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Abstract

Nickel-titanium (NiTi) shape memory alloys play a key role in the biomedical field thanks
to their unique superelastic and shape memory properties, which make them particularly
suitable for implantable devices such as endovascular stents. However, one of the main
challenges associated with the clinical use of NiTi concerns fatigue resistance, a criti-
cal factor to ensure the durability and reliability of the device when subjected to the

deformation cycles induced by physiological loading.

This work analyzes the behavior of NiTi with a specific focus on superelastic stents. Fol-
lowing a general overview of NiTi alloys and their characteristic properties, the research
proceeds with the static characterization of NiTi specimens with two different geometries:
the multi-wire configuration, representative of the stent’s V-struts, and the conventio-
nal geometry with closed-cell X-struts. From the comparison with computational tests,
the need emerges to develop ad hoc CAD models capable of correctly reproducing the
experimental behavior of the stent specimens. Consequently, a chapter is dedicated to
numerical modeling and to the refinement and optimization of the mesh on the CAD mo-
dels. Finally, fatigue tests, both experimental and computational, are presented, with the
latter relying on the previously developed CAD models. The results comparison, together
with the application of multiaxial fatigue criteria, allows the assessment of the influence

of local strain distribution on the overall fatigue behavior.

Keywords: peripheral stents, NiTi, SMA alloys, in silico, fatigue analysis, CAD mo-
deling.
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Abstract in lingua italiana

Le leghe a memoria di forma a base di nichel-titanio (NiTi) rivestono un ruolo di primaria
importanza nel settore biomedicale grazie alle loro peculiari proprieta di superelasticita e
memoria di forma, che le rendono particolarmente adatte per applicazioni in dispositivi
impiantabili come gli stent endovascolari. Una delle sfide principali associate all’impiego
del NiT1i in ambito clinico riguarda tuttavia la resistenza a fatica, fattore critico per garan-
tire la durabilita e 'affidabilita del dispositivo una volta sottoposto ai cicli di deformazione

indotti dal carico fisiologico.

Nel presente lavoro viene analizzato il comportamento del NiTi, con particolare atten-
zione agli stent superelastici. Al seguito di una panoramica generale sulle leghe di NiTi
e sulle loro proprieta caratteristiche, il percorso di ricerca continua con la caratterizza-
zione statica di provini in NiTi a due differenti geometrie: la configurazione multi-filo,
rappresentativa delle V-strut dello stent, e la geometria convenzionale con X-strut a cella
chiusa. In seguito, dal confronto con le simulazioni computazionali emerge la necessita
di realizzare modelli CAD ad hoc, in grado di replicare correttamente il comportamen-
to sperimentale dei provini di stent. Pertanto, un capitolo ¢ dedicato alla modellazione
numerica e all’estensione ed ottimizzazione della mesh ai modelli CAD. In conclusione,
verranno presentate le prove sperimentali e computazionali a fatica, le quali sfruttano i
modelli CAD precedentemente sviluppati. Seguiranno il confronto tra i risultati e 'ap-
plicazione di criteri di fatica multiassiali, utili a valutare 'effetto della distribuzione delle

deformazioni locali sul comportamento complessivo a fatica.

Parole chiave: stent periferici, NiTi, leghe SMA, in silico, analisi a fatica, modellazione
CAD.
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Introduzione

Negli ultimi decenni, I'evoluzione delle tecnologie biomedicali ha reso possibile lo sviluppo
di dispositivi impiantabili sempre piu so sticati, in grado di supportare e ripristinare

le funzioni siologiche compromesse da patologie cardiovascolari. Tra questi, un ruolo
di primaria importanza e ricoperto dagli stent periferici, utilizzati per il trattamento di
occlusioni o stenosi di vasi periferici. Tali dispositivi, progettati per mantenere pervio il
lume vascolare, sono spesso realizzati in lega di Nichel-Titanio (NiTi), le cui peculiarita
-I'e etto a memoria di forma e la superelasticita - ne rendono l'impiego particolarmente
vantaggioso.

Gli stent in NiTi sono tipicamente self-expandableovvero capaci di espandersi autono-
mamente una volta rilasciatiin situ. Questa caratteristica risulta cruciale soprattutto
in distretti corporei sottoposti a continui movimenti siologici, come le gambe, dove |l
dispositivo deve adattarsi dinamicamente alle sollecitazioni meccaniche locali. Inoltre,
I'approccio mini-invasivo con cui vengono impiantati rappresenta un ulteriore vantaggio
clinico, riducendo i rischi operatori e i tempi di recupero del paziente.

Nonostante i bene ci, tali dispositivi presentano anche criticita strutturali. Le ridot-

te dimensioni degli stent limitano la loro resistenza meccanica, rendendoli vulnerabili a
fenomeni di cedimento per fatica. Nel corso della vita operativa, infatti, lo stent e sot-
toposto a milioni di cicli di carico derivanti dalla pulsatilita del usso sanguigno e dai
movimenti del corpo. Tali sollecitazioni cicliche possono portare alla nucleazione e pro-
pagazione di cricche da fatica in punti localizzati della struttura, rendendoli i piu critici

e compromettendo l'integrita del dispositivo.

Alla luce di queste considerazioni, il presente lavoro di tesi si propone di arontare in
maniera integrata la caratterizzazione meccanica e numerica degli stent in NiTi, con
particolare attenzione al comportamento a fatica.

Nel Capitolo 1 viene presentata una panoramica generale sulla lega NiTi, descrivendo
I due reticoli cristallini di austenite e martensite e le proprieta di memoria di forma e
superelasticita. Viene inoltre introdotto il concetto di fatica meccanica e la sua caratte-
rizzazione mediante prove sperimentali e diagrammi di Wo6hler e Haigh, discutendo anche



2 | Introduzione

I'in uenza delle condizioni di prova e dell'ambiente. In chiusura, viene presentato I'ap-
proccio computazionale come strumento predittivo e complementare alla sperimentazione,
ma meno oneroso in termini di tempo e costi.

Il Capitolo 2 & dedicato alla caratterizzazione statica sperimentale condotta su due tipo-
logie di provini, dogbonea 9 |i e stent a cella chiusa elettrolucidato, mediante prove di
trazione monoassiale. Successivamente, viene descritto nel dettaglio il set-up sperimen-
tale adottato presso il Laboratorio di Meccanica delle Strutture Biologiche (LaBS) del
Politecnico di Milano, in cui e stata impiegata una macchina di prova servoidraulica MTS
(Material Testing System Minneapolis, MN) 858 Mini Bionix. Le prove sperimentali han-

no permesso di ottenere curve forza-spostamento, successivamente analizzate per valutare
parametri meccanici quali rigidezza e capacita dissipativa. Parallelamente, vengono in-
trodotte le prime analisi numeriche condotte inAbaqus basate sul modello costitutivo di
Auricchio-Taylor.

Il Capitolo 3 costituisce il cuore della parte numerica, dedicato allo sviluppo dei modelli
CAD dei provini, alla costruzione di mesh con diversi livelli di discretizzazione e alle analisi
di sensibilita mirate a valutare I'in uenza della qualita della mesh sul risultato simulativo.
Inoltre, vengono presentati esempi rappresentativi delle geometrie sviluppate e delle mesh
generate, con l'obiettivo di veri care la coerenza tra i modelli virtuali e i corrispondenti
provini sperimentali. Questa fase consente in ne di individuare quali con gurazioni CAD
risultino maggiormente a dabili nel riprodurre il comportamento dei campioni reali.

Nel Capitolo 4 viene a rontata I'analisi a fatica, condotta attraverso un confronto sistema-
tico tra i risultati sperimentali e quelli numerici. In questa sezione vengono inoltre applica-
ti diversi criteri di fatica, come Von Mises (VM), Fatemi-Socie (FS), Brown-Miller (BM)
e Smith-Watson-Topper (SWT), ai modelli numerici stabiliti come piu rappresentativi,
con lo scopo di individuare i punti critici maggiormente a rischio di cedimento.

In ne, vengono riportate le conclusioni del lavoro, con una sintesi dei principali risultati
ottenuti, le limitazioni della ricerca e le possibili prospettive di sviluppo futuro. In questo
modo, la tesi si propone di sviluppare e validare modelli numerici capaci di riprodurre in
modo accurato il comportamento sperimentale degli stent in NiTi.
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Nel presente capitolo verra fornita una panoramica generale sugli stent, con un‘attenzione
particolare a quelli realizzati in lega di nichel-titanio, materiale che sara approfondito nei
sottoparagra e, piu in generale, nel corso dell'intera tesi.

1.1. Ruolo degli stent nella medicina moderna

Uno stent & un piccolo tubo a rete metallica utilizzato in ambito biomedicale per sostenere
o rinforzare le pareti interne di passaggi o lumi tubolari come il dotto biliare, I'esofago
e, soprattutto, vasi sanguigni ostruiti, al ne di garantirne I'apertura e favorire il usso
sanguigno [10]. La principale patologia per cui vengono utilizzati gli stent & Etenosj
condizione patologica relativa al restringimento di un ori zio, dotto, vaso sanguigno o or-
gano cavo, tale da ostacolare o impedire il passaggio di uidi e sostanze attraverso essi. |l
restringimento e causato da coaguli o placche aterosclerotiche, ossia accumuli di materiale
lipidico e tessuto broso sulla parete interna dei vasi, con conseguente restringimento del
lume e maggior rischio di malattie cardiovascolari.

Gli stent trovano applicazione in numerosi distretti corporei, ma il materiale e la moda-
lita di espansione nel sito lesionato di eriscono sulla base della sede anatomica e delle
sollecitazioni meccaniche cui sono sottoposti. Gli stent coronarici, ad esempio, non so-
no realizzati in leghe di nichel-titanio (NiTi), bensi in metalli tradizionali, come acciaio
inossidabile o leghe di cobalto-cromo, e sormlloon-expandableossia vengono espansi
mediante un palloncino montato su catetere. Questo tipo di stent si plasticizza - ossia
subisce una deformazione permanente - durante I'espansione e mantiene una forma rigida
e stabile, adatta a zone di bassa mobilita come le arterie coronarie.
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Figura 1.1: Fasi di espansione dello stent in una coronaria parzialmente occlusa.

Al contrario, gli stent periferici, impiegati ad esempio nelle arterie femorali o nell'arteria
carotide, sono spesso realizzati in lega NiTi, sfruttando la proprieta di superelasticita.
Questi dispositivi sonoself-expandableovvero si espandono autonomamente una volta
rilasciati in situ. La essibilita del NiTi € da 10 a 20 volte maggiore rispetto quella di
un acciaio inossidabile; cio signi ca che si puo osservare il dispositivo ritornare alla sua
forma originale con deformazioni no all'8-11% [10].

