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Abstract 

 
Un’incubatrice neonatale è un dispositivo finalizzato a contenere un neonato e realizzato nello 

specifico per bambini nati prematuri o considerati ad alto rischio, proteggendoli da basse 

temperature, infezioni, rumore, correnti d’aria, eccessivo stress fisico ed esposizione a germi o 

contaminanti ambientali. Poiché questi pazienti non sono in grado di regolare la propria 

temperatura corporea, il dispositivo, costituito da un ambiente chiuso ed isolato dall’esterno, 

permette di fornire aria riscaldata, umidificata e arricchita con ossigeno che, mantenendosi entro 

certi limiti, permetta al bambino di sopravvivere garantendogli i corretti valori dei parametri 

vitali e le condizioni necessarie allo sviluppo. Sebbene il controllo di temperatura sia uno dei 

primi ad essere stato studiato, ancora oggi presenta alcune criticità. Le incubatrici moderne 

prevedono un controllo della temperatura secondo due modalità: Air Mode e Skin Mode. In 

Skin Mode, il sistema si occupa di mantenere la temperatura della pelle del neonato entro uno 

specifico range, agendo attraverso l'attuatore sulla temperatura dell'aria, ma generando 

fluttuazioni su quest'ultima, mentre in Air Mode viene controllata la temperatura dell'aria 

agendo sempre sull'aria stessa ed escludendo il neonato dal controllo. Una possibile soluzione 

a questa problematica può essere quella di integrare i due controlli attraverso un sistema più 

complesso che tenga conto di entrambi gli input e di come questi si influenzino a vicenda. Dal 

momento che sviluppare e testare questi algoritmi di controllo direttamente su un paziente non 

è possibile e l'uso di manichini spesso non dà risultati accurati, il presente lavoro, partendo da 

queste criticità, ha avuto come obiettivo quello di studiare e sviluppare un modello di 

incubatrice e neonato in grado di simulare lo scambio termico tra i corpi coinvolti. Partendo da 

vari studi presenti in letteratura, si è quindi realizzato un modello in silico in grado di valutare 

il trasferimento di calore tra vari compartimenti come i tessuti interni del neonato, i vasi 

sanguigni, la pelle, l'aria e il riscaldatore, integrabile con un sistema di controllo e che permetta 

quindi di studiare in silico gli effetti delle nuove soluzioni proposte. Un'altra problematica 

associata al controllo della temperatura cutanea è il distacco del sensore adesivo, normalmente 

un termistore, che può essere risolto con l'uso di sensori contactless integrabili nel sistema. Il 

secondo obiettivo di questo progetto è stato quindi quello di studiare la possibilità di utilizzare 

un sensore a infrarossi per hobbistica come soluzione alle problematiche emerse dai termistori 

adesivi utilizzati nelle moderne incubatrici e isole neonatali, valutandone la capacità di rilevare 

correttamente la temperatura cutanea. 
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Capitolo 1 – La neonatologia 

 

 

1.1 Introduzione 

 

Con il termine neonatologia si intende quel settore della medicina che si occupa della cura, 

dello sviluppo e delle malattie del neonato nel suo primo mese di vita [1]. Sebbene nel corso 

della storia ci sia stata una sempre maggiore attenzione verso la cura del neonato e una sempre 

maggiore ricerca sulla terapia e prevenzione allo scopo di ridurre la mortalità infantile, è 

soltanto nel 1960 che viene coniato per la prima volta il termine neonatologia, definita da 

Alexander Schaffer come “quella parte della pediatria con particolare interesse per l’arte e la 

scienza del trattamento dei disordini del neonato” [2]. Al giorno d’oggi, con neonatologia, in 

modo più specifico si intendono tutte le procedure e operazioni sanitarie volte alla cura del 

neonato specialmente nel caso in cui questo sia nato prematuro o malato con lo scopo di 

garantirne la sopravvivenza e la corretta crescita nei primi giorni di vita [3]. L’organizzazione 

mondiale della sanità (OMS) definisce con nascita prematura qualsiasi nascita avvenuta prima 

delle 37 settimane complete di gestazione o meno di 259 giorni dal primo giorno dell’ultimo 

periodo mestruale della madre. Un’ulteriore suddivisione viene poi effettuata sulla base dell’età 

gestazionale, definendo estremamente prematura qualunque nascita avvenuta entro le 28 

settimane, molto prematura qualsiasi nascita tra le 28 e le 32 settimane e moderatamente 

prematura o tardiva qualunque nascita tra le 32 e le 37 settimane [4]. I neonati pretermine 

vengono ricoverati nelle unità di terapia intensiva e di solito richiedono un supporto respiratorio 

e nutrizionale associati a trattamenti specifici per eventuali complicazioni quali enterocolite 

necrotizzante e sepsi. Di norma i trattamenti sono suddivisi in due categorie principali, quelli 

di supporto e quelli reattivi. I trattamenti di supporto prevedono il supporto respiratorio, 

cardiovascolare e nutritivo. Il supporto respiratorio consiste: nella ventilazione, ovvero la 

somministrazione di ossigeno in modo invasivo o non invasivo, la terapia di rimpiazzamento 

del surfactante, che avviene tramite la somministrazione di surfactante attraverso tubi 
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endotracheali, l’uso di corticosteroidi post-natali e caffeina come stimolante respiratorio. Il 

supporto cardiovascolare, invece, prevede generalmente l’uso di farmaci come vasopressori e 

inotropi cardioselettivi, mentre il supporto nutritivo avviene attraverso la somministrazione di 

latte materno o derivati per compensare eventuali maggiori volumi di nutrimento richiesti. I 

trattamenti reattivi, invece, includono il trattamento attivo di complicazioni quali problemi 

neurologici, pervietà del dotto arterioso, enterocolite necrotizzante e retinopatia. Di norma il 

trattamento di problemi neurologici prevede l’uso di morfina come analgesico e sedativo, 

paracetamolo come alternativa alla morfina, il raffreddamento terapeutico come metodo di 

riduzione del danno associato all’ipossia perinatale e farmaci anticonvulsivanti. Per quanto 

riguarda le pervietà del dotto arterioso queste possono essere chiuse tramite l’utilizzo di farmaci 

antinfiammatori non steroidei. Nel caso di enterocolite necrotizzante o di sepsi il trattamento 

combina i già visti sistemi di supporto accompagnati all’uso di antibiotici, mentre per la 

retinopatia è previsto la terapia laser [3]. È bene precisare che per qualsiasi neonato, anche 

perfettamente sano, sono previsti trattamenti volti al controllo dello stato di salute e al 

mantenimento dei parametri vitali entro certi valori [5]. Naturalmente, oltre ai nati prematuri, 

sono in maniera più generica sottoposti a trattamenti di cura neonatale anche i bambini con un 

basso peso corporeo che è il primo parametro ad essere registrato alla nascita. Secondo l’OMS 

è definito basso peso corporeo qualsiasi peso al di sotto dei 2500 g con un’ulteriore suddivisione 

che prevede di considerare come molto basso peso corporeo un peso al di sotto dei 1500 g ed 

estremamente basso peso corporeo un peso al di sotto dei 1000 g [6]. Il trattamento previsto per 

neonati il cui peso corporeo risulta inferiore a 2500 g è denominato Kangaroo Mother Care 

(KMC) e consiste nello stretto contatto (pelle-pelle) con la madre. Per tutti i neonati che invece 

presentano complicazioni e per i quali risulta insufficiente questo tipo di trattamento è previsto 

l’inserimento all’interno di un’incubatrice o di un’isola neonatale [5].  

 

 

1.2 Obiettivo della tesi 

Considerando le finalità di un’incubatrice neonatale nel trattamento di neonati prematuri risulta 

necessario valutare le modalità di funzionamento di questo dispositivo individuandone i punti 

di forza e le criticità. Le funzionalità principalmente studiate riguardano i sistemi di controllo 

delle variabili fisiche coinvolte e il rilevamento dei parametri vitali tramite diversi sensori 

situati all’interno della teca. Tra le variabili fisiche quella più importante, nonché la prima ad 

essere stata studiata a livello storico, è la temperatura e con essa gli scambi di calore che devono 
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consentire al bambino di mantenersi entro una certa zona termica neutrale in grado di evitare 

che possa soffrire di ipotermia o ipertermia. Al giorno d’oggi sono ancora presenti diverse 

problematiche associate a questa variabile sia dal punto di vista del controllo automatico, dove 

non è possibile controllare contemporaneamente la temperatura della cute del paziente e 

dell’aria circolante generando spesso grandi oscillazioni in entrambe, sia dal punto di vista della 

rilevazione in quanto i sensori adesivi moderni spesso causano danni alla pelle e tendono 

facilmente a staccarsi. L’obiettivo del presente lavoro è quindi quello di studiare delle possibili 

soluzioni a queste problematiche, da un lato attraverso lo sviluppo di un modello in silico, per 

il quale è stato progettato un controllo automatico in grado di ridurre le oscillazioni, dall’altro 

valutando l’inserimento nella teca di un sensore contactless a infrarossi per la rilevazione della 

temperatura cutanea. 

 

 

1.3 Struttura dell’elaborato 

Per poter consentire un’adeguata comprensione dello studio in esame e delle soluzioni esplorate 

è necessario comprendere come la tecnologia associata ai dispositivi principalmente impiegati 

nelle unità di terapia intensiva neonatale sia evoluta nel tempo e di come abbia portato 

l’ingegneria biomedica allo sviluppo delle moderne incubatrici. Al fine di avere una trattazione 

completa, l’elaborato è stato quindi suddiviso in cinque capitoli. Nel primo capitolo viene 

descritta l’evoluzione storica della neonatologia e delle tecnologie impiegate nella cura dei 

pazienti prematuri. Nel secondo capitolo sono illustrate le tipologie di incubatrici impiegate 

nella medicina moderna evidenziandone il funzionamento, le finalità, i punti di forza e le 

principali problematiche. Nel terzo capitolo viene presentata una ricerca sullo stato dell’arte dei 

modelli in silico sviluppati per simulare il comportamento termodinamico di un’incubatrice in 

relazione al paziente e/o all’ambiente circostante e di come a partire da questi sia stato 

sviluppato un nuovo modello finalizzato all’esplorazione di una differente tipologia di 

controllo. Nel quarto capitolo sono stati presentati vari sistemi di controllo presenti in letteratura 

come possibili soluzioni alle problematiche evidenziate e l’implementazione di un controllo 

PID come possibile alternativa. Nel quinto capitolo sono invece presentate diverse possibili 

soluzioni al problema di rilevazione della temperatura cutanea studiate in diversi articoli 

scientifici seguiti dalla presentazione di una termocamera con i relativi test condotti su 

un’incubatrice e su un’isola neonatale. Segue una breve trattazione sulle prospettive future e le 

conclusioni del presente lavoro. 
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1.4 Storia della neonatologia 

 

Sebbene la neonatologia intesa come cura del neonato abbia sempre accompagnato la storia 

dell’uomo e la scienza medica abbia fatto nei secoli notevoli progressi per garantire la 

sopravvivenza e la riduzione della mortalità infantile, è solo dalla seconda metà del 

diciannovesimo secolo che la tecnologia ha iniziato ad essere impiegata come principale di 

strumento di supporto alla neonatologia. Dal momento che l’incubatrice neonatale è uno 

strumento atto al trattamento di pazienti nati prematuri è doveroso concentrarci storicamente 

proprio sul trattamento di questi neonati e di come questo si sia evoluto nel tempo. Nel XIX 

secolo, prendendo gli Stati Uniti come esempio, il termine prematuro non aveva un significato 

equivalente a quello che assume oggi, ma si riferiva genericamente a qualsiasi bambino che 

fosse pretermine e/o considerato debole in modo congenito, ovvero concettualmente affetto da 

mancanza di energia o vitalità ed era molto comune la pratica di considerare questi feti come 

malati per cause ereditarie (citando spesso la sifilide), considerando la nascita prematura come 

un modo per l’organismo di espellere un corpo difettoso. Nella maggior parte dei casi le nascite 

avvenivano in casa e a meno che la madre non si rivolgesse al personale medico della struttura 

in cui eventualmente riposava in attesa del parto, molto spesso l’ausilio al parto veniva fornito 

dalle ostetriche, ma era sempre la madre ad occuparsi della maggior parte delle cure verso il 

neonato affidandosi a guide mediche domestiche pubblicate alla fine del XVIII secolo e 

divenute poi molto popolari e di uso comune [7]. I resoconti storici mostrano che i medici 

facevano uso di incubatrici neonatali già a partire dal 1835, ma la prima pubblicazione ufficiale 

relativa a questo tipo di tecnologia venne dal medico francese di Bordeaux Louis Paul Denucé 

nel 1857. Una successiva pubblicazione avvenne soltanto 3 anni dopo, nel 1860 ad opera di 

Carl Credé che rilasciò il suo modello sul mercato tedesco e che fu da base e ispirazione per i 

modelli più avanzati che sarebbero nati negli anni ‘80 dell’800. L’incubatrice realizzata da 

Denucé consisteva di un tubo metallico in zinco con un più piccolo tubo metallico al suo interno 

entrambi saldati ad una estremità con una piccola apertura vicino alla cima dove l’acqua calda 

veniva riversata all’interno, mentre dal lato opposto inferiore era presente un sistema di 

raccoglimento dell’acqua che veniva raffreddata. A differenza di questo modello, quello 

prodotto da Credé (figura 1) che fu implementato definitivamente nel 1861 consisteva sempre 

di un tubo metallico a doppia parete, ma differiva dal precedente per il fatto che faceva circolare 

aria calda per scaldare le pareti circostanti e non veniva posizionato a terra, ma su un supporto 
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fornito di un attacco per tubo flessibile che si collegava ad un rubinetto per l’acqua calda, 

facilitando la sostituzione dell’acqua stessa poiché dissipava calore [8].  

 

 

Figura 1 Sinistra: prima raffigurazione della “vasca riscaldante” pubblicata dal Dr. Carl Siegmund Franz Credé nel 1884. Destra: 
sezione della struttura dove è possibile visualizzare il percorso dell’acqua calda attraverso le pareti laterali e inferiori [62]. 

 

Nel tardo XIX secolo circa il 15-20% di tutti i neonati statunitensi non sopravvivevano fino al 

primo anno di età e all’interno di questa percentuale, che racchiude anche i neonati sani, 

passavano quasi inosservati i neonati prematuri, tra i quali la mortalità era decisamente più alta. 

In questi ultimi casi la morte sopraggiungeva nell’arco di poche ore se affetti da malattie gravi 

come malattie cartilaginee o di pochi giorni nel caso di ipotermia, infezione o perdita di peso, 

mentre era incerto il destino di quasi tutti i nati prematuri fino ai 7-8 mesi di età poiché spesso 

dipendeva dalle cure della madre e dalla loro abilità nel seguire le linee guida e le procedure 

mediche. Questa situazione cambiò notevolmente nel 1870 quando l’ostetrico francese 

Stéphane Tarnier trovò il modo di riscaldare tutti i neonati che sarebbero altrimenti morti di 

ipotermia nell’ospedale di Maternità di Parigi, ispirandosi agli incubatori utilizzati nello zoo di 

Parigi per il riscaldamento del pollame. Richiedendo il supporto dei tecnici che si occuparono 

dell’installazione dell’incubatrice nello zoo, riuscì attraverso qualche modifica ad ottenere un 

simile dispositivo all’interno dell’ospedale parigino nel 1880 (figura 2). Il dispositivo 

permetteva di ospitare più neonati contemporaneamente e funzionava riscaldando una riserva 

di acqua, che veniva cambiata manualmente ogni 3 ore, attraverso una fonte di calore esterna. 

Dalle analisi statistiche effettuate a seguito di questa semplice invenzione, emerse come la 

mortalità tra i neonati il cui peso ricadeva nel range 1200-2000 g era calata dal 66% al 38%, 

ovvero quasi dimezzata.  
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Figura 2 Sinistra: primo modello sviluppato da Stéphane Tarnier nel 1881. Destra: nuovo modello sviluppato da Stéphane 
Tarnier e dal Dr. A. Auvard nel 1884 [62]. 

 

Negli anni successivi l’interesse francese verso la neonatologia diede un forte impulso alla cura 

dei neonati, specialmente quelli prematuri, portando all’allestimento di strutture sorte nei pressi 

degli ospedali principali e volti al trattamento dei pazienti nati in casa. Tali strutture erano dette 

Servizi Ospedalieri per i deboli, erano dotate di incubatici e un servizio di assistenza dato da un 

corpo di ostetrici ed erano nate in un contesto di scarsa natalità nazionale come tentativo da 

parte del governo di ridurre il de-popolamento del paese. A seguito di queste decisioni, tuttavia, 

la mortalità in Francia tornò a salire ulteriormente e si decise quindi, seguendo le idee di Pierre 

Constant Budin, di garantire maggiore vicinanza tra il neonato e la madre, favorendo quanto 

possibile l’assunzione di latte materno rispetto quello fornito dalle infermiere e ridurre l’uso 

delle incubatrici modificandone la cappa in modo che fosse possibile, usando il vetro come 

materiale, dare la possibilità alla madre di poter osservare costantemente il neonato. La 

decisione fu presa osservando come i servizi di assistenza ospedaliera precedentemente allestiti 

non facevano che peggiorare le condizioni di salute del neonato durante il trasporto e lo 

portavano ad allontanarsi dalla madre aumentando i casi di abbandono. Un ulteriore passo 

avanti nella tecnologia di assistenza neonatale lo si è avuto nel 1890 quando Alexandre Lion, 

un fisico francese, riuscì a realizzare a Nizza un’incubatrice molto più sofisticata di quella di 

Tarnier, costituita da un grande apparato metallico dotato di un termostato e un sistema 

indipendente di ventilazione forzata (figura 3), anche se sfortunatamente si trattava di un 

prodotto molto costoso che non riuscì a spopolare sul mercato e venne utilizzato solamente 

negli ospedali supportati direttamente dal governo.  
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                                 Figura 3 Illustrazione dell’incubatrice sviluppata dal Dr. Alexandre Lion nel 1889 [62] 

 

Il problema principale dello scarso sviluppo tecnologico in neonatologia a cavallo tra il XIX e 

il XX secolo fu il fatto che socialmente l’incubatrice era ancora vista come un sistema di 

supporto non essenziale alle cure della madre verso il neonato e l’elevato costo di produzione 

contribuiva a renderlo un prodotto non facilmente accessibile. È quindi importante considerare 

il fatto che la successiva evoluzione delle incubatrici e il loro largo utilizzo in ambito sanitario 

fu dovuto agli sforzi di promozione compiuti verso il pubblico. Questi vennero condotti 

principalmente da Lion in Francia e dal medico impresario Martin Couney, ex collaboratore di 

Lion che si occupò di allestire due mostre: la mostra di Londra nel 1896 e la Pan-American 

Exposition del 1901 a Buffalo (NY); Couney decise poi di allestire un’ulteriore esposizione 

rendendola permanente: si trattava dell’esposizione del circo di Coney Island che fu di vitale 

importanza ed ebbe un notevole impatto sociale perdurando fino al 1940 [7]. La mostra di 

Coney Island aveva come caratteristica peculiare il fatto che i neonati venivano fisicamente 

inseriti nelle incubatrici esposte al pubblico in modo che questo ne vedesse l’efficacia 

direttamente con i propri occhi. Un altro aspetto positivo della mostra fu il fatto che permise di 

salvare oltre 6500 vite in 30 anni di attività raddoppiando la sopravvivenza post-natale e 

convincendo il pubblico del fatto che questa fosse più alta in un ambiente non sanitario e 

percepito come inadatto alla cura dei neonati, proprio come un circo [9]. Queste mostre 

contribuirono ad avvicinare il pubblico alla tecnologia neonatale diffondendo l’idea che negli 



8 
 

anni successivi l’incubatrice si sarebbe sviluppata a tal punto da diventare affidabile e 

necessaria, contribuendo a radicalizzare l’idea che non fosse più un’estensione della madre ma 

un suo valido sostituto. Un successivo notevole contributo fu dato dall’ostetrico Joseph B. 

DeLee che riconobbe la necessità di un intervento tecnologico standardizzato aprendo nel 1900 

una stazione per incubatrici al Chicago Lying-in Hospital. Le innovazioni introdotte grazie a 

questa soluzione furono efficaci sistemi di intubazione e inflazione polmonare dei neonati 

prematuri, un innovativo termostato integrato all’incubatrice stessa e un servizio di trasporto 

dei neonati basato sull’uso di un’incubatrice portatile fornita ai medici e agli infermieri in caso 

di assistenza durante il periodo invernale. Sfortunatamente, gli sforzi di DeLee ebbero un 

impatto minore di quanto ci si aspettasse e nell’arco di 10 anni il sistema si ritrovò ad essere al 

di fuori delle possibilità economiche della città di Chicago. Tra il 1910 e il 1920 il fallimento 

dell’attività di DeLee e un successivo incendio a Coney Island fecero decadere l’interesse verso 

questa tecnologia, complici il fatto che le nascite iniziavano ad avvenire sempre più in ospedale, 

dove l’assistenza era maggiore e spesso non vi era necessità del supporto tecnologico. In 

concomitanza con questo fatti, in quegli anni ci fu l’avvento di un movimento eugenetico che 

aveva come obiettivo il miglioramento qualitativo della “razza americana”, dando la priorità 

alla nascita di bambini sani e ponendo quindi minore attenzione ai nati prematuri, considerati 

deboli e inadatti alla società, verso i quali non vi fu più molta attenzione portando molti critici 

a parlare di “suicidio razziale”. Sebbene questo periodo di stallo durò circa dieci anni, già nel 

1914 avvenne un evento che determinò una svolta nella storia dell’incubatrice, ovvero 

l’incontro tra Coney e il medico americano Julius Hess. Questi sviluppò una sua personale 

incubatrice (figura 4) dotata di un lettino riscaldato elettricamente e circondato da una cappa 

metallica contenente acqua riscaldata [7]. A questa invenzione Hess associò lo spostamento 

dall’uso dell’incubatrice isolata alla stazione di incubatrici, estese il concetto di incubatrice in 

sé a quello di camera ad ossigeno, sviluppò un sistema di trasporto basato sull’uso di ambulanze 

disponibili 24 ore su 24 per risolvere il già citato problema dei nati al di fuori dell’ospedale, il 

facile accesso al latte materno che venne reso sempre disponibile a tutti i pazienti,  e infine si 

occupò di addestrare uno staff di infermieri esperti in specifici protocolli collaborando con la 

collega Evelyn Lundeen [9]. Grazie a quest’ultima l’infermieristica neonatale ereditò una 

posizione analoga a quella delle madri nella tradizione francese e che contribuì a dare maggiore 

rilievo a questo ruolo, spesso dotato di scarsa autonomia e potere decisionale.  
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Figura 4 Sinistra: schema progettuale dell’incubatrice sviluppata da Julius Hess nel 1934. Destra: fotografia dell’incubatrice in 
funzione [62] 

 

Dagli anni ’40 in poi la crescita della popolazione conseguita all’aumento delle nascite contribuì 

finalmente a dare l’impulso finale alla diffusione in tutto il paese delle incubatrici trasferendo 

le nascite principalmente negli ospedali dove le madri potevano ricevere l’affidabile assistenza 

tecnologica di cui avevano bisogno [7]. Nel tempo le incubatrici hanno quindi progredito 

passando da un sistema di riscaldamento a gas a quello elettrico e da un sistema di controllo 

analogico ad uno digitale attraverso l’impiego di microprocessori che hanno ridotto 

notevolmente il volume della circuiteria interna. Al giorno d’oggi le incubatrici rappresentano 

un’ulteriore evoluzione rispetto a quelle del passato, in grado di fornire un controllo preciso su 

parametri quali ossigeno, umidità e temperatura avvertendo lo staff in caso di errori o 

cambiamenti eccessivi di questi parametri e fungendo quindi da sistemi di assistenza 

indispensabili [10]. Per quanto concerne il controllo della temperatura nello specifico, un 

notevole contributo fu dato nel 1950 da William Silverman, Richard Day e colleghi alla 

Columbia di New York che dimostrarono in uno dei primi controlli randomizzati in 

neonatologia, che la sopravvivenza dei neonati in un’incubatrice era maggiore se la temperatura 

a cui venivano sottoposti era di 4°C maggiore rispetto al gruppo di controllo [11]. A differenza 

delle incubatrici utilizzate ai tempi di Couney che necessitavano di un controllo manuale dei 

parametri, cosa che poteva avvenire soltanto se il personale medico era presente e rapido 

nell’intervento in seguito all’attivazione dei segnali di allarme, le incubatrici moderne sono 

totalmente automatizzate richiedendo scarsa supervisione, anche se mai completamente assente 

per far fronte a eventuali malfunzionamenti [10].  
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Al giorno d’oggi esistono varie tipologie di incubatrici, delle quali le più utilizzate sono 3: 

l’incubatrice chiusa, ovvero quel dispositivo che viene comunemente identificato 

semplicemente con il termine incubatrice, l’incubatrice aperta comunemente nota come isola 

neonatale (infant warmer in lingua inglese) e l’incubatrice da trasporto. Ognuno di questi 

dispositivi viene impiegato per una specifica applicazione, segue specifiche normative e 

inevitabilmente possiede vantaggi e svantaggi se confrontato con gli altri [12]. 
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Capitolo 2 – Tipologie di incubatrici 

 

 

2.1 L’incubatrice neonatale 

 

Un’incubatrice neonatale chiusa è un dispositivo atto a contenere un neonato e realizzato più 

nello specifico per i bambini nati prematuri o considerati ad alto rischio proteggendolo da basse 

temperature, infezioni, rumore, correnti d’aria, eccessivo stress fisico ed esposizione a germi o 

contaminanti ambientali (figura 5). Si tratta di un dispositivo utilizzato in un reparto 

ospedaliero, tipicamente un dipartimento di cura primaria, o nelle unità di terapia intensiva 

neonatale (NICU – Neonatal Intensive Care Unit). Un neonato, specialmente se prematuro, a 

causa di fenomeni di trasmissione di calore come conduzione, convezione e irraggiamento 

tende a raffreddarsi molto velocemente e rischia, se esposto a stress da freddo molto prolungato, 

una serie di complicazioni come ipossia, ipoglicemia, acidosi metabolica e perdita delle riserve 

di glicogeno. Poiché questi pazienti non sono in grado di regolare la propria temperatura 

corporea, il dispositivo, costituito da un ambiente chiuso ed isolato dall’esterno, permette di 

fornire calore e un determinato valore di umidità dell’aria che, mantenendosi entro certi limiti, 

permettano al bambino di sopravvivere garantendogli i corretti valori dei parametri vitali e le 

condizioni necessarie allo sviluppo [13]. I principali componenti esterni di un’incubatrice sono 

[14]: 

• maniglia di sollevamento della cappa: usata per sollevare la cappa e le parti superiori ad 

essa collegate per favorire la pulizia e manutenzione del dispositivo 

• chiusura a cerniera della cappa: situata all’angolo posteriore destro, serve per bloccare 

il complesso della cappa in posizione aperta e rilasciarla se decompressa 

• leve alza-materasso: usata per posizionare il materasso nelle posizioni di Fowler o 

Trendelemburg 

• apertura laterale: provvede l’accesso al compartimento del neonato 

• fermo/rilascio della porta di accesso: ferma o rilascia il pannello di accesso 

• fermo/rilascio del pannello di accesso: ruota, ferma o rilascia il pannello di accesso 
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• tubo di riempimento per l’umidità: sistema di conduzione per il riempimento della 

riserva di umidità 

• porta di accesso ai tubi: punto di convogliamento delle tubature e guida di accesso per 

le sonde nel compartimento del neonato 

• serratura a rotelle: limita il movimento dell’incubatrice vincolandola agli angoli opposti 

della teca 

• connessione per l’ingresso di ossigeno: situato nella parte posteriore, è un punto di 

connessione per il sistema esterno di somministrazione dell’ossigeno 

 

 

Figura 5 Fotografia di una moderna incubatrice da reparto di terapia intensiva neonatale (NICU) [62] 

 

Nello specifico il dispositivo è costituito da un sistema di circolazione forzata dell’aria che 

conferisce al microambiente una temperatura omogenea e controllata, un preciso valore di 

umidificazione e previene il contatto tra il paziente e i contaminanti esterni, particolarmente 

pericolosi per il neonato soprattutto nei primi giorni. La cappa superiore è costituita 

normalmente da un materiale plastico e trasparente che consente al personale medico e ai 

genitori di controllare costantemente il neonato ed è dotato di aperture laterali che consentono 

di interagire con il bambino evitando di dover aprire la cappa rischiando di alterare i parametri 
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ambientali del microambiente interno necessari alla sopravvivenza del paziente. Quest’ultimo 

giace disteso su un lettino fornito di materasso antibatterico, ignifugo e lavabile per prevenire 

eventuali incidenti. Sia il materasso che la cappa stessa possono contribuire al riscaldamento 

del paziente attraverso la circolazione forzata o naturale di aria riscaldata o utilizzando acqua 

calda rispettivamente. Il sistema di riscaldamento utilizzato nelle incubatrici è costituito da 

bobine resistive filiformi o tubulari con livelli di potenza tra i 100 e i 300 W. La temperatura 

viene mantenuta entro certi parametri attraverso un sistema di controllo facente uso di diversi 

sensori che possono essere ambientali, di umidità oppure attaccati sulla pelle del paziente per 

misurarne direttamente la temperatura corporea. Molto spesso, sebbene la temperatura sia 

controllata automaticamente anche attraverso un interruttore di sicurezza che interrompe il 

risaldamento nel momento in cui la temperatura del dispositivo superi i 400°, l’umidità e 

l’ossigeno sono controllati manualmente. Per quanto riguarda il sistema di gestione dell’umidità 

dell’aria, questa viene creata facendo fluire l’aria riscaldata attraverso un contenitore di acqua 

distillata, la quale evaporando permette di umidificarla. È di fondamentale importanza fare uso 

di acqua distillata allo scopo di evitare danni corrosivi all’incubatrice. Per quanto riguarda 

l’ossigeno, questo viene aggiunto al flusso di aria facendolo confluire a partire da una riserva 

centrale di gas oppure da una bombola esterna. Tutte le funzioni sono controllate da un 

microprocessore e sono presenti sistemi di allarme in caso di malfunzionamento della ventola. 

