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Introduzione 

Il presente lavoro di tesi ha lo scopo di evidenziare le criticità presenti nei sistemi protesici 

all’avanguardia e di studiare il comportamento tribologico relativo all’interfaccia tra i materiali 

utilizzati in questi sistemi. Si è partiti da un’analisi deduttiva, ovvero da principi generali di tribologia 

e di studi di materiali alternativi per giungere a risultati presenti nei sistemi attuali fino ad ipotizzare 

e studiare innovazioni che riguardano i materiali stessi. Da un modello di studio meno restrittivo e 

più versatile come l’utilizzo di un materiale a basso costo come il polietilene ad alta densità (HDPE), 

si è passati al suo gemello utilizzato in campo biomedico, ovvero il polietilene ad altissimo peso 

molecolare (UHMWPE) per poi concludere la ricerca con l’inserimento di un ulteriore materiale 

ipotizzato nella prima fase di ricerca che ha validato i risultati ottenuti nella fase iniziale con il 

polietilene ad alta densità. Una protesi articolare comprende diversi componenti realizzati, a loro 

volta, con diversi materiali, ad esempio, quella al ginocchio è composta dallo stelo protesico 

metallico in lega di titanio, alluminio, vanadio Ti6Al4V e da parti in materiale polimerico,  

ovvero polietilene ad altissimo peso molecolare quali cuscinetto antifrizione. La maggiore criticità 

rilevata da questi inserti è la formazione di microdetriti derivanti dall’usura che causano 

infiammazioni e, a medio-lungo termine, mobilizzazione dell'impianto con necessità di revisione e 

quindi di intervento chirurgico. Da uno sguardo approfondito di letteratura e dall’esigenza di 

ottimizzare la vita utile di questo sistema metallo-polimero ed infine dalle nuove tecnologie additive, 

che semplificano la progettazione e la produzione di protesi metalliche, nasce la volontà di 

comprendere e migliorare questo contatto. Studiare un polimero commerciale relativamente comune 

come il polietilene ad alta densità (HDPE), simile a quello biomedicale, è stato il primo passo per 

comprendere l’evolversi del comportamento meccanico della miscela, additivata con una carica 

carboniosa, scelta per lo studio e soprattutto per lo sviluppo successivo che riguarda lo studio del 

polimero (UHMWPE), in cui verrà analizzato il comportamento con un ulteriore filler a base 

carboniosa, ma ottimizzato nella produzione. Dalla ricerca bibliografica e dalle prime sperimentazioni 

del primo anno della seguente attività di ricerca, è stata preparata una miscela di HDPE con carica di 

grafite, trattata meccanicamente, per comprendere quanto quest’ultimo, pur mantenendo la medesima 

struttura chimica, possa migliorare le proprietà meccaniche della miscela, variando essenzialmente la 

dimensione delle particelle e la dispersione al suo interno. Come ampiamente riportato in letteratura, 

la grafite conserva una buona proprietà di lubrificazione e riesce a fornire al polimero una maggiore 

durezza e resistenza ad usura. Inoltre il trattamento meccanico porta alla diminuzione della 

dimensione delle particelle e all'esfoliazione degli strati di grafite. Da questa miscela, è stata 

migliorata la rigidità, la resistenza allo snervamento, la stabilità termica e, in particolare, la resistenza 
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all'usura. Il comportamento della miscela trattata ha fatto sì che la medesima tecnologia di produzione 

è stata applicata anche per il polietilene ad altissimo peso molecolare, noto per essere comunemente 

utilizzato come polimero ad uso biomedicale. Quest’ultimo, oltre ad essere stato studiato senza la 

presenza del filler, è stato additivato con una carica ottimizzata di grafene ossido (GO) conseguente 

della precedente carica di grafite analizzata all’interno della miscela di HDPE. Infine è stato 

analizzato il comportamento delle relative miscele inserendo nel contatto dinamico tra polimero e 

metallo, liquidi lubrificanti presenti già come analisi in campo scientifico. Sono state quindi studiate 

le proprietà di resistenza meccanica ad usura. A tal fine, sono stati realizzati con presso-fusione 

diversi campioni di HDPE, UHMWPE e miscelazioni con filler (Grafite pura, trattata 

meccanicamente ed ossidata) e sono stati sottoposti a prove di usura in aira, liquidi lubrificanti (Acqua 

distillata, liquido sinoviale sintetico e bovino). Il liquido bovino viene utilizzato quale mezzo 

lubrificante per simulare l'azione del liquido sinoviale tipico delle articolazioni. Per simulare 

perfettamente il funzionamento di una protesi articolare del ginocchio o dell'anca, il sistema metallo-

polimero è stato riprodotto utilizzando come materiale usurante una punta in lega di titanio, Ti-6Al-

4V, ricavata mediante progettazione e stampaggio EBM, che usura l'inserto in polietilene. Questa 

nuova tecnologia di stampa ha permesso di adattare le condizioni di test ad usura secondo le 

caratteristiche desiderate di contatto. In tal modo si simula l'azione di contatto metallo- polimero che 

si verifica in una reale protesi. In seguito sono state effettuate sugli stessi provini prove bagnabilità 

utilizzando acqua distillata e liquido bovino al fine di verificare la la penetrazione di tali fluidi 

all'interno del polimero.  Infine sono state analizzate le tracce di usura al microscopio digitale, e tutte 

le caratterizzazioni chimico-fisiche dei campioni per comprendere meglio il comportamento 

meccanico dei campioni polimerici trattati ottenendo le basi per un’analisi predittiva secondo il 

modello di Archard, in grado di determinare la vita utile del contatto polimero-metallo.  
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Capitolo I  

1.1 Evoluzioni protesi nel tempo 

L'anestesia e l'asepsi, insieme ai miglioramenti nella tecnologia industriale che si sono 

verificati nella seconda metà del XIX secolo, hanno rapidamente accelerato un progresso nel campo 

della chirurgia. Tali progressi hanno promosso l'introduzione di nuove tecniche e metodi, che hanno 

permesso interventi chirurgici praticamente in ogni regione del corpo. Negli ultimi decenni, le 

procedure scheletriche, compresi gli impianti, hanno notevolmente migliorato la qualità della vita 

implementando strutture di supporto per resistere a carichi meccanici per il supporto di fratture ossee 

o sostituendo completamente le ossa irreversibilmente danneggiate. Come diretta conseguenza di 

queste procedure, sono stati sviluppati impianti specializzati e materiali adatti per soddisfare queste 

esigenze. Sfortunatamente, i materiali utilizzati nei primi interventi erano caratterizzati da una durata 

inadeguata, una bassa biocompatibilità e una disponibilità limitata [1]. I primi tentativi di utilizzare 

materiali tra cui legno, pelle, cotone, seta, corallo, ossa di animali e avorio, bitume, vetro, Pyrex, 

bachelite, nonché ceramica, hanno fornito risultati insoddisfacenti [2]. I metalli erano considerati 

molto più promettenti a causa della loro tenacità considerevolmente più elevata. Il rame e le sue leghe, 

sebbene di basso costo e in possesso di proprietà battericide desiderabili, non erano abbastanza 

durevoli da sopportare il peso corporeo. Inoltre, a contatto con l'ambiente biologico, questi materiali 

producono sali altamente irritanti e persino tossici [3]. Altri materiali, come oro, argento, platino e 

rutenio, e i loro sali, sono stati trovati irritanti e tossici; tuttavia, la loro irritazione e tossicità erano 

molto meno prominenti, ma comunque sufficienti per controllare la crescita microbica [3,4]. Pertanto, 

questi metalli si trovano a malapena nella chirurgia ossea, anche se alcuni sono stati adottati per 

l'odontoiatria e la chirurgia ricostruttiva dei tessuti molli. Il ferro e le sue leghe erano tra i materiali 

più promettenti grazie al loro basso costo, alla disponibilità praticamente illimitata e alle sufficienti 

proprietà meccaniche. Tuttavia, l'alto tasso di effetti collaterali indesiderati (tendenza alla corrosione, 

bassa biocompatibilità e conseguente irritazione dei tessuti) ha limitato la loro applicazione 

nonostante la loro eccellente producibilità per forme complesse come le protesi degli arti [5]. Le 

conseguenze dell'inserimento di metalli (di solito ferro, rame e bronzo) nei tessuti vitali sono note da 

secoli. L'elevata suscettibilità alla corrosione, all'irritazione dei tessuti e alla suppurazione ha limitato 

le loro applicazioni mediche [5,6]. Il primo utilizzo di impianti chirurgici in acciaio fu attribuito a 

Sherman (1912) [5]. L'acciaio al vanadio Sherman, nonostante presentasse una durezza relativamente 

elevata, era caratterizzato da un'inadeguata resistenza alla corrosione in un ambiente biologico che 



Materiali Avanzati per Applicazioni Biomeccaniche 

9 

Università degli Studi di Messina 

Antonio Grasso 

metteva a repentaglio l'intossicazione da vanadio. I successivi progressi nella metallurgia nel XIX e 

XX secolo hanno introdotto diverse leghe con caratteristiche meccaniche e biologiche desiderabili. 

 

Figura 1 evoluzione delle protesi negli ultimi 150 anni 

L'acciaio e le sue leghe inossidabili (Brearley nel Regno Unito e Krupp in Germania, 1913) 

sviluppati all'inizio del XX secolo sono ancora utilizzati con piccole modifiche chimiche fino ai giorni 

nostri. Basato su acciai sviluppati durante questo periodo, l'acciaio inossidabile 18/8 (Hatfield, Regno 

Unito, 1924), un precursore diretto dell'acciaio AISI 316 L, era ampiamente noto per le sue 

applicazioni mediche come acciaio "chirurgico". L'acciaio inossidabile è stato utilizzato anche per la 

produzione dei primi impianti e dispositivi ortopedici ampiamente utilizzati, tra cui fissatori esterni 

Lambotte, fili Kirschner, chiodi Rush, piastre e viti ossee, chiodi intramidollari Kuntcher, protesi 

d'anca Austin Moore e molti altri. I miglioramenti nella tecnologia di acquisizione dei minerali, nella 

fusione e nella purificazione hanno permesso di sviluppare elevate quantità di metalli e nuove leghe, 

alcune delle quali hanno trovato applicazioni biomediche. Le leghe moderne più ampiamente 

utilizzate includono leghe di cobalto-cromo (con o senza molibdeno) e leghe di titanio. D'altra parte, 

la ceramica, come materiali non corrosivi con eccellente biocompatibilità, bassa degradabilità, alta 

temperatura di fusione e proprietà meccaniche migliorate con plasticità limitata rispetto ai 

biomateriali a base di metalli, è stata utilizzata con successo in odontoiatria, ortopedia, tessuti 

calcificati, impianti, rivestimenti, sensori medici e molte altre applicazioni [6]. Insieme alla ceramica, 

i polimeri sono stati utilizzati come biomateriali nella chirurgia ortopedica per decenni. I polimeri 

biocompatibili sono stati utilizzati con successo nelle sostituzioni articolari totali, per la ricostruzione 



Materiali Avanzati per Applicazioni Biomeccaniche 

10 

Università degli Studi di Messina 

Antonio Grasso 

dei tessuti molli, la fusione articolare e come dispositivi di fissazione delle fratture [7]. Il continuo 

sviluppo sia della medicina che dei materiali per la chirurgia ortopedica e la traumatologia richiede 

la conoscenza delle loro proprietà meccaniche e microstrutturali. Sebbene alcune informazioni 

fondamentali siano note ai medici, la comprensione del comportamento materiale è ancora limitata. 

Pertanto, l'obiettivo principale di questo lavoro di Ricerca è stato quello di discutere le relazioni tra 

le proprietà dei materiali e le prestazioni dell'impianto protesico. I biomateriali attualmente utilizzati 

per i trattamenti ortopedici e traumatologi sono stati analizzati in termini di composizione chimica, 

biocompatibilità, proprietà meccaniche e tecnologie di produzione.  

1.2 Articolazione umana e impianti protesici 

Qualunque sia la ragione o l'articolazione da correggere, la scelta del materiale adatto per 

l'impianto è determinante per il successo dell'articolazione ortopedica. Il materiale deve essere in 

grado di resistere alle sollecitazioni meccaniche, chimiche, fisiche e requisiti biologici 

dell'organismo. Sebbene sia importante che l'impianto abbia le stesse proprietà meccaniche e fisiche, 

sono i requisiti chimici e biologici ugualmente, se non più importante per il buon funzionamento della 

protesi. Le reazioni il materiale subirà o indurrà mentre si trova nel corpo, come l'attivazione del 

sistema immunitario, una risposta infiammatoria o una produzione di tossina; può incidere sulla vita 

media dell’impianto e sulla vita complessiva dell'articolazione. La causa più comune di sostituzione 

articolare è l'artrite. Colpisce le articolazioni del corpo e, soprattutto, il tessuto connettivo. L'artrite 

ne ha più di uno cento forme conosciute senza cure complete. Tutti sono classificati come malattie 

reumatiche che colpisce le articolazioni, i muscoli o i tessuti che fungono da strutture di supporto per 

il corpo. Il trattamento inizia prima con farmaci per controllare il dolore e l'infiammazione causati da 

la malattia. Tuttavia, questo non sostituisce la perdita di cartilagine né risolve il problema. Talvolta 

l’unica cura risulta la sostituzione totale dell’articolazione. Il tessuto connettivo, insieme all'osso, 

fornisce la base per lo scheletro sistema del corpo umano. Un'articolazione nel corpo umano è protetta 

da un ambiente circostante incapsulato di tessuto chiamata rivestimento sinoviale. (vedi figura 2). 

Questo tessuto contiene una membrana che secerne a lubrificante, liquido sinoviale, 

all'articolazione. Questo lubrificante ha due funzioni di base. Innanzitutto, scivola tra le ossa per 

mantenerle lubrificate. In secondo luogo, aiuta a fornire nutrimento ai condrociti che sono le cellule 

di base della cartilagine e la cartilagine è un tessuto che copre le parti finali dell’osso. La cartilagine 

è un tessuto connettivo di tipo molto solido e conforme alla sua distribuzione, costituzione e funzione 

si possono trovare diversi tipi nel corpo. La cartilagine ialina riveste l'estremità dell'osso in 



Materiali Avanzati per Applicazioni Biomeccaniche 

11 

Università degli Studi di Messina 

Antonio Grasso 

corrispondenza di un'articolazione ed è ciò che alla fine viene distrutto dall'artrite. Lo scopo di questa 

cartilagine è proteggere le estremità delle ossa in movimento articolazioni 

 

Figura 2 Articolazione umana 

 

1.2.1 Materiali utilizzati 

La revisione della letteratura condotta come parte di questo studio ha coinvolto l'indagine 

dettagliata dei biomateriali convenzionali per la chirurgia ortopedica e la traumatologia con 

particolare attenzione ai loro aspetti storici. È stato condotto nei database, rispettivamente Scholar e 

Scopus con le seguenti parole chiave utilizzate in varie combinazioni: "biomateriali, impianti, 

procedure chirurgiche ortopediche, materiali biocompatibili, tra cui acciaio, polimeri, leghe, 

ceramica, polietilene, nonché le loro proprietà meccaniche, applicazioni, implantologia e modifica 

delle superfici Tutti gli studi raccolti sono stati presi in considerazione da revisori indipendenti che 

valutano l'ammissibilità degli studi esaminando il titolo, l'abstract e il riassunto di ciascun documento 

utilizzando i criteri di inclusione ed esclusione specificati. Successivamente, sono stati esclusi gli 

studi che non soddisfacevano i criteri di inclusione. Un numero totale di 207 articoli è stato trovato 

rilevante ai fini di questa tesi. Questo lavoro di tesi si concentrerà principalmente sulla ricerca più 

rilevante pubblicata tra il 1950 e il 2021. 

1.2.2 Acciaio 

L'acciaio inossidabile "chirurgico" rimane una delle leghe più frequentemente applicate per la 

produzione di impianti e strumenti chirurgici. Queste leghe servono per la fabbricazione di almeno la 

metà di tutti gli impianti ortopedici utilizzati negli Stati Uniti [8], anche se vengono gradualmente 

spostati dal mercato da altre leghe, in particolare CoCrMo e leghe di titanio. 
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L'acciaio inossidabile possiede diverse proprietà desiderabili. Questo materiale è resistente, 

duttile e, quindi, relativamente semplice da lavorare. È anche atossico e biocompatibile, in quanto 

non evoca una reazione avversa dai tessuti adiacenti. La tecnologia della sua produzione (fusione, 

fusione e forgiatura) e della lavorazione (martellatura a freddo, rinvenimento, lavorazione e 

filettatura) è ben nota e relativamente a basso costo. I prodotti finali in acciaio sono disponibili in 

quantità praticamente illimitate ad un prezzo accettabile. 

Al giorno d'oggi, l’acciaio austenitico AISI 316 L viene utilizzato principalmente per gli 

impianti grazie alla sua elevata resistenza alla corrosione. È costituito da carbonio ridotto (inferiore 

allo 0,03%) e aumento del contenuto di cromo (16-18%) e nichel (10-14%) rispetto al più comune 

AISI 304, con l'aggiunta di molibdeno (2-3%), manganese (circa il 2%) e piccoli additivi di zolfo, 

silicio, fosforo e azoto [9]. La resistenza alla corrosione deriva da un sottile strato di Cr2O3, che 

passiva sullo strato esterno. Tali strati proteggono l'organismo umano in quanto l'impianto non 

interferisce con i processi metabolici che si verificano nel corpo. Va detto, tuttavia, che esiste la 

possibilità che un contenuto di cromo e nichel estremamente elevato porti a diversi effetti collaterali 

indesiderati, poiché entrambi possono irritare i tessuti e portare a reazioni immunitarie. Ciò è stato 

dimostrato in letteratura dove fino al 20% della popolazione dei paesi industrializzati dimostra 

sensibilità al cromo e al nichel [9]. Il cromo e il nichel possono essere cancerogeni e la loro alta 

concentrazione può anche essere tossica [10,11] e può promuovere infezioni causate da batteri nichel-

dipendenti. Il nichel stesso promuove la crescita di quegli organismi che fanno parte di diversi 

metalloenzimi microbici [12,13]. Altri acciai, tra cui le serie 200, 400 e 500, sono utilizzati anche per 

applicazioni biomediche a causa della loro ridotta concentrazione di cromo (in particolare l'acciaio 

della serie 500), anche se meno frequentemente dell'acciaio da 316 L. 

Le proprietà meccaniche dell'acciaio 316 L lo predispongono a varie applicazioni mediche tra 

cui: perni, aste, chiodi intramidollari, viti e piastre e persino protesi articolari. Sebbene l'acciaio 316 

L sia altamente resistente alla corrosione, è suscettibile alle fessurazioni da stress e alla corrosione 

interstiziale. Il primo ha origine dall'accesso ai cloruri che sono stati trovati nei fluidi biologici. Il 

secondo, dalla frattura dell'ultrasottile, strato protettivo di ossido che passiva la superficie esterna del 

materiale. La suscettibilità alla corrosione da stress aumenta con l'esposizione ad ambienti biologici 

ricchi di cloruri. Tale esposizione richiede la rimozione dell'impianto in acciaio inossidabile non 

appena hanno adempiuto alla loro funzione, riducendo così il materiale alle applicazioni della 

procedura di trauma. Inoltre, la corrosione interstiziale può verificarsi quando l'impianto soccombe 

alla flessione intermittente. La frattura dell'ossido consente la corrosione del materiale del nucleo con 

conseguente deterioramento delle sue proprietà meccaniche e conseguente guasto. Al fine di 
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proteggere il materiale implantare dalla corrosione interstiziale, sono stati raccomandati due approcci: 

l'implementazione di uno strato di passivazione dell'ossido più spesso sulla superficie e un'attenta 

applicazione per evitare la frattura dell'ossido. Il primo approccio si basa su una preparazione speciale 

della superficie dell'impianto. La lucidatura leviga la sua superficie, riducendo così il contatto con 

l'ambiente esterno; la preparazione chimica con acido nitrico ispessisce lo strato di ossido. D'altra 

parte, la passivazione elettrolitica (anodizzazione) rimuove le particelle di ferro libere dalla sua 

superficie, aumentando localmente la concentrazione di cromo e nichel, che sono responsabili della 

resistenza alla corrosione [14]. Il secondo approccio richiede una tecnologia appropriata per la 

produzione e la manipolazione dell'impianto. La fusione o la forgiatura formano il prodotto finale 

nella forma desiderata con specifiche proprietà meccaniche. La fusione consente di produrre forme 

complesse ed è un processo relativamente semplice e a basso costo. D'altra parte, la forgiatura 

laboriosa e costosa consente la produzione di un impianto molto più duttile e durevole.  

In sintesi, per ottenere uno strato di passivazione privo di difetti che copra un impianto, è 

necessario mantenere diverse condizioni. Prima di tutto, gli impianti devono essere adeguatamente 

progettati per garantire un'adeguata rigidità, al fine di resistere a carichi meccanici che si verificano 

in scenari di carico tipici. I chirurghi dovrebbero eseguire stabilizzazioni senza manomettere la 

struttura; cioè, senza la necessità di piegarsi per adattarsi alla forma dell'osso. È interessante notare 

che ogni curva dell'impianto, in particolare quella ciclica, interrompe o deteriora le proprietà dello 

strato di passivazione e porta alla frattura dell'impianto (Figura 4). Inoltre, speciali tecniche di 

stabilizzazione (principio della banda di tensione) definite da Pauwels nel 1930 sono comunemente 

utilizzate per ridurre il rischio e l'ampiezza della flessione della piastra durante i carichi degli arti, 

basate sulla conversione delle forze di trazione che agisce sulla frattura rispetto ai carichi compressivi 

[15]. Pertanto, sia la tecnica di produzione che quella di impianto forniscono le proprietà meccaniche 

desiderate e la protezione contro la corrosione interstiziale che protegge da processi elettrochimici 

indesiderati, con conseguente perdita di durata e successiva frattura (Figura 3). 
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Figura 3 Aree di fratture fragili e a fatica in quel sito di rottura. 

 

1.2.3 Titanio 

Il titanio e le sue leghe sono noti dalla fine del XVIII secolo. Il titanio puro, utilizzato per 

fabbricare diverse leghe caratterizzate da una durezza relativamente elevata e resistenza alla 

corrosione, ha trovato la sua prima applicazione medica nel 1940 come impianti dentali. Queste leghe 

sono state utilizzate anche in ortopedia a causa delle capacità meccaniche desiderabili e della capacità 

di osteointegrazione, definita come la capacità di legarsi con l'osso adiacente, migliorare la stabilità 

dell'impianto e ridurre il rischio di perdere l'impianto [16,17]. Inoltre, un'elevata resistenza alla 

corrosione ha permesso l'adozione dell'impianto per diversi decenni senza evidenti effetti di 

irritazione o tossicità dei tessuti [18]. Con l'aumento della domanda da parte delle fabbriche di 

aeromobili e dei cantieri navali sottomarini, la produzione globale di titanio è aumentata rapidamente 

negli anni 1950 e 1960, consentendo applicazioni estese nel campo medico. La prima pubblicazione 

che ha discusso la possibilità di utilizzare il titanio come impianto chirurgico risale al 1963 [19]. Lo 

studio ha portato un maggiore interesse sull'argomento nel decennio successivo [20,21]. Bassa 

densità, alta resistenza e alta resistenza alla corrosione predispongono questo metallo alla produzione 

di impianti chirurgici, specialmente nella sua forma beta allotropica, e legati con molibdeno, vanadio, 

niobio, tantalio e zirconio. Al giorno d'oggi, le leghe di titanio sono state ampiamente utilizzate per 

impianti ortopedici [22,23] a causa di una maggiore biocompatibilità, mancanza di tossicità, 

osteointegrazione, un elevato rapporto resistenza alla trazione e densità e resistenza alla corrosione. 

La lega di titanio più popolare utilizzata per gli impianti è la lega drogata alluminio-vanadio 

(Ti6Al4V). Attualmente, praticamente ogni tipo di impianto ortopedico ha una "variante" in titanio, 

tra cui viti, piastre, chiodi e aste intramidollari, fissatori esterni e protesi articolari. Poiché il titanio 

non è dielettrico e non aumenta di temperatura se esposto a campi magnetici alternati, è ideale come 

impianto in quanto non interferisce con la risonanza magnetica [24]. Questo significativo vantaggio 
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del titanio ha dominato l'applicazione dei materiali in traumatologia e sostituzioni articolari e 

praticamente monopolizzato il mercato degli impianti utilizzati nella chirurgia della colonna 

vertebrale [25,26]. Inoltre, la sua elasticità è molto più paragonabile all'osso vitale piuttosto che a 

quella dell'acciaio. Le proprietà simili dell'impianto e dell'osso consentono di evitare componenti di 

deformazione non desiderati e un sovraccarico all'interfaccia osso-impianto, riducendo così il rischio 

di perdita o frattura periprotesica [27]. 