Sfruttare questa caratteristica risulta particolarmente vantaggioso nelle aree del corpo
soggette a movimenti siologici, come le gambe, dove i dispositivi impiantati devono
adattarsi continuamente alle sollecitazioni meccaniche. Ad esempio, l'arteria femorale
e soggetta a deformazioni cicliche durante ogni passo: ad ogni ciclo del cammino, essa
cambia con gurazione e lo stent impiantato subisce carichi meccanici ripetuti. Lo stesso
vale per la carotide, soggetta ai vari movimenti del collo.

La superelasticita del NiTi consente allo stent di sopportare elevate deformazioni senza
danneggiarsi, garantendo simultaneamente il mantenimento della pervieta del vaso.

Figura 1.2: Esempio di stent periferico in NiTi.
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E importante notare che anche le arterie coronarie sono soggette ad una certa mobilita,
dovuta al movimento pulsatile del cuore. Tuttavia, tali movimenti sono solidali al muscolo
cardiaco e non generano deformazioni cicliche locali critiche come nelle arterie periferiche.
Per questo motivo, nelle coronarie si utilizzano materiali con maggiore rigidezza, in grado
di garantire un buon supporto radiale. Al contrario, nelle arterie delle gambe, dove il vaso
€ soggetto a piegamenti, torsioni e allungamenti durante ogni ciclo del passo, si accetta
una minore rigidezza a fronte del vantaggio di evitare la plasticizzazione del materiale
sotto carichi ciclici, migliorando la durabilita del dispositivo e riducendo il rischio di ce-
dimento.

Per l'impianto, solitamente la via d'accesso e l'arteria femorale, attraverso la quale si in-
troduce un catetere su cui viene montato lo stent. Questo viene indirizzato sino al punto
da trattare sotto guida radiologica ( uoroscopia).

Lo stent puo essere montato su un palloncino o su un supporto autoespandibile, a seconda
dell'applicazione. Nel caso dballoon-expandableil catetere termina con un palloncino
sul quale viene posizionato lo stent. Una volta raggiunto il sito della lesione, il palloncino
viene gon ato, spingendo la placca aterosclerotica contro le pareti del vaso ed espandendo
lo stent no alla sua posizione nale. Successivamente, il palloncino viene sgon ato e
rimosso insieme al catetere, mentre lo stent rimane all'interno del vaso.

Si nota che, per trattare la stenosi, all'inizio veniva usata solo I'angioplastica con pallon-
cino. Nonostante il gon aggio del palloncino migliora sin da subito il usso sanguigno,
nel 30% dei pazienti si € osservata una restenosi entro un anno [10]; per questo motivo,
nel corso degli anni, & sorta I'esigenza di aggiungere lo stent subito dopo I'angioplastica.

Nel caso di stent autoespandibili, non & necessario I'uso del palloncino per I'apertura: lo
stent e progettato per espandersi autonomamente una volta rilasciato dal catetere che lo
contiene. Dispositivi del genere sfruttano le proprieta superelastiche del materiale, che
consente loro di recuperare la con gurazione iniziale anche al seguito di deformazioni ele-
vate.

In fase di impianto, lo stent viene compresso all'interno di una guaina mediante un'ope-
razione dettacrimping e montato su un catetere [6]. La guaina e destinata ad impedire
I'apertura dello stent durante l'inserimento. Raggiunto il sito desiderato, essa viene ri-
tratta e lo stent si espande per richiamo elastico, aderendo alle pareti del vaso.

Per entrambi i macrogruppi di stent descritti, I'operazione di inserimento &€ semplice e
mininvasiva, si tratta, infatti, di una via d'accesso percutanea.

Gli stent vengono solitamente realizzati mediante taglio laser a partire da un tubo metalli-
co, secondo una geometria progettata per garantire sia essibilita che supporto strutturale
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[6]. Per ottimizzare il processo e ridurre gli sprechi, il taglio viene e ettuato su un tubo
con diametro pari a quello dello stent in condizionerimpata, ovvero nella sua con gura-
zione piu piccola. In questo modo, si massimizza I'e cienza del materiale e si facilita il
successivo montaggio su catetere.

Il design degli stent presenta tipicamente unita strutturali ripetitive chiamate corone (o
ring), ciascuna composta da una sequenza strut, ossia elementi allungati e sottili col-
legati tra loro mediante uno o piulink o giunzioni. La Figura 1.3 & esplicativa di tali
elementi.

Figura 1.3: Descrizione degli elementi che compongono uno stent: corone, posttiyt
[12].

Tra le varie con gurazioni disponibili, una delle classi cazioni piu comuni si basa sulla
tipologia di celle che costituiscono la struttura dello stent: negli stent a celle chiuse, ogni
strut & connessa sia alla parte superiore che a quella inferiore della corona, mentre negli
stent a celle aperte i collegamenti sono presenti solo in alcuni punti. La di erenza proget-
tuale si traduce in una diversa interazione meccanica con la parete del vaso, in uenzando
sia la essibilita dello stent che il potenziale rischio di danneggiamento del tessuto vasco-
lare.

Risulta di fondamentale importanza che gli stent rispettino una serie di requisiti proget-
tuali a nché, una volta impiantati, possano svolgere in modo ottimale la loro funzione.
Di seguito si riportano alcuni dei principali requisiti richiesti [10].

Per quanto riguarda le proprieta meccaniche, lo stent deve:

" presentare un'elevata resistenza radiale, al ne di contrastare la pressione esercitata
dalla parete e dalla placca aterosclerotica, mantenendo il vaso aperto;
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" garantire essibilita, necessaria per adattarsi all'anatomia tortuosa dei vasi;

" possedere un'elasticita controllata, soprattutto nel caso degli stent autoespandibili,
dove il dispositivo deve essere in grado di recuperare la sua forma originaria,

" assicurare resistenza alla fatica meccanica, ovvero la capacita di sopportare i carichi
ciclici siologici senza deteriorarsi nel tempo.

Dal punto di vista biologico, lo stent deve essere biocompatibile e, nello speci co, emo-
compatibile: il materiale non deve attivare la coagulazione né favorire la formazione di
trombi o indurre reazioni immunitarie. In generale, tutti i materiali estranei introdotti
nell'organismo tendono a stimolare la formazione di neointima (tessuto broso), un feno-
meno che va minimizzato per garantire il successo a lungo termine dell'impianto.

Nel caso di un metallo, il concetto di biocompatibilita dipende dalla sua resistenza alla
corrosione e dalla capacita di rilasciare ioni tossici, come quelli rilasciati dal nichel. Le
ricerche presenti in letteratura indicano generalmente che il NiTi possiede un'eccellente
biocompatibilita, grazie alla formazione di uno strato passivo di ossido di titanio che pro-
tegge il materiale dalla corrosione e ne impedisce l'ossidazione [7].

In ne, lo stent deve mantenere inalterate le sue caratteristiche nel tempo, senza migrare,
frattursi o degradarsi - eccetto i casi in cui sia progettato per essere riassorbibile.

Risulta utile sottolineare che le dimensioni di uno stent variano in funzione dell'applica-
zione clinica e della sede anatomica in cui viene impiantato. | parametri principali da
considerare sono il diametro (sia in fase compressa che espansa) e la lunghezza, scelti in
modo da garantire un‘adeguata copertura della lesione e una corretta interazione con le
pareti del vaso. Tipicamente, il diametro esterno dello stent fabbricato € circa del 10%
maggiore rispetto al vaso, per garantire che lo stent si ancori saldamente in posizione [10].

Nello specico, gli stent espandibili mediante palloncino presentano un diametro pre-
espansione di circa 1-2 mm e raggiungono un diametro espanso tipico compreso tra 1.5
mm e 5.0 mm. La lunghezza puo variare da 8 mm a 38 mm circa. Invece, gli stent au-
toespandibili partono da una con gurazione compressa tra 1.5 mm e 4 mm di diametro,
per poi espandersi sino ad un diametro che varia tra 4 e 14 mm. Le lunghezze disponibili
sono generalmente maggiori rispetto agli stent a palloncino, partendo da 20 mm no ad
arrivare anche a 150 mm, al ne di coprire tratti vascolari piu estesi.

A causa delle ridotte dimensioni, la resistenza meccanica di questi dispositivi risulta rela-
tivamente bassa, rappresentando una delle principali cause di fallimento a lungo termine.
La pulsatilita del usso sanguigno all'interno del sistema circolatorio, unita ai movimenti
siologici del corpo, sottopone lo stent a milioni di cicli di carico nel corso della sua vita
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operativa. Tali sollecitazioni possono indurre il superamento degli sforzi critici in deter-
minati punti della struttura, determinando l'insorgere di cricche da fatica e, in ultima
analisi, il cedimento del dispositivo per fatica meccanica.

1.2. Leghe di Nichel-Titanio: cenni di teoria

Le leghe di nichel-titanio fanno parte delle leghe a memoria di forma (SMA Shape
Memory Alloys), materiali capaci di recuperare la forma iniziale anche dopo aver subito
elevate deformazioni. Sono leghe ampiamente utilizzate in ambito biomedicale e hanno
due proprieta principali:

E etto memoria di forma,;
E etto pseudo-elastico (o di super-elasticita);

le quali verranno ampiamente descritte nei seguenti paragra .

La curva sforzo-deformazione e lo strumento principale per capire come reagisce un ma-
teriale sottoposto a carico. Risulta utile a progettisti, ingegneri e tecnologi per scegliere e
dimensionare correttamente i materiali nei componenti strutturali @ meccanici. Rispetto i
metalli tradizionali, la curva sforzo-deformazione del nichel-titanio presenta un andamen-
to non-lineare, con un'isteresi marcata. La di erenza di comportamento & ben visibile in
Figura 1.4.

Considerando la curva sforzo-deformazione di un classico metallo, come ad esempio l'accia-
i0, sottoposto a trazione uniassiale, in una prima fase il provino si deforma elasticamente.
In tale tratto, la curva é lineare e, una volta rimosso il carico, consente al provino di
recuperare la sua con gurazione originaria senza deformazioni aggiuntive. Aumentando
lo sforzo, si raggiunge lo snervamento, ossia il materiale passa dal comportamento elastico
a quello plastico, iniziando a deformarsi in modo permanente (deformazione plastica, non
piu lineare come il primo tratto di curva). Infatti, superato lo sforzo a snervamento, s,
anche se viene rimosso il carico, il provino resta deformato.
Il valore di sforzo a snervamento, determinato come l'intercetta tra la curva sperimentale
e la retta parallela al tratto elastico passante per lo 0.2% di deformazione totale, € legato
allo scivolamento dei piani atomici all'interno del materiale, fenomeno che comporta una
deformazione plastica irreversibile.
Se lo sforzo viene ulteriormente aumentato, si raggiunge lo sforzo a rottura del materiale,
R, 0ssia lo sforzo per cui il provino si rompe. Lo sforzo a rottura € il valore massimo
di sforzo (forza per unita di area) che un materiale pud sopportare prima di rompersi
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durante una prova meccanica (generalmente, una prova di trazione).

Figura 1.4: Gra co sforzo-deformazione dell'acciaio e del nichel-titanio.