Quest’ultima, di fondamentale importanza poiché senza di essa il calore non si distribuirebbe 

omogeneamente nella teca creando un surriscaldamento, permette di direzionare l’aria 

all’interno della teca dopo che questa è fluita attraverso l’umidificatore e l’elemento riscaldante 

ed è sempre presente una valvola di controllo per la fornitura di ossigeno. L’aria così arricchita 

di ossigeno, riscaldata e inumidita fluisce nella teca in cui è contenuto il bambino e viene poi 

fatta defluire all’esterno attraverso piccoli sfiatatoi. Il dispositivo è infine dotato di due tipi di 

filtri dell’aria usati per rimuovere i contaminanti all’ingresso di questa nella teca, quelli 

monouso e quelli riutilizzabili: i filtri monouso sono filtri antibatterici usa e getta e sono quelli 

più largamente utilizzati nelle incubatrici moderne, mentre quelli riutilizzabili sono 

generalmente lavabili, ovvero possono essere lavati, asciugati e riutilizzati [13].  La circuiteria 

elettronica di cui dispone l’incubatrice fa uso dell’alimentazione a 220 V e 50 Hz di frequenza, 

mentre per il sistema elettronico a corrente continua sono previsti voltaggi tra 5 V, 12 V, 18 V, 

24 V. Per quanto riguarda il pannello visivo, nello specifico si tratta di un display digitale in 

grado di fornire informazioni riguardo alle variabili controllate come livello di ossigenazione 

del sangue, frequenza cardiaca, temperatura e umidità e permette di fornire ulteriori 

informazioni attraverso l’uso di spie, considerando il fatto che ogni tipo di allarme ha un colore 

diverso per una più semplice e immediata comprensione [14]. 
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2.1.1 Controllo di calore e temperatura 

Questo tipo di controllo avviene in due modalità principali: il controllo dell’aria e il controllo 

cutaneo. Il controllo dell’aria prevede la misurazione della temperatura dell’aria nel 

microambiente in cui è situato il neonato. In questo caso la temperatura viene mantenuta nel 

range 22 °C – 38 °C e nello specifico al valore standard di 35 °C +- 0.1 °C che viene tenuto 

come riferimento determinando variazioni nella somministrazione di calore nel momento in cui 

ci si discosti da questo valore. La sonda per la rilevazione è situata sotto il supporto e un sensore 

aggiuntivo è spesso utilizzato per misurare il massimo valore di temperatura attivando nel caso 

un allarme e spegnendo il sistema di riscaldamento. Nella modalità di controllo cutaneo il 

sensore è piazzato sulla pelle del bambino e il controllo funziona allo stesso modo, tranne che 

per il valore del range di temperatura che oscilla tra 34.0 °C e 37.90°C e per il tipo di sonde 

usate che sono più accurate e precise. Alcuni sistemi di controllo fanno uso di un controllo di 

tipo proporzionale dove viene confrontato il valore di resistenza del sensore con quello della 

resistenza di riferimento a cui corrispondono le rispettive temperature. La struttura elettronica 

del controllo prevede il caratteristico circuito a ponte dove una resistenza è quella del sensore 

e quella al lato opposto è quella di riferimento. L’uscita del ponte è amplificata restituendo un 

valore di voltaggio V1 proporzionale all’errore di temperatura. Un successivo generatore di 

funzioni d’onda a bassa frequenza (1 Hz) genera il profilo a dente di sega producendo un 

voltaggio V2 la cui ampiezza è comparabile a quella di V1. I valori di V1 e V2 sono confrontati 

da un circuito comparatore che produce un’uscita V3 durante il periodo in cui V1 è maggiore 

di V2. Il valore di voltaggio prodotto in uscita controlla un generatore di impulsi di gate che 

produce impulsi di accensione per l’interruttore di controllo quando V3 è alto. L’interruttore 

permette quindi di fornire al riscaldatore la tensione di linea quando V1 è maggiore di V2, 

mentre quando la temperatura si avvicina al riferimento V1 tende a zero riducendo l’intervallo 

di tempo della funziona a bassa frequenza e riducendo quindi l’uscita del riscaldatore [14]. Il 

controllo di temperatura, in sintesi, prevede quindi un sistema a feedback nel quale la 

temperatura ambientale viene misurata da un sensore e riportata al controllore il quale la 

confronta con il range termico di riferimento ovvero un intervallo di valori all’interno del quale 

deve mantenersi la temperatura. Se la temperatura ambientale si trova al di sotto del valore 

minimo allora viene inviato un impulso di corrente al sistema di riscaldamento che incrementa 

la potenza fornita e porta ad un aumento della temperatura. Se viceversa il sensore rileva un 

valore superiore a quello massimo il controller invia un impulso di corrente inferiore al sistema 

di riscaldamento che porta a fornire minore calore [15]. I sistemi controllati elettricamente di 

solito usano termistori per rilevare a temperatura e un tipico controllo PID (proporzionale 
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integrativo derivativo) per avere un controllo più preciso [13]. I termistori sono trasduttori 

elettrici che sfruttano le proprietà dei semiconduttori come il fatto che la variazione di 

temperatura possa influire sulla loro conducibilità elettrica: la variazione di temperatura 

determina una variazione della resistenza e questa influisce sulla tensione ai capi della 

resistenza stessa, determinando un segnale che può essere misurato analogicamente e poi 

convertito in un’informazione digitale, ovvero una variazione della temperatura. L’uso di 

termistori ha come vantaggio il fatto che si tratta di sensori veloci, ad elevata sensibilità ed 

economici, ma hanno lo svantaggio di essere non-lineari e fragili [16]. Simultanee misure della 

temperatura della pelle del bambino possono essere fatte usando un addizionale sensore di 

temperatura, la quale di solito viene mostrata digitalmente. Sistemi di rilevazione che invece 

sono caduti in disuso, ma che comunque sono stati utilizzati o testati in passato rivelandosi 

oggigiorno meno precisi e affidabili, sono i termometri a mercurio, a causa della natura tossica 

del metallo coinvolto, oppure i termostati, i quali non permettono un controllo preciso a causa 

degli errori di isteresi, anche se in quest’ultimo caso capita più spesso che in alcuni modelli 

vengano ancora impiegati [13]. In questi casi il termostato è formato da un sensore costituito 

da un tubo capillare inserito all’interno di una camera a pressione contenente un diaframma o 

un coperchio metallico. Quando si ha una variazione della temperatura, questa influisce sul 

volume di gas contenuto nella camera che espandendosi o contraendosi a seguito di un aumento 

o di una diminuzione della temperatura rispettivamente, attiva un interruttore elettrico. Il 

sistema di controllo elettronico è sempre dotato di un sensore cablato che in uscita comanda un 

relé (acceso-spento) o un dimmer (controllo a variazione continua). Il vantaggio nell’uso di un 

controllo elettronico è di poter utilizzare un sensore di temperatura aggiuntivo che è fissato sulla 

pelle del bambino [17]. 

2.1.2 Controllo di umidità 

Questo tipo di controllo viene attuato chiudendo o aprendo una piastra deflettrice sopra il 

contenitore di acqua. L’umidità viene misurata da un igrometro con display digitale o attraverso 

un comparatore e viene mantenuta sempre tra il 40% e il 90% [13]. Esistono due tipologie di 

sistema di controllo dell’umidità: il sistema di controllo attivo e il sistema di controllo passivo. 

Il sistema di controllo attivo è formato da un vaporizzatore a ultrasuoni e il vapore presente 

nella teca è misurato da un sensore di umidità che invia il segnale al controller che a sua volta 

lo confronta con un valore di riferimento creando a tutti gli effetti un sistema a catena chiusa o 

a feedback analogo a quello visto per il controllo di temperatura. Il sistema di controllo passivo, 

invece, si basa sul fornire all’ambiente chiuso in cui si trova il neonato, un flusso d’aria 

vaporizzato ottenuto facendo evaporare l’acqua di un serbatoio che unendosi all’aria circolante 



16 
 

viene poi diffusa da una ventola in tutto lo spazio chiuso soprastante. In questo secondo sistema 

il valore di umidità relativa dell’aria non viene misurato quindi si ha la completa assenza di un 

vero e proprio controllo e la sola variazione del flusso dell’aria, regolata manualmente, è l’unico 

strumento per regolare il valore dell’umidità dell’aria. Sistemi di questo tipo non consentono 

un controllo rigido e il mantenimento di alti valori di umidità e per questo, sebbene siano ancora 

molto utilizzati, spesso ci si orienta nel cercare di utilizzare microcontrollori per avere una 

maggiore precisione e tenere alti i valori di vapore acqueo nell’aria. In uno studio condotto al 

fine di valutare possibili variazioni di questi sistemi allo scopo di migliorarne l’efficienza si è 

sviluppato un sistema dotato di microcontrollore integrato con un software per tenere traccia 

delle variabili rilevate dai sensori. Il sistema studiato è costituito da un motore passo-passo per 

la regolazione dell’umidità nell’intervallo 40% - 60%. Al motore è connesso un driver che 

consente il passaggio dai 5 V del microcontrollore ai 24 V del motore, mentre il 

microcontrollore funge da sistema di coordinamento dei valori di input ricevuti dai due sensori 

ottici esterni e come sistema di input-output per il software e l’interfaccia utente. Il sistema 

rileva l’umidità dell’aria nella teca, il sensore invia il segnale al software e questo lo comunica 

al microcontrollore che attiva il motore. Quest’ultimo, ruotando di un certo angolo il cui valore 

e verso sono memorizzati e tracciati dai sensori ottici, permette di aprire o chiudere una finestra 

mobile attraverso cui passa il vapore proveniente dalla riserva di acqua [18]. Le sonde per la 

misura dell’umidità dell’aria sono costituite da un trasduttore basato sul principio di 

cambiamento capacitivo: ogni cambiamento nell’umidità dell’aria determinerà un 

cambiamento della capacità e questo determinerà un cambiamento nel voltaggio usando un 

circuito a ponte [14]. 

2.1.3 Controllo dell’ossigeno 

Questo controllo viene effettuato attraverso un regolatore ad alta pressione fornito di valvole 

per il controllo del flusso che consentono di mantenere una pressione di 50 psi garantendo un 

flusso di ossigeno variabile [13]. L’aria nella teca deve essere di circa 35 lpm e può essere 

gestita attraverso l’ingresso di aria pre-ossigenata dai filtri di accesso attraverso un motore a 

girante connesso al controller. Dal momento che è il filtro/girante a regolare la quantità di aria 

nella teca, la quantità di ossigeno è gestita dal flussometro. Di norma quando il flusso di 

ossigeno eccede 8 lpm una valvola nel punto di ingresso dell’ossigeno viene attivata e ristretta 

per raggiungere elevate concentrazioni di ossigeno senza avere del flusso in eccesso [14]. 

L’ossigeno viene controllato attraverso l’uso di un microprocessore connesso ad un circuito 

elettrico, valvola e regolatore. Questo sistema è definito servo-ossigeno e il massimo rateo di 

ossigeno nell’incubatrice oscilla tra il 21% e il 65%. A differenza del controllo di temperatura, 



17 
 

dove il sistema è in grado di integrare l’informazione ricevuta dai parametri vitali del bambino 

e dall’ambiente, nel caso della regolazione dell’ossigeno è il medico o il personale sanitario ad 

occuparsi di rilevare il livello di ossigenazione nel sangue del paziente attraverso un dispositivo 

esterno ed un sensore e ad inserire il valore ottenuto come valore di input nel sistema che lo 

prenderà poi come valore di riferimento. Tenendo in memoria questo valore, il sistema di 

controllo opererà come un classico controllo a catena chiusa ricevendo il feedback dal sensore 

ambientale che rileverà il livello di ossigeno nell’aria respirata dal neonato e lo invierà al 

microprocessore che dopo averlo elaborato regolerà le valvole e le altre componenti di sicurezza 

allo scopo di mantenere il livello di ossigeno al livello di riferimento. Come nei casi precedenti, 

quindi, nel caso in cui il valore di ossigeno rilevato sarà al di fuori del range prestabilito il 

controllo si attiverà regolando la corrente fornita alla valvola di somministrazione dell’ossigeno 

variandone il flusso di conseguenza. Fra i vari esempi di sistemi sviluppati, In uno studio è stato 

testato un tipo diverso di controllo costituito da un sensore di ossigeno, un sensore di 

temperatura, un sensore per rilevare l’ossigenazione del sangue, connesso al terminale di una 

sonda non invasiva, e un sensore di umidità relativa. Il sistema di controllo elettronico 

visualizza le informazioni su uno schermo LCD. Il vantaggio fornito da questa soluzione è il 

fatto che il livello di ossigenazione del sangue è rilevato automaticamente dal sistema senza 

l’ausilio del personale medico e il sistema di controllo elettronico comanda direttamente la 

valvola regolandone l’apertura e poi fornendo l’adeguata quantità di ossigeno in riferimento ai 

parametri fisiologici. La valvola resta aperta e l’ossigeno viene fornito fintanto che il valore nel 

sangue non raggiunge il range prestabilito. Questo ciclo continua finché non ci sono interruzioni 

dovute a errori o necessari controlli manuali del personale. In accordo con precedenti studi si è 

visto che ad un livello di ossigenazione nella teca pari al 50% corrispondeva un livello dell’85% 

nel sangue del neonato. Di conseguenza il sistema è stato settato in modo da mantenere il livello 

di ossigeno nel sangue al 90% fino ad un massimo del 95%, quindi qualsiasi valore rilevato al 

di sopra o al di sotto di questo range attiva la variazione di flusso di ossigeno nella teca [19].  

2.1.4 Sistemi di allarme 

questi sistemi si attivano nel caso in cui determinati parametri di controllo escano dal range 

prestabilito. Normalmente le tre principali cause che ne determinano l’attivazione sono [13]: 

• il surriscaldamento, ovvero l’eccessiva temperatura raggiunta dall’aria all’interno della 

teca 

• Il fallimento della ventola, ovvero il blocco della ventola o il suo impreciso 

funzionamento  



18 
 

• lo spegnimento, cioè la generazione di un allarme nel momento in cui il dispositivo si 

arresti a causa della mancanza di corrente. Quest’ultimo segnale viene fornito da una 

batteria aggiuntiva che subentra solo in questo specifico caso e mantiene attivo 

l’allarme fino all’intervento del personale medico. 

 

 

 

2.2 L’isola neonatale 

Un’isola neonatale o infant warmer in inglese è un’incubatrice aperta utilizzata per 

riscaldare i neonati che soffrono di ipotermia a causa dell’incapacità del loro organismo di 

regolare la propria temperatura interna [20]. La struttura del dispositivo (figura 6) può essere 

suddivisa in tre parti [21]:  

• parte superiore: è composta dall’unità di fototerapia e dalla lampada per il riscaldamento 

del neonato 

• parte intermedia: è costituita dal sistema di controllo che comprende i sensori, gli 

allarmi, il processore e tutte le componenti elettroniche e il display di output visivo  

• parte inferiore: è la piattaforma contenente lettino, materasso, sistema di acquisizione 

dei raggi X e telaio di supporto  
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Figura 6 Fotografia di una moderna isola neonatale utilizzata per le operazioni di controllo 

 

Il dispositivo è montato su un telaio fornito di ruote e dotato di motore di sollevamento con 

piastra di rivestimento, bombola di ossigeno e relativo supporto, supporto deflettore in lucite, 

supporti per infusione, sorgente radiante, pannello operativo per modificare e mostrare a 

schermo i parametri rilevati, pannello di controllo dell’aspirazione a bassa pressione, unità di 

fototerapia, materasso, lettino, manopola di regolazione del lettino e cassetti per contenere la 

strumentazione medica e le parti di ricambio. Il radiatore di solito è un sistema che fornisce 

radiazioni infrarosse e può aumentare o ridurre la potenza della radiazione in funzione del 

controllo. Il tubo a infrarossi prevede di essere sostituito dopo 50.000 ore di utilizzo. Il radiatore 

prevede anche una modalità attraverso la quale è in grado di emettere raggi x per ulteriori studi 

sul paziente. Il carrello di supporto viene usato per lo spostamento nelle unità di terapia 

intensiva e prevede un carico non superiore ai 20N, mentre per quanto riguarda il lettino 

portapaziente, esso serve per misurare il peso di quest’ultimo, lo si può inclinare di +- 7°C, 

regolare in altezza fino ad un dislivello di 20 cm e non supporta un peso superiore ai 100N. La 

sacca per infusione, utilizzata per la somministrazione endovenosa dei farmaci, viene appesa al 
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relativo supporto che è in grado di supportare un peso fino a 20N. Il pannello di controllo è 

dotato di varie opzioni, tra cui il test APGAR che viene gestito attraverso un timer che può 

essere avviato, interrotto o azzerato, un sistema di regolazione della temperatura che prevede 

pulsanti per gestire il preriscaldamento e manopole per regolare la temperatura di riferimento e 

che consentono di passare dalla modalità manuale a quella automatica. Sul monitor sono 

presenti pulsanti specifici per la gestione dell’audio dell’allarme e la loro eventuale 

disattivazione [22]. L’isola neonatale utilizza diversi sistemi per regolare la temperatura interna 

e cercare di mantenerla ad un valore costante, non troppo alto e non troppo basso. Il sistema di 

riscaldamento del neonato è costituito da una piattaforma che irradia calore dalla parte superiore 

del dispositivo e da diversi sensori per la rilevazione cutanea della temperatura connessi ad 

un’unità automatica di controllo a sua volta connessa ad allarmi sonori e visuali che si attivano 

in caso di errore [23]. Esistono due diversi tipi di sistemi utilizzati per riscaldare il neonato: 

quelli ceramici e quelli al quarzo. Gli elementi ceramici usano un filo riscaldato come ad 

esempio in nichel-cromo incapsulato in un materiale ceramico che irradia calore riscaldandosi 

nel momento in cui viene fornita l’alimentazione. I sistemi di riscaldamento al quarzo invece 

sono costituiti da un filo riscaldante a spirale racchiuso in un tubo di quarzo e il funzionamento 

è simile al precedente in quanto è l’alimentazione elettrica che riscalda il filo e permette di 

irradiare calore verso il neonato. Si tratta di strumentazioni che richiedono un’alimentazione tra 

gli 800 W e i 1000 W ed emettono energia radiante sottoforma di raggi infrarossi [24]. Il 

dispositivo è dotato di un riflettore parabolico (sia per gli elementi al quarzo sia per quelli 

ceramici [24]) che riflette il calore dalla fonte di riscaldamento al quarzo verso il bambino nella 

culla, sfruttando l’effetto di diffusione termica in favore del gradiente generato tra la sorgente 

calda e la superficie a temperatura inferiore sulla quale giace il bambino [23]. Relativamente al 

deflettore, questo è posizionato vicino alla fonte di calore con lo scopo di direzionarne 

l’emissione nel punto in cui è situato il paziente. Ne esistono diverse forme, ma quella più 

semplice ed efficace è appunto parabolica in sezione con la fonte di riscaldamento posizionata 

nel punto focale in modo che i raggi emessi siano paralleli tra loro in modo da dare un pattern 

a distribuzione spaziale omogenea del calore che andrà ad investire uniformemente la superficie 

target. Per prevenire il contatto tra l’utilizzatore e il riscaldatore radiante, sia la lampada che il 

deflettore sono montati all’interno di un’unità protettiva. Quest’ultima di norma è costituita di 

materiali in leghe metalliche allo scopo di resistere alle alte temperature alle quali è sottoposta. 

Storicamente, le prime unità di questo tipo erano molto grandi per dissipare maggiormente il 

calore assorbito e includevano aperture o ventole montate nella parte superiore per far fluire 

l’aria calda verso l’esterno. Il flusso così generato induce un aumento della superficie esterna 

della testa del riscaldatore rendendo prioritario l’uso del metallo. Va inoltre tenuto in 



21 
 

considerazione che questa perdita di calore riduce l’efficienza energetica del riscaldatore e 

inoltre viene spesso preferita la scelta di materiali meno costosi come plastiche stampate a 

iniezione anche se gli studi relativi al loro utilizzo sono ancora in corso [25]. Di norma il sistema 

di riscaldamento oltre ad essere composto da una lampada riscaldante nella parte superiore del 

dispositivo possiede anche un sistema di riscaldamento del materasso su cui è posizionato il 

neonato analoga a quella vista per le incubatrici chiuse. Sono presenti due modalità operative 

per la gestione della temperatura: la modalità servo e quella manuale: la modalità servo è detta 

modalità automatica ed è utilizzata principalmente durante il trattamento perché aiuta a 

mantenere la temperatura richiesta anche se ha tempi di assestamento molto lunghi. La modalità 

manuale, invece, non considera i valori di riferimento da raggiungere, ma è l’utilizzatore che 

manualmente imposta l’intensità di temperatura: per esempio 20%, 40%, 60%, 80% e 100% 

dell’energia totale emessa dal dispositivo. Il principale vantaggio è che potenzialmente 

l’operatore può impostare l’energia richiesta al 100% ovvero l’emissione di calore sarà sempre 

al massimo della capacità del sistema e a causa di questo motivo, si può avere un rapido 

riscaldamento della base su cui è poggiato il bambino. Un altro vantaggio è che anche quando 

si ha un fallimento del sensore di temperatura il dispositivo può operare in questa modalità [23]. 

La sonda utilizzata per misurare la temperatura del paziente può essere costituita da un sensore 

nella parte terminale, un cavo e una testina di attacco al dispositivo che consente di connettere 

il sensore al sistema di controllo. Nelle isole neonatali di norma il sensore cutaneo viene 

posizionato direttamente sopra al fegato che è un punto ricco di vasi sanguigni e particolarmente 

adatto per rilevare la temperatura corporea. Come nel caso delle incubatrici, anche qui il sensore 

può essere costituito da una termocoppia [24]. Per quanto riguarda la strumentazione di output 

connessa al dispositivo, questo è dotato di un pannello digitale che tiene traccia della 

temperatura cutanea del bambino in tempo reale ed è possibile, come visto, impostare la 

temperatura corporea di riferimento attraverso delle manopole presenti, ma differenza 

dell’incubatrice neonatale chiusa, in questo caso si ha un sistema aperto, ovvero sprovvisto di 

una teca all’interno della quale viene posizionato il bambino che in questo caso è esposto 

direttamente all’ambiente esterno, garantendo ai genitori e al personale sanitario di interagire 

direttamente con lui. Un’ulteriore differenza rispetto all’incubatrice chiusa è l’assenza di un 

microambiente che circonda il paziente e di conseguenza non sussiste la differenza tra controllo 

di temperatura basato su rilevazioni cutanee e quello basato sulla rilevazione della sola 

temperatura del microambiente. È fondamentale considerare che a causa di questa differenza, 

l’ambiente esterno è uno dei principali fattori che influenzano il funzionamento del dispositivo: 

in un ambiente troppo freddo l’effetto riscaldante risulta meno efficace così come la presenza 

di forti correnti d’aria ne riduce l’efficienza [20]. Il dispositivo è dotato di un’unità di 
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alimentazione interna normalmente lineare o ad interruttore di commutazione la cui principale 

funzione è di convertire la corrente alternata a 220 V ad una corrente diretta a basso voltaggio 

che possa alimentare la circuiteria interna al dispositivo senza danneggiarla; di norma questo 

dispositivo interno è costituito da trasformatori, rettificatori, regolatori di voltaggio e filtri. Il 

dispositivo è fornito di batterie ricaricabili connesse al sistema di controllo della temperatura e 

agli allarmi che possono operare autonomamente dalle 6 alle 8 ore e si ricaricano 

automaticamente mentre il dispositivo è in funzione. Alcune isole neonatali prevedono una 

culla su cui adagiare il neonato. Normalmente questa è delimitata da pannelli per prevenire 

eventuali cadute e di un pomello per regolarne la posizione come già visto [24]. 

2.2.1 Unità di fototerapia 

Questa unità integrata nell’isola neonatale è utilizzata per la cura dell’ittero. Questo fenomeno 

si verifica nell’oltre 90% dei neonati e può essere un fenomeno fisiologico associato alla scarsa 

produzione di bilirubina da parte del non ancora totalmente sviluppato organismo del bambino 

oppure un sintomo di diverse malattie e in questo caso si parla di ittero patologico, ma in 

entrambi i casi viene facilmente diagnosticato osservando la pelle del neonato che appare più 

giallognola. Normalmente l’ittero scompare appena il bambino raggiunge un certo grado di 

sviluppo, ma non è raro che possa perdurare anche per più tempo. Nel caso di ittero patologico, 

questo può causare danni cerebrali provocando la morte prematura o gravi conseguenze 

biologiche. È di fondamentale importanza cercare quindi di trattare questa patologia fin dai 

primi momenti e questo può essere fatto attraverso la fototerapia. Questo tipo di cura prevede 

di irradiare la pelle del neonato con un fascio luminoso ad alta frequenza, normalmente luce 

verde-blu, allo scopo di indurre l’ossidazione indiretta della bilirubina che viene quindi 

convertita in un prodotto idrosolubile e non tossico se presente in eccesso nell’organismo. Il 

sistema prevede che la lampada per fototerapia sia dotata di tre livelli operativi per regolare 

l’intensità del fascio: basso, medio e alto, e sia dotata di uno schermo LCD per visualizzare il 

tempo totale della terapia che è il principale parametro considerato. Le unità di fototerapia sono 

programmate per interrompere autonomamente la fonte luminosa qualora sia raggiunto il limite 

di tempo programmato dall’operatore sanitario, mentre se non è impostato alcun limite, il tempo 

standard che viene preso di default è 100 ore [22]. In alcuni modelli presenti in commercio, ad 

esempio, l’emettitore è rivestito di un elemento plastico leggero contenente diodi LED che 

provvedono un’emissione di luce blu ad alta intensità 450-470 nm [26]. In commercio esistono 

diverse tipologie di lampade disponibili per la fototerapia e normalmente i sistemi più diffusi 

prevedono la combinazione di array di tubi fluorescenti su ciascun lato con un materasso 

contenente lampade fluorescenti raffreddate tramite ventole. I sistemi di emissione storicamente 
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più utilizzati sono stati i tubi a fluorescenza che nelle isole neonatali sono solitamente 

raggruppati in 6 tubi blu e 2 tubi bianchi con eventuali interruttori di accensione e spegnimento. 

Il principale svantaggio nell’impiego di questi emettitori è che ne esistono varie tipologie ed 

ognuna presenta range di emissione in termini di lunghezza d’onda che anche se simili tra loro 

presentano livelli di emissione molto differenti con un conseguente diverso impatto sul 

paziente. Le tipologie più diffuse sul mercato sono a luce diurna, bianca-fredda, blu e “blu 

speciale”, quest’ultima dimostratasi la più efficace. Un altro svantaggio riportato dal personale 

medico è il fatto che la luce blu renda difficile valutare la colorazione della pelle del bambino 

che è l’indice più significativo di ittero. Per ovviare a questo problema molti progettisti 

preferiscono ricorrere alla luce bianca che non ostacola l’efficacia della terapia e al tempo stesso 

permette di evitare gli effetti indesiderati dovuti alla difficoltà diagnostica. Infine, un altro 

problema associato ai tubi a fluorescenza è il fatto che, rispetto a tutti gli altri emettitori presenti 

sul mercato, necessitino di essere posizionati più vicino al paziente: ne risulta che la lampada 

dovrà stare a circa 10 cm dal neonato permettendo di raggiungere un’irradiazione di 50 µW/cm2 

per neonati a 37 o più settimane di gestazione. Oltre ai tubi a fluorescenza molti produttori 

usano diodi emittenti LED al nitruro di gallio che permettono di fornire un’elevata irradiazione 

senza eccessiva generazione di calore avendo anche il vantaggio di essere efficienti, durevoli e 

con un ottimo rapporto qualità prezzo. Dal momento che la luce blu si è spesso rivelata irritante 

o dannosa per gli operatori sanitari per evitare questo effetto gli ultimi modelli incorporano 

LED ambrati, dimostratisi efficaci per evitare questa problematica. Un’altra tipologia di 

lampade utilizzate sono quelle alogene basate sull’uso di una o più lampadine al quarzo che 

hanno il vantaggio di essere compatte e di facile utilizzo per la personale medico, mentre spesso 

presentano lo svantaggio di generare una quantità eccessiva di calore. I modelli di isola 

neonatale più recenti incorporano una lampadina di metallo ad alogenuri che rispetto alle 

suddette lampade alogene presenta diversi vantaggi in quanto la fonte luminosa è 

completamente inscatolata e posta lontano dal bambino e la luce ad alta intensità viene 

trasmessa attraverso un tubo flessibile atto a facilitare la trasmissione di luce e che può essere 

regolato per rendere più efficiente la terapia investendo il paziente con un’intensità minore o 

comunque regolabile. Un’ultima tipologia di emettitori presenti in commercio sono quelli a 

fibra ottica costituiti da una lampadina alogena al tungsteno che emette luce attraverso un cavo 

connesso ad una superficie plastica che incorpora le fibre ottiche. Di norma viene utilizzato in 

combinazione con i già visti sistemi di emissione (che irradiano dalla parte superiore del 

dispositivo) poiché il suo potere spettrale, se usato da solo, è molto basso. È inoltre rilevante 

considerare che, proprio a causa del suo basso potere spettrale, la superficie plastica viene posta 

direttamente a contatto con la pelle del neonato, di norma direttamente al di sotto dello stesso 
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per aumentare la superficie cutanea esposta al trattamento, oppure avvolgendo il paziente nella 

parte centrale del corpo per fornire la terapia mentre viene tenuto in braccio [27]. Parte 

integrante del sistema di somministrazione della fototerapia sono le induttanze e i reattori 

presenti i quali hanno 3 principali funzioni:  

• permettono di fornire un voltaggio più elevato all’accensione poiché i sistemi di 

emissione di luce fluorescente richiedono una quantità di energia maggiore per poter 

essere avviati, rispetto all’energia richiesta per operare a regime, ovvero durante la 

maggior parte del tempo in cui il dispositivo resta attivo.  

• Permettono il passaggio dal voltaggio del sistema di alimentazione al voltaggio richiesto 

dal sistema di emissione luminosa 

• Limitano la corrente della lampada per evitare il danneggiamento istantaneo che si 

avrebbe una volta colpito l’arco che circonda la lampada 

Esistono due principali tipologie di reattori: quelli magnetici che sono costituiti da una bobina 

centrale con un’efficienza del 10% e quelli elettronici che migliorano l’efficienza convertendo 

la frequenza standard di 50 Hz a valori molto più alti, nel range 25 kHz – 45 kHz consumando 

tra il 12% e il 25% in meno di potenza e producendo suoni meno udibili con minore sfarfallio 

della lampada [30].  

2.2.2 Controllo di temperatura 

Il controllo di temperatura è analogo a quello visto per l’incubatrice neonatale chiusa: il sensore 

rileva la temperatura corporea del paziente e la invia al microprocessore che la compara con la 

temperatura di riferimento determinando il gap termico da colmare. Questo sistema, che è anche 

quello più efficiente ed utilizzato, è detto servosistema ed ha il vantaggio di essere 

completamente automatizzato in funzione della rilevazione del sensore. Se la temperatura 

rilevata è inferiore a quella di riferimento, il microcontrollore trasmette un feedback al 

riscaldatore tubulare al quarzo che aumenterà la propria temperatura allo scopo di fornire più 

calore finché la temperatura rilevata non sarà superiore a quella di riferimento e a quel punto 

ridurrà l’emissione di calore facendo assestare gradualmente la temperatura intorno al valore 

richiesto. Oltre al sistema di regolazione automatica, è presente un controllo manuale che 

prevede di modificare la potenza termica emessa dall’asta riscaldante al quarzo attraverso 

manopole di controllo. Questo tipo di controllo viene usato per preparare la culla per la prima 

volta o riscaldare rapidamente un neonato gravemente ipotermico, ma in certi casi può essere 

pericoloso se induce un aumento eccessivo della temperatura del paziente. Inoltre, è importante 

considerare il fatto che se si sta operando in modalità manuale, non essendoci un feedback 
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visivo sulla temperatura misurata, è spesso richiesto agli operatori sanitari di effettuare misure 

cutanee di temperatura in modo regolare ogni due ore [20]. Il circuito prevede un voltaggio di 

5V per il circuito integrato e il computer a un chip e 9V per il relay e il buzzer [22]. 

2.2.3 Sistemi di allarme 

Questi sistemi sono progettati per attivarsi prioritariamente nel momento in cui la temperatura 

del bambino aumenti di oltre 0.5 °C rispetto al valore di riferimento, cosa che può accadere per 

motivi fisiologici, a causa di un errore del sistema di controllo, oppure a causa del distacco della 

sonda di temperatura dalla pelle del bambino. Il sistema di allarme viene quindi attivato nella 

modalità servo e produce un allarme visivo o sonoro [20]. Il sistema automatico di controllo 

effettua auto-test periodicamente durante il suo normale funzionamento e quando viene 

identificato un problema relativo a malfunzionamenti nella circuiteria oppure errori associati 

alla rilevazione della temperatura viene inviato un segnale dal microcontrollore ai dispositivi di 

output che metteranno segnali visivi e/o sonori e codici di errore. Gli allarmi più comunemente 

presenti sono [24]:  

• allarme di temperatura: si attiva soltanto quando la temperatura cutanea del bambino 

devia di 0.5-1 °C dal valore di riferimento (a seconda dei modelli) producendo un 

segnale visivo e sonoro e funziona soltanto in modalità servo 

• allarme di fallimento della sonda: si attiva quando la sonda si distacca dalla pelle del 

bambino o quando il sistema di controllo non riceve un feedback dalla termocoppia, 

determinando un segnale visivo e uditivo e lo spegnimento del sistema di alimentazione. 

