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ABSTRACT 

Questa tesi presenta una breve panoramica sul trattamento degli aneurismi cerebrali e 

aortici. Si tratta di una patologia molto grave e particolarmente insidiosa per la modalità 

con cui essa si manifesta e che, se non diagnosticata, monitorata e trattata tempestivamente 

risulta spesso fatale.  

Nella prima parte, dopo una breve introduzione sulla storia e lôepidemiologia, si presentano gli 

aspetti anatomici del sistema vascolare e delle patologie aneurismatiche, descrivendone la 

morfologia e la sintomatologia. 

La seconda parte esamina gli aspetti meccanici e fluidodinamici della genesi degli aneurismi,  

con particolare riferimento alle leggi dellôidraulica per motivare la pericolosit¨ della patologia. 

Nella terza parte si prendono in esame i biomateriali di maggiore interesse per la chirurgia 

vascolare, in particolare le leghe a memoria di forma e i polimeri che hanno specifica rilevanza 

nella produzione delle endoprotesi.  

La quarta parte analizza le tecniche chirurgiche a cielo aperto e i trattamenti endovascolari in 

relazione alle principali casistiche della patologia, ovvero gli aneurismi intracranici e aortici. 

Nella quinta parte si presentano alcune recenti innovazioni nel campo dei materiali e delle 

tecnologie a supporto della chirurgia endovascolare. 
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1 INTRODUZIONE 

1.1 Storia  ed epidemiologia  

La prima definizione del termine aneurisma risale al medico Galeno di Pergamo, il quale 

associò questa patologia a una dilatazione spontanea di unôarteria (il vero aneurisma) o a una 

rottura di un vaso con conseguente fuoriuscita di sangue e coagulazione dello stesso entro il 

tessuto circostante (identificato oggi come falso aneurisma), da trattare mediante salasso, 

riducendo così il flusso sanguigno nei vasi.  

Gli antichi consideravano gli aneurismi esclusivamente come una rottura del rivestimento 

arterioso in seguito ad un evento traumatico; fu il chirurgo Antillo a distinguerli  da quelli veri. 

Nel 1542 Jean Fernel affermò che queste dilatazioni si osservano "nel torace, o intorno alla 

milza e al mesentere, dove è spesso osservabile un pulsare violento"; l'anno successivo Vesalio 

descrisse il primo aneurisma aortico addominale. A metà del XVI secolo si riteneva che una 

causa degli aneurismi fosse la sifilide, ma molti medici li attribuirono ad altre cause, tra cui 

"lôimpetuosità del sangue". Fu anche individuata ñlôerosivit¨ del sangueò quale fattore 

endogeno, oltre a cause traumatiche. Nel 1728, nel libro ñDe motu cordis et aneurysmatibusò 

Giovanni Maria Lancisi evidenziò che l'arteria doveva essere fortemente danneggiata prima di 

dilatarsi a causa del flusso impetuoso del sangue; egli intuì anche la possibilità di un difetto 

congenito che provocava debolezza strutturale delle arterie. I chirurghi inglesi William e John 

Hunter eseguirono numerose legature di aneurismi periferici, mentre nel 1817 Astley Cooper 

fu il primo a legare lôaorta addominale per la rottura di un aneurisma iliaco [1]. Un importante 

progresso avvenne nel 1888, con lôideazione da parte di Rudolph Matas 

dell'endoaneurismorrafia, ovvero lôobliterazione chirurgica di una sacca aneurismatica, 

mediante sutura delle sue pareti [2]. 

A partire dal XX secolo, nuove scoperte nel campo della chirurgia e dell'imaging biomedico 

portarono un sostanziale progresso. Nel 1951 Cooley effettuò il  primo intervento di rimozione 

di un aneurisma dellôarco aortico, fino ad arrivare al 1990, quando Juan Carlos Parodi impiantò 

la prima endoprotesi per il trattamento di un aneurisma dell'aorta addominale [3]. 

Per quanto riguarda la diffusione di tali patologie, lôaneurisma dell'aorta addominale colpisce 

in Europa oltre 700.000 persone; in Italia si stimano 84.000 pazienti nella popolazione generale 

con circa 27.000 nuove diagnosi lôanno [4]. 

L'aneurisma cerebrale mostra un'incidenza di circa il 4% della popolazione [5]. 

1.2 Anatomia  dei vasi sanguigni  e fisiopatologia degli aneurismi  

Lôapparato circolatorio sanguifero è un sistema idraulico chiuso che contiene e trasporta circa 

4-5 litri di sangue. 

Il cuore funge da pompa di propulsione e vi sono due tipologie di circolazione, che rendono il 
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sistema circolatorio sanguifero doppio e completo: 

¶ circolazione sistematica o grande circolazione: essa si origina dal ventricolo sinistro del 

cuore e ha lo scopo di trasportare ai distretti corporei ossigeno e metaboliti, al fine di 

nutrire le cellule dellôintero organismo, e di rimuovere scarti quali anidride carbonica e 

cataboliti  

¶ circolazione polmonare o piccola circolazione: essa si origina dal ventricolo destro del 

cuore e ha lo scopo di portare sangue deossigenato ai polmoni e riportare sangue 

ossigenato allôatrio sinistro del cuore 

Il sangue scorre attraverso una complessa rete di vasi, classificabili in base alla loro funzione, 

indipendentemente dalla tipologia di sangue (ossigenato o deossigenato): 

¶ efferenti (arterie): trasportano il sangue dal cuore verso gli altri distretti corporei 

¶ afferenti (vene): conducono il sangue verso il cuore 

¶ microcircolo: si interpone tra arterie e vene e comprende le arteriole, i capillari, che 

provvedono allo scambio di soluti e sospesi con i tessuti, e le venule.   

1.2.1 Struttura dei vasi sanguigni 

Le pareti dei vasi sanguigni, fatta eccezione per i capillari e le venule, sono caratterizzate, a 

partire dal lume, da tre strati concentrici (Figura 1.1): 

¶ tonaca intima: è lo strato più interno ed è costituita principalmente da endotelio, il quale 

ricopre tutto lôalbero vascolare e il cuore 

¶ tonaca media: non presente nei capillari, è lo strato intermedio ed è costituito da tessuto 

muscolare, fibre elastiche e collagene 

¶ tonaca avventizia: riveste i vasi ed è costituita da tessuto connettivo, nervi e capillari dei 

vasi (vasa vasorum); ha lo scopo di mettere in relazione i vasi con il tessuto che li 

circonda 

 

Figura 1.1. Principali caratteristiche strutturali dei vasi sanguigni di maggiore calibro 
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La circolazione sistemica è divisa in distretti vascolari caratterizzati da differenti calibri e 

conformazioni dei vasi (Figura 1.2). 

Figura 1.2. Distretti vascolari del circolo sistemico: diametro interno, spessore della parete e 

quantità dei relativi costituenti 

 

1.2.1.1 Struttura delle arterie 

Le arterie si differenziano in base al calibro. 

Le arterie di grosso calibro o elastiche (come lôaorta e le arterie polmonari) hanno un diametro 

dai 7 ai 30 mm, trasportano il sangue alle arterie di medio calibro e sono collocate in prossimità 

del cuore. Sono caratterizzate da una lamina elastica interna, molto spessa, tra la tonaca intima 

e la media; questôultima contiene fibre di collagene e lamelle elastiche. Tale struttura consente 

a queste arterie di resistere allo stress meccanico che deriva dalla pressione sistolica di 120 

mmHg, in quanto vengono stirate e in seguito ritornano alle loro dimensioni di partenza grazie 

allôelasticità, mantenendo così il flusso ematico.  

Le arterie di medio calibro o muscolari hanno un diametro dai 2,5 ai 7 mm e il tessuto muscolare 

liscio, che costituisce il 75% in massa della loro tonaca media, consente il mantenimento della 

pressione sanguigna anche in periferia.  

