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Abstract 
 

Ad oggi, l’attuale gold standard per il trattamento di amputazioni transfemorali è 

rappresentato dall’utilizzo di protesi con invaso (socket). Tuttavia, si rileva un elevato 

grado di insoddisfazione in questo tipo di protesi, dovuto a numerose complicazioni. Per 

questo sono state sviluppate le protesi osteointegrate. Queste protesi hanno numerosi 

vantaggi rispetto alla tipologia socket ma presentano anch’esse dei problemi, in 

particolare problemi meccanici, di mobilizzazione e infezione. Per questo, lo scopo di 

questo elaborato di tesi è stato quello di sviluppare ed ottimizzare un metodo per 

caratterizzare il comportamento biomeccanico di una protesi osteointegrata per amputati 

transfemorali impiantata nell’osso, utilizzando un sistema di Correlazione Digitale di 

Immagini (Digital Image Correlation, DIC). In particolare, sono state valutate le 

condizioni e i metodi sperimentali utili a simulare una reale situazione fisiologica di 

distribuzione delle deformazioni sulla superficie dell’osso una volta impiantata la protesi. 

Per le analisi è stato utilizzato un provino di femore in composito nel quale è stata 

impiantata una protesi osteointegrata. È stata effettuata un’ottimizzazione dei parametri 

della DIC per consentire una misura precisa e affidabile. In seguito, sono state svolte due 

tipologie di test di presso-flessione sul provino per valutare la ripetibilità 

dell’esperimento, e l’intensità delle deformazioni superficiali, al variare del carico in 

range fisiologico. Il metodo sviluppato è risultato ripetibile e affidabile, con un errore al 

di sotto della soglia stabilita. All’aumentare del carico è stato possibile osservare un 

aumento lineare delle deformazioni, oltre che un aumento dell’estensione dell’area 

sottoposta a deformazioni più elevate. I valori di deformazioni ottenuti rientrano nei range 

fisiologici e sono confrontabili con quelli ottenuti in letteratura in condizioni di 

sollecitazione fisiologica.  L’applicazione del metodo sviluppato a provini di femore 

provenienti da donatore umano permetterà la generalizzazione dei risultati ottenuti in 

questo studio. 
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1. Introduzione 
 

 

1.1 Anatomia femorale 
 

Il femore è un osso dell’arto inferiore situato nella coscia che contribuisce a formare 

anche l’articolazione del ginocchio e dell’anca (Figura 1). Si tratta dell’osso più lungo e 

pesante del corpo, con una lunghezza corrispondente a circa  un quarto della statura 

dell’individuo. Come tutte le ossa lunghe, di cui fa parte, si divide in un corpo o diafisi e 

due estremità o epifisi, chiamate prossimale (vicina al corpo) e distale (distante dal corpo). 

La diafisi è costituita da osso corticale (compatto e resistente) che riveste la cavità 

midollare, contenente il midollo osseo. Si presenta arrotondata e liscia, a eccezione di una 

cresta situata posteriormente, detta linea aspra. Ogni epifisi è composta invece da osso 

spugnoso (leggero e più flessibile) circondato da un sottile strato di osso compatto; si 

presenta generalmente più voluminosa della diafisi, con una o più superficie lisce per 

l’articolazione con le ossa vicine. Il confine tra epifisi e diafisi è formato dalla cartilagine 

di coniugazione, chiamata metafisi. 

L’epifisi prossimale del femore è costituita dalla testa, dal collo e dai due trocanteri. La 

testa, di forma sferica, è ricoperta da cartilagine articolare e s’inserisce all’interno 

dell’acetabolo dell’osso dell’anca costituendo l’articolazione dell’anca, mentre il collo 

collega la testa alla diafisi. La testa e il collo formano con l’asse maggiore del corpo un 

angolo ottuso (con valore compreso tra i 115° e 140°), che determina l’orientamento 

obliquo del femore nella coscia. Tra il collo e il corpo del femore sono presenti i 

trocanteri, grande e piccolo, due rilievi voluminosi e irregolari che fungono da punto 

d’attacco per i muscoli. L’epifisi distale del femore è costituita da due masse convesse, i 

condili del femore, distinti in mediale (interno) e laterale (esterno), che presentano due 

sporgenze dette epicondili. I condili sono rivestiti da cartilagine articolare e si articolano 

con i piatti tibiali a formare l’articolazione del ginocchio.[1] 
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Figura 1:  Femore umano destro: vista anteriore (sinistra) e posteriore (destra) 

  

 

1.2 Amputazioni transfemorali 

L’amputazione di un arto è un evento traumatico che influisce profondamente non solo 

sulle capacità fisiche di una persona, ma anche sulla sua qualità della vita [2]. Per 

amputazione si intende la rimozione parziale o totale di un arto dal corpo, dove il 

segmento residuo dell’arto prende il nome di moncone. Si distinguono due categorie di 

amputazione: di tipo minore (solitamente riguardanti le dita) e di tipo maggiore (per 
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segmenti corporei di dimensioni più grandi). In particolare, in questo elaborato di tesi, 

viene presa in considerazione l’amputazione del femore (ovvero transfemorale). Tale 

amputazione può avvenire a vari livelli della coscia, a seconda del motivo per cui si ritiene 

necessario un tale intervento, con conseguenti scelte differenti nel tipo di protesi da 

utilizzare.  

 

1.2.1 Cause e incidenza delle amputazioni transfemorali 

I dati disponibili riguardanti le cause e l’incidenza delle amputazioni agli arti inferiori, in 

particolare per amputazioni transfemorali, variano in base al paese di studio, all’età di 

riferimento ed alla causa di amputazione. In generale in paesi in via di sviluppo la causa 

principale di amputazione agli arti inferiori risulta essere di natura traumatica, a seguito 

di incidenti sul lavoro, nel traffico o in conflitto [3] ed interessa una parte di popolazione 

più giovane. Al contrario in paesi sviluppati tali interventi sono in grandissima parte 

conseguenza di infezioni a seguito di malattie cardiovascolari periferiche, con una 

percentuale dell’80% (in particolare aterosclerosi, associata in un terzo dei casi a diabete 

concomitante), che caratterizzano quindi persone più anziane, di 60 anni e oltre. Altre 

cause non trascurabili in paesi sviluppati risultano essere eventi traumatici (17%), cancro 

(2%) ed anomalie congenite (<1%)  [4]. 

