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1 Uvod

Moznost cClovéka premistovat se zmista na misto je dualezitym ptredpokladem
pro naplilovani jeho potieb. Zakladni pohybovou aktivitou, ktera tyto zmény umoziuje, je
chiize. Jeji vyznam v lidské lokomoci je nezastupitelny, a proto byla a stale je pfedmétem
vyzkumu v mnoha védeckych studiich.

Biomechanicka analyza chlize se zabyva nejen provedenim samotného pohybu, ale také
pfi¢inami, které jej zptisobuji (vnéjsi a vnitini sily). Na zaklad¢é kinematickych a dynamickych
parametri. muzeme usuzovat na odliSné provedeni chilize, na jiny zpusob zatézovani
pohybového systému a hledat pti¢iny téchto odliSnosti. Vyznam studia chiize nartista, pokud
dojde kjejimu naruseni. V tomto piipadé je hlavnim cilem navratit funkci pohybového
systému k ptivodnimu stavu pied narusenim nebo se mu alespoii co nejvice priblizit.

Ztrata Casti konCetiny ma na provedeni chiize zasadni vliv. Prostfedkem k obnoveni
lokomoc¢nich funkci je protéza. Historie vytvafeni protéz sahd az do starovéku. Nejstarsi
dochované doklady o protézach pochazeji z obdobi pied nasim letopoctem. Impulsem pro
vyvoj téchto pomiticek byly velice Casto valky, protoze v téchto obdobich dochéazelo
k velkému poctu amputaci. Z pocatku se protézy vyrabély zejména z dievénych a kovovych
materiald. V soucasné dobé jsou diky vyuzivani novych materiald a novych technologii
vytvatreny vysoce funkéni komponenty protetickych pomucek.

Pro obnoveni pohybovych aktivit daného jedince v maximalnim rozsahu je velmi dulezity
spravny vybér protetické pomicky. Vybér vhodné ndhrady zavisi na zdravotnim stavu,
hmotnosti, pfedpokladané aktivité pacienta apod. Biomechanicka analyza chlize je nastrojem,
ktery mize usnadnit tento proces tim, ze nalezne dalsi objektivni kritéria dilezita pti vybéru
optimalnich protetickych soucasti.

Neméné vyznamnym je optimalni uspofadani jednotlivych protetickych komponent.
Finadlnim krokem v tomto procesu je dynamické nastaveni, tedy takové, které umoziuje
plynulou chiizi. Proces dynamického nastavovani protézy je stale velmi subjektivni, zalezi na
zkuSenostech protetika a zpétné vazbé od pacienta.

DalSim dulezitym kritériem ovlivilujicim komfort uzivatele protézy je vhodné zavéSeni
protézy, které nezpiisobuje bolesti a poranéni v oblasti pahylu. Sily v lizku protézy, které tyto
obtize zplisobuji, mohou byt rovnéz analyzovany pomoci biomechanickych metod.

Tato prace se zamétuje na popis provedeni krokového cyklu u skupiny osob s transtibialni

amputaci pomoci kinematickych a dynamickych metod analyzy chlize. Zaméfuje se na na to,



jak provedeni chlize u této skupiny osob ovliviiuje typ protetického chodidla a nastaveni

protézy a protetického chodidla. Zabyva se také tlaky ptsobicimi v lazku protézy.



2 Syntéza poznatki
2.1 Protézy a jejich Casti

2.1.1 Vyvoj protéz dolni koncetiny

Riizné protézy jako nahrady c¢asti lidského téla byly konstruovéany jiz v ddvné minulosti.
Ugel protézy byl kosmeticky, funkéni nebo ochranny. Prvni protézou, o které mame vizualni
dikaz, je kosmetickd protéza palce vyrobena 1000 let pfed nasim letopoctem (Bowker
& Pritham, 2004). K vyrobé protéz se v této dobé pouzivaly materidly, které byly k dispozici,
tedy hlavné dievo a kov. Az do 16. stoleti se jako protézy nejcastéji pouzivaly primitivni
berle, dievéné nohy (peg leg) nebo odvalové plosiny.