Le arterie di piccolo calibro hanno un diametro inferiore ai 2,5 mm e, se minore di 0,2 mm, 

sono dette arteriole (queste ultime appartengono al microcircolo). La loro tonaca media è 

caratterizzata da fibrocellule muscolari lisce con un elevato volume citoplasmatico, posizionate 

in maniera concentrica intorno al lume a formare più giri attorno alla stessa cellula; tale struttura 

consente di regolare lôafflusso di sangue al microcircolo grazie alla loro azione come sfinteri 

precapillari e alla loro contrattilità. In seguito a una vasocostrizione si ha un minor afflusso di 

sangue al microcircolo e quindi un aumento della pressione sanguigna, dovuta a un maggior 

volume ematico a monte, viceversa per la vasodilatazione. 
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1.2.1.2 Struttura dei capillari 

I capillari hanno un diametro che va dai 4 agli 8 µm e sono i vasi più vicini al tessuto irrorato, 

in quanto la loro parete è molto sottile e solitamente formata da unôunica cellula endoteliale 

sopra alla membrana basale. Il loro lume ha un diametro di dimensione analoga ai globuli rossi 

(6-7 µm) e consente il passaggio delle cellule del sangue, che devono deformarsi al fine di 

attraversarli.  

1.2.1.3 Struttura delle vene 

Le vene sono caratterizzate da una netta diminuzione della pressione sanguigna al loro interno 

(inferiore ai 5 mmHg) e presentano anchôesse calibri diversi. 

Le venule hanno diametro compreso tra 10-30 µm e 1 mm e derivano dalla convergenza di due 

o più capillari.  

Le vene, caratterizzate da un calibro maggiore di 1 mm, presentano pareti con spessori diversi, 

a seconda del distretto corporeo, ed elevata capacitanza: grazie alla distensibilità delle loro 

pareti sono infatti in grado di ospitare un grande volume ematico senza subire importanti 

variazioni di pressione nel lume. Le vene non hanno una distinta lamina elastica interna e sono 

dotate di pareti con una minor quantità di cellule muscolari lisce rispetto alle arterie di calibro 

analogo, in quanto vi è una prevalenza di fibre di collagene ed elastiche, e il flusso ematico 

verso il cuore è infatti garantito anche dalla pressione ricevuta dalla contrazione dei muscoli 

circostanti. Sono anche presenti, nelle vene delle gambe, valvole che ostacolano il reflusso del 

sangue per gravità [6]. 

1.3 Classificazione  degli aneurismi  

1.3.1 Veri e falsi aneurismi 

I veri aneurismi sono dilatazioni progressive di tutti gli strati che compongono la parete di un 

tratto di vaso sanguigno: tonaca intima, tonaca media e tonaca avventizia. Considerando 

lôarteria sana, che non subisce quindi alcuna modificazione nella sua geometria vascolare, in un 

vero aneurisma la dilatazione focale comporta un incremento del diametro di quel tratto di 

almeno 1,5 volte [7]. 

I falsi aneurismi, detti anche pseudoaneurismi, sono caratterizzati dalla presenza di una capsula 

di tessuto fibroso che circonda e confina al solo tessuto circostante una perdita ematica vasale: 

aneurismi di questo tipo sono frequenti nellôarteria femorale comune, in quanto ¯ spesso usata 

come sito di accesso in interventi chirurgici e in diagnostica medica [8]. 

1.3.2 Morfologia, localizzazione e dimensioni 

Gli aneurismi possono essere distinti, a seconda della loro forma e dimensioni, in sacculari o 
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fusiformi (Figura 1.3); la loro forma non è specifica per la patologia. 

Gli aneurismi sacculari hanno forma sferica, sono spesso occupati, parzialmente o totalmente, 

da un trombo e coinvolgono solo una porzione della parete del vaso; nel caso più comune, quello 

dellôaorta, presentano un diametro tra 5 e 20 cm. 

Gli aneurismi fusiformi interessano lôintera parete vascolare e sono variabili in lunghezza e 

diametro, che può arrivare negli aneurismi aortici fino a 20 cm; spesso interessano lunghi tratti 

dellôintera aorta (toracica e addominale), più raramente le arterie iliache. 

Un caso particolare ¯ la dissezione dellôaorta, spesso causata da ipertensione che provoca un 

deterioramento della parete arteriosa, con conseguente penetrazione del sangue tra lôintima e la 

media e formazione di un falso lume che predispone alla successiva rottura. Il paziente avverte 

un dolore improvviso e lacerante al torace o al dorso. La dissezione può coinvolgere i tratti 

ascendente, discendente o addominale, oppure l'intera aorta; il rischio di morte dipende 

dall'entità della dissezione ed è più alto nelle dissezioni dell'aorta ascendente.  

Figura 1.3. Aneurismi: (A) Vaso sanguigno normale. (B) Vero aneurisma, sacculare: la parete si 

rigonfia verso lôesterno. (C) Vero aneurisma, fusiforme: presenta una dilatazione circonferenziale 

uniforme del vaso. (D) Falso aneurisma: la parete presenta una rottura con conseguente raccolta 

di sangue (ematoma), confinata dal tessuto connettivo extravascolare. (E) Dissezione: il sangue 

penetra nella parete e separa lôintima dalla media 

Riguardo la localizzazione, gli aneurismi possono essere arteriosi o venosi (meno frequenti), ed 

essere localizzati a livello coronarico, aortico, cerebrale, delle arterie poplitee e renali. 

Per quanto riguarda le dimensioni, generalmente si parla di aneurisma quando si riscontra una 

porzione dell'aorta con un diametro maggiore di 3 cm (il diametro normale è di circa 2 cm), o 

maggiore del 50% rispetto al diametro riscontrabile in un individuo sano dello stesso sesso ed 

età; al di sotto dei 3 cm si parla di ectasia. Lôaneurisma è considerato grande quando supera i 

5,5 cm. Nel caso degli aneurismi intracranici, in genere sacculari, le dimensioni sono dellôordine 

di alcuni millimetri [8]. 
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1.4 Sintomatologia  e diagnosi  

Gli aneurismi sono particolarmente pericolosi proprio perché spesso sono asintomatici e 

vengono scoperti casualmente in occasione di altre indagini diagnostiche. A volte essi possono 

essere riconosciuti tramite osservazione e palpazione, ma ciò può risultare difficile in pazienti 

obesi. In caso di sospetto diagnostico è necessario ricorrere a imaging (ecografia, TAC con o 

senza mezzo di contrasto, risonanza magnetica, angiografia). 

I principali fattori predisponenti lôinsorgere degli aneurismi includono il fumo, lôipertensione, 

una dieta inadeguata, la sedentariet¨, lôobesit¨ [9]. 

1.4.1 Aneurismi cerebrali 

I sintomi possono verificarsi quando l'aneurisma comprime una struttura nel cervello; la loro 

entità dipende dal fatto che lôaneurisma sia rotto o integro, ma in questo caso potrebbe essere 

del tutto asintomatico.  

Per un aneurisma non rotto, i sintomi possono essere affaticamento, perdita di percezione, 

perdita di equilibrio, afasia, visione doppia. 

Per un aneurisma rotto, possono presentarsi i sintomi di un'emorragia subaracnoidea: forte mal 

di testa, perdita della vista, visione doppia, dolore o rigidità al collo, dolore oculare o retro-

oculare [10]. 

1.4.2 Aneurismi addominali 

Gli aneurismi addominali sono generalmente asintomatici, ma in alcuni casi possono causare 

dolore gastrico o lombare, a causa della pressione esercitata dallôaneurisma sulle strutture 

anatomiche adiacenti, o ischemia degli arti inferiori; può essere presente una sensazione 

pulsante a livello ombelicale. 