Nel corso di uno studio della durata di 8 anni negli Stati Uniti sono state registrate in 

totale 1.189.785 amputazioni, di cui il 266.465 di tipo transfemorale (22,4%), 287.295 di 

tipo transtibiale (24,1%), 454.590 a livello pari o al di sotto della caviglia (38%). I valori 

sono riportati in Figura 2. Per quanto riguarda le amputazioni transfemorali il 95% era 

dovuto a malattie cardiovascolari e il 4% causato da un trauma, mentre solamente una 

bassissima percentuale era conseguenza di un tumore o di malattie congenite, 

rispettivamente 0,9% e 0,05% [5]. È stato registrato inoltre un incremento negli anni delle 

amputazioni a seguito di malattie cardiovascolari, causato da un analogo aumento di tali 

patologie, mentre si è rilevato un decremento notevole per le amputazioni da trauma (circa 

un terzo in meno) e quasi un dimezzamento di quelle legate allo sviluppo di un cancro. 

Per quanto riguarda le differenze nei due sessi, in tutte le patologie prese in 

considerazione (a eccezione del cancro) gli uomini sono risultati essere più soggetti a 
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subire amputazioni da giovani, mentre le donne presentano un incremento dell’incidenza 

maggiore con l’avanzamento dell’età nel caso di malattie cardiovascolari  [5]. 

 

Figura 2: Incidenza amputazioni negli USA (1988-1996) 

 

Per quanto riguarda i dati in Italia, si rileva un’incidenza di amputazione agli arti inferiori 

di 70,3 persone su 100.000 per soggetti anziani, con un totale di quasi 5000 amputazioni 

agli arti inferiori all’anno, di cui il 77% a livello della coscia (escludendo amputazioni di 

tipo minore) [6]. 

 

1.3 Trattamenti per amputazioni transfemorali 

 A seguito di un’amputazione transfemorale, dopo un periodo di guarigione della ferita, 

si procede con la riabilitazione e l’introduzione all’uso di una protesi, al fine di recuperare 

il più possibile la funzionalità dell’arto. La scelta del tipo di protesi influisce in modo 

significativo sia sul recupero della mobilità che sullo stato psicologico dell’amputato. 

Tale scelta si basa sulle condizioni e caratteristiche specifiche del paziente, sulla 

lunghezza residua dell’osso e su eventuali comorbidità. Ad oggi esistono due categorie di 

protesi per amputati transfemorali: le protesi tradizionali e le protesi osteointegrate. 

 

 

22.4%

24.1%
38%

22.7%
Transfemorali
Transtibiali
Caviglia/piede
Altro



8 

 

1.3.1 Protesi tradizionali 
 

L’attuale gold standard per quanto riguarda le protesi per amputazioni transfemorali è 

rappresentato dalle protesi tradizionali o socket prothesis (Figura 3). Sono protesi 

costituite da cinque elementi strutturali fondamentali: 

• Invasatura (Socket) 

• Ginocchio protesico 

• Pilone 

• Piede protesico 

• Cosmesi di rivestimento 

Figura 3: Esempio di protesi tradizionale 

 

L’invasatura è l’elemento a diretto contatto con l’estremità residua dell’arto, che permette 

l’aderenza della protesi e che differenzia maggiormente le protesi tradizionali da quelle 

osteointegrate. La comodità e vestibilità di questo elemento sono determinanti nella scelta 

di indossare o no la protesi da parte dell’amputato [7]. I materiali più utilizzati per la 

realizzazione di questa componente sono poliuretani e siliconi, mentre vengono impiegati 

principalmente titanio, alluminio e carbonio per il pilone, che ha funzione portante. Il 

piede e il ginocchio protesico sono componenti fondamentali per garantire un pattern di 
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cammino il più possibile fisiologico, mentre la cosmesi di rivestimento ha prettamente 

funzione estetica. 

 

1.3.2  Protesi osteointegrate 
 

La seconda categoria di protesi per amputazioni transfemorali è rappresentata dalle 

protesi osteointegrate. L’osteointegrazione si definisce come l’integrazione strutturale e 

funzionale tra osso e impianto protesico, che sfrutta il rimodellamento osseo per formare 

un ancoraggio diretto tra sistema scheletrico e protesi. Il termine osteointegrazione fu 

coniato negli anni ‘60 dal ricercatore svedese P.Brånemark [8], che impiegò tale 

meccanismo per l’impianto di protesi dentali in titanio, mentre l’applicazione su protesi 

per amputati ebbe  inizio solo negli anni ’90 [8]. I vantaggi di una protesi osteointegrata 

rispetto ad una protesi tradizionale sono molteplici e ben documentati[9], [10], in gran 

parte dovuti all’assenza di un’invasatura, e quindi conseguenti problematiche 

dermatologiche [11], e al trasferimento diretto  dei carichi al sistema scheletrico, che 

garantisce maggiore stabilità e agilità nel movimento. 

I principali dispositivi protesici osteointegrati, che verranno descritti di seguito, sono:  

• OPRA (Osseointegrated Prostheses for the Rehabilitation of Amputees) 

• ILP (Integral Leg Prosthesis)  

• OPL (Osseointegrated Prosthetic Limb)..  

OPRA 

OPRA è un modello di protesi osteointegrata nato in Svezia nel 1998, costituito da tre 

componenti principali: un elemento cilindrico filettato, completamente impiantato 

all’interno della cavità midollare, denominato fixture, dove avviene effettivamente il 

processo di osteointegrazione; una componente percutanea detta abutment che viene 

incastrata a press-fit (martellata) nell’estremità distale della fixture e alla quale viene 

agganciato il resto della protesi; ed infine l’abutment screw, che consiste in una vite che 

si estende all’interno della cavità dell’abutment e serve a garantirne l’aggancio con la 

fixture (Figura 4) [9]. L’impianto richiede due operazioni chirurgiche a sei mesi di 
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distanza; la prima necessaria per posizionare la fixture e la seconda per l’inserimento delle 

componenti percutanee [2]. Tra le principali complicazioni che si sono registrate 

nell’utilizzo di questo dispositivo si è registrato il cedimento a fatica della fixture, 

cedimenti meccanici che portano alla revisione del moncone o della vite del moncone  

[9], [12]. Inoltre, si è evidenziato un elevato tasso di fallimento meccanico [12].  

Figura 4: protesi osteointegrata di tipo OPRA 

 

ILP 

ILP è un tipo di protesi risalente ai primi anni 2000 ideato specificatamente per amputati 

transfemorali (Figura 5). Si tratta di una protesi costituita da uno stelo in lega di 

molibdeno-cromo-cobalto, di lunghezza pari a 140-180 mm, leggermente ricurvo al fine 

di seguire la naturale curvatura del femore e di prevenire la rotazione della protesi 

all’interno della cavità midollare. Lo stelo è ricoperto sulla parte prossimale da uno strato 

macroporoso spesso 1,5 mm (“spongiosa metal’’) che contribuisce all’osteointegrazione. 