Vyznamny pokrok pfinesl francouzsky chirurg Paré, ktery navrhnul levnou dievénou
protézu pro chudé a propracovanou transfemoralni protézu podobajici se brnéni. Ackoli
dfevénd noha byla vyuzivana uz dfive, konstrukce Parého byla vybavena feminky kvili
bezpecnému piipojeni protézy na stehno.

Jeho transfemoralni protéza meéla kozené lizko, chodidlo s pruzinovym pantem
ve sttedonozi a kolenni kloub, ktery mohl byt pfi sezeni odemcen (Bowker & Pritham, 2004).
Cela protéza byla piikryta tenkymi kovovymi platy vytvarovanymi do podoby zdravé
koncetiny. Tato protéza byla prvni znamou protézou, ktera méla kloubni spojeni (May, 2002).

Stejné¢ prevratnd byla konstrukce transtibidlni protézy, kterou na konci 17. stoleti
ptedstavil holandsky chirurg Verduyn (Bowker & Pritham, 2004). Skladala se z médéného
luzka potazeného kuzi, dfevéného chodidla s tuhym kotnikem a koZeného stehenniho korzetu
piipojeného k lizku kloubovymi kovovymi dlahami. Tato protéza byla zakoncena difevénym
chodidlem (May, 2002). Stala se prototypem funk¢ni transtibialni protézy az do roku 1961,
kdy byly uvedeny protézy s PTB lizkem (patellar tendon bearing — pfenos zatéze pies
patelarni vaz).

V dalsim vyvoji se inovace zamétovaly na lizko a protetické klouby. Byl zkonstruovan
kolenni kloub, ktery umoziuje flexi nejen v sedu, ale také pii chiizi.

Zajem o rozvoj protetickych ndhrad nastal velmi casto v souvislosti s valkami,
kdy dochazelo k mnoha zranénim a poptdvka po protézach rostla. Dulezitym ndastrojem
pro inovace byly nové materidly. Jednalo se naptiklad o pryze, plasty, slitiny lehkych kovt

a kompozitové materialy.
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Po druhé svétové valce bylo zkonstruovano nékolik vyznamnych protetickych soucasti,
které jsou ve velké mife vyuzivany dodnes. Pro osoby s transfemordlni amputaci byl
zkonstruovan hydraulicky kolenni kloub, ktery zajistoval kontrolu pfi stojné i Svihové fazi
krokového cyklu a ischidlni kvadrilateralni 1izko. Tepelné upravitelna pryskyftice se ukazala
jako vhodna pro laminovani lizek na sadrové formé pahylu. Bylo vyvinuto chodidlo SACH
(solid ankle cushion heel — tuhy kotnik, vymé&kcena pata). Jeho vymé&kcena pata tlumi razy pti
pocatecnim kontaktu krokového cyklu, ¢imz ptredchdzi moznym poranénim napt. kolenniho
kloubu. Pfevratnym byl vynalez pln¢ kontaktniho PTB luzka, které¢ je k pahylu pfipojeno
jednoduchym suprakondylarnim feminkem. Toto ltzko eliminuje potiebu stehenniho korzetu
a stranovych kloubovych dlah okolo kolene.