Ad oggi, ci sono prove minime che suggeriscano reazioni avverse immunitarie da impianti in 

titanio, sebbene sia stata postulata la possibilità di attivare reazioni cellulari discrete, poiché 

l'attivazione dell'emigrazione leucocitaria e la loro concentrazione nei tessuti adiacenti agli impianti 

in titanio sono state osservate in letteratura [28]. Una scoperta interessante è che le emigrazioni 

leucocitarie non erano così gravi come negli impianti in acciaio inossidabile, probabilmente a causa 

del loro alto contenuto di nichel [29]. 

Il titanio è usato raramente come elemento puro [30]. Tuttavia, serve ancora per il rivestimento 

di un impianto con strati spugnosi, tridimensionali, spruzzati al plasma, che forniscono almeno alcune 

caratteristiche del titanio ad altri materiali [31]. Nella stragrande maggioranza dei casi, il Ti6Al4V e 

leghe simili in ortopedia. Tuttavia, le leghe di nuova concezione, tra cui TiNbZrTaSiFe [32], TiMoFe 

[33] e TiMoNbZr [34], sono caratterizzate da proprietà meccaniche modificate o migliorate e sono 

diventate un'alternativa alle leghe tradizionalmente utilizzate. Le leghe di titanio di nuova 

generazione presentano una maggiore elasticità (ad esempio, il modulo di Young ca 50-65 GPa) 

simile a quello dell'osso, che le predispone come materiale più adatto per scopi ortopedici. Per 

produrre componenti complessi da queste nuove leghe, sono stati sempre più studiati nuovi metodi, 

tra cui la metodologia della "stampa" di impianti 3D personalizzata, progettata al computer, 

utilizzando la tecnologia di sinterizzazione di polveri mediante raggio laser o fascio elettronico [35]; 

tuttavia, l'enorme potenziale di questo metodo non è stato ampiamente adottato su larga scala. 

1.2.4 Leghe di cobalto-cromo-molibdeno (CoCrMo) 

L'acciaio austenitico AISI 316 L è risultato suscettibile all'usura a causa dell'attrito tra le parti 

di lavoro di un impianto. Quindi, sono stati applicati materiali resistenti all'usura, comprese le leghe 

CoCr, spesso prodotti con un certo contenuto di Mo e altri metalli tra cui nichel, tungsteno e titanio. 

In particolare, le leghe implantari ortopediche più comuni contengono tra il 62-68% di Co, il 27-30% 

di Cr, il 5-7% di Mo e il <2,5% di nichel, un esempio è la lega ASTM F75 CoCr [36,37,38] utilizzata 

per scopi medici. 
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Le leghe CoCr sono state introdotte all'inizio del 1900 e sono state caratterizzate da una buona 

biocompatibilità, elevata resistenza all'usura e alla corrosione, che derivano da un alto contenuto di 

cobalto, molibdeno e cromo (quasi il doppio di quello dell'acciaio). Inoltre, questi materiali sono 

semplici da fondere e, quindi, impianti di forma complessa potrebbero essere prodotti a costi 

relativamente bassi, senza richiedere ulteriori trattamenti superficiali rispetto all'acciaio inossidabile. 

Finora, diversi impianti e strumenti medici sono stati fabbricati con leghe CoCrMo, tra cui lame 

chirurgiche e aghi, valvole cardiache, parti di pacemaker e protesi articolari e dentali. Il materiale ha 

mostrato prestazioni eccellenti per le parti di lavoro di impianti articolari, tra cui teste di componenti 

dell'anca e condilari per protesi di ginocchio. 

Il vitallio, introdotto nel 1939, è una delle leghe CoCrMo più popolari (rispettivamente 65%, 

30% e 5% in peso) utilizzate per la produzione di sostituzioni articolari, a partire dalla protesi d'anca 

di Charnley [36]. È risultato estremamente resistente, con impianti ortopedici fabbricati con questo 

materiale in uso continuo fino a 70 anni [37]. Sfortunatamente, gli impianti sono suscettibili di rottura 

durante la flessione, mostrando la loro limitata utilità nelle stabilizzazioni delle fratture dell'osso 

lungo. Un altro svantaggio è il contenuto relativamente elevato di cromo che mette a repentaglio le 

reazioni immunitarie, poiché la percentuale della popolazione sensibile a questo metallo nelle società 

moderne è aumentata. Tuttavia, l'elevata resistenza all'usura, la buona biocompatibilità e il basso 

costo di produzione hanno reso le leghe CoCr molto popolari per gli impianti ortopedici nel 1960 

[38], con conseguente perdita di interesse a causa della sostituzione con leghe di titanio, quando il 

numero di effetti avversi è stato trovato in aumento [39,40]. Ciò è risultato evidente, quando la 

tossicità dei detriti di usura prodotti dalla protesi nel contatto metallo/metallo è diventata ben nota 

[41]. Il confronto delle proprietà meccaniche per queste leghe di chirurgia ortopedica è presentato 

nella Tabella 1, dove sono state riassunte le caratteristiche tipiche. 
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Tabella 1 Caratteristiche Meccaniche dei materiali metallici e ceramici presenti nelle protesi. 

 

1.2.5 Biomateriali ceramici 

Gli ossidi di alluminio e zirconio (Al2O3, ZrO2) e le ceramiche a ossido misto sono utilizzati 

per produrre parti di lavoro di componenti di protesi articolari. Le leghe CoCr sono caratterizzate da 

elevata rigidità, resistenza ai graffi e alla corrosione e buona biocompatibilità. La tecnologia della 

loro produzione è relativamente semplice e a basso costo. Pertanto, diversi produttori offrono impianti 

di / per sistemi di articolazione ceramica su ceramica. L'acetabolo ceramico e la testa protesica 

assicurano un basso attrito e una piccola quantità di detriti di usura. Tuttavia, sono esposti alla 

frammentazione, quando soccombono al sovraccarico meccanico. Le giunture in ceramica potrebbero 

anche produrre un cigolio irritante mentre si cammina [60,61]. 

Principalmente, la ceramica di allumina è stata la più ampiamente utilizzata, essendo stata 

sostituita dalla zirconia a causa della sua maggiore resistenza e minore suscettibilità alla frattura. Va 

evidenziato, tuttavia, che tutte le ceramiche sono predisposte a guasti fragili quando sottoposte a 

carichi meccanici eccessivi (Figura 2). Pertanto, sono stati introdotti inserti in polietilene per ridurre 

tali carichi. In una configurazione con polietilene ad altissimo peso molecolare (UHMWPE) la testa 

in ceramica della protesi d'anca presenta un ridotto rischio di frammentazione [61]. 

Recentemente sono state immesse sul mercato ceramiche miste di allumina (Al2O3) e zirconia 

(ZrO2) e quelle stabilizzate con ossido di ittrio (Y2O3) o silicato di litio (Li2SiO3). Queste ceramiche 

sono caratterizzate da una tenacità e una resistenza alla frammentazione notevolmente superiori 
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[62,63]. Pure ZrO2 è risultato molto fragile durante il processo di produzione e il raffreddamento in 

particolare. Pertanto, i produttori legano il materiale con stabilizzanti (calcio, magnesio, ittrio e ossidi 

di cerio; CaO, MgO, Y2O3 e CeO2) che consentono di ottenere policristalli di zirconia tetragonale 

parzialmente stabilizzati (Y-TZP) più durevoli. Grazie alla sua biocompatibilità e alle sue proprietà 

meccaniche, è risultato adatto per applicazioni dentali, sebbene troppo fragile per la produzione di 

impianti ortopedici [64]. Pertanto, per scopi ortopedici, Y-TZP è solitamente rinforzato con Al2O3 

formando zirconia temprata dall'allumina (AZT) che è molto più resistente alle fessurazioni rispetto 

a Y-TZP [65]. Il confronto delle proprietà meccaniche e fisiche delle ceramiche più popolari in 

ortopedia è presentato nella Tabella 2. 

 

Tabella 2 Caratteristiche meccaniche di alcuni dei principali materiali utilizzati nelle protesi dentali 

 

Figura 4 Frammentazione (rottura) della testa ceramica della protesi d'anca che ha ceduto a sovraccarico accidentale con forze 

meccaniche di elevata ampiezza 

. 

1.2.6 Teflon 

Il tetrafluoroetilene o politetrafluoroetilene (PTFE), meglio conosciuto come Teflon o 

Syncolone, è un fluoropolimero sintetico (C2F4)n prodotto per la prima volta nel 1938. Insieme alla 
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sua forma espansa (ePTFE; Gore-Tex), ha trovato una vasta gamma di applicazioni a causa di diverse 

proprietà uniche [69,70,71,72,73,74]. Da un punto di vista ortopedico le più importanti sono le 

proprietà meccaniche. Il materiale è antiaderente e altamente scivoloso, riducendo così 

significativamente l'attrito tra le parti in lavorazione. Inoltre, è ben tollerato tra i tessuti grazie alla 

sua estrema inattività, resistenza alla corrosione e biocompatibilità [69]. Dal punto di vista medico, il 

teflon è stato utilizzato principalmente per la produzione di cateteri endovascolari e urinari, protesi 

vascolari, biliari e oculari e come materiale per le ricostruzioni dei tessuti molli [70]. È stato usato in 

ortopedia per ricostruire difetti legamentosi [71] e tendinei [72]. Il teflon è anche usato 

nell'artroplastica [73] e persino per stabilizzare le fratture ossee [74]. Quest'ultima applicazione 

sembra essere discutibile a causa della forza inappropriata del materiale. Tuttavia, come lubrificante 

che riduce l'attrito tra le parti funzionanti di un impianto, sembra essere un'alternativa 

indiscutibilmente eccellente ad altre plastiche a base di fluoro, tra cui il tetrafluoroetilene etilene 

(ETFE; marchi: Fluon, Tefzen e Texlon) [75]. 

1.2.7 Polietilene 

Polietilene (PE; (C2H4)n) è, al giorno d'oggi, la plastica più utilizzata al mondo. È un 

omopolimero lineare costituito da idrogeno e carbonio. È un polimero resistente all'abrasione e alla 

corrosione, bioinerte, autolubrificante, scivoloso e semicristallino. È inoltre caratterizzato dalla 

densità di 0,93 g/cm3, dal punto di snervamento di 20 MPa e dal modulo di Young di 700 GPa [76]. 

Il polietilene fu sintetizzato per la prima volta nel 1898 da von Pechmann, mentre lavorava sul 

diazometano [77]. Tuttavia, un tentativo di sintetizzarlo su scala industriale fu effettuato nel 1933 da 

Fawcett e Gibson. Hanno polimerizzato i radicali liberi ad alta temperatura e pressione ottenendo il 

polietilene a bassa densità (LDPE). L'LDPE è ancora utilizzato per la produzione di sacchetti di 

plastica, schiume da imballaggio o involucri di plastica. Dal 1950, la sintesi del polietilene procedette 

a bassa pressione e temperatura a causa dell'elaborazione di catalizzatori di polimerizzazione. Di 

conseguenza, è stato ottenuto il polietilene ad alta densità (HDPE), caratterizzato da una maggiore 

durezza e resistenza alla trazione, ma da una minore elasticità rispetto all'LDPE [78]. Nessuna delle 

due forme era adatta per scopi ortopedici a causa delle loro proprietà fisiche inappropriate. Pertanto, 

è stato sintetizzato polietilene ad altissimo peso molecolare (UHMWPE), con catene costituite da un 

massimo di 200.000 monomeri per molecola (HDPE solo circa 1700) e peso molecolare da 2 a 6 

milioni di g (HDPE: 0,05-0,25) [79,80,81]. UHMWPE è predisposta alla produzione di coppe 

acetabolari dell'anca e inserti di protesi di ginocchio, nonché dischi intervertebrali artificiali grazie al 

buon rapporto resistenza-peso, al basso assorbimento di umidità (quasi nessuno), all'impatto 

estremamente elevata e alla resistenza all'abrasione dall'alto grado di polimerizzazione [82]. Inoltre, 
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UHMWPE è circa 15 volte più resistente all'abrasione rispetto all'acciaio e ha un coefficiente di attrito 

inferiore. La sua produzione è anche semplice ed economica. Va notato che le proprietà fisiche 

desiderabili di UHMWPE, compresa la resistenza ai carichi di trazione e lo sforzo di taglio, sono 

associate a catene molto lunghe e alle loro attrazioni intermolecolari indotte dalle forze di Van Der 

Waals [81]. La tazza UHMWPE con cemento osseo acrilico è stata inizialmente attaccata allo spazio 

alesato dell'acetabolo dell'anca da Charnley [83]. Nel corso della storia di UHMWPE, sono stati fatti 

diversi tentativi per rafforzare questo polietilene. Nel 1970, Zimmer ha sviluppato polietilene 

rinforzato con fibre di carbonio. Sfortunatamente, era caratterizzato da proprietà inferiori tra cui una 

ridotta resistenza del materiale e resistenza all'usura rispetto all'UHMWPE originale. Alla fine degli 

anni 1980, è stato fatto uno sforzo aggiuntivo per rafforzare UHMWPE con la sua ricristallizzazione 

ad alta pressione (DePuy). Tuttavia, il nuovo materiale, chiamato Hylamer, era di resistenza inferiore 

rispetto all'originale UHMWPE. La sua applicazione è stata interrotta nella seconda metà degli anni 

'90. Va detto, tuttavia, che i fallimenti di Hylamer sono risultati associati alla sterilizzazione con 

radiazioni [79]. La svolta nella produzione di polietilene è avvenuta nel 1998, quando è stato 

sintetizzato UHMWPE reticolato. Il suo basso attrito, la migliore mobilità, i detriti di usura ridotti e 

la maggiore elasticità rispetto alla maggior parte dei metalli hanno ridotto significativamente il rischio 

di un impianto allentato. Il polietilene è ora utilizzato in vari tipi di protesi di giunzione per produrre 

componenti che lavorano con materiali metallici e ceramici. Nonostante il fatto che UHMWPE 

funzioni bene come materiale per parti mobili di endoprotesi, i suoi prodotti abrasivi (detriti di usura) 

attivano il riassorbimento osseo osteoclastico stimolando la perdita dell'impianto [84]. È anche 

esposto a scorrimento, con conseguente deformazione dell'impianto [85], che richiede ulteriori 

procedure di revisione (Figura 5). 
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Figura 5 Scorrimento e usura che portano alla deformazione dell'inserto UHMWPE acetabolare. 

 

1.2.8 Polimetilmetacrilato 

Polimetilmetacrilato (PMMA; C5H8O2) è stato introdotto principalmente in neurochirurgia e 

odontoiatria nel 1940. Per scopi ortopedici, Judet ha elaborato un impianto acrilico rinforzato con un 

perno metallico per ripristinare la testa del femore [86]. Charnley ha usato il PMMA auto-

polimerizzante come cemento osseo per ancorare lo stelo protesico in metallo (1960). Attualmente, 

questo materiale viene utilizzato in ortopedia per fissare componenti di protesi articolari e nel 

trattamento chirurgico dell'osteomielite e delle complicanze infettive degli impianti ortopedici, 

nonché nella vertebroplastica e nella cifoplastica. Il PMMA è anche comunemente usato per 

rafforzare l'ancoraggio degli impianti nell'osso osteoporotico e per ricostruire i difetti ossei 

metastatici. È caratterizzato da una densità relativamente bassa di 1,18 g/cm3, resistenza alla trazione 

finale di 72 MPa, modulo di Young di 310 GPa e allungamento del 5% [87,88]. Il PMMA è duro, 

rigido, fragile e possiede un'adesività limitata. Di solito è usato come riempimento di malta negli 

spazi ristretti della cavità del midollo osseo nell'osso osteoporotico o attaccando l'impianto al 

riempimento osseo negli spazi liberi dei suoi pori. Quando è compresso, specialmente da forze d'urto 

di elevata ampiezza, o subisce una grave flessione, il PMMA può rompersi [89]. 

La polimerizzazione del PMMA procede come una reazione chimica tra due componenti a 

temperatura ambiente. Il primo componente, iniziatore, di solito il metilmetacrilato (MMA) o 
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polimetilmetacrilato (PMMA) usato come polvere amorfa mescolata con radiopaco (ad esempio, 

solfato di bario; barite), quando miscelato con il secondo componente, di solito un attivatore liquido 

(monomeri MMA mescolati con stabilizzatore), inizia a polimerizzare, formando PMMA amorfo. Il 

processo è esotermico e di solito richiede diversi minuti, dove la temperatura può salire fino a 82,5 

°C. I monomeri di PMMA (MMA) sono altamente irritanti e persino cancerogeni anche se il PMMA 

stesso è biocompatibile e non evoca irritazioni tissutali. Questi materiali potrebbero anche portare a 

ipotensione con la formazione di emboli del grasso polmonare. Pertanto, è necessario utilizzare una 

quantità precisa di materiale componente iniziale per ridurre al minimo il rischio di effetti collaterali 

prodotti da monomeri illimitati. I biomateriali per la chirurgia ortopedica e la traumatologia hanno 

una vasta gamma di possibili applicazioni.  

1.2.9 Modifiche della superficie 

La sensibilizzazione, la tossicità, i postumi mutageni e teratogeni dei metalli sono correlati al 

volume netto di ioni che sono stati rilasciati dall'impianto. Pertanto, i produttori hanno sviluppato 

diversi processi e tecnologie per ridurlo, tra cui la lucidatura (anche come elettrolucidatura), la 

levigatura, la passivazione, l'anodizzazione e la copertura con materiali secondari. 

La lucidatura e la levigatura riducono la superficie del contatto di un impianto con un ambiente 

esterno e la passivazione e l'anodizzazione possono coprire il materiale con uno strato esterno che lo 

protegge dal rilascio di ioni. L'anodizzazione fornisce anche una superficie durevole e altamente 

resistente che protegge un impianto dalla usura. Può anche formare strutture porose che aumentano 

l'osteointegrazione con un osso adiacente, fissando l'impianto e diminuendo il rischio di allentamento 

(Figura 6) [90]. 

Le tecniche più comunemente utilizzate di rivestimento con materiali secondari sono i 

rivestimenti ceramici spruzzati al plasma, idrossiapatite e nitruro di titanio (TiN) [91]. Inoltre, i 

rivestimenti in carbonio-fosfato (CaP), carbonio e carbonio simile al diamante sono oggetto di 

maggiori indagini [92,93]. L'obiettivo principale di tali rivestimenti è quello di proteggere l'impianto 

dal contatto diretto con il tessuto e i materiali circostanti e, quindi, mitigare eventuali effetti chimici 

o fisici dannosi sulle proprietà del materiale e sul benessere del paziente. Può anche essere utilizzato 

per aumentare la porosità superficiale migliorando la stabilità dell'impianto e, inoltre, quando viene 

eseguito il rivestimento di idrossiapatite, anche l'osteointegrazione. Questa tecnica è stata utilizzata 

principalmente per migliorare la stabilità dell'impianto dentale e presto ha trovato il suo uso nella 

produzione di protesi articolari. Lo spray al plasma di titanio utilizza particelle di titanio condensate 

e fuse con la superficie dell'impianto ad alta temperatura prodotte da un arco elettrico. I rivestimenti 
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di idrossiapatite mediante un processo di spruzzatura termica consentono di rivestire la superficie 

dell'impianto con rivestimento di fosfato di calcio di idrossiapatite cristallina. Questo particolare 

rivestimento si osteointegra con un osso adiacente che viene rimodellato con trabecole ossee [94,95]. 

 

Figura 6 Osteointegrazione dell'osso con la superficie porosa al plasma dell'impianto in titanio (stelo della protesi d'anca; 

TaperLoc, Zimmer Biomet, Zugo, Svizzera). 

 

Il rivestimento in nitruro di titanio (TiN) leviga, indurisce e migliora la resistenza all'abrasione 

e alla corrosione della superficie dell'impianto diminuendone l'usura e la deformazione, quando 

caricato. Condivide le proprietà con materiali situati più in profondità consentendo di ridurre i costi 

di produzione. Inoltre, protegge l'impianto dal contatto con tessuti e materiali adiacenti riducendo lo 

scambio di ioni metallici. Il rivestimento dell'impianto con TiN riduce con successo gli effetti 

collaterali indesiderati prodotti dal rilascio di cromo dalle leghe CoCrMo [96]. 

Il rivestimento in carbonio previene gli effetti collaterali indesiderati degli ioni rilasciati 

dall'impianto, ma la sua resistenza limitata riduce il numero di possibili applicazioni ortopediche [97]. 

Il carbonio e il grafene simili ai diamanti sono molto più promettenti grazie alle loro capacità uniche. 

Sono testati per essere utilizzati non solo come materiali di copertura che schermano un impianto 

dall'ambiente esterno, ma anche come protezione meccanica e come sistemi antimicrobici di 

somministrazione di farmaci [98,99,100]. Sono stati fatti diversi tentativi per espandere l'uso di altri 

materiali nella produzione di impianti ortopedici, incluso il polietilene. Il polietilene è apprezzato per 

la sua resistenza alla scivolosità, all'abrasione e alla corrosione. Tuttavia, la durezza del materiale non 
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è paragonabile ai componenti metallici, limitando così la sua resistenza alla deformazione e una 

maggiore suscettibilità all'usura. Di conseguenza, sono stati fatti diversi tentativi per migliorare la 

resistenza meccanica, comprese le modifiche alla struttura chimica (aumento del peso molecolare e 

della reticolazione) e, più recentemente, con rinforzo [101] e rivestimento con materiali più resistenti 

[102]. Fin dall'inizio della produzione di impianti, i materiali utilizzati nelle procedure ortopediche 

sono stati trovati principalmente in applicazioni industriali. Tuttavia, le complicazioni derivanti dalla 

mancanza di biocompatibilità sono state presto rese evidenti e, quindi, hanno richiesto la modifica 

delle leghe o lo sviluppo di nuovi materiali che avrebbero mitigato i problemi con i materiali 

standardizzati. Di conseguenza, sono stati introdotti nuovi materiali, tra cui acciaio inossidabile 

"chirurgico", CoCrMo e leghe di titanio, per consentire ulteriormente la produzione di impianti 

caratterizzati da proprietà molto più adatte alla medicina, dando così risultati molto migliori per il 

trattamento. Tuttavia, tali materiali presentavano anche diversi svantaggi, dimostrando la necessità di 

una loro ulteriore modifica. Idealmente, un materiale appropriato dovrebbe presentare caratteristiche 

meccaniche che assomigliano molto all'osso umano e le cui proprietà consentirebbero l'adozione di 

nuove tecniche di produzione come la sinterizzazione a raggio laser per fornire la possibilità di 

impianti tridimensionali e personalizzati in base alla statura del paziente e alle esigenze speciali. 

Inoltre, i materiali che potrebbero anche servire come vettore di sostanze molecolari che supportano 

e regolano i processi biologici all'interfaccia implantare-osso, tra cui la guarigione delle fratture, 

l'osteointegrazione dell'impianto e la regolazione della crescita microbica, farebbero progredire 

notevolmente il campo ortopedico. 