 

 

Figura 5: Impianto ILP 

OPL 

OPL è un sistema osteointegrato realizzato in lega Ti6Al4V, introdotto in Australia nel 

2013 (Figura 6). Esistono due design di questo tipo di protesi, OPL di tipo A, che presenta 
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una testa extramidollare, e OPL  di tipo B, con una testa intramidollare a campana, adatta 

ad amputazioni transfemorali distali. Rispetto alla struttura dell’ILP presenta inoltre un 

rivestimento ruvido in titanio al posto dello strato macroporoso e un’eventuale barretta 

metallica trasversale all’estremità prossimale che contribuisce alla stabilità del sistema.   

 

 

(a)         (b) 

Figura 6: (a) Impianto OPL di tipo B  (b) Impianto OPL di tipo A (sinistra) e di tipo B (destra) 

 

1.3.3 Rischi e complicazioni legati all’utilizzo di protesi 

transfemorali 
 

Nonostante le protesi tradizionali rappresentino la soluzione adottata più comune per 

amputazioni transfemorali, è stato osservato che un’elevata percentuale di amputati si 

ritrova insoddisfatta della propria protesi, con conseguente diminuzione  della qualità 

della vita [11], [13], a causa di problematiche comuni quali: 

• Irritazioni cutanee e dermatiti; 

• Infezioni e funghi; 

• Edema; 

• Problemi circolatori; 

• Dolore; 

• Limitata mobilità; 

• Sudorazione e calore eccessivi al moncone; 
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• Inadeguata adattabilità della protesi; 

Tali complicazioni si presentano in percentuale molto minore nel caso di protesi 

osteointegrate, con un incremento notevole del range di mobilità, nel cammino e nella 

comodità da seduti [9], [10], oltre che dello stato psico-fisico della persona. Tuttavia, 

sebbene l’osteointegrazione sia una soluzione molto promettente e adatta a pazienti che 

trovano difficoltà nell’uso di protesi tradizionali, esistono numerosi criteri da rispettare 

per essere considerati idonei ad un tale intervento, tra i quali [14]: 

• Età >18 e  <70 anni; 

• Peso < 100 Kg; 

• Assenza di comorbidità quali diabete, malattie cardiovascolari, osteoporosi ecc.; 

• Assenza di infezioni in corso e problematiche dermatologiche al moncone; 

Per quanto riguarda le protesi osteointegrate le principali complicazioni sono 

rappresentate dall’elevato rischio di infezione, dovuto al fatto che si tratta di sistemi 

percutanei, dalla mobilizzazione della protesi nell’osso e dal rischio di rottura della 

protesi all’interno dell’arto [14]. 

 

1.4 Metodi per la caratterizzazione meccanica di femori 

con protesi osteointegrate 

La caratterizzazione meccanica (in vitro, in vivo e in silico) del femore è stata studiata in 

diversi contesti negli anni [15]–[20]. Alcuni dei metodi più comuni per la 

caratterizzazione meccanica dei materiali sono gli estensimetri, gli LVDT (Linear 

Variable Differential Transformer o trasduttori di spostamento induttivo) e la DIC 

(Digital Image Correlation). 

1.4.1 Estensimetri 
 

Gli estensimetri sono stati i primi strumenti utilizzati per misurare deformazioni sulla 

superficie di un provino. Si tratta di strumenti impiegati nella misura di deformazioni 
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dimensionali di piccola entità a seguito di sollecitazioni meccaniche o termiche. Ne 

esistono varie tipologie, ma gli estensimetri elettrici a resistenza sono i più comunemente 

utilizzati.  

Sono stati impiegati per misurare in vitro le deformazione triassiali del femore durante 

condizioni di carico fisiologiche e durante una simulazione di caduta [15], oltre che per 

la determinazione delle proprietà meccaniche del femore (coefficiente di Poisson, modulo 

elastico e viscoelastico etc.) [16]. Nonostante siano strumenti di misura molto precisi, 

permettono di avere una misura solamente puntuale delle deformazioni, nel punto dove 

sono posizionati. Pertanto, parte dell’informazione utile si perde, poiché non si è in grado 

di rilevare ciò che accade nei punti vicini agli estensimetri. Inoltre, essendo gli 

estensimetri degli strumenti rigidi, il fissaggio al provino può influire sulla misura o 

essere limitato dalla geometria dell’oggetto da misurare, di conseguenza alterando i 

risultati. 

 

1.4.2 Linear Variable Displacement Transducer (LVDT) 
 

I trasduttori di spostamento induttivo sono dispositivi utilizzati per convertire le 

vibrazioni o il moto meccanico, in particolare gli spostamenti lineari, in segnali elettrici 

e viceversa. Comprendono un nucleo ferromagnetico fissato ad un’asta e tre bobine; a 

seguito di un movimento il nucleo induce tensione nelle bobine da cui è circondato, 

generando un segnale proporzionale allo spostamento. 

 Gli LVDT sono stati utilizzati per testare in vitro la mobilità di protesi d’anca all’interno 

del femore [17]. Allo stesso modo degli estensimetri, gli spostamenti  misurati risultano 

di tipo puntuale e di conseguenza poco significativi per un’analisi complessiva dell’osso.  

 

1.4.3 Digital Image Correlation (DIC) 
 

La Digital Image Correlation (DIC) è una tecnologia ottica che si basa sull’analisi di 

immagini digitali in 2D e 3D, al fine di valutare le misure di spostamento e deformazione 

delle superfici di un oggetto. La DIC lavora comparando immagini della superficie 

dell’oggetto di analisi a differenti stadi di deformazione, usando come riferimento 
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un’immagine dell’oggetto allo stato non deformato. Questa tecnologia può essere 

implementata in versione bidimensionale (2D-DIC, una sola telecamera) o 

tridimensionale (3D-DIC, due o più telecamere); in entrambi i casi è necessaria una 

calibrazione iniziale per avviare i processi di correlazione spaziale [21]. Una volta 

ottenute le immagini tramite l’utilizzo di telecamere, esse vengono suddivise in regioni 

più piccole (facets), anche parzialmente sovrapposte. Tramite un algoritmo si ricava poi 

la corrispondenza tra le facets degli stati deformati e quelle dell’immagine di riferimento. 