In caso di rottura, compaiono dolori dorsali o lombari con diminuzione importante della 

pressione sistolica a causa dellôemorragia, che può causare anche improvvisa perdita di sensi. 

Altri sintomi di rottura possono essere tachicardia, sensazione di soffocamento, vertigini, 

sudorazione. Questa condizione richiede il ricovero immediato e risulta spesso fatale [11]. 
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2 Aspetti meccanici e fluidodinamici 

Gli aneurismi sono una patologia particolarmente grave in quanto, una volta innescati, sono 

irreversibili a causa di fenomeni fisici che coinvolgono le proprietà meccaniche dei tessuti 

vascolari e la fluidodinamica del sangue. 

2.1 Aspetti meccanici  

Molti dei materiali di interesse ingegneristico, come ad esempio i metalli, esibiscono proprietà 

elastiche in accordo con la legge di Hooke, secondo la quale lo sforzo di trazione applicato a un 

campione è direttamente proporzionale alla deformazione risultante. Nell'ambito dell'elasticità 

secondo Hooke, le curve sforzo-deformazione durante il carico e lo scarico sono identiche. Tale 

elasticità lineare è il presupposto alla base nella progettazione ingegneristica; tuttavia, le 

proprietà elastiche della maggior parte dei materiali nei sistemi viventi sono molto più 

complicate. 

2.1.1 Deformazione elastica: la legge di Hooke 

Secondo la legge di Hooke, un provino sottoposto a trazione uniassiale ů (Figura 2.1), subisce 

una deformazione Ů direttamente proporzionale al carico a esso applicato:  

„ᶿ‐  (2.1) 

 Questo rapporto di proporzionalità è detto modulo di Young E: 

Ὁ  (2.2) 

Figura 2.1. Carico uniassiale applicato a un campione di materiale 

La curva che descrive la relazione sforzo-deformazione è lineare (Figura 2.2). Al cessare 

dellôapplicazione del carico, la deformazione subita scompare completamente e si dice quindi 

che il meccanismo di deformazione viene completamente recuperato; non vi è inoltre 

dipendenza della risposta dal tempo. Un materiale che segue la legge di Hooke presenta 

deformazione elastica.  
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Figura 2.2. Curva sforzo-deformazione per un materiale in accordo con la legge di Hooke 

Bisogna però considerare che molti materiali rispettano questa legge solo a piccole 

deformazioni (in genere meno dellô1-2%), seguendo poi un andamento per cui lôestensione ¯ 

non lineare, non recuperabile, o entrambi i casi [12]. 

2.1.2 Proprietà elastiche dei tessuti biologici 

In genere, i biomateriali mostrano curve sforzo-deformazione non lineari. Le pareti arteriose 

sane, ad esempio, mostrano una curva sforzo-deformazione a forma di J: i materiali di questo 

tipo sono generalmente resistenti alle sollecitazioni. I materiali gommosi, invece, presentano 

curve sforzo-deformazione a forma di S e sono inclini a instabilità elastiche quando vengono 

utilizzati per tubi sotto pressione: questa situazione si verifica nel caso degli aneurismi [12]. 

Curva sforzo-deformazione a J 

Molti tessuti biologici, tra i quali quelli che costituiscono le pareti arteriose, esibiscono proprietà 

elastiche rappresentate da curve sforzo-deformazione a forma di J (Figura 2.3). 

 

Figura 2.3. Curva sforzo-deformazione a forma di J per un tessuto biologico 
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Nei tessuti che costituiscono le pareti delle arterie sane, piccole tensioni applicate consentono 

inizialmente una grande deformazione della parete del vaso, mentre quando la deformazione 

aumenta sono necessari sforzi via via crescenti, in quanto il tessuto diventa più rigido, a causa 

della risposta elastica delle fibre di collagene, e quindi è più difficile da deformare (Figura 2.4).  

Figura 2.4. Deformazione del tessuto di una parete arteriosa in risposta a un carico uniassiale: 

inizialmente si ha lo sgrovigliamento delle catene macromolecolari del tessuto (I Ą II) , seguito 

dallôallineamento delle fibre con conseguente dilatazione dei legami chimici intramolecolari e 

aumento della resistenza (II Ą III)  

Il carico e lo scarico avvengono lungo la stessa curva, ovvero la variazione di carico è 

completamente reversibile ed elastica. Ciò garantisce che tutta l'energia utilizzata per la 

deformazione venga recuperata una volta cessata lôapplicazione dello sforzo, che a sua volta 

non deve comportare un eccessivo assorbimento di energia nelle pareti arteriose.  

Le proprietà elastiche della parete arteriosa sono importanti non solo per proteggere dagli 

aneurismi, ma anche per attenuare le variazioni della pressione e della velocità del flusso 

sanguigno, consentendo il normale progredire del sangue nel vaso.  

Curve sforzo-deformazione a S 

Quando le arterie perdono le loro proprietà elastiche a seguito di un indurimento o di un 

indebolimento della parete, la risposta elastica allo sforzo applicato cambia e diventa simile a 

quella dei polimeri elastomerici debolmente cross-linkati. Tali materiali sono soggetti a 

instabilità elastiche, di interesse nello studio di fenomeni quali gli aneurismi delle arterie, e 

presentano curve sforzo-deformazione a forma di S (Figura 2.5). 

Figura 2.5. Curva sforzo-deformazione per materiali polimerici debolmente cross-linkati 
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Lôandamento del tratto iniziale della curva, dove la rigidezza diminuisce allôaumentare del 

carico applicato, dipende solo dal meccanismo di sgrovigliamento delle macromolecole, legate 

tra loro da un numero limitato di legami chimici (cross-link) disposti casualmente in tutte le 

direzioni (modello random walk): si verificano cioè solo cambiamenti di conformazione senza 

rottura di legami. Questo meccanismo si verifica solo per valori inferiori a 4 del rapporto di 

allungamento ɚ, espresso dalla relazione  

ʇ  (2.3) 

dove l0 è la lunghezza iniziale e l la lunghezza dopo la deformazione. In tal caso, il grafico dello 

sforzo in funzione del rapporto di allungamento è descritto dalla curva teorica in Figura 2.6. 

 

Figura 2.6. Sforzo di deformazione in funzione del rapporto di allungamento per materiali 

polimerici debolmente cross-linkati; in nero la curva teorica, in rosso quella sperimentale 

Quando il  rapporto ɚ è maggiore di 4 (e quindi ὰ τὰ) la curva sperimentale diverge da quella 

teorica (tratteggio in rosso in Figura 2.6), in quanto, allôaumentare della deformazione, le catene 

polimeriche si allineano nella direzione del carico uniassiale applicato e si ha quindi la 

dilatazione dei legami chimici nella catena polimerica stessa, con conseguente aumento della 

rigidezza.  

La relazione 

‐
Ў

ρ ‗ ρ  (2.4) 

consente di tracciare il grafico della curva a S vista in Figura 2.5.  

Formazione dellôaneurisma 

Unôarteria indurita e indebolita evidenzia una risposta elastica analoga a quella descritta per i 

polimeri elastici debolmente cross-linkati.  

Si può quindi modellare il vaso arterioso come un cilindro di gomma avente raggio r e pressione 

interna P. In un solido di questo tipo, la pressione interna genera sulle pareti sforzi 

circonferenziali, radiali e di taglio (Figura 2.7).  
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Figura 2.7. Sforzi agenti sulla parete dellôarteria 

La pressione è legata allo sforzo circonferenziale o tensione di parete Thoop attraverso la legge 

di Laplace  

Ὕ ὖϽὶ (2.5) 

dove P è la pressione sanguigna e r il raggio del lume. 