Un metodo molto promettente per la produzione di impianti è l'uso di un sottile strato di 

rivestimento che copre la superficie esterna dell'impianto prodotto con materiale meno sofisticato, 

più facile da lavorare e a basso costo. La possibilità di modificare e controllare le proprietà superficiali 

a livello micro e persino nano costituisce una delle principali scoperte e può aprire una nuova gamma 

di strategie per ottenere l'interazione desiderata con l'ambiente biologico. Un'altra promettente 

direzione di ricerca include lo sviluppo di polimeri e compositi biologicamente attivi e assorbibili, 

che potrebbero servire come substrati o scaffold per sostanze biologicamente attive che sarebbero in 

grado di stimolare i processi cellulari, vale a dire, adesione, attivazioni, proliferazione e 

differenziazione in un lignaggio cellulare desiderato. Gli osteoblasti e la matrice extracellulare ossea, 

preferibilmente potenziati dal supporto dell'angiogenesi che supporterebbe la rigenerazione del 

tessuto scheletrico, sarebbero applicazioni desiderabili. Una cooperazione efficace tra scienziati dei 

materiali, biologi e ortopedici può portare allo sviluppo di nuovi materiali caratterizzati da proprietà 

più desiderabili, efficaci e, quindi, più attraenti. 
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Al giorno d'oggi, è difficile ipotizzare se i metalli e le loro leghe sarebbero presto sostituiti da 

polimeri e compositi. Presumibilmente, il titanio e le sue leghe continuerebbero ad essere accettati 

come materiale adatto a scopi ortopedici; tuttavia, gli acciai e le leghe CoCr sembrano aver esaurito 

le loro capacità a causa di una crescente conoscenza di effetti collaterali inaccettabili. Le modifiche 

superficiali possono prolungare la loro accettazione, sebbene la necessità di sviluppare materiali più 

appropriati sia chiara. 
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Capitolo II 

2.1 Grafene, Grafite e applicazioni 

Dal premio Nobel, risalente al 2004, riguardo alla scoperta del grafene attraverso lo “Scotch 

Metod”, si è visto che, direttamente dalla grafite, è possibile esfoliare il grafene, ovvero dispiegarne 

in piani dallo spessore monoatomico del carbonio sp2:  

 

1 Å = 100 pm =0,1 nm = 10−4 μm = 10−7 mm = 10−8 cm = 10−10 m    

 

Spessore grafene: 

0,335 nm che all’incirca equivalgono a poco più di 3 Å 

 

Figura 7 Piano ideale molecolare di grafene 

 

Figura 8 Piano di grafene visto isometricamente 

Successivamente, attraverso alcuni lavori condotti si è visto che la grafite non è altro che 

l’accumulo di piani monoatomici di grafene disposti l’uno sopra l’altro in maniera disordinata. I 

https://it.wikipedia.org/wiki/Metro
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legami che tengono uniti questi piani a tal punto da formare macroscopicamente la grafite, sono 

legami deboli di Van der Waals. Il modo con cui si rompono questi legami può avvenire attraverso la 

via chimica, inserendo dei componenti acidi all’interno della soluzione cha vanno a catalizzarsi tra 

loro e formando una differenza di pressione tale da rompere questi piani (metodo Hummer). Viene 

adoperato, oltre al metodo di Hummer, quello meccanico, in cui si cerca di aprire questi piani 

attraverso un’azione adesiva da contatto tra la grafite e alcuni componenti chimici dalla struttura 

semicristallina in modo tale da scaturire nelle microstrutture una forza opposta a quella di Van der 

Walls con conseguente dispiegamento del grafene lungo la superficie di contatto tra i due materiali 

(ne è un esempio lo scotch metod). In entrambi i metodi, la criticità maggiore è risultata provenire dal 

disordine con cui si dispiegano questi piani all’interno della matrice. Tale disordine è dovuto 

principalmente alla dispersione dei singoli piani di grafene che sono dispiegati in maniera 

incontrollata, in quanto risulta essere alquanto arduo prevederne la disposizione a monte nella 

composizione della grafite stessa. Le dimensioni strutturali di questi piani non sono sempre costanti 

e non risultano essere legati chimicamente tra loro in maniera da formare celle esagonali (caso ideale). 

L’immagine finale del piano di grafene esfoliato è un piano composto da celle esagonali di carbonio 

ibridizzato sp2 (dalla forma ad Honeycomb dovuto ai legami σ e π che si formano tra le molecole di 

carbonio) e dallo spessore di un singolo atomo di carbonio (idealmente un foglio di grafene è 

invisibile ma altamente resistente a trazione).  

  

 

Figura 9 struttura chimica del grafene 
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2.1.1 Metodi di esfoliazione 

Lo stato dell’arte riguardo l’esfoliazione del grafene si basa essenzialmente sull’indagine dei 

seguenti processi. 

 

- Grafene esfoliato attraverso procedura chimica (metodo Hummer e sonicazione); 

- Grafene esfoliato attraverso procedura meccanica (scotch metod); 

- Dispersione del grafene all’interno della matrice polimerica; 

- Funzionalizzazioni varie del Grafene (Grafene ossido) per migliorare la dispersione; 

- Esfoliazione ordinata del grafene secondo piani ortogonali allo sforzo all’interno della 

matrice attraverso miscelazione meccanica; 

- Funzionalizzazioni varie del grafene. 

 

Figura 10 differenza elettronica tra struttura metallica e Grafite 

La grafite è una forma allotropica di carbonio molto nota. Gli atomi di carbonio nei piani di 

grafite sono legati covalentemente a tre atomi vicini nel piano posti negli angoli presenti dell'esagono. 

Questi piani sono chiamati grafeni. Le costanti reticolari “a” e “b” nel grafene sono identiche e uguali 

a 0,2456 nm (2,445 Å). Una distanza tra gli atomi vicini (lunghezza del legame) è di 0,1418 nm (1,418 

Å) (circa la metà della distanza tra due piani). 
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Figura 11 Piani di Grafene 

Una distanza tra i grafeni vicini è c/2 = 0,3347 nm (3,334 Å). È ovvio che la grafite esagonale 

è più comune di quella romboedrica. L’energia totale accumulate all’interno dei piani di grafene posti 

paralleli tra loro risulta essere: 

   (1)  

Dove. 

“J” indica la forza attrattiva di Vand der Waals; 

“i” e “j” sono gli orbitali del primo strato di grafene; 

“α” e “β” gli orbitali del secondo strato di grafene 

“e” indica la distanza di “vuoto” tra i piani; 

“n” indica il numero che identifica l’orbitale (numero quantico spin); 

Tale valore, espresso in eV (elettronVolts) indica il livello e energetico di attrazione tra uno strato e 

l’altro di grafene. 
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Figura 12 Energia orbitali Grafene 

Otteniamo una distanza di equilibrio tra grafene e grafene interstrato di 3,1–3,2 Å secondo il 

valore di pz z dz2 e un'energia interstrato di 30–36 meV per atomo nella cellula unitaria, cioè 

un'energia di legame di 60-72 meV che in termini energetici è equivalente a 9,61 x 10-12 J per singolo 

atomo di grafene sovrapposto all’altro. 
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2.1.2 Metodo di esfoliazione chimico 

Il grafene si ricava in laboratorio dalla grafite. I cristalli di grafite sono trattati con una 

soluzione fortemente acida a base di acido solforico e nitrico e poi ossidati ed esfoliati fino ad ottenere 

cerchi di grafene con gruppi carbossilici ai bordi. Mediante trattamento con cloruro di tionile (SOCl2), 

queste molecole periferiche sono trasformate in cloruri acilici (alogenuri acilici composti da un acile 

e un atomo di cloro) e poi in ammidi). Il risultato è un cerchio di grafene solubile in tetraidrofurano 

(THF), tetraclorometano e dicloroetano. 

 

Figura 13 Dispersione chimica del grafene funzionalizzato  

 

2.1.3 Riduzione dell'ossido di grafite (GO) 

Finora gli sforzi sono stati diretti soprattutto verso l'esfoliazione dell'ossido di grafite (GO), 

un materiale avente la stessa struttura lamellare della grafite nel quale però alcuni atomi di carbonio 

presentano legami con ossigeno sotto forma di ossidrili (-OH) o di carbonili (C=O) o più raramente 

di carbossili, ed in cui la distanza tra gli strati di grafene aumenta a causa dell'ingombro dell'ossigeno. 

La sua natura fortemente idrofilica consente di ottenere, con l'utilizzo di onde acustiche ultrasoniche, 

l'intercalazione (ovvero l'inclusione reversibile di molecole all'interno di altre molecole o gruppi) di 

molecole d'acqua e, conseguentemente, una pressoché completa esfoliazione (~90%) del materiale in 

strati monoatomici di GO. Il grafene ossido è però un materiale isolante in cui i legami con l'ossigeno 

devono essere scissi ed il carbonio ridotto per poter avere le stesse proprietà del grafene. 
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Sintesi dell'ossido di grafene (Metodo Hammer) 

Il metodo Hummer consiste nel separare i piani di grafene contenuti nella grafite, attraverso 

l’utilizzo di acidi (vedi fig.14). Di seguito viene spiegata la sintesi di grafene ossido utilizzata nella 

sperimentazione di questo lavoro. In primo luogo, si parte da un blocco solido di grafite trattato 

meccanicamente utilizzando un set di lime ad ago per ottenerne la polvere, o utilizzando un 

macinatore a palle (vibromulino). Successivamente, il grafene ossido si sintetizza dalla polvere di 

grafite tramite il metodo Hummer, che consiste nel separare i piani di grafene contenuti nella grafite, 

attraverso l’utilizzo di acidi (vedi fig.14). 

 

 

Figura 14 illustrazione Metodo Hummer 

Inizialmente sono stati miscelati 2,5 g di NaNO3 e agitato in un pallone da 250 ml contenente 

115 ml di H2SO4 per 30 min per ottenere una soluzione omogenea). Quindi, 5 g di grafite in polvere 

sono stati aggiunti alla soluzione e miscelati per 30 minuti in un bagno di ghiaccio (6°C). 

Successivamente, 15 g di KMnO4 è stato aggiunto lentamente e la temperatura della sospensione è 

stata mantenuta sotto i 20°C nel bagno di ghiaccio. Dopo 30 min di agitazione, il bagno di ghiaccio è 

stato rimosso e la miscela è stata agitata 30 min a 35 ± 2°C e 1 ora a 25°C (temperatura ambiente). 

Successivamente si è formato un liquido viscoso di colore nero-verde ottenuto e si aggiungono 

lentamente 230 mL di acqua distillata. Pertanto, la temperatura della miscela è aumentata in modo 

significativo fino a 70°C. Successivamente, la miscela è stata agitata per 30 minuti a 95°C, quindi 

diluito con abbondante distillato acqua (750 ml) e mescolato per 15 min. Inoltre, il 3% di H2O2 è stato 

aggiunto per eliminare il KMnO4 non reagito e MnO2. Dopo una notte a temperatura ambiente, si è 

formato un composto giallo-marrone di ossido di grafite. Questa sospensione è stata lavata con 250 

mL di HCL (5%), quindi è stato lavato più volte con acqua distillata e la sospensione risultante è stata 
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centrifugata. Infine, il pH il valore era compreso tra 6 e 7 e il precipitato è stato essiccato per 24 ore 

a 60°C.  

2.1.4 Metodo di esfoliazione meccanico 

Oltre ai metodi chimici o termici, l'esfoliazione della grafite può avvenire con un 

procedimento meccanico, come l'esfoliazione micromeccanica della grafite. Queste procedure si 

basano sull'applicazione di una forza alla superficie dei cristalli di grafite orientata, in modo che la 

forza attrattiva di Van der Waals che lega uno dei piani di grafene sopra l'altro sia contrastata per 

dispiegare gli strati cristallini fino a ottenere un unico strato. Il “Metodo Scotch” (Premio Nobel, 

2004) cerca di aprire questi piani attraverso un'azione adesiva derivante dal contatto della grafite con 

alcuni materiali con il conseguente dispiegamento del grafene lungo la superficie di contatto tra i due 

materiali. Questo metodo dimostra che, direttamente dalla grafite è possibile esfoliare il grafene o 

dispiegarlo in piani con uno spessore monoatomico di carbonio sp2 semplicemente applicando 

l'azione di strappo di uno strato di nastro adesivo su un piano di grafite ed esercitando una forza di 

strappo (vedi fig.14). 

 

Figura 15 metodo Scotch 

 

 

Figura 16 Vibromulino Modello Retsch 
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Figura 17 Tecnologia di esfoliazione in Ball Milling 

2.1.5 Esfoliazione in fase liquida 

Il metodo si basa sull'utilizzo delle forze di pressione che si generano all'interno di un liquido. 

Grafite in polvere è mescolata ad un solvente dotato delle opportune qualità fisiche come viscosità, 

tensione superficiale, etc. (tipicamente NMP). La sospensione è quindi sottoposta a miscelazione 

attraverso onde ultrasoniche (Sonicazione), o mixer ad alta forza di taglio, o mulino a biglie (Ball-

Milling) ecc. Tali processi creano all'interno del liquido sia forze di taglio che di cavitazione che 

causano la rottura dei cristalli di grafite secondo il piano basale, riducendoli a fogli sempre più sottili 

e, idealmente, singoli fogli di grafene. La sospensione risultante dal processo è poi purificata con 

ultracentrifugazione.  
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2.2 Liquidi lubrificanti  

I componenti biologici del liquido sinoviale e la loro concentrazione svolgono un ruolo 

cruciale nel meccanismo di lubrificazione delle articolazioni artificiali. Quattro principali componenti 

biologici del liquido sinoviale (albumina, globulina, acido ialuronico e lubricina) hanno un'influenza 

sullo spessore del film, sul coefficiente di attrito e sul tasso di usura. A seconda non solo della loro 

composizione e concentrazione, ma anche delle proprietà del materiale superficiale, della bagnabilità, 

della temperatura e della pressione, giocano un ruolo fondamentale nella dinamica del contatto dei 

sistemi protesici. Lo studio sul meccanismo di rottura rivela che il ruolo del liquido sinoviale è 

cruciale nel determinare la durata del cuscinetto impiantato insieme al materiale e al design. 

I liquidi lubrificanti presenti nei sistemi protesici sono: 

- Acqua distillata 

- Liquido sinoviale sintetico (SSF) 

- Liquido sinoviale bovino (BSF). 

L’acqua distillata viene utilizzata in quanto presente al 95% nel liquido sinoviale sintetico. 

Quest’ultimo è composto per il restante 5% da acido ialuronico (HA). Mentre il liquido sinoviale 

bovino è considerato il miglior liquido lubrificante per applicazioni di protesi all’anca. Essendo la 

durabilità il problema chiave nelle articolazioni artificiali dell'anca o del ginocchio e, poiché il tasso 

di revisione è ancora elevato nei pazienti attivi, lo studio sul meccanismo di rottura rivela che il ruolo 

del liquido sinoviale è cruciale nel determinare la durata del cuscinetto impiantato insieme al 

materiale e al design. Di solito, un liquido sinoviale naturale è considerato il miglior lubrificante per 

l'anca o il ginocchio naturale.  Fornisce un movimento quasi senza attrito e agisce come un 

ammortizzatore svolgendo un ruolo importante nel   processo di guarigione post operatorio. 

In questo lavoro sono stati utilizzati tutti e tre i liquidi lubrificanti. 

  



Materiali Avanzati per Applicazioni Biomeccaniche 

36 

Università degli Studi di Messina 

Antonio Grasso 

Capitolo III 

3.1 Produzione protesi metalliche 

La lega Ti-6Al-4V (Ti64) è uno dei materiali implantari ortopedici più utilizzati per le sue 

proprietà meccaniche, resistenza alla corrosione e natura di biocompatibilità. Le strutture porose Ti64 

stanno guadagnando maggiore interesse nella ricerca come impianti ossei in quanto possono il 

processo di osteointegrazione. La letteratura mostra che gli impianti porosi Ti64 fabbricati utilizzando 

diversi metodi di produzione additiva (AM), come la fusione laser a letto di polvere (L-PBF) e la 

fusione con fascio di elettroni (EBM) possono essere adattati per imitare le proprietà meccaniche 

dell’osso naturale. Verrà dedicata una maggiore attenzione all’EBM in quanto processo principale 

tecnologico utilizzato nella sperimentazione di questo lavoro. 

3.2 EBM (Stampa 3d metallica) 

Il principio di funzionamento della tecnica Electron Beam power Bed Fusion (EB-PBF), 

meglio nota come Electron Beam Melting (EBM), si basa sulla fusione di polvere metallica, in genere 

in lega di titanio, mediante la scansione di un fascio elettronico. Man mano che essa viene depositata, 

strato dopo strato, su un piano di lavoro situato all’interno di una camera in cui viene mantenuto il 

vuoto, si produce l’elemento desiderato. 

Con questa tecnica, come già riportato nei paragrafi precedenti, è possibile produrre pezzi con 

geometrie specifiche, anche con strutture cellulari, dalle forme complesse aventi una densità 

controllata. Il processo di stampa ha inizio con il riscaldamento del piatto di lavoro posto all’interno 

dell’area di stampa, dopo che è stato deposto un primo strato di polvere, ad una temperatura definita 

in base al tipo di polvere. Dopo la deposizione di alcuni strati, il letto di polvere è preriscaldato da 

una serie di passaggi ad alta velocità del fascio. Successivamente a questo preriscaldamento, la 

potenza e la velocità di scansione vengono ridotti nella successiva fase di fusione selettiva. Dopo aver 

completato il primo stato di materiale fuso, il piatto di costruzione viene abbassato di una quantità 

pari allo spessore dello stesso strato deposto e viene aggiunto un nuovo strato di polvere che sarà 

successivamente anch’esso fuso. Tutta la sequenza descritta viene così ad essere ripetuta, strato dopo 

strato, fino alla costruzione del componente. A differenza di altri processi additivi per fusione, l’EB–

PBF attua un significativo preriscaldamento delle polveri (600÷750°C) prima della fusione, che 

provoca una leggera sinterizzazione, migliora le caratteristiche elettriche, termiche e di stabilità 

meccanica del letto di polvere, riducendo, inoltre, i gradienti di temperatura che possono provocare 

l’insorgenza di microfratture. L'intero processo avviene in vuoto (10-3 Pa), per evitare che le 
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molecole d'aria provochino una deflessione del fascio di elettroni, inoltre, durante la fase di fusione, 

una piccola quantità di gas inerte a bassa pressione (elio a 10-1 Pa) viene aggiunta per evitare 

l’accumulo di cariche elettriche nella polvere e per garantire la stabilità termica del processo. Alla 

fine del processo, la pressione del gas viene aumentata per facilitare il raffreddamento. Come già 

descritto, la microstruttura e le proprietà meccaniche dei manufatti EB – PBF sono fortemente 

influenzate dai parametri di processo e dalla strategia di scansione adottata (pattern delle linee di 

scansione) [178], in grado di influire sui complessi fenomeni multifisici coinvolti nel processo di 

fusione-solidificazione. Nella polvere si produce una distribuzione termica e di conseguenza dei 

picchi di temperatura che hanno effetto sulla velocità di raffreddamento e quindi sulla dimensione del 

bagno stesso di fusione. Tutto ciò ha una influenza significativa nel processo di solidificazione e 

quindi sulla morfologia della microstruttura. In tabella 3 sono riportati i principali parametri adottati 

per la stampa dei provini, secondo le indicazioni del costruttore della macchina. I componenti 

principali della macchina adottata (EBM Arcam Q10) sono mostrati nella tabella 3 seguente. 

 

 

Tabella 3 Caratteristiche tecnologiche di produzione EBM 
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Figura 18 Arcam EBM 

 

Figura 19 Macchina Arcam Q10, con indicazione di tutte le parti principali componenti la macchina come ad esempio il sistema di 

lenti, la camera di vuoto, fascio elettronico, piano di stampa. 
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3.3 Polimeri e Poliolefine. 

Lo studio delle miscele polimeriche presenti in questo lavoro, si basa essenzialmente su una 

famiglia di poliolefine, quella del polietilene, in grado di racchiudere una serie di proprietà che lo 

favoriscono nella scelta dei materiali inerenti all’uso biomedicale delle protesi e nei sistemi in cui la 

biocompatibilità è richiesta. Il polietilene è il più semplice dei polimeri sintetici ed è il più comune 

fra le materie plastiche. La sua formula chimica (C2H4)-n (monomero di base) permette di 

polimerizzare fino a gradi elevatissimi e le catene che lo compongono possono avere lunghezze 

variabili. Esso appartiene alla categoria dei polimeri “termoplastici”, in quanto può essere portato a 

fusione e rilavorato facilmente. Dal punto di vista morfologico, appare come un solido trasparente (la 

sua forma amorfa) o come solido bianco (nella sua forma cristallina). Le sue proprietà fisiche 

principali sono la stabilità termica e l’essere un ottimo isolante termico ed elettrico, a tal punto che lo 

rendono un materiale altamente versatile e molto economico. Essendo un polimero ottenuto per 

addizione, che si forma attraverso la successiva unione di più molecole di monomero aggiungendosi 

alla catena fino a costituire una molecola di peso molecolare elevatissimo, cioè una macromolecola, 

la sua produzione può avvenire sfruttando diversi catalizzatori, i quali riescono a modificare la 

struttura delle catene polimeriche ed ottenere, per lo stesso monomero di partenza, prodotti che pur 

mantenendo la stessa natura chimica, possiedono delle caratteristiche fisiche e delle proprietà di 

utilizzo molto diverse tra loro (esempio LLDPE, HDPE o UHMWPE). (vd figura 20)  

 

Figura 20 schema semplificativo di polimerizzazione dell'etilene 
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3.3.1 Polietilene ad alta densità (HDPE) 

Il polietilene (PE) è un materiale chimicamente inerte con un basso coefficiente di attrito. 

Risulta essere molto flessibile, duttile, meccanicamente resistente, tenace, non tossico e sterilizzabile 

a gas o disinfettanti. Tra tutti i vari tipi di PE ad alta densità, il polietilene (HDPE) è bianco, traslucido 

e molto cristallino. Grazie alla sua notevole proprietà di inerzia chimica, l'HDPE viene utilizzato per 

produrre biomateriali (da contenitori per sostanze chimiche o farmaceutiche, sacchetti, tubi di 

drenaggio, guanti monouso, cateteri, ecc.) che entrano in contatto diretto sia con le cellule che con i 

tessuti. L'HDPE presenta scarse ramificazioni, col risultato che le forze intermolecolari e la resistenza 

alla trazione sono maggiori che nelle varietà di polietilene meno dense. Le differenze meccaniche 

sono più rilevanti delle differenze in densità, di modo che l'HDPE possiede una più alta forza 

specifica. È anche più duro e più opaco e può sopportare temperature più elevate (120 °C per brevi 

periodi, 110 °C continuamente). La mancanza di ramificazione è ottenuta con una scelta appropriata 

del catalizzatore (ad esempio catalizzatori di Ziegler-Natta) e delle condizioni di reazione. L'HDPE 

contiene, come elementi chimici, carbonio e idrogeno. Atossicità, resistenza chimica, basso 

assorbimento igroscopico, autolubrificazione, basso coefficiente di attrito, buona resistenza all'usura, 

largo intervallo di temperature di impiego, fanno di questo materiale un prodotto versatile idoneo per 

la realizzazione di pezzi destinati ad impieghi meccanici e per scorrimenti antiusura. Viene prodotto 

con vari pesi molecolari in base ai quali le caratteristiche subiscono leggere, ma in certi casi 

determinanti, variazioni prestazionali. I semilavorati sono principalmente lastre e tondi. I colori tipici 

sono il naturale (bianco) il verde e il nero. Il PE300 è il più economico ed è destinato alla produzione 

di particolari in cui non sono essenziali le alte prestazioni meccaniche. Il PE500 è un compromesso 

tra economicità e prestazioni di resistenza meccanica. Il PE1000 ha buone prestazioni meccaniche ed 

un basso coefficiente d'attrito. Il PE1000 (UHMW) nei polietileni ad alta densità per impieghi 

industriali è quello in cui spiccano tutte le caratteristiche tecniche, in particolare la purezza, la 

resistenza all'abrasione, il basso coefficiente di attrito e la resistenza alla bassa temperatura. Nella 

figura di seguito un esempio di pellet in HDPE (fig.21). 

 

Figura 21 Pellet di HDPE 
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3.3.2 Polietilene ad altissimo peso molecolare (UHMWPE)  

La crescente domanda di protesi biomeccaniche efficienti, utilizzate per alleviare le 

articolazioni e danno postoperatorio hanno portato i ricercatori a concentrare i loro studi sulle variabili 

critiche che influenzano significativamente la vita dei biomateriali. Considerando che le articolazioni 

sintetiche devono garantire mobilità e capacità di carico, minimizzando allo stesso tempo i problemi 

di attrito e usura, l'uso di biocompatibili le leghe metalliche, come quelle a base di titanio, e dei 

polimeri di ultima generazione hanno aiutato per soddisfare la domanda di resistenza meccanica e 

sicurezza sanitaria. [103]. 

L’UHMWPE è ampiamente utilizzato per le sue eccellenti caratteristiche fisiche, chimiche e 

meccaniche, come l'elevata usura e resistenza all'abrasione, lubricità e biocompatibilità (vedi 

fig.20).[104] Per quanto riguarda il titanio e in particolare la sua lega più diffusa Ti6Al4V, recenti 

studi hanno ha evidenziato l'efficienza ergonomica dei componenti prodotti da EBM: si veda per 

riferimento la revisione effettuata da Tamajo et al. [105] Sono state eseguite indagini sperimentali sul 

diverso comportamento nelle varie condizioni di lubrificazione.[106] Il tipo di ambiente (aria, in 

fluido biologico derivato o in liquido sinoviale) e di polimero-metallo impatto del contatto sulla vita 

della protesi.[107] In particolari condizioni inadeguate provoca detriti da usura, che portano 

all'osteolisi e alla fine limitano la durata della vita delle articolazioni.[108] Dinamismo di contatto, 

geometria e pressione locale, sono variabili intrinseche che possono essere prese in considerazione 

nella previsione della vita utile di questi innovativi sistemi, come evidenziato da diverse simulazioni 

agli elementi finiti effettuata in letteratura. Tuttavia, questa configurazione sperimentale non può 

essere esaustiva per l'anca o il ginocchio giunti. 