Affinché questo processo avvenga correttamente è necessario che il campione presenti un 

pattern casuale che si deformi insieme alla superficie: la DIC può sfruttare se presente il  

pattern naturale del campione, altrimenti è necessario crearlo artificialmente [21]. Una 

volta ottenuta la corrispondenza delle facets viene computato quindi il campo di 

spostamento e conseguentemente, tramite derivazione, quello di deformazione [21] 

(Figura 7).  

Rispetto agli estensimetri, la DIC ha il vantaggio di procurare informazioni su intere 

regioni superficiali, fornendo non solo un’informazione puntuale ma una visualizzazione 

del gradiente e della concentrazione delle deformazioni sull’intera superficie. Inoltre 

questa tecnologia non prevede il contatto diretto con l’oggetto di misura: questa 

caratteristica si dimostra utile nell’analisi di campioni  particolarmente deformabili o 

degradabili, come i tessuti molli, poiché si evita di interferire con il loro normale 

comportamento meccanico [21]. Questi vantaggi vanno a discapito purtroppo di una 

minore precisione e ripetibilità della misura rispetto agli estensimetri [22]. 

 La DIC è stata utilizzata per testare le fratture prossimali di femore a seguito di caduta 

[18] e per la determinazione delle proprietà meccaniche del femore [19], nonché per 

testare l’influenza della rigidità di uno stelo protesico sull’entità delle deformazioni 

periprotesiche nel femore [20]. 
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Figura 7: Principio di funzionamento della DIC 
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1.5 Obiettivo 

 

L’obiettivo generale del presente elaborato è stato quello di sviluppare ed ottimizzare un 

metodo per caratterizzare il comportamento meccanico di una protesi transfemorale 

impiantata nell’osso. In particolare, sono state valutate le condizioni e i metodi 

sperimentali utili a simulare una reale situazione fisiologica di distribuzione delle 

deformazioni sulla superficie dell’osso una volta impiantata la protesi. Nello specifico, 

gli obiettivi sono stati: 

• realizzare un protocollo di analisi per la situazione in esame; 

• ridurre l’errore nella misura; 

• valutare la ripetibilità del metodo; 

Terminate queste fasi preliminari sono stati svolti dei test meccanici di presso-flessione 

per simulare i carichi fisiologici a cui è sottoposto il femore quotidianamente, con lo 

scopo di valutare la distribuzione delle deformazioni sulla superficie del provino.  
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2. Materiali e metodi 

 

 
Nel seguente capitolo verrà descritta la preparazione dei provini e i test meccanici svolti 

al fine di caratterizzare il comportamento meccanico di una protesi transfemorale 

impiantata nell’osso. Le prove meccaniche saranno svolte su provini di femore, 

provenienti da donatori umani, per i quali ho partecipato alla preparazione. Inizialmente, 

per sviluppare e validare il metodo sperimentale, sono stati utilizzati dei provini sintetici 

di femore (in materiale composito di terza generazione).  

 

2.1 Preparazione di provini anatomici 
 

Tutte le seguenti procedure sono state approvate dal comitato etico di Bologna  in accordo 

con la Dichiarazione di Helsinki [23]. Sono stati ottenuti attraverso un programma di 

donazione internazionale (Anatomy Gift Registry, USA) dei femori umani in stato di 

congelamento. Le ossa sono state conservate a -30° e poi scongelate prima di effettuare i 

test. Al fine di mantenerne invariate le proprietà meccaniche, durante la preparazione i 

preparati anatomici sono stati avvolti da garze imbevute d’acqua. Il sesso, l’età, l’altezza 

e il peso dei donatori varia da provino a provino e sono descritti nella Tabella 1. 
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Tabella 1: Lista dei femori provenienti da donatore umano utilizzati per lo studio 

 

I provini sono stati preparati per essere analizzati tramite  il software di DIC. Tutti i tessuti 

molli ancora presenti sulla superficie (periosteo, inserzioni muscolo-tendinee) sono stati 

rimossi tramite l’uso di strumenti chirurgici. 

Questa preparazione non è stata necessaria per i modelli sintetici usati nella parte di 

sviluppo metodologico. 

 

2.1.1 Procedura di allineamento e ancoraggio dei provini 
 

Ciascun provino è stato allineato seguendo una procedura di laboratorio interna. Per 

garantire delle prove ripetibili la procedura è stata resa indipendente dalle dimensioni del 



19 

 

singolo provino, basandosi sulla posizione dei reperi anatomici del femore. La procedura 

di allineamento svolta è riassunta nei seguenti punti: 

• Tracciare due punti di riferimento sulla superficie anteriore del femore, uno al 

centro della cavità condilare ed uno all’altezza del piccolo trocantere; 

• Tramite un calibro di Vernier  misurare il diametro dell’osso all’altezza di tali 

punti (in direzione perpendicolare all’asse longitudinale stimato) e  marcare il 

punto medio di tale misura (Figura 8); 

 

 

Figura 8: Femore sinistro disposto con la faccia anteriore in vista,  

per mostrare la posizione dei punti di riferimento 

 

• Posizionare il femore all’interno di un sostegno in acciaio che lo tenga sollevato 

e bloccato. Una volta assicurata tramite delle viti l’estremità distale, posizionare 

la prossimale in modo che i punti di riferimento si trovino in direzione orizzontale, 

assicurandosi che essi si trovino alla stessa altezza;  

• Tracciare una linea dritta che unisca i due punti (Figura 9);; 



20 

 

 

Figura 9: Femore sinistro all’interno del sostegno in acciaio per la marcatura del piano sagittale 

 

Per lo svolgimento dei test meccanici ciascun provino è stato successivamente ancorato 

tramite l’uso di cemento (Restray NF, SPD Italia). La procedura di ancoraggio può essere 

riassunta nei seguenti step: 

• Tagliare attraverso l’uso di una sega l’epifisi prossimale del femore (Figura 10), 

in modo che riesca ad essere inserita nello stampo utilizzato (pot); 

 

 

Figura 10: Femore sinistro al quale è stata sezionata l’epifisi prossimale 

• Coprire i fori laterali dello stampo utilizzando della plastilina per evitare la 

fuoriuscita del cemento;  
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• Spruzzare del distaccante siliconico nella parte interna dello stampo, facendo 

attenzione a coprire tutte le facce interne, per facilitare poi l’estrazione del 

provino;  

• Inserire una placchetta di metallo alla base dello stampo così da non avere contatto 

tra cemento e foro di estrazione. Inserire della plastilina ai bordi della placchetta 

per evitare la fuoriuscita del cemento nella filettatura alla base del pot;  

Posizionare il tratto prossimale del provino all’interno del pot , bloccare la parte 

distale tramite un braccio meccanico e dei sostegni con scasso a v e allineare gli 

assi anatomici con l’aiuto di una squadra e del piano sagittale precedentemente 

creato (Figura 11). 

