensionali, in questo caso basati sull’applicazione di una forza di circa 250 Newton su
ogni gamba. Gli autori affermano che, in base ai risultati dell’analisi numerica, la protesi
dovrebbe poter supportare un individuo medio mentre € in piedi, inginocchiato e in
cammino per brevi distanze, dovrebbe permettere insomma un ritorno all’attivita, ma non
specificano la configurazione di test e il criterio d’analisi adottati. Ci si deve dunque
limitare alle immagini di figura 4.13, dove sono evidenziati i punti di minima e massima

sollecitazione e le deformazioni previste sulla struttura.

D E F

Figura 4.13: tensione assiale verticale sulla porzione inferiore (A) e superiore (B) del giunto di
ginocchio; deformazione massima sulla porzione inferiore (C) e superiore (D) del ginocchio; tensione
principale massima sulla porzione inferiore (E) e superiore (F) del ginocchio. | colori piu caldi
rappresentano le grandezze maggiori. 170
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La fase successiva prevede i test sul campo, e sono in atto dei progetti per stabilire un
programma di prova che coinvolga vari paesi.

In conclusione, sebbene tale semplice ed economica protesi d’arto inferiore non abbia né la
robustezza né la versatilita di molte delle protesi di elevata tecnologia disponibili (e piu
costose), puo essere utilizzata per facilitare la mobilita e soprattutto I’equilibrio posturale
in posizione eretta e chinata. Il progetto della protesi pud inoltre essere adattato ai bisogni
di ogni individuo senza incorrere in un aggravio dei costi ingegneristici, grazie alla sua

semplicita e adattabilita.

4.4 Unnuovo disegno di protesi transtibiale

Una stretta correlazione tra analisi computazionale e sperimentale € molto importante per
dare consistenza alla prima e orientare la seconda. Le analisi strutturali condotte su una
protesi d’arto inferiore in materiale composito in fibra di carbonio permettono di prendere
maggiore confidenza con le procedure sperimentali indicate della normativa 1SO 10328%.
In questo caso sono stati verificati sperimentalmente due tipi di protesi: una per
camminare, costituita da una serie di lamine in composito multi-strato che definisce il
piede e da un elemento tubolare che rappresenta lo scheletro portante di tibia e perone, ed
una invece per la corsa, formata da un’unica lamina che definisce I’intero polpaccio; la

tecnologia realizzativa permette di contenerne i costi.

Figura 4.14: le protesi per camminata (a.) e per corsa (b.)

% Dalla relazione dell’intervento di Ricotti et alii al XXXVII convegno nazionaledell’AIAS, 2008
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Le quattro lamine del primo piede protesico sono a spessore variabile. La lamina inferiore
definisce calcagno e avampiede, la lamina posteriore definisce il tallone ed ha la
funzionalita dell’apparato muscolare soleo-tendine di Achille, le due lamine superiori
definiscono il collo del piede e svolgono la funzione del tibiale anteriore. Ogni lamina ¢
costituita di piu pelli di materiale composito, secondo un criterio di stratificazione che
soddisfa gli obiettivi progettuali: il piede deve garantire un buon comfort nel contatto
iniziale col terreno e un caricamento dell’arcata plantare, un rotolamento (spostamento del
carico dal tallone all’avampiede) e un toe-off (stacco del piede dal suolo) efficaci. Il piede e
stato disegnato in modo che, in ogni fase del passo, lavorino almeno due lamine per
consentire al soggetto amputato un supporto costante e attivo in tutta la fase di appoggio.
La specifica stratificazione e stata ottenuta dopo un lungo lavoro di simulazione del piede
in condizioni di esercizio, grazie anche alle acquisizioni del cammino effettuate tramite
sistemi optoelettronici.
Le prove sperimentali condotte attraverso attrezzature appositamente progettate sono di
tipo statico e a fatica, in modo da verificare resistenza e durabilita delle protesi. Sui
supporti tubolari in composito, oltre a prove di compressione statica e a fatica, si sono
effettuate delle prove in torsione per simulare la situazione di carico misto alla quale viene
sottoposto il pezzo in esercizio.
Seguendo la normativa sono state eseguite:

— prove statiche sul piede da camminata

— prove di fatica sul piede da camminata

— prove di carico statico e a fatica sui tubi

— prove statiche sul piede da corsa
Val la pena qui di soffermarsi sulla verifica dei piedi protesici.
In figura 4.15 & mostrato il banco di prova, costituito da due attuatori idraulici ed un
controller per le prove sul piede da cammino, montato su una struttura metallica
rigidamente fissata a terra. | sistemi per il controllo e il monitoraggio dei test e per
I’acquisizione dei dati durante le prove sono stati posizionati dietro opportuni schermi

protettivi.
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Figura 4.15: allestimento della prova sulla protesi del piede da camminata: (1) primo
attuatore, (2) secondo attuatore, (3) vincolo a terra e (4) provino

In fase di allestimento delle prove si e posta particolare cura al rispetto delle direzioni di
applicazione dei carichi indicate dallo standard di normativa. Per quanto riguarda il tallone,
la direzione ¢ stabilita dall’angolo o, per I’avampiede dall’angolo B, mentre I’inclinazione
della protesi attorno all’asse u che collega il centro di caviglia e I’effettivo centro del
giunto di ginocchio ¢ stabilita da y. Gli assi sono quelli specificati nel sistema di
riferimento di normativa (si veda paragrafo 4.1), in tabella 4.4 sono riportati i valori degli

angoli, illustrati sul banco di prova (fig. 4.16).

Angolo | [°]
a 15
B 20
.“, 7

Tabella 4.4: valori degli angoli di riferimento
Figura 4.16: definizione degli angoli di riferimento nell’allestimento delle prove (o,p= angoli degli
attuatori; y = angolo di attacco della caviglia
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Durante le prove, le piastre che impongono le forze al tallone e all’avampiede caricano
parzialmente anche la lamina centrale, che va a contatto con il terreno nell’istante di mid-
stance. Il vincolo che blocca la protesi in corrispondenza della caviglia € stato realizzato
con uno smusso, mostrato in figura 4.17, in modo da evitare rotture legate alla presenza di

angoli vivi.

Figura 4.17: particolare dello smusso della piastra che blocca la caviglia

Nelle protesi per il cammino sono stati eseguiti due test statici, attraverso la sollecitazione
della punta e del tallone e raggiungendo i valori massimi a compressione di -1610 e -2415
N. In entrambe le prove é previsto un mantenimento di -50 N per 20 s all’inizio e al
termine della rampa che porta al valore massimo di compressione per un adattamento del
pezzo al carico. Si mantiene la stessa pendenza nell’aumento e nella diminuzione della

forza in modo da ottenere rampe simmetriche (fig. 4.18).
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Figura 4.18: schema dei due tipi di prove statiche effettuate
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Tali valori di carico sono imposti sul tallone e sull’avampiede rispettivamente con i cilindri
1 e 2 di figura 4.15. Sono stati testati 5 provini, con esito positivo. Un esempio € riportato

in figura 4.19, che rappresenta i -2415 N imposti sull’avampiede.

provino 5
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Figura 4.19: risultato di uno dei provini sollecitato a carico statico sull’avampiede

Per quanto riguarda le prove a fatica, si e scelto di testare i provini nelle condizioni di
carico piu gravose (livello P5 della norma). Esse consistono nel sollecitare il provino
alternativamente su tallone e avampiede. Una volta montato il campione sul sostegno di
caviglia fino a bloccare completamente i dadi di fissaggio, viene inizialmente applicata sul
tallone una forza F1 di -1330 N; se il tallone sostiene questo carico, viene rilasciato e si
carica con la forza F2=F1 I’avampiede. Se anche I’avampiede resiste, si passa
all’applicazione di un numero di cicli, alternati su tallone e avampiede, tale da consentire
I’assestamento del materiale,. Il carico applicato ¢ sinusoidale, di frequenza tra 0.5 e 3 Hz,
con componente media di -690 N ed alternata di 640 N. Superata questa fase preliminare,
si inizia con la prova a fatica vera e propria con analoga sinusoide. Come limite si sono
impostati 2.000.000 di cicli. Se il campione supera la prova, un ulteriore carico statico di -
1610N viene imposto prima sul tallone e poi sull’avampiede. Il monitoraggio sul banco di
prova avviene per 20 s ogni 4000 s, nei 4 canali corrispondenti alla forza e allo
spostamento dei due pistoni. Durante lo svolgimento dei test, ogni 150.000 cicli si € reso
necessario sostituire la gomma sulla piastra del tallone, con ogni evidenza troppo usurata
per consentire un appoggio corretto. In figura 4.20 sono evidenti i segni dell’usura dovuta

all’appoggio del tallone e della lamina della pianta del piede.
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Figura 4.20
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Figura 4.21: andamento delle forze (a) e degli spostamenti (b) durante la prima prova a 400.000 cicli

Una seconda difficolta era il mantenere costanti i livelli del carico imposto: i valori del
controller sono stati costantemente monitorati in modo da rispettare sempre il livello
prefissato. | campioni testati hanno soddisfatto i requisiti dello standard e sono stati

considerati conformi ad esso.

Un solo carico e stato applicato sulle protesi per la corsa, in corrispondenza della pianta. I
piede da corsa non rientra nella categoria degli ausili di uso quotidiano cui fa riferimento la
norma ISO 10328, essendo un ausilio sportivo. Inoltre le condizioni di esercizio sono ben
superiori a quelle che si incontrano nel cammino, con sollecitazioni in compressione di
2500-3000 N, ricavate dalle forza scaricate al terreno su pedane piezoelettriche durante
I’osservazione della corsa.

Per questo motivo sono stati fissati i seguenti livelli di carico per il superamento delle
prove:

— Un carico di almeno -4000 N come resistenza a rottura;

— Un carico massimo di -3000 N per 300.000 cicli a fatica

Le prove statiche sul piede da corsa sono state eseguite sulla macchina MTS 810, e nello

specifico si e optato per condurre un controllo sullo spostamento; la velocita imposta e di
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10 mm/min. Durante il test sono stati riscontrati alcuni problemi: la parte superiore della
protesi € inizialmente bloccata con un giunto sferico che si e rilevato inadatto a trasferire
correttamente il carico lungo la retta di applicazione. E stato quindi necessario provvedere

al serraggio del provino di figura 4.22.

Figura 4.22: particolare dell’attacco della parte superiore del provino di piede da corsa

Anche la base di appoggio non era adeguata. Durante I’applicazione statica del carico, il
provino perdeva aderenza col supporto, slittando in avanti e provocando picchi anomali nei
valori di carico misurati.

Questo problema é stato risolto posizionando una lastra in prossimita della punta della
protesi che bloccasse lo slittamento nella fase di carico. Il montaggio finale del provino ¢
mostrato in figura 4.23.

Nelle prove statiche sono stati testati due campioni: il primo ha raggiunto circa i 5000 N
senza giungere a livello di rottura, mentre il secondo e stato portato a rottura, avvenuta a
7900 N.

Per quanto riguarda la prova a fatica, le protesi sono state testate con un carico massimo di
compressione di -3000 N e con un limite fissato a 300.000 cicli, dimostrandosi

strutturalmente solide.
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Figura 4.23: provino da gara, come montato nella macchina di prova: configurazione scarica (a) e
sottoposta a compressione (b)

In conclusione, si afferma che le prove hanno dato un esito positivo, sia per i piedi
artificiali sia per gli elementi tubolari che simulano lo scheletro di tibia-perone: tutti i
provini testati hanno risposto adeguatamente alle sollecitazioni imposte e sono quindi stati
omologati secondo normativa; le prove sono state superate con il carico nelle condizioni
piu gravose possibili proposte dalla normativa vigente.

Alla luce dei buoni risultati ottenuti sono in previsione ulteriori sviluppi del lavoro
sperimentale, in particolare si vuole confrontare i risultati delle prove statiche con dei
modelli agli elementi finiti sia del piede da camminata, sia di quello da corsa: una volta
convalidati i modelli, sara possibile ottimizzare il materiale che costituisce le protesi dal
punto di vista strutturale. Attraverso il metodo agli elementi finiti si potra infatti
identificare lo stato di sollecitazione nel composito e, successivamente, prevedere

numericamente la vita a fatica.
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CAPITOLO 5
MODELLI E ANALISI FEM

La costruzione dei modelli, unita alle indicazioni e osservazioni dell’associazione T.f.P. e a
quanto recepito nel percorso fin qui affrontato sulle protesi d’arto inferiore, ha contribuito
essa stessa alla definizione delle prove strutturali da simulare e alle soluzioni da testare:
non solo infatti si sono affrontati i problemi relativi alla modellazione, geometrica e agli
elementi finiti, ma si & potuto anche scendere in profondita nella comprensione del
dispositivo di ginocchio e chiarire in cosa consista una preparazione del campione per le
configurazioni di test della normativa.