Anche questo tipo di allarme è attivo soltanto in modalità servo 

• allarme di fallimento di sistema: è un allarme generico si attiva per qualsiasi tipo di 

fallimento del sistema o quando i valori rilevati durante la calibrazione si discostano 

troppo dal riferimento 

• allarme di fallimento del riscaldatore: si attiva quando viene identificato un errore nel 

riscaldatore 

• fallimento del sistema di alimentazione: si attiva in caso di arresto del sistema di 

alimentazione. In questi casi subentra l’alimentazione indipendente data dalla batteria 

che consente di attivare gli allarmi uditivi  

La batteria che alimenta l’allarme subentra anche nel caso in cui il sistema non riceva più 

alimentazione e normalmente fornice un’alimentazione di 6V. Per quanto riguarda il modello 

BN100 sono previsti 5 stati di allarme divisi per causa fisiologica, ovvero scostamento 

eccessivo della temperatura corporea dal valore di riferimento, o tecnologica ovvero causate 
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dal fallimento del sistema di alimentazione, da eventuali errori dovuti ai sensori, 

surriscaldamento o errori di over-time in modalità manuale. Nel caso di eccessiva alimentazione 

del sistema è previsto un effetto sonoro o visivo di almeno 10 minuti di durata. In caso di 

controllo della temperatura corporea, se questa eccede il range prestabilito di +- 1°C scatta un 

allarme visivo o uditivo e il sistema interrompe in automatico l’alimentazione nel caso in cui la 

temperatura rilevata ecceda di +1 °C. L’allarme di fallimento del sensore subentra nel momento 

in cui questo si trovi in cortocircuito o circuito aperto e in automatico determina l’avvio di un 

segnale audio-visivo e lo spegnimento dell’alimentazione. In modalità manuale è previsto che 

l’allarme audio-visivo inizi 12 minuti dopo la rilevazione dell’errore. Per quanto riguarda 

l’errore di surriscaldamento, questo scatta al raggiungimento dei 39 °C indipendentemente dalle 

impostazioni e dalla modalità di utilizzo generando un segnale audio e visivo e interrompendo 

l’alimentazione qualora la temperatura rilevata raggiungesse i 40 °C [22].  

 

 

2.3 L’incubatrice da trasporto 

L’incubatrice da trasporto è un dispositivo medico analogo all’incubatrice chiusa, utilizzato 

quindi nei reparti di terapia intensiva neonatale per creare un ambiente in grado di proteggere 

il neonato creando le condizioni adatte alla sua sopravvivenza (figura 7). L’elemento che 

contraddistingue questo dispositivo dalla tradizionale incubatrice chiusa è il fatto di essere 

strutturato in modo tale da poter permettere il facile trasporto del paziente da un luogo ad un 

altro evitando che i forti gradienti di temperatura e lo stress indotto dall’ambiente esterno, così 

come l’eventuale esposizione a batteri o contaminanti possano compromettere la salute del 

bambino, normalmente nato prematuro o già malato, quindi considerato comunque un soggetto 

fragile. Come per le tradizionali incubatrici chiuse, è presente una teca in grado di proteggere 

il paziente dall’ambiente esterno costituita da fibre di vetro o resine acriliche e dotata di aperture 

per permettere al personale sanitario di interagire con il neonato evitando di dover aprire la teca 

stessa contaminando l’ambiente interno. Meccanicamente questo dispositivo presenta le stesse 

modalità di controllo della temperatura, sistemi di allarme, fornitura di ossigeno, 

umidificazione dell’aria che si possono trovare in un’incubatrice chiusa, ma si differenzia 

principalmente per essere progettata in modo da risultare più leggero, facilmente direzionabile 

e trasportabile e dotato di un differente sistema di alimentazione che in questo caso è mobile e 
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fissato sull’incubatrice stessa allo scopo di fornire corrente quando questa viene spostata da un 

luogo ad un altro [28].  

 

 

Figura 7 Incubatrice neonatale da trasporto, utilizzata per lo spostamento di neonato prematuri in ospedale [62]. 

 

Il componente di alimentazione in corrente continua viene configurato in modo da arrestare 

completamente il sistema dell’incubatrice per il trasporto senza lasciare acceso un componente 

che potrebbe potenzialmente scaricare la batteria e può comprendere uno o più portafusibili, un 

relé DV da 6V, una o più morsettiere a due livelli che sono commutate rispetto al bus della 

batteria e un convertitore CC-CC. Le incubatrici da trasporto vengono progettate per poter 

essere facilmente caricate su diverse tipologie di veicoli considerando anche l’elevata quantità 

di rumore esterno, sicuramente maggiore di quello di un reparto di terapia intensiva neonatale. 

L’incubatrice è costituita dalla parte operativa utilizzata per mantenere il microambiente 

all’interno della teca e da una parte di supporto costituita dal telaio e dal sistema di 

smorzamento. Questo, situato tra la parte operativa e il telaio rigido, comprende due o più 

ammortizzatori costituiti da un materiale deformabile ciascuno avente forma cilindrica o 

prismatica, che può essere cava o meno ed un asse passante per il centro di ciascuna sagoma, 

disposti in modo tale che almeno due di questi abbiano gli assi perpendicolari tra loro. Gli 
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ammortizzatori, inoltre, possono anche avere una forma prismatica che può includere diverse 

tipologie di sezioni come quella triangolare, ellittica, quadrata o rettangolare. Nel suo 

complesso il sistema di smorzamento è progettato in modo tale che non ci sia un moto relativo 

rispetto alle componenti alle quali è collegato e soprattutto è pensato per evitare che 

l’incubatrice soprastante subisca spostamenti improvvisi ed indesiderati rispetto al resto della 

struttura, che potrebbero potenzialmente provocare danni o stress al bambino: per questo 

motivo il sistema di smorzamento prevede elementi di fissaggio rispetto all’incubatrice e 

rispetto al telaio sottostante e incorpora cavi utilizzati per limitare il movimento della teca. Nei 

modelli più diffusi il sistema di smorzamento prevede che gli ammortizzatori siano raggruppati 

in quattro coppie, dove ogni coppia è posizionata ad uno dei quattro lati della base del telaio. 

Per quanto riguarda il telaio, questo può includere internamente dei vassoi di stoccaggio 

estraibili per contenere le bombole di gas compresso. Questi vassoi possono essere costituiti di 

vari tipi di materiali come leghe metalliche, compositi polimerici o materiali ceramici, tutti 

selezionati in modo tale da avere un basso peso. Per facilitare il rapido inserimento e la facile 

estrazione dei vassoi dal telaio, molto spesso questi vengono rivestiti di un materiale ad alto 

attrito e un materiale a basso attrito. Il materiale a basso attrito viene utilizzato per ricoprire la 

parte di vassoio che scorre a contatto con il telaio e nello specifico con delle guide in grado di 

instradare il vassoio nella giusta posizione, anch’esse costituite da un materiale a basso attrito 

e leggero come polimeri poliacetalici. Il materiale ad alto attrito viene posizionato nella parte 

di vassoio vicino al punto di presa zona nella quale sono anche localizzate apposite cinghie per 

garantirne il fissaggio e la stabilità. Per alleggerire ulteriormente il peso dei vassoi e facilitarne 

il fissaggio attraverso le cinghie stesse, in alcuni dispositivi questi presentano una superficie 

perforata che può essere di diverso tipo per accogliere cinghie in posizioni diverse o cilindri di 

varie dimensioni. I vassoi sono dotati all’estremità di una maniglia per facilitarne la presa e una 

maniglia di azionamento e bloccaggio che è in grado di rilasciare o bloccare un fermo per 

evitare che durante il trasporto dell’incubatrice il vassoio scivoli verso l’esterno. Alcuni 

dispositivi possono anche essere dotati di un supporto per monitor connesso al telaio e 

posizionato nella parte superiore dello stesso, di fianco alla teca in cui è situato il neonato e 

dotato di una barra e una griglia con fori di montaggio progettata per posizionare correttamente 

il monitor. Nella parte superiore del telaio sono presenti quattro o più maniglie di afferraggio 

utilizzate per facilitare la presa da parte del personale sanitario e che possono essere posizionate 

in diverse modalità: di trasporto, per permettere al dispositivo di essere sollevato o caricato sui 

mezzi, o di non trasporto per maneggiare l’incubatrice quando è ferma. Altri elementi presenti 

sul telaio sono i punti di fissaggio che consentono connessioni temporanee tra il sistema e una 

slitta o un carrello e un compartimento portacarte o dispositivi, formato da tasche di diversi 
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materiali, anche trasparenti o a rete per facilitarne la visione dall’esterno, che consentono di 

contenere cartelle o fascicoli sanitari e dispositivi elettronici portatili. Connessi al telaio, nella 

parte inferiore, possono essere presenti una scatola di controllo elettrica per rilevare il livello di 

ossigeno con eventuali sistemi di allarme annessi e una scatola di controllo pneumatica con 

trasduttori di pressione in grado di regolare il livello di gas presenti nell’incubatrice. In alcuni 

dispositivi sono presenti anche accessori aggiuntivi come una piastra accessoria in grado di 

sostenere ulteriori dispositivi medici potenzialmente connettibili all’incubatrice o una lampada 

per ispezione medica montata sull’incubatrice e che può a sua volta includere diodi LED per 

l’emissione del fascio luminoso [29]. 

 

 

2.4 Confronto tra le tipologie di incubatrici 

Per valutare in modo critico la differenza fra i tre dispositivi, le circostanze nelle quali è previsto 

il loro utilizzo e le eventuali problematiche associate è bene effettuare confronto riassumendo 

le caratteristiche principali dei due dispositivi del reparto di terapia intensiva neonatale: 

• incubatrice neonatale chiusa: creazione di un microambiente isolato dall’esterno, 

principio di riscaldamento convettivo, controllo dell’umidità, scarsa quantità di disturbi 

dall’ambiente esterno, controllo di ossigeno, controllo di temperatura usando come 

riferimento rilevazioni ambientali o cutanee 

• isola neonatale: esposizione all’ambiente esterno, principio di riscaldamento per 

radiazione, nessun controllo di umidità, maggiore quantità di disturbi esterni, assenza di 

controllo dell’ossigeno, controllo della temperatura usando come riferimento rilevazioni 

cutanee o inserite manualmente dal personale medico 

passando poi a confrontare l’incubatrice da trasporto con una qualsiasi delle incubatrici ad uso 

di reparto [30]: 

• incubatrice da trasporto: alimentata a batteria, controllo della temperatura solo 

ambientale, strumento di rianimazione integrato nel dispositivo, compatta 

• incubatrice chiusa: alimentata tramite rete pubblica, controllo della temperatura solo 

cutanea o ambientale e cutanea, strumento di rianimazione non integrato, voluminosa 
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2.5 Problemi irrisolti 

Le principali variabili fisiche che influenzano l’ambiente interno dell’incubatrice sono la 

temperatura, l’umidità, il suono, la luce e i campi elettromagnetici e si tratta di elementi che 

necessitano di essere accuratamente controllati per evitare danni al paziente prematuro. Tra i 

controlli citati, quelli che hanno un maggiore impatto sulla salute del neonato sono la 

temperatura e l’umidità: la principale causa di morte tra questi pazienti è infatti il rischio di 

ipotermia o ipertermia e la perdita di calore associata all’elevata sudorazione che necessita 

quindi di un opportuno controllo delle due variabili fisiche. Questo tipo di controlli sono stati i 

primi ad essere implementati già dai primi studi di Tarnier alla fine del diciannovesimo secolo 

e poi sono gradualmente progrediti in tutti gli studi successivi condotti tra il ventesimo e il 

ventunesimo secolo portando la medicina a individuare parametri sempre più ottimali sia di 

umidità che di temperatura per garantire il corretto mantenimento dello stato di salute del 

paziente. Questo può perdere calore attraverso differenti fenomeni fisici: conduzione, 

convezione, irraggiamento ed evaporazione. La perdita di calore per conduzione avviene tra la 

pelle del neonato e la superficie sulla quale questo risiede, normalmente un materasso a bassa 

conducibilità termica che riduce di molto la perdita di calore attraverso questo fenomeno. La 

perdita di calore per convezione avviene invece tra la pelle del bambino e l’aria circostante e 

dipende molto dalla posizione del bambino, dalla maturità della pelle, dal peso, dalla velocità 

dell’aria e dalla temperatura dell’aria. Per quanto riguarda la perdita di calore per irraggiamento 

questa è definita come la perdita di calore tra la superficie del neonato e le pareti dell’incubatrice 

stessa e dipende da vari parametri come l’area superficiale del paziente, la geometria, la 

temperatura superficiale del corpo e delle pareti del dispositivo. La temperatura di queste 

ultime, invece, dipende molto dalla temperatura della stanza nella quale si trova l’incubatrice o 

eventuali correnti d’aria dovute al non corretto isolamento. La perdita di calore per 

evaporazione è dovuta al calore che il bambino perde a seguito del sudore emesso dalla pelle 

stessa ed è fortemente influenzata dal livello di umidità dell’aria nella teca. Questo fenomeno è 

influenzato dall’età postnatale, età gestazionale, pressione di vapor d’acqua sulla superficie 

della pelle e l’aria circostante e nei primi giorni di vita eccede notevolmente la quantità di calore 

prodotta dal metabolismo basale. Come già anticipato, il principale fenomeno che influenza la 

perdita di vapore transepidermide è il livello di umidità dell’aria secondo un legame di 

proporzionalità inversa e di conseguenza sono richiesti elevati livelli di umidità dell’aria 

all’interno della teca attorno al range 80% - 90%. Sebbene questa soluzione possa risolvere il 
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problema della perdita di calore per evaporazione, va tenuto in conto che elevati livelli di 

umidità dell’aria possono portare a condensazione e infezione. Nelle moderne incubatrici il 

problema della condensazione viene risolto attraverso l’innalzamento della temperatura 

ambientale esterna oppure tramite l’uso di incubatrici a doppia parete che sono meno 

influenzate dall’ambiente esterno, mentre il problema dell’infezione viene risolto attraverso 

l’uso di dispositivi di riscaldamento integrati nella vaschetta di riserva d’acqua che sono in 

grado di portarla ad elevate temperature garantendo la distruzione della maggior parte degli 

organismi prevenendo l’introduzione di batteri dall’esterno. Altre soluzioni adottate al fine di 

ridurre la perdita di calore per evaporazione sono l’uso di borse calde o scudi in plexiglass che 

vengono avvolti intorno al bambino. Per quanto riguarda il controllo di temperatura nello 

specifico, questo viene attuato cercando di mantenere il neonato all’interno della zona termica 

neutrale, un range di temperatura che dovrebbe garantire la sua sopravvivenza e sviluppo e 

all’interno della quale il neonato può controllare la propria temperatura esclusivamente tramite 

meccanismi di regolazione fisica senza dover incrementare il rateo metabolico. Il range di 

temperatura termoneutrale dipende da molti fattori: il fatto che il bambino sia vestito o meno, 

le dimensioni del neonato, l’umidità dell’aria, la velocità dell’aria, le proprietà termiche del 

materasso e delle pareti dell’incubatrice, il rateo metabolico, il comportamento del paziente, il 

livello di vigilanza del personale ospedaliero, la velocità dell’aria (più è bassa e maggiore è 

minori sono i gradienti termici all’interno della teca), le piccole turbolenze [31] e la presenza 

di doppie pareti (si è dimostrato influenzare i risultati a lungo termine) [32]. Nelle moderne 

incubatrici il controllo della temperatura avviene attraverso due parametri misurati: la 

temperatura dell’aria e la temperatura della pelle nella regione addominale del neonato. Queste 

due variabili sono alla base del duplice tipo di controllo presente che si distingue in 

servocontrollo di temperatura dell’aria (air mode) e servocontrollo di temperatura della pelle 

(skin mode). In air mode la variabile controllata è la temperatura dell’aria e l’attuatore agisce 

direttamente su questa escludendo il paziente dal controllo, mentre in skin mode è la 

temperatura della pelle ad essere controllata agendo comunque, attraverso l’attuatore, sulla 

temperatura dell’aria che andrà ad influenzare di conseguenza la temperatura cutanea del 

neonato. Risulta essere di fondamentale importanza garantire che la pelle del bambino nella 

regione addominale venga mantenuta all’interno della zona termica neutrale e per farlo è 

necessario decidere quale tipologia di servocontrollo utilizzare considerando anche i vantaggi 

e gli svantaggi delle due tipologie. Dagli studi condotti negli ultimi anni è emerso che i due 

servocontrolli generano zone termiche neutrali differenti: in skin mode viene mantenuta in 

modo molto stabile la temperatura della pelle del neonato, ma l’assenza di controllo sulla 

temperatura dell’aria genera un effetto lag in risposta ai cambiamenti di temperatura e 
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conseguenti overshoot e undershoot termici. Questi effetti sono dovuti in parte alla differenza 

di temperatura misurata nel punto in cui sono situati i termostati e la temperatura 

dell’incubatrice nel suo complesso, e in parte ad errori di misura delle sonde stesse. Il problema 

principale legato ad un neonato curato in skin mode è associato ad eventuali perdite eccessive 

di calore per evaporazione: in questi casi, se il neonato diventa febbrile la temperatura 

dell’incubatrice scende mentre la temperatura del corpo non cambia e di conseguenza il sistema 

di controllo agisce spegnendo il riscaldatore e raffreddando l’ambiente circostante. Per quanto 

riguarda il controllo in air mode, come già anticipato, il difetto principale risiede nel fatto che 

la temperatura dell’aria viene mantenuta entro un certo range, ma il paziente viene totalmente 

escluso dal controllo e di conseguenza eventuali anomalie termiche sulla cute vengono escluse. 

A causa di queste problematiche risulta necessario sviluppare un sistema di controllo più 

avanzato che permetta di tenere in considerazione entrambe le rilevazioni oppure che al singolo 

controllo in modalità skin aggiunga la misura della temperatura dell’incubatrice. Un’altra 

problematica associata al controllo di temperatura riguarda la sonda cutanea applicata al torace 

del bambino: è stato rilevato che capita di frequente che la sonda si distacchi dal corpo causando 

un surriscaldamento del paziente dovuto al fatto che la temperatura percepita dal termistore non 

è più quella della pelle ma quella dell’aria circostante, che essendo minore, porta il controllo a 

credere che il bambino si stia raffreddando incrementando così la temperatura dell’heater e 

provocando un sovra-riscaldamento del neonato. Un’altra problematica diffusa è che la sonda 

sia accidentalmente piazzata tra il corpo e il materasso causando al contrario ipotermia, ovvero 

ingannando il sistema di controllo che registra una temperatura più alta di quella effettiva del 

paziente e agisce spegnendo il riscaldatore e raffreddando il corpo [31]. Un’altra problematica 

associata all’uso di sonde cutanee come i termistori è quella dei danni iatrogeni alla pelle causati 

dal prolungato contatto con la pelle del bambino che non essendo totalmente sviluppata risulta 

essere molto più fragile e facilmente danneggiabile [33]. Queste problematiche richiedono 

l’impiego di soluzioni più efficienti che escludano l’uso degli attuali sensori cutanei e siano 

orientate all’introduzione di sensori contactless a infrarossi oppure di sensori transcutanei 

biocompatibili in grado di comunicare in assenza di cavi con il sistema di controllo del 

dispositivo stesso.  

Come anticipato una grande problematica associata alle incubatrici neonatali è la presenza di 

suoni che potrebbero influire sulla salute del neonato. Gli effetti avversi osservati sui neonati 

che sono stati sottoposti alle unità di terapia intensiva neonatale e che sono associati 

all’eccessiva rumorosità del dispositivo sono stati: perdita di udito, il cui rischio è documentato 

essere del 10% in più rispetto ai neonati che non sono stati posti in un’incubatrice e spesso 
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causato anche dalla concomitante somministrazione di farmaci o fattori di rischio come 

l’ipossia, tachicardia, tachipnea, apnea, incremento della pressione sanguigna e disturbi del 

sonno. I suoni spesso sono causati non soltanto dal dispositivo in sé e quindi dal rumore 

prodotto dalla ventola o dalle componenti meccaniche, ma anche dall’ambiente esterno come 

l’attività del personale sanitario, il vociare, il contatto degli strumenti con la teca in plexiglass 

dell’incubatrice o l’apertura e chiusura ripetuta dei cassetti in essa presenti.  Relativamente alla 

riduzione del rumore esterno, questa può essere ottenuta attraverso la formazione del personale 

sanitario e ad un’attenta manipolazione della strumentazione associata alla cura dei pazienti 

neonati. Pe quanto riguarda la riduzione del rumore interno al dispositivo, questa può essere 

raggiunta soltanto individuando le principali cause della perdita di udito nei bambini prematuri. 

Oltre al già citato rumore della ventola, altri dispositivi coinvolti nell’insorgere di questa 

problematica sono le cannule dei ventilatori medici nCPAP la cui rumorosità è influenzata 

dall’intensità del flusso più che dal dispositivo in sé. Altri dispositivi responsabili di questa 

problematica sono i monitor, le unità di fototerapia e i nebulizzatori. Complessivamente i fattori 

ambientali esterni e quelli interni contribuiscono ad una rumorosità di circa 60-90 dB fino a 

picchi di 120dB, mentre stando alle linee guida dell’American Academy of Pediatrics questi 

valori non dovrebbero superare i 45dB. Possibili soluzioni volte alla riduzione del rumore sono: 

l’uso di incubatrici a doppia parete in plexiglass per isolare il bambino dai rumori esterni, l’uso 

di schiume acustiche per ricoprire gli angoli della teca al fine di impedire alle parti più sottili 

del dispositivo di favorire l’ingresso di suoni esterni oppure l’integrazione dell’incubatrice con 

singoli dispositivi progettati per essere più silenziosi o che producano allarmi a frequenze 

diverse e meno dannose [31]. 

Un altro effetto di disturbo per il neonato è la presenza di luce che può contribuire in modo 

analogo allo sviluppo di effetti avversi. Gli studi condotti al fine di valutare l’effetto della luce 

sulla possibilità per il neonato di sviluppare retinopatie hanno dato risultati controversi: da un 

lato si è osservato che la riduzione dell’esposizione alla luce non ha effetto sulla riduzione della 

probabilità di sviluppare retinopatie, mentre in altri casi si è osservato che la continua 

esposizione alla luce può portare alla produzione di radicali liberi coinvolti nel decorso di questa 

patologia. Studi più recenti hanno confermato l’incremento del rischio di contrarre retinopatia 

in caso di esposizione moderata alla luce ambientale, mentre altri studi hanno riportato che non 

vi è correlazione tra l’esposizione alla luce ambientale ed eventuali danni alla vista del paziente 

prematuro. Al giorno d’oggi vengono implementate alcune soluzioni per ridurre l’insorgere di 

retinopatie o altre patologie associate: evitare che la luce colpisca direttamente il paziente, 
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regolare le luci del reparto di terapia intensiva neonatale in modo da favorire il ciclo giorno-

notte o utilizzare teli per coprire la teca al fine di favorire anche un riposo migliore [31]. 

Relativamente all’effetto dei campi elettromagnetici sulla salute del paziente prematuro alcuni 

studi hanno evidenziato come essi possano influire sull’insorgere di patologie come la 

leucemia, mentre gli stessi in combinazione con l’esposizione alla luce potrebbero avere effetti 

sul rischio a lungo termine di sviluppo del cancro al seno, irregolarità riproduttive, depressione 

o alterazioni del ritmo cardiaco. Le moderne incubatrici si sono dimostrate in grado di produrre 

campi magnetici di oltre due ordini di grandezza inferiori rispetto agli standard europei sulla 

popolazione adulta, implicando che possano essere adatti anche ai bambini nati prematuri 

sebbene sia necessario valutare quali esposizioni siano più adatte a questo tipo di pazienti. 

Soluzioni implementate per la riduzione dell’impatto dei campi elettromagnetici sono stati l’uso 

di pannelli ferromagnetici, il posizionamento del neonato nell’incubatrice in zone di minore 

densità degli effetti di campo, l’uso di componenti elettronici con un minore impatto oppure 

l’allontanamento di questi dalla teca di cura, nello specifico dei sistemi di controllo elettronico, 

del generatore di calore e dell’alimentatore [31]. 

Tutte le variabili fisiche sopra esposte hanno un forte impatto sulla salute del neonato e al giorno 

d’oggi diversi studi vengono portati avanti per cercare di risolvere tutte le problematiche 

garantendo migliori condizioni di salute ai bambini nati prematuri. Tra tutte queste variabili, 

quella che prima di tutte riveste un ruolo importante nel preservare il paziente prematuro, 

soprattutto se portato in un secondo momento in ospedale o se ipotermico, è la temperatura. Il 

controllo di temperatura, come già visto, risulta giocare un ruolo centrale nel preservare la salute 

del neonato prematuro nei primi mesi dalla nascita e sebbene nelle moderne incubatrici questo 

tipo di controllo sia uno dei più efficienti e anche uno dei primi ad essere stati studiati, presenta 

ancora diverse problematiche che si possono suddividere in due principali categorie: il 

problema sensoristico della rilevazione della temperatura e il problema di controllo della stessa. 

Il presente studio ha come obiettivo quello di studiare entrambe queste problematiche 

esplorando nuove soluzioni e suggerendo alcuni approcci futuri.  

Il problema del controllo di temperatura in un’incubatrice neonatale riguarda in primis l’aspetto 

software e in un secondo momento la sua implementazione nell’hardware fisico. Trattandosi di 

un tipo di studio che ha un impatto decisivo sulla salute del paziente, risulta ovvio che non sia 

possibile sviluppare un algoritmo di controllo testandolo direttamente sul neonato anche a causa 

di possibili errori di progetto che inevitabilmente inciderebbero in maniera negativa sul paziente 

stesso. Per questo motivo una soluzione ottimale deriva dall’uso di modelli in silico che siano 

in grado di simulare in maniera sufficientemente precisa lo scambio termico tra i tessuti che 
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compongono il neonato e l’ambiente circostante costituito dall’incubatrice, da tutte le 

componenti fisiche e dall’aria circolante.  
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Capitolo 3 – Modelli in silico  

 

 

3.1 Panoramica 

Negli anni sono stati sviluppati diversi modelli termodinamici in grado di descrivere come i 

vari elementi dell’incubatrice possano impattare sul paziente descrivendo lo scambio termico 

tra il solo paziente e la teca circostante, tra i soli elementi che compongono l’incubatrice e tra 

tutti i compartimenti coinvolti. In uno studio condotto da ELE et al. [34] è stato sviluppato un 

modello di scambio termico tra il neonato e l’ambiente circostante, schematizzato come una 

stanza di sezione rettangolare alla cui base è presente un materasso anch’esso di sezione 

rettangolare. Nella stanza sono presenti 3 aperture verso l’ambiente esterno: un’apertura alla 

base, a lato del materasso per l’aria entrante e due superiori ai lati opposti della teca, per il flusso 

di aria uscente. In questo modello si è assunto che le pareti avessero uno spessore d = 5 – 10 

mm, altezza h = 40 – 80 cm, spessore w = 50 – 100 cm, lunghezza l = 70 – 150 cm, come 

mostrato nel seguente schema (figura 8): 

 

 

 Figura 8 In figura è mostrato il modello di incubatrice dove le pareti che delimitano la teca sono evidenziate in grigio e il 
lettino in giallo. h, w e d rappresentano altezza, larghezza e spessore rispettivamente, mentre le frecce rappresentano la 
direzione del flusso d’aria circolante 

 

Complessivamente, prima di raggiungere la teca ed essere trasferita come visto nella precedente 

immagine, l’aria viene prima assorbita dall’esterno e poi arricchita con vapor d’acqua e 
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riscaldata prima di essere immessa nella teca in cui verrà a contatto con il bambino e dove è 

presente un sensore per la rilevazione della temperatura del flusso d’aria entrante. 

Complessivamente, quindi, l’aria in ingresso al dispositivo attraversa in successione, 

separatamente e in senso unico i quattro compartimenti descritti come illustrato di seguito 

(figura 9): 

 

 

Figura 9 Schema a blocchi del modello che mostra il flusso unidirezionale dell’aria che attraversa tutti i compartimenti prima 

di essere riversata all’esterno [34] 

 

Nello studio si assume che i processi di trasferimento di calore siano in stato stazionario; quindi, 

vengono esclusi dal modello i termini di accumulo, riducendo il modello ad una semplice 

equazione: 

Q𝑀 + Q𝐻 = Q𝑐𝑜𝑛 + Q𝑟𝑎𝑑 + Q𝑐𝑜𝑛𝑣 + Q𝑐𝑣𝑝                                 (1.1) 

Dove QM è il termine di produzione di calore attraverso il metabolismo, QH la fonte di calore 

esterna, come ad esempio la resistenza del riscaldatore, Qcon la perdita di calore del corpo per 

conduzione con il materasso, Qcvp lo scambio termico per convezione con l’aria, Qcvp il calore 

perso per evaporazione e Qrad il calore scambiato tra la pelle e le pareti dell’incubatrice per 

radiazione. Di seguito sono riportate le equazioni utilizzate per definire il flusso di calore in 

funzione della temperatura per ognuno dei precedenti termini, fatta eccezione per il termine di 

perdita di calore per conduzione con il materasso che viene esclusa per via del basso coefficiente 

di scambio termico come evidenziato da Holman [35]: 

Q𝑀 = 3.815 ∗ V𝑂2 + 1.232 ∗ V𝐶𝑂2(Kcal/L)                             (1.2) 

Dove VO2 è il consumo di ossigeno e VCO2 la produzione di anidride carbonica. Dal momento 

che la precedente formula non è sempre di facile applicabilità, si utilizza anche la seguente 

equazione:  

Q𝑀 = 0.0522 ∗ m ∗ p ∗ 1.64                                              (1.3) 
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Dove m è la massa del bambino e p l’età post-natale in giorni. 

Q𝐻  =  M𝑎𝑒  C𝑎 (𝑇𝑎𝑖  −  T𝑒)                                                 (1.4) 

Dove Mae è la massa, Ca il calore specifico e Te la temperatura dell’aria esterna che entra nella 

teca. 

Q𝑒𝑣𝑝  =  m𝑣 hfg +  Q𝑐𝑜𝑛𝑣_𝑙𝑢                                               (1.5) 

Dove mv è il rateo di evaporazione dal corpo (Kg/s), hfg è l’entalpia di vaporizzazione 

dell’acqua e Qconv_lu la perdita di calore per convezione nei polmoni calcolata come: 

Q𝑐𝑜𝑛𝑣_𝑙𝑢  =  M𝑎 C𝑎 (T𝑐𝑟 − T𝑎)                                            (1.6) 

Con Ma massa e Ca calore specifico dell’aria inspirata, Tcr la temperatura degli strati interni del 

corpo e Ta la temperatura dell’aria.  

Q𝑐𝑜𝑛𝑣  =  h𝑐  A (T𝑠  −  T𝑎)                                                  (1.7) 

Dove hc è il coefficiente di scambio termico tra l’aria e la pelle, A la superficie della pelle 

esposta all’aria nella teca e Ts la temperatura della pelle. 