[l nichel-titanio mostra un comportamento distante dai metalli standard in quanto pos-
siede proprieta che lo caratterizzano e ne consentono l'uso in diverse applicazioni, tra cui
I'ambito biomedicale.

Le leghe di nichel-titanio o rono numerosi vantaggi, principalmente legati alla capacita
di recupero termico e di forma, nonché all'elevata capacita di essere progettabili. Infatti,
poiché queste leghe sono composte da piu elementi, anche minime variazioni nella lo-
ro composizione possono determinare cambiamenti signi cativi nell'ampiezza del campo
elastico. Tuttavia, per garantire costanza delle proprieta del materiale, € necessario un
controllo rigoroso durante la produzione, con conseguenti elevati costi e problematiche
legate alla variazione delle proprieta meccaniche e siche durante la trasformazione di
fase.

Una caratteristica distintiva delle leghe a memoria di forma é I'elasticita, la quale risulta
superiore a quella dei migliori acciai inossidabili attualmente impiegati in ambito medico.
Questa consente loro di sopportare sforzi elevati, mostrando anche allungamenti a rottura
molto elevati.
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1.2.1. Strutture cristalline e trasformazioni di fase

Nelle leghe a memoria di forma, il reticolo cristallino non & univoco, ma puo assumere due
con gurazioni di erenti: austenite e martensite. Le due fasi hanno strutture cristalline
diverse e sono stabili in intervalli di temperatura distinti.

" Austenite (AUS): struttura cristallina ordinata e simmetrica, solitamente di tipo cu-
bico a corpo centrato (BCC), stabile ad alte temperature [22]. L'austenite € rigida
e di cilmente deformabile. Tuttavia, se sottoposta a sforzo meccanico, puo trasfor-
marsi in martensite in modo reversibile. Una volta rimosso il carico, il materiale
torna in fase austenitica e mostra un comportamento noto come pseudoelasticita (o
superelasticita), ossia e in grado di sopportare deformazioni elevate, recuperando
immediatamente la forma originaria al semplice rilascio del carico.

" Martensite: stabile a basse temperature. La sua struttura cristallina € meno simme-
trica rispetto all'austenite e composta da molteplici orientazioni dei piani cristallini,
dette varianti. Si distingue, infatti, tra:

Martensite multivariante (MVM): con gurazione in assenza di sforzo, con le
varianti disposte in modo casuale. Genera uno stato privo di tensioni interne;

Martensite a singola variante (SVM): quando viene applicato un carico, le
varianti si riorientano lungo la direzione dello sforzo, permettendo una defor-
mazione macroscopica evidente.

La martensite e facilmente deformabile e consente al materiale di essere piegato o sago-
mato in modo stabile se non si oltrepassa la temperatura di transizione [22].

In assenza di sollecitazioni esterne, il materiale e caratterizzato da speci che temperature,
le quali verranno identi cate con il su sso s per start ef per nish, simboleggianti rispet-
tivamente l'inizio e la ne delle trasformazioni di fase. In particolare, tali temperature
segnano l'avvio della trasformazione esotermica da austenite (AUS) a martensite multiva-
riante (MVM), e della trasformazione endotermica inversa da MVM ad AUS, delineando
cosi il comportamento isteretico del materiale.

Di seguito si riportano le temperature cui si € fatto riferimento.

" Mg(Martensite start): inizio della trasformazione da austenite a martensite durante
il ra reddamento;

" M; (Martensite nish): completamento della trasformazione in martensite;
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" As (Austenite start): inizio della trasformazione da martensite ad austenite durante
il riscaldamento;

" Af (Austenite nish): completamento del ritorno alla fase austenitica.

Le temperature elencate dipendono dalla composizione della lega e dai trattamenti termico-
meccanici cui e stata sottoposta. Questi determinano, infatti, l'intervallo di temperatura
in cui la lega manifesta il comportamento pseudoelastico o I'e etto memoria di forma.

Figura 1.5: Fasi del Nichel-Titanio al variare della temperatura.

Al di sopra della temperaturaAs, la lega si trova completamente in fase austenitica. Al
contrario, al di sotto della temperaturaM;, la lega € completamente in fase martensitica.
Nel range di temperatura compreso tréAs e As, le due fasi possono coesistere: la tra-
sformazione da martensite ad austenite avviene gradualmente, con percentuali variabili a
seconda della temperatura speci ca.

Oltre A, se la temperatura continua ad aumentare, si entra in un intervallo superio-
re, compreso traAs e My (Martensite deformation limit), in cui & possibile sfruttare la
superelasticita del nichel-titanio. In questo range, il materiale € completamente in fase
austenitica, ma puo andare incontro ad una trasformazione stress-indotta in martensi-
te singola variante. La trasformazione e reversibile: al rilascio del carico, la martensite
ritorna istantaneamente alla fase austenitica, consentendo il recupero completo della de-
formazione ( no circa all'8%).

Tuttavia, superata la temperatura My, la lega perde le sue proprieta tipiche di SMA. In
guesto stato, il materiale si comporta come un metallo convenzionale, esibendo solamente
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deformazioni elastiche e plastiche irreversibili, analogamente a materiali come ['acciaio
INOX.

Durante il ciclo di trasformazione termica tra austenite e martensite, si manifesta un
fenomeno noto comasteresi termica Cio evidenzia che la trasformazione non avviene
in modo equivalente durante il riscaldamento e il rareddamento. La lega mantiene la
fase austenitica anche quando la temperatura inizia a diminuire, no al raggiungimento
di Mg. Solo da questo punto in poi inizia la trasformazione inversa, che si completda.
L'intervallo tra Ms e M; rappresenta una fase intermedia in cui le due strutture cristalline
coesistono.

E importante sottolineare che, in assenza di sollecitazioni esterne, questo processo di tra-
sformazione non comporta cambiamenti dimensionali visibili: si tratta unicamente di un
riarrangiamento del reticolo cristallino interno.

Qualora sia applicato un carico, invece, le temperature di trasformazione variano ed au-
mentano con la sollecitazione. In Figura 1.6 viene rappresentato il comportamento di
un campione di materiale sottoposto ad un ciclo di carico-scarico in condizioni termiche
diverse.

Figura 1.6: Curve sforzo-deformazione al variare della temperatura di lavoro [24]. (a)
Temperatura inferiore aM;, 100% fase martensitica; (b) Temperatura superiore As,
100% fase austenitica; (c) Temperatura superioreMq.

In Figura 1.6a € mostrato il comportamento della martensite sotto I'e etto di uno sforzo
applicato: essa si trasforma in martensite singola variante e, una volta rimosso il carico,



1| Stent in leghe di Nichel-Titanio 13

si osserva un parziale recupero elastico, ma permane una deformazione residua. Infatti,
la deformazione del 6% non viene completamente recuperata al rilascio dello sforzo [24].
Questo fenomeno rappresenta il classieghmape memory e ectin assenza di recupero ter-
mico. Il recupero completo della forma originaria avviene solo riscaldando il materiale al
di sopra della temperatura di ne dell'austenite A;).

La Figura 1.6b, invece, illustra il fenomeno della martensite indotta da sforzo (supere-
lasticita) che si verica a temperature superiori adA¢. Inizialmente, la deformazione
elastica lineare é caratterizzata da un aumento monotono dello sforzo su un piccolo inter-
vallo di deformazione no al raggiungimento dello sforzo critico di trasformazione. Dopo
circa I'1% di deformazione [24], la curva si appiattisce formando yplateau durante il
guale l'austenite si trasforma, per e etto dello sforzo, in martensite singola variante. Al-

la rimozione del carico, la martensite, non essendo stabile alla temperatura considerata,
ritorna spontaneamente allo stato di austenite, con conseguente recupero completo della
deformazione. Questo processo € accompagnato da una marcata isteresi, legata all'energia
necessaria per la trasformazione di fase.

La deformazione a temperature superiori M4 € gestita dalla plasticita tradizionale, sen-
za coinvolgimento di trasformazioni martensitiche. In Figura 1.6c, infatti, il materiale
non presenta piu alcuna trasformazione martensitica: si comporta come un metallo tra-
dizionale, con una deformazione iniziale elastica lineare seguita da un comportamento
plastico permanentea a partire da circa 1'1% di deformazione [24]. Non si osservano né
pseudoelasticita né memoria di forma.

1.2.2. Nichel Titanio in martensite: e etto memoria di forma

Se la temperatura € inferiore aM; e il provino non e soggetto a sforzo, il materiale
si trova in martensite multivariante (MVM). L'applicazione di un carico comporta una
deformazione macroscopica accompagnata dalla riorganizzazione delle varianti cristalline
nella direzione dello sforzo. In questo modo, la struttura passa a martensite a singola
variante (SVM). Una volta rimosso il carico, il materiale non recupera la forma iniziale, ma
mantiene la deformazione: si osserva solo un parziale ritorno elastico. Il comportamento
risultante € analogo a quello di una deformazione plastica.

Tuttavia, se il campione deformato viene riscaldato al di sopra della temperatur , la
struttura cristallina si trasforma da martensite ad austenite. Durante questa transizione,
il materiale recupera completamente la forma originaria grazie al riordino del reticolo
cristallino. Questo fenomeno prende il nome di e etto memoria di formashape memory
eect).
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Al termine del riscaldamento, se il materiale viene ra reddato nuovamente sotfd; , torna

in fase martensitica (MVM), ma mantiene inalterata la forma geometrica ripristinata.
In questo modo, si completa un ciclo termico in cui il recupero della forma é attivato
esclusivamente dalla temperatura.

Figura 1.7: Evidenza dell'e etto memoria di forma del NiTi sul graco sforzo-
deformazione-temperatura [13].

In Figura 1.7, il punto A rappresenta il materiale in fase austenitica. Al seguito della
diminuzione di temperatura, si raggiunge il punto B, corrispondente alla formazione di
martensite a piu varianti (MVM), ma senza il manifestarsi di deformazioni macroscopiche.
All'applicazione di un carico, le varianti di martensite iniziano ad allinearsi, generando |l
caratteristico plateau nella curva sforzo-deformazione. Successivamente, la martensite a
singola variante (SVM) viene caricata elasticamente no a raggiungere il punto C. Dopo la
fase di scarico, il materiale conserva una deformazione residua permanente, rappresentata
dal punto D. Aumentando nuovamente la temperatura, ha inizio la trasformazione inversa

a partire da As (punto E), no a Af (punto F), al di sopra del quale le deformazioni
vengono completamente recuperate.