Ne consegue che unôarteria dilatata e indebolita ¯ sottoposta ad una tensione parietale tanto pi½ 

elevata quanto maggiore è il suo raggio, quindi lôarteria tende a dilatarsi ulteriormente, anche 

perché spesso si tratta di pazienti ipertesi. Inoltre, la dilatazione comporta il passaggio del 

movimento ematico da laminare a disturbato, creando vortici locali che inducono ulteriori 

sollecitazioni alla parete dellôarteria (§ 2.2.3). 

Per il  cilindro in gomma ipotizzato come rappresentazione dellôarteria, mettendo in grafico gli 

sforzi circonferenziali Thoop per diversi valori del rapporto di allungamento ɚ (Figura 2.8 a), si 

ricava una curva a forma di S simile, ma non identica, alla curva sperimentale vista in Figura 

2.6. 

Figura 2.8. Tensione di parete (a) e pressione (b) in funzione del rapporto di allungamento  

Per la legge di Laplace, la tensione di parete è il prodotto della pressione per il raggio, quindi, 

a b 

Thoop 

ɚ = r/r 0 a b 
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derivando lôordinata PĀr rispetto allôascissa r/r 0 in corrispondenza di ogni valore del rapporto 

di allungamento, si ricavano valori proporzionali alla pressione P: essi rappresentano le 

pendenze delle rette tratteggiate (Figura 2.8 a) in corrispondenza dei valori di ɚ a cui esse 

incontrano la curva e consentono di ricavare la curva di variazione della pressione in funzione 

di ɚ (Figura 2.8 b).  

Si osserva quindi che, nellôipotesi della risposta elastica a S (quindi, come si è detto, nel caso 

di arterie indebolite o indurite), esistono regioni del grafico in cui ὨὖȾὨ‗ π, quindi è possibile 

la coesistenza di porzioni del cilindro soggette alla stessa pressione, ma aventi diversi valori del 

raggio: questo spiega la possibile formazione di regioni dilatate, ossia di aneurismi.  

La legge di Laplace spiega quindi che, in unôarteria dilatata, lôaumento del raggio determina 

una tensione di parete più elevata anche se la pressione è invariata, quindi aumenta il rischio di 

rottura della parete [12]. 

 

2.2 Aspetti fluidodinamici  

2.2.1 Flusso sanguigno e pressione sanguigna 

Il flusso sanguigno, solitamente espresso in volume di sangue per unità di tempo, indica il 

movimento del sangue attraverso un vaso, tessuto o organo. La pressione sanguigna, 

solitamente misurata nelle arterie sistemiche e in mmHg, è una forma di pressione idrostatica 

ed indica la forza esercitata dal sangue contro le pareti dei vasi o delle camere cardiache [13]. 

2.2.2 La legge di Poiseuille 

Il sangue scorre allôinterno dei vasi grazie a un gradiente di pressione direttamente 

proporzionale al flusso sanguigno: maggiore è quindi il gradiente di pressione più è elevato il 

flusso ematico. Scorrendo nei vasi, il sangue risente dellôattrito sulle pareti, ossia il sistema 

cardiovascolare è incline ad opporsi al flusso ematico: questa sua tendenza è detta resistenza ed 

è inversamente proporzionale al flusso ematico. Si può quindi riassumere la dipendenza del 

flusso ematico dal gradiente di pressione a monte e a valle del vaso ȹP e dalla resistenza R che 

il condotto gli oppone tramite la relazione: 

Ὂὰόίίέ θ   (2.6) 

Per un liquido come il sangue che scorre in un condotto con una portata Q, la resistenza è 

condizionata dal raggio r e dalla lunghezza L del vaso e dalla viscosità ɖ del sangue, relazionate 

dalla Legge di Poiseuille, formulata nei seguenti modi: 

Ўὖ ὗ  (2.7) 

Ὑ  (2.8) 
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La caduta di pressione ȹP risulta tanto più grande quanto più piccola è la sezione dei vasi, 

mentre la resistenza R allo scorrimento aumenta con lôaumentare della lunghezza del vaso e 

della viscosità del fluido e diminuisce in seguito ad un incremento del raggio del vaso, ovvero 

della sezione di passaggio. La viscosità può essere considerata costante (anche se in realtà varia 

in conseguenza di fattori come lôematocrito, la temperatura, il calibro del vaso e la velocit¨ di 

scorrimento), assieme alla lunghezza dei vasi; di conseguenza, per quanto riguarda il sistema 

cardiovascolare, si può considerare esclusivamente la dipendenza dal raggio. Sotto 

lôapprossimazione di viscosit¨ costante e moto laminare (§ 2.2.3), la resistenza dipende solo 

dalla sezione attraversata e si può applicare la legge di Poiseuille per determinare velocità, 

pressione e portata del sangue al variare della geometria vascolare. 

La velocità è legata alla geometria dei vasi dalla relazione:  

ὗ ὺὃ (2.9) 

Allôaumentare dellôarea A della sezione attraversata dal sangue, al fine di conservare la portata 

Q, la velocità del flusso ematico v diminuisce. 

Il sangue scorre allôinterno di una complessa rete di vasi a sezione variabile, che oppongono 

una resistenza idraulica complessiva data dal contributo di resistenze in serie (arterie e vene in 

successione) e in parallelo (microcircolo).  

La resistenza al flusso è molto piccola in una grossa arteria e in una vena, in quanto la sezione 

¯ molto ampia, e molto grande in unôarteriola e in un capillare. Nonostante le arteriole abbiano 

un diametro maggiore dei capillari, esse sono la tipologia di vaso dellôintero sistema vascolare 

che oppone la resistenza maggiore e, di conseguenza, quello con il ruolo più significativo nella 

regolazione della pressione sanguigna: questo accade in quanto lôinsieme dei capillari in cui 

unôarteriola si ramifica presenta unôarea complessiva della sezione trasversale maggiore di 

quella delle arteriole. La resistenza che incontra il flusso ematico scorrendo attraverso i capillari 

è infatti la resistenza equivalente della rete in parallelo, minore quindi di quella presente a livello 

delle arteriole; in queste ultime, quindi, vi ¯ la resistenza maggiore dellôintero sistema vascolare 

e, di conseguenza, un maggiore gradiente di pressione. Nelle arteriole risiede il sistema di 

controllo della distribuzione del sangue ai tessuti (§ 1.2.1.1), grazie alla muscolatura liscia nelle 

pareti in grado di variare il calibro dei vasi: dalla legge di Poiseuille discende che, a parità degli 

altri fattori, una riduzione a metà del calibro determina una riduzione a 1/16 del flusso [13]. 

2.2.3 Regime di flusso in corrispondenza di variazioni della geometria 
vascolare 

Se la viscosità è indipendente dalla velocità di scorrimento, il fluido si dice newtoniano e per 

esso vale la legge di Poiseuille, in quanto la relazione tra gradiente di pressione e flusso è 

lineare. 

Il flusso di un fluido attraverso un condotto può essere laminare, di transizione o turbolento in 
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base alle caratteristiche del vaso e al tipo di fluido.  

Nel moto laminare, le particelle del fluido scorrono nel condotto seguendo linee di flusso lineari 

disposte in lamine cilindriche concentriche di spessore infinitesimo, che scorrono lôuna dentro 

lôaltra; le particelle di ciascuna lamina non si mescolano con quelle delle lamine adiacenti e la 

velocità delle particelle è massima al centro del condotto, mentre si annulla a contatto con le 

pareti. Il profilo delle velocità è parabolico. 

Il flusso diventa turbolento oltre una certa velocità, detta critica, ed è caratterizzato dalla 

comparsa di movimenti vorticosi che interessano tutto il volume di fluido (Figura 2.9). 