 

 

Figura 11: Ancoraggio di un femore 

 

• Preparare polvere e monomero in proporzione 2:1. Versare il monomero nella 

polvere e miscelare per circa 30 secondi. Versare poi la colata di cemento nello 
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stampo e lasciarlo all’interno di una cappa biologica per 20 minuti così da 

permettere la polimerizzazione del cemento.  

• Eseguire tre colate separate per evitare la formazione di bolle nello stampo (Figura 

12).  

 

Questa preparazione è stata applicata anche ai modelli sintetici usati nella parte di 

sviluppo metodologico. 

 

 

Figura 12: Provino anatomico al termine del processo di ancoraggio 

 

2.2 Simulazione dell’osteotomia ed impianto della 

protesi nel femore in composito  
 

Per lo sviluppo del metodo sperimentale sono stati utilizzati un provino di femore 

composito (Prototipo di terza generazione, 425 mm, Pacific Research Labs, Vashon 

Islands, WA, USA) e un prototipo di protesi osteointegrata. Lo stelo della protesi presenta 

una forma cilindrica con una leggera curvatura, che richiama quella naturale del canale 

midollare del femore (Figura 13), ed è costituito da una parte distale e una parte 

prossimale. La parte distale è formata da un tratto poroso che costituisce la zona press-fit 

della protesi, mentre la parte prossimale presenta dieci alette sulla sua superficie, 

concepite per ridurre le tensioni cerchianti nell’osso. Il materiale utilizzato per la protesi 

è 6789AMPO, che presenta una tensione di snervamento di 1720 MPa. Per mancanza di 
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tempo, il prototipo di stelo utilizzato per questo studio è stato prodotto in officina 

(Dipartimento di Ingegneria Industriale (DIN), Bologna, Italia). 

 

Figura 13: Prototipo di protesi osteointegrata 

 

 

 Con l’aiuto di una sega manuale è stata prima simulata un’osteotomia sul provino di 

femore a 200 mm dai condili ed in seguito è stato allargato il canale midollare interno con 

l’aiuto di alesatori. Per effettuare questa operazione sono stati utilizzati, in ordine 

crescente, alesatori con la punta di 13, 14 e 15 (mm) sino ad arrivare ad una profondità di 

140 mm dall’estremità distale. In seguito, la protesi è stata impiantata con l’aiuto di un 

martello e un battitore (Figura 14). Le procedure di allineamento e ancoraggio del provino 

sono state svolte esattamente come descritto per i preparati anatomici.  

 

 

Figura 14: Processo di realizzazione del provino in composito 
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Affinché la DIC sia in grado di rilevare correttamente le deformazioni superficiali è 

necessario realizzare un pattern superficiale che presenti una distribuzione casuale dei 

punti, un elevato contrasto e un rapporto tra bianco e nero di 50:50 [24]. A tal fine è stato 

generato sul provino di femore un pattern composto da una base opaca nera a punti 

bianchi (Figura 15).   

 

 

 

Figura 15: Pattern del provino 

 

Il provino è stato verniciato tramite spray per la realizzazione uniforme della base nera 

(Smalto spray a base d’acqua, Arexons SPA, Milano, Italia) e lasciato asciugare per dieci 

minuti. Per la realizzazione del pattern bianco è stata utilizzata una pistola aerografo ad 

aria compressa con pressione 1 bar (Figura 16) ed è stata applicata una vernice bianca a 

base d’acqua (Bianco Opaco, Chreon, Italia). In particolare sono stati usati 20 ml di 

vernice diluiti con 8 ml d’acqua [25].   
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Figura 16: Pistola aerografo utilizzata per la realizzazione del pattern 

 

2.3 Test meccanici 
 

Set-up 

Per le prove meccaniche è stata utilizzata una macchina di prova servoidraulica Giuliani 

con una cella di carico da 10 kN. L’attuatore è stato collegato ad una slitta che permettesse 

di non vincolare l’estremità superiore del provino durante l’applicazione del carico, 

evitando la trasmissione di forze orizzontali (Figura 18). 

La base cementata del provino è stata incastrata in un supporto in acciaio (pot) con doppia 

inclinazione di 10° sul piano frontale e sagittale (Figura 17). Questa permette di simulare 

la direzione della forza di reazione al suolo durante lo svolgimento di attività quotidiane 

(es. il cammino). 
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a)                                                            b) 

Figura 17: a) descrizione dell’inclinazione del pot di un angolo α 10° per garantire una trasmissione 

fisiologica della forza; b) pot in acciaio per garantire l’inclinazione del provino 

 

Affianco al provino è stato collocato un sostegno metallico sul quale è stato apposto un 

set di marker fisso, utile alla ricostruzione di un sistema di riferimento per i due sensori. 
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Figura 18: Set-up all’interno della macchina di prova  

 

Protocollo di carico e metodo di prova 

Il protocollo di carico è stato definito analizzando i carichi fisiologici che agiscono sul 

femore durante lo svolgimento di azioni di vita quotidiana (es. cammino). In generale, è 

stato visto come il range di valori del momento flettente lungo l’asse mediolaterale 

durante lo svolgimento di azioni di vita quotidiana sia di circa 20-45 Nm (3-5% BWm). 
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Per questo motivo il provino è stato testato con carichi assiali che permettessero la 

generazione di momenti flettenti nel range considerato (Figura 19). 

 

    

a)                                                                                         b) 

Figura 19 : a) Descrizione della prova di presso-flessione svolta: fissato un braccio L di 140 mm e un 

angolo di inclinazione α di 10°, il provino viene sottoposto ad un momento flettente M di valore crescente.  

b) Tabella riassuntiva dei carichi utilizzati e dei corrispondenti momenti generati durante la prova.  

 

I test meccanici sul provino sono stati effettuati in controllo di spostamento, cioè facendo 

in modo che l’attuatore terminasse la propria corsa una volta coperta una certa distanza 

preimpostata. Sono state svolte due tipologie diverse di test, per entrambe le quali sono 

stati impostati i seguenti parametri: 

• Precarico:  50 N; 

• Velocità prova: 1 mm/s; 

• Frequenza di acquisizione della DIC: 15 Hz;  

 

Nel primo test sono state effettuate undici prove, applicando un carico a rampa (Figura 

20) con carico crescente (da 1000 N a 2000 N, con incrementi di 100 N per ogni prova). 
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Il secondo test prevedeva l’applicazione di un carico a rampa con carico massimo di 2000 

N ripetuto per sei volte, smontando e rimontando il set-up al termine di ogni prova.   