 

Figura 22 Manufatti di Polietilene ad altissimo peso molecolare 
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Le proprietà meccaniche del polietilene ad alto peso molecolare risultano avere un ruolo 

fondamentale nel settore biomedicale delle protesi. Soprattutto per la sua caratteristica chimica, dal 

peso di 3-6 x 106 g/mol, di un diametro medio delle particelle che oscilla da 20 µm ± 140 µm e da 

una densità pari a 0,94 g/cm3, lo rendono particolarmente biocompatibile perché non necessita di 

additivi. Sono state studiate alcune delle sue proprietà, dalla resistenza a rottura, fino all’usura (fig.23) 

Quest’ultima, in particolar modo, è da considerarsi molto importante per le applicazioni arto 

cinetiche.  

 

Figura 23 grafici di sforzo-elongazione UHMWPE 

Negli ultimi anni, per migliorare alcune caratteristiche meccaniche del polietilene, si è studiata 

la possibilità di inserire all’interno del polimero, durante la fase solida microparticellare, elementi 

(filler) in carbonio. La miscela carbonio-polimero solitamente si inquadra nel campo dei compositi, 

in cui la matrice a base di polimero combina alcune delle sue migliori proprietà strutturali con quelle 

della fibra, che risulta resistente per altre. 

3.3.3 Biocompatibilità nelle nuove tecnologie  

Un aspetto fondamentale della Scienza dei Polimeri consiste nel fornire la garanzia che gli 

stessi possiedano le proprietà e le caratteristiche per rispondere alle funzioni che devono svolgere, 

siano esse di tipo fisico, meccanico e chimico. Il requisito fondamentale che viene richiesto ad un 

polimero utilizzato in ambito biomedico è la biocompatibilità. Questo è il fattore che condiziona le 

reali possibilità di utilizzo di un polimero o un metallo e, pertanto, diventa imperativo risolvere tutti 

i dubbi relativi ad essa, prima di potere introdurre il materiale in esame nella pratica clinica. 

Genericamente, sono considerate biocompatibili le sostanze che, sia pure inerti dal punto di vista 

farmacologico, rendano possibile migliorare o ripristinare una determinata funzione di un organismo 

vivente, tessuto o organo, senza interferire o interagire in modo dannoso con le attività fisiologiche e 

meccaniche dei sistemi biologici cui sono applicate. Pertanto, tutti i materiali utilizzati nella 
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costruzione di impianti protesici devono essere biocompatibili, anche se ciascuna applicazione 

richiede uno specifico livello di biocompatibilità. La biocompatibilità richiede che il materiale 

soddisfi un’ampia gamma di proprietà. In generale, il grado di biocompatibilità di un materiale 

dipende strettamente dalla forma, dalla struttura, dalla composizione, dalle proprietà chimiche, 

fisiche, meccaniche, elettriche, e dalle particolari applicazioni, come pure dal tipo di organo, tessuto, 

o fluido biologico che è destinato a fungere da recettore o da ospite per il materiale o per la protesi di 

cui il materiale stesso fa parte.  

Altri fattori rilevanti circa la biocompatibilità sono quelli legati alla sicurezza del paziente ma 

anche degli addetti alla lavorazione. Assai rilevanti sono inoltre i costi di produzione e collaudo del 

materiale e del congegno. Malgrado la complessità di questo approccio, la biocompatibilità può essere 

collegata a due semplici nozioni quali la tolleranza dei tessuti verso il materiale estraneo e la stabilità 

chimica e fisica, per il tempo di permanenza a contatto con l’organismo.  

Va inoltre evidenziato che la biocompatibilità è determinata soprattutto dalla natura della 

superficie del materiale. Infatti, mentre le proprietà generali di un materiale, come resistenza e 

solidità, ne definiscono la funzionalità, le proprietà di superficie sono fondamentali nell’interazione 

con l’organismo ospite. In generale, le indagini sui polimeri utilizzato in ambito biomedico possono 

essere distinte in tre diversi tipi di valutazioni da affrontare in successione: 

• Prove di tipo fisico (meccanico) e chimico sulla base degli standard rilevanti per il prodotto; 

• Test per la determinazione della tossicità e della sicurezza biologica dei materiali usati, 

(bagnabilità, prove di rilascio); 

• Test clinici finali sul dispositivo, o sistema protesico. 

Sono diverse le caratteristiche di un materiale che influenzano la biocompatibilità, tra di esse citiamo: 

• la rugosità; 

• la bagnabilità; 

• la carica superficiale.  

Si è infatti osservato che il sangue coagula più facilmente su superfici rugose che su superfici 

lisce e su superfici idrofobe piuttosto che idrofile. A tale scopo, le superfici dei materiali che vanno 

a contatto con il sangue vengono perfettamente levigate. La motivazione di tale scelta è duplice: oltre 

a prevenire la coagulazione, può rendere più facile il distacco di eventuali coaguli immediatamente 

dopo la loro formazione, quando sono ancora microscopici, impedendo così che raggiungano 
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dimensioni più grandi e quindi più pericolose. I tipici materiali, che dopo adeguata lavorazione hanno 

una superficie molto liscia che li rende poco affini, sono le leghe metalliche come l’acciaio 

inossidabile, il vetro, e polimeri come il PMMA ed il polietilene.  

Un caso molto particolare è quello che prevede l’uso di materiali trombogeni con superficie 

rugosa, allo scopo di favorire la coagulazione del sangue negli interstizi porosi. I tessuti di fibre 

polimeriche utilizzati nella costruzione di protesi vascolari sono un esempio di questi materiali. Il 

loro impiego evita l’iniziale fuoriuscita del sangue dalla protesi e permette la successiva crescita di 

tessuto endoteliale all’interno della protesi. I metalli e le ceramiche non possiedono alcuna carica 

superficiale intrinseca, mentre i polimeri hanno cariche superficiali che dipendono dal tipo di gruppi 

funzionali presenti. Sono stati sviluppati diversi metodi allo scopo di ottenere nuovi materiali non 

trombogenici o di migliorare la trombogenicità di quelli conosciuti. In particolare si è tentato l’utilizzo 

di materiali con superfici inerti come gli idrogeli di poli(2–idrossietil-metacrilato) e di 

poliacrilammide, privi di gruppi carichi negativamente. Questi tipi di rivestimento hanno tuttavia la 

tendenza ad essere lavati via dalla corrente sanguigna [109]. Infine, diverse molecole d’origine 

biologica sono state usate per ricoprire la superficie di materiali, allo scopo di abbattere le 

caratteristiche trombogeniche. Tra queste vi sono eparina, albumina e collagene denaturato, noti per 

la loro azione anticoagulante. 

3.4 Le limitazioni nelle tecnologie e nelle applicazioni di produzione di impianti (Usura) 

Come è stato determinato nella sezione precedente, l'idoneità di un materiale per l'ortopedia 

richiede un'ampia indagine, elaborazione e verifica di tutti i parametri che potrebbero rivelarsi 

meccanicamente utili, ma ad alto rischio, per un ambiente medico. Nella sezione precedente, sono 

state discusse alcune delle tecniche più efficaci e ampiamente utilizzate per la produzione di impianti 

ortopedici. La tecnologia implantare iniziale si è concentrata sulla forma e sull'adeguata resistenza 

meccanica, con il contenuto chimico e la microstruttura considerati meno importanti. Tuttavia, il 

ruolo della composizione chimica è aumentato di importanza con la comprensione della 

biocompatibilità. La tecnologia di produzione; microstruttura; e, derivanti da queste proprietà, durata, 

elasticità e rigidità, tossicità e irritabilità sono diventate questioni cruciali durante la valutazione di 

nuovi materiali implantari. Questa importanza è aumentata ulteriormente con l'utilizzo di impianti in 

pazienti molto più giovani rispetto al passato, con età di circa 30-40 anni, che richiedono una longevità 

dell'impianto ancora maggiore. Si presume che i pazienti più giovani utilizzino l'impianto molto più 

a lungo di quelli più anziani, soccombendo così a un'intossicazione più lunga e più intensa con ioni 
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metallici rilasciati. Inoltre, essere in grado di procreare può comportare il rischio di complicanze 

teratogene. 

Attualmente, gli spettri dei materiali disponibili per la produzione di impianti ortopedici sono 

in numero molto limitato. In pratica, ogni produttore offre impianti prodotti con almeno tre leghe, 

acciaio, cobalto-cromo e titanio; così come almeno due tipi di ceramica, allumina e zirconia e 

polietilene. Il cemento osseo PMMA chiude praticamente la breve lista di materiali che vengono 

regolarmente utilizzati in ortopedia. Va notato che, anche se i materiali candidati sono limitati, i 

produttori di impianti potrebbero modificare la composizione chimica, incorporare tecnologie di 

produzione specifiche e applicare nuovi rivestimenti o finiture superficiali sui materiali per migliorare 

ulteriormente le prestazioni.  

Con il termine usura si intende la progressiva rimozione di materiale conseguente al contatto 

meccanico tra due superfici dotate di moto relativo. L’usura insieme alla fatica ed alla corrosione, 

può essere considerata come uno dei meccanismi di danneggiamento in grado di limitare la 

prestazione e la vita dei componenti meccanici. Essa è strettamente collegata ai fenomeni di attrito 

tra superfici a contatto, che causano dissipazione di energia e progressivo decadimento delle 

prestazioni delle macchine. Il danneggiamento provocato dall’usura e duplice: in primo luogo la 

perdita di materiale dalle superfici riduce le dimensioni dei componenti meccanici, causando un 

aumento della tolleranza tra le parti e quindi delle vibrazioni e della rumorosità, con una riduzione 

generale dell’efficienza del sistema e con l’eventualità, nel caso di sollecitazioni a fatica, di rotture di 

tipo catastrofico; in secondo luogo le particelle distaccate costituiscono dei detriti molto pericolosi, 

in molti casi inquinanti, che a loro volta possono assumere funzioni abrasive, ostacolando il normale 

funzionamento dei componenti meccanici. I costi conseguenti all’usura sono molto elevati e ciò 

spiega gli sforzi messi in atto già nelle prime macchine agli albori della rivoluzione industriale, per 

comprendere e limitare gli effetti di questo fenomeno. A questo proposito, la selezione dei materiali 

e la scelta delle condizioni operative rappresentano condizioni basilari. L’usura viene valutata in 

termini di volume di materiale asportato (V). La velocità di usura viene espressa come il rapporto 

(V/L) tra il volume di materiale asportato e la lunghezza del cammino percorso (L). La legge di 

Archard mette in relazione la velocità di usura con il carico applicato (P) e la durezza del materiale 

usurato (H), ovvero di quello meno duro.  

                                                                  (2) 
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Essendo k un coefficiente che tiene conto delle condizioni di usura (presenza di lubrificazione, 

condizioni abrasive o adesive, etc.).  

Per velocità specifica di usura si intende il rapporto V / (P L), i cui valori variano in un range 

molto ampio di ordini di grandezza. Naturalmente tale rapporto dipende dalle condizioni tribologiche 

e dalla presenza di lubrificazione come mostrato in figura 24. 

 

Figura 24 Velocità specifica di usura per varie condizioni: a) usura abrasiva in assenza di lubrificazione, b) usura adesiva in 

assenza di lubrificazione, c) lubrificazione a film, d) lubrificazione idrodinamica 

Osservando la figura 24 si può dedurre che l’usura è il risultato di una risposta del sistema nel 

suo insieme, variando drasticamente anche a seguito di piccoli cambiamenti delle condizioni 

tribologiche che comprendono parametri dinamici, condizioni ambientali e proprietà del materiale. 

Tornando al caso specifico della protesi articolare, l’usura genera un progressivo decadimento delle 

prestazioni della stessa. L’usura delle superfici articolari conduce infatti a problematiche che 

conducono al fallimento dell’impianto come la modificazione geometrica del giunto, il dislocamento 

o la lussazione dell’articolazione e in particolar modo la produzione di detriti polimerici che, come 

già detto, porta alla mobilizzazione della protesi. Di seguito vengono riportate diversi tipi di usura. 
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3.4.1 Usura abrasiva 

 Il meccanismo di usura per abrasione è quello più frequente e può essere ricondotto a due diverse 

modalità.  

• Abrasione tra due corpi (fig. 25 a): interessa le superfici dei due corpi contatto attraverso 

l’interazione delle asperità connesse alla rugosità del corpo più duro con la superficie 

dell’altro.  

• Abrasione tra tre corpi (fig. 25 b): in questo caso sono coinvolte piccole particelle dure che 

rimangono intrappolate tra le superfici dei componenti a contatto o che sono presenti in una 

delle due superfici, come nel caso delle mole o delle carte abrasive.  

La prima modalità è sempre attiva dal momento che la rugosità di una superficie metallica, per 

quanto riducibile a valori molto bassi, non può essere resa completamente nulla. Inoltre, i detriti 

generati dall’abrasione, dovuti alla corrosione o introdotti dal liquido lubrificante, causano il 

passaggio al modello di abrasione a tre corpi. Il meccanismo di rimozione del materiale è molto 

semplice: le asperità superficiali o le eventuali particelle dure penetrano nella superficie più tenera 

sotto l’azione della pressione di contatto, causando nel corso del moto relativo tangenziale la 

rimozione di materiale per “micro taglio” o “microfrattura”. 

 

Figura 25 Modelli di usura abrasiva: a) abrasione tra due corpi, b) abrasione tra tre corpi. 
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3.4.2 Usura adesiva 

L’usura per adesione si verifica a seguito della formazione di giunzioni saldate tra le asperità 

più alte delle due superfici in contatto. Si genera a causa di forze tangenziali. È un tipo di usura 

caratterizzato da velocità elevate di usura e un coefficiente d’attrito molto instabile. Anche in questo 

caso le perdite di materiale possono essere contenute, sia accrescendo la resistenza meccanica dei 

materiali a contatto, sia effettuando un trattamento di indurimento superficiale, oppure riducendo 

l’attrito tra le superfici attraverso l’uso di film lubrificanti come olio o acqua.  

 

Figura 26 Formazione di giunzioni tra asperità e frammenti a seguito di lacerazione. 

 

3.4.3 Usura corrosiva 

Questa tipologia di usura è dovuta all’impatto di particelle solide o liquide sulla superficie di 

un oggetto; se l’oggetto in questione è una superficie metallica sappiamo che l’effetto è quello di 

provocare un’ossidazione del metallo e quindi una corrosione dello stesso. La corrosione aumenta 

alla presenza di componenti erosive acqua, acidi, ossigeno, composti chimici e a base di zolfo. Questo 

pericolo può essere opportunamente evitato utilizzando materiali che resistono maggiormente alla 

corrosione, come il titanio ad esempio, oppure utilizzando film superficiali di svariato tipo come 

vernici di protezione. 



Materiali Avanzati per Applicazioni Biomeccaniche 

49 

Università degli Studi di Messina 

Antonio Grasso 

 

Figura 27 Rappresentazione di detriti dovuti all'usura corrosiva. 

3.4.4 Usura a fatica 

Questo fenomeno nasce quando le asperità superficiali di due corpi entrano in contatto per un 

numero di volte elevato, generando elevati sforzi dovuti a strisciamento e rotolamento, con la 

seguente formazione di particelle di usura che sono generate da cricche di fatica. 

 

Figura 28 Tipologie di usura polimerica 

La formazione di striations è stata presa in considerazione nella discussione dei risultati sperimentali  
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3.4.5 Usura nei sistemi protesici polimerici 

Il comportamento all'usura dei materiali polimerici ha suscitato un notevole interesse negli 

ultimi anni. I polimeri e i loro compositi sono sempre più utilizzati in svariate applicazioni in cui la 

resistenza all'usura abrasiva è importante [110]. Si va dal suo utilizzo come materiale (in applicazioni 

quali parti di macchinari e sostituzioni di giunti biomedici) al suo utilizzo come materiale per vetri 

dove si verificano danni perdita di proprietà ottiche. I polimeri sono materiali ideali per applicazioni 

di cuscinetti grazie alla loro resistenza generale alla corrosione, al grippaggio e al grippaggio, alla 

loro tolleranza a piccoli disallineamenti e carichi d'urto e ai loro bassi coefficienti di attrito; come 

materiali per vetri, la loro bassa densità e l'elevata tenacità insieme all'elevata trasparenza sono 

proprietà fondamentali in tal senso[111,112].L'accettabilità dei materiali polimerici per condizioni di 

usura abrasiva dipende in gran parte dalla sua capacità di carico meccanico e dal tasso di usura. 

Sfortunatamente, anche se i biomateriali contemporanei sono adatti per la stragrande maggioranza 

dei casi, esistono limitazioni che possono compromettere le prestazioni. Tutti gli impianti possono 

rompersi, presentare lussazione o frattura ossea perimplantare che dimostrano chiaramente le sfide 

all'interfaccia tra un osso umano vitale e un impianto fisico, comunemente derivanti da una 

distribuzione sfavorevole dei carichi meccanici.  La Figura 29 mostra un esempio di distruzione 

(macinazione) della coppa acetabolare e il suo inserto UHMWPE dalla testa in ceramica Al 2O3. La 

vasta area di intarsi metallici a contatto con la sulla testa ceramica aumenta il volume netto di ioni 

metallici rilasciati nei tessuti circostanti durante questo processo. La gamma di danneggiamenti dei 

componenti Ti6Al4V e UHMWPE da parte di una testa in ceramica macroscopicamente intatta 

dimostra le differenze nelle proprietà meccaniche tra i materiali utilizzati per produrre ogni parte 

dell'impianto. D'altra parte, la Figura 6 presenta una rottura dello stelo della protesi d'anca e una 

macrografia della superficie di frattura, dove si potrebbero osservare aree di frattura fragile e di fatica 

dello stelo. L'ultimo esempio presentato nella Figura 30 mostra uno stelo rotto della protesi d'anca. 

Aree di frattura fragile e di fatica potrebbero essere osservate identificando sovraccarichi meccanici 

che hanno determinato il danneggiamento dell’'impianto. Si dovrebbe menzionare che le condizioni 

settiche o le cariche batteriche sull'impianto stesso possono stimolare la distruzione dell'osso 

osteolitico. Sensibilità, tossicità, irritabilità e persino capacità mutagene e teratogene corrispondenti 

al volume netto di ioni che si accumulano tra i tessuti vitali, nonché un conflitto con la risonanza 

magnetica, presentano anche ulteriori rischi con i materiali implantari. L'uso di impianti realizzati con 

metallo, a cui il paziente è sensibile, dovrebbe essere evitato. Il problema di solito si verifica quando 

il paziente è sensibile al cromo, escludendo la possibilità di applicare impianti fabbricati con acciaio 

e leghe CoCrMo o nichel (acciaio). In questi casi, dovrebbe essere preferita un'applicazione di 



Materiali Avanzati per Applicazioni Biomeccaniche 

51 

Università degli Studi di Messina 

Antonio Grasso 

impianti realizzati con titanio. Il titanio è ancora considerato non allergico, ma anche la 

sensibilizzazione a questo metallo è plausibile, specialmente quando vengono presi in considerazione 

più impianti. Grazie alle sue attraenti proprietà meccaniche e biologiche sembra essere uno dei 

materiali più appropriati per scopi ortopedici e uno dei più sicuri. D'altra parte, potrebbe non 

riguardare le leghe introdotte di recente che contengono altri metalli, tra cui niobio (Nb), tantalio (Ta), 

stronzio (Sr) e ittrio (Y) [103], nonché le proprietà antimicrobiche di argento e rame nei rivestimenti 

TiCu e TiAg [104.105.106] e persino le leghe Ti16Nb3Mo1Sn e Ti19Zr10Nb1Fe di nuova 

introduzione, metalli misti, leghe superelastiche Ti16Nb1Sn e Ti19Zr10Nb1Fe [107.108]. 

Si può dimostrare che essere sensibili al particolare metallo non equivale all'attivazione della 

reazione immunitaria dopo il suo impianto. Poiché questa reazione appartiene a un'ipersensibilità 

cellulo-mediata di tipo IV, la sua attivazione è possibile, quando gli ioni metallici rilasciati 

dall'impianto (che fungono da apteno) si legano alle proteine epidermiche, formando coniugati che 

potrebbero essere internalizzati dalle cellule di Langerhans che presentano l'antigene. Queste cellule 

trasportano gli antigeni attraverso la linfa al linfonodo regionale, dove vengono presentati ai linfociti 

T. Di conseguenza, la proliferazione e la differenziazione dei linfociti T danno origine a diverse 

popolazioni di cellule citotossiche [109.110]. Quando vengono rilasciati dal nodo attraverso il sistema 

linfatico alla circolazione, montano e regolano la risposta immunitaria. 

 

Figura 29 Rottura coppa acetabolare 
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Figura 30 Un esempio della rettifica a tazza acetabolare e del suo inserto UHMWPE dalla testa in ceramica Al2O3 durante decenni 

di camminata. 

 

 

Figura 31 Rottura del fusto dello stelo della protesi d'anca e macrofotografia della superficie di frattura   

 



Materiali Avanzati per Applicazioni Biomeccaniche 

53 

Università degli Studi di Messina 

Antonio Grasso 

 

Figura 32 Stelo fratturato di una protesi d'anca 

Poiché la presenza di ioni metallici alle cellule è cruciale per la risposta immunitaria, può 

essere montata solo quando l'impianto entra in contatto con la pelle. La reazione potrebbe anche 

essere potenzialmente montata dalla presentazione di ioni metallici a cellule dendritiche polmonari, 

intestinali o mucose, ma è praticamente molto rara, poiché gli impianti ortopedici non vengono 

impiantati in tali ambienti. Al giorno d'oggi, la stragrande maggioranza degli impianti si basa su 

metalli, grazie alla loro elevata durabilità ampia disponibilità, nota tecnologia di trasformazione e 

know-how standardizzati per la loro produzione. Tuttavia, ulteriori miglioramenti, come la modifica 

della struttura o della superficie, o il rinforzo con materiali più elastici e durevoli possiedono 

limitazioni pratiche.  

Polimeri e compositi potrebbero essere ritenuti più adatti in futuro in quanto ci sono molti 

candidati che superano i metalli in termini di elasticità e durata, senza il rischio di sensibilizzazione 

e intossicazione. Il polietilene è un materiale promettente in quanto è bioinerte, ben tollerato nei 

tessuti vitali ed è resistente alla corrosione e all'abrasione. Inoltre, la produzione è relativamente 

economica con un gran numero di possibilità di sintetizzare nuovi materiali polimerici. Quindi, 

presumibilmente, i polimeri potrebbero servire come alternativa ai metalli e alle loro leghe, per scopi 

ortopedici nel prossimo futuro. 
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3.5 Progettazione e stampa pin metallico 

La progettazione del “pin” presente nel sistema di tribologia è stata eseguito attraverso 

l’applicazione della normativa AST 99G inerente agli standard di caratterizzazione a fatica tra 

materiali metallici e polimerici. Di seguito viene riportata in figura 33 il disegno eseguito attraverso 

l’ausilio del software di disegno tecnico “Solidworks” messo a disposizione dall’azienda per il 

dipartimento di ingegneria dell’università di Messina. 

 

Figura 33 Rendering della punta (Solidworks) 

Dal disegno 3D si è passata alla realizzazione del pin attraverso la produzione additive metallica in 

EBM (figura 34). 

 

Figura 34 Punta realizzata in EBM 
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3.6 Sistemi tribologici 

Sistemi in cui ci sono contatti di stress prolungati tra materiali di diversa natura chimica sono 

sempre di più Usato. I settori più diffusi riguardano l'industriale, civile, elettronica e biomedica. 