Figura 2.9. Linee di flusso e profili di velocità in un fluido in moto laminare (in alto) e turbolento 

(in basso)  

Il tipo di moto è descritto dal numero di Reynolds (Re), che indica il rapporto tra forze dôinerzia 

e forze viscose 

ὙὩ  (2.10) 

dove ” è la densità del fluido, ὺ è la sua velocità, ὒ è la lunghezza caratteristica (diametro in un 

condotto cilindrico) e – è la viscosità. 

ὙὩ ςρππḊÆÌÕÓÓÏ ÌÁÍÉÎÁÒÅ
ςρππὙὩ τπππḊÆÌÕÓÓÏ ÄÉ ÔÒÁÎÓÉÚÉÏÎÅ

ὙὩ τπππḊÆÌÕÓÓÏ ÔÕÒÂÏÌÅÎÔÏ
 (2.11) 

Il numero di Reynolds per il sangue che scorre nellôaorta vale: 

ὙὩ
Ȣ ᶻ  Ⱦ ᶻȢ ȾᶻȢ  

Ȣ ᶻ  
ψυωςρππ (2.12) 

Nellôaorta, e quindi anche nei vasi con un diametro inferiore, è garantito un valore di Re ςρππ, 

in quanto il diametro, lunghezza caratteristica per un condotto cilindrico, si trova al numeratore. 

Il flusso del sangue può quindi essere considerato laminare, con lôeccezione del tratto iniziale 

dell'aorta durante la sistole, dei ventricoli e in parte degli atri.  
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Tra le situazioni che determinano il passaggio da moto laminare a turbolento ci sono: 

¶ incremento di calibro dei vasi, ossia dilatazioni 

¶ riduzione della viscosità 

¶ elevata velocità di scorrimento 

In presenza di una dilatazione, il numero di Reynolds può aumentare fino ad assumere il valore 

critico che determina il cambiamento del regime di moto; in realtà, nel caso del flusso 

sanguigno, non si parla di flusso turbolento, ma di flusso disturbato. 

Il flusso disturbato può essere analizzato applicando la teoria dello strato limite, secondo la 

quale si verifica uno scorrimento con separazione di flussi e comparsa di movimenti vorticosi 

secondari che si sviluppano in grosse quantità di fluido, ma non in tutto il volume ematico. In 

presenza di ramificazioni o zone con diametro non uniforme, le linee di scorrimento si 

modificano al fine di adattarsi alla geometria del vaso e i moti vorticosi alterano lo shear stress 

parietale (ovvero la tensione provocata dallo scorrimento del sangue sulla parete), comportando 

lesioni degenerative e di tipo infiammatorio. Secondo la teoria dello strato limite quindi, un 

fluido con bassa viscosità che scorre a elevata velocità (elevato Re) a contatto con la parete 

vasale si organizza in due zone di scorrimento: 

¶ lo strato limite (boundary layer) è lo strato di fluido a contatto con la parete, in cui la 

viscosità e le forze di attrito ritardano il suo moto di scorrimento: questo modello può 

essere applicato alle pareti dei vasi nei tratti in cui Re è elevato 

¶ lo strato centrale è caratterizzato da linee di flusso parallele tra loro e alla parete: in 

questa zona vale lôapprossimazione di fluido ideale e newtoniano privo di attrito, che 

presenta quindi ovunque lo stesso profilo di velocità 

In caso di dilatazione del vaso (aneurisma), il fluido che scorre in regime stazionario, al fine di 

mantenere la propria portata, subisce una diminuzione della velocità, in quanto la sezione 

trasversale aumenta (2.9). Lo strato centrale presenta linee di flusso parallele tra loro e quindi 

si comporta come un fluido ideale, per il quale vale la legge di Bernoulli 

ὫὬ ὺ ÃÏÓÔÁÎÔÅ (2.13) 

dove ὖ è la pressione, ὺ la velocità lineare, g lôaccelerazione di gravit¨, ɟ la densità del fluido 

e h lôaltezza rispetto a un livello di riferimento. 

Analizzando due sezioni i e f del condotto e considerando un vaso orizzontale (h costante) si 

giunge alla formulazione della legge di Bernoulli in funzione del tragitto: 
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Allôingresso del sangue in un vaso che presenta una dilatazione, in seguito allôaumento della 

sezione trasversale A la velocità di scorrimento ὺ del fluido diminuisce, al fine di mantenere 

costante la portata Q e quindi   ЎὺȾЎὼ π (Figura 2.10)  

Figura 2.10. Pressione e velocità di un fluido nel passaggio in una sezione dilatata di un condotto 

secondo Bernoulli 

Affinché sia verificata la legge di Bernoulli, deve valere ЎὖȾЎὼ π: questo significa che nella 

sezione allargata del condotto si forma una contropressione che tende a respingere il flusso in 

transito. Nello strato centrale, lôenergia cinetica è abbastanza alta da superare la 

contropressione, grazie alla mancanza di attrito. Nello strato limite le forze di attrito ritardano 

il moto di scorrimento, quindi lôenergia cinetica diminuisce rapidamente e prevale il gradiente 

di pressione inverso, che causa lôinversione delle linee di flusso: si crea quindi un ricircolo di 

fluido che, grazie al suo movimento, alimenta ulteriormente il flusso nello strato centrale. Si 

instaura così un moto disturbato, nel quale vi è una distinzione di flussi e quello vicino alle 

pareti (decelerato), a causa del continuo ricircolo, crea vortici (Figura 2.11) [13]. 

Pf > Pi 

vf < vi 

Pi Pf 

vi vf 

(2.14) 
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Figura 2.11. Flusso disturbato del sangue allôentrata nella sezione aneurismatica del vaso 

La conseguenza più importante delle leggi di Bernoulli e di Laplace è il fatto che, per la 

conservazione della portata, in corrispondenza di una sacca aneurismatica si ha un aumento 

della pressione sanguigna, che va a sollecitare ulteriormente la parete dellôarteria, gi¨ indebolita. 

A questo si aggiungono le ulteriori sollecitazioni indotte sulla parete dai vortici che derivano 

dal passaggio del flusso al regime di moto disturbato. Pertanto, gli aneurismi sono patologie 

irreversibili ed estremamente pericolose, in quanto la rottura può avvenire improvvisamente 

senza che si avvertano sintomi (Figura 2.12). 

 

Figura 2.12. Rappresentazione schematica della catena di eventi che portano alla formazione di un 

aneurisma e alla sua rottura. (A) Le perturbazioni del flusso creano una sollecitazione oscillatoria 

che pu¸ indurre un danneggiamento della parete vascolare e unôulteriore dilatazione. (B) I 

cambiamenti meccanici del tessuto determinano uno sforzo elevato sulla parete aortica, che a sua 

volta può evolvere in cambiamenti istologici e indebolimento della parete. (C) Quando la 

sollecitazione a livello della parete supera la resistenza del tessuto avviene la rottura  
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3 Biomateriali  

I biomateriali sono materiali sintetici, progettati per un uso prolungato a intimo contatto con i 

tessuti biologici, che hanno la proprietà di non interagire in maniera dannosa con lôorganismo. 

Il requisito fondamentale che essi devono possedere è la biocompatibilità, ossia la capacità di 

non indurre reazioni avverse nel sistema vivente.  

I biomateriali trovano impiego nella costruzione di dispositivi e impianti biomedici come i 

dispositivi ortopedici, le valvole cardiache, le protesi vascolari, le protesi mammarie, gli 

impianti dentali ecc. Inoltre, essi sono impiegati anche per la realizzazione di ferri e attrezzature 

chirurgiche, di sistemi per il trattamento del sangue, di dispositivi per il rilascio controllato dei 

farmaci o ancora nel campo della medicina rigenerativa per la produzione di scaffold di supporto 

per le cellule (tessuti ingegnerizzati). 