Costruzione e generale comprensione dell’intero arto artificiale non si sarebbero potute

realizzare senza le osservazioni compiute sul prototipo di Time for Peace.

5.1 Imodellidel ginocchio protesico

Come descritto nel paragrafo dedicato alla protesi dell’associazione T.f.P., vi sono due
versioni del disegno protesico (fig. 5.1).

Nella prima, il piede ha la chiglia in legno, molla di lancio e frizione sono collocate in un
supporto aggiuntivo al ginocchio. Nella seconda, cronologicamente successiva e in piena
fase di sviluppo, il piede ¢ “a ritorno d’energia” con una chiglia flessibile in materiale
plastico, mentre molla di lancio e frizione sono inserite direttamente nella parte inferiore
del ginocchio, che risulta cosi estendersi maggiormente sullo stinco artificiale rispetto alla
prima versione. La seconda versione del disegno protesico ¢ attualmente quella che esiste

solo a livello di prototipo.
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Figura 5.1: (a) chiglia del piede in legno e (b) ginocchio della prima versione della protesi; (c) piede “a
ritorno d’energia” e (d) ginocchio (con in evidenza il sito nella porzione inferiore dove sono inseriti
molla e frizione) della seconda versione

Concentrandosi attualmente gli sforzi di Time for Peace proprio su questa seconda
versione, ne deriva che 1’oggetto della modellazione agli elementi finiti sia il dispositivo di
ginocchio previsto in essa.

Se, da una parte, la costruzione del modello si avvale delle dimensioni specificate dal
disegno geometrico di progetto e non di quelle rilevate sul prototipo, dall’altra le
osservazioni su di esso sono state importanti per la comprensione del meccanismo e
fondamentali per inserire nel ginocchio virtuale il dispositivo di blocco in estensione del

giunto, non compreso nei disegni CAD di base.

La modellazione é stata scandita in tre fasi.
A partire dal disegno CAD planare dell’associazione (fig. 5.2) si & costruita la geometria

tridimensionale, sempre in CAD, delle porzioni superiore e inferiore del ginocchio.
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Figura 5.2: le varie viste planari CAD di riferimento per la costruzione del modello

Nel disegno tridimensionale si € aggiunto il dispositivo di fermo, rappresentato
dall’emidisco laterale in alluminio: il mezzo disco di spessore 4 mm e diametro 25 mm (in
verde chiaro in fig. 5.3 c-d) si innesta nel blocco superiore del ginocchio (in blu) ruotando
attorno ad un perno (verde scuro in fig. 5.4 b) a meta di una ala sulla parte prossimale del
blocco inferiore (in rosso in fig. 5.3 c-d) e con base a 20 mm dal bordo anteriore e 10.2 mm

dal bordo superiore.
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Figura 5.3: fotografie (a) laterale e (b) frontale del disco di blocco nel
prototipo ed immagini CAD (a) laterale e (b) frontale corrispondenti
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Figura 5.4: (a) esploso assonometrico in CAD degli elementi del ginocchio modellati; (b) profilo della
parte prossimale del ginocchio inferiore con in verde il perno su cui ruota I’emidisco di blocco
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Il secondo passo é stato quello di importare la geometria tridimensionale nel programma di
modellazione agli elementi finiti MSC.Patran; qui la geometria é stata affinata per
permettere la costruzione della mesh di superficie, con elementi triangolari a 3 nodi e
lunghezza d’elemento (una dimensione che risulti signifcativa) di 1.4 mm nella zona del
sistema di blocco, 2 mm nel resto della geometria. Un affinamento ulteriore sotto gli 1.4
mm viene apportato nelle zone di interesse, dove si concentrano le variazioni dello stato
tensionale quando il sistema di blocco entra in azione; questo per tutte e tre le soluzioni
che, successivamente, sono state simulate.

Definita la mesh superficiale, ’'ultimo passo ¢ stato quello di implementare la mesh

tridimensionale con elementi tetraedrici.

Figura 5.5: (a) geometria del ginocchio, (b) mesh superficiale e (c) solida. L'asse x & in direzione
antero-posteriore. Si presenta il blocco laterale, come nelle immagini della configurazione di
test; le altre soluzioni non apportano modifiche significative alla geometria complessiva.
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Sempre sul prototipo si € misurata la rigidezza della molla di lancio, che risulta nella parte
centrale di deformazione pari a 2 N/mm; si é inserita nel modello agli elementi finiti con
un estremo sulla parte superiore del ginocchio e 1’altro sulla porzione inferiore in modo da

riflettere la sua azione di richiamo nel momento di una flessione relativa tra le due.

Figura 5.6: in evidenza la molla di lancio nel
ginocchio (rappresentazione in ABAQUS)

Si é cosi ottenuto il modello FE del ginocchio con il dispositivo di blocco laterale. Alcune
considerazioni meccaniche su di esso, descritte nel paragrafo successivo, sono il punto di
partenza per implementare due soluzioni alternative al sistema di fermo del prototipo,
direttamente rielaborando la geometria in Patran.

Il funzionamento del meccanismo di blocco € lo stesso per tutte le soluzioni: mediante una
rotazione il paziente disinnesta od innesta il dispositivo, rendendo solidali le due porzioni
del ginocchio e bloccando il giunto in estensione.

Per la prima delle due soluzioni alternative I’incavo nell’ala viene duplicato su quella del
lato opposto (fig. 5.7-5.8). | dispositivi di fermo mantengono lo spessore di 4 mm, ma ora
sono due e si allontanano dal semplice mezzo disco: si puo parlare di spine per le parti che
si innestano per 7.5 mm nella porzione superiore del ginocchio. Il perno su cui ruotano &

posto anteriormente rispetto a quello del disco laterale, ad una distanza di 6 mm.
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Figura 5.7: a sinistra il doppio ""disco-spina’ innestato e la porzione inferiore del ginocchio, a destra
il dispositivo laterale

N

V.

Figura 5.8: a sinistra il doppio "disco-spina’™ innestato nel blocco superiore del ginocchio, a destra il
dispositivo laterale

La seconda alternativa porta un disco unico, che nel primo modello era laterale,
semplicemente in posizione frontale (fig. 5.10). Per garantirgli un supporto, il blocco e
ridisegnato modificando i volumi e la loro distribuzione nella direzione antero-posteriore.
Prima di implementare il relativo modello agli elementi finiti, si é verificata la
compatibilita cinematica nella rotazione relativa delle due porzioni del giunto.

Nonostante la patella di protezione davanti al ginocchio, visibile in figura 2.15, sembrasse
rendere difficile utilizzare un meccanismo frontale da parte del soggetto, & parso opportuno

testarlo comunque per diverse considerazioni che verranno illustrate successivamente.
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Figura 5.9: la rotazione relativa a passi di 10°, di cui si mostrano quattro sequenze, verifica

che le parti superiore e inferiore del ginocchio non entrino in conflitto; a destra si puo vedere lo
“spostamento” di materiale dalla porzione superiore a quella inferiore, ad unire le due ali

Figura 5.10: geometria in Patran del disco in posizione frontale, imperniato sulla
porzione inferiore, e la modalita di interazione con il blocco superiore
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In conclusione, i modelli di ginocchio testati per un confronto tra i diversi dispositivi di
blocco in estensione sono tre: il “disco laterale”, il doppio “disco-spina” e il “disco
frontale™.

Nel proporre le due soluzioni alternative, si € semplicemente provato a sfruttare in maniera
piu efficace il meccanismo implementato sul prototipo, questo per non allontanarsi dai
criteri alla base della protesi di progetto: I’economicita e la semplicita. Esse non
comportano infatti un sensibile aumento del materiale da utilizzare, e 1’amputato puo
ancora sbloccare e bloccare il ginocchio in modo “discreto”, senza complesse operazioni.
Va comunque menzionato che il “disco-spina”, impiegando due fermi, raddoppia la

quantita d’alluminio presente e porta ad una complessita strutturale maggiore.

5.2 Le configurazioni di test

Una volta definiti i modelli, si devono assegnare loro le condizioni di vincolo e di carico,
secondo le indicazioni di riferimento (contenute nella normativa 1SO 10328 descritta nel
paragrafo 4.1), per le prove strutturali scelte; queste sono i separate tests on knee lock % e
il separate test in torsion.

| requisiti dei primi si applicano a tutti quei dispositivi di ginocchio che incorporano un
meccanismo di blocco del giunto in posizione estesa. Esso riveste una grande importanza
all’interno del progetto, poiché, a causa della semplicita della protesi e della complessita
del contesto, si prevede che I’amputato ne faccia un ampio uso. L’associazione ha
verificato sul prototipo la funzionalita del blocco laterale, ma non lo ha sottoposto ad alcun
test strutturale, necessario per assicurare un adeguato livello di sicurezza durante il
normale utilizzo: i dispositivi di fermo sono soggetti a un carico flessionale durante la fase
di stance del passo, e un loro cedimento puo risultare rischioso.

Tutte le prove andrebbero condotte con i campioni da testare allineati in una posizione che
rappresenti la configurazione peggiore; in questo caso, se la posizione del blocco é
regolabile, il campione deve essere preparato in modo che il fermo sia il piu vicino

possibile al centro di giunto del ginocchio®” (fig. 5.11). Si terra fortemente conto di questa

%150 10328:2006, 17.4
%6150 10328:2006 , 17.1
21150 10328:2006 , 10.5.4
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osservazione e del suo fondamento meccanico nel proporre le soluzioni alternative

all’emidisco laterale.

Figura 5.11: in una vista laterale, la freccia indica la flessione del ginocchio, con rotazione relativa tra
la porzione superiore (in blu) e inferiore (in rosso), attorno all’asse di giunto (in bianco); supponendo
che sia ostacolata da una spina cilindrica, la quale rende solidali le due parti una volta innestata, e che
I’amputato possa scegliere, per qualche motivo, fra tre siti di innesto di uguale fattura (in azzurro) ,
secondo I’indicazione di normativa andrebbe testato il sito piu vicino all’asse di rotazione (indicato dal
pallino rosso)

Agli estremi del ginocchio vanno collegati pezzi aggiuntivi e leve per I’applicazione del
carico affinché il campione raggiunga una lunghezza totale prefissata. Tali estensioni non
devono amplificare o ridurre le tensioni sulla struttura dovute agli specifici carichi di
prova®; qui sono rappresentate da attacchi tubolari e leve in acciaio.

L’analisi si concentra sul ginocchio della protesi transtibiale: si tratta di una struttura
parziale e si fa dunque riferimento al caso B della tabella 4.1 per quanto riguarda la
lunghezza dei segmenti.

La sollecitazione nei test sul blocco di ginocchio deve essere applicata in una singola
configurazione di prova che simula una situazione nella quale un carico sul tallone tende a
flettere il giunto mentre e bloccato in completa estensione. La posizione della linea
d’applicazione del carico all’interno del sistema di riferimento deve essere planare, i valori

129

degli offset sono specificati nella tabella 5.1 e illustrati in figura 5.12 (a).

28150 10328:2006, 7.1.3.4
2150 10328:2006, 13.6
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Offset @
Reference Plane Numerical value
Direction
mm
1 - 50
Knee K
oK 0
f - 50
Ankle A
op 0
NOTE The specified offsets also apply to the additional test loading level PG
specified in Annex D.
2  Seeb.8.1.

Tabella 5.1: offset di tutti i separate tests sul blocco di ginocchio, per i livelli di carico P5, P4 e P3

Le prove sul dispositivo di blocco si dividono in due test statici e un test ciclico.
| test statici sono il proof test, il cui scopo € simulare un gravoso evento occasionale di
sollecitazione che puo essere sopportato dalla struttura protesica e le permette ancora di

svolgere la sua funzione, e l'ultimate static test, il cui scopo € simulare un evento

traumatico che puo essere sopportato dalla struttura, ma che potrebbe renderla
inutilizzabile®®. 1l primo prevede di imporre una forza a compressione di 1750 N, il
secondo di 3500N.

Il test ciclico e imprescindibile per una verifica strutturale completa, poiché nella maggior
parte delle situazioni il cedimento delle protesi d’arto avviene per fatica. La normativa
specifica in questo caso, per il carico di compressione, un’onda sinusoidale di media 550 N

ed ampiezza 500 N, cui la struttura deve resistere per 10° cicli".

Per quanto riguarda il test statico in torsione, questo prevede di sottoporre la struttura ad un

momento torcente massimo di 50000 Nmm attorno all’asse verticale (I’asse u di
normativa), con il ginocchio in estensione completa: lo si introduce per analizzare la

risposta del modello a sollecitazioni tangenziali.