Q𝑟𝑎𝑑  =  σ  ε A (T𝑠
4  −  T𝑟

4)                                                 (1.8) 

Dove σ è la costante di Stefan Boltzmann (W/m2 °C4), ε l’emissività della pelle e Tr la 

temperatura media dell’incubatrice riferita alle pareti in plexiglass della teca.  

In uno studio simile condotto da Fraguela et al. [36] viene sviluppato un modello 

termodinamico in grado di descrivere lo scambio termico tra il bambino e la teca circostante, 

ma includendo anche i possibili scambi termici esistenti tra gli strati interni del corpo del 

neonato. Quest’ultimo viene quindi schematizzato attraverso tre strati o compartimenti distinti: 

il core, il sangue e la pelle. Per quanto riguarda il core, detto anche kernel (nucleo) esso 

comprende ossa e tessuti e organi interni. Dal punto di vista fisiologico la cavità toracica e 

addominale producono circa il 56% del calore corporeo implicando l’introduzione di una 

componente di calore metabolico generato nello strato più interno. Per quanto riguarda gli 

scambi termici, questi avvengono attraverso la convezione che vede come principale 

protagonista il sangue che, come semplificazione, viene considerato l’unico mezzo di 

trasmissione del calore tra il core e la pelle. Nel modello viene assunto che il bambino prematuro 

è posto su un materasso la cui temperatura viene assunta come costante e pari a 30°C come se 

esso fosse dotato di un sistema di riscaldamento indipendente e allo stesso tempo viene esclusa 

la possibilità che il materasso scambi calore per convezione con l’aria nella teca circostante. I 
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muri dell’incubatrice si assume che siano costituiti da plexiglass, mantenuto anch’esso ad una 

temperatura costante attraverso l’uso di lampade infrarosse esterne posizionate nella parte 

superiore dell’incubatrice. Si assume che le pareti della teca siano opache alla lunghezza d’onda 

emessa dalle lampade in modo da escludere dal modello l’effetto di riscaldamento dovuto alle 

lampade esterne. Essendo il coefficiente di trasferimento termico per radiazione del plexiglass 

molto basso (4x10-7 W m2/K) è possibile omettere lo scambio termico tra l’aria e le pareti stesse 

della teca, mentre essendo il suo coefficiente di emissività molto alto viene invece valutato lo 

scambio termico per radiazione tra le pareti e la pelle del paziente. In questo modello anche la 

temperatura dell’aria viene mantenuta costante assumendo un ideale controllo da parte del 

riscaldatore e della ventola operanti nella parte inferiore del dispositivo. Relativamente al flusso 

d’aria nella teca, questo viene mantenuto costante alla velocità di 2 m/s assumendo un perfetto 

meccanismo di controllo in grado di eliminare le variazioni temporali e spaziali del flusso 

durante il periodo di analisi. Ulteriori assunzioni fatte relativamente al paziente riguardano il 

suo peso, ovvero 1.2 Kg, l’età 1 o 2 giorni e il consumo medio di ossigeno assunto costante e 

pari a 3.9 ml Kg/min. Le variabili controllate in questo modello sono quindi la temperatura del 

core (Tk), quella del sangue (Tb) e quella della pelle (Ts). Per ognuno dei tre strati viene 

sviluppata un’equazione differenziale comprendente a sinistra il termine di calore accumulato 

nel rispettivo strato e a destra la sommatoria in termini di calore ceduto e assorbito, definendo 

quindi un sistema di tre equazioni differenziali: 

ρ𝑘 ω𝑘
dT𝑘(t)

dt
= C𝑏𝑘 (T𝑏(t) – T𝑘(t)) α0 O0(t) – (cR1 –  CR2 Ta(t)) in (ti, tf)        (2.1) 

ρ𝑏 ω𝑏
dT𝑏(t)

dt
 = C𝑏𝑘 (TK(t) –  Tb(t))  +  C𝑏𝑆(T𝑆(t) − T𝑏(t)) in (ti, tf)           (2.2) 

ρ𝑠 ω𝑠
dT𝑠(t)

dt
 =  C𝑏𝑆(T𝑏(t) − T𝑆(t)) – [C𝑐 (T𝑆(t)  − T𝑚)  +  Cv(T𝑆(t) − T𝑎(t))  +

βr((T𝑆(t) + 273.15)4 – (T𝑟(t) + 273.15)4) + Ce1 T𝑆(t) –  Ce2 T𝑎(t) –  ce3] in (ti, tf) (2.3) 

 

dove l’equazione (2.1) rappresenta gli scambi termici relativi al core, la (2.2) gli scambi termici 

relativi al sangue e la (2.3) gli scambi termici relativi alla pelle. I termini Cbk (Tb(t) – TK(t)) e 

CbS(Tb(t)- TS(t)) rappresentano lo scambio termico per convezione tra core e sangue e tra sangue 

e pelle rispettivamente, assumendo: 

C𝑏𝑘  =  ρ𝑏 ω𝑏 F𝑘                                                         (2.4) 

C𝑏𝑠  =  ρ𝑏 ω𝑏 F𝑠                                                    (2.5) 
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Con ρb densità del sangue, ωb calore specifico del sangue e Fk e Fs i flussi sanguigni in metri 

cubi al secondo nel core e nella pelle rispettivamente. 

Il termine α0 O0(t) rappresenta il calore metabolico prodotto dall’organismo in W/m3 dove 

O0(t) rappresenta il consumo di ossigeno, mentre α0 è una costante pari a 346.722 Kg*min/ml 

in accordo alle assunzioni fatte sul peso ed età del bambino.  

Il termine cR1 – CR2 Ta(t) rappresenta la perdita di calore degli organi interni attraverso la 

respirazione definendo: 

cR1 =  γ1 ν N (3.2615971 –  0.0169533 η)                                (2.6) 

CR2 =  γ1 ν N (0.0915522 –  0.0012863 η)                                (2.7) 

Dove γ1 è una costante positiva dipendente dalla temperatura della stanza, ν è il volume tidiale 

ovvero la quantità di aria inalata ad ogni respiro (secondo le precedenti assunzioni pari a 7.5 

ml/Kg), N è il numero di respiri al minuto ed η è l’umidità relativa presente nell’incubatrice.  

Il termine Cc (Ts(t) - Tm) rappresenta lo scambio termico per conduzione tra la pelle e il 

materasso. La costante di scambio termico per conduzione Cc è calcolata come: 

C𝑐  =
A ε𝑐 h𝑐

V
                                                           (2.8) 

Dove V è il volume del bambino, hc il coefficiente di conduzione del calore, εc la frazione di 

superficie esposta alla conduzione e A la superficie del corpo stimata attraverso la formula di 

DuBois: 

A =  0.20247 𝑙0.725 𝑃0.425                                                (2.9) 

Il termine Cv(Ts(t)-Ta(t)) rappresenta lo scambio termico per convezione tra la pelle e l’aria. 

Nella formula Cv, il coefficiente di scambio termico convettivo è espresso come: 

Cv =
A εv hv

V
                                                            (2.10) 

Dove il termine εv rappresenta la frazione di superficie esposta allo scambio termico per 

convezione e hv il coefficiente di scambio termico convettivo espresso attraverso l’equazione: 

h𝑉  =  1.901(1 + 0.0461143v)                                           (2.11) 

in cui v rappresenta la velocità dell’aria all’interno dell’incubatrice (cm/s). 
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Il termine βr((TS(t)+273.15)4 – (Tr(t)+273.15)4) rappresenta lo scambio termico per radiazione 

tra la pelle e le pareti dell’incubatrice. La costante βr rappresenta il coefficiente di scambio 

termico per radiazione ed è espressa dall’equazione: 

βr =  σ  ε𝑠𝑘  ε𝑟
A

V
                                                      (2.12) 

dove σ rappresenta la costante di Stefan-Boltzman, εsk l’emissività della pelle, εr la frazione di 

pelle esposta alla radiazione. 

Il termine Ce1 Ts(t) – Ce2 Ta(t) – ce3 rappresenta la perdita di calore cutanea attraverso 

l’evaporazione. I termini Ce1, Ce2 e ce3 sono espressi attraverso le seguenti equazioni: 

Ce1 =  2.0282 A ε𝑒  h𝑒 ω
γ2

V
                                             (2.13) 

Ce2 =  2.0282 η A ε𝑒  h𝑒 ω
γ3

V
                                           (2.14) 

Ce3 =  28.7427 (1 −  η)A ε𝑒 h𝑒 ω
γ4

V
                                     (2.15) 

Dove εe è la superficie del corpo esposta all’evaporazione, γi (i=1,2,3) sono costanti positive 

dipendenti dalla temperatura della stanza esterna in cui è situata l’incubatrice, η rappresenta 

l’umidità relativa dell’aria nella teca, ω è una costante associata alla frazione di pelle esposta 

all’evaporazione e he rappresenta il coefficiente di trasferimento totale del calore ed è espresso 

dall’equazione: 

h𝑒  =  h𝑣 (2.2 °
C

mmHg
) (760

mmHg

ξ
)                                     (2.16) 

dove ξ rappresenta la pressione barometrica nella regione di studio. 

Il modello viene in seguito linearizzato e viene eseguito un esperimento numerico al fine di 

valutare l’effetto che una temperatura costante dell’aria di 20°C nella teca possa avere sul corpo 

considerando che abbia una temperatura iniziale di 37°C per i tre strati corporei, che la 

temperatura delle pareti in plexiglass sia costante e pari 25°C e che la temperatura del materasso 

sia costante e pari a 30°C. L’esperimento viene eseguito su un tempo complessivo di 24 ore 

registrando un assestamento della temperatura corporea al valore di 20°C secondo la curva di 

seguito (figura 10): 
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Figura 10 Variazione della temperatura dei tre compartimenti corporei nel tempo. Si osserva che la temperatura cala da 37°C 

a 20 °C in circa 13 ore, per poi assestarsi a 20 °C nelle ore successive 

 

Un ulteriore modello sviluppato da Kapen et al. [37] studia lo scambio termico tra l’incubatrice 

e l’ambiente circostante analizzando il controllo della temperatura dell’aria all’interno della 

teca e di come questa scambi calore con gli elementi circostanti escludendo il paziente dallo 

studio. In questo semplice modello la teca viene descritta geometricamente come un 

parallelepipedo in cui è presente un’apertura per il flusso di aria entrante e un’apertura per il 

flusso di aria uscente. Sulla base di queste premesse è stata introdotta un’equazione di scambio 

termico: 

φ𝑒  +  φ𝑔  =  φ𝑠  +  φ𝑠𝑡                                                (3.1) 

dove φe rappresenta il flusso di calore entrante e dipendente dalla potenza erogata dal 

dissipatore, φg il flusso di calore generato all’interno della teca, φs  il flusso di calore uscente e 

φst il flusso di calore conservato all’interno della teca. I quattro valori precedenti sono espressi 

nell’unità di potenza (W) e descritti dalle seguenti equazioni: 

φ𝑠𝑡  =  ρ ν C𝑣
∂T

∂t
                                                       (3.2) 

φ𝑒  =  Pℎ𝑒𝑎𝑡𝑒𝑟  =  100W                                              (3.3)  

φ𝑠  =  φ𝑠1  +  φ𝑠2  +  φ𝑠3                                                                   (3.4) 

φ𝑠1  =  (2 ∗ (𝑇(𝑡) − 𝑇𝑎𝑡𝑚))/((
1

ℎ1 𝐿 ℎ
) + (

𝑒

𝐿 ℎ 𝛌
) + (

1

ℎ2 𝐿 ℎ
))                   (3.5) 
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φ𝑠2  =  (2 ∗ (𝑇(𝑡) − 𝑇𝑎𝑡𝑚))/((
1

ℎ1 𝑙 ℎ
) + (

𝑒

𝑙 ℎ 𝛌
) + (

1

ℎ2 𝑙 ℎ
))                    (3.6) 

φ𝑠3  =  (2 ∗ (𝑇(𝑡) − 𝑇𝑎𝑡𝑚))/((
1

ℎ1 𝐿 𝑙
) + (

𝑒

𝐿 𝑙 𝛌
) + (

1

ℎ2 𝐿 𝑙
))                     (3.7) 

Dove ρ è la densità dell’aria (Kg/m3), ν il volume dell’incubatrice (m3) considerando solo il 

parallelepipedo costituente la teca superiore, Cv il calore specifico dell’aria (J/Kg K), T la 

temperatura dell’aria (K), Pheater la potenza del riscaldatore, Tatm la temperatura della stanza, 

h1 e h2 i coefficienti di convezione per le pareti laterali (W/m2 K), λ la conducibilità termica 

del plexiglass (W/m K), L lunghezza della teca, l larghezza della teca, e spessore della teca e h 

l’altezza della teca espresse nell’unità di lunghezza (m). Considerando che nel modello viene 

esclusa la presenza di un neonato nella teca, non essendoci una fonte di calore presente nel 

microambiente delimitato dalle pareti della teca, il termine φg viene escluso dall’equazione 

(3.1).  

In un modello successivo sviluppato da Rojas et al. [38] viene studiata l’interazione tra il 

neonato e l’incubatrice circostante definendo in modo più preciso i tessuti corporei del paziente 

e lo scambio termico tra le pareti dell’incubatrice e l’ambiente circostante. In questo modello 

la testa del neonato viene rappresentata attraverso una sfera e il tronco e gli arti attraverso tre 

cilindri. Ognuno di questi è stato diviso in tre strati concentrici rappresentanti la pelle, i muscoli 

e il core in maniera appropriata per ogni strato anatomico. Nello specifico sono stati definiti tre 

strati per la testa e il tronco e 2 strati per gli arti, introducendo poi il sangue come ulteriore 

compartimento con lo scopo di connettere i precedenti. Gli scambi termici relativi allo strato 

più superficiale del corpo, ovvero la pelle, sono stati descritti attraverso i fenomeni di 

evaporazione, convezione e irraggiamento, mentre tutti gli strati sono stati caratterizzati da 

variabili fisiche specifiche quali temperatura, volume, area superficiale, densità, calore 

specifico, conducibilità termica e rateo metabolico. Tutti i meccanismi di autoregolazione 

corporea non sono stati inclusi nel modello considerando l’incapacità dei pazienti nati prematuri 

di saper autoregolare la propria temperatura corporea attraverso sudorazione o brividi 

muscolari. Dal momento che la pelle e i muscoli includono anche la presenza di tessuto adiposo 

e vari tessuti molli, sono state introdotte anche ulteriori equazioni in grado di descrivere lo 

scambio termico tra questi tessuti e quelli circostanti costituenti i tre strati principali. 

L’equazione del core è stata definita come: 

CC𝑖
 ∂TCi

∂t
 =  MET𝑖 +  CDTC𝑖  +  CVC𝑖  ∗  RES𝑖                                   (4.1) 

Dove MET rappresenta il rateo metabolico, assunto come percentuale della produzione 

metabolica totale per ogni specifico settore corporeo, CDTCi rappresenta il calore trasferito tra 
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il core e gli strati precedenti, CVCi è il calore trasferito tra il core e il sangue per convezione, 

RESi, definito come REWi*Qres (W) è la perdita di calore verso il microambiente circostante 

a causa della respirazione e CCi è la capacità termica dell’i-esimo strato del core (i = 1 (testa), 

2 (tronco), 3 (arti superiori), 4 (arti inferiori)) definita come: 

CC𝑖  =  CV𝑖  ρc𝑖  Cp𝐶𝑖                                                        (4.2) 

Dove CVi è il volume del core (m3), ρci la densità del core (Kg/m3) e CpCi il calore specifico 

del core (J / Kg K). 

Relativamente ai tessuti molli definiti come “medium” e al tessuto adiposo, le equazioni 

utilizzate per definirli sono rispettivamente: 

C𝑀
∂T𝑀

∂t
 =  M𝑀  + CD𝑀  +  CV𝑀                                        (4.3) 

C𝐹
∂T𝐹

∂t
 =  M𝐹 + CD𝐹  +  CV𝐹                                          (4.4) 

I termini MM e MF rappresentano i ratei metabolici, CDM e CDF il calore trasferito per 

conduzione tra i due tessuti mentre CVM e CVF rappresentano lo scambio termico per 

convezione tra i due tessuti e il sangue. I termini CM e CF sono le capacità termiche (J/°C) del 

medium e del tessuto adiposo rispettivamente e sono definite come: 

C𝑀  =  M𝑉 ρ𝑀 Cp𝑀                                                    (4.5) 

C𝐹  =  F𝑉  ρ𝐹 Cp𝐹                                                     (4.6) 

Dove MV e FV rappresentano i volumi dei rispettivi tessuti (m3), ρM e ρF le densità (Kg/ m3) e 

CpM e CpF i calori specifici (J/Kg K). 

Relativamente alla pelle, per i vari settori corporei, l’equazione utilizzata è la seguente: 

C𝑆𝑖
∂T𝑆𝑖

∂t
 =  CDT𝑖  +  CVb𝑖  +  CVT𝑖  +  RAD𝑖  +  EVP𝑖                           (4.7) 

Dove CDT rappresenta il calore scambiato tra la pelle e i tessuti adiacenti per conduzione, CVb 

rappresenta il calore scambiato tra la pelle e il sangue per convezione, mentre CVT rappresenta 

il calore scambiato tra la pelle e l’aria circostante all’interno della teca per convezione ed è 

espresso dalla formula: 

CVT𝑖  =  hc (T𝑠𝑖  −  T𝑎) SA𝑖                                              (4.8) 
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Dove hc rappresenta il coefficiente di scambio termico convettivo, dipendente dalla velocità 

dell’aria, SA la superficie di pelle soggetta allo scambio termico per convezione (m2) e (Tsi - 

Ta) la differenza di temperatura tra la pelle e l’aria circostante (°C).  

Il termine RAD rappresenta il calore scambiato dalla pelle per radiazione con le pareti 

circostanti ed è espresso dall’equazione: 

RAD𝑖  =  σ SA𝑖e𝑠 [(T𝑠𝑖  +  273)4 − (T𝑤  +  273)4]                       (4.9) 

Dove es rappresenta l’emissività della pelle, σ la costante di Stephan Boltzman (W/m2 K4), Ts 

e Tw rappresentano la temperatura della pelle e delle pareti dell’incubatrice rispettivamente 

(°C), SA la superficie della pelle interessata allo scambio termico per irraggiamento (m2 ).  

Il termine EVP rappresenta il calore scambiato attraverso l’evaporazione ed è espresso 

dall’equazione: 

𝐸𝑉𝑃𝑖  =
0.58 𝑇𝑊𝐿𝑖 𝑆𝐴𝑖

0.86
                                                  (4.10) 

Dove Sa rappresenta la superficie di pelle interessata allo scambio termico per evaporazione e 

TWL la perdita transcutanea locale di vapore acqueo (g/ h m2) e definita dall’equazione: 

TWL𝑖  =  k (P𝑠𝑖 – 
𝑅𝐻 𝑃𝑎

100
)                                          (4.11) 

Dove k rappresenta il coefficiente di trasferimento di massa (g/h m2 kPa) dipendente dal’età 

gestazionale (settimane) e postnatale (giorni), RH l’umidità ambientale relativa (%), Pa e Psi le 

pressioni di vapore all’equilibrio (kPa) alle temperature Ta e Ts rispettivamente. 

Il termine CSi rappresenta la capacità termica della pelle ed è espressa dall’equazione:  

CS𝑖  =  SV𝑖 ρ𝑠 CP𝑠                                                  (4.12) 

Dove SV rappresenta il volume (m3) del tessuto cutaneo, ρs la densità e CPs il calore specifico. 
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Relativamente alle pareti dell’incubatrice, in questo modello si assume che l’incubatrice sia a 

singola parete e l’aria a contatto con essa abbia un flusso convettivo forzato. LE pareti 

dell’incubatrice vengono schematizzate come divise tra uno strato interno ed esterno come in 

figura 11: 

Figura 11 Variazione di temperatura dall’esterno (lato sinistro) all’interno (lato destro) della temperatura. Si osserva che nel 

passaggio dalla temperatura ambientale esterna alla teca Te a quella della superficie esterna Tw si ha una variazione 

esponenziale del gradiente termico. Stesso effetto si riscontra nel passaggio dalla temperatura della superficie interna Twi a 

quella dell’aria interna Ta. Attraverso la parete, invece, da Two a Tw e da Tw a Twi si ha un andamento lineare. 

 

 

L’equazione utilizzata per descrivere lo scambio termico tra l’aria e le pareti è la seguente:  

C𝑤
∂T𝑤𝑜

∂t
 =  Q𝑐𝑑𝑜𝑢𝑡 – Q𝑐𝑣𝑜𝑢𝑡 – Qr𝑖                                         (4.13) 

Dove Two (°C) rappresenta la temperatura della superficie esterna a contatto con l’aria circolante 

nella stanza in cui è situato il dispositivo, Cw (J/°C) la capacità termica della metà esterna della 

parete, Qcvout il calore scambiato per convezione tra la parete esterna e l’aria nella stanza e Qri 

il calore scambiato per radiazione tra la parete esterna e l’ambiente circostante. Il termine Qcdout 

rappresenta il calore scambiato per conduzione tra la parete interna e quella esterna ed è 

espresso dall’equazione: 

  Q𝑐𝑑𝑜𝑢𝑡  =  
𝐾𝑤 𝐴𝑤

𝑇ℎ
2

 (𝑇𝑤 − 𝑇𝑤𝑜)                                            (4.14) 

Dove Kw rappresenta la conducibilità termica del muro (W / m °C), Aw la superficie del muro 

(m2), Th lo spessore del muro (m), Tw la temperatura al centro della parete e Two la temperatura 

sulla superficie esterna della parete, entrambe espresse in (°C). 

Relativamente alla parte interna del compartimento delle pareti dell’incubatrice, l’equazione 

utilizzata per descriverla è la seguente: 
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Cw
∂Twi

∂t
 =  Qcvin –  Qcdin +  Qri                                        (4.15) 

Dove Qcdin rappresenta lo scambio termico per conduzione tra la parete interna e quella 

esterna, Qcvin rappresenta il calore scambiato per convezione tra la parete interna e l’aria 

circolante nella teca e  Qr il calore cambiato per radiazione tra la parete interna e la superficie 

del neonato all’interno della teca. Le equazioni descriventi i calori scambiati dalla parete interna 

sono analoghe a quelle esposte per la parete esterna. 

Complessivamente l’equazione di scambio termico associata al compartimento delle pareti è 

risultato della sommatoria dei singoli contributi della parte interna ed esterna della parete ed è 

espressa dall’equazione: 

(2 Cw)∂Twi

∂t
 =  Qcdin –  Qcdout                                           (4.16) 

 Nel caso del compartimento dell’aria, questo viene descritto dalla seguente equazione: 

C𝑎
∂T𝑎

∂t
 =  −Q𝑐𝑣𝑖𝑛 – Q𝑚𝑎𝑡  +  Qℎ𝑒𝑎𝑡  +  Q𝑏  +  Q𝑐𝑣𝑎                         (4.17) 

Dove Qb rappresenta il calore scambiato con il corpo del bambino attraverso l’evaporazione, 

Qcva il calore scambiato per convezione con la pelle, Qmat il calore scambiato per conduzione 

con il materasso e Qcvin il calore scambiato per convezione con la parete interna dell’incubatrice. 

Il termine Qheat rappresenta il calore scambiato per convezione con il riscaldatore presente nella 

parte inferiore del dispositivo ed è espresso dall’equazione: 

Qℎ𝑒𝑎𝑡  =  V𝑎 ρ𝑎  Cp𝑎 (T𝑎  − Th𝑎)                                       (4.18) 

Dove Va è il flusso d’aria nell’incubatrice (m3/s), ρa è la densità dell’aria (Kg/ m3), Cpa il calore 

specifico del sangue (J/Kg °C), Ta la temperatura dell’aria e Tha la temperatura sulla superficie 

del riscaldatore, entrambe espresse nell’unità di temperatura (°C). 

Nel caso del materasso, l’equazione che descrive lo scambio termico con il bambino e con il 

compartimento dell’aria circostante è la seguente: 

C𝑚
∂T𝑚

∂t
 =  Q𝑚𝑎𝑡  +  Q𝑐𝑚                                          (4.19) 

Dove Cm è la capacità termica del materasso (J/°C). 

Nel modello viene esclusa la possibilità per il materasso di scambiare calore per irraggiamento 

con le pareti dell’incubatrice in quanto trascurabile rispetto agli altri scambi termici che 

riguardano questo compartimento. 
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In un modello successivo sviluppato da Yeler et al. [39] il corpo del neonato è stato suddiviso 

tra due compartimenti: lo strato interno chiamato core e quello esterno identificato dalla pelle. 

Il corpo del neonato è stato poi fatto interagire con varie componenti dell’incubatrice in modo 

diretto e indiretto. Le componenti studiate nel modello sono: materasso, aria circolante, pareti 

della teca, umidificatore, pompa termoelettrica, ventola radiale, ossigenatore e compartimento 

di aria convogliata dall’esterno verso l’interno del dispositivo e mescolata con l’aria circolante. 

Complessivamente le interazioni tra i vari compartimenti sono state schematizzate di seguito 

(figura 12): 

  

 

 

 

 

 

Figura 12 L’immagine mostra i 10 compartimenti nei quali è suddiviso il modello e gli scambi termici tra di essi. La singola 

freccia indica che il calore viene ceduto dal primo al secondo compartimento in funzione della direzione del flusso d’aria, 

mentre la doppia freccia che i due compartimenti scambiano calore reciprocamente in funzione del gradiente termico 

 

Come si può notare dallo schema alcuni compartimenti presentano un flusso di calore solamente 

uscente, mentre altri partecipano ad un doppio scambio nel quale ognuno dei compartimenti 

scambia calore con quello adiacente in funzione dei rispettivi gradienti di temperatura. Il motivo 

per cui alcuni compartimenti presentano una singola freccia uscente è dovuto al design 

dell’incubatrice che prevede un flusso di aria forzata in una sola direzione e che attraversa i vari 

elementi presenti nella parte inferiore del dispositivo e viene poi incanalata nella teca in cui è 

contenuto il bambino. Nello sviluppo di questo modello si è assunto che il rateo di trasferimento 

del calore per conduzione tra l’incubatrice e il materasso fosse trascurabile, che il materiale di 

ogni parte dell’incubatrice abbia proprietà omogenee così come tutte le componenti del 

materasso che sono state considerate come costituenti lo stesso materiale, che tutti i flussi d’aria 

all’interno del dispositivo siano uniformi, che il rateo metabolico a  riposo sia uguale a quello 

necessario per l’auto termoregolazione del bambino, che quest’ultimo sia nudo e assunto come 

un cilindro nero e che sia perfettamente sano e quindi non necessiti di dispositivi di 

rianimazione. Relativamente alle variabili esterne al dispositivo come l’ambiente circostante, 

si è assunto che la temperatura della stanza fosse regolabile e che i flussi d’aria esterni alla teca 
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fossero trascurabili. Riguardo al neonato e ai meccanismi di autoregolazione termica come 

brividi e sudorazione, questi sono stati esclusi dal modello, così come i gradienti termici tra le 

varie parti della superficie corporea. L’unico fenomeno fisico che è stato preso in 

considerazione in quanto avente un impatto decisivo nella termodinamica del sistema è stata la 

convezione libera. Nel complesso, quindi le equazioni sviluppate in questo modello sono 

relative ai principali compartimenti descritti precedentemente in figura, ovvero: lo strato più 

interno del corpo detto core, quello più esterno della pelle, l’aria nella teca, le pareti 

dell’incubatrice, il materasso, la ventola e la pompa termoelettrica. 

Per quanto riguarda gli scambi termici relativi al core, questi sono stati espressi dalla seguente 

equazione:  

[�̇�𝑚𝑒𝑡  − �̇�𝑏𝑐  −  �̇�𝑐𝑑  −  �̇�𝑠𝑒𝑛  − �̇�𝑙𝑎𝑡]  ⋅ dt =  m𝑐𝑜 ⋅ cp𝑐𝑜 ⋅ dT𝑐𝑜               (5.1) 

Dove �̇�met rappresenta il calore prodotto attraverso il metabolismo, �̇�bc rappresenta il calore 

scambiato per convezione tra il core e il sangue, �̇�cd il calore scambiato per conduzione con la 

pelle e con i tessuti adiacenti e la sommatoria delle componenti �̇�sen + �̇�lat quello scambiato 

attraverso la respirazione. Il termine �̇�met è espresso attraverso l’equazione: 

  �̇�𝑚𝑒𝑡  =  M𝑟𝑠𝑡 ⋅ S𝑎 con S𝑎 = 𝑚
0.75

10.80                                           (5.2) 

Dove Mrst rappresenta il rateo metabolico a riposo che viene assunto costante e pari a 24.8 

W/m2, mentre m è la massa del bambino. Il termine Q˙cd è invece calcolato attraverso 

l’equazione: 

�̇�𝑐𝑑 = (𝑇𝑐𝑜 − 𝑇𝑠) 𝐾𝑐 𝑆𝑎
1
𝑚

𝛒𝐜 𝐒𝐚

                                           (5.3) 

Dove Tco rappresenta la temperatura del core (°C), Ts la temperatura della pelle (°C), Kc la 

conducibilità termica della pelle del bambino (W/m °C), Sa la superficie della pelle del neonato 

soggetta allo scambio termico (m2), m la massa del bambino (Kg) e ρc la densità del core 

(Kg/m3). Il termine Q˙bc viene espresso dall’equazione: 

�̇�𝑏𝑐  =  (T𝑐𝑜  −  T𝑠) ρ𝑏𝑙 bf cpb 80 m                                         (5.4) 

dove ρbl rappresenta la densità del sangue (Kg/m3), bf il flusso di sangue (s-1) e cpb il calore 

specifico del sangue (J/Kg °C). I termini Q˙sen e Q˙lat sono stati espressi dalle seguenti equazioni: 

�̇�𝑠𝑒𝑛 =  IV m c𝑝𝑎 ρ𝑎 (T𝑒𝑥  −  T𝑎)                                        (5.5) 

�̇�𝑙𝑎𝑡  =  IV m hfg ρ𝑎 (W𝑒𝑥  −  W𝑎)                                             (5.6) 
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Dove il termine IV rappresenta il volume d’aria inspirata (mL/Kg), cpa il calore specifico 

dell’aria (J/Kg °C), ρa la densità dell’aria (Kg/m3), Tex la temperatura dell’aria espirata (°C), Ta 

la temperatura dell’aria nella teca (valore medio in °C), hfg il calore latente dell’aria a circa 

35°C (J/Kg), Wex il rateo di umidità dell’aria esalata (Kg di vapor d’acqua/Kg di aria secca) e 

Wa il rateo di umidità dell’aria inalata (Kg di vapor d’acqua/ Kg di aria secca). Il termine destro 

dell’equazione rappresentante gli scambi termici nel core è data dal prodotto tra mco ovvero la 

massa del core (Kg), cpco il calore specifico del core (J/Kg °C) e dTco ovvero la derivata della 

temperatura del core nel tempo.  