In ambito biomedicale, si utilizza il NiTi con e etto memoria di forma per attuatori e
microattuatori per valvole, come anche in sistemi robotici. Ad esempio, per azionare un
dito robotico vengono utilizzati due attuatori: uno per il movimento di essione e uno per

il movimento di estensione. Quando un lo di lega a memoria di forma (SMA) deformato
viene riscaldato tramite corrente elettrica oltre il suo punto di trasformazione, esso si
contrae riportandosi alla lunghezza originale. Questa contrazione genera una trazione,
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Figura 1.8: Applicazione dell'attuatore nell'attuazione del dito robotico. (a) Coppia
oraria; (b) Coppia antioraria [15].

che puo essere utilizzata per muovere un componente meccanico, come la falange di un
dito robotico [15]. Nello speci co, se il dito & esso in direzione antioraria, come mostrato

in Figura 1.8 a, prima del riscaldamento successivo, i li SMA in AB ed EF sono alla
lunghezza originale, mentre BC e DE sono in estensione. Quando gli interruttori in AB
ed EF vengono spenti, mentre quelli in BC e DE vengono accesi, BC e DE si contraggono,
estendendoi liin AB ed EF. Questo produce una coppia intorno all'asse dell'articolazione

in direzione oraria, e il dito si estende come mostrato in 1.8 b. Qui, gli interruttori per BC

e DE vengono spenti in vista del successivo riscaldamento per la essione del dito [15].

Per quanto riguarda le valvole, sono progettate per chip micro uidici per PCRKolyme-
rase Chain Reaction reazione a catena della polimerasi), cioé dispositivi miniaturizzati
per manipolare piccole quantita di uidi biologici come DNA o reagenti chimici. Le val-
vole rappresentano, quindi, strumenti di precisione per controllare il usso di liquidi su
scala microscopica all'interno di un circuito chiuso. Zhang et al. [30] propongono una
microvalvola azionata da sottili Im di lega a memoria di forma (SMA). Nella fase mar-
tensitica, quando il materiale non e riscaldato, una di erenza di pressione tra le porte A
e B (Figura 1.9) provoca la essione della membrana, mantenendo cosi la microvalvola
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normalmente aperta. Riscaldando il microdispositivo SMA al di sopra della temperatura
di trasformazione di fase, il materiale recupera la sua forma originale e la membrana viene
spinta contro la sede della valvola, come illustrato in Figura 1.9b, chiudendo il passaggio.

(a) Valvola aperta (b) Valvola chiusa

Figura 1.9: Principio di funzionamento delle microvalvole in lega a memoria di forma
(SMA) [30].

1.2.3. Nichel Titanio in austenite: e etto superelastico

Quando il nichel-titanio si trova ad una temperatura superiore &, € completamente
in fase austenitica. In queste condizioni, se si applica un carico di trazione, il materiale
va incontro ad una trasformazione stress-indotta: l'austenite si trasforma localmente in
martensite singola variante (SVM). Questo consente al materiale di sopportare grandi
deformazioni senza subire danni permanenti.

Una volta rimosso il carico, la martensite non e piu stabile a causa della temperatura
elevata (superiore adA¢) e ritorna spontaneamente alla fase austenitica, permettendo il
recupero completo della forma originaria. Tale comportamento € noto come superelasticita
0 pseudoelasticita.

Il fenomeno e descritto dalla tipica curva sforzo-deformazione a ciclo isteretico, in cui il
materiale mostra un ampioplateau durante il caricamento e il successivo scaricamento,
associato alla trasformazione di fase.
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Figura 1.10: Gra co sforzo-deformazione del NiTi rivelante I'e etto di superelasticita.

Partendo dall'origine della Figura 1.10, l'incremento di carico induce una deformazione
elastica del materiale in fase austenitica. La pendenza di questo primo tratto della curva
sforzo-deformazione é rappresentativa del modulo elastico dell'austenite. Successivamente,
Si osserva un ampi@lateau orizzontale nel quale il materiale passa alla fase martensitiva
singola variante. Al termine della trasformazione, si ha un'ulteriore variazione di pendenza
legata al carico elastico della martensite, che ri ette il suo modulo elastico. Durante la
fase di scarico, il materiale mostra un‘ampia isteresi e torna in fase austenitica.

A di erenza dell'e etto memoria di forma, qui non € necessario un cambiamento di tem-
peratura: il recupero della forma € immediato e dipende esclusivamente dalla rimozione
del carico meccanico. Questo rende la superelasticita particolarmente utile in applicazio-
ni che richiedono deformabilita temporanea e ritorno immediato alla geometria originale,
come ad esempio gli stent vascolari.

Nelle applicazioni mediche, poiché la temperatura corporea e superiore alla temperatura
di trasformazione austenitica nale,As, lo stent tende a recuperare la sua forma prede -
nita grazie al fenomeno della superelasticita, riaprendosi autonomamente contro le pareti
del vaso.

Riassumendo, se il materiale si trova in martensite multivariata non deformata e vie-
ne scaldato oltreA;, allora passera ad austenite senza cambiare forma. Se invece, da
martensite deformata (singola variante) si scalda il materiale, il passaggio ad austenite
comporta necessariamente un cambiamento di forma (recupero della forma originaria).
Questo e etto rappresenta la memoria di forma. Tuttavia, se il reticolo € in austenite non
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deformata e viene rareddato no a raggiungere la martensite, il provino non cambiera
la sua forma. Pertanto, il passaggio martensite-austenite (e viceversa) € una transizione
di fase strutturale, ma il cambiamento di forma avviene solo se la martensite era stata
precedentemente deformata.

Figura 1.11: Transizioni di fase del NiTi in presenza di sforzo e con aumento di tempera-
tura.

L'e etto superelastico del NiTi si sfrutta anche, in ambito biomedicale, per altre applica-
zioni come i li ortodontici, occhiali e strumenti chirurgici. Nello speci co, la superela-
sticita consente ai li ortodontici di esercitare una forza costante sui denti, anche quando
vengono piegati per adattarsi all'arcata dentale, favorendo movimenti dentali graduali,
controllati e meno traumatici per i tessuti circostanti.

In ne, in Figura 1.12 si riporta una rappresentazione schematica dei due e etti: memoria
di forma e superelasticita.
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Figura 1.12: Trasformazioni di fase nella struttura cristallina in funzione della tempera-
tura e dello stato di sollecitazione [3].

1.2.4. Caratterizzazione delle proprieta meccaniche

La determinazione delle proprieta meccaniche del materiale costituente lo stent risulta
particolarmente complessa, soprattutto nel caso delle leghe NiTi, che presentano un com-
portamento meccanico non lineare, come mostrato nei gra ci sforzo-deformazione.

Inoltre, e importante sottolineare che la sola conoscenza delle proprieta in trazione del
NiTi non & su ciente a caratterizzarne in modo completo il comportamento, poiché il ma-
teriale manifesta una marcata asimmetria tra trazione e compressione, piu pronunciata
nella fase martensitica rispetto a quella austenitica.

Le curve di trazione e compressione di eriscono, infatti, per diversi aspetti: soglia di ini-
zio della trasformazione, pendenza delle curve, lunghezza gédteau di trasformazione
ed ampiezza del ciclo isteretico, fenomeni visibili in Figura 1.13. In particolare, il com-
portamento in compressione mostra un evidente fenomeno di indurimento, attribuito allo
slittamento delle varianti martensitiche.

Per quanto concerne la dipendenza del nichel-titanio dalla temperatura si nota che, anche
se sono gia note le sue temperature tipiche di transizione, ogni lega SMA ha un proprio
intervallo termico speci co, che dipende dalla sua composizione e dai trattamenti termi-
ci e ettuati. Pertanto, ad oggi si utilizzano tecniche come la calorimetria a scansione
di erenziale (Di erential Scanning Calorimetry, DSC) per identi care le temperature di
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Figura 1.13: Asimmetria tra trazione e compressione nel NiTi.

trasformazione dello speci co campione in esame.

La DSC é una tecnica termo-analitica volta a rilevare informazioni scaldando o ra red-
dando un campione di materiale senza l'applicazione di un carico. In particolare, vie-
ne prelevato un piccolo campione di materiale - nell'ordine di pochi milligrammi - per
poi inserirlo in un contenitore dedicato all'interno dello strumento DSC, dotato di una

microfornace.

Figura 1.14: Schema della DSC e della relativa strumentazione.

Il sistema applica cicli di riscaldamento e ra reddamento controllati, durante i quali mi-
sura l'assorbimento o il rilascio di calore da parte del materiale. Quando avvengono le
trasformazioni di fase, il comportamento del campione si manifesta come picchi nella curva
DSC, come mostrato in Figura 1.15.
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Figura 1.15: Rappresentazione dei picchi esotermici ed endotermici identi cativi delle
temperature di transizione sopra citate.

L'energia termica assorbita o rilasciata dal campione durante la trasformazione di fase
viene quanti cata mediante I'analisi del usso termico di erenziale in funzione della tem-
peratura, ovvero attraverso la misura didQ=dT, rappresentata sull'asse delle ordinate
nella Figura 1.15.

Tracciando la tangente in corrispondenza del picco esotermico (trasformazione da au-
stenite a martensite multivariante) e del picco endotermico (trasformazione inversa), é
possibile identi care i punti critici della trasformazione: A, As, Mg, Mg.

Nel caso in cui venga applicato un carico, le temperature di trasformazione subiscono
una variazione, tendendo ad aumentare con l'incremento della sollecitazione [22], come
mostrato dalle linee rette in Figura 1.16. A seconda del percorso termo-meccanico seguito,
possono veri carsi diverse trasformazioni di fase:

" da austenite a martensite multivariante e viceversa;
" da austenite a martensite a singola variante e viceversa;

" da martensite multivariante a singola variante e viceversa.
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Figura 1.16: Diagramma di fase di una lega a memoria di forma che illustra i percorsi di
trasformazione e le aree di stabilita delle diverse fasi, in funzione della relazione tra sforzo
e temperatura [22].

1.3. Comportamento funzionale degli stent in vivo
analisi dei carichi e delle sollecitazioni siologi-
che

Durante la fase di impianto e la sua vita utile, lo stent € soggetto ad una sequenza di carico
caratteristica, composta da tre fasi distinguibili [6], rappresentate in modo schematico
nella Figura 1.18a. In particolare, il primo ciclo di carico a cui uno stengelf-expandable
viene sottoposto si manifesta nella fase drimping, durante la quale il suo diametro viene
ridotto per poter essere inserito all'interno della guaina del catetere. Tale procedura viene
e ettuata quando il materiale e in fase austenitica, poiché; é inferiore alla temperatura
corporea, e comporta una deformazione temporanea, mantenuta nché lo stent non viene
rilasciato nella sede desiderata.
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Figura 1.17: Andamento della curva forza-spostamento durante l'impianto di uno stent
in nichel-titanio [18].

Durante il crimping, le regioni sottoposte ad elevati livelli di sforzo subiscono una tra-
sformazione da austenite a martensite, che avviene lungo pfateau di carico a sforzo
pressoché costante, osservabile in Figura 1.17 (fase 1), come anche in Figura 1.18a.
Questo permette di comprimere lo stent senza danneggiarlo permanentemente, perché la
martensite generata € temporanea e reversibile.