Dalle indicazioni raccolte si arriva a disegnare le due configurazioni di test. Su di esse

vengono imposti gli specifici carichi e vincoli che conducono all’analisi FE.

%1S0 10328:20086, 3

31| parametri del carico ciclico sono descritti nella figura 9 a pag. 39 della normative 1SO e specificati nella
tabella 14 a pagina 20: “Test forces of all separate tests on knee locks and prescribed number of cycles of the
cyclic test, for test loading levels P5, P4 e P3”
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Nel programma agli elementi finiti ’asse X del sistema di riferimento ¢ opposto all’asse f

di normativa (1’asse antero-posteriore).
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Figura 5.12: il disegno CAD delle configurazioni di test, con il centro del giunto di ginocchio giacente
sull’asse u ad una quota di 500 mm , (a) nel caso dei test sul dispositivo di blocco, dove la forza agisce
sul piano sagittale in compressione agli estremi delle leve per I’applicazione del carico, e (c) nel caso del
test in torsione, dove il momento di 50000 Nmm attorno all’asse u viene realizzato con una coppia di
forze in direzione medio-laterale di 500 N a 50 mm dallo stesso asse; in (b) e (d) il relativo
assemblaggio agli elementi finiti: in verde gli attacchi tubolari saldati al ginocchio (i blocchi blu e
azzurro), in nero le leve di applicazione del carico, la freccia rossa indica la disposizione della forza e
quelle arancioni I’estremo vincolato.
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La disposizione geometrica di struttura e carico nei test sul dispositivo di blocco offre una
semplice preliminare considerazione meccanica da cui partire per proporre le due soluzioni
alternative rispetto alla configurazione originale.

Si consideri percio il modello del ginocchio con il disco di blocco laterale, il primo ad
essere testato poiché implementato nel prototipo, e si ipotizzi che I’attacco tubolare
superiore sia talmente rigido da trasmettere interamente la forza di test F sulla porzione

superiore del ginocchio:

Figura 5.13: schemi laterale e apicale del complesso ginocchio superiore - disco laterale

Si pud notare subito che il disco, cosi come applicato, inserisce un’asimmetria nella
struttura.

Per ’equilibrio alla traslazione verticale (lungo 1’asse y) il supporto all’asse di rotazione (il
cerchio bianco nella vista laterale e il segmento arancione nella visione dall’alto) dovra
reagire con una forza F + R, con R quale reazione esplicata dal disco al contatto col
ginocchio superiore.

Il contatto si realizza proprio per 1’attivazione del sistema di blocco, che deve impedire la
flessione attorno all’asse di giunto: per 1’equilibrio alla rotazione medio-laterale (attorno

all’asse z)
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F*a=R*b

dove, in questo caso, i bracci a e b (quest’ultimo calcolato a partire dal baricentro della
regione di contatto) sono pari rispettivamente a 50 mm e 24.75 mm.
Alla possibile rotazione attorno all’asse x, dovuta alla disposizione di R, si oppone di

nuovo il supporto all’asse di giunto.

Un criterio generale nell’assemblaggio dei sistemi protesici ¢ di evitare per quanto
possibile disposizioni asimmetriche dei componenti, in modo che non insorgano
sollecitazioni fuori asse durante 1’utilizzo. Questo significa, ad esempio, che i dispositivi di
controllo del movimento andrebbero posti lungo 1’asse verticale della gamba; cosi avviene
per la molla di lancio e la frizione nel ginocchio di progetto. Quindi una prima indicazione
per una nuova soluzione del sistema di blocco puo essere quella di ripristinarne la
simmetria.

Si pensi poi agli elementi coinvolti nell’equilibrio alla rotazione medio-laterale: la forza F
ed il braccio a, imposti dalla normativa, la reazione R ed il braccio b, legati al dispositivo
di blocco. Dal momento che sui primi due non c¢’¢ margine d’operazione, si puo ricavare,
quasi in modo costretto, anche una seconda indicazione: aumentare il braccio b per

diminuire la reazione R, fonte delle sollecitazioni sul fermo.

E cosi si arriva alle due soluzioni proposte, dove b & pari a 33.35 mm nel caso del “disco-
spina” e a circa 33.3 mm nel caso del disco frontale, con un guadagno dimensionale di
circa il 34% rispetto al disco laterale, e dove il sistema e reso simmetrico rispetto al piano
sagittale: la vista laterale infatti non deve far dimenticare che nella prima soluzione

alternativa i dispositivi di blocco sono due e simmetrici.

Figura 5.14: vista laterale, bracci di reazione del sistema "'disco-spina™ e del disco frontale
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Nel modificare la geometria si é fatto attenzione a mantenere nel punto in cui si
imperniano gli elementi di blocco una quantita di delrin sufficiente ad assicurare un
supporto adeguato alla loro attivazione, soprattutto per quanto riguarda la parte inferiore

del ginocchio e lo spostamento frontale del disco.

In definitiva i modelli indicati come “disco laterale”, “disco-spina” e “disco frontale” sono

stati risolti e posti a confronto per quattro condizioni di prova, inerenti agli “static proof

99 ¢¢

test”, “static ultimate test” e “cyclic test” sul dispositivo di blocco e al “separate static test

in torsion” .

Ecco come apparivano nel momento di massimo della forza ciclica applicata:

Y, . Y,

Figure 5.15: modelli del ginocchio con disco frontale, laterale e con doppio disco-spina nell’istante di
massimo della forza del test ciclico sui dispositivi di blocco. Lo spostamento & amplificato in visualizzazione
per una migliore comprensione del fenomeno: i fermi vengono flessi nel momento in cui si oppongono alla
rotazione relativa delle porzioni superiore e inferiore del ginocchio
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5.3 La soluzione dei modelli

L’analisi ¢ stata svolta con il programma ABAQUS.

L’ipotesi di partenza ¢ che i materiali coinvolti si comportino in modo elastico lineare; il
fatto che i materiali durante le prove strutturali si mantengano in un campo di linearita € da
verificare in sede numerica, in particolare per il delrin, il materiale meno rigido del
sistema. Ed infatti alcune delle prove simulate prevedono 1’imposizione di carichi molto
elevati che indurranno a ritrattare quest’ipotesi e ad agire di conseguenza sulla definizione

dei modelli costitutivi dei materiali nei modelli numerici.

Gli elementi che effettuano il bloccaggio sono in alluminio; il perno su cui ruotano, 1’asse
di rotazione del ginocchio, gli attacchi tubolari e le leve di carico sono in acciaio; il

ginocchio e in delrin.

Modulo elastico | Coefficiente di | Densita (Kg/dm®)
(GPa) Poisson

Alluminio 70 0.34 2.7

Acciaio 200 0.31 7.9

Delrin 3.1 0.35 14

Tabella 5.2: le caratteristiche dei materiali inserite nei modelli numerici

La densita serve solo per dare un’idea del peso dei componenti, dal momento che alla
frequenza di sollecitazione del test ciclico (0.5-3 Hz) I’influenza dell’inerzia degli elementi

coinvolti puo essere trascurata.

Per prima cosa si € verificato che il cinematismo di ognuno dei tre modelli rispecchiasse
quello osservato nel prototipo con il blocco disattivato, imponendo una rotazione della
parte superiore del ginocchio attorno all’asse di giunto incorporato nella parte inferiore: la
flessione avveniva correttamente, senza alcun impedimento, a parte per 1’azione della

molla di lancio (fig. 5.16).
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Figura 5.16: verifica del cinematismo del giunto, libero di flettersi

Quindi si sono imposte le condizioni al contorno per simulare i test strutturali: nei modelli
I’estremo libero della leva inferiore € completamente vincolato, mentre le forze sono
applicate sull’estremo libero della leva superiore. All’elaborazione dei risultati e a alla loro
discussione si dedica I’ultimo capitolo, qui si presentano alcune immagini per un’idea degli

spostamenti e delle sollecitazioni in gioco.

Indipendentemente dal comportamento dei materiali, 1’analisi condotta & comungue non
lineare, poiché si affronta un problema di contatto. Nella configurazione di test sul
meccanismo di blocco, ad esempio, la forza tende a flettere il ginocchio e la parte superiore
aggancia il fermo, principalmente sulla sua faccia inferiore.

Sebbene 1’analisi sia non lineare, nel caso del test ciclico il comportamento lineare dei
materiali si riflette sugli andamenti delle tensioni e degli spostamenti durante 1I’imposizione
della forza. Ad esempio quando la forza assume il suo valore minimo, medio e massimo
rispettivamente pari a 50 N, 550 N e 1050 N, lo spostamento complessivo della struttura e

prima un ventunesimo, poi la meta del massimo raggiunto (fig. 5.17).
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Figura 5.17: contour plots dello spostamento complessivo (U), in mm, della struttura con disco
laterale al valore (a) minimo, (b) medio e (c) massimo della sollecitazione ciclica

Le figure 5.18-5.19 si riferiscono tutte al valore massimo della forza ciclica.

I punti maggiormente sollecitati sui sistemi di blocco sono sulla faccia inferiore, su cui si
realizza principalmente il contatto, al confine dell’area che si inserisce nella porzione
superiore del ginocchio, e riflettono collocazione ed attivazione di ogni dispositivo.

Le sollecitazioni sulla porzione inferiore del ginocchio non possono essere considerate
vicine alla situazione reale nei pressi del perno del fermo, poiché questo nei modelli & fuso
al disco e alle facce superiore ed inferiore dell’incavo, mentre nella protesi vi sono
sicuramente dei giochi.

Realizzare in delrin anche il sistema di blocco potrebbe portare a tensioni minori poiché in
questo modo vengono a contatto due corpi della stessa rigidezza, e potrebbe agevolare il

suo innesco sfruttando le buone proprieta tribologiche del materiale.
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Le sollecitazioni nel sistema rimangono pero probabilmente ancora troppo elevate per un
impiego del polimero al posto dell’alluminio. Per tutti i tipi di fermo in delrin 1’analisi
numerica portava ad un ampio spostamento della struttura complessiva, ed € molto
probabile che nella realta i dispositivi si deformino plasticamente appena messi in
esercizio.

L’unico caso di un qualche interesse sembra essere il “disco-spina” (fig. 5.20), per il quale
il massimo spostamento ciclico della struttura era circa 8.16 mm, maggiore dei 6.52 mm e
6.74 mm permessi rispettivamente dal disco frontale e dal doppio disco-spina in alluminio,
ma inferiore ai 9.27 mm consentiti dal disco laterale metallico. Nelle stesse condizioni, le
altre due soluzioni portavano ad uno spostamento massimo complessivo sopra il

centimetro.

Si ¢ dunque scelto di concentrare ’attenzione sui fermi in alluminio, e di operare su di essi

per un’analisi comparativa.
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U, Magnitude

b C

S, Mises

(Avg: 75%)

‘.
b N AOh I 0

Figure 5.18: relativamente ai contour plots delle tensioni di Von Mises (S), in MPa, si prendano il
disco frontale (a) e laterale (b) e si noti come il guadagno sul braccio portato dalla nuova collocazione
geometrica si riflette sul picco di S, ridotto di circa il 34%.
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Figure 5.19: distribuzione delle tensioni di Von Mises sul ginocchio superiore e inferiore per le tre
soluzioni del sistema di blocco: (a) frontale, (b) laterale, (c) disco-spina
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Figura 5.20: panoramica sul **disco-spina’in delrin
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CAPITOLO 6

DISCUSSIONE DEI RISULTATI PER UNA VERIFICA DI
RESISTENZA

La normativa internazionale specifica le osservazioni e rilevazioni da effettuare sulle
strutture sottoposte ai test per valutare se li hanno superati con successo, cioé se sono
conformi ai requisiti dello standard: ovviamente, anche se si parla di prove di laboratorio,
queste debbono avvenire su campioni delle protesi che non possono allontanarsi per nulla
dai dispositivi destinati all’utilizzo sul campo.

Qui I’analisi si conduce invece su dei modelli agli elementi finiti (Quindi non Si possono
assumere in toto le indicazioni della normativa): se da una parte € impensabile poter
riprodurre in modo completo una prova di laboratorio, dall’altra solo una simulazione
numerica permette di osservare le sollecitazioni interne cui sono sottoposti gli apparati di

sistema nell’istante di applicazione del carico.

In generale, in una verifica di resistenza si individuano i punti “critici” sulla struttura
sottoposta ai carichi, la dove si concentrano le sollecitazioni ed é pit probabile si verifichi
la rottura, e si ricava da essi, ed € qui che I’analisi numerica svolge un ruolo insostituibile,
lo stato di sforzo da confrontare con la tensione considerata ammissibile per il materiale
coinvolto: qualora lo stato specifico risulti inferiore alla tensione ammissibile, la struttura

non andra incontro a cedimento.

