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Abstract 
L’artroplastica totale dell’anca (Total Hip Arthroplasty, THA), che consiste nel sostituire 

l’articolazione formata dal femore e dall’osso iliaco con un impianto protesico adatto a 

riprodurne il movimento, è probabilmente uno degli interventi chirurgici più diffusi e riusciti 

in ambito ortopedico. Dal primo intervento, avvenuto nel 1938, al giorno d’oggi sono stati 

realizzati e impiegati biomateriali diversi per ottenere risultati sempre migliori, e i principali 

attualmente in uso sono scelti tra i polimeri, le leghe metalliche e i ceramici. L’accoppiamento 

di questi biomateriali rappresenta uno degli ambiti di studio prioritari per quanto riguarda la 

protesi dell’anca, dal momento che il successo a lungo termine della THA dipende dalla 

capacità della superficie di supporto tra i diversi componenti protesici di resistere all’usura e al 

carico d’impatto. 

A valle di un’attenta ricerca bibliografica, in questa tesi verranno analizzate le proprietà e le 

caratteristiche dei materiali e dei loro possibili accoppiamenti maggiormente utilizzati per le 

superfici di supporto della protesi all’anca. 
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Introduzione 
L'anca è l'articolazione formata da femore e osso iliaco: l'acetabolo, una struttura concava 

presente nell'osso iliaco, forma una sorta di tasca all'interno della quale si inserisce la testa del 

femore (Figura 1). La funzione principale di questa articolazione è duplice: in primo luogo 

fornisce un supporto dinamico al peso corporeo, trasmettendo i carichi dallo scheletro assiale 

agli arti inferiori [1]; in secondo luogo, contribuisce all’agilità del corpo, grazie alla mobilità 

della testa del femore, che è in grado di compiere un movimento di 360 gradi all'interno 

dell'acetabolo e ruotare di circa 90 gradi attorno al suo asse. 

 

 
Figura 1: Rappresentazione dell’articolazione dell’anca. 

 

Per questo suo ruolo primario nel movimento del corpo, l’anca rischia di subire numerosi danni 

che possono determinare condizioni patologiche e successivamente portare alla necessità di 

sostituzione dell’articolazione con un dispositivo protesico.  

La causa più comune che genera delle complicazioni è la degenerazione della superficie della 

giuntura in conseguenza all’usura del rivestimento cartilagineo, dovuto a malattie come 

l’osteoartrosi o la frattura [2]. 

Quando l’anca viene sostituita chirurgicamente con una protesi, l’operazione può essere 

un’artroplastica totale dell’anca se c’è la necessità di sostituire l’intera articolazione [3], ovvero 

quando vanno rimossi sia la testa del femore che l’acetabolo del paziente, oppure può essere 

una sostituzione parziale se solo una parte dell’articolazione è danneggiata [1]. 

I componenti tipici della protesi totale dell’anca sono la coppa acetabolare, solitamente 

realizzata in metallo; il liner in polietilene ad altissimo peso molecolare (Ultra High Molecular 

Weight Polyethylene, UHMWPE) o ceramica; la testa del femore, solitamente realizzata in lega 
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di cromo-cobalto (Co-Cr), acciaio inossidabile o materiali ceramici come ossido di alluminio o 

ossido di zirconio; lo stelo, che viene inserito nel femore ed è solitamente realizzato in lega Co-

Cr o lega di titanio (Ti6Al4V) [4,5] (Figura 2). 

 

 
Figura 2: Rappresentazione dei componenti tipici di una protesi totale dell’anca [1]. 

 

Nel primo capitolo verranno analizzati i principali materiali adoperati per la realizzazione dei 

componenti della protesi dell’anca, ovvero i metalli, i polimeri e i ceramici, sottolineandone le 

proprietà e i diversi utilizzi. Nel secondo capitolo verranno invece elencati i possibili 

accoppiamenti tra i materiali esaminati precedentemente, evidenziandone le caratteristiche più 

importanti e le complicazioni più frequenti.  
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Capitolo 1 – Materiali  
Lo sviluppo e il miglioramento del design e dei materiali per la produzione di protesi all’anca 

sono in continua evoluzione, in quanto rappresentano alcune delle problematiche più 

impegnative nel campo della tecnologia implantare [6]. Una recente pubblicazione a cura di 

Kenney e colleghi ha infatti esaminato le cause dell’insuccesso della THA di revisione, 

valutando la letteratura scientifica degli ultimi 10 anni: gli autori appresero che la causa 

principale di fallimento (circa 23% dei casi) era la mobilizzazione asettica, che è strettamente 

correlata ai materiali usati per l’impianto [7].   

Diversi materiali, come polimeri, leghe metalliche, ceramici e materiali compositi, sono stati 

sviluppati con lo scopo di migliorare le caratteristiche funzionali dei dispositivi protesici e 

quindi la qualità di vita del paziente per evitare interventi chirurgici ripetuti. Si è cercato di 

combinare la biocompatibilità, la resistenza alla fatica, la rigidezza, la tolleranza a carichi statici 

e dinamici e l’alta sopportazione all’usura meccanica e chimica [6,8]. 

Attualmente, le protesi per THA sono realizzate con metalli (leghe di titanio e acciaio 

inossidabile), ceramici (zirconia e allumina rinforzata con zirconia) e materiali polimerici 

(UHWPE). Solitamente lo stelo è realizzato in metallo, la coppa acetabolare in metallo, 

ceramica o polimeri, e la testa del femore può essere sia metallica che ceramica [6]. 

 

1.1 Metalli 
I materiali metallici sono ampiamente utilizzati in ambito medico e bioingegneristico e sono 

molto comuni nei componenti degli impianti ortopedici. Questo comporta la necessità di una 

continua ricerca di nuove leghe metalliche per ottenere una migliore biocompatibilità insieme 

a superiori proprietà meccaniche [6]. 

L’acciaio inossidabile, le leghe di titanio (Ti6Al4V) e soprattutto le leghe di cobalto-cromo-

molibdeno (CoCrMo), in quanto presentano buona resistenza alla corrosione e all’usura e alta 

durezza rispetto agli altri metalli e polimeri, sono quelli che vengono tradizionalmente usati per 

la protesi dell’anca [6]. 