Vyzkum pohybu Cloveka, nové materidly a nové technologie vedly k vytvofeni velmi
lehkych funkénich komponent (May, 2002). V 80. a 90. letech 20. stoleti se v konstrukcich
protéz objevily dalsi nové prvky. Doslo k rozvoji dynamickych chodidel, kterd maji schopnost
absorbovat, ukladdat a nésledné vracet mechanickou energii. Plivodné byla tato chodidla
uréena zejména pro vysoce aktivni uzivatele, ale v soucasné dob¢ jsou vyrabéna i ve verzich
pro uzivatele s nizSim stupném aktivity. Hlavnimi znaky téchto protetickych chodidel jsou
lehké a elastické materidly, tlumeni razl, zlepSend mobilita a uchovani energie
(Rao et al., 1996). Novym prvkem byl flexibilni navlek — liner (Bowker & Pritham, 2004).
V tomto obdobi byly zkonstruovany prvni kolenni klouby, kde kontrolu kloubu pfti chizi
zajistoval mikroprocesor (tzv. inteligentni protézy).

V soucasné dob¢ se intenzivné vyviji také bionické protézy dolni koncetiny. Nejde jen
o kolenni kloub, ale také o protetickd chodidla. Tato chodidla umoziiuji zménu nastaveni
podle cinnosti, kterou osoba s amputaci provadi. Napi. pfi chizi do kopce se chodidlo
po nékolika krocich nastavi do vétSi dorzélni flexe, pii chlizi z kopce naopak do plantarni

flexe.

2.1.2 Protézy a jejich stavba

Protéza dolni koncetiny se skldda znckolika funkéné odliSnych ¢asti. Jeji stavba
a nastaveni jsou pfizpisobovany kazdému uzivateli individualné.
Z hlediska stavby muizeme protézy dolni koncetiny délit na (Engstrom & Van de Ven,
1999; May, 2002; Seymour, 2002):
- endoskeletalni (modularni protézy),

- exoskeletalni (konvencni protézy).
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Endoskeletalni protézy vychazi z lidské kostry jako modelu (Engstrom & Van de Ven,
1999). Vyuzivaji lehky kovovy skelet k propojeni chodidla s lizkem. Soucasti standardni
konstrukce protézy jsou snadno vyménitelné a nastavitelné (modularni koncept).
Exoskeletalni protézy jsou konstruovany ze dieva nebo pevného polyuretanu kryté pevnou
plastovou laminaci. Tuhost bérce zplisobuje, Ze jsou tyto protézy vice odolné (May, 2002).

Protézy mtzeme déli také podle toho, v které fazi rehabilitaéniho procesu jsou uzivatelem
pouzivany (Seymour, 2002):

- pooperacni,
- provizorni,
- definitivni.

Konstrukce protézy dolni koncetiny zahrnuje chodidlo, kolenni kloub pro transfemoralni
a vys$i urovné amputace, 10zko s navlekem (linerem) nebo bez néj a jeji zavéSeni (May,
2002). Engstrom a Van de Ven (1999) mezi zdkladni komponenty protézy dolni koncetiny
radi:

- protetické lazko (prosthetic socket),

- pridavné zavéSeni (auxiliary suspension),
- proteticky kloub,

- mezikloubni segmenty,

- protetické chodidlo,

- kosmetické kryti.

Vybér vhodného typu protézy dolni koncetiny, zejména u osob s amputaci v Casném stadiu
rehabilitace, ma rozhodujici vyznam pro dosazeni symetrického vzorce chize (Marinakis,

2004).

2.1.3 Protetické luzko

Komfort a funk¢nost protézy je ovlivnéna (a pravdépodobné determinovana) mechanickou
interakci mezi kGzi pahylu a protetickym lizkem (Zhang, Turner-Smith, Tanner & Roberts,
1998). Liuzko je zakladem protézy, je primarnim spojenim mezi pahylem a protézou. Musi
nést télesnou hmotnost a tlumit proménlivé sily pisobici na pahyl pfes kontaktni plochu lizka
(Kapp & Fergason, 2004).

Dobr¢ liizko ma nasledujici charakteristiku (Engstrom & Van de Ven, 1999):

- zajistuje komfort osoby s amputaci,
- pfenasi zatizeni a energii mezi protézou a pahylem,

- podporuje zavésSeni protézy.