6.1 Irisultati

Nei punti critici individuati su ognuno dei tre modelli in esame durante le prove sul
dispositivo di blocco e nella prova di torsione, si sono confrontati lo sforzo ammissibile e
lo sforzo applicato (fig. 6.1).

In particolare, per quanto concerne il test ciclico, si ¢ adottata 1’opzione di indicare il
rapporto tra sforzo ammissibile e sforzo applicato con I’ “indice di sicurezza” K per

agevolare una verifica di sicurezza.
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Figura 6.1:i test sul sistema di blocco: la forza tende a flettere il ginocchio; alla rotazione relativa del
giunto si oppone il dispositivo di blocco, su cui si concentrano le sollecitazioni. I punti critici sono
individuati nella zona di contatto

Due sono le successioni naturali che non vengono completamente rispettate
nell’illustrazione dei risultati.

La prima riguarda 1’ordine sequenziale con cui vengono presentati i test, poiché si ¢ deciso
di privilegiare la prova di fatica, in quanto considerata in termini di significativita e volume
dei dati la pit cogente in rapporto alla tenuta strutturale della protesi.

La seconda riguarda la presentazione dei tre meccanismi di blocco analizzati, che segue la
collocazione del fermo rispetto al piano di flessione del ginocchio: dal dispositivo sul
piano sagittale (il disco frontale), alla soluzione piu complessa che si oppone lateralmente
alla flessione (il doppio disco-spina). In mezzo il fermo laterale del prototipo,
cronologicamente il primo testato. Tale sequenza rispecchia I’ordine di interesse che lo
sviluppo dell’indagine e sembrato suggerire e che vede nel meccanismo frontale la

soluzione piu efficiente.
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1. Test sul dispositivo di blocco: cyclic test

Il carico flessionale ¢ in questo caso “pulsatorio ondulato”, descritto cio¢ da un’onda
sinusoidale di valore medio -550 N e ampiezza 500 N.

L’effetto di sollecitazioni diverse da quella alternata simmetrica sulla vita a fatica puo
essere ricondotto all’effetto di una tensione media sulla resistenza a fatica alternata. Nel
definire la regione degli sforzi ammissibili si ricorre al diagramma di Haigh semplificato:
per la sua costruzione si sfruttano la tensione di snervamento o, la tensione di rottura o, e
il limite di fatica S per 10° cicli, relativi a prove monoassiali sui materiali interessati.

Per quanto riguarda I’alluminio dei dispositivi di blocco, si ¢ fatto riferimento ai carichi di

rottura e snervamento (si veda paragrafo 2.3) e al diagramma a durata costante della lega
7075-T6 (fig. 6.2).

R, RAPPORTO FRA MINIMO E MASSIMO
-6 -2

[p]

o

=

<

=

[72]

4]

<

=

g /S 7075-T6

& ¥ /.75) Sut = 565 MPa
E | f.-’ . Syt = 524 MPa
7] / < SFORZO ASSIALE
2 ,

SENZA INTAGL!

—400 -300 —200 -‘160 0 ‘lbO 200 300 400 500 600

RESISTENZA MINIMA, MPa

Figura 6.2: diagramma a durata costante per I’alluminio 7075-T6

La resistenza a fatica viene corretta per tenere conto delle diverse dimensioni geometriche
dei fermi rispetto ai provini su cu sono state ottenute le curve tensione-numero di cicli:

ognuno dei tre casi presenta una sezione resistente alla flessione rettangolare di dimensioni
b*h, e si applica
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K,=087*(d/254)°" = d=08*/b*h

Nel diagramma di Haigh si parte dunque da tre diversi ks*S(10°) sull’asse delle ordinate,
con ks = 2,689 per il disco frontale, ks = 2,917 per il disco laterale e ks = 3, 273 per il disco-

spina®.

La zona critica é stata identificata sulla superficie dei dispositivi di blocco, dove questi
vengono flessi dalla parte superiore del ginocchio e dove 1’analisi numerica fornisce il
picco della tensione di Von Mises.

Lo stato tensionale da considerare e triassiale, poiché si é di fronte ad un problema di
contatto. Media e ampiezza equivalenti, da confrontare con le tensioni ammissibili
monoassiali, sono state ottenute estendendo il criterio statico della tensione di Von Mises
al caso di fatica. Per tenere conto di sforzi agenti negativi, la tensione media equivalente
pud essere valutata come semplice somma delle tensioni principali medie™.

Indicando con i pedici 1, 2, 3 le tensioni principali, con il pedice ¢ “equivalente”, con il

pedice , “media” e con il pedice , “ampiezza”, si ottiene

Jem = J1m + O-Zm + O-3m

— * * * _ * _ * _ * 1/2
Gea_(ala Ula+02a 62a+63a USa O-la GZa O-la GSa O-2a USa)

Le sollecitazioni agenti nei modelli sono state ricavate dai contour plots forniti da
ABAQUS per tutti i test simulati. Il calcolo su di essi viene esplicitato solo qui nelle figure
dalla 6.3 alla 6.5, relative nella colonna di sinistra al valore medio della sollecitazione
ciclica, e nella colonna di destra al suo valore massimo. Il pallino rosso indica il punto

“critico” e le tensioni principali 61, 62 € o3 S0no ordinate in Syax, Smid € Smin-

%2 per la verifica confronta Ullman G. D., 1992
% Dalle lezioni di Petrucci G.
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Per quanto riguarda il disco in posizione frontale (prima soluzione alternativa al prototipo
esistente):

5, Max, Principal

[Aug: 759
+7.524=+01
+&, 4

S, Max, Principal
[Avg: 75%)
+1.4362+02

S, Mid, Principal

[Aug: 759%)
+3.671e+01
+2.4

5, Mid, Principal
[Avg: 759%)
+7.007e+01

S, Min, Principal

[Avg: 759
+9,.33%e+00
-7.9

S, Min, Principal
[Awg: 75%)
+1.7832=+01
-1.5
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O1 O2 O3
Ampiezza |2,1 22,26 148,9 Cea 137,83 MPa
Media 2,32 -24,49  |-163,9 Gem -186,07 MPa

Figura 6.3: contour plots delle tensioni principali medie e massime sul disco frontale, con il punto

critico evidenziato, e calcolo di ampiezza e media equivalenti

Per il disco in posizione laterale (1’attuale soluzione prototipale):

S, Max, Principal
[Aug: 75%)

S, Max, Principal

[Aug: 7%
+2,955e+02
+2.567e+02

5, Mid. Principal
[Aug: 75%)
+7.20

S, Mid, Principal
[Avg: 75%)
+1.375e+02
+1.114=+02
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S, Min, Principal
[Awg: 75%)
+&, 20%e+01
-1.038e+00
-6.417=+01

5, Min, Principal
[Auvg: 75%)

+&, 2092401
-1.038=+00
-5.417e+01
-1.2732e402

O1 G2 O3
Ampiezza 11,34 83,82 241 Cea 203,35 MPa
Media 12,48 -92,18 -265,1 Gem -344,8 MPa

Figura 6.4: contour plots delle tensioni principali medie e massime sul disco laterale, con il punto critico

evidenziato, e calcolo di ampiezza e media equivalenti

Per il disco-spina (seconda soluzione alternativa al prototipo esistente):

S, Max, Principal
[Aug: 75%)
+1.072e+02
+2,435=+01
+&.150=+01
+6, 866e+01
+5.582=+01
+4.298=+01
+32.014=+01
+1.72%=+01
+4,451=+0
-8.3%91e+0
-2,123e+0
-3.408=+0
-4, 692e+0

5, Max, Principal
[Aug: 7%

+2, 046e+02
+1.801=+02
+1,556e+02
+1.311e+0
+1.066e-+0
+& 20540
+5. 753+
+3 301le+
+58. 437 e+
-1.602e+
-4, 054+
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S, Mid. Principal
[Avg: 75%]

S, Mid, Principal

[Awg: 7S]
+2.780e+01 +7.217=+01
+2.769+01 +5.286=+01

+1.757=+01
+7.450e+00
-2.6658e+00
-1.27%e+4+01
-2.290e+01

S, Min, Principal

S, Min, Principal

[Avg: 75%) [Awg: 7S%)
+1.987e+01 +3.793=+01
+7.549=4+00 +1.441e+01
-4, 773e+00 -9.11z2e+400
-1.70%=+01
-2,942e+01

-4.174e4+01

O1 O2 O3
Ampiezza |27,39 |66,8 116,3 Gea 77,16 MPa
Media 30,14 |-73,5 -128 Gem -171,36 MPa

Figura 6.5: contour plots delle tensioni principali medie e massime sul disco-spina, con il

punto critico evidenziato, e calcolo di ampiezza e media equivalenti

Dai valori calcolati si pud dire che i dispositivi nella zona critica sono sollecitati in
compressione, cosi li si considera nel semipiano sinistro del diagramma di Haigh (fig. 6.6).

208



Discussione dei risultati per una verifica di resistenza
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Figura 6.6: semipiano sinistro del diagramma di Haigh semplificato per ’alluminio, dove si indica in
nero il limite per il disco-spina, in blu per il disco laterale e in rosso per il disco frontale; sono

cerchiate le coordinate o, G, del disco frontale (grigio), laterale (verde), e del disco-spina(azzurro)

Il coefficiente di sicurezza K si ottiene geometricamente come rapporto tra il segmento che
collega I’origine del diagramma con la tensione ammissibile passando per le coordinate
(cem,, 0¢a) della sollecitazione agente nel punto e il segmento tra I’origine ¢ il punto stesso.
Ne deriva che per il disco frontale K= 1.56, per quello laterale K = 0.92 e per il disco-spina

K=2,02.

Per quanto concerne il delrin del ginocchio, la costruzione del diagramma si € avvalsa della
tensione di snervamento (paragrafo 2.4) e di due curve a fatica (fig. 6.7) ottenute
sperimentalmente con sollecitazione alternata e pulsatoria (la tensione varia ciclicamente

da un valore nullo al valore massimo).
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Figura 6.7: curve a fatica su campioni in delrin per diverse temperature; la prima e la seconda
dall’alto si riferiscono ad una sollecitazione pulsatoria e alternata su campioni di delrin a
temperatura ambiente

Per ognuno dei modelli il sito considerato e negli incavi della porzione superiore del
ginocchio, la dove avviene I’aggancio del blocco. Il punto critico & dove lo snervamento e
addirittura la rottura possono portare al dipanamento o al cedimento dell’aggancio.
L’opzione di considerare le tensioni lontano dai vertici € stata preferita perché, come di
consueto in ambiente numerico, presso di loro le sollecitazioni risultano molto
probabilmente superiori al reale, e questo nel caso in esame per tre ordini di motivi:
e nel manufatto i vertici non saranno “vivi”’, ma smussati
e il materiale vi si plasticizzera quasi da subito, portando ad una ridistribuzione e
diminuzione delle tensioni
e nei modelli I’incavo dove si inserisce il blocco abbraccia perfettamente il
dispositivo, mentre in una situazione reale sara sicuramente piu ampio per
permettere ’innesto: addirittura nel prototipo 1’incavo attraversa il ginocchio
superiore per tutta la zona anteriore all’asse di rotazione (si vedano le

immagini nel paragrafo 2.3)
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Per il disco frontale:

[Aug: 759%)
+9.257=+01
+2 931e+01
+5 004=+01
+7.072=+01
+&,152e+01
+5. 226e+01
+4,200=+01
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+2.447=+01
+1.521=+01
+5.946=+00
-3.316e+400
-1.258=4+01

(Aug: 7590
+3, 247401

-2,79Fe+00
-7.205%e+00
-l16le+01
-lL.ée02e+01
-2.0432+01

[Aug: 759%)
+2,419=+401
+1,797=+401
+1,174=+401
+5,517 =400
-7, 0953e-01

-6,9362+00
-1,2316e+01
-1,93%=+01
-2,561=+01
-3.184e+01
-3, 807=+4+01
-4, 429=+01
-5,032e+01

L

[Awg: 759%)

+Z,903e+01
+1.135e+01
-6, 331e400
-2.401e+01

[Avg: 759%)
+5,198=+01
+5,357=+01

+4,515=+01

+3 674e+01
+2,832=+01
+1.991e+01
+1.149=+01
+32,075e+00

-5.340e400

-1.376e+01

-2,217e+01

-3.059=4+01

-3.900e4+01

+4.61%=+01
+32.420e+01]
+2.2422+401
+1.053e+01
-1,355e+400
-1.324e+01
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-4.890=+01
-6, 07%e+01
-7, 2672401
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-3, 6442401
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O1 O2 O3
Ampiezza 13,82 19,48 5,01 Gea 7,63 MPa
Media 15,21 |10,43 5,52 Gem 31,16 MPa