Per quanto riguarda il compartimento della pelle, l’equazione rappresentante gli scambi termici 

con l’aria presente nella teca, i tessuti adiacenti e le altre componenti dell’incubatrice è data 

dall’espressione: 

 [�̇�𝑐𝑑  +  �̇�𝑏𝑐  −  �̇�𝑚𝑐  − �̇�𝑠𝑐𝑣  −  �̇�𝑠𝑒  −  �̇�𝑠𝑟] dt =  m𝑠 ⋅ cp𝑠  ⋅ dT𝑠            (5.7) 

Dove il termine Q˙ mc rappresenta il calore scambiato per conduzione tra la pelle e il materasso, 

Q˙ scv il calore scambiato tra la pelle e l’aria circolante nella teca per convezione, Q˙ se il calore 

scambiato tra la pelle e l’aria per evaporazione, Q˙ sr il calore scambiato tra la pelle e le pareti 

della teca per radiazione, ms la massa cutanea bambino (Kg), cps il calore specifico della pelle 

del bambino (J/Kg °C) e dTs la derivata della temperatura cutanea nel tempo. Il termine Q˙ mc 

è espresso dall’equazione: 

�̇�𝑚𝑐  =  A𝑠 K𝑚𝑎𝑡  ((𝑇𝑠 −
𝑇𝑚

𝑡ℎ𝑚
))                                          (5.8) 

Dove As rappresenta la superficie della pelle a contatto con il materasso (m2), Kmat la 

conducibilità termica del materasso (W/m °C), Tm la temperatura del materasso (°C) e thm lo 

spessore del materasso (m). Il termine �̇�scv è espresso dall’equazione: 

�̇�𝑠𝑐𝑣  =  h𝑠𝑐𝑣 A𝑐𝑣 (T𝑠– T𝑎)                                            (5.9) 

Dove il termine hscv rappresenta il coefficiente di trasferimento di calore per convezione tra la 

pelle e l’aria (W/m2 °C) e Acv la superficie cutanea interessata allo scambio termico (m2). 

Essendo il termine hscv fortemente dipendente dalla geometria della teca, dal flusso e proprietà 

del fluido risulta molto difficile da definire e calcolare; quindi, si è deciso di ricavarlo a partire 

dal numero di Nusselt assumendo trascurabile il flusso di calore diretto sul lato corto della teca. 

L’equazione del numero di Nusselt è definita come: 

Nu =  
h𝑠𝑐𝑣⋅D𝑠𝑝ℎ

K𝑎
 =  2 + [ 0.4 ⋅ Re0.5 +  0.06 Re

2

3 ]  ⋅ Pr0.4 ⋅  (
𝜇𝑎

𝜇𝑠
 )1/4         (5.10) 
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Dove il termine Dsph rappresenta il diametro (m) del bambino (assunto come un cilindro), Ka la 

conducibilità termica dell’aria (W/m °C), Re il numero di Reynolds, Pr il numero di Prandtl, μa 

la viscosità dinamica dell’aria (Kg/m s) e μs la viscosità dinamica dell’aria alla temperatura 

della pelle del bambino (Kg / m s).  

Il termine �̇�𝑠𝑒 è espresso dall’equazione: 

�̇�𝑠𝑒  =  hfg m Evap ρ𝑤 8640                                         (5.11) 

Dove ρw rappresenta la densità dell’acqua (Kg/mL) ed Evap un termine espresso 

dall’equazione: 

Evap =  [6.5 𝑒
(

168

𝑎𝑔𝑒+11.8
) 
e
(

−5.2 𝐺𝐴

𝑎𝑔𝑒+12.2
)
 + 4.8] [2 – (

7.5 𝑃𝑠𝑎𝑡

23
)]                   (5.12) 

Dove age rappresenta l’età postnatale (giorni), GA l’età gestazionale (settimane) e Psat la 

pressione di saturazione dell’acqua (kPa).  

Il termine di scambio termico per radiazione Q˙ sr è espresso dall’equazione: 

�̇�𝑠𝑟  =  A𝑟 σ ε𝑠   [(T𝑠  +  273)4  −  (T𝑤  +  273)4]                           (5.13) 

Dove Ar rappresenta l’area superficiale della pelle del bambino perpendicolare alle pareti della 

teca (m), σ la costante di Stephan-Boltzmann ed εs l’emissività della pelle del bambino.  

Per quanto riguarda il compartimento dell’aria circolante nella teca e nella parte inferiore del 

dispositivo, l’equazione rappresentante tutti gli scambi termici coinvolti è data dall’equazione: 

[�̇�𝑠𝑐𝑣  +  �̇�𝑠𝑒 + �̇�ℎ𝑡  +  �̇�𝑠𝑒𝑛  + �̇�𝑙𝑎𝑡  −  �̇�𝑚𝑎𝑡  −  �̇�𝑎𝑐𝑣]dt =  m𝑎 cp𝑎 dT𝑎       (5.14) 

Dove �̇�𝑎𝑐𝑣 rappresenta lo scambio termico per convezione tra l’aria e le pareti della teca, �̇�𝑚𝑎𝑡  

il rateo di calore scambiato tra l’aria e il materasso per convezione, �̇�𝑙𝑎𝑡 il rateo di calore latente 

scambiato tra il neonato e l’aria circolante attraverso la respirazione, �̇�𝑠𝑒𝑛 il calore trasferito tra 

l’aria e il core attraverso la respirazione, �̇�ℎ𝑡  il calore trasferito tra l’aria e la pompa di calore 

termoelettrica situata nella parte sottostante la teca, �̇�𝑠𝑒 il calore trasferito per evaporazione tra 

la elle del bambino e l’aria circostante e �̇�𝑠𝑐𝑣  il calore scambiato tra l’aria e la pelle per 

convezione. Il termine �̇�𝑎𝑐𝑣 è dato dall’equazione: 

�̇�𝑎𝑐𝑣 = h𝑎𝑐𝑣 Aw𝑖(T𝑎  −  T𝑤)                                           (5.15) 

Dove il termine Awi rappresenta la superficie totale interna delle pareti della teca (m2). Poiché 

ancora una volta la determinazione del coefficiente di scambio termico convettivo è molto 
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complessa e fortemente dipendente dalla velocità di circolazione dell’aria nella teca il cui 

gradiente è molto ampio considerando vari punti della teca e quindi molto difficile da descrivere 

in modo preciso. Ne segue che questo termine è stato calcolato attraverso equazioni di bilancio 

energetico. In accordo con la figura di seguito (figura 13) dove sono mostrati i flussi d’aria 

circolanti all’interno della teca sulla base del modello proposto. 

 

Figura 13 La figura mostra la forma geometrica della teca e la direzione del flusso d’aria circolante. Le frecce rosse 

rappresentano l’aria entrante, quelle blu l’aria uscente 

 

Le equazioni di bilancio energetico sono state quindi definite come di seguito: 

�̇�𝑙𝑜𝑠𝑠 =  �̇�𝑎 c𝑝𝑎 (T𝑖𝑠  −  T𝑎𝑠)                                             (5.16) 

Dove  �̇�𝑎 rappresenta la massa totale del flusso d’aria circolante nella teca (Kg/s), cpa il calore 

specifico dell’aria (J/Kg °C), Tis la temperatura dell’aria entrante nella teca (°C) e Tas la 

temperatura dell’aria uscente dalla teca (°C). 

 �̇�𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠𝑓𝑒𝑟 = h𝑎𝑐𝑣 A𝑤𝑖  (T𝑎𝑣𝑔,𝑎  −  Tavg,is)                                   (5.17) 

Dove hacv rappresenta il coefficiente di trasferimento di calore tra l’aria e le pareti 

dell’incubatrice (W/m2 °C), Awi la superficie totale delle pareti interne (m2), Tavg,a la 

temperatura media dell’aria nella teca (°C) e Tavg,is la temperatura media delle superfici interne 

delle pareti dell’incubatrice (°C). Nello specifico hacv è definito dalla seguente equazione: 

h𝑎𝑐𝑣  =   �̇�𝑎 c𝑝𝑎
T𝑖𝑠 – T𝑎𝑠

A𝑤𝑖 (T𝑎𝑣𝑔,𝑎 – Tavg,is)
                                       (5.18) 

Oltre a queste equazioni è stata introdotta l’equazione di scambio termico tra il materasso e 

l’aria circolante, definita come: 
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Q𝑚𝑎𝑡 =  h𝑎𝑐𝑣 A𝑛𝑒𝑡 (T𝑎  −  T𝑚) dove A𝑛𝑒𝑡 = A𝑚𝑎𝑡  –  A𝑠                      (5.19) 

Dove Anet rappresenta l’area del materasso non coperta dal bambino (m2), Ta la temperatura 

dell’aria (°C), Tm la temperatura del materasso (°C), Amat la superficie complessiva del 

materasso (m2) e As la superficie di pelle del bambino a contatto diretto con il materasso (m2). 

Relativamente al compartimento dato dalle pareti della teca, si è assunto che le barriere fossero 

a singola parete, con uno spessore di 6 mm e fatte di plexiglass. SI è inoltre assunto che il 

materiale costituente le pareti fosse omogeneo e uniforme e che allo stesso modo sia uniforme 

la distribuzione di temperatura sulle superfici interne ed esterne, ovvero si assume che non ci 

siano gradienti termici. Dal momento che nel passaggio dall’ambiente esterno a quello interno 

le temperature identificate sono quattro, ovvero temperatura dell’ambiente esterno (Ten), 

temperatura della superficie esterna (Tavg,os), temperatura della superficie interna (Tavg,is) e 

temperatura dell’aria nella teca (Ta), queste possono essere considerate come nodi di un circuito 

ad un determinato potenziale separati da resistenze (termiche) rappresentanti gli scambi termici 

possibili, che in questo caso possono essere per convezione, radiazione e conduzione. Lo 

schema circuitale complessivo è stato rappresentato nel seguente schema (figura 14): 

Figura 14 Schema in termini di nodi e resistenze degli scambi termici coinvolti alle pareti della teca. Le resistenze 

rappresentano gli scambi termici, mentre i nodi, ovvero i punti ad uno specifico potenziale, la temperatura in quel punto 

 

Dove Rtva rappresenta la resistenza termica per convezione dell’aria esterna (W/°C), Rtra la 

resistenza termica per radiazione dell’aria esterna (W/°C), Rtd la resistenza termica per 

conduzione del plexiglass (W/°C), Rtve la resistenza termica per convezione dell’aria interna 

(W/°C) ed Rtre la resistenza termica per radiazione dell’aria interna.  

L’equazione termodinamica complessiva relativa alle pareti dell’incubatrice è definita come: 

 [ �̇�𝑎𝑐𝑣 + �̇�𝑠𝑟 − �̇�𝑐𝑣𝑜  −  �̇�𝑖𝑤𝑑  − �̇�𝑟𝑜] dt =  m𝑤  cp𝑤 dT𝑤                  (5.20) 

Dove �̇�𝑎𝑐𝑣 rappresenta il calore trasferito per convezione tra l’aria e le pareti dell’incubatrice, 

�̇�𝑠𝑟 il calore trasferito per radiazione tra la pelle del bambino e le pareti, �̇�𝑐𝑣𝑜 il calore trasferito 

per convezione tra le pareti e l’ambiente esterno, �̇�𝑖𝑤𝑑 il calore trasferito per conduzione tra la 

superficie interna e quella esterna della teca, �̇�𝑟𝑜 il calore trasferito per radiazione tra le pareti 
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in plexiglass e l’ambiente esterno, mw la massa delle pareti dell’incubatrice (Kg), cpw il calore 

specifico delle pareti dell’incubatrice (J/Kg °C), dTw la derivata in funzione del tempo della 

temperatura delle pareti in plexiglass, definita come: 

T𝑤  =  
𝑇𝑎𝑣𝑔,𝑖𝑠 +𝑇𝑎𝑣𝑔,𝑜𝑠

2
  dove m 𝑤 = ρ𝑤 th𝑤 A𝑤𝑖                         (5.21) 

Dove ρw rappresenta la densità del plexiglass (Kg/m3), thw lo spessore della parete (m) e Awi la 

superficie interna delle pareti (m2).  

Il termine Q˙ iwd è definito attraverso la seguente equazione: 

�̇�𝑖𝑤𝑑  =  k𝑝𝑙𝑒𝑥 A𝑤𝑖  
𝑇𝑎𝑣𝑔,𝑖𝑠−𝑇𝑎𝑣𝑔,𝑜𝑠

th𝑤 
                                    (5.22) 

Dove kplex rappresenta la conducibilità termica del plexiglass (W/m °C).  

Il termine Q˙ cvo viene definito tramite la seguente equazione: 

�̇�𝑐𝑣𝑜  =  ( �̇�𝑜𝑒𝑛𝑣)ℎ𝑧𝑡  +  2 ⋅ ( �̇�𝑜𝑒𝑛𝑣)𝑣𝑟𝑡,𝑠ℎ𝑜𝑟𝑡 +  2 ⋅ ( �̇�𝑜𝑒𝑛𝑣)𝑣𝑟𝑡,𝑙𝑜𝑛𝑔            (5.23) 

Dove i pedici fanno riferimento a quale superficie (hzt = orizzontale, vrt = verticale, short = 

corta, long = lunga) è rivolto il calcolo di Q˙ oenv termine rappresentante il calore scambiato 

per convezione tra l’aria circolante nella teca e le pareti dell’incubatrice e definito come: 

�̇�𝑜𝑒𝑛𝑣  =  h𝑖𝑒𝑛 A𝑤𝑖𝑒 (T𝑎𝑣𝑔,𝑒  − T𝑒𝑛)                                  (5.24) 

Dove Ten rappresenta la temperatura dell’aria esterna (°C), Tavg,e la temperatura media della 

superficie esterna della parete dell’incubatrice (°C), Awie la superficie di ogni parete esterna 

dell’incubatrice coinvolta nello scambio termico per libera convezione (m2) e hien  il coefficiente 

di trasferimento del calore per convezione tra la superficie esterna di ogni parete 

dell’incubatrice e l’ambiente circostante (W/m2 °C). Quest’ultimo termine viene calcolato 

conoscendo il numero di Nusselt definito in modo diverso a seconda che la parete coinvolta sia 

orizzontale o verticale attraverso le seguenti equazioni: 

Nuℎ𝑧𝑡  =  0.27 ⋅ RaL
1

4                                                 (5.25) 

 𝑁𝑢𝑣𝑟𝑡 = (0.825 +
0.387 𝑅𝑎𝐿 

1

6

(1+(
0.492

𝑃𝑟
)

 

9
16

)
8
27

) 2                                     (5.26) 

Dove RaL rappresenta il numero di Rayleigh e Pr il numero di Prantl.  

Riguardo al termine Q˙ ro, questo viene definito dalla seguente equazione: 
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�̇�𝑟𝑜  =  A𝑤 σ ε𝑤 [(T𝑎𝑣𝑔,𝑎𝑠  +  273)4 – (T𝑒𝑛  +  273)4]                       (5.27) 

Dove Aw rappresenta la superficie delle pareti dell’incubatrice (m2), σ rappresenta la costante 

di Stefan-Boltzman, εw rappresenta l’emissività del plexiglass, Tavg,as la temperatura media della 

superficie esterna dell’incubatrice (°C) e Ten la temperatura dell’ambiente esterno (°C).   

Nel modello è stata poi definita l’equazione termodinamica relativa alla ventola situata nella 

parte inferiore del dispositivo e responsabile della circolazione dell’aria all’interno della teca. 

Si assume che il lavoro compiuto dalla ventola sia trascurabile e il processo adiabatico. 

L’equazione termodinamica relativa alla ventola è quindi definita come: 

�̇�𝑎𝑠  +  �̇�𝑒𝑛  +  �̇�𝑂2  =  �̇�𝑚𝑖𝑥                                        (5.28) 

Dove Qas rappresenta il calore trasferito attraverso l’aria uscente dalla teca, Q˙ en il calore 

trasferito attraverso l’aria esterna entrante nel dispositivo, Q˙ O2 il calore aggiunto 

dall’ossigenatore e Q˙ mix il calore totale trasferito da tutte le componenti precedenti. 

Attraverso l’equazione di conservazione di massa definita come: 

 �̇�𝑚𝑖𝑥  =   �̇�𝑎𝑠  +   �̇�𝑒𝑛 +  �̇�𝑂2                                    (5.29) 

considerando che essa può essere riscritta in funzione del prodotto tra la densità (ρ) e il flusso 

volumetrico (φ) l’equazione risultante sarà: 

ρ𝑚𝑖𝑥 φ̇𝑚𝑖𝑥  =  ρ𝑎𝑠 φ̇𝑎𝑠  + ρ𝑒𝑛 φ̇𝑒𝑛  +  ρ𝑂2 φ̇𝑂2                            (5.30) 

l’equazione complessiva ottenuta a partire dalle precedenti è la seguente, in cui viene ricavato 

a sinistra il termine Tmix come temperatura dell’aria nella teca data dall’unione di tutte le 

componenti di flusso entrante: 

𝑇𝑚𝑖𝑥 =
ρ𝑎𝑠 φ̇𝑎𝑠 cp𝑎𝑠 T𝑎𝑠 + ρ𝑒𝑛 φ̇𝑒𝑛 cp𝑒𝑛 T𝑒𝑛 + ρ𝑂2 φ̇𝑂2 cp𝑂2 T𝑂2

(ρ𝑎𝑠 φ̇𝑎𝑠+ ρ𝑒𝑛 φ̇𝑒𝑛 + ρ𝑂2 φ̇𝑂2) Cp𝑚𝑖𝑥
                     (5.31) 

La massa dell’aria nella teca può essere calcolata determinando la concentrazione finale di 

azoto e ossigeno contenuti nella miscela finale. Nello specifico queste sono espresse 

rispettivamente dalle equazioni: 

Y%𝑂2  =  0.21 +  %O2                                                     (5.32) 

Y%𝑁2 =  0.79 −  %O2                                                (5.33) 

Da cui è possibile quindi ricavare la massa dell’aria: 

𝑚𝑎 = [(
(Y%𝑂2 𝑃𝑡)

𝑅𝑁2
) + (

Y%𝑁2 𝑃𝑡

𝑅𝑁2
)]

𝑉ℎ𝑜𝑜𝑑

𝑇𝑎
                             (5.34) 
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Dove Pt rappresenta la pressione atmosferica (kPa), RN2 la costante dei gas per l’azoto (KJ/Kg 

K), Vhood il volume di aria nella teca (m3), e Ta la temperatura dell’aria nella teca (°C).  

Relativamente al compartimento costituito dalla pompa termoelettrica si assume che questa 

funzioni attraverso l’effetto Peltier secondo il quale sia possibile riscaldare e raffreddare l’aria 

a contatto con il dissipatore in funzione della direzione di circolazione della corrente. In questo 

modo, in fase di progettazione del sistema di controllo dell’incubatrice, non risulta necessario 

imporre limiti alla potenza fornita che potrà quindi essere sia positiva che negativa a differenza 

delle normali applicazioni dove di norma è previsto lo spegnimento dell’alimentatore in fase di 

raffreddamento. Complessivamente il riscaldatore è costituito da diverse termocoppie in serie 

a formare il modulo TEC (thermoelectric cooler). La struttura di una singola termocoppia e il 

suo funzionamento sono rappresentati nella seguente immagine (figura 14): 

 

Figura 15 schema di funzionamento di una termocoppia. Nell’immagine la corrente circolando dal terminale n al terminale p 

porta gli elettroni ad accumularsi sulla piastra in basso a destra e le lacune nella piastra in basso a sinistra. La differenza di 

voltaggio generata dalle due piastre determinerà il raffreddamento della superficie superiore e il riscaldamento di quella 

inferiore per effetto Peltier 

 

Dall’immagine si osserva come i due diversi materiali, ovvero semiconduttori di tipo n o p sono 

connessi attraverso un conduttore a formare una termocoppia. Quando una corrente continua 

viene fornita al sistema, si ha il raffreddamento a un lato della termocoppia, mentre si ha un 

riscaldamento dall’altro lato in base alla direzione della corrente. Dal momento che una singola 

termocoppia non può fornire il calore sufficiente per riscaldare interamente la teca, si è deciso 
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di connettere elettricamente in serie più termocoppie e termicamente in parallelo frapponendole 

tra due piatti in ceramica a formare quello che nel complesso sarà il modulo TEC.  

Il calore assorbito dalla giunzione fredda è espresso dalla seguente equazione:  

Q𝑐  =  n (α T𝑐 I –  ½ I2 R –  K (Tℎ  −  T𝑐))                              (5.35) 

Dove n rappresenta il numero di giunzioni p-n, α il coefficiente Seebeck (V/K), Tc la 

temperatura della superficie fredda del modulo TEC (°C), I la corrente (A), R la resistenza 

(ohm), K la conduttanza termica del modulo TEC (W/m K), Th la temperatura della superficie 

calda del modulo TEC (°C). Relativamente ai termini α, R e K questi vengono calcolati 

attraverso le seguenti equazioni: 

α =  α𝑝 – α𝑛                                                      (5.36) 

𝑅 =
𝜌𝑝 𝐼𝑝

𝐴𝑝
+

𝜌𝑛 𝐼𝑛

𝐴𝑛
                                                    (5.37) 

𝐾 = 
𝐾𝑝 𝐴𝑝

𝐼𝑝
+

𝐾𝑛 𝐴𝑛

𝐼𝑛
                                                   (5.38) 

Dove i termini con pedici n e p fanno riferimento allo specifico tipo di semiconduttore.  

Analogamente l’equazione relativa alla giunzione calda risulta essere: 

Q𝑐  =  n (α Tℎ I –  ½ I2 R –  K (Tℎ  −  T𝑐))                            (5.39) 

Essendo la quantità di potenza sviluppata dal modulo TEC data da W = Qh – Qc ed essendo la 

potenza W = I V, dove V è data dall’espressione: 

V =  n ⋅ [α ⋅ (Tℎ  −  T𝑐)  +  I R]                                      (5.40) 

Risulta complessivamente che il coefficiente di rendimento COPcooling = Qc/W risulta essere: 

𝐶𝑂𝑃𝑐𝑜𝑜𝑙𝑖𝑛𝑔

𝑛 (α T𝑐 I−
1

2
 I2 R−K (Tℎ − T𝑐))

𝑛(α I (Tℎ − T𝑐)+I2 𝑅)
                                    (5.41) 

Il sistema complessivo di riscaldamento e il flusso dell’aria convogliata dalla ventola sono 

mostrati di seguito (figura 16): 
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Figura 16 Schema complessivo della circolazione del calore all’interno del dispositivo 

 

Per poter quindi controllare correttamente la temperatura nella teca è necessario determinare la 

potenza che il modulo TEC deve poter fornire. Questa può essere quindi determinata a partire 

dall’equazione di conservazione dell’energia scambiata tra l’aria e il riscaldatore, espressa come 

segue: 

Q𝑚𝑖𝑥  +  Qℎ𝑡  =  Qℎ𝑝/𝑐𝑝                                              (5.42) 

Dove Qmix rappresenta il calore totale trasferito considerando tutte le componenti dell’aria 

circolante, Qht il calore assorbito per convezione dall’aria circolante intorno al riscaldatore e 

Qhp,cp la potenza riscaldante/raffreddante del riscaldatore termoelettrico. L’equazione può 

quindi essere riscritta in termini di prodotto tra masse e calori specifici: 

m𝑚𝑖𝑥 cp𝑚𝑖𝑥 T𝑚𝑖𝑥  +  m𝑚𝑖𝑥 cp𝑚𝑖𝑥 (T∞,o – T𝑚𝑖𝑥)  =  mℎ𝑝/𝑐𝑝 cpℎ𝑝/𝑐𝑝 T∞,o         (5.43) 

Parte del calore fornito dal modulo TEC viene perso per radiazione e questa componente è 

espressa dall’equazione: 

Q𝑟𝑙  =  η𝑜 σ εℎ  A𝑡ℎ  [(T𝑏𝑎𝑠𝑒  +  273)4 – (T𝑠𝑢𝑟  +  273)4)                    (5.44) 

Dove ηo rappresenta l’efficienza totale del radiatore interno (%), σ è la costante di Stefan-

Boltzmann, εh è l’emissività del radiatore interno, Ath la superficie totale del radiatore interno 
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(m2), Tbase la temperatura base del radiatore interno (°C), Tsur la temperatura superficiale media 

degli oggetti circostanti al radiatore (°C). Ne segue che l’energia complessivamente fornita dal 

sistema di riscaldamento è data dall’equazione: 

Q𝑡ℎ𝑝  =  Q𝐻𝑇  +  Q𝑟𝑙                                                    (5.45) 

Dal momento che i produttori di moduli TEC forniscono le specifiche massime, non 

direttamente utilizzabili dalle equazioni precedenti come Imax, Vmax, ΔTmax, e Qcmax, alcune 

equazioni proposte in questo modello sono state modificate per adattarle al caso in esame, 

ottenendo le seguenti espressioni: 

𝑍∗ =
2 𝛥𝑇𝑚𝑎𝑥

(𝑇ℎ−𝛥𝑇𝑚𝑎𝑥)2
                                                     (5.46) 

α∗ =
2 𝑄𝑐𝑚𝑎𝑥

𝑛 𝐼𝑚𝑎𝑥 𝑇ℎ+𝛥𝑇𝑚𝑎𝑥
                                                (5.47) 

ρ∗ = (
α∗( 𝑇ℎ−𝛥𝑇𝑚𝑎𝑥)𝐴

𝑙 𝐼𝑚𝑎𝑥
)                                                (5.48) 

𝐾∗ =
(α∗)2

ρ∗ 𝑍∗                                                         (5.49)  

Dove tutti i termini precedentemente introdotti con (*) rappresentano gli effettivi coefficienti 

utilizzati nelle precedenti espressioni per determinare il calore scambiato dal modulo TEC. 

In un altro lavoro presentato da Sushil et al [40] viene sviluppato un modello termodinamico in 

grado di descrivere l’interazione tra il corpo di un bambino nato prematuro con l’incubatrice 

circostante. I dati in input al modello utilizzati per svilupparlo sono stati l’età postnatale, l’età 

gestazionale, il peso, la temperatura della stanza e l’umidità. Il modello prevede di 

schematizzare il corpo del bambino in due strati: core e pelle. Allo stesso modo, l’incubatrice è 

stata studiata suddividendola in due compartimenti: aria circolante e pareti della teca. Le 

interazioni tra tutti questi elementi sono state quindi studiate separatamente e accorpate in un 

modello Simulink in grado di studiare tutte le interazioni. Relativamente al compartimento del 

core, l’equazione complessiva rappresentante tutti gli scambi termici coinvolti è data da: 

 [Q𝑚𝑒𝑡  −  Q𝑠𝑒𝑛  −  Q𝑙𝑎𝑡  − Q𝑐𝑑 − Q𝑏𝑐] dt =  M𝑐 CP𝑐 dT𝑐                       (6.1) 

Dove il termine Qmet rappresenta il calore prodotto dal metabolismo basale del neonato, Qsen il 

calore perso attraverso la convezione risultante tra i tessuti interni dei polmoni e l’aria inspirata 

durante la respirazione, Qlat il calore scambiato tra l’aria inalata e quella esalata, Qcd il calore 

scambiato per conduzione con i tessuti adiacenti, Qbc il calore scambiato per convezione tra la 

pelle e il sangue circolante tra i vari tessuti, Mc la massa del core (Kg) determinata sottraendo 
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alla massa del bambino la massa della pelle, CPc il calore specifico del core e dTc la variazione 

di temperatura del core nel tempo (°C). L’equazione complessiva per il core è stata quindi 

riscritta ricavando la variazione di temperatura nel tempo e portando a destra tutti gli altri 

termini ottenendo: 

dT𝑐   𝑑𝑡 =
Q𝑚𝑒𝑡 − Q𝑠𝑒𝑛 − Q𝑙𝑎𝑡 − Q𝑐𝑑− Q𝑏𝑐

M𝑐 CP𝑐
                                      (6.2) 

I singoli termini di calore scambiato sono espressi come segue: 

Q𝑚𝑒𝑡  =  M𝑟𝑠𝑡 S𝑎                                                      (6.3) 

Dove Mrst è il rateo metabolico a riposo e Sa la superficie del neonato. 

Q𝑠𝑒𝑛  =  IV m C𝑝𝑎 ρ𝑎 (T𝑐  −  T𝑎)                                      (6.4) 

Dove IV è il volume d’aria inspirata, m la massa del bambino, Cpa il calore specifico dell’aria, 

𝜌𝑎 è la densità dell’aria, Tc la temperatura del core e Ta la temperatura dell’aria.  

Q𝑙𝑒𝑡  =  IV m hfg ρ𝑎  (W𝑒𝑥  −  W𝑎)                                            (6.5) 

Dove hfg rappresenta il calore latente dell’acqua, Wex il rateo di umidità dell’aria esalta e Wa il 

rateo di umidità dell’aria inalata. Nello specifico: 

𝑊𝑒𝑥 = 𝑊𝑎 =
0.622 P𝐻2𝑂

Pt−P𝐻2𝑂
                                                       (6.6) 

Dove Pt è la pressione atmosferica, PH2O rappresenta la pressione del vapor d’acqua presente 

nell’aria, espresso come 𝑃𝐻2𝑂 = 𝑃sat × 𝑅𝐻% dove Psat è la pressione di saturazione e RH% l’umidità 

relativa.  

𝑄𝑐𝑑 =
((𝑇𝑐−𝑇𝑖) 𝐾𝑐 𝑆𝑎) 

𝑚

ρ𝑐
  𝑆𝑎

                                                          (6.7) 

Dove Ts rappresenta la temperatura della pelle, Kc la conducibilità termica e ρ𝑐 la densità del 

core. 

Q𝑏𝑐  =  V𝑐𝑏  bf  Cp𝑏  ρ𝑏𝑙   (T𝑐  −  T𝑠)                                            (6.8) 

Dove Cpb è il calore specifico del sangue, 𝜌𝑏l la densità del sangue, Vcb il volume del sangue e 

bf il flusso di sangue.  

Relativamente al compartimento dell’aria, questo scambia calore con il bambino tramite 

convezione e respirazione e con il riscaldatore e le pareti della teca per convezione. L’equazione 

complessiva è data da: 
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 [Q𝑠𝑐𝑣  + Q𝑠𝑒  +  Qℎ𝑡  +  Q𝑠𝑒𝑛  +  Q𝑙𝑎𝑡  − Q𝑎𝑐𝑣] dt =  M𝑐  CP𝑐  dT𝑎                         (6.9) 

Dove il termine Qscv rappresenta il calore scambiato per convezione con la pelle, Qse il calore 

scambiato per evaporazione con la pelle, Qht il calore scambiato con il riscaldatore, Qacv il calore 

scambiato per convezione con le pareti della teca, Mc la massa dell’aria, Cpc il calore specifico 

dell’aria e Ta la temperatura dell’aria. L’equazione precedente può quindi essere riscritta 

ricavando la variazione di temperatura Ta: 

𝑇𝑎 =
𝑄Q𝑠𝑐𝑣 +Q𝑠𝑒 + Qℎ𝑡 + Q𝑠𝑒𝑛 + Q𝑙𝑎𝑡 −Q𝑎𝑐𝑣

M𝑐 CP𝑐 𝐷
                                      (6.10) 

I singoli termini sono stati quindi calcolati come segue: 

Q𝑠𝑐𝑣  =  h𝑠𝑐𝑣 A𝑐𝑣 (T𝑠  − T𝑎)                                         (6.11) 

Dove hscv è il coefficiente di trasferimento di calore per convezione ed è dipendente dalla 

geometria del dispositivo e dai numeri di Nusselt e Reynolds, mentre Acv rappresenta la 

superficie totale esposta a convezione, pari a 0.9 Sa con Sa la superficie totale del neonato. 