 

1.1.1 Acciaio inossidabile 

Gli acciai inossidabili sono leghe a base di ferro e carbonio e solitamente contengono cromo 

(Cr), nichel (Ni), molibdeno (Mo) e manganese (Mn). Sono considerati dei buoni candidati 

nella scelta dei materiali grazie alla loro resistenza all’ossidazione (corrosione) e alla relativa 

facilità di lavorazione, formatura e indurimento [9]. 
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Al giorno d’oggi l’acciaio inossidabile viene utilizzato raramente per la protesi dell’anca a 

causa della sua scarsa biocompatibilità, ma in alcuni paesi (soprattutto nel Regno Unito) sono 

ancora disponibili impianti realizzati con questo materiale [9]. 

 

1.1.2 Leghe di titanio 

Il titanio e le sue leghe sono biomateriali metallici ampiamente utilizzati nelle protesi dell’anca. 

Grazie alla loro densità relativamente bassa rispetto ad altri metalli, all’elevata resistenza 

meccanica, all’eccellente resistenza alla corrosione e alla buona biocompatibilità, le leghe di 

titanio, come la Ti6Al4V, sono tra le più comunemente utilizzate per lo stelo e per i componenti 

acetabolari senza cemento, ma non vengono impiegate per la realizzazione della testa del 

femore a causa della loro scarsa capacità di scorrimento [9]. 

Dal momento che il vanadio (V) è un metallo potenzialmente tossico, vennero fatti dei tentativi 

per sostituirlo nelle leghe di titanio. Per migliorare la biocompatibilità e la resistenza meccanica, 

fu sostituito con il ferro (Fe) o con il niobio (Nb), realizzando le leghe Ti5Al2.5Fe e Ti6Al7Nb. 

Queste leghe presentano maggiore durezza dinamica e minore modulo elastico, che permette 

una distribuzione migliore dello stress tra impianto e osso [6]. 

Una nuova classe di leghe di titanio introdotta in campo ortopedico, conosciute come leghe b-

Ti, usa una concentrazione di molibdeno maggiore del 10% che stabilizza a temperatura 

ambiente la fase b del titanio. Presentano un modulo elastico inferiore, pari a circa 70 GPa (che 

corrisponde al 20% in meno di quello delle leghe di titanio a+b, pari a circa 110 GPa), e questo 

è considerato un grande vantaggio nella guarigione e nel rimodellamento osseo. A partire dai 

primi anni 2000 vennero usate teste di femore realizzate con leghe di b-Ti, ma furono ritirate 

dall’FDA americana (Food and Drug Administration) nel 2011 a causa degli elevati livelli di 

detriti dovuti all’usura [6]. 

 

1.1.3 Leghe di cobalto-cromo-molibdeno 

Le leghe CoCrMo sono composte dal 58.9-69.5% di Co, 27.0-30% di Cr, 5.0-7.0 di Mo e da 

una piccola quantità di altri elementi (Mn, Si, Ni, Fe e C). Possono essere divise in due 

categorie: leghe ad alta quantità di carbonio (>0.20%) e leghe a bassa quantità di carbonio 

(<0.08%). Vennero condotti studi approfonditi sulla metallurgia delle leghe di CoCrMo con il 

carbonio; tuttavia, non esiste un diagramma di fase completo, principalmente a cause delle fasi 

complesse presenti nel sistema. In base al trattamento termico che viene utilizzato, si possono 

formare molte specie diverse di carburi, come M23C6 e M6C, e le prestazioni all’usura sono 
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correlate alle differenze tra le microstrutture dei carburi, alla loro composizione chimica e alla 

nanodurezza [6]. 

Il cobalto e il cromo sono presenti in natura e negli alimenti, infatti sono necessari all’essere 

umano come oligoelementi, ma diventano tossici ad alte concentrazioni. I pazienti con impianti 

aventi accoppiamenti metallo-su-metallo (metal-on-metal, MoM) di Co-Cr, a causa dell’usura, 

sono esposti al rilascio nel fluido sinoviale di questi elementi, che possono poi spostarsi nel 

sangue prima di essere espulsi attraverso le urine [6,10]. La loro circolazione potrebbe 

influenzare le funzioni biologiche e cellulari, con possibili effetti sul sistema immunitario, 

mutagenesi e carcinogenesi [6,11]. 

 

1.2 Polimeri  
I materiali polimerici sono stati la prima scelta per le protesi d'anca a basso attrito [12]. Polimeri 

altamente stabili, come il politetrafluoroetilene (PTFE), il polietilene ad altissimo peso 

molecolare (UHMWPE) e il polietere-etere-chetone (PEEK), sono stati studiati per le loro 

eccellenti proprietà meccaniche e per la loro alta resistenza all’usura. Nonostante ciò, le coppe 

acetabolari realizzate con materiali polimerici, una volta impiantate, generano detriti che 

vengono aggrediti dal sistema immunitario. Questo evento porta all’osteolisi, ovvero alla 

perdita di massa ossea, che a sua volta provocherà l’allentamento dello stelo dell’impianto, dato 

che i detriti si accumulano nell’area vicina alla protesi. Questi eventi possono portare 

all’intervento di revisione [6]. 

 

1.2.1 Politetrafluoroetilene (PTFE) 

Il PTFE è un fluoropolimero (tetrafluoroetilene) ed è un biomateriale termicamente stabile, 

idrofobico e generalmente inerte [12]. Venne usato da John Charnley1 nelle sue prime THA, 

ma mostrò due principali svantaggi che vennero scoperti solo dopo che 300 pazienti ricevettero 

l’impianto. Il PTFE presenta un tasso di usura molto elevato, pari a 0.5 mm al mese, e produce 

masse voluminose di materiale amorfo a causa delle numerose cellule da reazione da corpo 

estraneo di grandi dimensioni. Charnley provò ad usare un materiale composito basato su PTFE 

rinforzato con fibre di vetro (conosciuto come Fluorosint), ma, nonostante il buon 

comportamento in vitro, ottenne delle scarse prestazioni in vivo. Dopo un anno dall’impianto, 

il composito sviluppava una superficie pastosa che poteva essere facilmente consumata e il 

riempitivo agiva da abrasivo e levigava la contro-faccia metallica. Inoltre, questo composito 

 
1 Sir John Charnley (1911 – 1982) è stato un chirurgo britannico, pioniere delle protesi dell'anca. 
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esibisce un tasso di infezione (20%) e di allentamento (57%) più alto rispetto agli altri materiali 

impiegati [6]. 