Lôinterazione dei biomateriali con lôorganismo ¯ un processo biunivoco, in quanto ogni 

materiale a contatto con un tessuto vivente provoca in esso una reazione e viene attaccato 

dallôorganismo [14]. 

3.1 Classificazione dei biomateriali  

Esistono diversi criteri per la classificazione dei biomateriali.  

In base agli effetti indotti dallôambiente biologico, si distinguono materiali biostabili, che non 

subiscono trasformazioni chimico-fisiche, e biodegradabili, che sono invece soggetti a tali 

trasformazioni (sono rilevanti azioni corrosive nei confronti dei metalli e di diminuzione del 

peso molecolare per i polimeri) con conseguente degradazione e scomparsa del materiale stesso.  

 Dal punto di vista degli effetti sullôorganismo prodotti dal materiale, si distinguono materiali 

bioinerti, che presentano interazioni minime, biotossici, che provocano reazioni indesiderate, 

bioattivi, che favoriscono reazioni biochimiche che consentono la crescita di tessuto biologico 

sulla superficie del materiale, e bioriassorbibili, che vengono degradati fino a scomparire senza 

provocare effetti tossici. Alcuni esempi di materiali bioinerti sono gli ossidi di tantalio, titanio, 

alluminio, zirconio e il polietilene ad altissimo peso molecolare (UHMWPE); tra i bioattivi sono 

importanti i materiali ceramici, come lôidrossiapatite e i biovetri. 

Dal punto di vista della natura chimica, i biomateriali si dividono in polimerici, metallici, 

ceramici, compositi e di derivazione biologica: questi ultimi, tra i quali vi sono proteine naturali 

e polisaccaridi, sono attualmente privilegiati nel campo dellôingegneria tessutale (tissue 

engineering) ai fini di ricostruire in vitro tessuti danneggiati. Le principali caratteristiche e le 

applicazioni di queste tipologie di materiali sono sintetizzate nella Tabella 3.1 [14]. 
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Tabella 3.1. Tipologie e caratteristiche dei principali biomateriali 

3.2 Biomateriali per la chirurgia vascolare  

I materiali impiegati nel settore della chirurgia vascolare devono garantire la sicurezza assoluta 

in termini di biocompatibilità, caratteristiche meccaniche e resistenza alla corrosione. In 

particolare, le protesi vascolari sono un fattore cruciale per la riuscita di interventi delicatissimi, 

dal momento che vengono impiegate per il trattamento di patologie estremamente gravi e ad 

alto rischio operatorio. 

Per la realizzazione delle protesi endovascolari si utilizzano materiali metallici e polimerici, 

spesso in combinazione. 

Di seguito si riporta una breve descrizione dei principali materiali impiegati in chirurgia 

vascolare [14,15].  

3.2.1 Materiali metallici 

3.2.1.1 Acciaio inossidabile 

Lôacciaio è una lega di ferro contenente fino al 2% di carbonio, ottenuta dalla ghisa mediante 

processi di affinazione liquida o solida, ed è caratterizzato da malleabilità e tenacità. Contiene 

altri elementi quali Si (0-5%), Mn (0,3-15%), Cr, Ni, V, W, Mo ecc.  

In particolare, per le applicazioni biomediche si impiega lôacciaio inossidabile, che presenta 

particolari caratteristiche di resistenza agli agenti chimici grazie alla presenza, rispetto ai 

comuni acciai non legati, di elementi di lega: il principale è il cromo, contenuto in percentuale 
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>10%, che conferisce allôacciaio la resistenza allôossidazione grazie alla sua capacità di 

passivarsi, ossia di ricoprirsi di un sottilissimo strato di ossido che protegge la superficie del 

metallo. Altri elementi di lega sono il nichel, il molibdeno e il rame. Il primo acciaio 

inossidabile per uso biomedico fu il tipo 302, seguito dal 316 (massimo 0,10% di carbonio) 

contenente molibdeno, in grado di conferire una maggior resistenza alla corrosione salina da 

parte dei fluidi corporei. In seguito, fu introdotto il 316L, a basso tenore di carbonio (0,03% 

invece di 0,08), ancora più resistente allôambiente salino; è un acciaio austenitico, non 

magnetico, che presenta la maggior resistenza alla corrosione. Anche se in particolari situazioni 

di grande tensione e carenza di ossigeno può subire corrosione, lôacciaio 316L trova impiego in 

chirurgia vascolare per la realizzazione di stent balloon-expandable (§ 4), nonché per la 

realizzazione dei fili guida per il posizionamento dei cateteri. Nella chirurgia endovascolare 

degli aneurismi intracranici viene impiegato per il posizionamento del coil entro la sacca 

aneurismatica (§ 4.1.2) [14]. 

3.2.1.2 Platino 

Il platino è un metallo nobile che, a fronte di proprietà meccaniche scadenti, presenta 

eccezionali caratteristiche di resistenza alla corrosione. Viene usato in lega con altri metalli per 

la fabbricazione di elettrodi, ad esempio quelli usati nei pacemaker, sfruttando la resistenza alla 

corrosione e il basso potenziale di soglia. Come metallo puro, trova impiego nella realizzazione 

delle spirali endovascolari (coil), impiegate per lôembolizzazione degli aneurismi sacculari 

intracranici (§ 4.1.2) [14]. 

3.2.1.3 Titanio e leghe del titanio  

Il titanio è un metallo largamente impiegato per applicazioni biomediche. Le sue caratteristiche 

più importanti sono la leggerezza (ha una densità di 4,5 g/cm3 contro 7,9 g/cm3 dellôacciaio, 8,3 

g/cm3 del Vitallium - lega Co/Cr/Mo - e 9,2 g/cm3 delle leghe di Co/Ni/Cr/Mo), unita a 

eccellenti proprietà meccaniche, scarsa tossicità e ottima biocompatibilità; possiede inoltre 

assenza di proprietà magnetiche (consente al paziente di sottoporsi a risonanza magnetica), è 

un buon conduttore del calore e ha una buona resistenza agli acidi. Si utilizzano quattro diverse 

qualità di titanio metallico, che si differenziano per il contenuto in ferro, azoto e ossigeno, 

questôultimo importante per lôinfluenza sulla duttilit¨ e resistenza del metallo.  

Tra le leghe di titanio, quella denominata Ti6Al4V, contenente il 6% di alluminio e il  4% di 

vanadio, ¯ praticamente lôunica ampiamente impiegata in ambito biomedico per la 

fabbricazione di componenti per procedure chirurgiche, come perni e viti ortopediche, clip per 

legature, molle, punti metallici chirurgici, cavi ortopedici, apparecchi ortodontici e dispositivi 

protesici in genere. La sua resistenza specifica è la più elevata tra i materiali usati per le protesi, 

come pure molto elevata risulta la resistenza alla corrosione, grazie alla capacità di passivazione 

del titanio. In chirurgia vascolare, il titanio trova impiego come materiale per le clip per 
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lôisolamento degli aneurismi (§ 4.1.1) e in lega con il nichel per la fabbricazione di endoprotesi. 

La lega equiatomica nichel/titanio denominata 55-Nitinol (Nichel Titanium Naval Ordinance 

Laboratory, 50% di nichel a livello atomico, 55% in peso) trova vasto impiego in chirurgia 

endovascolare grazie alla sua proprietà nota come memoria di forma o Shape Memory Effect 

(SME), per cui un materiale di questo tipo, che abbia subito una deformazione a una certa 

temperatura, è in grado di tornare alla forma iniziale se riscaldato a temperatura superiore a un 

certo valore. Le leghe che esibiscono questa proprietà prendono il nome di leghe a memoria di 

forma (LMF) o Shape Memory Alloy (SMA). 