Figura 6.8: sull’incavo frontale contour plots delle tensioni principali medie e massime, con il punto

critico evidenziato, e calcolo di ampiezza e media equivalenti

Per il disco laterale:

5, Mid. Princi
[Avg: 759%)
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O1 O2 O3
Ampiezza 19,87 19,25 4,57 Cea 13,58 MPa
Media 21,86 |10,18 5,02 Gem 37,04 MPa

Figura 6.9: sull’incavo laterale contour plots delle tensioni principali medie e massime, con il punto

critico evidenziato, e calcolo di ampiezza e media equivalenti

Per il disco spina:
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S, Min. Prin
[Avg: 759%)

S, Min. Prin
(Avg: 759%)

-2.423=+401 -4 626e+01
-3 24Ze+01 -6.189%=+01
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Media 13,57 |6,36 0,33 Gem 20,26 MPa

Figura 6.10: su un incavo del disco-spina contour plots delle tensioni principali medie e massime con il

punto critico evidenziato e calcolo di ampiezza e media equivalenti

\

Un’osservazione interessante da offrire in preambolo ¢ che il calcolo delle tensioni
equivalenti indica che qui il materiale é sollecitato in trazione. L’inserimento delle tensioni
nel diagramma di Haigh relativo al delrin (fig. 6.11) ha permesso di ottenere il coefficiente

di sicurezza K per le tre soluzioni testate.
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Figura 6.11: diagramma di Haigh semplificato per il delrin con cerchiate le coordinate 6. m, Gea
dell’incavo frontale (blu), laterale (verde), e del disco-spina(rosso) S,,- MPa

K = 1,7 per I’incavo frontale, K= 1,21 per quello laterale, K = 1,85 per gli incavi del disco-

spina.
2. Test sul dispositivo di blocco: static proof test

Il carico, d’ora in avanti, viene applicato staticamente, e per il calcolo delle sollecitazioni
equivalenti che agiscono nei punti critici si & adottato il criterio di Von Mises®*; nel proof
test la forza che tende a flettere il ginocchio ha modulo pari a 1750 N.

Si consideri come sforzo ammissibile la tensione di snervamento dei materiali coinvolti:
per il delrin o5¢= 72 MPa e per I’alluminio os,= 503 MPa. Rilevando le tensioni
nell’intorno del punto critico sulle tre varianti di dispositivo di blocco, si € ottenuto: per il
“disco laterale” sul fermo Gez = 721.1 MPa e nell’incavo ceq=101.1 MPa, per il “disco
frontale” Gea = 495.3 MPa e c.¢=56.19 MPa, per il “disco-spina” c.,=392.6 MPa e
0e¢=33.57 MPa. Si ritiene importante nel frangente annotare che, dopo il test, il
meccanismo di blocco con il fermo laterale non é piu efficiente, mentre nelle due soluzioni

alternative il dispositivo puo ritenersi ancora utilizzabile.

% Dalle lezioni di Petrucci G.
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3. Test sul dispositivo di blocco: static ultimate strength test

Qui il carico che tende a flettere il ginocchio ha modulo pari a 3500 N, e la struttura non
deve andare incontro a rottura. La letteratura offre in questo caso un limite tensionale solo
per I’alluminio, dove indica una ultimate tensile strength di 572 MPa®®; per il delrin

I’informazione ¢ relativa alla deformazione a rottura (si veda tab. 2.6).

Nei test statici, ed in particolare con 1’ultimate strength test, sono coinvolti carichi molto
elevati: continuare a considerare la risposta della struttura lineare elastica puo allontanare
da una previsione attendibile del suo reale comportamento. Per questo proseguire la
discussione utilizzando soltanto le tensioni in uscita dall’analisi dei modelli lineari del
ginocchio ha senso piu in chiave di confronto delle soluzioni testate che per una verifica
della resistenza alle sollecitazioni, dove invece andrebbero investigate soprattutto le

deformazioni.

In uscita dall’analisi FE sul fermo in posizione laterale si & ottenuta una tensione
equivalente massima o, di 1442 MPa, sul fermo frontale 5.=1086 MPa e su quello a spina
ce.=785.1 MPa.

Limitando i contour plots della tensione di Von Mises ad un valore di circa 96 MPa,
approssimativamente la tensione reale corrispondente alla deformazione di rottura del
delrin come ricavata dalla figura 6.13, si puo avere un’idea delle zone dove gli incavi sul

ginocchio superiore andranno incontro alle maggiori deformazioni (fig. 6.12).

% Metals Handbook, Vol.2 , 1990
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5, Mises
(Avg: 75%)
449.3

Figura 6.12: in grigio la tensione di Von Mises che supera il limite di rottura previsto per il delrin
negli incavi frontale, laterale e per il doppio disco-spina, considerando ancora il materiale lineare
elastico.

La struttura, in una situazione reale, prima di rompersi subird delle deformazioni
permanenti, bisogna dunque introdurre una non linearita per materiale, adottando un
modello costitutivo elasto-plastico per il comportamento dei materiali coinvolti nel
meccanismo di blocco.

Per quel che concerne il delrin, esso utilizza un modello di plasticita con incrudimento
isotropo e criterio di snervamento di Von Mises: per definirlo si sono ricavate le
deformazioni plastiche e le tensioni reali oltre il limite elastico da una curva dove sono
messe in relazione le tensioni nominali e le deformazioni totali raggiunte progressivamente

nella prova fino alla rottura del provino (fig. 6.13).
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Figura 6.13: la curva di riferimento per definire il
comportamento plastico del delrin é relativa al Delrin 500
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L’alluminio, invece, sfrutta la relazione tensione-deformazione di Ramberg e Osgood
(modello costitutivo di Deformation Plasticity in ABAQUS), espressione analitica per
descrivere la risposta del materiale in campo elastico e plastico ad un carico monotono (il

caso in questione):

e=24+0.002| =
E

Oy

oy € la tensione di snervamento, n € una costante sperimentale; per la lega 7075-T6 si e

presa pari a 10.571.

Nella zona di comportamento plastico, la rigidezza dei materiali diminuisce. Questo si
riflette sulla rigidezza della struttura complessiva: lo spostamento orizzontale dell’estremo
libero della leva di applicazione del carico, nel caso del disco laterale, & inferiore a tre
centimetri, con comportamento puramente elastico, mentre permettendo ai materiali di

deformarsi plasticamente supera i cinque centimetri (fig. 6.14).
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Figura 6.14: contour plot dello spostamento orizzontale nel modello “disco laterale” soggetto alla forza
flettente dell’ultimate test; a sinistra il comportamento di alluminio e delrin é puramente elastico, a

destra elasto-plastico
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La deformazione plastica dove agisce il meccanismo di blocco ridistribuisce le tensioni,
poiché permette a zone piu ampie di entrare in contatto tra loro; nel dispositivo laterale e
nel disco-spina si estende ad unire i vertici degli incavi. Nel meccanismo laterale anche il
disco in alluminio subisce ampie deformazioni permanenti, mentre negli altri due casi

queste sono circoscritte a zone puntuali sul bordo.

S, Mises , Mises
(Avg: 759%) (Aw] 75%)
86.0 729.6
72.0 S03.0
66.0 463.6
60.0 424.2
54.0 384.8
48.0 345.4
a20 306.0
36.0 266.6
30.0 227.3
Mises
q: 75%)
96.2
72.0
66.0
60.0
54.0
4-’ 0
2.0
— _)t‘ I-\
= 30.0

Figura 6.15: in grigio nei contour plots sono evidenziate le tensioni che superano il limite si
snervamento, per il delrin del ginocchio pari a 72 MPa, e per I’alluminio dei fermi pari a 503 MPa. (a)
e (b): meccanismo frontale; (c) e (d) meccanismo laterale; (e) e (f) meccanismo del doppio disco-spina.

L’intento dell’ultimate test & verificare a quale livello di carico la struttura va incontro a
cedimento; essa per superarlo deve resistere fino al raggiungimento del valore prescritto
per la forza imposta, anche se poi puo risultare inutilizzabile. Questo requisito é
intimamente legato ad una prova di laboratorio, dove si osserva direttamente la protesi

sottoposta al carico.
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In questo specifico contesto 1’analisi numerica puo dire se la ridistribuzione delle tensioni,
dovuta alla plasticizzazione, ¢ tale da mantenere gli sforzi sotto il limite di rottura dei
materiali o, in alternativa, quali siano i punti nel meccanismo di blocco da cui

probabilmente insorgera il cedimento.

S, Mises S, Mises
(Avg: 75%) (Avg: 75%)
96.0 729.6
88.0 572.0
80.0 526.9
72.0 481.7
64.0 436.6
56.0 391.4
48.0 346.3
40.0 301.1
32.0 256.0
S, Mises S, Mises
( : 759%) (Avg: 75%)
96.2 1087.5
96.0 572.0
88.0 525.4
80.0 478.8
72.0 432.2
64.0 385.6
56.0 339.0
48.0 282.4
40.0 245.8
f
S, Mises
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Figura 6.16: in grigio nei contour plots sono evidenziate le tensioni che superano il limite di rottura,
per il delrin del ginocchio pari a 96 MPa, e per I’alluminio dei fermi pari a 572 MPa. (a) e (b):
meccanismo frontale; (c) e (d) meccanismo laterale; (e) e (f) meccanismo del doppio disco-spina.

L’incavo dove si inserisce il blocco vede superata la tensione limite assunta per il delrin
solo nel caso del disco laterale, in corrispondenza del vertice anteriore. La conferma della
possibile rottura in quel sito ¢ data dall’osservazione della massima deformazione che il
materiale plastico subisce, pari al 75% (misura nominale), ben oltre il 45% della
deformazione a rottura; la deformazione massima degli incavi negli altri due casi € circa
del 26%. D’altra parte i fermi in alluminio sono interessati da sollecitazioni sopra il limite

in tutti e tre i modelli. Tuttavia, ancora una volta, per il disco frontale e il disco-spina
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questo accade solo in zone puntuali di bordo. Non si puo pero dire nulla su quale sara
I’evoluzione locale e, di conseguenza, sulla risposta della struttura complessiva, senza
considerazioni meccaniche sulle fratture che insorgeranno. Si prenda ad esempio il
meccanismo del disco-spina: i fermi sono due, e questo aumenta il margine di sicurezza
rispetto alle altre soluzioni, nel senso che & molto difficile che entrambi cedano in
contemporanea, facendo mancare il sostegno all’amputato. La soluzione del relativo
modello FE ha dato in uscita tensioni oltre il limite sul bordo di uno solo dei due
dispositivi metallici, ma il carico e imposto staticamente e non in maniera impulsiva, per
cui in una situazione reale di prova, qualora la spina sovrasollecitata si rompa, non si
opporra piu alla flessione del ginocchio come quando e integra, e cido portera ad un

maggior interessamento dell’altra e di conseguenza a sollecitazioni piu elevate su di essa.

4. 11 test statico in torsione

I campioni di ginocchio da testare sono ancora allineati in completa estensione, ora pero si
impone una torsione pura attorno all’asse verticale di 50000 Nmm, alla quale si oppongono
il perno su cui ruota la parte superiore del giunto e gli attacchi con i supporti tubolari, ma
non il dispositivo di blocco.

La prova ha reso evidente come le soluzioni alternative al fermo laterale, quello oggi
implementato sul prototipo, apportassero modifiche limitate alla geometria di partenza.
Indicando con a I’angolo di rotazione che viene a realizzarsi per imposizione della torsione
(si veda fig. 6.17), risulta pari a circa 1.7° in tutti e tre i modelli.

Come ci si aspettava, le zone maggiormente sollecitate corrispondono agli attacchi del
ginocchio protesico con gli elementi tubolari e alle parti dove si colloca 1’asse di rotazione
del giunto (figura 6.17).

Vale perd una considerazione analoga a quella per i perni su cui ruotano i dispositivi di
blocco: nei modelli analizzati finora tubi e asse di rotazione sono completamente saldati al

ginocchio, mentre in una situazione reale sono sicuramente interessati da giochi.
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Figura 6.17: durante I’imposizione della torsione si visualizza lo spostamento dall’alto e si indica con a
la rotazione della struttura attorno all’asse verticale. Tra le zone dove si concentrano le sollecitazioni si
analizza quella di supporto all’asse del giunto

Cosi si ¢ modellato 1’asse di rotazione in acciaio discretizzando un cilindro, e ABAQUS ha
risolto i contatti tra di esso e il ginocchio durante 1I’imposizione della torsione.

Lo schema geometrico delle forze in gioco e sintetizzato dalla figura sottostante (fig. 6.18).