 

 

Figura 20: Rampa di carico applicata per lo svolgimento dei test meccanici; un esempio a 1000 N 

 

2.4 Sistema di correlazione digitale di immagini  
 

L’analisi sperimentale è stata effettuata tramite il sistema ottico di misura 3D Aramis 5  

M DIC system (GOM mbH, Braunschweig, Germania). Tale sistema è composto da due 

sensori, detti primario e secondario, che usufruiscono ciascuno di una coppia di 

fotocamere ad alta definizione. Le acquisizioni delle immagini sono state realizzate 

posizionando i sensori primario e secondario in modo da ottenere due visuali, 

parzialmente sovrapposte, della superficie anteriore del provino sottoposta a tensione 

durante le prove meccaniche. È stata scelta una distanza dal provino di 1,549 m e una 

distanza tra la coppia di fotocamere di 648 mm per il sensore primario, di 1,540 m e 644 

mm rispettivamente per il sensore secondario (Figura 21). Tra ogni coppia di fotocamere 

è stato disposto un angolo relativo di 25°. La risoluzione delle fotocamere (4096 x 3000 

pixels) e la distanza di lavoro scelta hanno determinato un campo di misura di 272 mm.  
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Figura 21 : Posizione del sensore primario e secondario rispetto al provino 

 

 

A seguito del posizionamento dei sensori, delle fotocamere e della messa a punto del 

fuoco, è necessario effettuare una calibrazione del sistema. La calibrazione del sistema 

ARAMIS va a determinare i parametri del sistema di fotocamere attraverso l’uso di un 

pannello di calibrazione con pattern predefinito, di cui il software conosce la tonalità dei 

colori, le dimensioni dei markers e la rugosità superficiale. Esistono diverse tipologie di 

pannelli di calibrazione e la scelta della dimensione va fatta in funzione del campo di 
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vista con cui si vuole lavorare. In questo caso è stato utilizzato il pannello di calibrazione 

CP40/200/21210 rappresentato in Figura 22. La calibrazione è stata effettuata per 

entrambi i sensori secondo il protocollo del sistema. 

 

 

 

Figura 22: Superficie di calibrazione 

 

Le misure svolte con la DIC possono presentare due tipologie di errore: 

• Gli errori di correlazione; 

• Gli errori di ricostruzione 3D; 

Gli errori di correlazione esprimono le incertezze che si hanno nel riconoscimento 

delle facets tra i vari frame e si dividono in errori sistematici ed errori casuali. Gli 

errori  sistematici dipendono dai parametri di lavoro scelti e dall’algoritmo di 

correlazione, rappresentano la limitazione principale all’accuratezza dei risultati. Gli 

errori casuali (rumore termico, rumore introdotto dal sensore, contrasto 

dell’immagine, dimensioni del pattern ecc.) sono espressi come deviazione standard 

e rappresentano la precisione dello strumento di misura. Gli errori di ricostruzione 3D 

sono dovuti ad un’amplificazione degli errori di calibrazione durante la procedura di 

ricostruzione delle coordinate delle facets e si presentano in maniera sistematica [26]. 
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2.5 Ottimizzazione parametri DIC 
 

Al fine di ottenere una corretta correlazione della superficie del  provino e di avere una 

misura precisa ed accurata è stata effettuata un’ottimizzazione fattoriale. I parametri 

analizzati sono stati: 

• La facet size, cioè la dimensione del lato della facet, espressa in pixels; 

• Il point distance, cioè la distanza tra il centro di due facets contigue, espressa in 

pixels; 

Per l’ottimizzazione dei parametri è stata svolta una zero-strain analysis (condizione di 

scarico del provino) considerando le deformazioni 𝜀𝑥 ricavate da sette acquisizioni. 

Effettuare un’analisi in condizione di scarico, dove le deformazioni rilevate dal sistema 

dovrebbero essere idealmente nulle, consente di quantificare l’errore sistematico come 

valore medio delle deformazioni che vengono invece rilevate dalla DIC e l’errore casuale 

come valore di deviazione standard di tali deformazioni.  

Inizialmente l‘analisi è stata svolta variando solamente il valore della facet size e 

mantenendo invariato quello del point distance ( PD=13 ); è stato possibile osservare 

come in questo caso l’aumento della facet size non portasse alla diminuzione dell’errore 

(Figura 23). 
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Figura 23: Deviazione standard delle 𝜀𝑥 in funzione della facet size, con point distance fisso pari a 13. 

 

Si è quindi proceduto a considerare una variazione di entrambi i parametri FS-PD: per 

ognuna delle sette acquisizioni sono stati calcolati i valori di media e deviazione standard 

delle 𝜀𝑥  rispetto allo zero (Figura 24), ottenuti per ciascuna delle coppie di parametri 

considerate (Tabella 2). 
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Tabella 2: Coppie FS-PD considerate durante l’ottimizzazione fattoriale 

 

 

 

 

Figura 24:  Deviazione standard delle deformazioni 𝜀𝑥 al variare di FS-PD 

 



35 

 

 

La scelta finale di una delle coppie di parametri si basa sulla ricerca di un compromesso 

tra risoluzione (numero di pixels nella facet) e accuratezza (espressa in termini di 

deviazione standard). Osservando i valori di deviazione standard ottenuti in Figura 24, è 

possibile notare un andamento decrescente all’aumentare di FS e PD. Tenendo conto che: 

• Una facet size minore è associata ad una risoluzione migliore, ma un maggior 

numero di pixels e quindi di punti è utile per identificare la singola facet. Una 

facet size di piccole dimensioni determina inoltre errori di approssimazione 

peggiori nel calcolo delle deformazioni [27]; 

• Un point distance minore è associato ad una risoluzione migliore (area di 

sovrapposizione maggiore tra le facets) ma anche ad un tempo di computazione 

maggiore [28]; 

• È stato osservato che aumentare la facet size lasciando invariato il valore del point 

distance comporta a sua volta un aumento dell’errore; 

 

la coppia di parametri scelta che permette di ottenere una buona risoluzione e una bassa 

deviazione standard è quella con FS-PD = 32-15, che verrà utilizzata per tutte le analisi 

descritte di seguito.  