Tale proprietà è dovuta alla trasformazione di fase cristallina che le LMF, come appunto il 

Nitinol, subiscono quando passano da una configurazione più rigida ad alta temperatura 

(austenite) a una configurazione a più bassa energia e temperatura (martensite); la fase 

austenitica, con una struttura cubica a corpo centrato, è stabile a temperature più elevate, mentre 

la fase martensitica presenta una struttura monoclina distorta, stabile alle basse temperature, 

che si forma per geminazione (twinning) del reticolo cristallino dellôaustenite, quindi solo per 

accomodamento degli atomi del cristallo senza rottura di legami chimici. (Figura 3.1).  

Figura 3.1. Struttura cristallina delle fasi austenitica e martensitica del Nitinol 

Le trasformazioni tra le fasi austenitica e martensitica si verificano entro determinati intervalli 

di temperatura. Quando la martensite viene riscaldata, al raggiungimento della temperatura As 

(temperatura di inizio fase austenitica), inizia la trasformazione in austenite e il processo si 

completa alla temperatura Af (fine fase austenitica). Se l'austenite viene raffreddata, alla 

temperatura Ms (inizio fase martensitica) inizia la trasformazione inversa in martensite, che 

prosegue fino alla temperatura di fine fase martensitica Mf, alla quale si ha il 100% di 

martensite. Le temperature a cui avvengono le transizioni di fase dipendono dalla composizione 

e dai trattamenti cui è sottoposto il materiale. L'intervallo di temperatura in cui avviene la 

trasformazione da martensite ad austenite (tra As e Af durante il riscaldamento) si colloca in un 

range di temperature leggermente più elevato rispetto a quello a cui avviene la trasformazione 

dellôaustenite in martensite (tra Ms e Mf durante il raffreddamento): la differenza tra le 

temperature di transizione al riscaldamento e al raffreddamento è chiamata isteresi ed è 
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generalmente definita come la differenza tra la temperatura alla quale il materiale viene 

trasformato al 50% in austenite durante il riscaldamento e quella alla quale il 50% è trasformato 

in martensite durante il  raffreddamento. Questa differenza può arrivare fino a 20-30 °C (Figura 

3.2). 

Figura 3.2. Diagramma delle transizioni di fase nel Nitinol 

La memoria di forma (in rosso nella Figura 3.3) si manifesta quando il materiale, 

opportunamente trattato, viene modellato con una determinata forma in fase austenitica. 

Raffreddando il pezzo fino alla temperatura Mf, il reticolo cristallino si riarrangia formando la 

martensite; questa presenta un basso carico di snervamento e può essere facilmente deformata 

plasticamente, anche in questo caso senza rottura di legami chimici, ma solo per 

accomodamento dei piani di geminazione, che si orientano nella direzione dello sforzo 

applicato. La struttura cristallina così ottenuta prende il nome di martensite indotta da 

deformazione (SIM, Stress Induced Martensite). A questo punto, se il pezzo viene riscaldato 

alla temperatura Af, il reticolo cristallino si riarrangia nuovamente in fase cubica, tornando alla 

struttura austenitica e recuperando la forma iniziale.  

Unôaltra propriet¨ interessante del Nitinol è la superelasticità (in viola nella Figura 3.3). Quando 

si trova in fase 100% austenitica, il materiale è abbastanza resistente e duro (simile al titanio); 

tuttavia, a temperatura compresa nellôintervallo di superelasticit¨ (in grigio in Figura 3.2), se 

viene sottoposto a un carico, esso può deformarsi elasticamente, originando anche in questo 

caso martensite indotta da deformazione. Tale configurazione, però, è instabile a questa 

temperatura, quindi, rilasciando il carico, il reticolo cristallino torna spontaneamente alla forma 

austenitica, recuperando la deformazione (questo vale se essa si mantiene entro il 10% circa, 

oltre tale valore la deformazione non è più recuperabile). La superelasticità si manifesta fino a 

una temperatura massima, indicata con Md.  

Se invece, come detto, il materiale viene deformato quando è in fase martensitica stabile, quindi 
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alla temperatura inferiore, è sufficiente riscaldare il pezzo deformato fino alla temperatura Af 

per recuperare la forma iniziale [16,17].  

La Figura 3.3 mostra lo schema delle trasformazioni possibili per il Nitinol per effetto della 

memoria di forma e della superelasticità.  

Figura 3.3. Le proprietà del Nitinol 

La temperatura Af può variare in un intervallo molto ampio, da -20 °C a +110 °C, in funzione 

di piccolissime variazioni nella composizione della lega; per le applicazioni biomediche si opera 

in modo che la temperatura di fine fase austenitica Af sia la temperatura ambiente o quella del 

corpo umano. 

In chirurgia il Nitinol è largamente usato per la fabbricazione degli stent vascolari 

autoespandibili (§ 4). Lo stent viene fabbricato in modo da conferirgli la forma desiderata in 

fase austenitica, che viene fissata a temperatura corporea, poi viene raffreddato a temperatura 

ambiente raggiungendo la fase martensitica; a questo punto viene compresso per essere 

alloggiato nel catetere di rilascio, in modo che, una volta impiantato nel paziente, il calore 

corporeo consenta il recupero della forma di fabbricazione. Unôaltra propriet¨ importante delle 

LMF in generale è la forza notevole che esse esercitano durante il recupero della forma; ciò 

consente a uno stent vascolare di esercitare uno sforzo sufficiente per dilatare unôarteria 

stenotica anche in presenza di placche aterosclerotiche che vengono schiacciate [14,15]. 

3.2.2 Materiali polimerici 

3.2.2.1 Teflon o politetrafluoroetilene (PTFE) 

Il PTFE (Figura 3.4) si ottiene dal tetrafluoroetilene per polimerizzazione radicalica sotto 

pressione, in presenza di un eccesso di acqua al fine di rimuovere il calore sviluppato durante 

la reazione. 
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Il Teflon è altamente cristallino e possiede eccellenti caratteristiche fisiche e meccaniche; è 

ampiamente utilizzato in forma di tessuto-non-tessuto per la fabbricazione di protesi vascolari. 

Figura 3.4. Formula del PTFE 

3.2.2.2 Dacron (PET) 

Il polietilentereftalato (PET) viene prodotto da acido tereftalico e glicole etilenico (Figura 3.5). 

Figura 3.5. Reazione per lôottenimento del PET (Dacron) 

Il PET fonde a circa 270°C e può essere filato in fibre con i nomi commerciali di Dacron o 

Terylene. Viene largamente utilizzato per protesi vascolari di grande diametro, oltre che per 

suture e anelli valvolari. È un polimero resistente e deformabile, generalmente considerato 

biostabile. Presenta una buona forza di espansione grazie allôenergia dei legami covalenti delle 

catene polimeriche e può essere lavorato secondo una tessitura ñknitted warp o weftò 

(disposizione nello spazio in senso longitudinale), oppure ñwovenò (disposizione trasversale): 

ciò rende il materiale elastico (Figura 3.6). 

 

Figura 3.6. Tessitura del Dacron. (A) Knitted warp. (B) Knittef weft. (C) Woven 

Nel corso degli anni, sono stati riportati numerosi casi di degenerazione di protesi realizzate in 

Dacron a causa della frammentazione delle fibre del polimero, con conseguente dilatazione 

dellôimpianto dovuta a difetti strutturali, alle tecniche di fabbricazione, ai processi di finitura e 

alla degradazione idrolitica [14,15]. 
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 4 Trattamento degli aneurismi 

Nel corso degli anni, lôapproccio per il trattamento degli aneurismi ha previsto le opzioni 

dellôintervento chirurgico o della cosiddetta vigile attesa (watchful waiting), ossia lasciar 

trascorrere del tempo procedendo nel frattempo allôesecuzione di esami diagnostici e soprattutto 

monitorando la pressione arteriosa, trattandosi di interventi che possono comportare importanti 

rischi di complicanze o di fallimento. In particolare, per quanto riguarda gli aneurismi 

dellôaorta, la decisione di intervenire dipende dal verificarsi di un rischio significativo di rottura, 

quindi viene presa tenendo conto anche di fattori come lo spessore e lo stato delle pareti del 

tratto di vaso interessato. I trattamenti di elezione prevedono oggi lôutilizzo di tecniche 

chirurgiche endovascolari, sviluppate a partire dagli ultimi anni del ó900. 