Figura 6.18: il momento M, torce il ginocchio; la parte superiore, in giallo, aggancia I’asse di rotazione
nei punti dove originano le frecce rosse, di modulo M, /(2*b); nella parte inferiore, in blu, i supporti
all’asse si oppongono alla rotazione: le reazioni sono indicate in verde.
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Sebbene il contatto tra 1’asse di rotazione e le porzioni del ginocchio non sia puntuale, la
distribuzione delle tensioni rispecchia la collocazione delle forze secondo lo schema

proposto appena sopra.
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Figura 6.19: i colori piu caldi rappresentano le sollecitazioni maggiori; sul lato sinistro (a) la parte
superiore del ginocchio aggancia I’asse di rotazione sulla faccia posteriore e la comprime sul foro

nell’ala in zona frontale, sul lato destro (b) aggancia I’asse sulla faccia anteriore e la comprime sul
foro in zona posteriore

Per assicurare la resistenza alla torsione, la struttura, una volta tolto il momento, deve
tornare ad un assetto che le permetta di funzionare correttamente. Le aree maggiormente
sollecitate ed investigate sono il supporto all’asse di rotazione e 1’asse stesso.

Per quanto riguarda il ginocchio inferiore, lontano dalle ali, allo scopo di valutare se le
deformazioni dovute alla torsione sono reversibili, si € ipotizzato uno stato di tensione
puramente tangenziale (torsione pura) e, di conseguenza, si & confrontato il massimo della
tensione equivalente o, con una tensione ammissibile pari a* t; = 0.577* o, dove os & la
tensione di snervamento. Nel caso del delrin essa ¢ ©=72 MPa, dunque 15 = 41.54 MPa

(addirittura le sue caratteristiche tecniche indicano una resistenza al taglio di 66 MPa)™.

% Delrin®, Design Information, DUPONT
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I valori rilevati nella regione si dimostrano per i tre modelli estremamente inferiori.

Per quel che riguarda le ali del ginocchio inferiore, vi si verificano gli sforzi di picco; sono
dovuti al contatto con 1’asse di rotazione, quindi il confronto va fatto con la tensione di
snervamento os. Li nel “disco laterale” si € ottenuto 6.=25.5 MPa, nel “disco frontale” 23.2
MPa e nel “disco-spina” 28.4 MPa. Sono valori simili, come nel caso di a, e indicano che il
ginocchio puo sopportare una forte torsione durante 1’utilizzo. Tuttavia il “disco frontale”
presenta nelle ali il tensionamento minore, e quindi una rigidezza del ginocchio inferiore a
parita di spostamento angolare, probabilmente per la presenza e le dimensioni dell’incavo
nel materiale che unisce anteriormente le due ali, lontano dall’asse di rotazione e ad
un’altezza inferiore. Nel “disco laterale” e nel “disco-spina” gli incavi sono laterali e ad
una quota piu alta rispetto al perno. Per quanto riguarda ’asse di rotazione, facendo
riferimento allo schema di figura 6.18, lo si assimila ad una trave in acciaio di sezione
circolare, vincolata agli estremi e sottoposta a due forze sul piano orizzontale con verso
opposto, applicate a = b dall’asse verticale (1’asse u su cui agisce il momento imposto) e di

modulo
F-M,
b*2

Con b pari a 15 mm e M, pari a 50000 Nmm, i dati porgono F = 1666,66 N.
Considerando il comportamento dell’asse lineare ed imponendo 1’equilibrio si ottiene il
diagramma del momento interno M;, e dunque della tensione assiale o, sfruttando la

formula

dove y ¢ la distanza della trave dall’asse neutro (indicato con il pedice ;) e J; il momento
d’inerzia della sezione calcolato sempre rispetto all’asse neutro.

La teoria indica che, con la trave sottoposta a flessione, lo sforzo & puramente normale,
massimo sulla superficie in corrispondenza dei punti di picco del momento interno.

Qui I’asse di rotazione ¢ lungo 60 mm e con sezione circolare di raggio 8 mm, quindi
Ymax=8 mm e Jz=3217 mm>.

Si possono rappresentare i diagrammi in corrispondenza dell’asse e calcolare i valori di

(F*15]*8
\2 )

massimo: F/2*15 per il momento interno, 3217 per la tensione assiale (fig. 6.20).
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Figura 6.20: sulla trave sono state prima calcolate le reazioni degli estremi, in verde, alle forze
imposte, in rosso, quindi si sono disegnati i diagrammi del momento interno e della tensione assiale

La tensione e molto inferiore allo sforzo unitario di sicurezza, che per gli acciai supera i
200 MPa.

Nel modello le sollecitazioni sull’asse di rotazione non sono né planari, né puntuali.
Considerando comunque i risultati numerici, si ottengono tensioni tangenziali di un ordine
di grandezza inferiore alle tensioni normali; il contour plot di o, non si allontana

dall’andamento schematizzato in precedenza, e rimane inferiore allo sforzo di sicurezza
(fig. 6.21).
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Figura 6.21: la variazione della tensione assiale nel contour plot segue il calcolo analitico: si
osservi a livello della “fibra” A P’alternanza dei picchi negativo e positivo. 11 discostamento
massimo dal valore teorico é del 14%.
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6.2 La verifica

In alcuni casi e possibile esprimere lo stato tensionale in funzione di un parametro
geometrico della struttura, e ricavare quest’ultimo imponendo che lo sforzo uguagli il
valore ammissibile. Questo tipo di calcolo ¢ detto “di progetto”. Qualora il parametro sia il
numero di cicli che la struttura puo sopportare in una prova di fatica, il calcolo puo servire
per predire la sua durata di funzionamento.

Quando invece si vuol verificare se un elemento di geometria nota € in condizione di
sicurezza, si parla di calcolo di “verifica”.

Qui si e verificata la sicurezza delle soluzioni geometriche per il sistema di blocco del
ginocchio protesico e si ¢ sfruttata 1’analisi strutturale per un confronto dei modelli agli

elementi finiti “disco laterale”, “disco frontale” e “disco-spina”.

I test simulati hanno confermato le osservazioni da cui si era partiti per la costruzione delle
soluzioni alternative al meccanismo di blocco del prototipo che, come piu volte ribadito, e
costituito dal disco laterale: il disco frontale e il disco-spina sono apparsi i dispositivi piu
affidabili; il risultato migliore si & ottenuto con il disco-spina che, oltre ad aumentare il
braccio di resistenza alla flessione, la ripartisce su due strutture complementari.

Ora la domanda é: i dispositivi si dimostreranno affidabili anche in una situazione di reale
impiego da parte dell’amputato? Un semplice confronto tra le tensioni agenti e 1 limiti
caratteristici dei materiali ¢ sufficiente a stabilire se la sollecitazione sull’elemento
analizzato ne provochera il cedimento (inteso come rottura o snervamento) e il momento in
cui esso si verifichera?

Nella pratica le strutture sono progettate in modo che le tensioni massime si mantengano
sufficientemente al di sotto di quelle critiche, e si definisce tensione ammissibile una
frazione opportuna della tensione che provoca il danneggiamento. Questo € reso necessario
dai numerosi fattori che rendono impossibile 1’essere certi (in modo “deterministico”) che
una struttura sia sicura: I’incertezza sull’entita dei carichi e sulle modalita d’applicazione,
I’incertezza sulle proprietd dei materiali (variazioni dovute alla lavorazione, usura e
temperatura d’esercizio), I’imprecisione nel calcolo delle tensioni ecc.

Bisogna poi considerare la pericolosita del cedimento.
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Per definire una tensione ammissibile, il primo passo e caratterizzare probabilisticamente
la resistenza dei materiali impiegati, da determinare sperimentalmente mediante prove di
laboratorio.

Si definisce “valore caratteristico” R quel valore della resistenza che ha una probabilita
inferiore del 5% di essere minorato (si parla di affidabilitd del 95% sulla risposta del
materiale).

Nel caso la resistenza sia la tensione di rottura a trazione e si possa descrivere con una
densita di probabilita gaussiana di valor medio u e deviazione standard p, il valore

caratteristico si puo valutare come

R=u—-kp

con k = 1.645.
Quindi si introduce un fattore di sicurezza y > 1, che tenga conto delle tolleranze
geometriche sul pezzo sottoposto a verifica, dell’incertezza sulle sollecitazioni, del criterio

di resistenza utilizzato, e si arriva a definire la tensione ammissibile:

am

Le sollecitazioni devono risultare in ogni punto non maggiori dei corrispondenti valori

ammissibili.

L’intento € valutare se 1 coefficienti di sicurezza calcolati nel caso del test ciclico indichino

sollecitazioni agenti nei rispettivi meccanismi di blocco opportunamente contenute.

Questi sono:

K “disco-laterale” “disco-frontale” “disco-spina”
Alluminio 0.92 1.56 2.02

Delrin 1.21 1.7 1.85

Per far questo & necessario stimare i valori che K dovrebbe assumere seguendo 1’approccio

di verifica sopra descritto. Si introduce a tale scopo il coefficiente di sicurezza “statistico”
FS*:

87 Per la verifica confronta Ullman G. D., 1992
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In esso si tiene conto del valore caratteristico di resistenza del materiale, R, mediante il
termine t direttamente dipendente dall’affidabilita desiderata (ha la stessa funzione di k
nell’espressione di R illustrata sopra), e i cui valori sono tabellari, e il coefficiente di
dispersione (scarto quadratico medio/media) dello sforzo ammissibile (pedice g); il
coefficiente di dispersione applicato (pedice ) incorpora i fattori che determinano il
fattore di sicurezza y.

Ad esempio, ammettendo che il rapporto statistico dello sforzo ammissibile sia 0.08, il
rapporto dello sforzo applicato 0.20 e I’affidabilita sul materiale del 95%, la tabella da t =
1.64 ¢ si calcola FS = 1.37. Se I’affidabilita sul materiale venisse aumentata al 99%, il
coefficiente di sicurezza di progetto salirebbe a 1.55.

I valori del coefficiente di sicurezza di progetto non dipendono dai valori effettivi delle
caratteristiche dei materiali o delle sollecitazioni, ma soltanto dai loro dati statistici,
dall’affidabilita e dall’applicabilita del criterio di resistenza. Lo sforzo ammissibile puo
basarsi sul carico di snervamento, di rottura, sul limite di fatica o su una loro combinazione
a seconda dei criteri di resistenza usati. Nella formulazione utilizzata pit sopra lo sforzo
ammissibile appare soltanto come un rapporto fra scarto quadratico e media. Per la
maggior parte dei materiali, indipendentemente da quale sforzo ammissibile venga

considerato, il rapporto & compreso fra 0.05 e 0.15.

Trattando 1’alluminio, dalla dispersione dei dati su cui sono state costruite le curve di fatica
si e ottenuto un coefficiente di dispersione ammissibile pari a 0.10.

Per quanto riguarda il coefficiente di dispersione dello sforzo applicato, sui dati statistici
dello sforzo influiscono i dati statistici sulla geometria e sul carico, cosi come influisce la
precisione del metodo usato per rilevare le sollecitazioni; inoltre, vi si riflettera anche la
precisione del criterio di resistenza da utilizzare (che qui si prende in considerazione come

correzione dello sforzo applicato).
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Il calcolo delle tensioni é stato effettuato risolvendo un modello agli elementi finiti:
sollecitazioni e geometria sono simulate e non vi ¢ dunque incertezza (1’influenza delle
tolleranze dimensionali € comunque piccola nel caso reale). Si corregge lo sforzo applicato
COme Oy, = Oy *Ny,

Le distribuzioni del carico agente e di Ny, Si suppongono anch’esse normali, cosi da avere

2
pap: [&j + ,DNfa

S F N

ap fa

Nfa € un fattore di correzione per la precisione del criterio di resistenza. L’adeguatezza del
criterio di resistenza ha una notevole influenza sul coefficiente di sicurezza e, sulla base
dell’esperienza ¢ dei dati reperibili in bibliografia, nel caso di criteri di resistenza per fatica
multiassiale con valore medio diverso da zero si consiglia un rapporto statistico pari a 0.25
(sarebbe 0.02 nel caso di criteri di resistenza statici). Si € ancora ben lontani dal possedere
le evidenze sperimentali sufficienti a prevedere gli effetti di una generica sollecitazione
multiassiale sulla vita a fatica. Per poter derivare un metodo da criteri di resistenza statici,
bisogna assumere che le sollecitazioni siano di tipo proporzionale (le direzioni principali
rimangono fisse e le tensioni principali agiscono in fase). Altro assunto compiuto
nell’elaborazione dei risultati ¢ stato considerare che la tensione alternata variasse con il
carico in modo proporzionale alla tensione media: nei diagrammi di Haigh la retta passante

tra lo sforzo agente e lo sforzo ammissibile (retta di carico) passava per 1’origine.