Una volta posizionato in sede, la guaina viene retratta e lo stent, grazie alla superelasticita
della lega NiTi e alla temperatura corporea superiore aél;, oltre la quale la martensite
non risulta piu stabile, si trasforma spontaneamente in austeniteplateau di scarico) e
tende recuperare la propria forma iniziale. Dunque, si ha un recupero elastico spontaneo
che contribuisce all'espansione dello stent contro le pareti del vaso.

A questo punto, lo stent & soggetto a milioni di cicli di carico dovuti al usso pulsatile del
sangue e ai movimenti dell'arteria (gamba, testa, cuore) [20].

Un requisito fondamentale e che il diametro nominale dello stent sia superiore a quello
del vaso in cui viene impiantato: in questo modo, I'espansione parziale dello stent potra
esercitare una pressione radiale su ciente per ancorarlo alla parete vascolare, evitando il
rischio di migrazione. Tuttavia, I'espansione non avviene completamente no alla forma
originaria, poiché l'interazione con la parete del vaso e con la placca aterosclerotica op-
pone una resistenza che limita I'apertura. Questo e etto meccanico € desiderato, poiché
consente allo stent di schiacciare la placca contro la parete vascolare, ripristinando il lume
del vaso e migliorando il usso sanguigno.
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(b)

Figura 1.18: (a) Diagramma sforzo-deformazione del NiTi nelle fasi di impianto e di
lavoro. (b) Carichi applicati in vivo su uno stent periferico (compressione assiale, essione,
torsione) [6].

Quando lo stent si trova nella sua con gurazione nale, impiantato nella sede della lesione,
e soggetto a due contributi di sforzo:

~

uno sforzo medio costante generato dallo stent sovradimensionato sulle pareti del
vaso, al ne di garantirne I'apertura [18];

uno sforzo ciclico dato dalla variazione pressoria durante la fase di sistole e diastole
del ciclo cardiaco. Infatti, durante le pulsazioni cardiache, le strut dello stent si
aprono parzialmente nella sistole e si restringono parzialmente nella diastole. Questo
determina una variazione di diametro dello stent [2].

A causa della geometria peculiare dello stent e del comportamento non lineare del materia-
le, la risposta del dispositivo all'applicazione di un carico risulta generalmente complessa.

In generale, lo stentn vivo & soggetto a compressione assiale, essione e torsione, legate ai
movimenti del vaso ed alle pulsazioni sanguigne, come visibile in Figura 1.18b e in Figura

1.19 [16].
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Figura 1.19: Esempi schematici delle condizioni di carico ciclico adottate nell'analisi mec-
canica degli stent [2]. (a) Diastole sistole; (b) Compressione; (c) Flessione; (d) Torsione.

La sollecitazione prevalente e quella essionale [6], poiché la sezione trasversale € ine-
vitabilmente soggetta a gradienti di deformazione, anche nel caso di un semplice carico
monoassiale di trazione.

1.4. Fatica meccanica del NiTi

La fatica € un fenomeno meccanico di progressiva e localizzata degradazione della struttura
di un materiale sottoposto a carichi variabili nel tempo. Il processo puo culminare nella
frattura ( cedimento a faticg al seguito di un numero su ciente di cicli di carico, anche
per livelli di sforzo molto inferiori rispetto allo sforzo a rottura del materiale.

La fatica si puo distinguere in base al numero di cicli [6]:
" fatica a basso numero di ciclilpw-cycle fatigue LCF);
"~ fatica ad alto numero di cicli (igh-cycle fatiguge HCF).

La LCF é caratterizzata da deformazioni plastiche ripetute, mentre la HCF da deforma-
zioni elastiche.

Inoltre, i meccanismi alla base della fatica delle leghe di NiTi si suddividono in:
" fatica funzionale;
" fatica strutturale.

La fatica funzionale e la perdita di proprieta funzionali del materiale al seguito di cicli
termici o termo-meccanici [6]. Invece, la fatica strutturale si riferisce allaccumulo di
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danno a livello della microstruttura, ossia alla propagazione progressiva del difetto durante
I carichi ciclici, no alla rottura de nitiva.

Come visibile in Figura 1.18, durante la sua vita utile lo stent si deforma ciclicamente tra
un picco e una valle di fatica. | carichi applicati generano, a livello del materiale, uno
stato complesso di sollecitazioni e deformazioni cicliche multiassiali anche quando uno
stent & caricato con un semplice carico assiale ciclico. Cio & dovuto alla non linearita del
materiale e alla complessita geometrica dello stent.

Prima dell'immissione in commercio di un nuovo dispositivo, le normative standard im-
pongono I'esecuzione di test sperimentali volti a valutare la resistenza a fatica dei dispo-
sitivi endovascolari. In particolare, viene richiesto che gli stent siano in grado di superare
almeno 10 milioni di cicli al ne di dimostrarne la durabilita in condizioni che simulano
un utilizzo in vivo di circa dieci anni.

Sebbene tale approccio sia consolidato ed e cace, comporta tempi prolungati e costi si-
gni cativi. Negli ultimi anni, tuttavia, le autorita regolatorie hanno iniziato a considerare
anche l'evidenza fornita da analisi computazionali come supporto alla richiesta di auto-
rizzazione alla commercializzazione. Questo cambiamento ha favorito l'introduzione di
linee guida speci che, nalizzate a fornire indicazioni chiare per lo sviluppo di simulazioni
virtuali a dabili e conformi ai requisiti normativi.

Dunque, risulta essenziale integrare approcci sperimentali e numerici al ne di ottenere
dati complementari per una caratterizzazione piu completa del comportamento dello stent.

Nelle prove sperimentali, si parte generalmente da tubi in lega NiTi lavorati median-

te taglio laser. Questi vengono successivamente sottoposti a processi di espansio-
ne e trattamento termico per ottenere la geometria nale desiderata, replicando le
condizioni progettuali tipiche degli stent autoespandibili utilizzati nei vasi periferici.

Dal punto di vista computazionale, I'analisi agli elementi niti (FEA) richiede una
modellazione accurata del comportamento meccanico non lineare del NiTi. E indi-
spensabile riprodurre le fasi critiche del ciclo di vita dello stent, comealimping, la
fase di rilascio e I'ambiente pulsatilen vivo. Tali simulazioni complesse richiedono
il monitoraggio di variabili fondamentali come forze e spostamenti nominali, oltre
alle deformazioni locali all'interno della struttura.

Attualmente non esiste una procedura sperimentale standardizzata per la valutazione
della vita a fatica delle leghe superelastiche impiegate negli stent. Tuttavia, per ottenere
risultati piu a dabili, le prove di fatica vengono preferibilmente condotte in controllo di
spostamento Nello speci co, si ritiene piu appropriato adottare un criterio meccanico
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basato sulla deformazionestrain-based piuttosto che stress-basejl per i seguenti motivi

[20]:

Il comportamento non lineare della curva sforzo-deformazione del NiTi superelastico
rende piu appropriato I'impiego di prove in controllo di deformazione. In particolare,

nei tratti di trasformazione austenite-martensite e viceversap(ateau) non esiste
una corrispondenza univoca tra sforzo e deformazione: ad una stessa deformazione
possono corrispondere valori di sforzo diversi, a seconda che il materiale sia in fase di
carico o scarico. Questo e anche dovuto al fatto cheplateau non e perfettamente
piatto, ma presenta una lieve pendenza e isteresi, che riettono le caratteristiche
della trasformazione di fase.

Le condizioni di carico pulsatilan vivo per gli stent autoespandibili in NiTi utilizzati
nei distretti periferici sono generalmente assimilabili a condizioni in controllo dello
spostamento.

La microstruttura del NiTi & caratterizzata da una granulometria molto ne, con
dimensioni medie dei grani intorno ai 100 nm - corrispondenti a circa 1000 grani
per sezione trasversale - dimensione di due ordini di grandezza inferiore rispetto
alla dimensione critica del difetto calcolata per questo materiale (15 5am) [23].
Pertanto, i difetti microscopici legati ai grani sono troppo piccoli per in uenzare
signi cativamente la concentrazione di sforzo e la propagazione delle cricche. Al
contrario, materiali come l'acciaio inox presentano una granulometria molto piu
grossolana, con circa 10 grani per sezione trasversale, il che puo portare a maggiori
concentrazioni di sforzo.

Negli stent in NiTi, la crescita iniziale di una cricca, una volta nucleata, € molto
rapida; cio porta ad un cedimento catastro co in tempi brevi. In questo caso, il con-
trollo di deformazione risulta piu appropriato. Infatti, la lunga fase di propagazione
delle cricche, tipica della frattura classica di un metallo e analizzabile mediante il
controllo di sforzo, & praticamente assente.

Nonostante lo scenario di carico di uno stent vivo sia complesso e dominato principal-

mente dalla essione, per la valutazione della fatica e piuttosto comune eseguire prove di
trazione uniassiale o di essione rotante su provirad hog testando diverse combinazioni
di sollecitazione media e alternata.
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1.4.1. Campioni utilizzati per i test sperimentali a fatica

La caratterizzazione della resistenza a fatica sperimentale delle leghe superelastiche in
NiTi puo essere condotta impiegando diverse tipologie di campioni: cilindridolk), li
singoli, campioni multi- lo, surrogati o campioni sottili macroscopici.

Figura 1.20: Tipologie di campioni utilizzati per le prove sperimentali a fatica per il NiTi
[6]. (a) Campione cilindrico massivo; (b) Provino a lo singolo; (c) Campione multi- lo
tagliato al laser; (d) Campione surrogato a forma di diamante; (e) Campione surrogato a
forma di C; (f) Campione macroscopico sottile tagliato al laser.

Ognuna di queste con gurazioni presenta speci ci vantaggi e limitazioni, come illustrato
in Figura 1.20. Di seguito una panoramica delle principali opzioni [6].

" Campioni cilindrici
Ricavati da barre rettilinee mediante lavorazioni meccaniche che garantiscono una
geometria uniforme, come richiesto dai test a fatica a basso numero di cicli per le
leghe comuni.
Secondo le normative ASTM, i provini devono essere progettati con una sezione di
calibro piu sottile rispetto quello della zona di presa per localizzare la rottura. |
campioni cilindrici consentono I'esecuzione di prove a fatica monoassiali con diversi
rapporti di carico, utilizzando estensimetri per la misurazione delle deformazioni.
Tuttavia, la loro microstruttura di erisce sensibilmente da quella degli stent reali a
causa del di erente processo produttivo, in uenzando cosi la formazione e la pro-
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pagazione delle cricche. Tale discrepanza pu0 portare a previsioni non conservative
della vita a fatica.

Campioni a lo singolo

Sono ottenuti tramite una sequenza di lavorazioni che termina con la tra latura,
no a raggiungere un diametro confrontabile o leggermente superiore a quello delle
maglie di uno stent. In questo modo, I'e etto della propagazione della macro-cricca
sulla vita a fatica viene eliminato.