L'ultimo, soprattutto nel campo della riabilitazione con articolazioni mobili endoprotesi, ha portato 

la ricerca a concentrarsi su quei materiali in grado di resistere nel tempo e soprattutto ridurre al 

minimo abrasioni e sollecitazioni dovute al continuo contatto con ciascuna Altro. La tribo-coppia più 

comune in campo biomedico è quello relativo alla lega titanio-alluminio-vanadio (Ti6Al4V) e il 

polimero biomedico ad altissima molecola peso del polietilene (UHMWPE) considerato in questo 

studio. UHMWPE e i suoi materiali compositi sono ampiamente diffusi utilizzato in impianti 

ortopedici, elementi di macchine e il industria militare come la sostituzione dell'articolazione 

dell'anca e del ginocchio, ingranaggi, cuscinetti, guanti e giubbotti antiproiettile.[179] Ciò è dovuto 

al suo proprietà uniche come alta resistenza, modulo, cristallinità, basso attrito, ottima tenacità, 

inerzia chimica, basso assorbimento di umidità, buona trasmissione delle onde, e isolamento 

elettrico.[180] Tuttavia, quando UHMWPE è sottoposto a sterilizzazione tecniche (tipicamente con 

irraggiamento), soffre degradazione ossidativa, che aumenta i detriti di usura produzione. Un altro 

problema di UHMWPE è il suo basso stabilità termica (la sua temperatura di fusione è di circa 130– 

136°C).[181] Quindi, la bassa stabilità termica e il degrado resistenza causa alcune limitazioni nella 

vita di UHMWPE poiché il suo comportamento all'usura si abbassa durante il contatto meccanico con 

controparti metalliche più dure di un'articolazione protesica, come la tipica lega Ti6Al4V. Così, molti 

lavori sperimentali sono stati avviati generalmente migliora il comportamento all'usura di UHMWPE, 

con lo scopo di migliorarne la durata. All'inizio, sono stati eseguiti trattamenti superficiali UHMWPE; 

più recentemente, la produzione dell'alto reticolato il polietilene (HXLPE) rappresenta l'ultimo 

materiale di generazione ad alta resistenza all'usura, aggiunto con antiossidanti come la vitamina E 

con polifenoli. [182,183] In alternativa, è possibile miscelare il tradizionale UHMWPE con 

riempitivi. I materiali compositi sono comunemente usati per superare questa limitazione 

dell'UHMWPE puro durante il suo utilizzo. Tra tutti questi studi in letteratura, i nanofiller di carbonio 

(nanotubi di carbonio, parete singola o multiparete, ossido di grafene, come carbonio, grafite, 

nanopiastrine di grafite, ecc.). interessanti nelle applicazioni di usura perché ne traggono vantaggio 

dell'azione lubrificante naturale intrinseca degli strati di grafite. Come noto, l'altissima viscosità 

dell'UHMWPE ostacola la distribuzione del riempitivo ottenuta con le tecniche convenzionali di 

miscelazione a fusione. Per questo motivo, il si consiglia la premiscelazione delle polveri prima dello 

stampaggio con la pressa a caldo per ottenere una buona dispersione del riempitivo.[184] Alcuni gli 

autori hanno disperso nanotubi di carbonio nel polimero matrice mediante fresatura a sfere e studiato 
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il conseguente effetto sul comportamento tribologico [185] e sull'attività biologica.[186] L'effetto 

generale è stato migliorato la rigidità e termica stabilità quando il riempitivo è distribuito 

omogeneamente all'interno della matrice polimerica. Allo stesso modo, Lorenzo-Bonet et al. ha 

utilizzato la crio-fresatura seguita dalla sinterizzazione per disperdere diverse percentuali di 

riempitivo di grafite in UHMWPE ottenendo un miglioramento di rigidità, cristallinità e resistenza 

all'usura in funzione del carico di riempimento.[187] Gu et al.[188] nanopiastrine di grafite disperse 

in UHMWPE con prodotti chimici e poi lavorati mediante macinazione a palle, quindi ottenendo un 

apprezzabile miglioramento della conducibilità termica e stabilità con la crescita dell'ordine 

cristallino. È stato studiato UHMWPE rinforzato con ossido di grafene da più autori per abbassare 

ancora di più l'attrito coefficiente. La quantità di riempimento era in genere compresa tra 0,1–1,0 in 

peso%[189-192] o entro 0,1–3,0% in peso UHMWPE stabilità termica e cristallinità migliorate con 

piccoli Percentuali di GO (0,1–0,5 wt.%), ottenendo buone morfologie con dispersione 

omogenea.[193-196] Autori verificato il miglioramento delle proprietà meccaniche a seconda la 

quantità di riempimento. Alcuni autori hanno ottenuto un'usura specifica riduzione dei tassi da circa 

30%20–23 a 50–79%.[197] È stato simulato il comportamento tribologico delle protesi da oltre 30 

anni, generalmente considerando i pin UHMWPE agendo su dischi rotanti Ti6Al4V tagliati da 

barre,[198] che può essere inoltre dotato di una presa lavorata per rivelare le caratteristiche dell'attrito 

oscillante.[199] Tai et al.18 hanno studiato il proprietà meccaniche e tribologiche dell'UHMWPE 

puro e UHMWPE rinforzato con grafite o ossido di grafene, utilizzando sfere di zirconia come 

controparti. Più recentemente, il caso di Anche il pin Ti6Al4V stampato mediante fusione laser 

selettiva è stato considerato.[200] Tuttavia, non sono disponibili studi approfonditi sul 

comportamento all'usura della coppia tribo costituita da nanocompositi Basato su UHMWPE contro 

un pin Ti6Al4V prodotto da EBM. Questa lega trova attualmente diverse applicazioni nel campo 

biomedico per la sua buona biocompatibilità. Tuttavia, il vanadio è un elemento relativamente tossico 

e il suo rilascio produce alcuni effetti avversi.[201] Alte dosi di vanadio possono causare alterazioni 

patologiche e spesso irreversibili dei tessuti e organi, come l'apparato digerente, il tratto urinario e il 

sistema riproduttivo.[202] Al riguardo, la presenza di a pellicola passiva non porosa e stabile di TiO2 

sulla superficie del metallo riduce al minimo la diffusione di ioni metallici dal materiale sfuso, 

prevenire i fenomeni di corrosione durante il contatto con l'uomo tessuti.30 Tuttavia, in condizioni 

tribologiche, a causa del scarsa tenacità e debole adesione alla matrice, questo film possono cadere 

formando detriti che, se non rimossi in tempo, danno luogo ad una tipica usura abrasiva.[203] Vale 

la pena notare che gli effetti di diversi lubrificanti sull'attrito sono stati esplorati[204] simulando un 

impianto cervicale da un disco di Ti6Al4V che oscilla contro una palla UHMWPE. La coppia 
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tribologica costituita da un UHMWPE rotante disco a contatto con un perno in lega Ti6Al4V prodotto 

da EBM, allo stesso modo dell'ultima generazione di protesi, è stata studiata da Visco et al.[205] 

Tuttavia, l’usura che si verifica tra il nanocomposito a base di UHMWPE disco e la punta conica 

Ti6Al4V prodotta da EBM, non è stato ancora studiato a fondo e quindi rappresenta la novità di 

questo lavoro. Quindi, in questo studio, lo 0,5% in peso di tre diverse tipologie di grafite come 

riempitivi sono stati incorporati nella matrice UHMWPE migliorare le proprietà tribologiche. Inoltre, 

l'usura test del disco nanocomposito contro la punta conica EBM–Ti6Al4V è stato effettuato sia in 

ambienti asciutti che umidi per simulare i movimenti articolari nel corpo umano.[206] Sono stati 

studiati e caratterizzati riempitivi e nanocompositi prima e dopo la prova di usura.  È stata fornita la 

polvere UHMWPE utilizzata in questo lavoro dalla società Celanese (Germania) sotto il riferimento 

GUR® 1020. Secondo la scheda tecnica del produttore, il peso molecolare e la densità medi sono 2– 

4 106 g mol 1 e 0,93 g cm3, rispettivamente. I blocchi di grafite forniti dalla società ENSP (Algeria) 

sono stati usati per sintetizzare l'ossido di grafite e per rinforzare la matrice UHMWPE. Olio di 

paraffina per uso medico (Sella Laboratorio Farmaceutico e Chimico, Schio [Vi], Italia) è stato 

utilizzato come plastificante per disperdere meglio il riempitivo nella matrice polimerica 

abbassandone l'elevata viscosità. Il le sostanze chimiche utilizzate per la sintesi dell'ossido di grafene 

sono solforiche acido (H2SO4, 98%), permanganato di potassio (KMnO4), nitrato di sodio (NaNO3), 

acqua ossigenata (H2O2, 30%) e acido cloridrico (HCl 37%) ed è stato fornito da BDH Chemicals 

Ltd. (Regno Unito). 
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Capitolo IV 

4.1 Le tecniche di caratterizzazione fisiche e morfologiche dei materiali 

Si riportano, in questo Capitolo 4 le modalità sperimentali necessarie a caratterizzare la 

morfologia dei materiali trattati. In particolare, le tecniche impiegate sono la spettroscopia Raman, la 

diffrazione a raggi-X (XRD), la calorimetria differenziale a scansione (DSC), l’analisi 

termogravimetrica (TGA), la scansione a luce differenziale (DLS), la microscopia elettronica a 

scansione (SEM), l’analisi dell’angolo di contatto ed il microscopio digitale.  

 

4.1.1 Spettroscopia Raman 

La spettroscopia è il principale metodo sperimentale di determinazione delle frequenze di 

vibrazione di una molecola. Essa si basa sull’interazione fra la molecola e la radiazione, che può 

portare a vari effetti fra i quali l’assorbimento e la diffusione da parte della molecola bersaglio. Nel 

primo caso si ottiene uno spettro di assorbimento infrarosso, nel secondo uno spettro di diffusione 

Raman. 

Nella spettroscopia Raman in particolare la radiazione emessa da un fascio laser interagisce 

con i moti roto-vibrazionali delle molecole con la conseguente ri-emissione di luce a lunghezze 

d’onda diverse da quella incidente. Lo spettro che si ottiene, detto per l’appunto spettro Raman, 

fornisce così una sorta di impronta digitale della molecola in esame permettendone l’identificazione. 

Quando una radiazione monocromatica colpisce una sostanza può provocare i seguenti effetti: 

1. La maggior parte della radiazione passa attraverso il campione. 

2. Una piccola parte della radiazione diffonde elasticamente in tutte le direzioni senza perdita di 

energia, cioè alla stessa frequenza della radiazione incidente (diffusione elastica o Rayleigh); 

tale diffusione si ritiene sia provocata da urti elastici fra quanti e molecole. 

3. Una parte ancora più piccola viene invece diffusa anelasticamente cedendo (diffusione Raman 

Stokes) o acquisendo (diffusione Raman anti-Stokes) energia nell'interazione con la molecola, 

vibrando così a frequenze che differiscono per quanti energetici vibrazionali. 

L'intensità della radiazione diffusa (inferiore all’intensità della radiazione incidente) dipende 

dunque sia dal contributo dato dallo scattering elastico che dallo scattering anelastico e questi, a loro 

volta, dipendono dalla struttura chimica delle molecole responsabili della diffusione. Un tipico spettro 

della luce diffusa è generalmente dato da intensità contro shift in frequenza dalla radiazione 
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eccitatrice (Δν = definito come la differenza tra la radiazione diffusa emessa dal campione e quella 

emessa dalla sorgente, un parametro perciò indipendente dalla lunghezza d’onda del laser). Per spettro 

Raman, infatti, si intende generalmente la parte dello spettro contenente le linee Stokes. Esse, come 

già accennato, corrispondono a frequenze che differiscono per quanti energetici vibrazionali 

(diffusione anelastica, o effetto Raman). Il fenomeno descritto viene illustrato nella Figura 35 

Tali differenze corrispondono alla separazione di due livelli vibrazionali e sono le frequenze 

caratteristiche di emissione delle molecole urtate dalla luce incidente: l’insieme di queste differenze 

genera lo spettro Raman del composto. 

 

Figura 35 Livelli dei quanti energetici vibrazionali. 

 

Lo spettro Raman trae la propria origine da assorbimento e riemissione legati ad eccitazione 

o rilassamenti vibrazionali. Questa radiazione diffusa può venire risolta spettralmente e registrata. 

Nella spettroscopia Raman i livelli energetici della molecola vengono esplorati analizzando le 

frequenze presenti nella radiazione diffusa dalla molecola. In un tipico esperimento Raman, un fascio 

di luce monocromatica viene fatto incidere sul campione per poi rilevarne la radiazione diffusa ad un 

angolo ortogonale rispetto alla direzione del fascio incidente. Quando i fotoni incidenti urtano la 

molecola, essi possono perdere o guadagnare energia. Se la molecola assorbe parte dell’energia del 

fotone per passare ad uno stato eccitato, il fotone riemergerà con un’energia (frequenza) minore di 

quella d’incidenza andando a formare le cosiddette righe Stokes dello spettro Raman. 

Se invece la molecola si trova già in uno stato eccitato (l’energia termica a temperatura 

ambiente eccita alcuni stati rotazionali) può cedere energia al fotone incidente che riemergerà 

dall’urto con un’energia maggiore andando a formare le righe anti-Stokes. La componente della 
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radiazione diffusa nella stessa direzione d’origine senza cambiamenti di frequenza è chiamata 

“radiazione Rayleigh”. Le righe Raman sono quindi il risultato della dispersione anelastica della 

radiazione incidente da parte del campione: le righe spostate a frequenze inferiori sono prodotte da 

molecole che cedono energia ai fotoni passando dallo stato fondamentale al primo eccitato (righe Stokes), 

quelle a frequenze superiori da molecole in uno stato vibrazionale eccitato che assorbono energia dai 

fotoni (righe anti-Stokes). Le righe Stokes sono più intense delle anti-Stokes e sono quelle utilizzate ai 

fini analitici. La riga con la stessa frequenza della sorgente, derivante dalla diffusione Rayleigh della 

radiazione incidente, è la componente di gran lunga più intensa dello spettro Raman e deve essere 

allontanata. Un sistema per spettroscopia Raman (Figura 36) è sinteticamente composto da una sorgente 

laser, un sistema di campionamento per inviare il fascio laser sul campione e raccogliere il segnale Raman, 

un sistema per separare il segnale Raman dalla componente di luce diffusa in modo quasi elastico (il 

cosiddetto scattering Rayleigh), un interferometro e un sistema di rivelazione che, fino a non molto tempo 

fa, era un tradizionale fotomoltiplicatore.  

 

 

Figura 36 sistema per spettroscopia Raman 

Le misurazioni degli spettri Raman (RS) sono state registrate uno spettrometro (Horiba Jobin-Yvon 

Group) con un CCD rivelatore 235 nm di eccitazione, a basso livello di potenza di 32 MW. Gli spettri 

sono stati ottenuti nell'intervallo tra 100 e 2000 cm 1 
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4.1.2 Diffrazione ai raggi X (X-Ray Diffraction, XRD) 

La diffrazione ai raggi X permette di studiare l’interazione fra una radiazione 

elettromagnetica, un fascio di raggi X appunto, e la materia di cui è fatto il campione analizzato. I 

raggi X sono prodotti quando una particella elettricamente carica con una sufficiente energia cinetica, 

viene decelerata rapidamente. 

La radiazione X viene generata in un tubo a raggi X che contiene una sorgente di elettroni e 

due elettrodi metallici ad alta differenza di potenziale. Gli elettroni colpiscono l’anodo con elevata 

energia e all’impatto irradiano raggi X in tutte le direzioni. Questa radiazione viene fatta diffondere 

nel campione che deve essere cristallino; in tal modo può nascere una interferenza con la struttura del 

materiale attraversato, detta appunto diffrazione se tale interferenza è costruttiva. Con lo scopo di 

descrivere questo fenomeno William Henry Bragg e suo figlio William Lawrence nel 1913 

approssimarono la diffrazione ad un fenomeno di riflessione da parte dei piani reticolari che 

costituiscono il reticolo del materiale. Tale riflessione, data la natura dell’onda e la complessità del 

reticolo, non è sempre possibile ed è limitata ad alcune speciali relazioni angolari tra la direzione di 

incidenza ed il piano in questione. In particolare imponendo la condizione di interferenza costruttiva 

si deriva la legge di Bragg: 

nλ = 2dsen(θ)                                                                       (3) 

Nella relazione: n è l’ordine di riflessione, λ la lunghezza d’onda [nm], θ l’angolo fra luce 

difratta e il piano cristallino, d la distanza interplanare [Å]. 

Le altre ipotesi imposte per applicare la legge di Bragg richiedono che i raggi X riescano a 

penetrare anche dentro al reticolo cristallino e che quest’ultimo sia formato da un accatastamento 

regolare di piani reticolari. 

La legge di Bragg mostra come sia possibile risalire alle distanze interplanari proprio variando 

la lunghezza d’onda o l’angolo di rilevamento. La diffrazione infatti si deve principalmente 

all’esistenza di interazioni di fase fra più onde: se per una qualsiasi causa, come la presenza di piani 

reticolari o di strutture lamellari, nascono differenze nei cammini percorsi dai vari raggi, si possono 

avere rafforzamenti o attenuazioni delle intensità dei raggi. Se questa differenza è un multiplo intero 

di λ si avrà un rafforzamento mutuo in direzione θ. 

Una rappresentazione di ciò avviene quando i raggi X incontrano un cristallo si rappresenta in Figura 

37. 
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Figura 37 Raggi X che incidono il piano del cristallo. 

I raggi sono difratti in fase se il cammino percorso è pari a λ o a n.λ. Nella figura il tratto 2BC 

corrisponde al valore n.λ; di conseguenza in base a Bragg BC risulta pari a d.sinθ. L’analisi XRD 

viene fatta al fine di determinare proprio lo spostamento dei piani lamellari di materiali stratificati 

quali la grafite. In particolare il parametro più importante da valutare è la posizione angolare (2θ) dei 

picchi dalla quale è possibile ricavare la distanza interplanare d. Se i picchi diffrattometrici risultano 

spostati, allargati o addirittura scomparsi rispetto a quelli del riferimento, significa che è cambiata la 

spaziatura fra i piani lamellari o che la carica ha perso la sua regolarità strutturale. 

La struttura cristallina è stata caratterizzata dai raggi X diffrazione (XRD) utilizzando 

PANalytical X'Pert PRO-MPDPhilips (Paesi Bassi) diffrattometro, dotato di Sorgente di radiazione 

Cu funzionante a 45 kV e 40 mA nel gamma di 5 –80. 
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4.1.3 DSC 

La calorimetria a scansione differenziale (DSC) è una tecnica di analisi termica in cui il flusso 

di calore in entrata o in uscita da un campione viene misurato in funzione della temperatura o del 

tempo, mentre il campione viene esposto a un programma di temperatura controllata. È una tecnica 

molto potente per valutare le proprietà dei materiali come la temperatura di transizione vetrosa, la 

fusione, la cristallizzazione, la capacità termica specifica, il processo di polimerizzazione, la purezza, 

il comportamento all'ossidazione e la stabilità termica. 

L'analisi DSC fornisce dati di test per un'ampia gamma di materiali, inclusi polimeri, plastica, 

compositi, laminati, adesivi, alimenti, rivestimenti, prodotti farmaceutici, materiali organici, gomma, 

petrolio, prodotti chimici, esplosivi, campioni biologici e altro ancora. DSC misura anche la velocità 

del flusso di calore e confronta le differenze tra la velocità del flusso di calore del campione di prova 

e dei materiali di riferimento noti. La differenza determina variazioni nella composizione del 

materiale, nella cristallinità e nell'ossidazione. 

Con “Heat-flux” DSC, le variazioni del flusso di calore vengono calcolate integrando la curva 

ΔTref. Per questo tipo di esperimento, un campione e un crogiolo di riferimento vengono posti su un 

portacampioni con sensori di temperatura integrati per la misurazione della temperatura dei crogioli. 

Questa disposizione si trova in un forno a temperatura controllata. Contrariamente a questo design 

classico, l'attributo distintivo del DSC a flusso di calore è la configurazione verticale dei sensori di 

temperatura planari che circondano un riscaldatore planare. Questa disposizione consente una 

struttura molto compatta, leggera e a bassa capacità termica con la piena funzionalità di un forno 

DSC. 

Il risultato di un esperimento DSC è una curva del flusso di calore in funzione della 

temperatura o del tempo. Esistono due diverse convenzioni: reazioni esotermiche nel campione 

mostrato con picco positivo o negativo; dipende dal diverso tipo di tecnologia utilizzata dalla 

strumentazione per fare l'esperimento. Questa curva può essere utilizzata per calcolare le entalpie 

delle transizioni. Questo viene fatto integrando il picco corrispondente a una data transizione. Si può 

dimostrare che l'entalpia di transizione può essere espressa utilizzando la seguente equazione: 

 

ΔH = KA                                                                        (4)  
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dove ΔH è l'entalpia di transizione, K è la costante calorimetrica e A è l'area sotto la curva. La costante 

calometrica varierà da strumento a strumento e può essere determinata analizzando un campione ben 

caratterizzato con entalpie di transizione. 

Il DSC è ampiamente utilizzato per esaminare i materiali polimerici per determinarne le 

transizioni termiche. Importanti transizioni termiche includono la temperatura di transizione vetrosa 

(Tg), la temperatura di cristallizzazione (Tc) e la temperatura di fusione (Tm). Le transizioni termiche 

osservate possono essere utilizzate per confrontare i materiali, sebbene le transizioni da sole non 

identifichino in modo univoco la composizione. La composizione di materiali sconosciuti può essere 

completata utilizzando tecniche complementari come la spettroscopia IR. I punti di fusione e le 

temperature di transizione vetrosa per la maggior parte dei polimeri sono disponibili da compilazioni 

standard e il metodo può mostrare la degradazione del polimero abbassando la temperatura di fusione 

prevista. Tm dipende dal peso molecolare del polimero e dalla storia termica. 

Il contenuto percentuale di cristallino di un polimero può essere stimato dai picchi di 

cristallizzazione/fusione del grafico DSC utilizzando calori di fusione di riferimento trovati in 

letteratura.[155] DSC può essere utilizzato anche per studiare la degradazione termica dei polimeri 

utilizzando un approccio come la temperatura/tempo di insorgenza ossidativa; tuttavia, l'utente rischia 

la questione della cella DSC, che può essere problematica. L'analisi termogravimetrica (TGA) può 

essere più utile per la determinazione del comportamento di decomposizione. Le impurità nei 

polimeri possono essere determinate esaminando i termogrammi per picchi anomali e i plastificanti 

possono essere rilevati nei loro caratteristici punti di ebollizione. Inoltre, l'esame di eventi minori nei 

dati dell'analisi termica di primo calore può essere utile in quanto questi apparentemente possono 

infatti essere anche rappresentativi della storia termica di processo o di stoccaggio 

dell'invecchiamento fisico del materiale o del polimero. Il confronto dei dati del primo e del secondo 

calore raccolto a velocità di riscaldamento può essere costante all'analista per conoscere sia la storia 

di lavorazione del polimero che le proprietà del materiale. 

La calorimetria DSC, oltre al vantaggio di utilizzare piccole quantità di campione (pochi 

milligrammi), è una tecnica non distruttiva per cui, a patto di non superare la soglia di degradazione 

termica del materiale in esame, può essere sfruttata per determinare la reversibilità di un dato 

fenomeno a seguito di cicli termici successivi o per studiare fenomeni di invecchiamento (aging) 

naturale o accelerato mediante opportuni trattamenti termici. 

Dal punto di vista sperimentale è stata studiata l’influenza del filler all’interno del polimero 

osservando la cristallinità con il calorimetrico a scansione differenziale (DSC mod. Q-100 fornito da 
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TA Instruments. Tutti i campioni oggetto di studio avevano una massa di 6-8 mg e sono stati riscaldati 

temperatura ambiente a 200 C con una velocità di 10 C min 1 sotto un flusso di azoto di 100 mL min 

1 ad una velocità di 10 C minimo 1. Il grado di cristallinità Xc è stato calcolato attraverso la seguente 

formula:  

     (5) 

dove ΔHm è l'entalpia di fusione dei campioni, ɸ è la frazione in peso del riempitivo e ΔH0 m è 

l'entalpia di fusione del polimero cristallino al 100%, pari ad un valore preso dalla letteratura (291 J 

g 1) . Lo spessore lamellare lo spessore (lc) è stato calcolato secondo il Thomson– Equazioni di Gibbs: 

      (6) 

dove 

m =418.95 K è l'equilibrio estrapolato temperatura di fusione del cristallo di polietilene di 

spessore infinito, Tm (K) è la temperatura assoluta di picco di fusione di polietilene, σe = 9,7 10 2 J 

m 2 è il lamellare energia libera della superficie basale e ρc = 1.005 g/cm3. 

4.1.4 TGA 

L’analisi termogravimetrica (TGA) consiste nella registrazione della variazione nel tempo 

della massa di un campione sottoposto a una scansione programmata di temperatura. Tale misura 

viene effettuata con una microbilancia, sensibile alle variazioni di massa dovute allo sviluppo o 

all’assorbimento di gas, mentre il campione è posto in una fornace che permette il controllo della 

temperatura e dell’atmosfera. Il risultato dell’esperimento è un termogramma che riporta in ascissa la 

temperatura (o il tempo) e in ordinata la variazione di massa, come valore assoluto o percentuale. 