12



Optimalni sestaveni lizka transtibialni protézy vyzaduje ditkladné porozuméni ptislusnym
biomechanickym parametrim a schopnost dosahnout vhodného kompromisu mezi témito
parametry tak, aby byly zajistény potieby kazdého pacienta (Kapp & Fergason, 2004).

Teoreticky by rovnomérné zatizeni celého lizka mélo maximalné redukovat tlak v jeho
jednotlivych ¢astech. V praxi je tato problematika komplikovanéjsi, protoze existuji rozdily
ve vlastnostech v riznych castech pahylu. VétSina problémil v nastaveni lizka muze byt
vyieSena jeho vhodnou konstrukei (Kapp & Fergason, 2004). Je dilezité, aby oblasti na tlak

citlivé byly zatizeny méné, oblasti odolné pak mohou byt zatizeny vice.

Typy lizek
Podle zptisobu prendseni zatiZzeni z protetického lizka na pahyl mizeme ltzka d¢€lit na dva

zékladni typy: PTB lizko a TSB luzko. MiZzeme rozliSovat také riizné varianty lazek
(Kapp & Fergason, 2004):

- tvrdé lizko,

- mekké vlozky,

- gelovy navlek,

- distalni vycpavka,

- flexibilni vnitini 1izko s pevnou vnéjsi konstruket.

Lizko PTB (Patellar tendon bearing socket)

Pii pouziti PTB ltzka jsou zatéZzovany zejména oblasti dobie sndSejici vyssi tlak. Nazev
tohoto lizka naznacuje, ze lizko zatézuje patelarni Slachu. Tento termin vSak muze byt
zavad¢jici nebot’ patelarni Slacha neni hlavni oblasti zatizenou timto typem ltzka.

Medidlni sténa je mirné vykrojend v oblasti pes anserinus na medidlni ¢asti tibie. V této

na tlak tolerantni oblasti je hlavni zatizeni (Kapp & Fergason, 2004).

TSB lizko (Total surface bearing socket)

U TSB luzka je zatizeni rozlozeno vice rovnomérné na cely jeho povrch nez je tomu
u lizka PTB. Vychazi z ptedstavy, ze 1 oblasti citlivé na tlak mohou snést urcité zatizeni.
Zastanci TSB lizka Casto navrhuji pouziti nédvleku ze specialniho materialu, ktery pomaha

rozptylit sily pasobici na pahyl (Kapp & Fergason, 2004).
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Navleky

Nedilnou soucasti nékterych lizek jsou navleky (linery). Navleky zvysSuji komfort
a pomahaji protetikovi piizptisobovat lizko osobam s amputaci, kterym se méni velikost
a tvar pahylu nebo které maji na pahylu kostni vy¢énélky (Engstrom & Van de Ven, 1999).

Vyuziti ndvleku mize byt vhodné v pfipad¢, kdy plny kontakt mezi pahylem a lizkem
snizuje riziko otokii. Nevyhodou mohou byt vétsi hmotnost, vétsi objem, poSkozeni v prabéhu

¢asu nebo zhorSena hygiena v diisledku absorbovani potu (Seymour, 2002).

2.1.4 Zavéseni luzka

Piipevnéni lizka k pahylu je kliCovym faktorem pro optimalni vyuzivani vlastnosti
protézy. Dobré zavéSeni lizka zvySuje ucinnost prenosu energie, maximalizuje kontrolu
a minimalizuje nepohodli a vznik odérek (Engstrom & Van de Ven, 1999). Ma za nésledek
efektivni pfenos sil z lizka na pahyl tak, ze osoba s amputaci mize provadét denni aktivity
bez bolesti a poranéni tkani (Beil, Street & Covey, 2002). Vybér optimalniho zavéseni je
rozhodujici pro dosazeni efektivni a bezpecné chize. Nespravné zavéSeni miize mit
za nasledek diskomfort, pohyb protézy okolo pahylu, poranéni kiize, zvySenou spotiebu
energie, odchylky pfi chizi a pady (Seymour, 2002). Parametry nejvhodnéjsiho zavéseni se
meéni v disledku vnitfnich obtizi, které nastavaji, protoze na tkané, které nebyly dosud
zatiZzeny, ptisobi pii chiizi vysoké tlaky (Beil, Street & Covey, 2002).