 

2.6 Metrica 
 

I campi di deformazione ottenuti dalle acquisizioni della DIC sono stati analizzati tramite 

il software MATLAB (MathWorks, Inc). Sono state realizzate delle superfici 

tridimensionali della porzione anteriore del provino, con una regione centrale di parziale 

sovrapposizione delle due visuali. Utilizzando una scala colore è stato messo in evidenza 

il valore delle deformazioni. 
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2.6.1 Zero-strain analysis 
 

È stata effettuata una zero-strain analysis utilizzando sette acquisizioni in condizione di 

scarico del provino (Figura 25): è stato calcolato il valore medio (errore sistematico) e la 

deviazione standard (errore casuale) delle 𝜀𝑥 per ognuna delle acquisizioni.  

 

 

Figura 25: Zero-strain analysis sulle 𝜀𝑥  

 

 2.6.2 Analisi di ripetibilità 
 

Per stimare la ripetibilità dell’esperimento sono state analizzate le deformazioni principali 

𝜀1 (major strain). Sono state isolate manualmente delle regioni di interesse come segue: 

identificazione delle coordinate spaziali x, y, z della regione; applicazione di una soglia 

inferiore pari 0,150 ε% e applicazione di una soglia superiore  per la rimozione dei punti 

a deformazioni maggiori di 1,000 ε% (il range fisiologico delle deformazioni nell’osso 

corticale non supera tale valore [29]); calcolo del 95% percentile dei valori acquisiti. 

Sono stati dunque calcolati i valori di media e deviazione standard delle regioni 

selezionate ottenute per sei acquisizioni a 2000 N (Figura 26).  
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Figura 26: Analisi di ripetibilità sulle εx, acquisizione a 2000 N  

 

 

2.6.3 Analisi delle deformazioni 
 

Considerando il picco di carico delle undici acquisizioni da 1000 a 2000 N (Figura 27), è 

stata manualmente isolata per ognuna di esse una regione di interesse come segue: 

identificazione delle coordinate spaziali x, y, z della regione; applicazione di una soglia 

per la rimozione dei punti a deformazioni superiori ai 1,000 ε% (il range fisiologico delle 

deformazioni nell’osso corticale non supera tale valore [29]); calcolo del 95% percentile 

dei valori acquisiti (Figura 28). Sono stati poi calcolati in tali regioni d’interesse i valori 

di media, deviazione standard e valore massimo delle deformazioni 𝜀1 . 

 

Figura 27 : Picco di carico; un esempio a 1000 N 
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 Figura 28:  Analisi delle deformazioni 𝜀1  
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3. Risultati 
 

 

3.1 Zero-strain analysis 
 

È stata svolta una zero-strain analysis su sette acquisizioni del provino, utilizzando un 

fotogramma della prova in condizione di scarico e scegliendo come parametri di lavoro 

una facet size di 32 e un point distanze di 15. In questo caso l’analisi è avvenuta 

considerando l’intera superficie del provino. L’errore sistematico è risultato di -0,0004 ± 

0,0007 ε%, l’errore casuale di 0,0058 ± 0,0023  ε%. 

 

3.2 Analisi di ripetibilità 
 

Sono state analizzate le deformazioni principali massime (𝜀1 ) di sei acquisizioni con 

carico pari a 2000 N per stimare la ripetibilità dell’esperimento. Sono state create delle 

mappe a colori per ciascuna ripetizione della prova, che mostrano le deformazioni 

principali massime 𝜀1 . Con i colori blu sono identificate le deformazioni principali di 

valore minore, mentre con i colori arancione-rosso sono identificate le deformazioni più 

elevate. La scala colore ha permesso di localizzare le concentrazioni di deformazioni 

durante ciascuna prova (Figura 29). In particolare, si può notare come le deformazioni 𝜀1  

siano quasi nulle al livello di applicazione del carico e crescano con l’aumentare del 

braccio, in direzione dell’estremità prossimale della protesi. Da una prima analisi 

qualitativa, si può osservare inoltre come la distribuzione delle deformazioni sia molto 

simile in ciascuna prova. Anche in questo caso le regioni di interesse delle superfici sono 

state selezionate come spiegato al paragrafo 2.6.2.  
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Figura 29: A sinistra mappe a colori delle 6 acquisizioni a 2000 N. Come si può vedere dall’immagine 

del provino (a destra) l’estremità prossimale è posta in basso, quella distale in alto.  

 

Media e deviazione standard delle 𝜀1 all’interno delle regioni selezionate per le sei 

acquisizioni sono riportati in Tabella 3 . Nonostante siano state effettuate sei acquisizioni 

in totale, le ripetizioni 1 e 2 sono state escluse dall’analisi dei dati a causa del movimento 

della protesi, che ha causato un’alterazione dei risultati. I valori di deformazione delle 

quattro ripetizioni effettivamente analizzate sono riportati in Tabella 4. All’interno delle 

regioni selezionate, la deformazione media risulta essere di 0,3267 ± 0,0087 ε%, mentre 

la deviazione standard è pari a 0,1007 ± 0,0046 ε%. 
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Tabella 3: Valor medio e deviazione standard delle 𝜀1 nell’area selezionata delle sei acquisizioni. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Tabella 4: Valor medio e deviazione standard delle 𝜀1 nell’area selezionata per le ripetizioni 3,4,5,6 

(analisi di ripetibilità) 

   
Ripetizioni a 2000 N Media 

(ε%) 

 

SD 

(ε%) 

 

 

1 

2 

3 

4 

5 

6 

 

 

 

0,2801 

0,2777 

0,3193 

0,3191 

0,3344 

0,3340 

 

0,0740 

0,0725 

0,0976 

0,0961 

0,1058 

0,1032 

  

 

 

 

   
Ripetizioni a 2000 N Media 

(ε%) 

SD 

(ε%) 

 

3 

4 

5 

6 

 

 

 

0,3193 

0,3191 

0,3344 

0,3340 

 

0,0976 

0,0961 

0,1058 

0,1032 

Media ± Deviazione 

standard  

 

0,3267 ± 0,0087 

 

0,1007 ± 0,0046 
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3.3 Analisi delle deformazioni 
 

Sono state analizzate undici acquisizioni del provino con carico da 1000 a 2000 N (con 

aumento di carico di 100 N per ogni acquisizione). Le regioni di interesse delle superfici 

sono state selezionate come spiegato al paragrafo 2.6.3. È possibile notare l’aumento 

qualitativo delle deformazioni già osservando le regioni selezionate, dove il valore delle 

deformazioni viene messo in evidenza tramite una scala colore nell’intervallo 0-0,3% 

(Figura 30).   