Il comportamento a fatica viene generalmente caratterizzato mediante prove di es-
sione rotante a controllo di deformazione. La facilita del set-up sperimentale e
I'ampia disponibilita commerciale li rendono largamente utilizzati nello studio della
fatica del NiTi. Tuttavia, il processo produttivo non riproduce fedelmente quel-
lo degli stent laser-cut per cui le di erenze microstrutturali possono in uenzare i
risultati.

Campioni multi- lo

Ottenuti tramite taglio laser da tubi in NiTi identici a quelli impiegati per la pro-
duzione degli stent, seguendo lo stesso processo di fabbricazione. Cio consente di
ottenere campioni con microstruttura rappresentativa, permettendo una valutazione
piu realistica del comportamento a fatica. Generalmente presentano una geometria
dog-bonecon raggi di raccordo progettati per concentrare la deformazione nella zo-
na di calibro. Tuttavia, questo tipo di provino e adatto esclusivamente a prove
trazione-trazione, e non consente I'analisi di condizioni di carico con bassa media o
alta ampiezza, che potrebbero indurre instabilita. Inoltre, non ri ette la complessita
delle sollecitazioni multiasse cui sono soggetti gli stemt vivo.

Tali campioni possono inoltre sovrastimare il rischio di cedimento: negli stent, in-
fatti, la sollecitazione dominante e la essione, localizzata solo in porzioni limitate
della strut, riducendo il rischio e ettivo di frattura.

Campioni surrogati a forma di diamante

Introdotti da Pelton et al. [20], riproducono una singola cella di uno stent com-
merciale e sono realizzati con gli stessi materiali, geometrie e trattamenti termici.
Durante le prove, vengono sottoposti a cicli di apertura e chiusura per simulare
le condizioni di impianto e funzionamento, permettendo di analizzare le deforma-
zioni essionali sulle super ci dellestrut. Tuttavia, spesso tali campioni presentano
dimensioni scalate rispetto agli stent reali; quindi, le cricche di fatica possono propa-
garsi per distanze maggiori prima di provocare la rottura, portando a stime della vita
a fatica non conservative. Inoltre, la valutazione accurata di sforzi e deformazioni
richiede la modellazione agli elementi niti (FEA).
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" Campioni surrogati a forma di C
Utilizzati da Cao et al. [26], questi campioni derivano da un |daser-cut sagomato
in forma curva tramite trattamento termico. Sebbene anche in questo caso sia
indispensabile I'utilizzo di simulazioni FEM per la valutazione delle deformazioni,
la semplicita geometrica riduce i gradienti di deformazione, migliorando la precisione
dell'analisi numerica e facilitando la ripetibilita sperimentale.

Campioni sottili macroscopici tagliati al laser

Prodotti con un processo analogo a quello degli stent, condividono con essi lo spes-
sore delle strut, ma non la geometria tridimensionale. Questa tipologia di provini

e stata impiegata, ad esempio, per prove di fatica tensione-tensione o per test in
torsione, come mostrato in lavori di Catoor et al. [8] e Runciman et al. [25].

1.4.2. Analisi dei diagrammi di W6hler e Haigh per la caratte-
rizzazione a fatica nelle leghe NiTi

All'inizio del capitolo 1.4 si € detto che per le prove a fatica si testano diverse combina-
zioni di deformazione media e alternata. | risultati vengono comunemente riportati nel

diagramma di Wohler (strain-life diagram), in cui I'ampiezza della deformazione é posta

in relazione con il numero di cicli a rottura, mantenendo sso un valore medio di defor-
mazione.

In questo contesto, ilrun-out indica un test in cui il campione sottoposto a sollecitazio-

ni cicliche supera il numero massimo di cicli pre ssato senza giungere alla rottura. Nel
diagramma, i punti corrispondenti airun-out vengono spesso indicati con simboli speciali
0 con una freccia per indicare che il materiale ha resistito almeno no a quel numero di
cicli. Il run-out & utile in quanto aiuta a de nire il limite di fatica del materiale.

Nonostante cio, nel caso del NiTi un diagramma a vita costante (diagramma di Haigh
o costant-life diagram) € un modo piu e cace per evidenziare il ruolo delle deformazio-
ni medie sul comportamento a fatica. Fissando il numero di cicli no a rottura, viene
gra cata I'ampiezza della deformazione in funzione della deformazione media. Cosi, in-
terpolando tutte le condizioni che portano alla rottura del campione, € possibile ottenere
la curva del limite di fatica del materiale, che mostra un comportamento caratteristico
con un massimo corrispondente a circa il 5 6% della deformazione media.

A titolo di esempio, si riportano in Figura 1.21 i risultati di una prova a fatica di tensione
uniassiale su provini a lo.
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(a) Diagramma di Wohler, eseguito ad una deformazione media
ssa del 4%, in cui ogni punto rappresenta un campione rotto;
pochi campioni hanno raggiunto il run-out di 1 milione di cicli e
sono rappresentati dalla freccia.

(b) Diagramma di Haigh con una soglia ssa di 1 milione di cicli.

La linea continua e un'interpolazione delle condizioni di carico che
portano alla rottura di tutti i campioni (curva limite di rottura);

la linea tratteggiata & un'interpolazione delle condizioni di carico
che non portano a rottura (curva limite di sicurezza).

Figura 1.21: Risultati di una caratterizzazione a fatica eseguita su provini a o sottoposti
a trazione uniassiale [6].
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1.4.3. Inuenza della frequenza e dell'ambiente di prova

Per testare un dispositivo medico tenendo conto di un numero di cicli di carico equivalente
a 10 anni di funzionamento in vivo, secondo gli standard regolatori sarebbe opportuno
utilizzare una frequenza di 1 Hz, considerando la frequenza del battito cardiaco e del ciclo
del passo. Tuttavia, una frequenza cosi bassa richiederebbe 4 mesi per un test, tempo n
troppo lungo e non sostenibile nella fase di veri ca e validazione di un dispositivo. Allora,
vengono eseguiti test accelerati a frequenze di carico no a 50 Hz [6]. Per questo motivo,
risulta fondamentale valutare I'in uenza della frequenza di carico per i test sul NiTi.

In particolare, se ne valuta I'in uenza in due ambienti di lavoro: in acqua e in aria. | test
in aria permettono di sempli care il set-up sperimentale, utilizzare tecniche ottiche per la
misura delle deformazioni [27], adottare la termogra a a infrarossi per il monitoraggio della
temperatura [31]. Nonostante cio, € noto che I'e etto di riscaldamento associato al calore
latente generato durante la trasformazione martensitica indotta da sforzo puo in uenzare
la risposta sforzo deformazione del materiale, con un forte impatto sulla frequenza di
prova.

Da test clinici si osserva che, a velocita di deformazione quasi statiche, paragonabili a quel-
le usate per la caratterizzazione statica del materiale (inferiori 80* s 1), il calore latente
generato durante la trasformazione di fase viene e cacemente scambiato con lI'ambiente
circostante, senza causare un aumento signi cativo della temperatura del campione. Que-
sto fenomeno porta alla formazione di una curva sforzo-deformazione tipica a forma di
bandiera, come illustrato in Figura 1.22.

Tuttavia, allaumentare della velocita di deformazione, i cicli di isteresi si restringono € i
plateau di trasformazione traslano verso l'alto [9]. Tale comportamento e riconducibile al
riscaldamento autonomo del provino, il quale, a causa del ridotto tempo disponibile per
la dissipazione del calore latente tramite convezione, accumula energia termica all'interno
del materiale. Di conseguenza, il calore latente non viene completamente dissipato prima
dell'inizio del ciclo successivo, causando un aumento leggero della temperatura durante la
fase di carico e una sua diminuzione durante lo scarico. Inoltre, questo incremento termico
durante lo scarico fornisce una forza motrice aggiuntiva alla trasformazione inversa da
martensite ad austenite, la quale si veri ca quindi a tensioni piu elevate, contribuendo
ulteriormente al restringimento del ciclo di isteresi [6].
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Figura 1.22: Gra co sforzo-deformazione per diverse velocita di deformazione ad un‘am-
piezza di deformazione del 6% [9].

L'e etto di riscaldamento in aria e stato inoltre trovato in uente sulla vita a fatica, con
una riduzione del numero di cicli a rottura associata a un aumento della frequenza di carico
[28]. Una possibile soluzione ai problemi discussi € I'esecuzione dei test a fatica in ambiente
liquido, come suggerito dalldood and Drug Administration (FDA). In particolare, vi sono
stati diversi studi a riguardo. Tobushi et al. [28], e ettuando test di fatica a essione
rotante su campioni in lo immersi in acqua, hanno osservato un'insensibilita della vita a
fatica alla frequenza di prova, grazie all'elevato coe ciente di scambio termico del mezzo
liquido adottato. Tuttavia, la trasposizione di tali evidenze ai test sui dispositivi non

e immediata, poiché la essione rotante sollecita diversamente i supporti rispetto allo
scenario di carican vivo, e gli autori hanno investigato solo i cicli di fatica all'inizio del
ciclo di isteresi (cioe quelli associati a una limitata trasformazione di fase), come visibile
in Figura 1.23.
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(a) Aria (b) Acqua

Figura 1.23: Relazione tra 'ampiezza della deformazione e il numero di cicli a rottura per
diverse velocita di rotazione [28].

Altri gruppi di ricerca che hanno studiato il comportamento del NiTi sotto carico accele-
rato hanno confermato il miglioramento del trasferimento di calore in ambiente liquido,
pur osservando ancora un e etto della frequenza di carico sulla risposta caratteristica del
materiale.

Dalla presente analisi emerge che I'in uenza della frequenza di prova sul comportamento
a fatica del NiTi risulta attenuata in ambiente acquoso rispetto a quello aereo, pur non
potendo essere considerata del tutto trascurabile. E plausibile ritenere che anche I'e etto
della frequenza sulla durata a fatica in acqua sia minore, sebbene tale ipotesi debba es-
sere valutata alla luce dell'elevata variabilitd che caratterizza i test a fatica. Per ridurre
al minimo le incertezze legate a questo parametro, I'approccio sperimentalmente piu a -
dabile consisterebbe nell'eseguire prove a fatica su dispositivi e componenti in lega NiTi
a basse frequenze, direttamente in ambiente liquido. Tuttavia, tale scelta comporterebbe
un signi cativo incremento dei costi e dei tempi sperimentali.

1.5. Analisi computazionale

L'analisi computazionale rappresenta uno strumento estremamente potente poiché con-
sente di prevedere il comportamento del dispositivo attraverso simulazioni numeriche, le
guali risultano signi cativamente meno onerose in termini di tempo e costi rispetto alla
sperimentazione sica. Il vantaggio principale € quello di poter ottenere in output dalla
simulazione i tensori di stress e strain in ogni punto del dispositivo.