 

1.2.2 Polietilene ad altissimo peso molecolare (UHMWPE) 

Dopo il fallimento del PTFE come materiale per le superfici di supporto, Charnley introdusse 

nel 1962 l’UHMWPE per il suo promettente comportamento nei test di laboratorio [6]. Questo 

polimero è caratterizzato da un’eccellente resistenza all’usura, da un basso attrito e da 

un’elevata resistenza agli urti. Deriva dalla polimerizzazione dell’etilene ed è uno dei polimeri 

più semplici, infatti la sua formula chimica è (-C2H4-)n, dove n indica il grado di 

polimerizzazione e in media è un minimo di 36.000 [13], avente un peso molecolare di almeno 

1 milione di g/mol come definito dallo standard [6]. 

Durante gli anni ’80 e l’inizio degli anni ’90, emersero nel settore ortopedico due gravi problemi 

che si pensava limitassero la durata delle protesi articolari: la mobilizzazione asettica e 

l’osteolisi [6]. Si cercò allora di migliorare le caratteristiche generali dell’UHMWPE negli 

impianti dell’anca, per limitare la concentrazione delle particelle d’usura e ottimizzare le 

proprietà meccaniche. L’UHMWPE era tipicamente sterilizzato mediante irradiazione gamma, 

ma questo processo portava alla formazione di radicali liberi, che sono causa di indurimento 

causato dall’ossidazione. Nell’ultimo decennio si è però diffusa la reticolazione per 

irraggiamento, che combina il processo di reticolazione con un trattamento termico e mira ad 

aumentare la resistenza del polimero all’usura e all’ossidazione (numerose ricerche cliniche e 

di laboratorio hanno dimostrato risultati promettenti) [6,14]. Il polietilene reticolato è 

solitamente indicato con PEX o XLPE. Attualmente vengono eseguiti diversi trattamenti, tra 

cui irradiazione e fusione, irradiazione e ricottura, irradiazione sequenziale con ricottura, 

irradiazione seguita da deformazione meccanica e irradiazione e rafforzamento con vitamina E 

[6]. 

La reticolazione influenza anche le proprietà meccaniche, portando generalmente ad una 

diminuzione della tenacità, ottime proprietà meccaniche, rigidezza e durezza del polimero [15], 

che sono fattori che rischiano di condizionare negativamente le performance in vivo 

dell’impianto [6]. Durante il processo di produzione potrebbero formarsi dei radicali liberi, 

consentendo cambiamenti ossidativi nel polietilene reticolato e di conseguenza la resistenza del 

polimero calerebbe. 

Muratoglu e i suoi colleghi [15] studiarono il comportamento all’usura dell’UHMWPE e 

trovarono che il processo di reticolazione riduceva l’abilità delle molecole di orientarsi e 

riorientarsi, inibendo il meccanismo responsabile per l’usura. Emerse inoltre che il livello di 
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reticolazione, trovato nello studio, superò gli effetti delle ridotte proprietà meccaniche e fisiche 

nel controllo del comportamento all'usura. Pertanto, per ottenere un risultato ottimale, il XPLE 

dovrebbe venir reticolato a un livello di radiazione adeguato e poi rifuso per eliminare i radicali 

liberi [16], che potrebbero portare alla formazione di specie ossidate e alla loro ricombinazione. 

La rimozione si può ottenere attraverso due metodi differenti: ricottura o rifusione; il polietilene 

altamente reticolato (HXPLE) ha dimostrato una resistenza all’usura superiore rispetto ai 

materiali sterilizzati con raggi gamma [15]. Attraverso la ricottura al di sotto del punto di 

fusione del polimero, vengono fuse alcune delle regioni cristalline e la concentrazione di 

radicali liberi si riduce, anche se rimane misurabile. D’altra parte, se dopo l’irradiazione si 

esegue una rifusione, i restanti radicali liberi vengono ridotti a livelli non rilevabili. Attraverso 

questo processo, dopo la fusione la cristallinità diminuisce a causa dell’impedimento dovuto ai 

nuovi legamenti, e di conseguenza diminuiscono anche la resistenza meccanica e la resistenza 

alla fatica del polimero [17]. Sono stati realizzati diversi studi clinici sull’ossidazione in vivo 

del polietilene reticolato rifuso o ricotto, anche se la conoscenza è limitata a ciò che potrebbe 

accadere durante il primo decennio dall’impianto [6]. Successivamente sono stati portati avanti 

altri due importanti studi. Il primo è quello svolto da Muratoglu e colleghi, i quali analizzarono 

inserti acetabolari realizzati in XLPE espiantati, trovando un’ossidazione minima che però 

andava ad aumentare durante la conservazione all’aria sugli scaffali, producendo danni gravi. 

Supposero che la stabilità dell’UHMWPE poteva venir alterata da due meccanismi: il carico 

ciclico in vivo e l’assorbimento dei lipidi, i quali possono reagire con l’ossigeno e di 

conseguenza estrarre atomi di idrogeno dalle catene di polietilene, provocando la formazione 

di radicali liberi [6].  

Il secondo studio è quello svolto da Reinitz e colleghi, che esaminarono gli espianti a breve e 

medio termine realizzati con HXLPE rifuso e ricotto per determinare se l’ossidazione potesse 

portare a cambiamenti delle proprietà meccaniche attraverso scissioni della catena ossidativa. 

Le loro analisi provarono che la densità di reticolazione diminuisce, provocando un aumento 

dell’ossidazione per alcuni materiali stabilizzati termicamente e altamente reticolati [6]. 