 

 

Figura 30: Regioni selezionate per le acquisizioni  a) 1000N b) 1200N c) 1400N d) 1600N e) 1800N f) 

2000N 

 

 

Sono stati ricavati i valori di media, massimo e deviazione standard della regione 

selezionata per ognuna delle acquisizioni (Tabella 5). 
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Tabella 5: Valor medio, massimo e deviazione standard delle 𝜀1 nell’area selezionata delle acquisizioni 

da 1000 a 2000 N  

 

Applicando una regressione lineare è possibile osservare un incremento pressocché 

lineare (𝑅2 =  0,9883 ) dei valori medi di deformazione in funzione del carico (Figura 

31). In statistica, per regressione si intende un processo di determinazione di una funzione 

che approssimi al meglio la relazione tra una variabile dipendente Y, di tipo quantitativo, 

e una o più variabili esplicative X1, ..., Xk, anch'esse di tipo quantitativo. L’indice 𝑅2 è 

un indice compreso tra 0 ed 1 che misura il legame tra la variabilità dei dati e la correttezza 

del modello statistico utilizzato. 
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Figura 31: Valor medio delle 𝜀1 nell’area selezionata in funzione del carico applicato e regressione 

lineare (analisi di deformazione) 
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4. Discussioni 
 

 

 

L’obiettivo di questo studio è stato quello di sviluppare ed ottimizzare un metodo per  

caratterizzare il comportamento biomeccanico di una protesi transfemorale impiantata 

nell’osso. Nello specifico, sono state valutate le condizioni e i metodi sperimentali utili a 

simulare una reale situazione fisiologica di distribuzione delle deformazioni sulla 

superficie dell’osso una volta impiantata la protesi, al fine di realizzare un protocollo di 

analisi ripetibile e riproducibile. 

È stato valutato l’errore nella misura delle deformazioni e sono stati esaminati i valori di 

deformazione rilevati tramite la DIC sulla superficie del  provino in diverse condizioni di 

carico. 

I valori di errore sistematico e casuale calcolati nella zero-strain analysis sono risultati 

inferiori rispetto a quelli presenti in letteratura, , rispettivamente di 0,001 ε% e 0,011 ε% 

[21], [24] anche grazie all’ottimizzazione dei parametri di DIC svolta. 

Nell’analisi di ripetibilità la variazione sulla misura media di deformazione è risultata al 

di sotto del 3%: è perciò possibile considerare la ripetibilità della misura affidabile in 

quanto l'errore si trova al di sotto della soglia ritenuta adeguata a valutare le caratteristiche 

dell’impianto, pari al 5% della misura. 

Non è stata svolta un'analisi statistica per confrontare le distribuzioni di deformazioni 

nella regione di interesse a causa dell'influenza dell'errore intrinseco della DIC e a causa 

del movimento della protesi all'interno dell'osso durante la prova, che ha influenzato le 

distribuzioni delle deformazioni misurate.  

Le deformazioni presenti fisiologicamente sulla superficie del femore sono state 

ampiamente studiate in letteratura. Sono stati testati in vitro femori da donatore o in 

composito in diverse configurazioni di carico (compressione, trazione, flessione) per 

valutare le proprietà meccaniche dell’osso e quantificarne le deformazioni superficiali, 

sia attraverso l’uso di estensimetri che tramite la DIC [15], [30], [31].   
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L’impianto di una protesi osteointegrata causa una variazione sia del valore che della 

distribuzione delle deformazioni sull’osso, alterati a causa della presenza di un impianto 

all’interno del canale femorale e di un diverso trasferimento del carico sull’osso. In 

letteratura sono stati valutati gli effetti dell’impianto di una protesi transfemorale 

osteointegrata tramite modelli ad elementi finiti [32], [33]. Tali studi riportano per un 

braccio di 60 mm un range di deformazioni 𝜀1  tra 0,100 e i 0,120 ε% [32]. Nonostante i 

valori ottenuti in questo elaborato di tesi risultino maggiori,  rientrano nei range fisiologici 

e possono essere considerati confrontabili con quelli ottenuti in letteratura, tenendo conto 

di una diversa geometria e lunghezza dello stelo e di carichi applicati diversi in modulo e 

direzione. 

È necessario considerare alcune limitazioni nello sviluppo di questo protocollo di analisi. 

Innanzitutto, si è osservato che la protesi impiantata nel provino si è mossa all’interno 

dell’osso durante le prove meccaniche, alterando il valore e la distribuzione delle 

deformazioni superficiali, a causa di un impianto inizialmente non stabile. Inoltre, il 

femore utilizzato è in materiale composito: nonostante ciò rappresenti sicuramente un 

limite, è stato dimostrato che il comportamento meccanico di femori in materiale 

composito non presenta differenze significative rispetto a quello di femori da donatore 

umano [34]. Infine, è stato utilizzato un singolo provino per tutti i test meccanici: 

aumentare il campione di analisi sarebbe sicuramente utile per permettere la 

generalizzazione dei risultati.  Lo studio rimane comunque rilevante, trattandosi di 

un’analisi preliminare per definire il metodo di test. 
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5. Conclusioni 

 

 
In questo elaborato di tesi è descritta la caratterizzazione biomeccanica tramite Digital 

Image Correlation di una protesi osteointegrata per amputati transfemorali, impiantata 

all’interno di un provino di femore in composito. L’ottimizzazione dei parametri ha 

permesso di trovare un compromesso tra accuratezza e risoluzione, in modo da ottenere 

dei valori accettabili per una validazione dell’analisi dei dati. È stata osservata una 

relazione tra l’aumento dei due parametri e l’aumento dell’accuratezza. Dall’analisi delle 

deformazioni in condizione di  zero-strain  è stato misurato l’errore sistematico e casuale 

presente nella misura della DIC. L’esperimento è risultato ripetibile, mostrando un errore 

di misura al di sotto della soglia ritenuta adeguata, del 5%. Nel caso di applicazione di 

carichi crescenti si è osservato un aumento lineare del valore medio delle deformazioni 

principali, oltre che un aumento qualitativo dell’area di deformazione. I valori ottenuti in 

tutte le configurazioni di carico rientrano pienamente in range fisiologico e risultano 

confrontabili con i valori presenti in letteratura.  

L’applicazione del metodo sviluppato a provini di femore provenienti da donatore umano 

permetterà la generalizzazione dei risultati ottenuti in questo elaborato di tesi. 
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