𝑄𝑠𝑒 =
𝑚 ℎ𝑓𝑔 𝐸𝑣𝑎𝑝 𝑃ℎ2𝑜

86400
                                                   (6.12) 

Dove Evap rappresenta il calore perso attraverso l’evaporazione ed è funzione dell’età postnatale 

e dell’età gestazionale e viene espressa come di seguito: 

E𝑣𝑎𝑝  =  [6.5 e
(

168

age +11.8
)
(e

(−
5.2GA

age + 12.2
)
) + 4.8] + [2 (

P𝐻2𝑂

23
)]              (6.13) 

Qℎ𝑡 = m𝑎 Cp𝑎 (T𝑠𝑝𝑙𝑦  − T𝑎)                                    (6.14) 

Dove ma rappresenta il flusso di massa d’aria circolante nella teca ed è espresso attraverso 

l’equazione: 

m𝑎 = [YN2% ×
Pt

R𝑁2
 ]  + [YO2% ×

Pt

R𝑂2
 ]  ×  [

V𝑖𝑛𝑣

T𝑎
]                  (6.15) 

Dove 𝑌𝑁2% è la densità di azoto espressa come 𝑌𝑁2% = 0.79 − 𝑂2%, e analogamente 𝑌𝑂2% = 

0.21 − 𝑂2% la densità di ossigeno nell’aria nella teca considerando 𝑂2% pari a zero, Vinv 

rappresenta il volume di aria nella teca, Rgas la costante dei gas per ossigeno e azoto. 

Q𝑎𝑐𝑣  =  h𝑎𝑐𝑣 A𝑤𝑖  Q𝑐𝑣𝑜                                             (6.16) 

Dove Awi è la superficie interna della parete, hacv il coefficiente di convezione, ancora una volta 

dipendente dalla geometria della teca e dal regime del flusso d’aria circolante all’interno oltre 

che dai termini del numero di Nusselt e Reynolds: 
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h𝑎𝑐𝑣  =  NU
K𝑎

Dℎ
                                                         (6.17) 

dove NU è il numero di Nusselt, Ka la conducibilità termica dell’aria nella teca e Dh il fattore 

di frizione della convezione forzata interna. 

Relativamente al compartimento identificato dalle pareti della teca nella quale è situato il 

bambino, l’equazione principale di scambio termico risultante è la seguente: 

[Q𝑎𝑐𝑣  +  Q𝑠𝑟 –  Q𝑐𝑣𝑜  −  Q𝑟𝑜] dt =  M𝑤 C𝑝𝑤 dT𝑤                     (6.18) 

Dove Qsr rappresenta lo scambio termico per radiazione tra la parete e la pelle del bambino, 

Qcvo il calore scambiato per convezione con l’aria presente nella teca, Qro il calore scambiato 

per radiazione con l’ambiente esterno, ovvero l’aria e la stanza nella quale il dispositivo è 

situato, Mw la massa complessiva delle pareti, Cpw il calore specifico del materiale di cui le 

pareti sono costituite e Tw la temperatura delle pareti. Dall’equazione precedente si ricava Tw 

come segue: 

𝑇𝑤 =
Q𝑎𝑐𝑣 + Q𝑠𝑟 – Q𝑐𝑣𝑜 − Q𝑟𝑜

M𝑤 C𝑝𝑤 𝐷
                                          (6.19) 

Di seguito sono riportate le equazioni relative ai singoli termini presenti nell’equazione: 

Q𝑠𝑟  =  A𝑟  ×  ε𝑠  ×  ς × [(T𝑠  +  273.15)4  +  (T𝑤  +  273.15)4]                    (6.20) 

Dove Ar è l’area superficiale del neonato perpendicolare alle pareti del dispositivo, 𝜀𝑠 è 

l’emissività radiante della pelle, 𝜍 è la costante di Stefan-Boltzmann. 

Q𝑐𝑣𝑜  =  Q𝑐𝑣𝑜 A𝑤𝑖 (T𝑤  −  T𝑒)                                   (6.21) 

Dove Awi è l’area superficiale delle pareti dell’incubatrice e hcvo il coefficiente di trasferimento 

di calore per libera convezione 

Q𝑟𝑜  =  A𝑤 ε𝑤 ς [(T𝑤  +  273.15)4  −  (T𝑒  +  273.15)4 ]               (6.22) 

Dove Aw è l’area superficiale normale dell’incubatrice, 𝜀𝑤 è l’emissività radiante della parete e 

𝜍 è la costante di Stefan-Boltzmann. 

Complessivamente la massa delle pareti dell’incubatrice è definita come: 

M𝑤  =  ρ𝑤 th𝑤 Aw𝑖                                               (6.23) 

Dove 𝜌𝑤 è la densità della parete, 𝑡h𝑤 è lo spessore della parete e 𝐴𝑤i l’area superficiale 

dell’incubatrice. 
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Relativamente al compartimento dell’aria mixata, viene ricavata la temperatura complessiva 

considerando la concentrazione di ossigeno aggiunto e la variazione nella densità di azoto e 

ossigeno gassoso nell’incubatrice. Si assume inoltre che il materiale sia omogeneo e la 

distribuzione di temperatura uniforme. L’equazione complessiva risulta come segue: 

𝑇𝑚𝑥 =
𝑚𝑎 𝐶𝑝𝑎 𝑇𝑎+𝑚𝑂2+𝐶𝑝𝑂2 𝑇𝑂2

𝑚𝑚𝑥 𝐶𝑝𝑚𝑥 
                                            (6.24) 

Dove mmx rappresenta il flusso di aria mixata, ma il flusso di massa dell’aria nella teca, mo2 il 

flusso di massa dell’ossigeno e Cpmx il calore specifico del flusso d’aria mixata pari a Cpa ovvero 

al calore specifico dell’aria nella teca. 

Relativamente al compartimento d’aria riscaldata, ovvero alla porzione di aria circolante nella 

cella di riscaldamento, la sua temperatura è espressa come di seguito: 

𝑇ℎ𝑎 = 𝑇𝑚𝑥 +
𝑄ℎ𝑒𝑎𝑡𝑒𝑟

𝑚𝑎 𝐶𝑝𝑎
                                                 (6.25) 

Complessivamente i modelli mostrati sono stati in grado di descrivere in modo sufficientemente 

accurato e secondo vari livelli di precisione la termodinamica di un’incubatrice in relazione 

all’aria circolante e/o all’ambiente circostante e al neonato disteso all’interno della teca.  

 

 

3.2 Sviluppo di un modello termodinamico 

Tra i vari modelli presentati, quello di Fraguela et al. [36], seppur non presenti una suddivisione 

complessa del corpo del neonato come quella elaborata da Rojas et al. [38] è stata in grado di 

descrivere accuratamente lo scambio termico tra il neonato e il microambiente circostante ed è 

stato quindi preso come modello di partenza per descrivere una prima interazione tra i tessuti 

interni del corpo. Come nel modello di partenza, si è quindi deciso di normalizzare le equazioni 

(2.1), (2.2) e (2.3) considerando di dividere le temperature in ingresso per il valore medio di 

37°C. Le equazioni risultanti saranno quindi espresse come: 

M1
dT𝑘

∗

dt∗
 =  M2(T𝑏

∗ − T𝑘
∗)  +  M3T𝑎

∗ –  M4 +  M5 O0 in (ti∗, tf ∗)     (2.17) 

M6
dT𝑏

∗

dt∗
 =  M2(T𝑘

∗ − T𝑏
∗)  +  M7(T𝑠

∗ − T𝑏
∗) in (ti∗, tf ∗)                    (2.18) 
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M8 dT𝑠
∗/dt∗  =  M7(T𝑏

∗ − T𝑠
∗) – [M9(T𝑠

∗ − T𝑚
∗)  + M10(T𝑠

∗ − T𝑎
∗ ) + M11((T𝑠

∗ + k)4 −

(T𝑟
∗ + k)4)  +  M12T𝑠

∗  −  M13T𝑎
∗  −  M14] in (ti∗, tf ∗)  (2.19) 

Dove i termini Ti* e t* rappresentano le temperature secondo le suddette normalizzazioni. Nelle 

equazioni (2.17) (2.18) (2.19) i coefficienti moltiplicativi del modello sono stati quindi ottenuti 

a partire dai coefficienti di (2.1), (2.2) e (2.3) come di seguito: 

 

M1 = 37 𝜌k qk /3600 

M2 = 37 Cbk 

M3 = 37 Cr2 

M4 = cr1 

M5 = α0 

M6 = 37 𝜌b qb /3600 

M7 = 37 Cbs 

M8 = 37 𝜌s qs /3600 

M9 = 37 Cc 

M10 = 37 Cv 

M11 = 374 βr 

M12 = 37 Ce1 

M13 = 37 Ce2 

M14 = ce3 

k = 273.15 / 37 

 

Considerando un neonato di 1.2 Kg, una temperatura media dell’aria di 34.7 °C, rateo di 

ossigenazione di 3.9 ml/Kg min, e una media di 40 respiri al minuto per le suddette assunzioni, 

sono stati calcolati i parametri del modello non normalizzato e illustrati da Fraguela et al [36] 

nella tabella 1: 
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Tabella 1 La tabella mostra i valori delle variabili fisiche assunte per descrivere il modello sviluppato 

 

Da questi valori sono stati quindi calcolati i parametri normalizzati delle equazioni (2.17) (2.18) (2.19) 

risultando come segue: 

M1 = 39909.638889 J/°C m3 

M2 = 738150 W/°C m3 

M3 = 3150.500874 W/°C m3 

M4 = 3055.192723 W/m3 

M5 = 346.722892 Kg min/mL 

M6 = 41008.3333 J/°C m3 

M7 = 295260 W/°C m3 

M8 = 26465.2777 J/°C m3 

M9 = 34.86330253 W/°C m3 
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M10 = 5976.627216 W/°C m3 

M11 = 7.4514 W/K4 m3 

M12 = 2004.8121 W/°C m3  

M13 = 1643.0594 W/°C m3 

M14 = 195.54196 W/m3 

k = 7.38243 

 

Poiché la figura 10 ottenuta da Fraguela et al [36] è stata ottenuta attraverso assunzioni non 

riportate nel lavoro, si è deciso di verificare la validità del modello valutando la risposta del 

corpo del bambino all’interno di una teca dove l’aria circolante viene assunta alla temperatura 

costante di 20°C, le pareti in plexiglass mantenute anch’esse costanti a 25°C e la temperatura 

del materasso costante a 30°C come se fosse dotato di un sistema di riscaldamento indipendente 

e, in accordo con le precedenti assunzioni, che non vi siano scambi di calore tra il materasso e 

le componenti circostanti dell’incubatrice. Dovendo quindi valutare il raffreddamento del corpo 

in un arco di tempo di 24 ore si è deciso di assumere nullo il calore prodotto metabolicamente 

attraverso la respirazione (consumo medio di ossigeno O0 = 0 ml/Kg min) fin dall’istante 

iniziale t0 dal momento che l’effetto di riscaldamento tissutale generato dal metabolismo può 

essere considerato rilevante solo nel caso in cui il paziente rimanga all’interno della zona 

termica neutrale per tutto l’arco temporale durante il quale viene condotta l’analisi. Si è inoltre 

deciso di considerare la temperatura iniziale della pelle pari 37.05 °C e quella del sangue e del 

core ad un valore iniziale di 37.5°C. In figura sono mostrati i risultati ottenuti attraverso una 

simulazione in Matalab e Simulink [68] (figura 17): 
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Figura 17 Variazione della temperatura della pelle nel tempo. Nell’arco di circa 14 ore (5x104 secondi) la 

temperatura cala da 37.05 °C a 22°C 

 

Il risultato ottenuto è stato quindi confrontato con il grafico ottenuto da Ortiz et al [41], il cui 

modello è stato sviluppato a partire dal lavoro di Fraguela et al. [36] e condotto con le medesime 

assunzioni proposte. In figura è mostrata quindi la variazione di temperatura della pelle in un 

arco temporale di circa 14 ore (5x104 secondi) come risultato ottenuto da [41] (figura 18): 
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Figura 18 Grafico mostrato nel paper dove si osserva la variazione della temperatura della pelle nel tempo. L’arco 

di tempo è di circa 14 ore (5x104 secondi). SI osserva un calo della temperatura da un valore iniziale di 37.05 °C 

a 22°C [41] 

 

Si è quindi proceduto introducendo il compartimento del riscaldatore a partire dall’equazione 

proposta da Ortiz et al. [40], dove si è assunto di utilizzare un riscaldatore a cartuccia dotato di 

una resistenza interna in grado di produrre calore per effetto Joule e di un dissipatore radiale a 

pinne triangolari, il cui comportamento termodinamico è stato descritto a partire da Incropera 

et al. [42]. L’equazione del riscaldatore è stata quindi ottenuta a partire dall’equazione di 

bilancio energetico come segue: 

E𝑔𝑒𝑛𝑒𝑟𝑎𝑡𝑒𝑑 – E𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠𝑓𝑒𝑟  =  E𝑠𝑡𝑜𝑟𝑒𝑑                                    (2.20) 

Dove Egenerated rappresenta l’energia generata dal riscaldatore per effetto Joule, Etransfer 

l’energia scambiata tra il riscaldatore e l’aria circolante ed Estored l’energia immagazzinata dal 

dissipatore stesso. Di seguito sono quindi riportate le equazioni descriventi i precedenti termini: 

E𝑔𝑒𝑛𝑒𝑟𝑎𝑡𝑒𝑑  =  I2R                                                 (2.21) 

Dove I rappresenta la corrente fornita dal driver (A) ed R la resistenza del riscaldatore (Ohm). 

E𝑔𝑒𝑛𝑒𝑟𝑎𝑡𝑒𝑑  =  h A𝑡 (1 − (ℎ A𝑡  (1 − (𝑁
A𝑓

A𝑡
(1 − 𝑛𝑓))) θ𝑏)                    (2.22) 
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Dove h rappresenta il coefficiente di scambio termico convettivo, At la superficie del dissipatore 

(m2), Af la superficie della pinna del dissipatore (m2), At la superficie totale del dissipatore 

(m2), nf l’efficienza della pinna e θ𝑏 la differenza tra la temperatura del riscaldatore e quella del 

fluido refrigerante.  

E𝑠𝑡𝑜𝑟𝑒𝑑  =  ρ𝑏ℎ c𝑏ℎ V𝑏ℎ  
∂T𝑏ℎ(t)

∂t
                                        (2.23) 

Dove il termine 𝝆bh rappresenta la densità del riscaldatore (Kg/m3), 𝒄bh il calore specifico del 

riscaldatore (J/Kg °C) e Vbh il volume del riscaldatore (m3). 

L’equazione complessiva risultante per il riscaldatore risulta quindi essere la seguente: 

ρ𝑏ℎ c𝑏ℎ V𝑏ℎ  
∂T𝑏ℎ(t)

∂t
 =  I2 R −  h At (1 − (ℎ 𝐴𝑡 (1 − (𝑁

A𝑓

A𝑡
(1 − 𝑛𝑓))) θ𝑏)    (2.24) 

Dove i termini Af ed nf sono dati dalle seguenti equazioni: 

A𝑓  =  2 w (L2  +  (
t

2
)
2
)

1

2

                                             (2.25) 

Dove il temine w rappresenta la lunghezza della pinna (m), L la larghezza (m), t lo spessore 

(m). 

  𝑛𝑓 =
1

𝑚 𝐿

𝐼1(2𝑚𝐿)

𝐼0(2𝑚𝐿)
                                                     (2.26) 

dove I0 e I1 rappresentano le funzioni di Bessel modificate all’ordine zero e m un coefficiente 

calcolato attraverso la seguente equazione: 

  𝑚 = √(
ℎ 𝑝

𝑘 𝐴𝑐
)                                                        (2.27)  

dove h rappresenta il coefficiente di scambio termico convettivo, p il perimetro della pinna (m), 

k il coefficiente di conduzione del materiale di cui è costituita la pinna e Ac la superficie del 

dissipatore (m2). Per poter determinare il coefficiente di scambio termico convettivo, è 

necessario ricavarne il valore dall’equazione che lo lega al numero di Nusselt come segue: 

ℎ =
𝑁𝑢 𝑘𝑎(𝑇𝑓)

𝐿
                                                        (2.28) 

dove Nu è il numero di Nusselt, ka il coefficiente di conduzione del fluido refrigerante, L la 

lunghezza della superficie coinvolta nello scambio termico convettivo (m). Il numero di Nusselt 

è espresso dalla seguente equazione: 
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NuL =  0.664ReL
1

2 Pr(𝑇𝑓)
1

3                                         (2.29) 

dove Pr è il numero di Prandtl e ReL il numero di Reynolds calcolato come: 

ReL =  u L/ ν(𝑇𝑓)                                                  (2.30) 

Dove u rappresenta la velocità del fluido refrigerante e ν(Tf) la viscosità cinematica del fluido 

alla temperatura Tf. 

In seguito, gli autori hanno deciso di ricercare un diverso tipo di riscaldatore facente uso delle 

stesse equazioni ad eccezione di quelle legate alla geometria della pinna. Questa scelta è dovuta 

al fatto che un riscaldatore a cartuccia con dissipatore a pinne è raramente disponibile in 

commercio, scarsamente utilizzato nelle incubatrici moderne e le stesse equazioni descriventi 

lo scambio termico per convezione per il profilo triangolare sono molto complesse e fortemente 

dipendenti dalla temperatura. Ai fini del nostro progetto si è deciso di optare per un dissipatore 

in alluminio utilizzato come sistema di riscaldamento dalle incubatrici prodotte in Cobams. 

Nello specifico il dissipatore è costituito in lega di alluminio EN AW 6060 la cui struttura e 

dimensioni (mm) sono riportate di seguito (figura 19): 
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Figura 19 Tre sezioni del dissipatore utilizzato in Cobams con le rispettive dimensioni (mm) 

 

Si è quindi proceduto semplificando l’equazione del dissipatore proposta da Ortiz et al. [40] 

eliminando il complesso comportamento dato dalla geometria a pinne triangolari disposte 

secondo una struttura radiale e utilizzando l’equazione proposta da Neaca et al. [43] dove il 

sistema di riscaldamento viene descritto dalla seguente equazione generalizzata: 

�̇�𝑠𝑡𝑜𝑟𝑒𝑑 = P𝑒𝑙  +  �̇�𝑐𝑜𝑛𝑣  +  �̇�𝑟𝑎𝑑                                       (7.1) 

Dove Pel rappresenta il calore prodotto per effetto Joule, �̇�stored rappresenta l’energia 

immagazzinata dal dissipatore, �̇�conv l’energia scambiata dal dissipatore per convezione e �̇�rad 

l’energia scambiata per irraggiamento tra il dissipatore e le pareti circostanti del dispositivo. 

Essendo lo scambio per radiazione molto basso si è deciso di trascurare questo termine, 

seguendo le stesse assunzioni proposte da Ortiz et al. [40]. Tutti le altre componenti di energia 

scambiata sono state definite come di seguito:  

P𝑒𝑙  =  I2 R                                                            (7.2) 

Dove I rappresenta la corrente fornita all’attuatore (A) e R la resistenza elettrica (Ohm).  
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�̇�𝑐𝑜𝑛𝑣  =  α S𝑤 (T𝑤  −  T𝑎)                                           (7.3) 

Dove α rappresenta il coefficiente di scambio termico convettivo (J/m2 °C), Sw la superficie del 

dissipatore (m2), Tw la temperatura del riscaldatore (°C) e Ta la temperatura dell’aria (°C). 

�̇�𝑠𝑡𝑜𝑟𝑒𝑑  =  m C𝑐
dT𝑤

dt
                                                 (7.4) 

Dove m rappresenta la massa del dissipatore (Kg), Cc il calore specifico del dissipatore (J/Kg 

°C) e dTw/dt la derivata della temperatura del dissipatore nel tempo. Complessivamente il 

termine a destra dell’equazione è quindi lo stesso proposto da Ortiz et al. [40] dove si ha la 

massa data dal prodotto di densità e volume (mbh = 𝝆bh Vbh) e il calore specifico analogamente 

espresso (Cc = Cbh). Volendo isolare il termine dTw/dt, l’equazione utilizzata nel presente lavoro 

sarà quindi espressa come: 

𝑑𝑇𝑤

𝑑𝑡
=

𝐼2R− α S𝑤 37 (T𝑤 − T𝑎)

ρ𝑏ℎ V𝑏ℎ C𝑏ℎ 37
                                                (7.5) 

Dove α ovvero il coefficiente di scambio termico convettivo, è stato calcolato a partire dalle 

stesse equazioni (2.28), (2.29) e (2.30), mentre il denominatore e uno dei termini al numeratore 

sono stati moltiplicati per 37 dal momento che tutti i termini di temperatura sono stati 

normalizzati per questo valore. Nel nostro caso, non disponendo di un fluido refrigerante ed 

essendo l’aria circolante l’unico mezzo di scambio termico a contatto con il dissipatore, si è 

assunto che i termini 𝑢∞, T∞ e Ka(Tf) rappresentino la velocità del flusso, la temperatura e il 

coefficiente di conduzione (o conducibilità termica) dell’aria rispettivamente. I termini Pr(Tf), 

Ka(Tf) e 𝝂(Tf) essendo quindi dipendenti dalla temperatura dell’aria, sono stati calcolati 

attraverso le rispettive equazioni. Secondo Roy et al. [44] il numero di Prantdl può essere 

calcolato attraverso la seguente equazione: 

𝑃𝑟 =
𝐶𝑝 𝑢

𝑘
                                                           (8.1) 

Dove Cp rappresenta il calore specifico dell’aria (J/Kg K), k la conducibilità termica dell’aria 

(W/m K) e u la viscosità dinamica dell’aria (Pa s) che, essendo a sua volta dipendente dalla 

temperatura dell’aria, viene dagli stessi autori espresso attraverso la formula empirica di 

Sutherland come di seguito: 

u =  1.458 x 10−6 T
3
2

T + 110.4
                                             (8.2)  

L’equazione risultante in grado di descrivere la variazione del numero di Prandtl in funzione 

della temperatura risulta quindi essere: 



74 
 

 𝑃𝑟 =
𝐶𝑝

𝑘

1.458 𝑥 10−6 𝑇𝑓

3
2

𝑇𝑓+110.4
                                                         (9) 

Per determinare il termine 𝝂(Tf) si è quindi partiti dall’equazione descritta da Houghton et al. 

[45] dove la viscosità cinematica viene definita attraverso l’equazione: 

ν =
μ

ρ
                                                                      (10) 

Dove μ rappresenta la viscosità dinamica dell’aria (Pa s) e ρ la densità dell’aria (Kg/m3). Il 

primo termine è analogo al termine u definito da Roy et al. [44]. Nello stesso lavoro viene 

presentata anche una formula utilizzata per determinare la pressione dell’aria a flusso libero, da 

cui è stata ricavata la densità da inserire nella precedente equazione come segue: 

ρ𝑎  =
p

R T
                                                                  (8.3) 

Dove p è la pressione (Pa), R la costante dei gas perfetti nel caso dell’aria (287 J/Kg K) e T la 

temperatura dell’aria (K). Le equazioni (8.2), (8.3) e (9) sono state quindi utilizzate per ricavare 

l’equazione in grado di descrivere la variazione della viscosità cinematica in funzione della 

temperatura come segue: 

ν =
𝑅

𝑝

1.458 𝑥 10−6 𝑇𝑓

5
2

𝑇𝑓+110.4
                                                      (11) 

Essendo il termine k introdotto da Roy et al. [44] nella (8.1) analogo al termine Ka presente in 

(2.28) secondo la formulazione di Ortiz et al. [40] sulla base delle precedenti semplificazioni, 

si è deciso di determinare empiricamente la variazione della conducibilità termica dell’aria in 

funzione della temperatura basandosi sui dati presentati in [46], dove si osserva una dipendenza 

lineare delle due grandezze fisiche nel range 0 °C – 60 °C contenente la zona termica neutrale 

caratteristica delle moderne incubatrici. L’equazione risulta quindi essere: 

k =  0.02364 + (T𝑓 x 37 x 7.4 x 10 − 5)                                   (12) 

Dove il termine Tf al denominatore viene moltiplicato per 37 a seguito della normalizzazione 

introdotta da Fraguela et al [36] nelle equazioni (2.17) (2.18) e (2.19). 

Avendo quindi definito tutti gli scambi termici del nostro modello, si è quindi proceduto con la 

formulazione dell’equazione del compartimento dell’aria circolante, che è definita come di 

seguito: 

𝑑𝑇𝑎

𝑑𝑡
=

α S𝑤 37 (T𝑤 − T𝑎) + 𝑀10 𝑉𝑏 (𝑇𝑠−𝑇𝑎) − 𝑀12 𝑉𝑏 𝑇𝑠+𝑀13 𝑉𝑏 𝑇𝑎 + 𝑀14 𝑉𝑏+𝑀4 𝑉𝑏 − 𝑀3 𝑉𝑏 𝑇𝑎

ρ𝑎 V𝑎 C𝑎 37
              (13) 
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Dove il termine ρa rappresenta la densità dell’aria (Kg/m3), Va il volume di aria nella teca (m3), 

Ca il calore specifico dell’aria (J/Kg K). I coefficienti normalizzati M10, M12, M13, M14, M3 

ed M4 sono stati moltiplicati per la costante Vb rappresentante il volume del bambino (m3) e 

ottenuta a partire dai dati forniti da Fraguela et al. [36]. Questa operazione è stata fatta perché 

nelle sole equazioni di core, sangue e pelle l’energia immagazzinata nei vari tessuti veniva 

espressa in W/m3 e, allo stesso modo, anche tutti i termini di scambio termico con i tessuti 

adiacenti e l’ambiente circostante venivano espressi in W/m3 andando quindi a ottenere i singoli 

coefficienti moltiplicativi attraverso una precedente divisione per il volume del neonato. 

Rimoltiplicando questi coefficienti per Vb, si è quindi ottenuto che tutti gli scambi termici 

coinvolti siano espressi in Watt sia a destra che a sinistra dell’equazione. Il termine ρa essendo 

dipendente dalla temperatura dell’aria, è stato determinato a partire dall’equazione (8.3). 

Per avere una visione completa del modello sviluppato, di seguito sono riproposte le equazioni 

utilizzate nella forma finale con cui sono state poi implementate in Matlab e Simulink dove i 

termini con (*) rappresentano i termini normalizzati per 37: 

 

dT𝑘
∗

dt∗
 =

M2(T𝑏
∗−T𝑘

∗)+ M3T𝑎
∗ – M4 + M5 O0

M1
                                       (2.17) 

dT𝑏
∗

dt∗
 =

M2(T𝑘
∗−T𝑏

∗)+ M7(T𝑠
∗−T𝑏

∗)

M6
                                            (2.18) 

dT𝑠
∗

dt∗
 =

M7(T𝑏
∗−T𝑠

∗)– [M9(T𝑠
∗−T𝑚

∗)+M10(T𝑠
∗−T𝑎

∗)+M11((T𝑠
∗+k)4−(T𝑟

∗+k)4)+ M12T𝑠
∗ − M13T𝑎

∗ −M14]

M8
   

(2.19) 

  ν(T𝑓)  =
𝑅

𝑝

1.458 𝑥 10−6 T𝑓

5
2

T𝑓+110.4
                                                   (11) 

ReL =  u
L

ν(T𝑓)
                                                         (2.30) 

k =  0.02364 + (T𝑓 + 37 7.4 10−5)                                       (12) 

 𝑃𝑟 =
𝐶𝑝

𝑘

1.458 𝑥 10−6 T𝑓

3
2

T𝑓+110.4
                                                      (9) 

NuL =  0.664 ReL
1

2 Pr(T𝑓)
1

3                                             (2.29) 

ℎ =
𝑁𝑢 𝑘𝑎(T𝑓)

𝐿
                                                        (2.28) 
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𝑑𝑇𝑤∗

𝑑𝑡
=

𝐼2Res− α S𝑤 37 (T𝑤∗ − T𝑎∗)

ρ𝑏ℎ V𝑏ℎ C𝑏ℎ 37
                                            (7.5) 

ρ𝑎  =
p

R T𝑎
                                                               (8.3) 

𝑑T𝑎∗

𝑑𝑡
=

α S𝑤 37 (T𝑤∗ − T𝑎∗) + 𝑀10 𝑉𝑏 (𝑇𝑠∗−𝑇𝑎∗) − 𝑀12 𝑉𝑏 𝑇𝑠∗+𝑀13 𝑉𝑏 𝑇𝑎∗ + 𝑀14 𝑉𝑏+𝑀4 𝑉𝑏 − 𝑀3 𝑉𝑏 𝑇𝑎∗

ρ𝑎 V𝑎 C𝑎 37
  (13) 

 

I coefficienti utilizzati nelle equazioni per descrivere la termodinamica dell’aria e del 

riscaldatore sono stati calcolati a partire dalle assunzioni effettuate da Fraguela et al. [36], dalle 

specifiche tecniche fornite da Cobams sulle cui incubatrici è stato adattato il modello e dai 

termini in [46]. Il valore della lunghezza caratteristica L è stato ottenuto dalle equazioni 

proposte da Dimian et al. [63]. I coefficienti risultanti sono riportati di seguito: 

u = 2 m/s 

L = 0.00917 m 

R = 287 J/Kg K 

P = 101325 Kg/m s2 

Ca = 1007 J/Kg K 

Sw = 180063 m2 

ρbh = 2710 Kg/m3 

Cbh = 890 J/Kg K 

Vbh = 0.00342900 m3 

Res = 5.22 Ohm 

Va = 0.096 m3 

Vb = 0.00114286 m3 

Essendo il modello non lineare, non sono state ottenute le funzioni di trasferimento a partire 

dalle precedenti equazioni, ma è stato formulato come modello non lineare nello spazio degli 

stati definendo il vettore derivata dello stato come un vettore trasposto a 5 elementi dove ogni 

elemento rappresenta il rateo di variazione della temperatura in funzione del tempo del 

rispettivo compartimento del modello. Il vettore derivata dello stato è quindi calcolato come 

combinazione dell’ingresso e degli stati, come di seguito: 
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�̇� = 𝑓(𝑥, 𝑢) 

Dove: 

�̇� = 

[
 
 
 
 
𝑑𝑇𝑘/𝑑𝑡
𝑑𝑇𝑏/𝑑𝑡
𝑑𝑇𝑠/𝑑𝑡
𝑑𝑇𝑤/𝑑𝑡
𝑑𝑇𝑎/𝑑𝑡]

 
 
 
 

            x=

[
 
 
 
 
𝑇𝑘

𝑇𝑏

𝑇𝑠

𝑇𝑤

𝑇𝑎 ]
 
 
 
 

  u = [ I ] 

Allo stesso modo l’uscita, ovvero la variabile da controllare, sarà funzione dipendente dallo 

stato e cambierà a seconda di quale compartimento si voglia osservare. L’uscita y sarà quindi 

definita come di seguito: 

𝑦 = 𝑓(𝑥) 

Che nel nostro caso, assumendo di voler osservare la temperatura della pelle, risulterà quindi 

essere: 

𝑦 = [ 0 0 1 0 0 ]𝑥 

Il modello così definito è stato quindi implementato in Simulink attraverso l’uso del blocco 

Interpreted Matlab Function. Lo schema completo è riportato di seguito (figura 20): 

 

 

Figura 20 Schema Simulink del modello finale. La corrente in ingresso è stata posta a zero a scopo dimostrativo. 