Un fattore importante dell’UHMWPE è la sua cristallinità, che dipende dalla dose di 

irraggiamento e dal trattamento termico. L’irradiazione porta a catene più piccole con mobilità 

aumentata, mentre la cristallinità dopo la procedura termica dipende dalla temperatura 

raggiunta: se il trattamento è realizzato al di sotto del punto di fusione, pari a 137°C, la mobilità 

della catena aumenta producendo una maggiore cristallinità [6,18], mentre se il trattamento 

avviene a temperatura maggiore, la cristallizzazione del polimero, durante il raffreddamento a 
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temperatura ambiente, avviene in presenza di reticolazione, la quale diminuisce la cristallinità 

del polimero e migliora la resistenza all’usura con piccole variazioni di tenacità. 

In sostanza, l’UHMWPE migliora le sue catene attraverso il meccanismo di deformazione 

plastica del polimero, con l'allineamento molecolare nella direzione di carico prevalente che 

porta alla formazione di fini fibrille allungate, orientate parallelamente tra loro [19]. In 

conseguenza a questa disposizione, la superficie d’usura del polietilene ad altissimo peso 

molecolare potrebbe rinforzarsi lungo la direzione di scorrimento e indebolirsi nella direzione 

trasversale. Tenendo conto di tutto questo, c’è un interesse nel realizzare polimeri rinforzati ad 

alta resistenza, come l’UHMWPE auto-rinforzato, un composito a matrice non orientata di 

UHMWPE in cui sono disperse particelle di rinforzo dello stesso materiale, a produrre un 

polimero con eccellente biocompatibilità, migliori proprietà meccaniche e avente la possibilità 

di essere sterilizzato e reticolato come l’UHMWPE tradizionale [6]. 

Nella Figura 1.1 sono riportati dei tipici design di cappa acetabolare realizzata con polietilene. 

 

 
Figura 1.1 Alcuni dei design realizzati con polietilene per la coppa acetabolare [6]. 

  

1.2.3 Polietere-etere-chetone (PEEK) 

Il PEEK è un polimero biocompatibile che è stato considerato un’alternativa ai materiali per le 

superfici di supporto nella THA grazie alle promettenti proprietà meccaniche, alla resistenza 

chimica e stabilità termica, alla inerzia e alla biocompatibilità dei detriti dovuti all’usura [20]. 
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Nel 1998, Wang e i suoi colleghi hanno testato delle coppe acetabolare realizzate con il PEEK 

al simulatore per 10 milioni di cicli e hanno osservato una diminuzione del tasso di usura di 

quasi due ordini di grandezza in confronto alle tradizionali coppie UHMWPE/ceramico e 

UHMWPE/metallo. Nonostante questi risultati promettenti derivanti da situazioni in vitro a 

basso stress da contatto, in ambienti in cui è presente elevato stress da contatto ci sono dei dubbi 

sull’idoneità di questo materiale per le coppe acetabolari [6,21]. 

Al momento non sono ancora disponibili dati sul suo utilizzo. 

 

1.3 Ceramici 

La ceramica è stata definita da Kingery come “l'arte e la scienza di produrre e utilizzare articoli 

solidi, che hanno come componente essenziale e sono composti in gran parte da materiali 

inorganici non metallici”. Si potrebbe affermare che i ceramici sono quei materiali che non sono 

né metalli, né semiconduttori, né polimeri e vengono utilizzati per realizzare componenti 

ingegneristiche quando è necessario che ci siano resistenza all’usura, durezza e resistenza al 

calore. Sono stati definiti i “materiali del futuro”, in quanto derivano dalla sabbia che costituisce 

circa il 25% della crosta terrestre rispetto all’1% di tutti i metalli [6]. 

Nell’ultimo decennio, i ceramici hanno suscitato notevole interesse e diffusione grazie alle loro 

caratteristiche chimiche e fisiche, attirando l’attenzione di scienziati e aziende biomediche. 

Sono stati introdotti nelle protesi dell’anca più di venti anni fa per superare il problema 

dell’usura del polietilene e quelli più comunemente utilizzati sono l'allumina e la zirconia, 

caratterizzate da buone caratteristiche termomeccaniche e tribologiche, buona durezza e 

resistenza all'usura [6]. 

 

1.3.1 Allumina 

L’allumina è stata introdotta negli impianti della THA nel 1971, quando Boutin realizzò nella 

protesi all’anca l’accoppiamento allumina-su-allumina, ottenendo buoni risultati.  

L’allumina è stata uno dei principali materiali ceramici utilizzati per la THA, grazie alle sue 

buone proprietà tribologiche, ovvero un comportamento favorevole allo scorrimento e 

un'elevata resistenza all'usura, anche se presenta una resistenza meccanica più bassa rispetto 

agli altri materiali. Ha mostrato buone prestazioni in compressione, ma una ridotta capacità di 

sopportare sforzi di trazione [6]. 

La prima generazione di allumina che veniva utilizzata nelle applicazioni industriali era diversa 

da quella adoperata per le protesi dell’anca: esibiva una struttura microscopica di scarsa qualità, 

con bassa densità, insufficiente purezza e grani di grandi dimensioni, quindi non era adeguata 
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per gli utilizzi in ambito biomedicale. I continui sforzi compiuti in questo campo hanno 

permesso ai ricercatori di migliorare questo biomateriale, portando ad un ossido di alluminio 

per uso medico, commercialmente conosciuto come Biolox® [6]. 

Le prestazioni dell’allumina sono legate a diversi aspetti, come la densità, la purezza e la 

grandezza dei grani. Quest’ultima, in particolare, influenza il tasso di usura, che diminuisce con 

grani di dimensioni più piccole.  

Negli anni ’90, le componenti protesiche dell’anca in allumina sono migliorate con l’arrivo sul 

mercato del Biolox® forte, che portò innovazioni nel processo produttivo per fornire 

caratteristiche meccaniche decisamente superiori. Venne realizzato con una materia prima 

migliore, grani di dimensioni più piccole, livelli bassi di impurità e con sinterizzazione in aria 

[6]. 

Recentemente sono state sollevate preoccupazioni a causa di alcune segnalazioni cliniche sulla 

presenza di rumore udibile in alcuni pazienti con THA ceramica-su-ceramica [6]. Questi 

“clicks” o “grinds” sono stati descritti dopo l’intervento, indipendentemente dal fatto che siano 

stati utilizzati accoppiamenti metallo-su-polietilene, metallo-su-metallo o ceramica-su-

ceramica [22]. Tuttavia, questo rumore, simile ad uno “squeak”, sembra essere limitato agli 

accoppiamenti rigidi ed è probabilmente legato al design dell'impianto o all'orientamento della 

coppa; l'eziologia esatta dello "squeaking" è oggetto di dibattiti: non esiste né una definizione 

specifica post-chirurgia né una categorizzazione universale del suono [23]. 