Tale grafico viene spesso definito curva di decomposizione termica. L’analisi termogravimetrica può 

essere effettuata in atmosfere modificate, sia inerti che reattive, permettendo di ottenere informazioni 

sulla stabilità e sulla reattività dei materiali nelle diverse condizioni. 

Con riferimento ai materiali polimerici, le informazioni ottenibili con la termogravimetria 

possono quindi essere molteplici: 

- stabilità termica; 

- stabilità termo-ossidativa (ad es. Tempo di Induzione all’Ossigeno, OIT); 
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- composizione in sistemi multicomponente (ad es. informazioni sul contenuto di cariche 

inerti); 

- stabilità in atmosfere corrosive o reattive; 

- determinazione del contenuto di sostanze bassobollenti (residui di monomero, solventi o 

umidità). 

Eventuali modificazioni chimiche o strutturali che non comportano variazioni di massa (ad es. 

modificazioni di fase senza passaggio allo stato gassoso) non sono evidenziabili dall’analisi TGA, 

così come non sono ottenibili informazioni dirette sui prodotti di degradazione e quindi sui 

meccanismi di quest’ultima. Entrambi questi limiti possono essere eventualmente superati con 

l’accoppiamento dello strumento con altre tecniche: nelle geometrie strumentali che lo consentono, 

un sistema TGA-DTA o TGA-DSC permette la determinazione delle transizioni termiche a peso 

costante; un sistema TGA-FTIR (spettroscopia infrarossa) o TGA-GC/MS (gascromatografia con 

rivelatore a spettrometria di massa permette la determinazione qualitativa dei gas prodotti dalla 

degradazione (Evolved Gas Analysis o EGA). 

Le analisi termogravimetriche (TGA) dei due i riempitivi (Grafite pura, trattata meccanicamente ed 

esfoliata chimicamente) sono stati eseguiti utilizzando un SDT Q600. Tutte le misurazioni di TGA 

sono state valutate riscaldando i campioni da 30° a 900° C ad una velocità di riscaldamento di 10 C 

min 1 sotto un'atmosfera di azoto, 100 ml min 1 portata. 
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4.1.5 DLS 

La diffusione dinamica della luce (DLS) è una tecnica di misurazione ottica per la 

caratterizzazione di sistemi dispersi. La tecnica valuta le fluttuazioni ad alta frequenza in luce diffusa, 

che riflette la dinamica dei processi microstrutturali, come l'elastico vibrazioni nei gel, trasformazione 

sol-gel o agglomerazione di particelle. Più frequentemente, il DLS è impiegato per quantificare il 

moto browniano delle singole particelle nei liquidi per lo scopo dell'analisi granulometrica. Il risultato 

principale di tale analisi è la distribuzione ponderata per intensità delle particelle diametro equivalente 

idrodinamico (o diametro idrodinamico). Una conversione in dimensioni ponderate per numero e 

ponderate per volume distribuzione è possibile adeguando determinati modelli di calcolo per il 

comportamento ottico e idrodinamico sono disponibili, analogamente ad altre tecniche di 

dimensionamento indiretto come la centrifugazione analitica o la spettroscopia ultrasonica. Il 

diametro idrodinamico si riferisce a entità che si muovono individualmente, cioè singole particelle e 

aggregati o agglomerati di particelle. In genere riflette le dimensioni esterne, ma è così non è 

praticamente correlato alla dimensione delle particelle costituenti all'interno di un aggregato o 

agglomerato. Nello specifico è stata utilizzato lo strumento Malvern Zetasizer Nano S dotato di 4 

mW Laser He-Ne operante a una lunghezza d'onda di 633 nm. Le misurazioni sono state eseguite su 

campioni dispersi in etanolo a 20°C, con un angolo di rilevamento di 90° ed elaborati con Software 

Zetasizer in modalità media z. 

 

Figura 38 a) Schema del DLS, b) Grafici di rilevamento delle particelle e della loro dimensione 
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4.1.6 Microscopia digitale elettronica (SEM) 

La microscopia elettronica è una tecnica che sfrutta l’interazione tra un fascio di elettroni e gli atomi 

che compongono il campione in esame, e permette di generare immagini con ingrandimenti molto 

elevati superando il limite risolutivo della microcopia ottica potendo in alcuni casi raggiungere 

risoluzioni a livello atomico. In generale quando si osserva un oggetto non è possibile risolvere due 

punti la cui distanza sia inferiore alla lunghezza d’onda (λ) della sonda utilizzata e la microscopia 

ottica ha come limite fisico la λ della luce (nell’ordine delle centinaia di nm nel range del visibile). 

Dato che nel microscopio elettronico vengono utilizzati gli elettroni (che rispetto ai fotoni hanno una 

λ di circa tre ordini di grandezza inferiore) il limite risolutivo del microscopio a scansione è di gran 

lunga superiore, nell’ordine dei nanometri. Il SEM garantisce inoltre immagini con una maggior 

profondità di campo e, nel caso sia dotato di detector EDX, di ottenere informazioni composizionali 

relative al campione in esame (analisi elementale). Le microstrutture di grafite pura e ossidata sono 

state osservate da microscopia elettronica a scansione (SEM) accoppiata con EDS, utilizzando un 

(FEI Quanta 650, FIB-SEM ZEISS Crossbeam 540, ZEISS, Germania) ad una tensione di 

accelerazione di 5 kV. Inoltre la distribuzione granulometrica e la morfologia di grafite e GO sono 

stati verificati mediante analisi SEM/EDX presente nelle specifiche dello strumento.   
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4.1.7 Microscopia digitale 

Un microscopio digitale è un microscopio in cui una fotocamera sostituisce l'oculare ed è collegato a 

un monitor del computer per visualizzare i risultati in tempo reale. È stata esaminata la traccia di 

usura di ciascun nanocomposito mediante profilometria al microscopio digitale (DM) (Hirox KH- 

8700, Giappone) e le immagini ottiche sono state registrate utilizzando a fotocamera (CMOS) di alta 

qualità di risoluzione. Tale microscopio ha permesso di ottenere immagini tridimensionali e di 

confrontare la profondità delle tracce di usura tra i vari campioni esaminati.  

4.1.8 Analisi angolo di contatto (bagnabilità) 

La bagnabilità è la capacità di un liquido di stendersi completamente su una superficie piana 

e orizzontale di un solido. Essa si misura in dyne/cm. L'angolo di contatto si forma sulla linea che 

delimita la superficie di adesione tra una goccia di liquido e un solido, come mostrato nell’immagine 

della figura sottostante (figura 39 a) e b)): 

 

 

 

Figura 39: angolo di contatto (a) e carattere idrofobico/idrofilico delle gocce di fluido su un substrato (b) 

Nella fase sperimentale cercheremo di individuare i lubrificanti con un basso livello di bagnabilità, 

così da poter considerare la qualità di lubrificazione all’interno dei test ad usura. 

  

a) 

b) 
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4.2 | Tecniche di caratterizzazione meccaniche e di microscopia 

Tutti i campioni esaminati riguardanti la miscela con il polietilene ad alta densità sono stati 

studiati inizialmente attraverso il rilevatore di coppia posto all’interno del miscelatore statico 

(brabender plasticorder). Le miscele a base di polietilene ad altissimo peso molecolare sono state 

prima studiate all’interno del miniestrusore, per comparare il comportamento dal punto di vista 

viscoelastico, successivamente i campioni sono stati caratterizzati nel medesimo metodo, sintetizzato 

di seguito ma ripreso nel corso della tesi in termini più approfonditi: 

Tali caratterizzazioni di tipo meccanico verranno descritte più dettagliatamente nel corso dei 

capitoli successive in quanto sono state studiate con particolare approfondimento ed applicati 

specificamente ai vari casi trattati. 
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Capitolo V 

5.1 Materiali e metodi 

5.1.1 Produzione dei campioni di HDPE 

Per quanto riguarda la prima fase di ricerca, la miscelazione della grafite trattata 

meccanicamente è stata eseguito all’interno del miscelatore statico. Successivamente il materiale è 

stato inserito all’interno dello stampo descritto sopra. 

Dalle analisi di letteratura e dalla presa visione dei migliori risultati in termini di performance 

meccaniche si è deciso di analizzare una miscela di HDPE con 0,3% in peso di grafite a partire dalle 

prestazioni meccaniche di UHMWPE e GO trovate in letteratura [121]. Da questa miscela si vuole 

comprendere il comportamento del HDPE, commercialmente più conveniente dell’UHMWPE 

attraverso la miscela con la Grafite, sottoposta a trattamenti meccanici attraverso l’utilizzo del 

vibromulino Retsch, con frequenze e tempi controllati. L'esfoliazione meccanica della grafite 

(Oldrich sigma, 99,9% in purezza) all'interno dei vasi del vibromulino attraverso tempi sempre più 

lunghi è stata più volte analizzata in letteratura. Ma il comportamento meccanico, attenzionando i 

risultati ad usura, potrebbe indicare una via più economica e sostenibile per aumentare la 

lubrificazione tra il polimero ed il metallo nelle applicazioni biomeccaniche. La distribuzione di 

Poisson (o poissoniana) è una distribuzione di probabilità che un determinato evento si verifichi o un 

campione analizzato secondo determinate indagini qualitative  corrisponda alle reali carattistiche. Nel 

nostro caso, si intende la probabilità che lungo uno strato unitario di superficie di composito (matrice+ 

filler), ci sia un discreto numero (accettabile a parità di quantità con differenti trattamenti meccanici) 

di particelle di grafite tali da migliorare le proprietà meccaniche di lubrificazione del materiale a 

contatto con il componente metallico. Facendo un esempio illustrativo, in figura è presente il 

composto in matrice polimerica ed una quantità fissata di filler. In assenza di trattamenti meccanici 

vengono considerate le condizioni limite di partenza in cui, ipoteticamente, avviene la miscelazione.  

 

Figura 40 Esempio matrice polimerica e filler 
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La distribuzione (per ipotesi) segue una legge di gaussiana esposta di seguito: 

P(x) = 
1

√2𝜋𝑛 
∗  𝑒

𝑥

2𝑛       (7) 

 

Figura 41 Curve di distribuzione in funzione dei tempi di trattamento al ball milling 

 

Dove la funzione rappresentata la probabilità p(x) di trovare il filler sulla superficie della 

matrice polimerica a contatto con la punta di titanio(in ordinata), in ascissa sono rappresentati i 

numeri di campioni accettabili con un buon grado di dispersione e ripetibilità. Le tre curve indicano 

rispettivamente i trattamenti all’interno del Ball Milling della grafite.  

Avere una distribuzione a campana di gauss più ampia possibile indica la possibilità di avere 

una probabilità “certa” di trovare il nostro filler sulla superficie aumenta l’efficacia lubrificante del 

contatto tra il polimero ed il corpo di lega metallica esterna. 

 

 

Figura 42 Esempio figurativo della dispersione del filler all'interno della matrice polimerica in funzione dei tempi di trattamento 

meccanici 
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Di conseguenza a questa ipotesi si è proceduto al trattamento della Grafite all’interno del 

Vibromulino modello Retsch v5001, inserendo all’interno delle giare il quantitativo sufficiente per le 

miscele e verificando poi con l’analisi SEM quale fosse la dispersione più evidente del filler post-

trattamento. Si è provveduto ai seguenti trattamenti. 

- 1h di trattamento di Grafite in ball milling alla frequenza di 20Hz; 

- 2h di trattamento di Grafite in ball milling alla frequenza di 20Hz; 

- 4h di trattamento di Grafite in ball milling alla frequenza di 20Hz; 

- 6h di trattamento di Grafite in ball milling alla frequenza di 20Hz; 

- 8h di trattamento di Grafite in ball milling alla frequenza di 20Hz; 

- 16h di trattamento di Grafite in ball milling alla frequenza di 20Hz. 

Le componenti considerate nel metodo termomeccanico riguardano essenzialmente: 

- Camera termica (180 °C) di volumetria 50 ml (sono stati inseriti 40g di polimero); 

- Palette di miscelazione triangolari con azionamento meccanico in cui è possibile 

selezionare la velocità di rotazione 30 (rpm); 

- Sensoristica per la valutazione della coppia torcente la miscelazione. 

Risultano più performanti le percentuali che vanno dallo 0,3% allo 0,5% di carica in peso del 

filler all’interno della miscela [122]. 

Si è studiato il comportamento viscoso della miscela all'interno del Brabender Plasticorder 

mixer e successivamente si sono analizzate le prestazioni meccaniche a tensione dopo aver creato i 

provini con la termopressa che ha permesso di differenziare le caratterizzazioni sia a tensione statica 

che per il sistema “pin on disk” (piu avanti verrà descritto). E’ stato calcolato il“wear rate” come 

formula da letteratura attraverso la differenza di massa del provino dopo il contatto con la punta di 

lega metallica e sono state riportate le misure discretizzate in funzione di tale variazione. Ciò ha 

permesso di valutare il tasso specifico di usura dei vari provini e di comprendere la differenza delle 

tempistiche di trattamento della grafite dal punto di vista meccanico. Poiché, come da letteratura, è 

noto che le proprietà lubrificanti della grafite sono tra le migliori, l'obiettivo è quello di trovare una 

tecnologia a basso costo e che possa essere utilizzato pure come miscella per l’UHMWPE. 

Il polietilene ad alta densità è stato fornito sotto forma di pellet da Versalis; codice: 

ERACLENE-MP90 e il la polvere di grafite macinata a sfere in tempi diversi è stata posta all'interno 

della camera del miscelatore statico di un Brabender Plasticorder (modello PL2000) a 180°C ad una 

velocità di 30 giri/min e per un tempo di miscelazione di 15 min. La quantità di grafite macinata a 
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sfere è stata fissata a una percentuale in peso di 0,3 in tutte le miscele per avere il miglior 

miglioramento del comportamento meccanico. Dalla letteratura si è evidenziato che questa quantità 

di riempitivo è risultata ottimale per migliorare il comportamento meccanico del polimero (tensile 

resistenza, deformazione alla frattura e carico di snervamento). Le miscele ottenute sono state 

codificate come “PE-G” seguito da un numero, che rappresentava il tempo nel trattamento di fresatura 

a sfere della grafite, come ripreso nella tabella 4. 

 

Tabella 4 Codici materiali studiati nella prima fase di ricerca 

La coppia (che era l'indice della variazione di viscosità dei materiali miscelati allo stato fuso) 

è stata misurata a intervalli di tempo predeterminati (cioè un minuto) con un trasduttore interfacciato 

con il software specifico Brabender operabile su PC. I materiali ottenuti dal processo di miscelazione 

sono stati posti in uno stampo di acciaio inossidabile. I materiali con una lunghezza di 12 cm, una 

larghezza di 12 cm e uno spessore di 1 mm erano utilizzato per la prova di trazione, e i materiali con 

una lunghezza di 2 cm, una larghezza di 2 cm e un per la prova di usura sono stati impiegati uno 

spessore di 2 mm. Successivamente, sono stati compressi a 180°C e 100 bar per 10 min mediante 

pressa a caldo (DGTS srl, Verduggio, Monza Brianza, Italia), con film in teflon (spessore: 300 m) e 

successivamente acqua raffreddata. 
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5.1.2 Produzione di campioni in UHMWPE  

La preparazione della piastra in polietilene viene effettuata a partire dalla polvere di 

UHMWPE.  

 

Figura 43 Polvere di UHMWPE. 

Lo stampo utilizzato per la realizzazione della piastra in polietilene presenta un foro quadrato 

all'interno con spigoli pari a 41,77 mm e spessore pari a 2 mm. La polvere di UHMWPE viene pesata 

su bilancia e subito dopo inserita all'interno dello stampo che viene racchiuso tra due lastre di ottone. 

Tra il materiale e le lastre viene inserito un film di Teflon di circa 2mm per facilitare il distaccamento 

del polimero dallo stampo. Lo strato di Teflon prima dell'utilizzo deve essere ripulito con acetone in 

modo da eliminare impurità che potrebbero modificare le caratteristiche del polietilene. 

Sono stati prodotti campioni in UHMWPE di forma quadrata (20 mm di lato e 2 mm di spessore). 

stampaggio a compressione di polveri a 200°C e pressione crescente da 1 a 200 atm (tempo di 

mantenimento a 200 atm pari a 16 min). Un singolo campione viene posizionato all'interno di un 

supporto, che può trattenere i fluidi. Il perno è un posizionato a 7,80 mm dall'asse di rotazione del 

disco, lascia quindi sul campione una traccia circolare avente un diametro di 15,60 mm. La velocità 

di rotazione era pari a 60 giri/min in ciascuna prova.[149]. 

I provini del “pin on disk” sono stati progettati secondo i riferimenti normativi del test di usura, 

seguendo i riferimenti geometrici presenti in essa. 

Una volta sintetizzato il filler a base di grafene ossido si è proceduto alla miscelazione in ball milling 

per 40 minuti e la polvere è stata inserita all’interno dello stampo descritto precedentemente. 
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5.1.3 Produzione di campioni composito rinforzato  

Per la lavorazione dei nanocompositi, UHMWPE puro (codice: UH) è stato miscelato con 

grafite (codice: Grp) e grafene ossido (codice: GO) e ossido di grafene miscelato con il 2% in peso 

di olio di paraffina (codice: PGO) mediante macinazione a sfere (Retsch Gmbh-Germania, tipo: 

MM301) con una sferica inox- sfera d'acciaio per 45 min a 20 Hz di frequenza e in camera 

temperatura. Di conseguenza, è stata ottenuta una miscela omogenea. Successivamente, i 

nanocompositi sono stati preparati in uno stampo con una dimensione di (40 mm 40 mm 0,2 mm) 

mediante stampaggio a compressione tramite CAMPANA s.r.l. (Italia) pressa idraulica a 200 C e 

pressione di 200 bar per 20 min. Poi i campioni sono stati raffreddati da 200 C a temperatura ambiente 

mediante raffreddamento ad acqua alla stessa pressione. Infine, i fogli di nanocompositi preparati 

sono stati tagliati nella forma richiesta (4cm2) per il test tribologico. Tutti i campioni studiati sono 

riassunti in Tabella 5.  

 

Tabella 5 codici nanocompositi della sperimetazione 
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5.2 Test di usura (pin on disk) e analisi ANOVA 

Per la realizzazione della traccia sono stati utilizzati una punta in lega Ti6Al4V che agisce per 

attrito, tramite un tribometro tipo “pin on disc”, su un blocco prestampato di UMHWPE. 

 

Figura 44 Tribometro sperimentale per prove ad usura 

L’usura rappresenta il processo attraverso il quale si ha la progressiva rimozione di materiale 

dalla superficie di un corpo solido che possiede un moto relativo rispetto ad un altro corpo solido. 

Essa infatti entra in contatto con le superfici dei corpi a contatto provocando un progressivo 

decadimento delle prestazioni dell’accoppiamento. Risulta importante conoscere in questo caso 

specifico l’usura dell'inserto di polietilene sfruttando la macchina ad usura presente nel Laboratorio 

di polimeri del Dipartimento di Ingegneria. La macchina ad usura è composta da: un piatto girevole 

entro il quale viene inserito il materiale da testare, un motore sincrono regolato tramite un regolatore 

di velocità che arriva fino a 450 rpm (giri al minuto) e un braccio cui si aggancia la punta di titanio. 

Nella parte superiore del braccio viene inserito un peso di 30 N che permette di esercitare una 

pressione sul provino. Il sistema di contatto utilizzato dalla macchina è possibile definirlo pin on disc 

ed è possibile vederlo in dettaglio nello schema seguente: 



Materiali Avanzati per Applicazioni Biomeccaniche 

78 

Università degli Studi di Messina 

Antonio Grasso 

 

Figura 45 sistema semplificato del test ad usura. 

La macchina ad usura è composta da: un motore sincrono regolato tramite un regolatore di 

velocità, con il seguente intervallo di valori (0-450 rpm) (nel caso di questa tesi si è utilizzata una 

velocità costante di 60 rpm), un piatto girevole sul quale viene posto il provino da analizzare, un 

braccio alla cui estremità si aggancia la punta. Prima di esaminare l’usura, analizziamo i due elementi 

cardine della macchina, il blocco di UHMPWE (ottenuto da un processo di stampo e pressa) e la 

punta in Ti6Al4V (ottenuta con un processo di EBM). La prova di usura è stata effettuata da un 

tribometro pin-on-disc: un perno metallico, in Ti6Al4V, è posto all'estremità di un'asta di sostegno, 

che è caricata sul lato opposto da un peso di 30 N (Figura 45). Per la prova in lubrificazione, una 

goccia di fluido lubrificante è stata depositata da una pipetta calibrata sulla superficie del polimero, 

che è posta in posizione orizzontale (Figura 46). La spilla, lunga circa 5 cm a sezione quadrata (1 cm 

di lato) e provvista di punta conica (figura 46), era prodotto da una macchina EBM Q10 mediante 

sovrapposizione di polvere Ti6Al4V ELI Grado 23 strati; per quanto riguarda le caratteristiche 

metallurgiche del perno, si veda il lavoro di Aliprandi et al.[171] 

 

Figura 46 Prova tribologica: a) dispositivo “pin on disc” con pipetta graduata per l'alimentazione del lubrificante; b) dettaglio del 

campione UHMWPE e del suo supporto; Pin Ti6Al4V rispettivamente dopo la prova in bagnato (c) e condizioni asciutte (d). 
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Per il calcolo dell'usura, è stata assunta una densità media pari a 0,9355 g cm 3. Il test 

tribologico è stato effettuato mediante pin-on-disc dispositivo (schematizzato in Figura 44) a 

temperatura ambiente in all'aria aperta (asciutta) e in ambiente umido per deposizione una goccia di 

fluido lubrificante sulla superficie del campione. Il polimero è stato posizionato sul disco rotante 

sottostante l'azione di un perno in lega Ti6Al4V. Le seguenti condizioni sperimentali sono state 

assunte seguendo la normativa ASTM 99 G: un carico di 30 N, velocità di scorrimento di 60 giri/min, 

diametro della punta 2 mm e durata del test di 180 min per ogni misurazione. Il perno, posto 

all'estremità di un'asta di sostegno, è lungo 5 cm a sezione quadrata (lato 1 cm) e provvista di una 

punta conica (Figura 45b, c).  

Nel dettaglio, sono state utilizzate quattro condizioni dei media: 

1. condizione asciutta (codice: “Secco”); 

2. acqua distillata (codice: “DW”); 

3. fluidi sinoviali simulati (codice “SSF”); 

4. siero bovino naturale (codice “NBS”). 

La SSF è stata preparata presso il Dipartimento di Chimica, Scienze biologiche, farmaceutiche e 

ambientali Lab, Università di Messina, sciogliendo lo 0,3% in peso di acido ialuronico (codice: HA 

e formula chimica: [C14H21NO11]-n) in soluzione salina tamponata con fosfato a pH 7.4.36 HA è la 

principale macromolecola che tipicamente costituisce il liquido sinoviale umano formato da 

polisaccaridi, proteine e lipidi. NBS è stata fornita dal Dipartimento di Prevenzione Veterinaria ASP 

di Catania dal ginocchio di un giovane bovino, limpido, giallo paglierino, viscoso, in apparenza, e 

non si è coagulato. Era tenuto in a frigorifero prima di ogni prova. Quindi, la complessità chimica dei 

tre acquosi fluidi, utilizzati come lubrificante, aumenta nell'ordine: 

H2O (in DW) > H20 + HA (in SSF) > H2O + HA + proteine e lipidi (in NBS). 

Infine, attraverso un'analisi statistica, il valore medio e lo standard di deviazione sia di usura 

(Wsp) che di durezza (Shore D) sono stati calcolati utilizzando il software statistico Prism 8.0.2 

(GraphPad, Inc, La Jolla, CA). I dati sono stati verificati con i test D'Agostino & Pearson e Brown-

Forsythe per la normalità della distribuzione e l'omogeneità rispettivamente delle varianze. I dati sono 

risultati normalmente distribuito ed omogeneo. Pertanto, erano statisticamente analizzato sulla base 

dell'analisi della varianza a due vie (ANOVA) e Bonferroni post hoc test per confronti multipli a un 

livello di significatività (p <0,05).  
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Capitolo VI 

Risultati sperimentazione  

6.1 Risultati delle sperimentazioni su HDPE rinforzato 

In questa prima parte del lavoro è stata preparato una miscela nanocomposita composta da 

HDPE e palla grafite trattata meccanicamente (ottenuta con trattamento meccanico in una fresatrice 

a sfere per diversi volte e con granulometria ridotta). I nanocompositi sono stati caratterizzati 

attraverso l’analisi del momento torcente durante la miscelazione statica, analisi di trazione, usura e 

calorimetria. Si è proceduto ad un trattamento meccanico della polvere di grafite (Sigma-Aldrich, 

Merck KGaA, Darmstadt, Germania); avente purezza: del 99,9%; codice: 282863) macinata 

attraverso un mulino a palle (Retsch, modello: v5001) ad una frequenza di 20 Hz per tempi diversi 

(cioè 1 h, 2 h, 4 h, 6 h, 8 h e 16 h), per dare taglio e compressione per separare gli strati di grafene 

dalla massa di grafite. 