Per ottenere risultati attendibili, € fondamentale riprodurre accuratamente la geometria
del dispositivo, i carichiin vivo, le condizioni al contorno (ad esempio, gli a erraggi) e le
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proprieta meccaniche, sia globali che locali, del materiale. Negli ultimi anni, si e registrato
un crescente interesse da parte della comunita scienti ca nello sviluppo di buone prati-
che per la costruzione di modelli computazionali credibili. In questo contesto, numerosi
studi hanno utilizzato modelliin silico per analizzare il comportamento statico e a fatica
di stent realizzati in lega NiTi, evidenziando I'e cacia di tali approcci nella valutazione
delle prestazioni meccaniche.

1.5.1. A dabilita del modello numerico

Due aspetti fondamentali devono essere considerati con particolare attenzione nella mo-
dellazione computazionale: le caratteristiche geometriche del dispositivo e le proprieta del
materiale. Nella maggior parte dei casi, la geometria del campione viene ricostruita in
ambiente CAD a partire da osservazioni ottiche. Tuttavia, tale processo puo introdurre
imprecisioni legate alla qualita delle misurazioni acquisite: anche una discrepanza dell'or-
dine di pochi micron puo infatti in uenzare l'accuratezza dei risultati simulativi.
Parallelamente, la determinazione delle proprieta meccaniche del materiale rappresenta
una delle s de principali, soprattutto nel caso delle leghe a memoria di forma come il NiTi.
Tali materiali presentano un comportamento altamente non lineare, termo-dipendente e
richiedono l'identi cazione di numerosi parametri costitutivi. L'approccio piu di uso pre-
vede l'utilizzo di parametri meccanici reperiti in letteratura, poiché spesso non e possibile
e ettuare una caratterizzazione sperimentale diretta del materiale impiegato.

Nel caso delle leghe NiTi di grado medicale, la percentuale di nichel & generalmente
ben controllata e presenta solo lievi variazioni, con un impatto limitato sulle proprieta
meccaniche. Tuttavia, le principali di erenze nel comportamento del materiale derivano
dalle speci che procedure di trattamento termico che ciascun produttore applica ai tubi
di partenza per regolare le temperature di trasformazione ed ottimizzare le prestazioni
meccaniche [6].

Anche nell'ipotesi in cui le proprieta del materiale siano perfettamente note, l'implemen-
tazione di un modello numerico richiede comunque l'introduzione di approssimazioni. La
scelta del modello costitutivo per la simulazione del comportamento del NiTi implica,
infatti, alcune sempli cazioni. In letteratura sono riportati numerosi esempi dsubroutine
utente sviluppate per descrivere in maniera realistica il comportamento termo-meccanico
di questa lega. Alcuni modelli avanzati includono anche fenomeni come la risposta supe-
relastica e I'accumulo di deformazione anelastica dovuto alla fatica funzionale; tuttavia,
tali approcci richiedono l'identi cazione di un numero elevato di parametri in ingresso [6].

| software commerciali attualmente disponibili, comé\baqus 2022 Dassault Systémes Si-
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mulia, Providence RI, USA), implementano il modello costitutivo di Auricchio-Taylor [1],

che descrive il materiale come un solido elastico lineare isotropo con comportamento su-
perelastico. Il modello &€ pensato per rappresentare i principali aspetti del comportamento
superelastico di provini in NiTi ed ha il vantaggio pratico di richiedere pochi parametri

in input (Tabella 1.1), tutti ricavabili dalla curva di trazione del materiale.

Parametro Descrizione Unita Sl
Ea Modulo di Young dell'austenite [MPa]
A Coe ciente di Poisson dell'austenite [-]
Ewm Modulo di Young della martensite [MPa]
M Coe ciente di Poisson della martensite [-]
"L Deformazione di trasformazione [%]
S Inizio della trasformazione (carico) [MPa]

F Fine della trasformazione (carico) [MPa]

5 Inizio della trasformazione (scarico) [MPa]

f Fine della trasformazione (scarico) [MPa]

£l Inizio trasformazione in compressione (carico) [MPa]
Tt Temperatura di riferimento PC]

L Derivata =T in fase di carico [MParC]

U Derivata =T in fase di scarico [MPafC]

Tabella 1.1: Parametri di input utilizzati nel modello costitutivo.

Tuttavia, tale semplicita ha un costo in termini di accuratezza. Infatti, il modello di
Auricchio-Taylor semplica o trascura diversi comportamenti realistici osservabili nei
dispositivi medici reali, come ad esempio:

~ l'accumulo di deformazione plastica durante i carichi ciclici;
" l'asimmetria tra trazione e compressione;
" il comportamento a fatica a lungo termine.

Pertanto, sono stati sviluppati modelli alternativi per colmare le lacune del modello
di Auricchio Taylor. Tra questi, il modello proposto da Petrini e Bertini [21] riesce a
rappresentare I'accumulo della deformazione plastica durante i cicli di carico a fatica.
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1.5.2. Metodologia di simulazione a fatica

Tenendo in considerazione quanto detto nei paragra precedenti, in Figura 1.24 viene
mostrato un usso di lavoro tipico per la realizzazione di un'analisi computazionale a
fatica di stent in NiTi [6]. A partire dalla conoscenza del dispositivo reale, sia in termini
geometrici che di comportamento meccanico, si realizza un modello CAD tridimensionale
che riproduce fedelmente la struttura del dispositivo, tenendo conto della forma delle
strut, dello spessore delle maglie e di eventuali trattamenti super ciali o termici. Una
volta creata la mesh desiderata, il modello geometrico viene poi importato in un software
di simulazione agli elementi niti, dove viene assegnato un opportuno modello costitutivo
in grado di descrivere il comportamento del materiale NiTi, come ad esempio quello di
Auricchio Taylor o modelli piu avanzati.

De nito il comportamento del materiale, si applicano poi al modello numerico delle con-
dizioni di carico ciclico rappresentative delle sollecitazioni reali che il dispositivo subisce
in vivo. Generalmente, si simulano pochi cicli di carico.

L'analisi permette di calcolare, in ogni punto del dispositivo, i tensori di tensione e de-
formazione. Queste informazioni vengono successivamente elaborate per ottenere un in-
dice di fatica locale, scelto tra diversi criteri disponibili (come Von Mises, Fatemi Socie,
Brown Miller o altri), ciascuno dei quali sintetizza lo stato locale del materiale in un
parametro scalare. Infatti, un criterio di fatica multiassiale € necessario per convertire
le informazioni tridimensionali dei tensori di tensione/deformazione negli stent in una
guantitd e cace uniassiale.

In ne, l'indice viene confrontato con la curva di resistenza a fatica del materiale (in rosso
in Figura 1.24), ottenuta da dati sperimentali: se l'indice rimane al di sotto della soglia
di resistenza, la regione del dispositivo € considerata sicura; al contrario, se supera tale
limite, si individua una zona critica potenzialmente soggetta a rottura. L'intero usso
consente quindi di valutare, in maniera dettagliata e predittiva, la durabilita strutturale

del dispositivo, con l'obiettivo di ottimizzarne il design e prevenire guasti in condizioni
d'uso reali.
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Figura 1.24: Work ow in silico per I'analisi a fatica di un dispositivo in NiTi [6].

In letteratura, la maggior parte degli studi che sono replicatin silico coinvolgono stent in
NiTi completamente espansi sottoposti a carichi singoli o multipli applicati direttamente
alle estremita del dispositivo. Sebbene queste condizioni non rappresentino fedelmente
lo scenarioin vivo, le simulazioni possono comunque essere utili per identi care i casi
peggiori da utilizzare nei test di resistenza dei dispositivi no al cedimento [6].
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1.5.3. Criteri a fatica

Per sfruttare il potenziale degli strumenti agli elementi niti (FEM) e produrre previsioni

in silico a dabili, le normative tecniche richiedono che le simulazioni siano utilizzate per
valutare gli stati locali di sforzo e deformazione nei dispositivi medici, confrontandoli con

I limiti di resistenza a fatica del materiale [6].

Tuttavia, la valutazione della fatica negli stent in lega Ni Ti & particolarmente complessa,

in quanto tali dispositivi sono soggetti a stati tridimensionali di carico e deformazione,
fortemente non proporzionali, a causa sia della geometria complessa che della risposta non
lineare e asimmetrica del materiale. E stato dimostrato infatti che anche carichi apparen-
temente proporzionali a livello globale possono generare risposte locali non proporzionali
[4]. Per questo motivo, € necessario convertire I'informazione tensoriale tridimensionale in
una quantita scalare rappresentativa del danno, da confrontare con curve limite ottenute
tramite test uniassiali.

Il criterio di Von Mises, nato per la descrizione dello snervamento plastico dei materiali
duttili, &€ frequentemente esteso anche all'analisi a fatica. In questo contesto, I'ampiezza di
deformazione equivalente che ne deriva viene comunemente impiegata per rappresentare
I'ampiezza ciclica del carico. Essa si basa sulla di erenza tra i tensori di deformazione
valutati agli istanti di picco e di valle del ciclo di fatica. Da tale dierenza si ricava

il tensore di deformazione alternata, dal quale € possibile determinare le ampiezze delle
deformazioni principali, utilizzate nella seguente formula:

M = Ep%p( "1 "2)2+ ("2 "3)2+( "3 "1)? (1.1)

dove ";, ", "3 sono le componenti principali della deformazione alternata eé il
coe ciente di Poisson.

Sebbene guesto approccio sia semplice da implementare, € stato dimostrato non essere in
grado di descrivere correttamente la risposta del materiale in condizioni di carico multias-
siale e non proporzionale, portando a valutazioni spesso troppo conservative. Pertanto,
per superare tali limitazioni, sono stati proposti criteri piu avanzati, basati sul concetto

di piano critico, ovvero il piano materiale sul quale una determinata grandezza meccanica
raggiunge il valore massimo durante il ciclo [6].

Uno dei fattori che in uenzano la scelta del criterio e che puo rendere preferibile I'adozione
di un approccio con piano critico € il tipo di traiettoria di carico tracciata dalle componenti
di deformazione sul piano selezionato durante il ciclo di fatica [4].
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In ogni punto del materiale e possibile individuare piani con orientazioni di erenti: il pun-

to materiale puo essere rappresentato come una sfera, sulla cui super cie le coordinate
latitudinali e longitudinali, associate agli angoli e , de niscono una serie discreta di
punti P(; ). Il raggio che collega il centro della sfera con ciascun puni individua il
versore normalen(; ) del relativo piano materiale Material Plane, MP), univocamente
determinato una volta noti e . Di fatto, ogni combinazione di angoli sferic( ; ) de -
nisce un piano materiale su cui si calcolano tensioni e deformazioni normali e tangenziali,
utilizzate per i criteri a fatica.

Sul piano cosi de nito, vengono introdotti altri due versori ortogonaliu(; ) ev(; ),
appartenenti allo stesso piano, per costruire un sistema di coordinate cilindriche orientato
secondo la regola della mano destra.