 

1.3.2 Zirconia 

Le ragioni principali che hanno reso la zirconia una scelta diffusa rispetto all’allumina nella 

THA includono la sua alta tenacità, le buone proprietà meccaniche e la sua eccezionale 

resistenza alla frattura, che la distingue da tutte le altre ceramiche monolitiche [6,24]. I primi 

tentativi di utilizzo di questo biomateriale si sono concentrati sulla zirconia parzialmente 

stabilizzata con magnesio (MgPSZ), ma non hanno soddisfatto i requisiti di resistenza all'usura. 

Per questo motivo, gli sviluppi successivi si sono concentrati sull'ossido stabilizzante di ittrio 

(Y-TZP), una ceramica composta interamente da grani di dimensioni submicroniche, che 

rappresentano lo standard attuale per l'applicazione clinica [6]. La Figura 1.2 mostra una testa 

femorale realizzata con questo materiale ceramico. 
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Figura 1.2 Testa femorale realizzata in zirconia [6]. 

 

L’Y-TZP è composto da grani tetragonali di grandezza inferiore a 0.5 µm, la cui frazione 

mantenuta a temperatura ambiente dipende dalla dimensione, dalla distribuzione e dalla 

concentrazione dell'ossido stabilizzante di ittrio. Questi parametri microstrutturali definiscono 

le proprietà meccaniche dell’Y-TZP: i grani tetragonali possono trasformarsi in grani con 

struttura cristallina monoclina, producendo un'espansione del volume del 3-4% [6], che è la 

ragione alla base della tenacità della ceramica e della sua capacità di dissipare l'energia di 

frattura. Quando una pressione agisce sui grani (ad esempio, una fessura che avanza nel 

materiale) essi passano alla struttura monoclinica, dissipando l'energia della crepa in due modi: 

la trasformazione T-M (tetragonale-monoclina) e l'espansione volumetrica [25]. Esistono anche 

particelle in fase tetragonale metastabile, la cui formazione dipende dalla dimensione del grano, 

dalla concentrazione di ossido stabilizzante e dal vincolo della matrice. Al di sopra dei 100°C, 

le particelle metastabili in un ambiente umido possono trasformarsi spontaneamente in 

particelle monocline [26] e con il procedere della trasformazione si può osservare una 

diminuzione della densità, della resistenza e della tenacia del materiale ceramico. La struttura 

dell’Y-TZP a temperatura ambiente è realizzata da grani di dimensioni inferiori al micron che 

crescono durante la sinterizzazione, quindi è necessario partire da polveri di quelle dimensioni 

(p. es., 0.02 µm) e introdurre degli agenti di sinterizzazione per limitare il fenomeno [27]. 

Rispetto ai metalli, l’Y-TZP mostra proprietà di bagnabilità superiori che permettono la 

formazione di una pellicola fluida tra le superfici articolari di un impianto [6]. 

Negli ultimi anni la comunità ortopedica è preoccupata riguardo al futuro della zirconia nelle 

protesi, in quanto, tra il 2001 e il 2002, il mercato è sceso di più del 90% [28]. Il dibattito su 

cosa succederà all’Y-TZP è dovuto ai suoi vantaggi e svantaggi, infatti esibisce le migliori 

proprietà meccaniche (resistenza alla propagazione delle cricche), ma tende a degradarsi in 



15 

presenza di acqua. I produttori di zirconia cercarono di ridurre questo problema, sostenendo che 

nelle condizioni in vivo era limitato, ma nel 2001 circa 400 teste femorali fallirono dopo un 

breve periodo e questo evento era legato ad una degradazione accelerata [28]. Anche se la causa 

venne identificata per essere trattata e controllata, questo evento ha avuto un impatto 

catastrofico sull'uso dell’Y-TZP, spingendo alcuni chirurghi a tornare ad altre soluzioni. 

La degradazione rimane tuttora un problema e saranno necessari ulteriori sforzi per ottenere 

fiducia dalla comunità ortopedica.  

Attualmente il futuro sembra basarsi sulla combinazione di zirconia e allumina per ottenere 

compositi avanzati. 

 

1.3.3 Allumina rinforzata con zirconia 

Nella seconda metà degli anni ’70 venne sviluppata un nuovo materiale composito a base 

ceramica, che fu realizzato introducendo fino al 25% in peso di zirconia in una matrice di 

allumina ed è conosciuto come allumina rinforzata con zirconia (Zirconia Toughened Alumina, 

ZTA). L'aggiunta di una frazione di zirconia all'allumina produce un materiale composito di 

maggiore tenacità [6,29]. 

Negli anni 2000, il primo materiale in ZTA introdotto in clinica era noto con il nome 

commerciale di Biolox® delta. La Figura 1.3 mostra una testa femorale realizzata con questo 

materiale ceramico. 

 

 
Figura 1.3 Testa di femore realizzata in Biolox® delta [6]. 

 

Questo materiale offre un’elevata resistenza all'inizio della formazione di crepe e alla 

propagazione delle stesse. Questo composito unisce la resistenza e la tenacità della zirconia 
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all’eccellente resistenza all’usura, stabilità chimica e termica dell’allumina. Questa 

combinazione si realizza attraverso la disposizione uniforme di particelle di dimensioni 

nanometriche di Y-TZP in una matrice di allumina. Viene aggiunta una piccola percentuale di 

ossido di cromo (Cr2O3), per controbilanciare la riduzione di durezza causata dalla presenza di 

zirconia, e di ossido di stronzio (SrO), durante il processo di sinterizzazione, per formare 

molecole di alluminato di stronzio (SrAl12-xCrxO19). Questi cristalli piatti e allungati dissipano 

l'energia delle crepe e limitano il loro avanzamento, poiché servirebbe maggiore energia 

affinché la fessura superi il cristallo. Il composito finale è una miscela di circa 75% di allumina, 

25% di zirconio e meno dell'1% di ossido di cromo e ossido di stronzio [6]. 