Per frantumare la polvere di grafite, all’interno del mulino a palle, e nello specifico all’interno 

delle giare di 25 ml di volume erano presenti due sfere metalliche. Le sfere in acciaio inox (inserita 

in ogni vasetto) avevano un diametro di 15 mm e un volume di 14,1 ml. Inoltre è stato inserito 1 g di 

grafite in ogni giara per il suo trattamento meccanico. I trattamenti di macinazione a sfere sono stati 

fissati al massimo tempo consecutivo di 1 h, seguito sempre da un periodo di riposo di 15 min prima 

di riprendere il trattamento successivo. La dimensione delle particelle di grafite è stata valutata 

mediante diffusione dinamica della luce (DLS) esposto nei capitoli precedenti. La morfologia della 

grafite è stata osservata mediante una scansione microscopio elettronico (microscopio FEI Quanta 

FEG450). Il microscopio elettronico a scansione funzionava con una tensione di accelerazione di 15 

kV e in modalità a basso vuoto. I campioni aderito a supporti in alluminio per mezzo di un adesivo 

grafitico. Le immagini sono state scattate facendo aderire i campioni ai supporti in alluminio per 

mezzo di un adesivo grafitico. Le immagini sono state scattate a ingrandimenti di 15 e 150 kx 

I campioni di ossa di cane per la prova di trazione sono stati ottenuti da un cutter Ray-Ran 

(secondo la norma ASTM D-638). Le prove di trazione statiche dell'HDPE puro e quella miscelata 

con grafite macinata a sfere in tempi diversi (da 0 a 16 h) che era il tempo massimo di macinazione 

delle sfere). Utilizzando una macchina universale Lloyd LR10K. I campioni utilizzati avevano la 

geometria di tipo V, secondo ASTM D638-10. La velocità della traversa era di 10 mm/min. Trazione 

meccanica i parametri, ottenuti dalle curve sforzo-deformazione risultanti, erano i seguenti: Young 

modulo (E, MPa), sollecitazione di snervamento (y, MPa), deformazione di snervamento ("y, %), 
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sollecitazione a rottura (b, MPa), deformazione a rottura ("b, %), lavoro a rottura (Wb, J) e carico 

massimo (carico, N). i valori sono stati ottenuto attraverso la media di 10 campioni per ogni test. Le 

misurazioni della resistenza all'usura sono state eseguite in un tester di usura pin-on-disc in aria e a 

temperatura ambiente utilizzando una lega Ti-6Al-4V di 2 mm di diametro. Il pin-on-disc il sistema 

ha fornito una traiettoria di usura di forma circolare con un carico di prova di 30 N, velocità di 0,25, 

0,50 e 1,00 rad/s e una durata del test di 2500 giri per ogni misurazione. Per ciascuno campione, il 

tasso di usura specifico Wsp (mm3/Nm) è stato calcolato come: 

                                                                (8) 

dove Dm (mg) è la perdita di massa del campione, r(g/mL) è la densità, Fn (N) è il carico normale e 

L (m) è la distanza di scorrimento totale. Il valore finale del tasso di usura specifico Wsp è stato 

determinato dalla media dei valori Wsp di n.3 campioni polimerici (per ciascuno nanocomposito 

ottenuto) [129,130]. La perdita di massa e la densità sono state valutate con un'elevata sensibilità 

bilancia elettronica (Explorer pro, HAUS Corporation, Parsippany, NJ-USA, EP 214C) con una 

precisione di 104 g. La densità del PE puro era 0,9604 /cm3, e quello del nanocomposito con lo 0,3% 

in peso di grafite fresata a sfere era 0,965 g/cm3.  

La figura 47 mostra l'andamento della coppia in funzione del tempo di miscelazione (in 

Brabender mixer) dell'HDPE puro e quelli con sfere di grafite macinate per tempi diversi. Per 

chiarezza di presentazione grafica solo quelli ad un tempo basso (2 h), un tempo medio (4 h), e un 

tempo alto (8 h). Il valore di coppia iniziale dell'HDPE puro era di circa 10 Nm. È diminuito 

rapidamente durante i primi 5-6 minuti di miscelazione e poi è diventato costante intorno ad un valore 

di 5 Nm. L'aggiunta dello 0,3% in peso di grafite macinata a sfere ha abbassato il valore di coppia dal 

momento iniziale di tutti i campioni (6,5 Nm). Nel campione PE-G2, la coppia è ulteriormente 

diminuita dopo alcuni minuti di miscelazione e poi è diventata costante intorno a valore di 4 Nm 

(dopo 15 min). 
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Figura 47 Andamento della coppia torcente durante la miscelazione statica. 

La presenza di grafite fresata a sfere per 8 h ha ulteriormente abbassato il valore di coppia a 

3,7 Nm (dopo 15 min di miscelazione). In generale, la coppia è progressivamente diminuita. Più la 

grafite è trattata all’interno delle sfere, minore è il valore della coppia torcente in fase di miscelazione. 

Le coppie di questi campioni sono mostrate nell'ordine: 

PE > PE-G0 > PE-G1 > PE-G2 > PE-G4 > PE-G6 > PE-G8 > PE-G16. 

Ciò indica che la presenza di grafite macinata a sfere diminuisce l'attrito del HDPE all'interno 

della camera di miscelazione. Più è lunga la macinazione della grafite dalle sfere, più lunga è 

l’esfoliazione. Le indagini morfologiche al SEM sono state eseguite sul puro e macinato a palle grafite 

in tempi diversi. Nella Figura 48a, b (campione PE-G0) e nella Figura 48c, d (campione PE-G1), 

possiamo vedere grandi piani di grafite, che sono quasi paragonabili in larghezza o leggermente 

inferiore dopo un'ora di trattamento di fresatura a sfere di grafite. Da queste immagini, è evidente che 

il trattamento meccanico non ha mostrato variazioni significative dopo un'ora rispetto alla grafite 

pura, poiché i piani grafitici, larghi ed estesi (maggiori di 200 nm) sono stati sempre osservati. Una 

situazione simile si è ripetuta dopo quattro ore dal trattamento. Per evidenziare la significativa 

frammentazione dei piani del grafene, è stata necessaria una meccanica trattamento per tempi più 

lunghi, almeno 8 h (campione PE-G8 nella Figura 48g, h) o anche meglio dopo 16 ore (campione PE-

G16 nella Figura 48i, l), era richiesto. La frammentazione dopo 16 h di trattamento meccanico era 

molto evidente, come i grandi strati di grafite è scomparso a favore di piccoli ammassi inferiori a 200 

nm (come discusso di seguito).  
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Figura 48 : Immagini SEM di grafite con ingrandimenti di 15 e 150 Kx a diversi tempi di fresatura a sfere: (a,b) 0 h; (c,d) 1 ora; 

(e,f) 4 ore; (g,h) 8 ore; (i, l) 16 h. 

Verificate la correlazione tra le proprietà meccaniche, calorimetriche e di usura di compositi 

PE e PE-BMG (miscela HDPE con grafite) con la dimensione effettiva delle particelle di riempitivo, 

è stata eseguita un'analisi DLS. Ciò ha consentito di misurare la dimensione media delle particelle di 
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grafite potendo correlare la tempistica di trattamento meccanico con l’esfoliazione della grafite. Il 

campione puro aveva una dimensione media delle particelle di circa 340 nm. Mentre la dimensione è 

diminuita progressivamente a circa 322, 295, 255, 250, 220 e 190 nm rispettivamente dopo 1, 2, 4, 6, 

8 e 16 ore (vedi Figura 49a). L'analisi DLS ha mostrato un drastico riduzione delle dimensioni dopo 

8 h di trattamento (40%) rispetto a quella del campione puro, ma solo un'ulteriore piccola variazione 

dopo 16 h (51%). Come mostrato nella Figura 49b, maggiore è il tempo di trattamento meccanico, 

minore è il diametro medio della dimensione delle particelle. Il DLS i risultati sono numericamente 

in accordo con quanto osservato attraverso l'analisi SEM. L'analisi morfologica con SEM ha infatti 

evidenziato una drastica riduzione delle particelle di grafite grazie al trattamento meccanico, sia dopo 

8 h che ancora di più dopo 16. 
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Figura 49: Distribuzione dimensionale della grafite in funzione del tempo di trattamento del PE e dei nanocompositi con diffusione 

dinamica della luce (DLS). (b) Dimensione delle particelle del diametro mediano rispetto al tempo di trattamento. (c) TGA analisi di 

Infine, l'analisi TGA (Figura 49) ha mostrato un aumento della perdita di peso per la grafite 

trattata (ca. 35% in peso) rispetto a quella non trattata (ca. 2% in peso), suggerendo che si è verificata 

una reazione di ossidazione durante il trattamento di macinazione a sfere. Si può vedere che il grado 
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di ossidazione era indipendente dal tempo di macinazione delle sfere e dal trattamento per a un tempo 

più lungo (16 h) non ha migliorato l'ossidazione rispetto al trattamento inferiore (2 ore). Pertanto, il 

periodo di silenzio di 15 minuti che abbiamo utilizzato tra la macinazione delle palle di un'ora sono 

stati utili i trattamenti con polvere di grafite descritti nella sezione Materiali e metodi. Per evitare 

l'ossidazione progressiva ingiustificata della grafite con l'aumento del tempo di fresatura. I grafici 

sforzo-deformazione del PE puro e di tutte le miscele (PE-G0, PE-G1, PE-G2, PE-G4, PE-G8 e PE-

G16) sono mostrati nella Figura 51. Il campione PE-G0 (PE mescolato con pura grafite, non trattata 

meccanicamente) ha mostrato una curva sforzo-deformazione diversa rispetto al puro PE. Infatti sono 

stati un aumento della pendenza del tratto iniziale e un aumento della rigidità osservato (il modulo 

elastico di Young è aumentato da circa 500 a circa 900 MPa), come visibile in il grafico ingrandito 

nel riquadro della Figura 51. La resistenza meccanica, sia allo snervamento che alla rottura pausa, 

diminuita da circa 28 a circa 25 MPa e da circa 16 a circa 12 MPa, rispettivamente. Lo sforzo a rottura 

è diminuito considerevolmente da circa dal 1200% a circa il 22% con un corrispondente crollo 

dell'opera a pausa da circa 24 a circa 7 J.  

 

Figura 50 Grafico carico-deformazione. 

I risultati hanno indicato che la presenza di grafite aggiunta all'HDPE, anche con un piccolo 

quantità (0,3% in peso), ha causato una significativa alterazione dell'organizzazione strutturale 

polimerica. Ha agito come un'inclusione, rendendo il materiale molto fragile. Questo ha coinvolto il 
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segnato peggioramento di tutte le proprietà meccaniche del PE, divenuto fragile da duttile Materiale. 

Il comportamento meccanico della miscela di nanocompositi è cambiato notevolmente, se l'HDPE è 

stato miscelato con lo stesso peso di grafite precedentemente macinata a sfere. Infatti, lo stress 

meccanico ha ridotto le sue dimensioni, ed è riuscito a distribuirsi in modo omogeneo e modo 

uniforme, intercalandosi all'interno della struttura macromolecolare. Lo sperimentale l'evidenza di 

quanto descritto ha evidenziato la riduzione del modulo a circa 630–640 MPa e l'innalzamento degli 

altri parametri meccanici, soprattutto dopo lunghi tempi (8–16 h) di trattamento meccanico. Alcuni 

parametri della miscela di nanocompositi sono diventati anche superiori a quelli del PE puro. Ad 

esempio, nel campione PE-G16, la resistenza meccanica allo snervamento aumentato ad un valore di 

circa 35 MPa, lo stress a rottura è aumentato fino ad un valore di circa 21 MPa, il carico massimo ha 

raggiunto circa 77 N. Il lavoro a la rottura era di circa 20 J vicino a quella del PE puro e la 

deformazione a rottura (cioè, circa il 200%) è diminuito di un ordine di grandezza. 

All'aumentare del tempo di trattamento meccanico della grafite, si sono verificati aumenti 

della resa stress e nell'allungamento a rottura. Pertanto, l'aggiunta di grafite fresata a sfere per tutti i 

periodi di tempo è stata utile per aumentare le proprietà meccaniche dell'HDPE puro. I parametri 

meccanici rispetto alla dimensione delle particelle del diametro mediano sono mostrati nella Figura 

50. Possiamo osservare le diminuzioni dello stress a rottura e allo snervamento (Figura 50a), le 

diminuzioni in deformazione a rottura e alla resa (Figura 50b), l'aumento del modulo di Young 

(Figura 50c) e la diminuzione del lavoro a pausa (Figura 50d), con l'aumento della dimensione media 

delle particelle di diametro. 
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Figura 51 Parametri di trazione meccanica dell'HDPE puro e dei suoi compositi con grafite trattata in tempi diversi: (a) sollecitazioni 

a snervamento e rottura; (b) ceppi a snervamento e rottura; (c) modulo di Young; e (d) lavoro in pausa 

Osservando i valori dei grafici dettagliati possiamo concludere che: 

• l'aumento del modulo del campione PE-G16 (630 MPa) rispetto a quello del PE puro (512 

MPa) era del 23%; 

• l'aumento della resistenza a rottura del campione PE-G16 (21 MPa) rispetto a quello di PE 

puro (16 MPa) era del 33%; 

• la deformazione a rottura del campione PE-G16 (194%) rispetto a quella del PE puro (1177%) 

è stato ridotto di circa un ordine di grandezza; 

• la diminuzione del lavoro a rottura del campione PE-G16 (20,82 J) rispetto a quello del PE 

puro (23,84 J) era del 12%. 

Sono stati confrontati i risultati della letteratura in materiali HDPE simili rinforzati con il stessa 

quantità di grafite (0,3 wt %), possiamo osservare che: i risultati in [140] hanno mostrato una 

maggiore miglioramento della rigidità (55%), una significativa diminuzione della deformabilità 
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(maggiore di due ordini di grandezza) e un miglioramento simile nella resistenza alla rottura (40%), 

mentre i risultati in [141] ha mostrato un maggiore miglioramento della rigidità (66%, da 600 a 1000 

MPa) e un diminuzione della resistenza all'urto (̀22%, da 450 a 350 J/m), rispetto ai risultati della 

carta presente. 

Pertanto, i nostri risultati riflettevano una migliore interazione del riempitivo all'interno del 

polimero matrice rispetto ad altri materiali simili, data la fragilità dei nostri nanocompositi era 

inferiore. Infine, la tabella 6 evidenzia che c'era una piccola differenza nella meccanica 

comportamenti dei campioni PE-G8 e PE-G16. 

 

Tabella 6 risultati delle caratterizzazioni meccaniche della miscela HDPE 

La figura 52 mostra le curve DSC, mentre le relazioni della temperatura di fusione e quello 

del grado di cristallinità con il diametro mediano delle particelle sono mostrati in Figura 52, c, 

rispettivamente. Come i picchi di fusione dei nanocompositi si sono spostati verso destra a valli 

superiori (come indicato dalla riga in Figura 52a), rispetto al PE puro. Quindi, la temperatura di 

fusione diminuiva con l'aumentare del diametro medio dimensione delle particelle (Figura 52), 

mentre il grado di cristallinità e l'entalpia di fusione sono aumentati (Figura 52, d). 
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Figura 52 Analisi calorimetrica a scansione differenziale (DSC) dell'HDPE puro e dei suoi compositi con fresatura a sfere di grafite 

in tempi diversi: (a) curve calorimetriche; (b) temperatura di fusione rispetto al diametro mediano delle particelle; (c) grado cr 

Rispetto al PE puro, sono stati identificati aumenti di tutti i parametri per tutti i compositi, 

come risulta dal dettaglio dei valori riportati in Tabella 7. Il valore Tm è aumentato del 4,6% e DH e 

X sono aumentati entrambi dell'11%. 

 

Tabella 7 Risultati DSC 

Questi risultati sono parzialmente in accordo con quanto riportato in [143], considerato come 

riferimento un valore di DH = 288 (J/g) e ha avuto un aumento di DH del 5% (in una miscela di 

HDPE con 60% in peso di grafite EG per misure di conducibilità elettrica e una dimensione media di 

40 m). Invece, la temperatura di fusione della stessa composizione era quasi invariato rispetto 

all'HDPE puro. I dati calorimetrici, quindi, ha indicato un aumento generale delle proprietà termiche 
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del nanocomposito, che è cresciuto poiché la dimensione mediana delle particelle è diminuita, 

suggerendo che ciò ha migliorato la dispersione del riempitivo all'interno della matrice polimerica e 

quindi gestito la migliore interazione tra il riempitivo e la matrice a causa dell'ampia superficie. 

Secondo i risultati meccanici, i dati DSC nella tabella 6 hanno evidenziato che c'era a piccola 

differenza nei comportamenti termici dei campioni PE-G8 e PE-G16. Il tasso di usura specifico è 

diminuito rispetto a quello del PE puro (durante 2500 cicli), all'aumentare del tempo di fresatura delle 

sfere (indipendentemente dalla velocità utilizzata; Figura 51a). Il valore variato da circa 1,1 x 10 -3 a 

circa 0,4 x 10 -3 mm3/Nm, con un miglioramento massimo del 65% della resistenza all'usura (Figura 

51,b). 

 

Figura 53 (a) Tassi di usura specifici dei campioni di PE e PE-G a diversi tempi di trattamento e velocità angolari. (b) Percentuale di 

miglioramento della resistenza all'usura rispetto al tempo di trattamento. (c) Tassi di usura a 2500–10.000 cicli per PE, PE-G8 

 

La diminuzione del tasso di usura concorda con la diminuzione del comportamento della 

coppia. Abbiamo evidenziato che la presenza di grafite fresata a sfere ha diminuito il valore di coppia 

e da qui l'attrito dell'HDPE all'interno della camera di miscelazione. Più è la grafite, più a lungo il 

tempo di macinazione delle palline. Allo stesso modo, il tasso di usura è diminuito all'aumentare del 

tempo di fresatura a sfere. Espandendo ulteriormente l'azione di usura, solo due campioni (PE-G8 e 
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PE-G16) hanno mostrato il meglio resistenza all'usura, e quindi estendendosi da 2500 a 10.000 cicli, 

nessun cambiamento significativo nel è stato osservato il valore del tasso di usura (Figura 53c). Ciò 

ha confermato che questi campioni sono riusciti a farlo hanno un'apprezzabile resistenza all'usura 

anche dopo lunghi tempi di stress da usura. 

Pertanto, l'azione meccanica dello sfaldamento dei piani grafitici è riuscita rompere la grafite, 

che era di dimensioni inferiori e meglio distribuita all'interno del polimero struttura, riuscendo a dare 

una buona intercalazione. In questo modo, gli strati grafitici possono fungere da un lubrificante che 

ha migliorato la resistenza all'usura dell'HDPE. Osservazioni più approfondite del grado di 

intercalazione della grafite all'interno della matrice polimerica e suo grado di esfoliazione sarà oggetto 

di un futuro studio. 

Infine, l'effetto della granulometria del diametro mediano sulla percentuale di miglioramento 

nella resistenza all'usura è tracciato in Figura 52d; qui, possiamo vedere che l'usura più alta la 

resistenza è stata ottenuta con il diametro medio più basso delle particelle di grafite. Come visto 

attraverso i risultati meccanici, termici e di usura descritti sopra, lo è evidente che il trattamento di 

otto ore può essere considerato sufficiente per ottenere una buona riduzione in granulometria (19 m). 

In effetti, c'è stata una buona prestazione meccanica grazie a una distribuzione sufficiente all'interno 

della matrice polimerica e un'interazione positiva tra il riempitivo e la matrice. L'ulteriore trattamento 

meccanico (fino a 16 h) produceva ancora a effetto di riduzione rispetto al trattamento di otto ore (16 

m), ma l'effetto era minore del previsto. Ne è risultato l'uso della fresatura meccanica per un lungo 

periodo, ad esempio 16 h in elevate forze meccaniche concentrate sugli strati di grafite. Dovremmo 

evitare l’ossidazione della grafite durante il trattamento di macinazione a sfere che potrebbe avvenire 

a lungo sollecitazioni meccaniche. Questo aspetto suggerisce ancora una volta che il tempo di 

trattamento di otto ore può essere considerata ottimale, in accordo con i risultati di trazione 

meccanica.  

. 
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6.2 Risultati delle sperimentazioni su UHMWPE 

In questa parte di lavoro, avendo dimostrato l’efficacia del trattamento meccanico del filler 

all’interno del polietilene dal punto di vista della resistenza all’usura, è stato eseguito lo studio 

dell'usura del comportamento del polietilene ad altissimo peso molecolare (UHMWPE) sotto il 

contatto di un perno tondo in lega Ti6Al4V, che è largamente utilizzato per la produzione di ultima 

generazione di impianti protesici mediante fabbricazione a fascio di elettroni (EBM). Sono state 

effettuate le prove di usura di UHMWPE a contatto con un pin Ti6Al4V all'asciutto o in presenza di 

fluidi lubrificanti caratterizzati dalle prove tribologiche, misure di bagnabilità e osservazioni 

morfologiche del contatto delle superfici. La resistenza all'usura UHMWPE migliora in condizioni di 

lubrificazione nell’ordine:  

secco <acqua distillata <sinoviale sintetico< siero bovino, 

secondo risultati di bagnabilità. Come suggerito dai profili della traccia, l'azione di contatto 

sull'asciutto potrebbe essere dovuto principalmente allo forzo di taglio mentre quello del lubrificante 

principalmente alla compressione fatica. 

I materiali sono stati caratterizzati attraverso la microscopia ottica per osservarne la 

morfologia. È stata eseguita la bagnabilità per verificare l'UHMWPE resistenza all'usura nelle diverse 

condizioni di lubrificazione sperimentate a secco, con acqua distillata e con fluidi sinoviali, sia 

sintetici che bovini.  

Prove di usura sono stati eseguiti a temperatura ambiente in diverse condizioni: a secco, in 

acqua distillata o sinoviale fluidi sia sintetici (SSF) che bovini naturali (BOV). Dopo le ispezioni 

visive dopo il test, il perno appare intatto (Figura 53), possibilmente con detriti polimerici, indicati 

dalla freccia rossa, sulla punta in il caso di condizioni asciutte (Figura 1d). Le misure di bagnabilità 

sulla superficie del polimero sono state effettuate preliminarmente mediante a dispositivo dotato di 

telecamera ad alta definizione. Le immagini acquisite sono state elaborate tramite a software in grado 

di calcolare l'angolo di contatto (θ) dal profilo di caduta. Per ogni caso considerato, sono state eseguite 

dieci misurazioni, calcolando il valore medio e la varianza. Le osservazioni nella microscopia digitale 

sono state eseguite per ispezionare gli effetti dell'usura sul polimero e sul perno metallico nelle aree 

di contatto. I campioni UHMWPE sono stati pesati prima e dopo ogni prova di usura, per misurarne 

la massa perdita Δm (g). Per confrontare i risultati delle varie prove si fa riferimento al tasso di usura 

specifico WS (mm3/Nm): 
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       (10) 

essendo ρ (g/mm3) la densità del provino, P (N) il carico applicato e L (m) la distanza di scorrimento 

totale (L=2·π·r·n); dove r (m) è il raggio della carreggiata e n il numero totale di giri di ciascuna 

prova).   