Nei singoli bracci di connessione sono stati riportati lo stato, l’ingresso, la derivata dello stato e l’uscita in 

accordo con la precedente convenzione. Ogni blocco moltiplicatore del braccio in uscita K*u contiene un vettore 

di zero e uno dove è posto a 1 il singolo valore dello stato che si vuole visualizzare in uscita, producendo quindi 

le 5 uscite rispettive ad ognuno dei 5 stati. 
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Prima di passare allo sviluppo di un sistema di controllo di tipo Closed Loop, si è deciso di 

valutare l’effetto della lampada esterna sulla capacità di riscaldare il bambino. Lo scambio 

termico per radiazione tra il bambino e le pareti circostanti risulta essere molto maggiore 

rispetto allo scambio termico per convezione con l’aria o conduzione con il materasso e di 

conseguenza si è deciso di valutare la possibilità di scaldare il neonato utilizzando la 

temperatura costante imposta alla teca, implementando un controllo Open Loop, senza quindi 

la presenza di un braccio in retroazione che consente di correggere l’immissione di calore nel 

sistema in funzione dell’uscita e di un valore target di temperatura. Considerando di avere un 

bambino mediamente ipotermico (32-35.9 °C di temperatura cutanea [65]) con una temperatura 

della pelle di 35°C, core e sangue di 35.5°C (ovvero di circa 0.5°C superiore [66]) e ipotizzando 

di mantenere il materasso a una temperatura costante di 30°C, è stato valutato l’effetto di 

mantenere a temperatura costante per 25 ore la temperatura del muro osservando la variazione 

di temperatura della pelle per diversi valori della temperatura del plexiglas cercando il valore 

in grado di portare la temperatura della pelle nel range sicuro di 36.5°C – 37.5°C [64]. Al fine 

di selezionare il giusto valore di temperatura della parete della teca, si è preso in considerazione 

di poter riscaldare il bambino portandolo al valore target di 36.5°C in 2 ore, dal momento che 

la velocità adeguata di riscaldamento risulta essere di 0.5°C ogni ora [67]. Il test è stato condotto 

ipotizzando che la temperatura dell’aria iniziale fosse quella massima consentita per le 

incubatrici, ovvero 39°C, in modo da ridurre il tempo di riscaldamento del paziente nei primi 

minuti di analisi. Nella successiva figura sono mostrate le curve di riscaldamento della pelle in 

funzione del valore di temperatura della parete (figura 21): 
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Figura 21 Le linee continue rappresentano le curve di riscaldamento della pelle in funzione della temperatura della 

parete della teca. La linea tratteggiata azzurra rappresenta la temperatura dell’aria, mentre le due line nere 

orizzontali i limiti inferiore e superiore della zona sicura per il neonato. Nelle ascisse è mostrato il tempo in ore 

e nelle ordinate le temperature in °C. 

 

Come si osserva dalla figura 21, andando alla ricerca dei valori di temperatura delle pareti della 

teca che consentono di riscaldare il bambino mantenendolo nella zona termica neutrale e che 

consentono di riscaldarlo in circa 2 ore, gli unici valori di temperatura accettabili sono quelli 

tra i 35°C e i 36°C. Si è quindi deciso di fare un’ulteriore analisi in quest’ultimo range termico 

(figura 22): 

 

Figura 22 Nell’immagine si osservano le curve di riscaldamento della pelle nel range 35 – 36 °C con uno zoom 

intorno alle 2 ore di tempo di analisi. Nelle ordinate è riportata la temperatura in °C e nelle ascisse il tempo in 

ore. 

 

Dalla figura 22 si osserva che l’unica curva in grado di portare la pelle nella zona termica 

neutrale in 2 ore e di rimanervi fino al termine dell’analisi è quella verde, corrispondente a una 

temperatura di 35.42°C. Si è quindi proceduto ipotizzando di introdurre un bambino con una 

temperatura di 33 °C della pelle e 33.5 °C di core e sangue. In questo caso il tempo da impiegare 

per riscaldarlo fino alla zona termica neutrale è di circa 7 ore alle stesse condizioni. Di seguito 

sono mostrati i risultati dell’analisi (figura 23): 
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Figura 23 In figura sono mostrate le curve di riscaldamento della pelle con le linee continue colorate. La linea 

tratteggiata azzurra rappresenta la curva di temperatura dell’aria. Le linee continue nere rappresentano il limite 

della zona termica neutrale. La linea tratteggiata nera verticale indica il passaggio a 7 ore. Nelle ascisse è 

riportato il tempo in ore e nelle ordinate la temperatura in °C. 

 

Si è poi deciso di rilanciare l’analisi considerando varie curve nello spettro 35 – 36 °C per capire 

quali permettessero di portare la pelle nella zona termica sicura in 7 ore, senza uscirvi entro le 

25 ore di tempo (figura 24): 

  

Figura 24 In figura sono mostrate le curve di riscaldamento della pelle con le linee continue colorate nello spettro 

35 – 36°C. La linea tratteggiata azzurra rappresenta la curva di temperatura dell’aria. Le linee continue nere 

rappresentano il limite della zona termica neutrale. La linea tratteggiata nera verticale indica il passaggio a 7 

ore. Nelle ascisse è riportato il tempo in ore e nelle ordinate la temperatura in °C. 
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Dalla figura 24 si osserva che nessuna curva è in grado contemporaneamente di raggiungere la 

temperatura target di 36.5 °C e contemporaneamente mantenersi nella zona termica neutrale. 

Ne consegue che l’uso di una lampada esterna per il semplice riscaldamento del neonato può 

essere una valida soluzione nelle prime ore di inserimento in incubatrice, soltanto per neonati 

la cui temperatura cutanea sia intorno ai 35°C. Risulta quindi necessario, per poter avere un 

controllo accurato della temperatura superficiale del bambino, procedere allo studio di un 

sistema di controllo Closed Loop esplorando le possibili soluzioni presenti in letteratura. 
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Capitolo 4 – Il problema del controllo della 

temperatura 

 

4.1 Possibili soluzioni 

Come già visto, il controllo della temperatura della pelle del bambino posto all’interno 

dell’incubatrice può avvenire in air mode oppure in skin mode. Al giorno d’oggi esistono 

soltanto questi due tipi di controllo, i quali prevedono alcuni vantaggi e svantaggi. Un controllo 

in skin mode permette di controllare correttamente la pelle del bambino, ma genera elevate 

oscillazioni della temperatura dell’aria circolante, mentre un controllo in air mode permette di 

controllare accuratamente l’aria nella teca, ma esclude l’effetto risultante sulla pelle del 

neonato. Una possibile soluzione a questo problema può quindi essere quella di implementare 

un controllo che tenga conto di entrambe le modalità [31]. Negli ultimi anni sono state proposte 

diverse soluzioni al problema, come ad esempio l’uso di un dispositivo di riscaldamento a 

servocontrollo per la temperatura della pelle progettato per controllare il microambiente interno 

all’incubatrice senza dover settare valori target di temperatura per la pelle o per l’aria, ma 

facendo uso della sola temperatura cutanea in input utilizzata poi per individuare la temperatura 

di equilibrio personalizzata per ogni neonato [47], lo sviluppo di un sistema di controllo in 

grado di combinare la Modulazione di Lunghezza di Impulso con un semplice sistema ON-OFF 

utilizzando termistori come sensori di temperatura [48], l’uso di un sistema di controllo 

Proporzionale – Integrativo (PI) in combinazione con una logica Fuzzy [49], l’uso di un 

Controllo Predittivo Generalizzato (Generalized Predictive Control - GPC) implementato 

unendo un modello matematico in grado di descrivere l’incubatrice e un modello in grado di 

descrivere il neonato prematuro [50] oppure l’implementazione di rete neurale artificiale 

(Artificial Neural Network - ANN) utilizzata con lo scopo di simulare il controllo di un neonato 

prematuro sfruttando il metodo di retro-propagazione dell’errore [51]. In generale i tipi di 

controllo più utilizzati in sostituzione della tradizionale logica On-Off maggiormente diffusa 

nelle incubatrici moderne è l’uso di una logica Fuzzy oppure di un controllo di tipo 

Proporzionale (P), proporzionale e Integrativo (PI) oppure Proporzionale Integrativo Derivativo 

(PID). Uno dei lavori che si è concentrato sullo sviluppo di un sistema di controllo in grado di 

tenere conto delle due modalità operative dell’incubatrice (Skin Mode e Air Mode) è stato 
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quello di Reddy et al. [52] dove è stato sviluppato un sistema di controllo in logica Fuzzy 

applicato ad un precedente modello termodinamico di neonato ed incubatrice sviluppato da 

Simon et al. [53]. In questo modello si è assunto che il neonato fosse diviso in due strati: la 

pelle e il core. Oltre a questi due compartimenti sono stati presi in considerazione anche il 

compartimento dell’aria, il materasso e il muro per un totale di 5 diversi settori. Per verificare 

la validità del controllo Fuzzy, lo si è confrontato con un controllo di tipo On – Off utilizzato 

in Skin Mode e in Air Mode separatamente. In questi ultimi due casi, nel momento in cui il 

riscaldatore veniva spento, non veniva riattivato prima di 60 secondi come scelta progettuale. 

Relativamente alla logica Fuzzy, questa aveva due parametri in ingresso, la temperatura 

dell’aria Ta e quella della pelle Ts e un parametro in uscita ovvero l’intensità del flusso di aria 

calda Q espresso come frazione della massima intensità di flusso erogabile e quindi come valore 

compreso tra 0 e 1. Si è proceduto con la creazione di vari subset o aree di appartenenza, cioè 

dei range di temperatura nei quali di volta in volta poteva ricadere la temperatura in ingresso e 

alla quale veniva di conseguenza associata una relativa probabilità in funzione della posizione 

occupata nello specifico cluster. Essendo alcuni subset sovrapposti, in logica Fuzzy può capitare 

che un singolo valore di temperatura in ingresso possa ricadere in più sottoinsiemi. Sono state 

quindi definite delle funzioni di appartenenza sia per la temperatura dell’aria che della pelle e 

suddivise ognuna in in 5 sottoinsiemi sovrapposti e in seguito anche una funziona di 

appartenenza per l’output. Per poter quindi determinare l’output in funzione della probabilità 

di appartenenza ai vari sottoinsiemi in cui poteva ricadere la temperatura in ingresso è stata 

sviluppata una tabella di look-up. I parametri dinamici in input Ta e Ts sono stati quindi 

utilizzati per ottenere un set di valori delle funzioni di appartenenza che a loro volta sono stati 

poti in input alla tabella di look-up e da questa sono stati ottenuti i valori in output. Dopo aver 

ottenuto l’output, questo, inizialmente espresso in percentuali di appartenenza per diversi valori 

del flusso in uscita, è stato convertito in un valore preciso in grado di determinare univocamente 

il valore di Q attraverso la tecnica di de-fuzzyficazione del centroide (figura 29). Nella seguente 

figura è riportato il diagramma a blocchi dell’intero processo (figura 25): 
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Figura 195 In figura sono mostrati i vari step della logica Fuzzy in un diagramma a blocchi. I valori iniziali di Ta 

e Ts definiti come valori iniziali (Initial Values) vengono associati alle rispettive funzioni di appartenenza 

attraverso il blocco Fuzzifier, poi successivamente introdotti nel blocco Fuzzy Rules ovvero la tabella di look-up, 

dalla quale si ottiene in uscita l’output fuzzy,il quale viene convertito in un valore intero attraverso il blocco 

Centroid Defuzzifier e poi trasformato nell’output di modello ovvero il flusso di aria calda. Inserendo quest’ultimo 

nelle equazioni di modello si calcolano i nuovi valori di input Ta e Ts e il ciclo si ripete. 

 

Relativamente alle funzioni di appartenenza in logica Fuzzy, queste sono state definite 

attraverso 5 sottoinsiemi chiamati: molto piccolo (very small - VS), piccolo (small - S), medio 

(medium - M), grande (large -  L) e molto grande (very large - VL). Allo stesso modo anche i 

sottodomini della funzione di appartenenza dell’output sono 5 e chiamati: molto lento (very 

slow - VS), lento (slow - S), medio (medium - M), alto (high - H) e molto alto (very high - VH). 

Tutte le funzioni di appartenenza sviluppate sulla base di questi sottoinsiemi hanno un profilo 

triangolare dove il picco rappresenta il più alto valore di appartenenza e la base il minor valore 

di appartenenza, rispettivamente 1 e 0. Le funzioni di appartenenza sono illustrate nelle tre 

figure di seguito (figura 26), (figura 27), (figura 28): 
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Figura 206 Funzioni di appartenenza per la temperatura dell’aria in ingresso. Nelle ascisse la temperatura in gradi 

dell’aria e nelle ordinate il valore della funzione di appartenenza 

 

Figura 27 Funzioni di appartenenza per la temperatura della pelle in ingresso. Nelle ascisse la temperatura in gradi 

della pelle e nelle ordinate il valore della funzione di appartenenza 

 

 

Figura 28 Funzioni di appartenenza per la temperatura dell’output. Nelle ascisse la frazione di flusso e nelle 

ordinate il valore della funzione di appartenenza. 
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Figura 29 Sono riportate le regole utilizzate per ottenere il valore di Q in termini di classe di appartenenza in 

funzione dell’appartenenza dei due termini in ingresso Ta e Ts. Ogni riga rappresenta la classe di appartenenza 

per la temperatura della pelle e ogni colonna la classe di appartenenza per la temperatura dell’aria. 

 

Per poter ottenere un valore preciso dell’output, il valore in ingresso al blocco Centroid 

Defuzzifier, definito dal simbolo Φ, è stato inserito all’interno della seguente equazione: 

𝑄 =
(∑𝑗=1:4𝑅𝑗 Φj)

(∑𝑗=1:4 Φj)
                                                          (14) 

Dove R rappresenta il centroide di dominio j. 

In seguito, si è proceduto considerando di avere un bambino di 1 Kg con una temperatura 

iniziale del core di 36 °C, una temperatura iniziale della pelle di 33 °C e una temperatura iniziale 

dell’aria, del materasso e delle pareti dell’incubatrice di 27 °C, mentre la temperatura 

dell’ambiente esterno è stata posta a 23°C. A seguito di queste assunzioni è stato poi valutato 

l’effetto sulla temperatura del core del controllo in Skin Mode, Air Mode e Fuzzy. Nelle 

successive figure è riportato il risultato delle analisi condotte (figura 30), (figura 31), (figura 

32): 
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Figura 210 In figura è mostrato il controllo in Skin Mode e l’effetto sulle tre curve: temperatura del core (Tc), 

temperatura della pelle (Ts) e temperatura dell’aria (Ta). Nelle ascisse è riportato il tempo in secondi, nelle 

ordinate la temperatura in °C. 

 

Figura 31 In figura è mostrato il controllo in Air Mode e l’effetto sulle tre curve: temperatura del core (Tc), 

temperatura della pelle (Ts) e temperatura dell’aria (Ta). Nelle ascisse è riportato il tempo in secondi, nelle 

ordinate la temperatura in °C. 

 

 

Figura 32 In figura è mostrato il controllo Fuzzy e l’effetto sulle tre curve: temperatura del core (Tc), temperatura 

della pelle (Ts) e temperatura dell’aria (Ta). Nelle ascisse è riportato il tempo in secondi, nelle ordinate la 

temperatura in °C. 

 

Dai grafici si osserva come il controllo in Skin Mode abbia portato ad elevate fluttuazioni della 

temperatura dell’aria, portando a variazioni di temperatura di 0.969 °C. Come già anticipato, 

fluttuazioni di questo tipo possono portare a fenomeni di apnea nei neonati prematuri. 

Osservando la curva di variazione di temperatura dell’aria in Air Mode si osserva una notevole 

riduzione delle oscillazioni, ma un aumento del tempo necessario per portare il core alla 

temperatura target di 37 °C. Relativamente al tempo di salita della curva del core è bene tenere 

in considerazione che un tempo troppo breve può portare il neonato a soffrire di shock termici, 

mentre un tempo troppo lungo lo manterrebbe in una situazione di moderata ipotermia per 

troppo tempo inducendo reazioni avverse. Relativamente a questo studio, è stato considerato, 
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sulla base del modello preso in considerazione e delle assunzioni fatte, che un tempo di salita 

ideale per la temperatura del core, fosse di circa 2000 secondi (circa 33 minuti). Dai grafici si 

può osservare come il tempo di salita nel caso del controllo in Skin Mode sia troppo breve (circa 

1300 secondi) e quello in Air Mode troppo grande (circa 4500 secondi). Osservando il grafico 

relativo al controllo Fuzzy si può notare come il tempo di oscillazione sia di circa 2000 secondi 

e al tempo stesso si ottenga una notevole riduzione delle oscillazioni nella temperatura dell’aria. 

Sebbene una logica Fuzzy possa compensare i difetti del tradizionale controllo On-Off, si tratta 

sempre di un controllo di tipo binario e di conseguenza risulterà sempre difficile ottenere una 

variazione graduale delle curve di temperatura. Questo risultato può invece essere ottenuto 

attraverso l’uso di controllori non-binari come ad esempio un controllo PID. Ulteriori svantaggi 

nell’uso di una logica Fuzzy sono il fatto che, nel caso di applicazioni pratiche, è necessario 

attuare una manipolazione delle funzioni di appartenenza al fine di trovare la corretta pendenza 

e sovrapposizione in grado di fornire un controllo ottimale per lo specifico neonato. Questo tipo 

di manipolazione preventiva potrebbe risultare al di fuori delle capacità del personale 

ospedaliero rendendo difficile l’applicazione pratica di questa tipologia di controllo [52]. 

 

 

4.2 Il controllo PID 

Nel presente lavoro, si è quindi deciso, a partire dal modello sviluppato, di progettare un 

controllo PID al fine di valutarne l’efficacia sul controllo di temperatura di un neonato 

prematuro posto all’interno di un’incubatrice. Il controllo PID è una tipologia di controllo in 

retroazione che, a partire dalla differenza tra l’uscita del sistema e un valore di riferimento a cui 

si vuole portare l’uscita, è in grado di determinare quale sia il valore del segnale in ingresso 

(corrente, potenza o calore) da fornire al sistema, nel nostro caso il modello costituito 

dall’incubatrice e dal neonato al suo interno. Definendo la differenza tra il riferimento Ref(t) e 

l’uscita y(t) come errore e(t): 

e(t)  =  ref(t) –  y(t)                                                  (15) 

Si ha che il controllo PID è composto da tre elementi distinti che contribuiscono a determinare 

il valore del segnale in ingresso: l’elemento proporzionale, ovvero un termine direttamente 

proporzionale all’errore, l’elemento integrativo, ovvero un termine proporzionale all’integrale 

dell’errore e un termine derivativo, ovvero un termine proporzionale alla derivata dell’errore. I 
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tre termini vengono quindi sommati e l’uscita u(t) del blocco di controllo verrà quindi calcolata 

attraverso la seguente equazione: 

u(t)  =  K𝑝 e(t)  +  𝐾𝑖 ∫ 𝑒(𝑡) 𝑑𝑡
𝑡1

𝑡0
 +  𝐾𝑑

𝑑𝑒(𝑡)

𝑑𝑡
                             (16) 

Lo schema Simulink risultante del blocco di controllo è illustrato di seguito (figura 33): 

 

 

Figura 33 Schema Simulink del blocco di controllo PID. L’errore in ingreso e(t) viene suddiviso nei tre bracci 

dall’alto vero il basso proporzionale, integrativo e derivativo rispettivamente.  

 

La funzione di trasferimento nel blocco derivativo è definita come 
𝑠

τ𝑠+1
  e rappresenta la 

funzione di trasferimento di un filtro passa basso, ragionevole approssimazione della funzione 

di trasferimento del blocco derivativo Kd s, che non sarebbe altrimenti implementabile dato che 

il numeratore avrebbe un grado superiore al denominatore. Lo schema Simulink completo 

composto dal blocco di controllo e dal blocco del modello dell’incubatrice è rappresentato dalla 

seguente immagine (figura 34): 

 

Figura 34 Schema a blocchi del modello Simulink completo: a sinistra la temperatura di riferimento è stata 

impostata a 39 °C a scopo dimostrativo, mentre a destra è stato posto come valore dell’uscita la temperatura della 

pelle e visualizzata la potenza del riscaldatore (Heater). 

 

Nello schema a blocchi, in uscita dal blocco di controllo è stato introdotto il blocco di 

saturazione in modo da impedire alla variabile in ingresso al modello dell’incubatrice di essere 
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negativa. Trattandosi infatti di una variabile fisica, potenza erogata per effetto Joule, questa non 

potrà mai essere negativa, ma al massimo nulla in quanto il nostro sistema non prevede la 

presenza di un fluido di raffreddamento o eventuali sfiatatoi per raffreddare l’aria circolante. 

Si è quindi deciso di valutare l’efficienza del controllo PID in Skin Mode andando quindi a 

identificare una temperatura target della pelle e, partendo da una serie di assunzioni, controllare 

la temperatura dell’aria regolando la potenza in ingresso. Si è proceduto assumendo che la 

temperatura iniziale del core e del sangue sia di 35.5 °C, la temperatura iniziale della pelle di 

35°C, la temperatura del materasso costante a 30°C, la temperatura iniziale dell’aria pari a 20 

°C, il rateo di ossigenazione del sangue pari a 3.9 ml/Kg min e la temperatura della parete in 

plexiglass pari a 25°C (pari alla temperatura ambientale) e mantenuta costante da una lampada 

esterna. Si è deciso di impostare come temperatura target della pelle un valore di 36.5 °C, 

ovvero di circa 1 grado superiore a quella iniziale del bambino, assunto quindi come 

leggermente ipotermico. Si è quindi proceduto identificando manualmente i parametri di 

controllo Kp, Ki e Kd assumendo un valore di τ pari a 1/10, al fine di identificare il range di 

parametri da testare per un successivo controllo automatizzato. Come prima strategia per la 

ricerca manuale si è proceduto individuando inizialmente il parametro Kp in grado di dare un 

tempo di salita più rapido possibile, ma anche con le minori oscillazioni e sovra elongazione 

(overshoot), dopodiché si è proceduto individuando il parametro Ki in grado di rendere più 

rapido possibile il tempo di assestamento e infine si è ricercato il parametro Kd in grado di 

ridurre la sovraelongazione aggiustando contemporaneamente i primi due parametri al fine di 

ottenere ulteriori migliorie. Il risultato finale della ricerca manuale è illustrato nel seguente 

grafico (figura 35) ed è stato ottenuto con i parametri illustrati in tabella 2: 
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Figura 35 Andamento della temperatura della pelle in Skin Mode a seguito del tuning manuale. In ascissa è mostrato 

il tempo in ore e in ordinata la temperatura in gradi °C. Si osserva che dopo un lieve calo iniziale la temperatura 

della pelle è in grado di raggiungere il valore target di 36.5 °C in circa 0.2 h (circa 12 minuti) con minime 

oscillazioni. L’analisi è stata condotta su un arco temporale di 2 ore. 

 

 

 

Parametro Valore 

Kp 30 W/°C 

Ki 0.008 W/s °C 

Kd 10 W s/°C 

Tabella 2 La tabella mostra i parametri PID individuati manualmente 

 

A partire dai parametri individuati sono stati quindi creati tre vettori ognuno contenente tutti i 

possibili valori plausibili di Kp, Ki e Kd e attraverso tre cicli for annidati si è deciso di testare 

tutte le possibili combinazioni di valori in grado di dare la migliore curva di assestamento della 

temperatura della pelle. Per poter confrontare le varie combinazioni e individuare la migliore si 

è deciso di calcolare e quindi confrontare il minimo errore assoluto (Minimum Absolute Error 

- MAE) delle varie curve ottenute, definito dalla seguente equazione: 

MAE =  
1

𝑛
∑𝑗=1:𝑛|ref𝑗  −  y𝑗|                                               (17) 

Dove n rappresenta il numero di step dell’analisi, refj il valore di riferimento e yj la singola 

rilevazione di temperatura della pelle. Nel nostro caso, essendo tutte le analisi condotte nello 
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stesso arco temporale e quindi presentando sempre lo stesso numero di step, risultava superfluo 

normalizzare le varie curve per lo stesso numero di step e di conseguenza il termine 

moltiplicativo 1/n è stato omesso. Nella seguente tabella sono riportati i tre vettori utilizzati per 

individuare automaticamente i migliori parametri PID (tabella 3): 

 

Parametro Vettore 

Kp [1 : 101] W/°C 

Ki [0.001 : 0.101] W/s °C 

Kd [10 : 1010] W s/°C 

Tabella 3 La tabella mostra i vettori realizzati per ogni parametro. Ogni vettore contiene 100 valori. 

 

Dal momento che l’analisi dei tre vettori richiederebbe di simulare circa 106 analisi e questo 

richiederebbe una capacità di calcolo troppo alta per poter ottenere i risultati in un tempo 

ragionevole, si è deciso di studiare un numero inferiore di valori per ogni vettore. Mantenendo 

quindi i vettori della stessa dimensione, si è cercata una prima migliore combinazione di Kp, 

Ki e Kd sondando i tre vettori ogni 10 valori e, dopo aver individuato un primo set di parametri, 

l’analisi è stata rieseguita creando tre nuovi vettori che rappresentassero un intorno dei valori 

ottenuti al primo step e sempre costituiti da 10 elementi equidistanti in quell’intorno. I limiti 

minimo e massimo di quest’ultimo sono stati presi come i valori precedente e successivo 

dell’analisi nel primo step. Ripetendo varie volte questa metodologia si sono quindi ricercati i 

migliori parametri Kp, Ki e Kd fermandosi alla quarta cifra decimale per avere un risultato 

ragionevolmente accurato. Il risultato di questa serie di iterazioni è rappresentato in figura 

(figura 36), mentre i parametri individuati sono stati riportati in tabella 4:  
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Figura 36 Andamento della temperatura della pelle in Skin Mode a seguito del tuning automatico. In ascissa è 

mostrato il tempo in ore e in ordinata la temperatura in gradi °C. Si osserva che dopo un lieve calo iniziale la 

temperatura della pelle è in grado di raggiungere il valore target di 36.5 °C in circa 0.2 h (circa 12 minuti) con 

minime oscillazioni. L’analisi è stata condotta su un arco temporale di 2 ore. 

 

 

Parametro Valore 

Kp 31.8032 W/°C 

Ki 0.0098 W/s °C 

Kd 1.1 W s/°C 

Tabella 4 La tabella mostra i parametri PID individuati automaticamente 

 

Utilizzando i parametri così ottenuti si è deciso di valutare l’effetto del controllo in Skin Mode 

sull’aria, analogamente a quanto fatto da [52]. Il grafico è riportato di seguito (figura 37): 
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Figura 37 In figura è mostrato l’andamento della temperatura dell’aria in azzurro e quella della pelle in rosa per 

i parametri di controllo individuati automaticamente. Nelle ascisse è riportato il tempo in ore e nelle ordinate la 

temperatura in gradi. Si osserva che l’aria, a partire da un valore iniziale di 20 °C, cresce rapidamente fino a 120 

°C in circa 0.1 ore (circa 6 minuti) per poi assestarsi intorno ai 55 °C. L’analisi è stata condotta per un tempo di 

5 ore. 

 

Dalla figura emerge come la temperatura dell’aria raggiunga un picco di circa 120°C senza mai 

discendere al di sotto dei 55°C dopo i primi minuti e per tutta la durata dell’analisi. Queste 

condizioni risultano letali per un neonato, soprattutto considerando che le linee guida nella 

progettazione di incubatrici prevedono di non superare mai una temperatura limite di 39 °C, 

corrispondente al range operativo più alto per questi dispositivi (37 °C – 39 °C) detta Override 

Mode [61]. 

Si è quindi deciso di procedere modificando i parametri PID al fine di avere una crescita della 

temperatura cutanea più lenta in modo da ridurre il picco di temperatura a valori non superiori 

a 39 °C. Considerando di partire da una temperatura della pelle di 35 °C e una temperatura del 

core e del sangue iniziale di 35.5 °C, si si sono cercati i parametri ottimali per poter portare la 

pelle ad una temperatura target di 36.5°C, mantenendo le pareti della teca ad una temperatura 

di 34.4 °C, il materasso a 30 °C e l’aria a un valore iniziale di 37°C. Di seguito è mostrato il 

risultato dell’analisi a 2 ore (figura 38) con rispettivi parametri (tabella 5): 
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Figura 38 In alto: andamento della temperatura della pelle nel tempo (linea rosa), temperatura di riferimento (linea 

nera orizzontale) e soglia a 3 ore (linea nera verticale), nelle ordinate è riportata la temperatura in °C e nelle 

ascisse il tempo in ore. In mezzo: potenza dell’attuatore in funzione del tempo, nelle ordinate è mostrata la potenza 

in Watt e nelle ascisse il tempo in ore. In basso: andamento della temperatura dell’aria in funzione del tempo, 

nelle ordinate è riportata la temperatura in °C e nelle ascisse il tempo in ore. 

 

Parametro Valore 

Kp 1.5 W/°C 

Ki 0.00001 W/s °C 

Kd 1 W s/°C 

Tabella 5 La tabella mostra i parametri PID 

 

Dalla figura 38 si osserva che il controllo è stato in grado di portare la pelle del neonato al 

valore target nelle 3 ore previste senza superare eccessivamente il valore limite di temperatura 

dell’aria a 39°C. Il picco di temperatura dell’aria può essere ulteriormente ridotto introducendo 

il controllo integrativo ad un istante successivo (è stata individuata un’introduzione a 2 ore 

ottimale per limitare il superamento della soglia massima). Si è poi deciso di utilizzare gli stessi 

parametri per portare la temperatura della pelle del neonato da 35.5°C a 36.5°C con una 

temperatura iniziale del core e del sangue di 36 °C e assumendo di mantenere analoghe le 

condizioni iniziali degli altri compartimenti (figura 39): 
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Figura 39 In alto: andamento della temperatura della pelle nel tempo (linea rosa), temperatura di riferimento (linea 

nera orizzontale) e soglia a 2 ore (linea nera verticale), nelle ordinate è riportata la temperatura in °C e nelle 

ascisse il tempo in ore. In mezzo: potenza dell’attuatore in funzione del tempo, nelle ordinate è mostrata la potenza 

in Watt e nelle ascisse il tempo in ore. In basso: andamento della temperatura dell’aria in funzione del tempo, 

nelle ordinate è riportata la temperatura in °C e nelle ascisse il tempo in ore. 

 

Dalla figura 39 si osserva una riduzione del picco di temperatura dell’aria e si può notare come, 

essendo il gap di temperatura di 1 °C tra il valore iniziale e il valore target, il tempo ottimale di 

salita avrebbe dovuto essere di circa 2 ore. Tuttavia, dalla figura 39 si può osservare un tempo 

di salita leggermente superiore. Dal momento che l’obiettivo del controllo è quello di portare il 

più rapidamente possibile il bambino a una temperatura target di 36.5 °C, confrontando la figura 

39 e la figura 39 si può notare come le due curve presentino circa le stesse tempistiche nel 

portare la temperatura a 36°C nella prima fase, ovvero quella più critica per la salute del 

paziente prematuro. Ne consegue che questo tipo di controllo risulta valido nella capacità di 

controllare la temperatura cutanea del bambino garantendo un tempo di salita in linea con i 

termini presenti in letteratura e che permetta contemporaneamente di avere valori sicuri della 

temperatura dell’aria senza presentare le eccessive oscillazioni caratteristiche delle logiche di 

controllo binarie On-Off attualmente in uso.  
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Capitolo 5 – Sensori Contactless 

 

 

5.1 Recenti studi 

Come già visto, uno dei principali problemi del controllo di temperatura nelle moderne 

incubatrici è associato alle sonde di rilevazione cutanee. I principali problemi sono associati ai 

possibili danni iatrogeni alla pelle del neonato prematuro, non ancora sviluppata e altamente 

sensibile al contatto costante con dispositivi di questo tipo [33], e al frequente distacco della 

sonda stessa che può causare un’erronea lettura da parte del sistema di controllo con 

conseguenti errori nella quantità di energia fornita dal riscaldatore [31]. Una delle principali 

soluzioni per questa problematica risiede nell’uso di sensori contactless che siano in grado di 

rilevare la temperatura del neonato da un punto distante nella teca evitando il possibile distacco 

ed eventuali danni da contatto o il rischio di infezioni, oltre che a ridurre il numero di cavi 

presenti nella teca, facilitando le operazioni di nursery da parte del personale ospedaliero e la 

possibilità di generare dati più rapidamente [54]. 