4.1 Aneurismi intracranici  

Fino alla metà del secolo scorso un aneurisma intracranico non veniva aggredito direttamente.  

Verso la fine del ó700, il chirurgo scozzese John Hunter, studiando la circolazione collaterale 

conseguente alla chiusura delle arterie, introdusse il metodo della legatura prossimale 

dellôarteria afferente alla lesione, effettuando con successo la legatura dellôarteria femorale di 

un uomo affetto da aneurisma dell'arteria poplitea. Victor Horsley applicò questo metodo nel 

1885 per la cura di un aneurisma intracranico omolaterale, occludendo il segmento cervicale 

dellôarteria carotide. Lôapproccio di Hunter, per¸, comportava gravi rischi a carico del sistema 

cardiovascolare del paziente, quali la comparsa di trombi allôinterno dellôaneurisma stesso, e 

ciò aggravava ulteriormente il quadro patologico. 

Un ulteriore tentativo venne compiuto da Norman Dott, nel 1931. Egli propose di intervenire 

sul problema alla base della comparsa dellôaneurisma stesso, ossia lôindebolimento e 

lôindurimento delle pareti del vaso sanguigno: secondo Dott, infatti, un approccio risolutivo 

poteva essere quello di avvolgere la sacca aneurismatica usando il tessuto muscolare [18]. 

4.1.1 La tecnica del clipping 

La tecnica del clipping per la chiusura dellôaneurisma prevede una craniotomia, ovvero un 

accesso al cervello e ai vasi sanguigni attraverso unôapertura praticata nel cranio; lôaneurisma 

viene isolato dal tessuto cerebrale circostante per consentire lôapplicazione sul colletto di una 

clip metallica, in genere in titanio. La scelta di una clip particolare tra le varianti disponibili si 

basa sulle dimensioni e sulla forma dellôaneurisma. La clip è provvista di una molla che 

consente ai due rebbi di chiudersi attorno alla base dellôaneurisma, isolandolo dal vaso 

sanguigno: ciò favorisce la ricostruzione dellôanatomia normale del vaso, escludendo la sacca 

aneurismatica dal circolo sanguigno cerebrale. In seguito allôintervento, lôaneurisma, non pi½ 

irrorato, collassa (Figura 4.1). 
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Figura 4.1. Intervento di clipping: da sinistra, lôaneurisma integro, il posizionamento della clip e 

lôaneurisma collassato dopo lôintervento 

Questa tecnica ¯ nata negli anni ô30 del secolo scorso quando, nel 1937, il neurochirurgo Walter 

Dandy introdusse il metodo del clipping degli aneurismi, applicando una clip in argento a forma 

di ñVò al colletto di un aneurisma dellôarteria carotide interna. In seguito, le clip per la chiusura 

degli aneurismi si sono evolute in molte varianti, in particolare per quanto riguarda la forma e i 

materiali, rendendo il clipping chirurgico il trattamento di scelta, sia per aneurismi rotti che 

integri.  

Negli anni successivi allôintroduzione del clip di Dandy, la tecnologia delle clip è stata infatti 

perfezionata, consentendo una maggiore delicatezza nei confronti del vaso sanguigno 

danneggiato e un più facile posizionamento. Si possono ricordare le innovazioni apportate da 

Olivecrona, che introdusse le alette per consentire lôapertura e il riposizionamento della clip in 

caso di necessità postoperatoria, e lôapplicatore a leve incrociate di Mayfield e Kees (1952): 

grazie allôuso di pinze a molla, la loro clip, a lunghezza variabile, era in grado di ridurre il 

rischio di rottura del colletto dellôaneurisma. Mayfield sviluppò in seguito un ulteriore prototipo 

di pinze a molla in acciaio 301, al fine di garantire un adeguato rinculo della molla stessa, poi 

migliorato da Drake, che introdusse nelle alette delle fenestrature al fine di salvaguardare le 

arterie e i nervi prossimali al colletto dellôaneurisma. 

Ulteriori miglioramenti hanno riguardato la forma e la funzionalità delle clip, sempre più 

piccole e meno aggressive, pur mantenendo unôottimale forza di chiusura, regolabile grazie 

allôintroduzione di anelli alla base della clip: Sundt realizzò tali clip apportando unôinnovazione 

anche dal punto di vista dei materiali, in quanto aggiunse un rivestimento in Teflon. Ya argil 

introdusse pinze a molla in grado di raggiungere una compressione maggiore e Sugita sviluppò 

clip lunghe oltre 4 cm per trattare aneurismi molto grandi e profondi.  

Grazie alle clip in titanio (smart clip), sviluppate da Spetzler, i pazienti possono ora sottoporsi 

a risonanza magnetica a 4,3 T: grazie alla loro introduzione, inoltre, il rischio di perforazione 

dellôaneurisma si ¯ notevolmente ridotto. La Figura 4.2 mostra lôevoluzione delle clip. 

Nonostante i miglioramenti apportati, rimane un rischio legato alla pressione esercitata dalle 

lame incrociate e alla possibile corrosione in ambiente biologico. Nel corso degli anni il clipping 

è stato quindi progressivamente sostituito dallôapproccio endovascolare, che non richiede 
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craniotomia e risulta molto meno invasivo; tuttavia, viene ancora praticato in casi specifici, 

come per gli aneurismi particolarmente grandi o rotti [19]. 

 

Figura 4.2. Evoluzione delle clip. (A) Dandy. (B) Olivecrona. (C) Mayfield. (D) Drake. (E) Sundt.   

(F) Yaהargil. (G) Sugita. (H) Spetzler 

4.1.2 Coiling endovascolare 

Per quanto la tecnica del clipping sia stata affinata nel tempo e perfezionata con lôutilizzo di 

strumenti sempre più piccoli, e quindi meno invasivi e più agevoli da posizionare, questa 

procedura comporta comunque una craniotomia, con tutte le difficoltà e i rischi che ne possono 

derivare e che si aggiungono alle altre problematiche connesse. Nel 1973 Cares introdusse il 

concetto dellôutilizzo di palloncini distaccabili in lattice per lôocclusione degli aneurismi 

intracranici, sospinti nel lume mediante cateteri a guida magnetica. La prima embolizzazione di 

successo con pallone distaccabile fu effettuata da Serbinenko nel 1973 e rappresentò il primo 

trattamento endovascolare moderno. 

Lôutilizzo dei palloncini non era però esente da rischi e nei primi anni ô90 fu introdotta 

lôembolizzazione endovascolare o coiling. Il primo intervento con questa tecnica fu eseguito da 

Guido Guglielmi, che ideò una spirale distaccabile denominata GDC (Guglielmi Detachable 

Coil) per il trattamento di unôemorragia subaracnoidea (SAH) conseguente alla rottura di un 

aneurisma intracranico, in modo da prevenire una ripresa del sanguinamento [20].  

Lôembolizzazione consiste nellôindurre una trombosi localizzata entro la sacca aneurismatica 

mediante lôuso di corrente elettrica, in modo da occludere lôaneurisma e bloccare il flusso di 

sangue nella sacca e quindi lôeventuale ripresa dellôemorragia. Tale tecnica fu ipotizzata già nel 