Deville e colleghi [30] hanno scoperto che i compositi di allumina Y-TZP presentano un 

invecchiamento significativo, ma questo processo è molto più lento rispetto a quanto di solito 

osservato nelle ceramiche Y-TZP, e ciò è attribuibile alla presenza dell'allumina. D'altra parte, 

la presenza di aggregati di zirconia è stata riconosciuta come la principale causa di sensibilità 

all'invecchiamento [6]. Realizzare una dispersione ottimale a pH acido può evitare la 

formazione di aggregati di zirconia, ma una volta superato il livello di soglia di percolazione 

(16 vol.%), l'invecchiamento non può essere evitato. 
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Capitolo 2 – Accoppiamenti di materiali 
La sopravvivenza a lungo termine della protesi totale dell’anca è influenzata da molteplici 

fattori, ma il più importante è la tribologia (attrito, lubrificazione e usura) della superficie di 

supporto. L’obiettivo è ottenere una superficie di supporto simile alla cartilagine articolare, che 

presenta un basso coefficiente di attrito, è capace di deformarsi significativamente senza 

rompersi e non mostra usura in assenza di patologie [31]. Nell’articolazione dell’anca, il basso 

coefficiente di attrito è ottenuto attraverso tre meccanismi di lubrificazione: lubrificazione 

elasto-idrodinamica (elasto-hydrodynamic lubrication, EHL), lubrificazione elasto-

idrodinamica in scala microscopica (µEHL) e lubrificazione a strato limite (squeeze-film 

lubrication): durante la fase di appoggio del cammino, quando la pressione viene generata nel 

liquido sinoviale da un movimento di trascinamento tra le superfici articolari, predominano 

EHL e µEHL, mentre durante la fase di impatto del tallone, quando il liquido sinoviale viene 

espulso con le due superfici cartilaginee che si avvicinano tra loro, predomina l’azione a strato 

limite [32]. 

Una superficie di supporto ideale nella protesi totale dell’anca dovrebbe avere le seguenti 

caratteristiche: 

• bassi coefficienti di attrito; 

• generazione di particelle di usura di piccolo volume; 

• bassa reazione dei tessuti alle particelle di usura; 

• elevata resistenza all’usura da terzo corpo;  

• sufficiente deformazione delle superfici articolari per consentire un’adeguata 

lubrificazione con film fluido durante la fase di appoggio senza un aumento dell’usura 

[31]. 

 

Le superfici di supporto attualmente utilizzate possono essere divise in due classi principali: 

• superfici dure su superfici morbide (hard-on-soft bearings): sono compresi gli 

accoppiamenti metallo su polietilene altamente reticolato (metal-on-highly crosslinked 

polyethylene, MoP) e ceramico su polietilene reticolato (ceramic-on-crosslinked 

polyethylene, CoP); 

• superfici dure su superfici dure (hard-on-hard bearings): sono compresi gli 

accoppiamenti metallo su metallo (metal-on-metal, MoM) e ceramico-su ceramico 

(ceramic-on ceramic, CoC). 
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In questa classificazione, la superficie di supporto morbida è sempre verso il lato acetabolare e 

include il polietilene ad altissimo peso molecolare (UHMWPE) e UHMWPE altamente 

reticolato (HXLPE), mentre la superficie di supporto dura include leghe metalliche (cromo-

cobalto) e ceramiche (Figura 2.1). 

 

 
Figura 2.1 Esempi di accoppiamenti di materiali usati per la THA: (a) MoP, (b) MoM con testa larga, (c) MoM 

con testa piccola, (d) CoC e (e) CoP [9]. 
 

2.1 Accoppiamenti hard-on-soft  
2.1.1 Metallo su polietilene altamente reticolato (MoP) 

Negli ultimi cinque decenni, l’accoppiamento tra una testa femorale in cromo-cobalto che si 

articola con una componente acetabolare realizzata in UHMWPE è stato quello maggiormente 

utilizzato per le superfici di supporto, considerando gli eccellenti risultati a lungo termine. 

Questa coppia di materiali rimane lo standard con cui vengono confrontati i test di usura per 

altre articolazioni di supporto [31]. 

Il problema principale dell'UHMWPE combinato con teste metalliche era l’usura precoce, che 

è legata ai seguenti fattori: sterilizzazione, proprietà del materiale, geometria dell’impianto e 

durata di conservazione limitata [33]. Le particelle di usura generate dall'articolazione MoP 

causano una risposta infiammatoria cronica da corpo estraneo, mediata dai macrofagi con 

rilascio di enzimi litici, mediatori del riassorbimento osseo e citochine pro-infiammatorie. 

Questa risposta porta infine all'osteolisi nell'osso periprotesico, causando il fallimento della 

fissazione e la mobilizzazione asettica (Figura 2.2). L’osteolisi sembra verificarsi più 

comunemente quando il tasso di usura supera lo 0,1 mm/anno ed è rara quando è inferiore a 

0,05 mm/anno. Questo tasso è stato sostanzialmente ridotto grazie alla reticolazione del 

polietilene mediante radiazioni gamma e trattamento termico, che hanno aumentato la 

resistenza all’ossidazione dell’UHMWPE e ridotto i tassi di usura abrasiva e adesiva [31]. Nel 

1998, il polietilene altamente reticolato (HXPLE) è stato utilizzato per la prima volta in ambito 

clinico, segnando un miglioramento significativo nelle superfici di supporto in UHMWPE. I 
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risultati del follow-up clinico e gli studi sui simulatori (10-22 anni) hanno mostrato una minima 

usura dei componenti acetabolari in HXPLE durante il previsto arco di vita clinica [31,34]. 

 

 
Figura 2.2 Paziente maschio di 62 anni con artroplastica totale dell'anca destra utilizzando un accoppiamento 
MoP: (a) radiografia che illustra l'usura del liner e la metallosi, (b) grave metallosi e osteolisi, (c) radiografia 
dopo l'intervento di revisione che include l'escissione della massa, la sostituzione con un liner Metasul e una 

testa metallica dopo cementazione [9]. 
 