Per quanto riguarda i carichi, questi sono le forze imposte dalla normativa e nel paragrafo
4.1 si e data giustificazione della loro entita in termini di adeguatezza ad una verifica
strutturale. Dall’analisi locomotoria di base si evinceva perd che i carichi potevano
assumere valori inferiori o superiori al livello scelto (si vedano le figure 4.3 e 4.4); se si
dispone di una stima pessimistica del carico p, di una stima ottimistica o e di una piu
probabile m, si possono trovare la media F, lo scarto quadratico pr ed il coefficiente di

dispersione nel modo seguente:

m=(0+4*m+p)/6

p=(p-0)/6
%:(p—o)/(o+4*m+ p)

%per |a verifica confronta Ullman G. D., 1992
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Uno dei vantaggi di questo metodo € che il coefficiente di dispersione del carico é
indipendente dal valore assoluto del carico stesso e fornisce informazioni soltanto sulla sua
distribuzione. Ipotizzando dunque che la distribuzione dei carichi nelle prove simulate sia
la stessa del momento risultante rilevato sul ginocchio (figura 4.4), si prende p = 200 Nm,
m =81.58 Nm (ISO1, appoggio del tallone) e 0 = 7.39 Nm, e si ottiene pg /_F = 0.36.

Si hanno cosi tutti i dati per il coefficiente di sicurezza dell’alluminio, FS,; scegliendo

un’affidabilita sul materiale del 95%, FS, € pari a 1.76.

Nel calcolo per il delrin e diverso solo il coefficiente di dispersione ammissibile, che si
prende pari a 0,15 (ci si pone nel worst case in assenza di informazioni sulla dispersione

dei dati sul materiale); si ottiene FSq = 1.85.

Se il coefficiente di sicurezza calcolato FS ¢ maggiore di quello ottenuto dall’analisi
numerica K, il pezzo e sovradimensionato. Altrimenti bisogna apportare delle modifiche,
sempre assumendo che il carico non possa essere variato.

Per il modello “disco laterale” era K; = 0.92 e K4 = 1.21. Si sono operati dei cambiamenti
sulla geometria, e si sono ottenuti per il “disco frontale” K, = 1.56 e K4 = 1.7, per il “disco-
spina” K, = 2.02 e K4 = 1.85.

L’ultima appare 1’unica soluzione con il margine di sicurezza desiderato. Potersi servire di
un solo dispositivo di fermo semplicemente posizionandolo frontalmente rimane pero la
soluzione piu allettante.

Si potrebbe in questo caso acconsentire ad una diminuzione di FS. Cio implicherebbe una
rettifica delle ipotesi formulate inizialmente per stabilirlo e, senza intervenire sul disegno,
la modifica dovrebbe riguardare 1’affidabilita sul materiale.

In alternativa si pud abbassare il numero di cicli a rottura, e quindi alzare la tensione
ammissibile. Questo ¢ preferibile rispetto alla diminuzione d’affidabilita poiché si consente
comunque una protesi sicura, anche se per un tempo inferiore rispetto a quanto prescritto
dalla normativa, e risulterebbe ancora piu accettabile se si tiene conto del contesto in cui si
opera, dove lo standard internazionale é da utilizzare piu come guida che come obiettivo.
Se si decidesse di intervenire sul disegno, invece, si potrebbero cambiare i materiali
cercando soluzioni maggiormente robuste e resistenti alla fatica; bisogna sempre fare
attenzione, tuttavia, ai costi, determinanti nella valutazione di quei polimeri innovativi ad

alta resistenza su cui si sta impegnando attualmente la  ricerca.
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CONCLUSIONI

L’obiettivo del lavoro era verificare la funzionalita biomeccanica del ginocchio di una
protesi transfemorale e proporre delle eventuali soluzioni alternative al meccanismo di
blocco in estensione del giunto implementato sul prototipo, il tutto senza allontanarsi dai
requisiti del progetto: la protesi deve essere leggera, facile da realizzare, costare poco e non
rompersi in esercizio. Lo studio si ¢ avvalso di un’analisi numerica agli Elementi Finiti.

Nel concentrarsi su di un contesto terzomondista non si vuole certo affermare che la
sofferenza inflitta dalla perdita di un arto sia una variabile dipendente dalla provenienza
geografica. E pur tuttavia vero che esiste una forte soggettivita di percezione dell’evento e
che I’ambiente in cui uno vive ha una forte influenza sulle sue esigenze e sulla possibilita
di soddisfarle; di questo il processo riabilitativo deve tenere fortemente conto. Si pensi ad
un anziano ¢ ad un bambino che subiscono I’amputazione di una gamba. Per il primo la
vecchiaia si accompagna naturalmente a degenerazioni e malattie che ne compromettono
I’autonomia, ¢ 1’amputazione pud essere accolta semplicemente come ulteriore indizio
della fine imminente; probabilmente nel suo caso é piu utile I’affetto della famiglia, unito
alla consapevolezza di avere ancora qualcosa da dare, piuttosto che uno sforzo iterato
nell’educazione ad un uso costante della protesi. Per il bambino, ancora in crescita e
circondato da compagni che corrono e giocano, il desiderio € imperniato sul recupero della
propria abilita corporea e, in questo caso, la cura e rappresentata da una gamba artificiale
robusta ed efficiente, poiché I’obiettivo & quello di dar risposta alle speranze di un ritorno
all’attivita e di fare in modo che il soggetto possa esprimere al massimo le sue potenzialita.
E in questo raffronto che si intravede quanto sia difficile la sfida in paesi dove le
condizioni economiche e socio-sanitarie sono carenti: questi sono spesso sconvolti dai
conflitti e i piu colpiti da mutilazioni sono proprio le persone giovani, quelle che ripongono
maggiori aspettative nella protesica per non trasformarsi da potenziale risorsa ad elemento
di sofferenza per la propria comunita. L’intervento chirurgico in tali contesti si svolge
molte volte in condizioni di emergenza, in luoghi dove le distanze e le difficolta negli
spostamenti risultano elevate; non si pué minimamente pensare di poter disporre della
varieta e complessita tecnologica dei paesi industrializzati, bisogna invece per lo piu
adattare ai vari pazienti un unico tipo di dispositivo protesico, il cui utilizzo puo

diffondersi solo limitando i costi di costruzione e manutenzione. Per comprendere meglio
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la gravita della situazione, si considerino le amputazioni traumatiche: mentre nei paesi
occidentali non sono preponderanti e sono legate a incidenti gravi, nei paesi del sud del
mondo sono la grande maggioranza e sono dovute o allo scoppio di ordigni bellici o a
ferite inizialmente non gravi, ma che non sono state curate con tempestivita e/o in modo
adeguato. Qui convivono dunque due realta apparentemente contrastanti: la prima €
costituita da un grande bisogno di protesi per tornare attivamente alla vita della societa e
non essere stigmatizzati da essa; la seconda e segnata dalla forte limitazione tecnologica: la
protesi deve essere semplice, realizzabile in loco e duratura per essere auto-sostenibile e
diffondersi. Non si vuole assolutamente fornire a tali popolazioni dispositivi di cattiva
qualita: la sfida e proprio questa, accompagnare alla semplicita tecnologica un alto grado di
funzionalita, sicurezza e robustezza, e questo richiede il coinvolgimento e la
collaborazione tra gruppi di lavoro impegnati in zone e situazioni diverse.

Di nuovo, si devono avere ben presenti le esigenze del soggetto nel contesto in cui vive.
L’associazione Time for Peace per rispondere ad esse nel paese di Bukavu, in Congo, al
confine con Rwanda e Burundi, la dove sono forti le conseguenze di conflitti e scontri
civili mai sopiti, collabora alla messa in opera di un’officina e lavora al progetto di protesi
transfemorali (sopra il ginocchio) da realizzare in loco, il cui disegno & oggetto del
presente studio.

Il problema é fortemente ingegneristico: si parte dalla funzione che la protesi deve
esplicare; la soluzione deve rispettare alcune condizioni al contorno e puo sfruttare tante
piu alternative, e quindi risultare piu prestazionale, quanto le condizioni sono meno
stringenti. Purtroppo non € il caso in oggetto. 1l contesto in cui ci si muove pone dei vincoli
molto forti: dover mantenere al minimo i costi di realizzazione e manutenzione e poter
realizzare la protesi in loco impongono la semplicita della struttura; la possibilita di fornire
un solo disegno protesico e calibrarlo all’ambiente in cui il soggetto vive selezionano le
esigenze cui rispondere con un arto artificiale robusto.

All’interno della protesi transfemorale il ginocchio, attraverso dispositivi di freno e di
lancio, ha I’importante ruolo di regolare la cinematica del passo e di fornire un sostegno
sicuro al soggetto mentre poggia sulla gamba artificiale. L’articolazione del disegno preso
in esame utilizza una molla e una frizione regolabili manualmente; per quanto riguarda la
sua tipologia, si e optato per una soluzione monoassiale, cioé un semplice giunto a
cerniera, e questo perché, sebbene realizzi un cinematismo piu lontano da quello

fisiologico rispetto ad un giunto a 4 o 6 barre (policentrico) e si dimostri allo stesso tempo
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meno idoneo ad una distribuzione delle forze per I’equilibrio del soggetto durante
I’appoggio, non richiede all’amputato un eccessivo dispendio di tempo per abituarsi al suo
utilizzo ed € piu robusto. Questo vale per I’intera protesi: maggiore la sua complessita,
maggiori le parti che possono andare incontro a malfunzionamento o a rottura.
L’articolazione prevede la possibilita di un bloccaggio manuale: nel prototipo ¢ realizzato
mediante un emidisco in alluminio collocato lateralmente, nella porzione inferiore del
ginocchio, che il soggetto puo ruotare per rendere solidali le due parti del giunto, fissando
cosi la gamba in estensione. A questo punto 1’unico elemento che permette una certa
flessibilita del passo con I’arto artificiale ¢ il piede “a ritorno d’energia”. Camminare con il
ginocchio bloccato porta ad un maggior dispendio energetico e ad un passo goffo: cio
nonostante il meccanismo di blocco assume grande importanza nel disegno protesico,
poiché il ginocchio monoassiale non garantisce un equilibrio stabile su terreni accidentati e
nel superamento di ostacoli; si prevede quindi che nel contesto d’interesse 1’amputato ne
faccia un ampio utilizzo, ad esempio per il lavoro nei campi o per il trasporto di carichi. Da
qui la decisione di sottoporre il meccanismo di fermo ad una verifica strutturale: sul
prototipo ne e stato appurato il funzionamento, ma non la sicurezza. A tale scopo ci si €
avvalsi di un’analisi agli Elementi Finiti: si € voluto valutare I’adeguatezza della struttura
prima che sia sottoposta a prove di laboratorio.

Nel condurre la verifica si sono sfruttate le indicazioni della normativa ISO 10328:2006, la
quale definisce i test da effettuare per valutare la sicurezza delle protesi d’arto inferiore: tra
le diverse prove ivi specificate, si é fatto riferimento ai separate tests sul meccanismo di
blocco, che prevedono di imporre un carico sul piano sagittale tendente a flettere il
ginocchio mentre questi e fissato in completa estensione. In due prove il carico é applicato
staticamente, in una terza in modo ciclico. | test statici sono il proof test, dove il carico
rappresenta un forte evento occasionale cui la protesi deve resistere e mantenersi
funzionante, e 1’ultimate strength test, dove il carico mima un evento traumatico che non
deve far cedere la struttura, sebbene possa comprometterla definitivamente. La prova
ciclica mira a valutare la resistenza a fatica del meccanismo di blocco; la si & considerata
fondamentale fin da subito ed ha rappresentato il termine di confronto per le soluzioni
alternative all’emidisco laterale, in seguito implementate numericamente, nell’ottica di una
verifica di sicurezza.

Sebbene i test ciclici siano molto pit onerosi dei test statici ed introducano un grado di

indefinitezza piu ampio, una verifica a fatica e indispensabile per assicurarsi che non vi
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siano rotture quando la struttura e stata messa in esercizio. Spesso infatti si osserva che i
componenti si danneggiano sotto I’azione di tensioni cicliche, nonostante i valori massimi
siano inferiori a quelli di rottura: in questi casi si dice che il guasto e avvenuto per fatica.
La maggior parte dei cedimenti di componenti strutturali € dovuta a questo fenomeno, e le
protesi non ne sono estranee.

Per spiegarne il meccanismo fisico si deve anzitutto osservare che i materiali da
costruzione non sono mai omogenei ed isotropi, assunzione fatta, in molti casi, per I’analisi
statica. Rimane chiaro che solo analizzando i cedimenti avvenuti in strutture impiegate sul
campo si possono apportare i cambiamenti di progetto necessari ad evitarli: la normativa
stessa dice esplicitamente che i test a fatica, da essa definiti per una protesi di gamba
qualsiasi, non sono sufficienti a predire la sua reale vita in servizio.