I risultati delle misure di bagnabilità sulla superficie UHMWPE sono concentrati intorno ai 

rispettivi valori medi, essendo le deviazioni standard inferiori a 2°. La figura 54a mostra la media 

valori dell'angolo di contatto per le diverse condizioni di lubrificazione: un comportamento idrofilo 

(θ = 87,39°) si osserva solo con il liquido sinoviale bovino, mentre risulta idrofobo nel caso di acqua 

distillata (θ = 95,8°) e liquido sinoviale sintetico (θ = 98,28°). I tassi di usura specifici, calcolati 

dall'equazione (10) nelle diverse condizioni tribologiche, sono mostrato in confronto nella Figura 

54b. Si può osservare che in condizioni asciutte WS è due o tre volte superiore ai valori misurati in 

condizioni di bagnato. Il miglior comportamento tribologico si ottiene attraverso l’azione del 

lubrificante con il liquido sinoviale bovino, in funzione dell'elevata bagnabilità, con la microstruttura 

molecolare UHMWPE. Perciò, l’UHMWPE assorbe le proteine presenti nel siero bovino e non nel 

lubrificante sintetico. Ad ogni modo, non c'è un pieno accordo in letteratura riguardo alle misurazioni 

dell'usura in naturale lubrificante perché la concentrazione delle proteine potrebbe variare in un ampio 

range con notevoli effetti su attrito e usura. [153]  

 

Figura 54 Diagrammi riepilogativi: a) angolo di contatto del fluido lubrificante sulla superficie UHMWPE, b) tasso di usura specifico 

misurato nelle diverse condizioni di lubrificazione. 
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Le macrografie digitali della punta del perno, effettuate prima e dopo le varie prove, sono 

riportate nelle Figure 54a e 54b. In queste immagini viene identificata l'area interessata dal contatto 

con il polimero mezzo di un cerchio bianco. La presenza di una superficie molto ruvida è intrinseca 

alla produzione di EBM processo, che si basa sulla deposizione di polvere con granulometria 

compresa tra 45 e 100 μm. [154] Inoltre, il confronto delle due immagini mostra l'assenza di qualsiasi 

effetto levigante sulla superficie della punta del perno dopo i vari test, dimostrando così che la lega 

non è usurata.  

 

Figura 55 Osservazioni digitali del perno, rispettivamente prima (a) e dopo i cicli di usura (b). 

Durante le prove di usura, diverse particelle di polietilene si staccano e si depositano sulla 

punta del perno, soprattutto all'interno il caso di usura a secco (vedi figura 55d). La ricostruzione, 

attraverso la funzione “tilling” del digitale microscopio, permette di confrontare il profilo della pista 

che viene impresso sulla superficie del polimero dopo la prova di usura in diverse condizioni di 

lubrificazione (Figura 56). L'usura a secco dà origine alla pista più profonda, che si riduce 

progressivamente nel seguente ordine: test in acqua, sinoviale sintetico e bovino fluido. È ragionevole 

presumere che in condizioni asciutte sia lo sforzo di taglio che agisce sull'UHMWPE e forma una 

pista di usura profonda con numerosi detriti. Invece, i lubrificanti favoriscono solo una compressione 

sollecitazione che deforma plasticamente le tracce di usura (come mostrano i rispettivi profili in 

Figura 56), riducendo la produzione di detriti. 
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Figura 56 Profili dei binari ottenuti sulla superficie del polimero dopo prove di usura in diverse lubrificazioni condizioni. 

 

6.3 Risultati delle sperimentazioni su UHMWPE rinforzato (GO) 

In questa parte di sperimentazione è stato studiato il comportamento all'usura 

dell'accoppiamento meccanico tra il biomedico polimero polietilene ad altissimo peso molecolare 

(UHMWPE) rinforzato con il grafene ossido e il perno in lega di titanio-alluminio-vanadio (Ti4Al6V) 

prodotto dall'elettrone attraverso la fusione del fascio (EBM). Il test tribologico è stato eseguito a 

secco e sotto l'azione di vari mezzi lubrificanti (acqua distillata [DW], liquido sinoviale simulato 

[SSF] e siero bovino naturale [NBS]) per studiarne gli effetti sull'usura, esattamente come la parte 

sperimentale precedente. Il comportamento fisico-meccanico, nei risultati, mostra un progressivo 

aumento della resistenza all'usura di oltre il 60% nel nanocomposito (UHMWPE/GO) con l'aggiunta 

di olio di paraffina (PO) rispetto all'UHMWPE e superiore con lubrificante NBS (oltre l'80%). 

L'azione di usura osservata viene ridotta nell'ordine Asciutto > DW > SSF ≥ NBS, riducendo così la 

produzione di detriti.  

Immagini SEM utilizzate per calcolare la distribuzione dimensionale sono presentati in Figura 

57, rispettivamente per Grp e GO. Le particelle di Grp sembrano essere di dimensioni più omogenee 

ma formate da grossi agglomerati, al contrario di quelle di il GO, che invece è formata da un’elevata 

quantità di particelle molto piccole. La distribuzione delle particelle si evince dalla figura 57 sia della 

grafite che della GO. La dimensione delle particelle (diametro d) è stata stimata utilizzando il formula 

d = 2(A/π)1/2, dove A è la sezione trasversale area di una particella misurata utilizzando il software 

ImageJ (versione 1,53 k-java8, Istituto Nazionale di Salute Mentale [STATI UNITI D'AMERICA]). 

I dati raccolti sono stati rappresentati graficamente con l'Origine Software 2019 (versione 9.6.5.169, 

OriginLab Corporation). La distribuzione delle particelle Grp si adatta alla distribuzione di Lorentz 
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(calcolato su 581 particelle), mentre la distribuzione delle particelle GO si adatta alla distribuzione 

lognormale (calcolata nel 1698 particelle). 

 

 

 

Figura 57 Immagine SEM a 5 kx (a,b), dimensione delle particelle distribuzione (c,d) e EDX (e,f) analisi di Grp  colonna di sinistra) 

e VAI (colonna di destra). 

La dimensione delle particelle per la grafite (Grp, prima dell'ossidazione) varia da pochi 

micron fino a circa 120 μm, mentre GO (dopo l'ossidazione di Grp) varia da pochi micron fino a circa 

80 μm. Questo può essere spiegato dal fatto che l'ossidazione crea gruppi funzionali che promuovono 

l'esfoliazione degli strati di grafite che di conseguenza portano alla riduzione della granulometria 

Grp.37 Pertanto, con lo stesso ingrandimento SEM, le particelle Grp sono accese di forma 

mediamente più grande con una morfologia multistrato rispetto alle particelle GO. Inoltre, l'analisi 
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EDX ha confermato la purezza della grafite (carbonio 93,2%, ossigeno 6,7%) mentre la composizione 

di GO è del 64,8% di carbonio e 34,4% di ossigeno (Figura 57e,f). Questi risultati sono coerenti con 

studi precedenti.38,39 Sia Grp che GO sono puri materiali poiché contengono tracce trascurabili di 

residuo elementi, come alluminio, silicio e potassio (Al, Si e K).40  

Nell’analisi termogravimetrica (TGA) e termogravimetrico differenziale vengono mostrate le 

analisi (DTG) di Grp e GO nella Figura 58. La grafite ha raggiunto un alto grado di termica stabilità 

dovuta alla completa ossidazione e decomposizione della grafite che si è verificata a 760°C con il 

90% di perdita in massa tra 600 e 760 C. Non è stata rilevata altra perdita in massa prima dei 600°C.41 

Invece, GO è molto più instabile termicamente rispetto al Grp. Si decompone in tre gradini: viene 

attribuita la prima (a circa 110 C). alla decomposizione delle molecole d'acqua, il secondo la fase di 

degradazione inizia a circa 220 C, corrispondente alla decomposizione dei gruppi funzionali 

dell'ossigeno, e la terza (a circa 550 C), è attribuita al carbonio rottura e ossidazione degli atomi. La 

spettroscopia Raman è una delle potenti e non distruttive metodologie utilizzate per determinare le 

strutture dei materiali (come esposto nei precedenti capitoli). La figura 58b mostra la presenza di due 

bande tipiche dei segnali Grp e GO: la linea D è a fascia disordinata che indica la formazione di difetti 

in le strutture, mentre la G-line è il risultato della vibrazione degli atomi di carbonio ibridati sp2. Nei 

nostri materiali, da una prima osservazione qualitativa dei picchi, la larghezza dei picchi relativi dal 

GO è maggiore di quelli di Grp, che appaiono più stretti. La presenza di atomi di ossigeno produce 

cambiamenti nelle proprietà delle vibrazioni nel reticolo del materiale nonché un aumento della 

distanza interplanare. Di conseguenza, la grafite ossidata, da un’osservazione degli spettri Raman 

hanno un picco D più intenso nella grafite non ossidata. In dettaglio, la linea D che riguarda l’intensità, 

intensità e rapporto sono elencati nella figura 59. I dati mostrano che la linea G di GO è spostata verso 

l'alto wavenumbers, a conferma della presenza di difetti nel file strati di grafene. Il rapporto di 

intensità della banda D al La banda G (ID/IG) è generalmente accettata come conseguenza di un 

difetto/disordine morfologico del materiale in carbonio. Nel nostro caso, il rapporto di intensità di 

GO (1,04) è doppio rispetto a quello di Grp (0,54). Quindi il GO è più disordinato del Grp.  La Figura 

58c mostra il pattern di diffrazione dei raggi X (XRD) di pura grafite e GO sintetizzata dal metodo  

Hummer. La grafite è molto cristallina e ha un effetto molto picco intenso (002) a 2θ = 26,40 con una 

spaziatura d di 3,37 A che rappresenta il piano c-assiale, perpendicolare ai piani esagonali di grafite. 

Questo diffrattogramma conferma che i trattamenti chimici, termici e fisici distruggere la struttura 

degli strati di grafite, come mostrato nelle immagini SEM (Figura 60). Inoltre, il confronto tra i due 

diffrattogrammi mostra un picco decrescente intensità di GO, un allargamento e uno spostamento del 
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picco ad angoli inferiori (a 2θ = 11,95). La spaziatura tra gli strati è pari a 11 A per intercalazione di 

gruppi funzionali introdotti dall'ossidazione. L'XRD indica che il GO è stato formato con successo.  

 

 

 

Figura 59 Posizione della linea Raman D/G, intensità e rapporto di Grp e GO 

Figura 58 : Termogramma TGA/DTG (a), spettri Raman (b) e analisi del diffrattogramma XRD (c) di Grp e GO, rispettivamente 
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Figura 60 Micrografie SEM di grafite pura (a, b, c) e GO sintetizzata (d, e, f) con diverse barre di scala (200, 50 e 10 μm). 

 

Le micrografie SEM a ingrandimenti crescenti di grafite pura (a,b,c) e GO sintetizzati 

mediante il metodo Hammer (d,e,f) sono mostrati nella Figura 60. Il confronto delle immagini a bassa 

(200 μm), media (50 μm), e il grande ingrandimento (10 μm) lo mostra chiaramente la grafite ha una 

struttura laminare bimensionale. Invece la struttura di GO non segue un particolare ordine geometrico. 

La struttura in grafite superiore l'ordine rispetto a GO era già stato evidenziato da XRD risultati. 

Inoltre, la struttura della grafite è notevole più compatto di GO (vedi Figura 60c, f). Questo è a causa 

dei gruppi ossidati di GO, che si ingrandiscono le catene intermolecolari (come trovato dai risultati 

Raman), abbassando la sua stabilità termica, secondo i dati TGA. La figura 61 mostra una micrografia 

ottica presa sul perno sezione trasversale, che è complanare all'elaborazione EBM piano, poiché la 

costruzione del perno è stata eseguita per sovrapposizione gli strati lungo l'asse del perno.  
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Figura 61 Pin stampata e ottica micrografia presa sulla sezione trasversale 

 

 

Figura 62 Tasso di usura di tutti i nanocompositi (a) e ottici profili di tracce di usura di UH-GO (b) con diversi lubrificanti 

La microstruttura osservata è stretta e può esserlo ampiamente riconosciuta come martensite 

aciculare (fase α0). In a tal proposito, un trattamento termico a temperatura superiore rispetto al β-

transus, come avviene durante il fascio di elettroni la scansione sugli strati di polvere, porta a un α–β 
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lamellare microstruttura (classificata come “trama di cestini”), che si trasforma in α0 martensite se la 

velocità di raffreddamento è elevata abbastanza. Questa fase è leggermente più dura e meno resistente 

alla fatica rispetto alle altre microstrutture, che di solito caratterizzano la lega Ti6Al4V.Per quanto 

riguarda le condizioni superficiali del perno, la rugosità massima, misurata su cinque profili della 

punta conica registrata al microscopio digitale, ha una media valore pari a 17,5 μm con deviazione 

standard di 2,5 micron. La rugosità delle superfici della protesi gioca un ruolo promuovere gli 

osteoblasti umani: è citato in letteratura che, quando la media aritmetica del profilo è assoluta valori 

è inferiore a 24,9 μm, la rugosità mostra un positivo effetto. Per questo motivo, la punta non è stata 

levigata prima utilizzato nel tribo-test.  

Valori del tasso di usura e profili ottici delle tracce di usura per sono mostrati nella figura 63 

dei nanocompositi UHMWPE/GO sotto diversi liquidi lubrificanti applicati ai test.b.  

Il profilo di usura della traccia del campione a secco è più profondo e con un aspetto molto 

accentuato nella parte centrale. Invece, con il liquido lubrificante, la scanalatura centrale di usura 

diventa sempre meno profondo, diminuendo sempre di più se aumenta il potere lubrificante del 

liquido. In accordo con ciò che ha stato osservato in lavori precedenti [206] è possibile pensare che 

in condizioni asciutte, senza lubrificante, la formazione di detriti di materiale prevale a causa 

dell'azione meccanica della punta. La diminuzione dell'usura del nanocomposito rispetto a UH 

cambia sensibilmente a seconda della t composizione del materiale, nel seguente ordine: 

UH > UH-Grp > UH-GO > UH-PGO. 

Ad esempio, la variazione di usura tra UH e UH-PGO è 64,6% in secco (p <0,0001), 49,11% 

in DW (p <0,0001), 58,42% in SSF (p <0,0001) e 58,13% in NBS (p <0,0001).  

Questi risultati suggeriscono che la minore compattezza di GO, e la sua stabilità termica 

inferiore rispetto al puro Viene inoltre confermata l'aggiunta di PO per essere efficace nel favorire un 

riempitivo ancora migliore distribuzione. Una diminuzione dell'usura si ripete anche secondo il tipo 

di mezzo lubrificante:  

Secco > DW > SSF ≥ NBS. 

In questo caso la variazione di usura tra Dry e NBS è 63,39% per UH (p <0,0001), 56,18% 

per UH-Grp (p <0,0001), 58,16% per UH-GO (p <0,0001) e 56,69% per UH-PGO (p <0,0001).  
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Figura 63 Immagini in falsi colori, ottenute mediante microscopia digitale, della traccia di usura di UHMWPE/GO. 

Questi risultati indicano che la presenza del lubrificante riduce l'azione della punta metallica 

sul polimero. SSF a base di acido ialuronico ha un maggiore potere lubrificante azione rispetto alla 

sola acqua distillata. Le proteine presenti nel NBS facilitano ulteriormente l'azione lubrificante 

rispetto al Fluido SSF.  L'andamento sopra discusso può essere dedotto anche da osservando i profili 
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di usura nella Figura 63b. È correlato a un solo tipo di campione, ovvero UH-GO, nei diversi media 

(Dry, DW, SSF e NBS) da questo composito mostra le migliori prestazioni di usura tra le diverse 

rinforzi considerati. 

 

Figura 64 Microdurezza Shore D misurata all'interno dell'usura traccia di nanocompositi UHMWPE con diversi lubrificanti (a 

secco, DW, SSF, NBS) 

Sulla superficie del polimero si forma una scanalatura circolare a causa del suo contatto con 

la punta, che è la causa della produzione di detriti. Per quanto riguarda il meccanismo coinvolto 

nell'usura polimeri, in letteratura si è considerata la deformazione plastica come può essere 

generalmente il loro comportamento tribologico spiegato in termini di forze di adesione e di 

deformazione agendo sulle superfici a contatto con controfacce ruvide. Tuttavia, la presenza di un 

flusso plastico determinante alle creste laterali non è così evidente nella Figura 6 come osservato di 

Grasso et al. in campioni UHMWPE non rinforzati. Nel nostro caso è da ascriversi alla lubrificazione 

interna effetto del riempitivo, che riduce le forze di attrito. Il profilo di usura secca è più profondo 

con un aspetto molto accentuato traccia al centro e bordi esterni piatti. Come il lubrificante la potenza 

aumenta, la scanalatura centrale di usura diminuisce e meno profondo. Quindi, è possibile pensare 

che all'asciutto condizioni, senza lubrificante, la formazione di materiale detriti è l'effetto di usura 

prevalente nanocomposito sotto diversi media: Dry (a, b), DW (c, d), SSF (e, f) e NBS (g,h). D'altra 

parte, in presenza di lubrificante fluido, prevale un'azione di compressione da parte della punta in 

metallo, che comprime il materiale plastico facendolo abbassare la parte centrale. Pertanto, deforma 

plasticamente il polimero; la perdita di massa è ridotta e vengono dispersi meno detriti nell'ambiente 
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esterno. Ciò che è stato spiegato finora attraverso l'immagine di i profili di usura sono confermati 

anche attraverso il falso colore immagini ottenute dal microscopio digitale in Figura 63a– h. Questo 

rendering mostra le varie tracce di usura del Campioni UH-GO nei diversi mezzi lubrificanti. Inoltre, 

si osserva che la profondità dell'usura scanalatura (indicata con i diversi colori) gradualmente 

diminuisce all'aumentare del potere lubrificante del mezzo ordine già discusso sopra  

(Dry > DW > SSF ≥ NBS). 

Pertanto, analogamente al rafforzamento del polimero grazie al riempitivo si riduce la 

presenza di fluido lubrificante il dimagrimento e la dispersione dei detriti nell'esterno ambiente.  

 

Figura 65 Analisi DSC UHMWPE rinforzato 

Per spiegare l'effetto dei lubrificanti sulla resistenza all'usura proprietà dell'UHMWPE e dei 

suoi nanocompositi, microdurezza e sono state effettuate misurazioni calorimetriche fuori. La Figura 

8. mostra la variazione della microdurezza Shore-D misurata all'interno della pista di usura di ciascun 

campione dopo il test nelle diverse condizioni di lubrificazione. I risultati mostrano che il valore di 

durezza di UH in dry è pari a 58 HD e rimane pressoché costante nei vari lubrificanti. Ciò è dovuto 

all'ordine strutturale di UHMWPE, che lo rende poco permeabile ai fluidi nelle condizioni di prova 

di usura. Invece, lo Shore-D la microdurezza diminuisce nei nanocompositi nel seguente ordine: 

UH > UH-Grp > UH-GO > UH-PGO. 

L'azione plastificante del PO (nel campione UH-PGO) aiuta a raggiungere la durezza minima 

nel nanocomposito (p <0,0001). L'aggiunta dei diversi riempitivi, anche se in piccolo quantità (0,5 

wt.%), altera la struttura cristallina di UHMWPE, diminuendone il grado di ordine. Il diverso tipi di 
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riempitivi riducono la durezza indipendentemente dal lubrificante utilizzato. Pertanto, è ragionevole 

pensare che il lubrificante penetra solo in più strati esterni di quelli coinvolti nella prova di durezza 

(p <0,0001). 

L'analisi DSC è mostrata nella Figura 65, in cui può essere osservato che la temperatura di 

fusione e il grado di cristallinità si sposta verso valori più bassi, d'accordo con i risultati della 

microdurezza Shore-D: 

UH > UH-Grp > UH-GO > UH-PGO. 

In particolare, la temperatura di fusione diminuisce la direzione della freccia indicata in Figura 9 da 

138,2° C (nell'UH) a 136,9° C (nell'UH-PGO, meglio visibile nei picchi ingranditi nella scatola 

interna). Inoltre, il grado di cristallinità diminuisce dal 48,95% (in UH) al 37,92% (in UH-PGO) e 

spessore lamellare (lc) passa da 37 nm a 31,6 nm. Questi risultati mostrano che l'aggiunta di GO con 

paraffina l'olio provoca un cambiamento nell'ordine strutturale del polimero, con una diminuzione 

della fase cristallina a favore della fase amorfa disordinata. Possiamo ipotizzarlo il disordine 

maggiore favorisce la penetrazione del fluido all'interno della matrice polimerica, con il conseguente 

diminuzione dell'usura.  
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Conclusioni 

Questo lavoro di tesi ha riguardato lo studio di materiali polimerici e metallici utilizzati in ambito 

biomeccanico. In particolare abbiamo studiato il polietilene (in due differenti forme strutturali, ossia 

quello ad alta densità HDPE, e il polietilene ad altissimo peso molecolare, UHMWPE; specifico per 

l’uso in ambito biomedico). 

Entrambe le tipologie di PE sono usate in applicazioni ad alte prestazioni chimico-fisiche e 

meccaniche nell’ambito dei polimeri termoplastici. Cio grazie alle loro peculiari prestazioni fisico-

meccaniche, che sono superiori ad altre poliolefine della medesima classe di materiali ( ad es. LDPE, 

LLDPE, ovvero polietileni a bassa densità). Il PE ad alta densità è stato studiato in miscela con la 

grafite trattata in modo specifico per conferire il massimo potere anti-attrito l’HDPE. Sono stati 

preparati dei nanocompositi di HDPE con grafite trattata al mulino a palle in modo da renderla 

estremamente piccola e poterla disperdere al meglio all’interno della matrice polimerica. 

Il trattamento al ball milling ha anche favorito un notevole incremento del potere lubrificante del 

nanocomposito grazie alla drastica riduzione delle dimensioni degli strati di grafite: dopo 8-16 ore di 

trattamento meccanico, si sono raggiunte dimensioni di circa 200 nm che hanno permesso una buona 

capacità di miscelazione con il polimero. I nanocompositi hanno mostrato anche un miglioramento 

in resistenza meccanica (il modulo elastico di Young è aumentato da circa 500 a circa 900) oltre che 

ad usura di circa il 65% e resistenza termica di circa 143°C. 

L’altro materiale polimerico studiato è stato l’UHMWPE. In particolare è stata analizzata la sua 

performance di resistenza ad usura nell’accoppiamento con il metallo (lega Ti6Al4V) utilizzato nelle 

protesi di articolazioni mobili. Sono stati studiati gli effetti tribologici sia nel caso di differenti fluidi 

lubrificanti (a secco, acqua, liquido sinoviale sintetico e liquido sinoviale naturale o bovino) che nel 

caso di aggiunta di filler lubrificanti (grafite, ossido di grafene o ossido di grafene con olio di paraffina 

per migliorare ancor di più la dispersione del filler all’interno della matrice polimerica). Anche in tal 

caso è stato analizzato l’aspetto di resistenza ad usura del materiale, ed in particolare l’accoppiamento 

tribologico metallo/polimero. I risultati hanno mostrato il comportamento del polimero puro testato 

con la lega di titanio per comprendere il comportamento ad usura (ancora non era stato studiato in 

letteratura). Ciç ha permesso di comparare la successiva sperimentazione, attraverso l’additivazione 

del filler all’interno del polimero UHMWPE e di comprenderne le conseguenze meccaniche.  

Lo studio della punta metallica in lega è stato particolarmente interessante in quanto si è considerato 

un materiale non tradizionale (ossia ottenuto per colata) ma con una tecnica innovativa quale l’EBM. 
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Essendo l’EBM una tecnologia di recente utilizzo, soprattutto perché appartenente al campo della 

manifattura additiva, la quale permette di ricreare modelli e oggetti di qualsivoglia natura geometrica 

e di conseguenza, personalizzabili e adattabili alla fisionomia del paziente, non era stato ancora 

analizzato il comportamento tribologico con miscele polimeriche ad alte prestazioni. 

I risultati, della terza parte sperimentale hanno mostrato un netto miglioramento alla resistenza ad 

usura della miscela ad alta prestazione (UHMWPE + Filler). Oltre l’80% di resistenza ad usura è stata 

trovata rispetto al polimero puro ed un miglioramento (evinto dalle tracce rilevate al microscopio 

digitale) con il contatto metallico attraverso la doppia applicazione di liquido lubrificante nel test di 

usura e filler miscelato al polimero. 

Visti gli interessanti risultati di questi studi sperimentali, sfociate in diverse pubblicazioni (n.3) 

scientifiche verificate da esperti anonimi, i possibili sviluppi futuri potrebbero riguardare sicuramente 

l’aspetto predittivo del contatto ad usura tra i suddetti materiali. La validazione di una mappa 

tribologica contenente le variabili più importanti presenti nel sistema protesico (ad es. pressione di 

contatto tra il polimero ed il metallo, velocità di strisciamento, tempo di usura). Tutte variabili che 

permetterebbero di conoscere la perdita in peso del polimero e di conseguenza, conoscendone la 

densità, anche il volume. Ciò permetterebbe di relazionarci alla legge di Archard, o legge predittiva 

di usura. Altre applicazioni potrebbero includere un’ottimizzazione nel campo del design di questi 

sistemi altamente performanti, migliorando l’ergonomia e distribuendo al meglio le forze in gioco, 

che inevitabilmente contribuirebbero ad aumentare la resistenza ad usura del sistema. 
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