Material na konstrukci piipojeni lizka a pahylu je tvrdy (ktize, plast, kov) nebo mekky
(neoprén, tkanina, meékka ktuze) (Engstrom & Van de Ven, 1999). K pfipojeni protetického
lizka k pahylu amputované koncetiny mulzeme vyuzit podtlaku, anatomického tvaru
nékterych ¢asti lidského téla, feminkti nebo pomocnych kladkovych kloubii (Michael, 2004).

Zaveéseni pomoci podtlakuje k pahylu velmi Setrné, a proto je uzivatelim protéz velmi
Zasto doporucovano. Radi se sem podtlakova lizka, vnitini elastické navleky (linery) a tésnici
elastické manzety.

V ptipadé, Ze podtlakové zavéSeni neni vhodné, je dalSim nejlepSim pfipojenim protézy
vyuziti vhodnych anatomickych tvart (tzv. skeletarni zavéSeni). Prestoze sily pii tomto
zaveéSeni vytvaii v nékterych oblastech vétsi tlaky nez u podtlakového zavéSeni, mnoho
pacientl ho snasi 1épe v pocatecni fazi vybavovani protézou (Michael, 2004).

Reminkovych zavéseni existuje velké mnozstvi. Jsou vhodné pii zménach objemu pahylu.
Dftive se také pouzivalo zavéSeni pomoci kovovych kladkovych kloubt, které byly pfipojeny
ke kozenému pasu nebo stehennimu korzetu. Kvali velké hmotnosti a diskomfortu

souvisejicim s podpérami se toto zaveéseni vyskytuje jen vzacné.
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Jiné dé€leni zavéSeni protézy na pahyl uvadi May (2002):

suprakondylarni manzeta,

- puncocha,

- suprapatelarni suprakondylarni systém,
- systém se zamkem (shuttlelock system),
- podtlakové luzko,

- stehenni korzet.

2.1.5 Proteticky kloub

Protézy pro osoby s vysSimi stupni amputace jsou v soucasné dobé témet vzdy opatfeny
kolennim kloubem. Existuje vice néz 100 druht rGznych protetickych kolennich kloubt
dostupnych pro uZzivatele s riznymi stupni transfemoralni amputace, exartikulace kolene nebo

exartikulace kycle (Engstrom & Van de Ven, 1999).

2.1.6 Mezikloubni segmenty

Cast protézy, ktera zajistuje spojeni protetického ltizka s protetickym chodidlem, miZzeme
nazvat mezikloubni segment. Pro jeho konstrukci se vyuzivd rGzny materidl. Engstrom

a Van de Ven (1999) uvadi karbonové vlakna a kov (titan, hlinik).

Tibialni segment
U osob s amputaci nahrazuje bérec tibidlni segment. Jeho soucésti byvaji dalsi funkéni
komponenty (Michael, 2004):
- tlumic€ to¢ivého momentu (torze),
- tlumic razi.
Absorpce toc¢ivého momentu je uzite¢na k redukci tfeni mezi pahylem a lizkem, kdyz
rotuje kolem fixovaného chodidla. Tlumeni vertikdlnich néarazti a rozptyl torznich sil je

dualezity pro zlepSeni komfortu a chiize (Engstrom & Van de Ven, 1999).