Sono stati investigati 1 dati alla base delle scelte di normativa, frutto di un’osservazione di
dinamica inversa sul cammino di pazienti protesizzati, e poi sfruttati come informazione
utile alla verifica di sicurezza.

Alle prove citate si & aggiunto il separate test in torsion per valutare la risposta a
sollecitazioni fuori dal piano sagittale: si impone staticamente un momento torcente
sull’asse verticale, e si osserva se, una volta venuto meno, la struttura torna ad un assetto
che le permetta di funzionare correttamente.

Le configurazioni di prova hanno coinvolto una struttura parziale, rappresentata dal
ginocchio artificiale, cui sono stati aggiunti supporti tubolari e leve per I’applicazione dei
carichi. L’osservazione si ¢ concentrata sui principali attori nella resistenza alla
sollecitazione agente: nel test in torsione ’asse di rotazione del giunto, negli altri
I’attivazione del dispositivo di blocco. Le prove sono state simulate numericamente,
coinvolgendo un modello agli Elementi Finiti del ginocchio. Le analisi al calcolatore,
comunque da legare a doppio filo a prove di laboratorio e all’osservazione sul campo,
permettono un grande risparmio di tempo e risorse, poiché consentono di valutare le zone
di concentrazione degli sforzi e di testare diverse soluzioni geometriche e materiali prima
di realizzare la struttura. Sono dunque un importante strumento in fase progettuale:
implementando una verifica strutturale, si possono evidenziare le zone “critiche”, cio¢
passibili di cedimento, e dare importanti feedback al disegno protesico. Proprio a partire da
questi e da osservazioni sulla disposizione geometrica dei carichi nel test sull’emidisco
laterale si sono costruite e discretizzate le due soluzioni alternative ad esso: il doppio

disco-spina, dove i fermi nel ginocchio sono due, uno per lato, e quando sono attivi si
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innestano con maggiore profondita nella parte superiore del giunto; il disco in posizione
frontale, dove semplicemente si colloca diversamente I’emidisco modificando localmente
la distribuzione dei volumi di materiale plastico nel ginocchio. Lo scopo era ripristinare la
simmetria della struttura, in modo da evitare sollecitazioni fuori asse non bilanciate, e
aumentare il braccio di leva nella risposta del fermo. Questo si attiva in opposizione alla
flessione del giunto; il momento resistente € dato dal braccio per la forza portata
dall’aggancio con la porzione superiore del ginocchio, che é tanto minore, e con essa gli
sforzi sul fermo, quanto distante avviene il contatto dal perno di rotazione.

Non ci si ¢ voluti discostare dalla scelta dei materiali dell’associazione: il delrin per il
corpo del ginocchio, un polimero ad alta resistenza alla fatica e buone proprieta
tribologiche; I’alluminio per il fermo, un metallo leggero; 1’acciaio per i supporti tubolari.
Non si sono nemmeno operati grandi cambiamenti alla geometria di partenza, per non
aumentare la complessita strutturale, I’impiego di materiale e dunque il peso della protesi.
Anche il funzionamento del meccanismo € rimasto sempre lo stesso: con una rotazione il
soggetto innesta o disinnesta il fermo.

Per la sua semplicita la soluzione piu interessante appariva quella del disco frontale, la
verifica strutturale doveva dare conferma della sua efficacia.

Il percorso di costruzione dei modelli é stato il seguente: 1) ottenimento della geometria
CAD tridimensionale dal disegno planare dei componenti del ginocchio; 2) importazione
della geometria 3D nel programma FE Patran; 3) meshatura di superficie con elementi
triangolari a 3 nodi; 4) creazione della mesh solida con elementi tetraedrici a 4 nodi.

I modelli del ginocchio posti a confronto sono tre, ciascuno implementa un diverso
meccanismo di blocco sulla geometria di partenza: il primo e quello del prototipo, il
secondo e il terzo colgono le osservazioni su simmetria strutturale e braccio d’opposizione
alla flessione: il “disco-spina” sfrutta una coppia di fermi, uno per lato, il “disco frontale”
sposta I’emidisco da una posizione laterale ad una anteriore.

Si é assunto un comportamento dei materiali elastico lineare nel test ciclico e nel proof
test; I’entita del carico nell’ultimate test e nel torsion test ha reso necessaria 1’estensione
della loro risposta al campo plastico. L’analisi ¢ stata comunque sempre non lineare, in
quanto affrontava un problema di contatto: questo coinvolge nelle prove sul meccanismo di
blocco le superfici del ginocchio che agganciano il fermo, imperniato nel ginocchio
inferiore, nel tentativo di una rotazione relativa sul piano sagittale (impedimento della

flessione); nella prova in torsione il momento applicato tende a ruotare il ginocchio sul
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piano orizzontale, la porzione superiore aggancia 1’asse di rotazione, che trova resistenza
nelle ali di supporto della parte inferiore.

La collocazione di forze e vincoli nelle prove sul meccanismo di blocco e sempre la stessa:
il carico ¢ verticale ed agisce in compressione sull’estremo libero della leva superiore,
mentre quello della leva inferiore € completamente vincolato. Diversa € la tipologia del
carico: statico nel proof e nell’ultimate test, pari rispettivamente a -1750 N e -3500 N;
variabile nel tempo sinusoidalmente nel test ciclico, con media -550 N e ampiezza 500 N.
Nel test in torsione si applica staticamente una coppia di forze orizzontali di 500 N agli
estremi della leva superiore e ad una distanza di 50 mm dall’asse verticale, cosi da dare
luogo ad un momento torcente di 50000 Nmm.

La soluzione dei modelli é stata intrapresa con il programma ABAQUS; si sono seguite le
indicazioni della normativa per le condizioni di prova, ma i suoi requisiti sono
necessariamente legati ad una osservazione di laboratorio; 1’analisi numerica ¢ stata invece
sfruttata per rilevare le tensioni nei punti critici interni alla struttura e confrontare la
sollecitazione agente con la tensione ammissibile.

Nel proof test il limite era rappresentato dalla tensione di snervamento, pari a 72 MPa per
il delrin e a 503 MPa per I’alluminio: il meccanismo con il fermo laterale li vedeva
superati, con una tensione di Von Mises di 101.1 MPa nell’incavo e di 721.1 MPa sul
fermo; il dispositivo frontale e il doppio disco-spina mostravano sollecitazioni fortemente
inferiori: rispettivamente 56.2 MPa e 33.6 MPa negli incavi, 495.3 MPa e 392.6 MPa sui
fermi.

Nell’ultimate test una forte plasticizzazione coinvolgeva gli incavi nel ginocchio superiore
e ’emidisco laterale, mentre solo zone puntuali di bordo nel fermo frontale e nel doppio
disco-spina. Si possono ottenere indicazioni utili su dove potrebbe insorgere il cedimento;
nel delrin bisogna valutare 1’entita delle deformazioni: solo in un vertice dell’incavo per il
disco laterale andava oltre la deformazione di rottura, pari al 45%; nell’alluminio gli sforzi
superavano il limite di rottura, pari a 572 MPa, in tutte le soluzioni, ma di nuovo sul disco
frontale e sul doppio disco-spina limitatamente alle zone di bordo.

Il test ciclico é stato impiegato per una vera e propria verifica di sicurezza: il confronto tra
la tensione ammissibile monoassiale e la tensione agente, variabile nel tempo con media
diversa da zero e multiassiale, si & avvalso del diagramma di Haigh ed e confluito nel

coefficiente di sicurezza K; questo sul delrin del ginocchio € pari a 1.21 nel meccanismo
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laterale, a 1.7 nel meccanismo frontale e a 1.85 nel doppio disco-spina; sull’alluminio dei
fermi si ha rispettivamente K = 0.92, 1.56 e 2.02.

Quanto grande dovrebbe essere il rapporto tra tensione ammissibile ed agente per
assicurare I’affidabilita della struttura ¢ indicato dal fattore di sicurezza FS: questo tiene
conto dell’incertezza sulle proprieta di resistenza dei materiali, sull’entita dei carichi agenti
nella protesi, sulla precisione del calcolo delle sollecitazioni e sulle dimensioni
geometriche. In questo caso, tenendo conto dei pochi dati a disposizione sul delrin, della
difficolta nel prevedere correttamente gli effetti della fatica, soprattutto con una
sollecitazione che non & né alternata né monoassiale, e del range nel quale spaziano i
carichi rilevati osservando il cammino di amputati d’arto inferiore, FS risulta pari a 1.85
per il materiale plastico e a 1.76 per I’alluminio.

In conclusione quindi, I’unica soluzione affidabile nell’impedire la flessione del ginocchio
parrebbe quella che utilizza il doppio disco-spina. L’interesse per il meccanismo che
sfrutta il disco in posizione frontale, grazie alla sua semplicita, € ancora forte: vi &€ modo di
considerarlo accettabile? O si consente ad una diminuzione di FS, o si aumenta K: se si
mantengono invariati geometria e materiali e quindi la sollecitazione agente, nel primo
caso si deve diminuire ’affidabilita sulla resistenza dei materiali; nel secondo si deve
aumentare la tensione ammissibile che coincide, nel nostro caso, col diminuire il numero di
cicli cui la struttura deve resistere, e quindi col garantire, anche se per un tempo inferiore,
lo stesso grado di sicurezza: questo e importante perché un cedimento del meccanismo di
blocco potrebbe far mancare improvvisamente il sostegno all’amputato, causando incidenti
e cadute; d’altra parte la normativa si utilizza per ottenere indicazioni utili e operare
miglioramenti, ma cercare di rispettarne a pieno i requisiti potrebbe risultare, in questo
specifico ambito, proibitivo.

Per quanto riguarda la prova a torsione imposta, i modelli rispondevano in modo simile e la
sopportavano con una sollecitazione sull’asse di rotazione ben inferiore allo sforzo di

sicurezza.

Alcuni dei possibili limiti che caratterizzano lo studio riguardano:

A. La costruzione dei modelli: i supporti tubolari e le leve di applicazione del carico sono
completamente saldati al ginocchio, cosi per i dispositivi di blocco sul perno di
supporto, mentre in una situazione reale, sia nei campioni di laboratorio sia

nell’assemblaggio della protesi, gli attacchi sono realizzati con viti e giunti proprio per
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permettere la modularita della struttura, e saranno quindi interessati da giochi e
frizioni; & comunque impensabile poter rispecchiare in un’analisi numerica gli aspetti
strettamente legati alla manifattura

B. Il comportamento del delrin: questo e stato semplificato, il materiale si allontana dalla
linearita in campo elastico e mostra una resistenza diversa in tensione e compressione;
le condizioni in trazione considerate sono comunque le condizioni piu stringenti

c. Le prove simulate hanno coinvolto una struttura protesica parziale, 1’indicazione era
infatti di concentrarsi sull’articolazione di ginocchio, e si riferiscono ai separate tests;
se da una parte essi mimano le condizioni peggiori cui la protesi deve resistere, per una
verifica completa & necessario condurre tutte le prove della normativa, anche sulla
protesi complessiva

p. Il calcolo degli sforzi nella prova ciclica: la teoria & ancora lontana dal poter prevedere
con precisione gli effetti di una generica sollecitazione a fatica. Per poter estendere al
caso in questione un criterio di calcolo statico, si € assunto che le sollecitazioni fossero
proporzionali (le direzioni principali rimangono fisse e le tensioni principali agiscono
in fase); inoltre si e ipotizzato che la tensione alternata variasse con il carico in modo
proporzionale alla tensione media. Tali assunzioni risultano ragionevoli poiché nel
tempo varia solo I’ampiezza della forza di prova, mentre direzione e verso restano
costanti. L’incertezza nel calcolo di fatica é andata ad aumentare il fattore di sicurezza,

quindi in un certo grado se ne € tenuto conto.

I possibili sviluppi futuri coinvolgono il disegno protesico: 1’associazione T.f.P. si muove
nella direzione di una diminuzione degli spessori nel ginocchio e di un alleggerimento
complessivo; questo richiede una verifica ancora piu attenta sulla resistenza dell’arto
artificiale. Inoltre in diversi soggetti vi ¢ I’esigenza di un sostegno stabile mentre SONno
inginocchiati, ad esempio per il lavoro nei campi, quindi il giunto deve prevedere
’ulteriore possibilita di bloccarsi a 90°: aumenteranno le sollecitazioni sul dispositivo di
fermo, e la sua robustezza sara ancora piu importante per una protesi affidabile. L’idea ¢ di
rispondere a tali esigenze con una spina semicilindrica che unisca le due ali del ginocchio
in posizione frontale e non ostacoli il cinematismo di giunto quando disattivata, rispettando

cosi la simmetria dell’articolazione ed offrendo un’ampia area di resistenza alla flessione.
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