In generale i sensori contactless utilizzati in neonatologia presentano vari ambiti di 

applicazione, non unicamente associati alla rilevazione di temperatura. Si possono distinguere 

4 principali settori di applicazione cliniche nei reparti di terapia intensiva, utilizzate per esami 

a fini diagnostici: monitoraggio delle funzioni cerebrali, monitoraggio cardiovascolare, 

monitoraggio respiratorio e monitoraggio per diagnosi metaboliche. Relativamente alle 

variabili fisiche che è possibile studiare tramite i sensori contactless troviamo: la frequenza 

cardiaca, la temperatura corporea, la frequenza respiratoria, la pressione sanguigna e la gittata 

cardiaca. Negli anni sono stati studiati diversi sensori contactless basati su diversi principi fisici 

di ricezione quali spettri di luce visibile, infrarosso e ultravioletto. Attualmente i sensori più 

utilizzati e diffusi si basano sulla ricezione dell’infrarosso che è quella parte dello spettro 

elettromagnetico caratterizzato da una lunghezza d’onda maggiore di quella dello spettro 

visibile e di conseguenza non percepibile dall’occhio umano. Come tutti gli spettri luminosi, 

anche quello infrarosso è caratterizzato da fenomeni di emittanza, assorbimento, riflessione e 

rifrazione e può essere diviso in 5 distinte regioni: vicino infrarosso (0.7µm - 1.4 µm), 
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infrarosso a onda corta (1.4 µm - 3 µm), infrarosso a onda media (3 µm - 8 µm), infrarosso a 

onda lunga (8 µm - 15 µm) e lontano infrarosso (15 µm - 1000 µm). Nel caso dei sensori a onda 

corta detti SWIR (Short-Wave Infrared), questi si basano sulla capacità di rilevare onde in grado 

di raggiungere una maggiore profondità nei tessuti corporei rispetto alle onde nel vicino 

infrarosso, anche se il loro uso nel monitoraggio neonatale è alquanto limitato. Il sensing basato 

su onde SWIR presenta gli stessi vantaggi dell’imaging basato sulla luce visibile come la 

capacità di attraversare i tessuti, ma avendo una lunghezza d’onda maggiore risultano meno 

affetti dall’effetto di scattering dei tessuti stessi. Sebbene questo tipo di tecnologia sia poco 

utilizzata in neonatologia, i pochi utilizzi che ne sono stati fatti si sono concentrati, a livello 

diagnostico, sulla capacità di penetrare la superficie più esterna della cute garantendo un’ottima 

visualizzazione dei vasi sanguigni molto spesso abbinata a sistemi di imaging a ultrasuoni, 

tomografie computerizzate o risonanze magnetiche. Relativamente agli usi in neonatologia, i 

sensori SWIR incontrano notevoli difficoltà nell’attraversare materiali come il plexiglas, 

tuttavia nel caso di teche in polietilene le onde di questo spettro riescono a passare facilmente 

grazie all’elevato grado di trasmissione ottica. Nel caso di sensori MWIR (Medium-Wave 

Infrared) o LWIR (Long-Wave Infrared) si ha in entrambi i casi una limitata capacità di 

attraversare il materiale costituente la teca dell’incubatrice e allo stesso modo dei tessuti 

corporei rendendoli strumenti inadatti ai fini diagnostici, ma ampiamente utilizzati per mappare 

la distribuzione superficiale complessiva della temperatura del neonato, per studiare i 

meccanismi regolatori del sistema circolatorio oppure per studiare i ratei metabolici di vari 

tessuti. L’uso di termocamere a infrarossi ha di recente suggerito un’altra metodologia 

investigativa sulla struttura fisiologica del neonato: si tratta della tomografia termica, una 

tecnica basata sul principio della tomografia computerizzata che, grazie ad una termocamera 

fissata su un supporto rotante è in grado di acquisire diversi strati anatomici sulla base della 

temperatura emessa dai singoli tessuti e ricostruire quindi la struttura tridimensionale del corpo 

del neonato a partire da una serie di strati ricostruiti in funzione della temperatura rilevata [54]. 

Un primo studio condotto al fine di studiare la rilevazione cutanea di temperatura attraverso la 

termografia infrarossa è stato quello di Clark et al. [55] dove è stata posta una termocamera a 

infrarossi nella parte superiore della teca connessa ad un monitor esterno e capace di trasmettere 

5 frame al secondo con una risoluzione di 5°C. Questo primo studio è stato di fondamentale 

importanza per tutti gli studi successivi aprendo le porte alla rilevazione di temperatura 

infrarossa in neonatologia. Un altro studio condotto al fine di valutare la possibilità di analizzare 

in modalità contactless la temperatura corporea di un neonato all’interno di un’incubatrice è 

stato quello di Adams et al. [56] dove è stato sviluppato un nuovo metodo per indagare la spesa 

energetica dei neonati attraverso la calorimetria termografica a infrarossi (ITC) confrontandola 
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con la calorimetria respiratoria indiretta (IC). Grazie all’ITC è stato possibile calcolare la 

temperatura media del neonato, informazione utile poi a determinare il calore scambiato per 

conduzione, convezione, irraggiamento ed evaporazione dalla pelle del bambino. Lo studio è 

stato condotto su un campione di 10 pazienti senza mostrare significative differenze tra i due 

metodi con una differenza media dell’1.3% concludendo che l’uso di termocamere risulta un 

metodo affidabile e non invasivo per valutare la spesa energetica dei neonati. In un altro studio 

condotto da Abbas et al. [57] è stato confrontato un sensore contactless a infrarossi con un 

sensore cutaneo per la misura della temperatura superficiale di un neonato con il fine di 

comprendere l’affidabilità di questa nuova metodologia non invasiva. Lo studio è stato condotto 

usando una termocamera LWIR le cui immagini acquisite sono state convertite in una matrice 

e inviate ad un computer esterno. Lo studio è stato condotto su 10 neonati 5 dei quali posti in 

una incubatrice a riscaldamento convettivo e gli altri 5 in un’isola neonatale. Le misure dei due 

sensori sono state acquisite per un tempo di 20 minuti per ogni soggetto con un rateo di 

acquisizione di 25 frame al secondo (fps). Per ogni neonato sono state identificate delle regioni 

di interesse sulla superficie totale ed è stato implementato un algoritmo di tracking per tenere 

traccia del movimento delle specifiche zone di interesse a causa dei movimenti involontari del 

neonato. Dallo studio è emerso che l’algoritmo risulta particolarmente efficace nel tenere 

traccia delle zone di interesse a discapito della complessa geometria dei singoli soggetti. In uno 

studio condotto da Hamada et al. [58] è invece stato proposto un nuovo metodo di calibrazione 

attraverso l’uso di sensori infrarossi con lo scopo di valutarne l’accuratezza e l’affidabilità 

usando un corpo nero a temperatura variabile come soggetto della rilevazione e testando varie 

impostazioni dell’incubatrice. In questo studio la termocamera è stata installata all’interno 

dell’incubatrice facendo in modo che nel suo campo visivo ricadesse il corpo nero a temperatura 

variabile e un corpo nero secondario come controllo. Lo studio ha previsto anche l’utilizzo di 

tre microbolometri come rilevatori di confronto per valutare differenze all’interno dello stesso 

modello. Al termine dello studio il metodo implementato ha dimostrato di incrementare 

l’accuratezza e l’affidabilità dei sensori a infrarossi sia per rilevazioni singole che a tempo 

continuo, facilitando lo sviluppo di nuove tecniche di rilevazione a infrarossi. In uno studio di 

Smith et al. [59] si è cercato di capire se i risultati di rilevazione della temperatura cutanea 

attraverso l’uso di sensori contactless fosse compatibile con i risultati ottenuti attraverso i 

tradizionali metodi di rilevazione della temperatura ascellare. Il metodo di rilevazione della 

temperatura ascellare è stato considerato un metodo affidabile di rilevazione e per questo 

motivo utilizzato come controllo e attuato attraverso l’uso di termometri digitali. Lo studio è 

stato condotto su un campione di 150 neonati la cui età variava dalle 24 settimane di gestazione 

fino al post termine. Lo studio è stato condotto su isole neonatali o incubatrici aperte e il 
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personale ospedaliero che vi ha partecipato era perfettamente formato sulle tecniche di 

acquisizione della temperatura attraverso termometri digitali. Dai risultati dello studio è emerso 

come i sensori IR avevano rilevato misure di temperatura leggermente più alte dei sensori 

digitali per via ascellare. Dallo studio è emerso anche che l’età gestazionale e il peso corporeo 

sono strettamente correlate avendo un impatto elevato sull’affidabilità della misura a infrarossi: 

se l’età e il peso sono bassi, è emerso che la temperatura rilevata dai sensori infrarossi era 

decisamente più alta di quella ascellare fino a valori di circa 1.5 °C. In conclusione, quindi, da 

questo studio è emerso che la variazione tra i due metodi era eccessivamente elevata, rendendo 

i sensori contactless una tecnologia non ancora raccomandata per misure precise di temperatura 

nei neonati prematuri. 

Ci sono diverse limitazioni che vanno prese in considerazione nello studio di sensori a infrarossi 

come strumenti per la rilevazione di temperatura in neonatologia. La principale limitazione è la 

scarsa capacità di questi sistemi di rilevare accuratamente la temperatura, avendo una precisione 

molto inferiore ai normali sensori cutanei soprattutto a causa dei fenomeni di interferenza e ai 

possibili disturbi dovuti ad emettitori circostanti. Questo richiede di implementare vari 

algoritmi di processamento del segnale prima di poter effettivamente giungere ad 

un’applicazione pratica. Altri errori associati all’imprecisione del segnale rilevato sono invece 

dovuti alle fluttuazioni di temperatura, opacità del plexiglas (principale materiale costituente la 

teca del dispositivo) o mancata o errata calibrazione del sensore [54].  

Nel presente lavoro si è deciso di studiare la possibilità di utilizzare una termocamera a 

infrarossi come sensore di rilevazione della temperatura cutanea confrontandolo con un sensore 

cutaneo adesivo tradizionalmente utilizzato nelle moderne incubatrici. I test sono stati condotti 

separatamente per un’incubatrice e per un’isola neonatale. In commercio sono disponibili 

diverse tipologie di termocamere: per questo studio, dovendo valutare la possibilità di installare 

la termocamera all’interno della teca dell’incubatrice, si è deciso di optare per un prodotto di 

piccole dimensioni e, allo stesso tempo, si è valutata la possibilità di utilizzare una termocamera 

i cui dati potessero essere trasmessi su un computer esterno in modo da poter essere analizzati 

e processati. Dei vari prodotti presenti sul mercato, ce ne sono diversi in grado di soddisfare 

questi requisiti tecnici, dai sensori per hobbistica a quelli utilizzati per rilevazioni di processo a 

livello industriale. Lo standard europeo EN IEC 60601-2-19 sui sensori finalizzati ad 

applicazioni in neonatologia prevede l’uso di sensori cutanei con una accuratezza massima di 

±0.3 °C [60], tuttavia termocamere con questa precisione hanno costi superiori all’incubatrice 

stessa e non si prestano ad applicazioni pratiche. La termocamera che si è deciso di utilizzare 

per questo studio è una MLX 90640 ad uso hobbistico in grado di generare letture da 32x24 
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pixel. Si tratta di una termocamera di dimensioni 19x19x2.75 mm con un campo visivo (Field 

Of View - FOV) di 55° x 35°, velocità di acquisizione massima di 64 FPS, con un range di 

acquisizione di -40 °C – 300°C e accuratezza di ±1 °C. Il sensore risulta compatibile con 

prodotti Raspberry e Arduino. Nel nostro caso, come scheda di lettura, si è deciso di utilizzare 

una Teensy 4.1 con processore a 600 MHz, RAM 1024K e connessione USB. Il sensore è stato 

saldato con dei connettori a pettine, fissato sulla breadboard di Arduino insieme alla scheda 

Teensy 4.1 e connessa a quest’ultima secondo lo schema riportato di seguito (figura 40): 

 

Figura 40 Schema di collegamento tra la scheda programmabile Teensy 4.1 (sinistra) e il sensore termico a 

infrarossi MLX90640 (destra). 

 

In seguito, la scheda Teensy 4.1 è stata connessa ad un computer tramite cavo USB e 

programmata attraverso il software IDE di Arduino [69]. Dopo aver caricato lo Sketch di lettura 

della termocamera, la matrice di valori letta dal sensore è stata processata tramite MATLAB 

attraverso il pacchetto di supporto per hardware di Arduino e le immagini registrate sono state 

mostrate in tempo reale. Il test di lettura della temperatura non è stato condotto su pazienti reali, 

ma in alternativa è stato utilizzato un disco di alluminio normalmente utilizzato per i test di 

calibrazione dei sensori cutanei nelle incubatrici, con un diametro di 10 cm e spessore di 3 cm 

alla cui base è stato applicato il sensore adesivo utilizzato per le rilevazioni di temperatura 

cutanea, in questo caso un termistore in acciaio inossidabile di precisione ±0.3 °C. 
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5.2 Test su incubatrice 

 Si è proceduto installando la breadboard con la termocamera e la scheda programmabile nella 

parte superiore della teca dell’incubatrice visualizzando il lettino sottostante nella cui parte 

centrale è stato posto il disco di alluminio sulla cui superficie inferiore è stato attaccato il 

termistore. Come primo test, si è deciso di valutare la capacità della termocamera di leggere 

correttamente la temperatura del disco, simulando il riscaldamento dell’incubatrice fino al 

raggiungimento della temperatura target del disco di 35°C per poi impostare un successivo 

valore target della temperatura di 34°C. Durante l’esperimento sono state visualizzate in tempo 

reale le acquisizioni del sensore a infrarossi e contemporaneamente è stata registrata e 

memorizzata in un array in funzione del tempo, la temperatura letta come media di un quadrato 

di 6x9 pixel e centrato nel disco di prova e selezionato cercando di escludere i pixel di confine 

tra il bordo del disco e il materasso circostante, includendo quindi soltanto i pixel che 

indubbiamente rappresentavano acquisizioni sulla sola superficie del campione di prova. 

L’esperimento è stato condotto con una temperatura ambientale esterna di 19.5 °C e 

l’incubatrice è stata preriscaldata a 34.5 °C con una temperatura iniziale della sonda del disco 

di 25.7°C. In foto (figura 41) è mostrato il setup sperimentale: 

 

  

Figura 41 A sinistra: fotografia del setup completo. Nella parte superiore della teca è fissata la termocamera e al 

centro del materasso il disco in alluminio. A destra: fotografia della breadboard con la scheda Teensy 4.1 e la 

termocamera. 

 

La superficie inquadrata e registrata dalla termocamera è di 20x24 cm, sufficiente a inquadrare 

il busto del neonato e parte del materassino ai lati, escludendo dalla misura in media la testa e 

gli arti inferiori. Nelle figure sono riportate le immagini acquisite a diversi istanti di temperatura 

evidenziando la regione di interesse (ROI) utilizzata per il calcolo della temperatura letta dal 

sensore (figura 42), (figura 43), (figura 44), (figura 45): 
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Figura 42 A sinistra: acquisizione all’istante iniziale dell’analisi. La forma circolare in verde è il disco posto al 

centro del lettino porta paziente e il rettangolo rosso rappresenta la ROI utilizzata per calcolare la temperatura 

media acquisita dal sensore. A destra: fotografia del monitor dell’incubatrice allo stesso istante. Si osserva una 

temperatura della sonda cutanea (Tskin1) di 25.7 °C e dell’aria nella teca (Tair) di 34.5°C. 

 

Figura 43 A sinistra: acquisizione a 3000 s di analisi. Si osserva che il disco centrale e ha assunto una colorazione 

molto simile a quella del lettino circostante. In azzurro è evidenziata la ROI utilizzata per calcolare la temperatura 

media acquisita dal sensore. A destra: fotografia della temperatura mostrata dal monitor allo stesso istante. Si 

osserva una temperatura della sonda cutanea (Tskin1) di 31.7 °C e dell’aria nella teca (Tair) di 37.8°C. 
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Figura 44 A sinistra: acquisizione a 7500 s di analisi. Si osserva che il disco centrale risulta quasi indistinguibile 

dal lettino circostante. In azzurro è evidenziata la ROI utilizzata per calcolare la temperatura media acquisita dal 

sensore. A destra: fotografia della temperatura mostrata dal monitor allo stesso istante. Si osserva una 

temperatura della sonda cutanea (Tskin1) di 33.6 °C e dell’aria nella teca (Tair) di 35.2°C.  

 

 

Figura 45 Andamento complessivo della temperatura media registrata istante per istante nella ROI a confronto con 

quella registrata dal termistore. Nelle ascisse è mostrato il tempo (s) e nelle ordinate la temperatura media (°C). 

 

Complessivamente l’esperimento ha mostrato che la termocamera sia stata in grado di misurare 

correttamente la temperatura sulla superficie del disco mostrando un andamento coerente con 

quello registrato dal termistore, tranne nel lasso di tempo successivo ai 6000 secondi dove si 

osserva un notevole discostamento delle due curve. Nel seguente grafico (figura 46) è riportato 

l’errore come differenza tra i valori registrati dai due sensori: 
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Figura 46 In figura è mostrato l’andamento dell’errore nel tempo, inteso come la differenza istante per istante tra 

le rilevazioni di temperatura dei due sensori. Le linee nere rappresentano una soglia indicativa di ±0.3 °C. Nelle 

ascisse è mostrato il tempo in secondi e nelle ordinate l’errore in °C.  

 

Dalla figura 46 emerge tuttavia che la termocamera non sia sempre in grado di misurare la 

temperatura con la stessa precisione del termistore, soprattutto dopo la fase di raffreddamento. 

Il problema potrebbe essere dovuto alla termodinamica associata al materiale o alla geometria 

del disco utilizzato o ad un’effettiva imprecisione della termocamera stessa. Lo studio, essendo 

stato condotto su un campione fisso, non ha presentato alcun problema nel tenere traccia della 

ROI anche se l’analisi ha avuto una durata di più di 2 ore. Infatti, un’altra problematica emersa 

dalle figure precedenti è anche il fatto che, sebbene il materasso e il disco metallico siano 

composti da materiali differenti, nel lungo periodo le loro temperature tendono a uniformarsi 

rendendo difficile per la termocamera individuare il soggetto della misura. Questa problematica 

renderebbe notevolmente difficile anche l’implementazione di un sistema di tracciamento della 

ROI sul corpo del neonato che, a differenza del disco metallico, tende frequentemente a 

muoversi o ad essere spostato dal personale ospedaliero durante le visite periodiche. Queste 

circostanze, infatti, costringerebbero al continuo riposizionamento del neonato o del sensore in 

quanto il software stesso non riuscirebbe a distinguere tra il soggetto da misurare e l’ambiente 

circostante. 

Si è proceduto valutando l’influenza che porterebbero le operazioni del personale ospedaliero 

o dei genitori del bambino sulla capacità di rilevazione della termocamera a seguito 

dell’introduzione delle mani dalle aperture laterali e al loro movimento nella teca. È stata 
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portata l’incubatrice a una temperatura di 35.8 °C e poi sono state introdotte le mani dalle 

aperture laterali muovendole all’interno della teca e per tutto il suo spazio per 150 secondi. In 

seguito, si sono attesi ulteriori 15 minuti circa per osservare il comportamento del sensore. I 

dati registrati sono mostrati nel seguente grafico (figura 47): 

 

 

Figura 47 Variazione della temperatura media della ROI in °C (ordinate) in funzione del tempo in secondi (ascisse). 

Si osserva che nei primi 150 secondi sono presenti le oscillazioni di temperatura dovute al movimento delle mani 

sotto al sensore. 

 

Dal grafico si osserva che nei primi 150 secondi, come ci si aspettava, sono presenti dei rapidi 

cali di temperatura a seguito della rilevazione delle mani dell’operatore, la cui temperatura 

superficiale è di alcuni gradi inferiore a quella del disco metallico all’interno. Si è quindi 

concluso che l’introduzione di corpi estranei nel campo visivo del sensore potrebbe indurre 

rilevazioni di temperatura al di sotto del limite minimo prefissato per la pelle (nel nostro caso 

il limite era di 34.5 °C) rischiando di attivare gli allarmi, fatto che non avviene nel caso in cui 

si utilizzi un termistore. Complessivamente dal grafico si osserva che nei minuti restanti di 

analisi la temperatura tende a risalire a seguito della rimozione delle mani e re-innalzamento 

graduale della temperatura dell’aria circolante e del disco. 
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5.3 Test su isola neonatale 

Per i test su isola neonatale si è proceduto installando la breadboard nella parte superiore del 

dispositivo a lato dell’emettitore a infrarossi e visualizzando la metà superiore del letto porta 

paziente per una superficie complessiva di 26x37 cm. Il disco è stato posizionato al centro del 

materassino e connesso al termistore. Nelle seguenti foto è mostrato il setup sperimentale 

utilizzato (figura 48), (figura 49): 

             

Figura 48 Sinistra: lettino porta paziente con il disco nella parte centrale del materassino e la termocamera nella 

parte superiore. Destra: posizionamento della breadboard con la termocamera nella parte superiore del 

dispositivo. 

 



110 
 

 

Figura 49 Dettaglio del posizionamento della breadboard con la termocamera nella parte superiore del dispositivo. 

 

I test sono stati condotti a una temperatura ambientale esterna di 25°C e l’isola neonatale è stata 

preriscaldata fino a una temperatura iniziale del disco di 26.2 °C. Come primo test si è deciso 

di riscaldare il disco fino a una temperatura di 34 °C acquisendo immagini a vari istanti durante 

il processo. Nelle figure sono riportate le acquisizioni effettuate (figura 50), (figura 51): 

 

 

Figura 50 In figura è mostrato il disco nell’istante iniziale della misura. Si osserva in azzurro chiaro il disco, in 

questo caso decentrato rispetto alla termocamera poiché posizionato al centro del materassino, mentre la 
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termocamera è stata posta a fianco dell’emettitore a infrarossi impedendo quindi di visualizzare il centro del 

lettino. 

 

 

Figura 51 In figura è mostrato il disco nell’istante finale della misura, ovvero quando il termistore ha segnalato il 

raggiungimento della temperatura di 34°C. Si osserva che una porzione del disco mostra una temperatura ≥ 40°C 

mentre un’altra di circa 28°C. 

 

Dal confronto fra le due immagini emerge come sia presente un notevole errore di rilevazione, 

probabilmente dovuto alla riflessione dei raggi infrarossi scaturiti dall’emettitore e che sono 

stati riflessi sulla termocamera, generando una lettura superiore ai 40°C. Per verificare se 

l’elevato picco di temperatura recepito dalla termocamera sia effettivamente causato dalla 

riflessione dell’infrarosso emesso dalla lampada, si è deciso di schermare l’emettitore con un 

foglio di carta, impedendogli quindi di riscaldare il disco di alluminio (figura 52):  
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Figura 52 In figura è mostrato il disco nell’istante finale della misura, ovvero quando il termistore ha segnalato il 

raggiungimento della temperatura di 34°C nel caso di schermatura. Si osserva che senza il riscaldamento diretto 

dell’emettitore la termocamera non risulta influenzata dai raggi infrarossi restituendo una minore temperatura 

della superficie inferiore. 

 

Dall’ultima immagine merge come la riflessione dei raggi infrarossi causata dal disco metallico 

impedisca alla termocamera di effettuare una rilevazione accurata della temperatura 

superficiale del campione. Va inoltre osservato che la temperatura rilevata dalla termocamera 

in caso di schermatura, anche ad una semplice osservazione visiva/qualitativa risulta comunque 

ampiamente inferiore ai 34 °C segnalati dal termistore, probabilmente a causa del rapido 

raffreddamento superficiale del disco o ad altri errori di misura. Si è deciso di procedere 

valutando l’effetto dei tessuti corporei nel riflettere i raggi infrarossi e la conseguente capacità 

della termocamera di effettuare acquisizioni corrette. Si è deciso di riprodurre l’esperimento 

scaldando la mano di un operatore fino alla temperatura target di 34 °C. Nelle figure è mostrata 

l’acquisizione all’inizio e al termine dell’analisi (figura 53), (figura 54): 
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Figura 53 In figura è mostrata la mano dell’operatore nell’istante iniziale della misura. 
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Figura 54 In figura è mostrata la mano dell’operatore nell’istante finale della misura. In nero è evidenziata la zona 

circostante al pollice della mano. Si osserva che intorno al pollice sono presenti pixel a una temperatura ≥ 40°C. 

 

Dal confronto delle due immagini si osserva come anche nel caso di tessuti corporei, la 

temperatura rilevata dalla termocamera risulta influenzata dalla riflessione dei raggi a infrarossi. 

In questo caso la riflessione non è attribuibile ai tessuti corporei stessi, ma al materassino 

antiallergico la cui superficie risulta essere in grado di riflettere i raggi infrarossi. Dal momento 

che la termocamera risultava altamente influenzata dalla radiazione emessa dell’attuatore, si è 

concluso che, nelle moderne isole neonatali non sia di utilità pratica installare sensori a 

infrarossi per la rilevazione della temperatura cutanea e che sia molto più sicuro l’utilizzo dei 

tradizionali termistori adesivi, a meno di esplorare ulteriori possibili soluzioni. 
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Prospettive future 

Dal XIX secolo sono stati fatti notevoli progressi in neonatologia nella cura e trattamento dei 

neonati prematuri riducendone la mortalità e le infezioni e portando sempre più paesi nel mondo 

a vedere un incremento della sopravvivenza dei bambini nei primi giorni di vita. Nonostante la 

temperatura sia stata la prima variabile fisica ad essere studiata, ancora oggi rimangono alcune 

problematiche da risolvere [31] e le future incubatrici dovranno essere dotate di sistemi di 

controllo sufficientemente accurati da consentire al neonato ipotermico o ipertermico di 

rientrare nel range sicuro di temperatura nei giusti tempi e riducendo al minimo le oscillazioni 

nella temperatura corporea e dell’aria circostante. Sebbene un controllo PID si sia rilevato 

preciso e performante nel regolare la temperatura della cute, in futuro sarà necessario sviluppare 

sistemi più sofisticati in grado di regolare accuratamente anche la temperatura dell’aria per poi 

poter combinare i vantaggi di entrambe al fine di avere un controllo ideale. Analogamente, uno 

studio particolarmente interessante potrebbe essere quello di elaborare un modello più 

complesso in grado di descrivere accuratamente gli scambi termici tra delle lampade esterne e 

le pareti dell’incubatrice al fine di combinare l’efficacia di un riscaldamento convettivo ad aria 

con quello radiante ispirato alle isole neonatali. Relativamente all’utilizzo di sensori a infrarossi 

come sostituti dei tradizionali sensori cutanei, in futuro sarà necessario effettuare un confronto 

più accurato tra le due tipologie di misura cercando anche di valutare la variabilità causata dalla 

geometria e dal materiale costituente i campioni utilizzati e cercando di includere anche misure 

su pazienti reali. Una problematica insorta nel presente studio è stata l’incapacità della 

termocamera di distinguere la regione d’interesse (ROI) sull’elemento da misurare nel caso in 

cui questo raggiunga l’equilibrio termico con il materassino circostante. Una possibile 

soluzione, come base per investigazioni future, potrebbe essere quella di utilizzare marker 

posizionati sul bambino stesso o sul materassino insensibili alle variazioni di temperatura o in 

grado di emettere segnali infrarossi ad una specifica lunghezza d’onda. Questa soluzione 

permetterebbe anche a termocamere con una precisione inferiore, come quelle per hobbistica, 

di poter fare uso di algoritmi di tracking automatico del bambino, evitando quindi il continuo 

riposizionamento e garantendo a paesi in via di sviluppo la possibilità di accedere a sensori più 

economici riducendo notevolmente il costo di incubatrici più sofisticate. 
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Conclusioni 

Le moderne incubatrici, utilizzate per garantire la sopravvivenza ai neonati prematuri nei primi 

giorni di vita, sono dispositivi complessi utilizzati per creare un microambiente controllato in 

grado di mantenere il bambino nelle condizioni ideali alla sua sopravvivenza. Nonostante i 

notevoli progressi degli ultimi anni, questi dispositivi presentano ancora diverse problematiche 

associate al controllo di alcune variabili fisiche quali il rumore, la temperatura, la luce, i campi 

elettromagnetici e l’umidità.  

Nel presente studio ci si è concentrati sulla temperatura esplorando alcune possibili soluzioni 

ai problemi odierni. Nella prima parte del presente lavoro si è sviluppato un modello 

termodinamico in grado di descrivere gli scambi di calore tra il neonato e il dispositivo 

circostante e lo si è poi utilizzato per implementare un controllo PID in Skin Mode ed Air Mode 

al fine di valutare l’efficacia di questo tipo di controllo nel regolare correttamente la temperatura 

del neonato. Dallo studio è emerso come il controllo PID in Skin Mode sia effettivamente in 

grado di mantenere la temperatura della pelle del neonato nel range termico neutrale garantendo 

di poterlo portare alla temperatura target in un tempo adeguato in funzione della temperatura 

iniziale del bambino e riducendo al minimo le oscillazioni che sia avrebbero nelle tradizionali 

incubatrici a controllo binario On – Off o nel caso di controlli più sofisticati come una logica 

Fuzzy [52]. Valutando il controllo PID in Air Mode è emerso invece come questo, sebbene 

garantisca un migliore controllo sulla temperatura dell’aria, non sia una metodologia affidabile 

per il controllo della temperatura del paziente rischiando di sottoporlo a temperature 

eccessivamente elevate. Risulta quindi chiaro che per il controllo dell’aria sia necessario 

sviluppare un sistema di controllo più sofisticato che riduca la permanenza dell’incubatrice in 

Override Mode al fine di garantire condizioni ambientali più sicure. A seguito delle 

problematiche riscontrate dal controllo PID in Air Mode si è deciso di non studiare il controllo 

mixato in Air Mode e Skin Mode come invece suggerito da Antonucci et al. [31]. Dal momento 

che entrambe le modalità operative sono state fortemente influenzate dalla temperatura delle 

pareti dell’incubatrice, si è infine valutato anche se, in assenza di controllo, queste potessero 

permettere il riscaldamento del paziente entro i tempi e i limiti corretti, concludendo che la sola 

lampada esterna non sia in grado di mantenere un microambiente sicuro specialmente se il 

bambino introdotto nel dispositivo presenta una temperatura iniziale della pelle di 35.5 °C o 

meno (media ipotermia).  

Nella seconda parte del presente lavoro si è cercato di studiare l’applicabilità di un sensore 

contactless a infrarossi per la lettura della temperatura cutanea come sostituto ai tradizionali 
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termistori adesivi al fine di evitare il distacco accidentale della sonda, i danni iatrogeni alla pelle 

e avere una visione più ampia della distribuzione di temperatura del corpo. Dallo studio 

condotto sulle incubatrici è emerso che, sebbene una termocamera ad uso hobbistico risulti in 

grado di registrare correttamente le variazioni di temperatura di un oggetto posto all’interno 

dell’incubatrice, risulti comunque più imprecisa di un sensore cutaneo, soprattutto nel caso di 

raffreddamenti rapidi dell’oggetto monitorato. Dallo studio è emerso inoltre come sul lungo 

periodo, una termocamera a infrarossi come quella utilizzata non sia in grado di tenere traccia 

della regione d’interesse, soprattutto se il bambino si muove o viene mosso dalla posizione 

iniziale. Nel caso di un’isola neonatale, invece, è emerso come la misura di temperatura 

attraverso un sensore a infrarossi sia fortemente influenzata dalle superfici riflettenti e di 

conseguenza non sia una soluzione percorribile. 
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