Partendo dal tensore di deformaziong t), de nito rispetto a un sistema di riferimento
globaleXY Z e valutato in un generico istantet del ciclo di fatica, si possono determinare
le componenti normale”,(t) e tangenziale (t) della deformazione agente sul piano MP,
come mostrato in Figura 1.25a.

La componente tangenziale (t) puod a sua volta essere scomposta in due componenti orto-
gonali, ,(t) e (1), rispetto al sistema localenuv. Durante il ciclo di fatica, considerando
un piano MP speci co, lI'estremo del vettore (t) descrive un percorso chiuso nel piano
uv, indicato con (Figura 1.25b). Sono inoltre rappresentati sia il valore medio della
deformazione di taglio (), sia la sua ampiezza b 0 =2), grandezze fondamentali per
la valutazione del danno a fatica.

Il piano critico viene quindi identi cato secondo il criterio di fatica adottato; in questo
caso, esso corrisponde al piano per cui I'ampiezza della deformazione tangenziate2
risulta massima.

La forma del tracciato consente di distinguere se la risposta locale del materiale é pro-
porzionale (percorsi rettilinei) oppure non proporzionale (percorsi chiusi di forma circola-
re). Su un percorso chiuso, il valore medio della deformazione di taglig,{ rappresenta

la distanza del centro della circonferenza dall'origine degli assi, mentre I'ampiezza della
deformazione di taglio (,) rappresenta il raggio della circonferenza circoscritta minima,
secondo la teoria di Papadopoulos [19].
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(@) (b)

Figura 1.25: (a) L'identi cazione di diversi piani materiali (MP) é ottenuta variando gli
angoli e . Su ciascun piano, il tensore di deformazione(t) viene scomposto in due
componenti: il vettore di deformazione normalé,(t) e il vettore di deformazione di taglio
(t). (b) Durante un ciclo di carico a fatica, il vettore di deformazione di taglio (t) si
evolve nel tempo all'interno del piano materiale de nito dagli assu e v, seguendo un
percorso indicato come . Come illustrato da Papadopoulos [19], questo percorso puo
essere racchiuso da un cerchio di minima circonferenza. |l centro del cerchio, indicato
comeQ, rappresenta la deformazione media di taglio,, mentre il raggio, pari a meta
dell'ampiezza della deformazione di taglio =2, ne descrive l'intensita oscillatoria [4].

Tra i criteri basati sul piano critico, il criterio di Fatemi Socie (FS) & formulato per
materiali che falliscono per taglio e considera sia I'ampiezza massima della deformazione
di taglio (ipotizzata causa della formazione della cricca) che la massima tensione normale
sul piano critico (ipotizzata causa della propagazione della cricca in trazione), entrambe
agenti sul piano di massima deformazione di taglio:

FS= — M 14 kDM 1.2

dove:

max=2 € lI'ampiezza massima della deformazione di taglio;
nmax € & massima tensione normale sul piano critico;
" G e il modulo di taglio del materiale;

" k e un parametro empirico che funge da fattore di scala.
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Il criterio di Brown Miller (BM), invece, combina I'ampiezza della deformazione di taglio
(ipotizzata causa della formazione della cricca) con I'ampiezza della deformazione normale

(ipotizzata causa della propagazione della cricca):

BM= ™4 g 1" (1.3)

dove:

max=2 € lI'ampiezza di deformazione di taglio sul piano critico;

A

",=2 € l'ampiezza della deformazione normale sullo stesso piano;

" S é un parametro del materiale che tiene conto dell'in uenza della deformazione
normale sulla crescita della cricca nel materiale.

In ne, il criterio di Smith Watson Topper (SWT), basato su un approccio energetico,
de nisce l'indice di fatica come il prodotto tra la massima tensione normale e I'ampiezza
della deformazione normale, entrambi valutati sul piano di massimo carico:

SWT = n; max Tn (1.4)

dove:

A

nmax € la massima tensione normale sul piano della massima deformazione princi-
pale;

A

"n=2 é I'ampiezza della deformazione normale sullo stesso piano.

A titolo esempli cativo, si riporta di seguito la procedura adottata nell'articolo di Berti et

al. [5] riguardante I'utilizzo di diversi criteri di fatica con l'obiettivo di individuare il piu
adatto alla previsione del comportamento a fatica multiassiale di stent in lega NiTi. Al
termine della simulazione numerica, eseguita su un modello CAD di stent per descrivere
piu cicli completi di fatica, i tensori di sforzo e deformazione sono stati estratti mediante
Il software Abaqus In particolare, tali grandezze sono state ricavate dai centroidi degli
elementi appartenenti all'unita funzionale dello stent, in corrispondenza di diversi istanti
temporali dell'ultimo ciclo di carico.

Successivamente, tramite uno script sviluppato IMATLAB (versione R2018a, Math-
Works, Natick, MA), sono stati calcolati i valori delle variabili locali associate a ciascun
criterio di fatica preso in esame. Per ogni criterio, e stato quindi costruito un diagramma
a vita costante (constant-life diagram) in cui gli indici di fatica ( Fatigue Index FI) sono
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stati rappresentati in funzione della deformazione principale media. Ciascun elemento del
modello é rappresentato da un punto nel diagramma.

Le informazioni sperimentali sulla resistenza a fatica del materiale sono state quindi con-
vertite in una curva limite uniassiale, applicando lo stesso scriglATLAB ai risultati
delle simulazioni agli elementi niti relative a prove uniassiali. Il confronto tra la distri-
buzione dei valori di FI (Fatigue IndeX) e la curva limite ha permesso di distinguere le
condizioni critiche (punti che superano la curvdailure) da quelle considerate sicure (punti
al di sotto della curvafailure).

Generalmente, vengono tracciate due curve di riferimento:

" una safe limit curve spesso rappresentata con una linea tratteggiata, al di sotto
della quale non si osserva alcuna frattura per fatica;

" unafailure limit curve, rappresentata con una linea continua, oltre la quale é attesa
la rottura per fatica.

| risultati numerici e sperimentali riportati da Berti et al. [5] hanno dimostrato che i criteri
basati sul piano critico, in particolare BM e SWT - nonostante si basino su assunzioni
meccaniche di erenti per quanto riguarda la nucleazione della cricca - o rono previsioni
molto piu a dabili rispetto al criterio di Von Mises, soprattutto in condizioni realistiche di
carico multiassiale (combinazioni di compressione assiale, torsione e essione), come quelle
che agiscono sugli stent periferici durante il movimento degli arti inferiori. In particolare,

I diagrammi a vita costante mostrano che gli indici FS, BM e SWT si collocano in regioni
coerenti con i risultati sperimentali, mentre Von Mises tende a sovrastimare il rischio di
cedimento, portando a previsioni piu conservative. Di conseguenza, sebbene il criterio VM
possa essere utilizzato per una prima veri ca della sicurezza a fatica di nuovi prototipi,
€ss0 non risulta su cientemente accurato per analizzare in dettaglio il comportamento
del dispositivo sotto carichi ciclici generici.

Nonostante I'utilizzo di parametri empirici (k, S) nei criteri FS e BM, I'adozione di valori
unitari si € dimostrata su ciente per ottenere una valutazione qualitativa e cace, senza
alterare signi cativamente la localizzazione o I'entita del danno previsto.

In conclusione, per una valutazione robusta e realistica della durabilita a fatica di stent
in Ni Ti, e fortemente raccomandato l'impiego di criteri multiassiali avanzati, in gra-

do di evidenziare la reale complessita dei campi di deformazione locali e della risposta
ciclica del materiale, superando i limiti dei metodi tradizionali [5]. Si sottolinea, tutta-
via, che nessuno dei criteri sopra menzionati & stato formulato speci camente per metalli
superelastici.
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2 ‘ Caratterizzazione meccanica in
condizioni statiche

2.1. Scelta dei provini in NiTi per le prove di trazione
monoassiale

Nel presente lavoro di tesi, si analizzeranno le prove eseguite su due diverse geometrie di
provini:

" provino con geometriadogbonea 9 |i;
" stent a cella chiusa elettrolucidato.
focalizzando I'attenzione sullo stent.

| campioni a dogbonesono ricavati mediante taglio laser a partire dallo stesso tubo uti-
lizzato per la fabbricazione degli stent, seguendo i medesimi parametri di taglio e mante-
nendo dimensioni compatibili con quelle delle strut dello stent. La scelta della geometria
multi lo, giusti cata nel Capitolo 1.4.1, consente di testare piu campioni adogbonesimul-
taneamente applicando lo stesso spostamento ad ognuno. Questo consente l'aumento di
rigiditd complessiva del campione, diminuendo la probabilita di avere instabilita. Inoltre,

a partire dallo spostamento applicato e dalla conoscenza della lunghezza del tratto utile
del provino, € possibile determinare in modo semplice le deformazioni a cui il campione e
sottoposto. Queste risultano uniformi in tutto il volume e corrispondono al valore deside-
rato, senza richiedere analisi computazionali complesse. In ne, la progettazione di questo
tipo di provini risulta particolarmente agevole: una volta de nita la larghezza dei i, il
raccordo puo essere descritto come un arco di circonferenza tangente ad essi, sempli can-
do cosi la ricostruzione del modelln silico.

Si sottolinea, tuttavia, che le simulazioni computazionali oggetto dei seguenti paragra
sono state svolte utilizzando un modello CAD gia implementato da altri lavori [11] sul
software Solidworks (Dassault SystemesVélizy-Villacoublay, France). In particolare, si
riportano in Tabella 2.2 i valori geometrici utilizzati per implementare il modello CAD
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sulla base di osservazioni ottiche mediante la macchina fotogra ca digitai@anon EOS
6D e mediate.

Lunghezza Diametro Diametro Raggio Lunghezza
provino interno esterno raccordo tratto utile
[mm] [mm] [mm] [mm] [mm]
35.11+ 0.176 3.44+ 0.045 3.80t 0.041 0.46+ 0.016 14.4# 0.102

Tabella 2.1: Media dei valori ottenuti dalle misurazioni su diversi provini 9 li con relative
deviazioni standard.

Lunghezza Diametro Diametro Raggio Lunghezza
provino interno esterno raccordo tratto utile
[mm] [mm] [mm] [mm] [mm]

35.10 3.40 3.80 0.465 14.47

Tabella 2.2: Misure utilizzate per il CAD del provino 9 i

Per "tratto utile" si intende la lunghezza della porzione centrale del provino che comprende

i nove li, escludendo i raccordi con la parte restante del campione, come mostrato in
Figura 2.1. E proprio in questa sezione che si concentrano le sollecitazioni e le deformazioni
necessarie alla caratterizzazione del materiale.

Figura 2.1: Fotogra a ed ingrandimento ottenuti conCanon EOS 6Ddi uno dei provini
9 Ii[11].

Seguira una descrizione dettagliata dello stent nel Capitolo 3, dedicato alla modellazione
CAD; tuttavia, di seguito si riporta una gura esplicativa della sua geometria, al ne di
facilitare la comprensione delle di erenze rispetto al provino a 9 |i.
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