Sebbene gli esiti clinici dell’HXPLE di prima generazione siano stati promettenti e abbiano 

corrisposto ai risultati previsti, sono emersi nuovi problemi, come i radicali liberi e 

l’ossidazione del polietilene a seguito del trattamento termico (ricottura), che influiscono sulle 

proprietà meccaniche e cristalline del materiale. Nell’HXPLE di seconda generazione, queste 

complicazioni vengono affrontate con metodi diversi, che vanno dalla ricottura sequenziale per 

saturare i radicali liberi all’uso della vitamina E come agente scavenger per la rimozione dei 

radicali liberi. Nonostante i risultati iniziali siano promettenti, gli esiti clinici a lungo termine 

del polietilene di seconda generazione non sono ancora disponibili [31]. 

La Figura 2.3 mostra un impianto con accoppiamento MoP. 

 

 
Figura 2.3 Dettaglio di un impianto protesico con accoppiamento metallo su polietilene [4]. 
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2.1.2 Ceramico su polietilene reticolato (CoP) 

L’uso di teste ceramiche su liner in polietilene reticolato sta gradualmente guadagnando una 

maggiore accettazione, anche se non è ancora molto diffuso. I dati clinici e di laboratorio hanno 

dimostrato che i tassi di usura per le superfici di supporto CoP sono significativamente inferiori 

rispetto a quelli delle superfici di supporto MoP, con studi che mostrano un’usura inferiore del 

10% - 50% [35]. 

L’accoppiamento CoP, rispetto a quello MoP, presenta diversi vantaggi, infatti i materiali 

ceramici esibiscono un coefficiente di attrito inferiore rispetto ai metalli (grazie alla loro 

superficie lucida),  permettono di ottenere una migliore lubrificazione dell’articolazione, sono 

chimicamente inerti e quindi non presentano problemi legati all’ossidazione o alla rugosità, al 

contrario dalle teste femorali in metallo che rilasciano ioni metallici, e mostrano una minore 

suscettibilità ai graffi superficiali [31]. Nonostante queste buone proprietà, le superfici di 

supporto CoP presentano delle limitazioni che riguardano il rischio di frattura della testa in 

allumina, la conseguente difficile chirurgia di revisione, il trasferimento di metallo che può 

aumentare la rugosità superficiale e l’usura da terzo corpo che porta ad una maggiore usura del 

polietilene [9].  

Si può quindi dire che questo accoppiamento fornisce affidabilità meccanica a lungo termine e 

offre un’elevata resistenza alla deformazione, un’alta tenacità alla frattura e una grande 

resistenza alla fatica, caratteristiche essenziali per i materiali utilizzati come superfici articolari 

nell’artroplastica totale delle articolazioni. Tuttavia, le superfici di supporto CoP non sono 

popolari tra i chirurghi dell’anca a causa del loro alto costo, della loro complessità, della 

mancanza di familiarità e del rischio di rottura improvvisa per la loro natura fragile.  

La Figura 2.4 mostra un impianto con accoppiamento CoP. 

 

 
Figura 2.4 Dettaglio di un impianto protesico con accoppiamento ceramico su polietilene [4]. 
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2.2 Accoppiamenti hard-on-hard 

Il principale svantaggio degli accoppiamenti hard-on-soft è l'osteolisi periprotesica correlata 

alle particelle di usura, che porta al fallimento dell’artroplastica. A causa di questo problema, 

sono state sviluppate delle alternative, tra cui gli abbinamenti metallo su metallo e ceramico su 

ceramico. Queste superfici di supporto generano molte meno particelle di usura e la dimensione 

di quelle che vengono rilasciate è molto più piccola (0,015-0,12 mm) rispetto a quella delle 

particelle che innescano l’osteolisi (0,2-7 mm) [31]. 

 

2.2.1 Metallo su metallo (MoM)  

Questo accoppiamento venne inizialmente adoperato per l’operazione di sostituzione della 

superficie dell’anca (hip resurfacing, HR) e successivamente, grazie al successo ottenuto, 

questa stessa superficie di supporto venne impiegata per la sostituzione dell’anca con 

componenti femorali a stelo. Ciò permetteva l’uso di teste femorali più grandi che aumentavano 

il rapporto testa-collo facilitando una maggiore escursione e stabilità, rendendola vantaggiosa 

per le revisioni di protesi dell’anca instabili o dislocate. 

Tuttavia, questa superficie di supporto aveva un tasso di fallimento più elevato a causa di 

problematiche che si erano già verificate nella HR, ovvero livelli elevati di ioni  cobalto e cromo 

nel sangue, che avevano sollevato timori riguardo a un maggiore rischio di cancro, e alla 

comparsa di pseudotumori, noti anche come lesioni asettiche associate a vasculite dominata da 

linfociti (Aseptic Lymphocyte dominated Vasculitis Associated Lesions, ALVAL) [31]. 

C’erano inoltre preoccupazioni riguardo alla corrosione nel giunto tra lo stelo e la testa 

femorale, portando alla coniazione di un nuovo termine chiamato “trunnionosis” [36]. In 

considerazione di questi timori aggiuntivi e delle segnalazioni di alti tassi di fallimento, l’uso 

dell’accoppiamento metallo su metallo con componenti femorali a stelo è stato in gran parte 

abbandonato negli ultimi anni. 

La Figura 2.5 mostra un esempio di fallimento di una THA con una testa di femore larga avente 

accoppiamento MoM. 
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Figura 2.5 Paziente maschio di 68 anni con artroplastica totale dell'anca destra utilizzando una grande testa di 

femore con accoppiamento MoM: (a) radiografia preoperatoria che mostra l’allentamento asettico dell'acetabolo, 
(b) grande testa di femore dell’accoppiamento MoM (c) radiografie dopo la revisione dell'acetabolo utilizzando 

un accoppiamento CoC [9]. 
 

2.2.2 Ceramico su ceramico (CoC) 

L’accoppiamento CoC rappresenta una buona scelta per garantire la sopravvivenza a lungo 

termine delle protesi dell’anca in quanto i materiali ceramici sono più duri dei metalli, sono 

biologicamente inerti e possiedono migliori proprietà di lubrificazione che portano a bassi tassi 

di usura. Le minime particelle di usura rilasciate da queste superfici di supporto sono anche 

relativamente inerti dal punto di vista biologico e di dimensioni nanometriche, riducendo 

significativamente l’osteolisi che veniva prodotta dalle particelle di usura del polietilene. 

Questo accoppiamento presenta anche un coefficiente di attrito inferiore e una maggiore 

bagnabilità. I risultati clinici hanno confermato una maggiore sopravvivenza, una minore usura 

e una bassa osteolisi, rendendo queste superfici di supporto un’ottima scelta per individui 

giovani e attivi [31]. 

Esistono due tipi di supporti in ceramica: quelli in zirconia e quelli in allumina. Sebbene in 

passato l’allumina sia stata preferita alla zirconia, la nuova generazione di ceramiche è costituita 

da compositi con prestazioni notevolmente superiori, che incorporano particelle nanometriche 

di zirconia stabilizzata con ittrio in fase tetragonale (circa il 25%) in una matrice di allumina 

(circa il 75%). Questa unione migliora le proprietà meccaniche del composito, prevenendo 

l’inizio e la propagazione delle crepe. È inoltre presente una piccola quantità (<1%) di ossido 

di cromo che rafforza ulteriormente il composito ceramico. I tassi di usura dei nuovi supporti 

in ceramica composita sono significativamente inferiori rispetto ai quelli in allumina più vecchi 

[31,37]. 

Le ceramiche rappresentano quindi una delle scelte maggiormente utilizzate per le superfici di 

supporto, specialmente nei giovani, ma, nonostante ciò, non sono prive di complicazioni. 
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Possono infatti presentare rumori di cigolio, usura a bande, rare fratture della superficie di 

cuscinetto o scheggiature durante l'inserimento. Le complicazioni sono state più comunemente 

associate ad un posizionamento errato del componente acetabolare, a teste femorali più piccole 

e al mancato rispetto di una tecnica chirurgica meticolosa [31]. 

La rottura di una testa e/o di un liner in ceramica rimane un importante svantaggio delle 

superfici di supporto in CoC rispetto a quelle in MoP o MoM (Figura 2.6). Le generazioni 

precedenti di teste in ceramica di allumina avevano un rischio di rottura fino al 13,4%, tuttavia 

per gli impianti più recenti (Biolox Forte e Delta) il tasso di rottura è molto più basso, compreso 

tra lo 0 e il 3,2% [9,38].  

 

 
Figura 2.6 Paziente maschio di 34 anni con artroplastica totale dell’anca destra utilizzando un accoppiamento 

CoC: (a) radiografia con testa e liner in ceramica fratturati, (b) la testa e il liner in ceramica fratturati, (c) 
radiografia dopo un intervento chirurgico di revisione in cui sono stati sostituiti il liner in ceramica e la testa 

fratturata con un liner in Metasul e una testa in metallo dopo la cementazione [9]. 
 

Un’altra preoccupazione riguarda il cigolio delle superfici di supporto CoC, che può 

potenzialmente influenzare la qualità della vita del paziente e la sopravvivenza dell’impianto a 

causa della necessità di revisione dello stesso. Rumori provenienti dai supporti in ceramica sono 

stati segnalati con tassi che variano dallo 0 al 33%. Fortunatamente, clinicamente il problema 

è spesso di entità ridotta nella maggior parte dei pazienti e l’intervento chirurgico di revisione 

è indicato solo occasionalmente [9].  

Nonostante questi svantaggi, l’accoppiamento CoC sembra essere recentemente il migliore. 

Nella Tabella 2.1 sono riportati i principali vantaggi e svantaggi degli accoppiamenti di 

materiali per le superfici di supporto visti in questo capitolo. 
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Tabella 2.1 Vantaggi e svantaggi delle superfici di supporto [9]. 
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Conclusioni 
L’obiettivo principale dell'artroplastica totale dell'anca è garantire un’articolazione indolore, 

mobile, stabile e duratura [4]. A causa dell’invecchiamento della popolazione, il numero di 

interventi di sostituzione articolare è aumentato negli ultimi anni e, di conseguenza, anche il 

numero di interventi di revisione è in crescita, poiché l’aspettativa di vita dei pazienti è più 

lunga di quella delle protesi [6]. 

Le attuali tendenze nella progettazione delle protesi enfatizzano l’uso di materiali 

biocompatibili che siano sufficientemente resistenti da sostenere gli stili di vita più attivi di 

molti pazienti, generando al contempo detriti da usura minimi. Poiché i problemi principali che 

incidono sulla durabilità a lungo termine delle protesi sono l’usura e la propagazione delle 

particelle di usura, sono attualmente in corso vaste ricerche per migliorare i biomateriali 

attualmente in uso e dare alla protesi una “vita infinita”. Di conseguenza l’analisi dell’usura dei 

componenti è essenziale per i progressi futuri. Resta ancora controversa la sicurezza delle 

superfici di supporto metallo su metallo, in particolare in relazione al rilascio di ioni metallici 

e alle potenziali reazioni di ipersensibilità [6,39], mentre è stato dimostrato che gli impianti 

ceramica su ceramica forniscono i tassi di usura più bassi rispetto ad altre opzioni di materiali 

possibili per la THA [27,40,41]. Le tendenze nello sviluppo dei materiali sono anche fortemente 

influenzate dal desiderio di migliorare la funzione e la stabilità dell’anca attraverso l’uso di 

diametri della testa maggiori [6]. Oggi esiste un gran numero di modelli protesici sul mercato 

con però limitate prove scientifiche di buona qualità metodologica a supporto del loro utilizzo. 

Si potrebbe quindi affermare che, sulla base dell’aumento delle protesi dell’anca in pazienti 

giovani e anziani, dello sviluppo di nuovi biomateriali correlati con un tasso di usura inferiore, 

della raccolta sistematica di informazioni essenziali limitate sull’intervento chirurgico e della 

definizione di un unico endpoint, il fallimento del sistema e la sua sostituzione permettono di 

monitorare il dispositivo nel tempo dopo la sua introduzione sul mercato e ciò potrebbe aiutare 

i chirurghi a migliorare la qualità della vita del paziente nel prossimo futuro [6].   
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