2.1.7 Protetické chodidlo

Protetické chodidlo je zdkladem vSech protéz kromé protéz pro osoby s casteCnou
amputaci (partial foot). V idedlnim pfipad¢ protetické chodidlo duplikuje vSechny aktivity
normalniho chodidla (May, 2002). Pti vybéru vhodného protetického chodidla musi protetik
uvazovat o velkém mnozstvi faktorti. Mezi tyto faktory patii: pfedpokladany stupen aktivity

uzivatele, télesna hmotnost, fyzickd odolnost a snaha ucit se efektivné vyuzivat protetickou
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pomicku (Hayden, Evans, McPoil, Cornwall & Pipinich, 2000). Zakladni vlastnosti bézn¢
dostupnych protetickych chodidel spadaji do tii kategorii (Perry, 2004a):

- anatomicka,

- biomechanicka,

- dynamicka.

Diky novym protetickym materidlim se rozSifila nabidka protetickych chodidel.
Vysledkem toho je, ze pro protetika a 1¢kate predepisujiciho protézu je mnohem téz§i vybrat
chodidlo, které je nejlepsi pro konkrétni osobu s amputaci (Barth, Shumacher & Thomas,
1992). Vysledky studie Postema, Hermens, de Vries, Koopman a Eisma (1997) ukézaly,
Ze neexistuje jasnad preference u osob s transtibidlni amputaci mezi chodidly s dynamickou
odezvou a klasickymi chodidly a Ze individualni preference téchto osob neni ovlivnéna
vékem. Pii pfedepisovani optimalniho protetického chodidla mutuzeme vyuzit data
z kvantitativni analyzy pohybu, kterd poskytuji informaci o dynamickém chovani riznych

chodidel (Barth, Shumacher & Thomas, 1992).

Funkce protetického chodidla

Protetické chodidlo by mélo plnit nésledujici funkce (May, 2002):

- simulace pohybu kloubti (normalni funkce nohy dovoluje dorzalni a plantarni flexi,
inverzi/everzi),

- simulace svalové aktivity (anatomickd noha a kotnik maji neuromuskularni
strukturu, kterd poskytuje vyraznou kontrolu pohybovych aktivit jako jsou bé&h,
skok, udrzovani rovnovahy nebo stoj na jedné noze),

- absorpce razti (chodidlo potiebuje absorbovat sily vytvofené béhem stadia
zatézovani),

- umoznit flexi v kolennim kloubu na zacatku stojné faze,

- stabilni zéklad opory (chodidlo musi t€lo béhem stojné faze chlze stabilizovat).

Zadni cast vSech protetickych chodidel vyuziva urcitych prostiedkti ke snizeni razt
pii rychlém zatizeni paty. Tento mechanismus se vyrazné liSi od zdravé populace a také

pfi pouziti riznych typt protetickych chodidel (Perry, 2004a).

Hlavni typy protetickych chodidel

Mnoho v soucasnosti dostupnych protetickych chodidel pro osoby s transtibialni amputaci

se lisi v pohyblivosti paty, kotniku a ptednozi. Divodem je riznost konstrukce a materialii
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(Perry, 2004a). Engstrom a Van de Ven (1999) je d¢€li do dvou zakladnich skupin podle toho,
jestli maji nebo nemaji kloub. Kazdou z kategorii mtizeme dale ¢lenit:
chodidla s kloubem
- jednoosé chodidlo,
- viceosé chodidlo,
chodidla bez kloubu
- chodidlo SACH,
- chodidlo s dynamickou odezvou.
Jiné dé€leni uvadi May (2002), ktera pouziva jako kritérium zpisob odezvy chodidla. Déli
je na:
chodidla bez dynamické odezvy
- chodidlo SACH,
- jednoosé chodidlo,
chodidla s dynamickou odezvou.
Michael (2004) klasifikuje proteticka chodidla do péti koncepcnich skupin:
- jednoosé chodidlo,
- chodidlo SACH,
- viceosé chodidlo,

- chodidlo s flexibilnim skeletem,

chodidlo s dynamickou odezvou.
Kazda ze skupin chodidel se hodi pro né¢kterou skupimu uzivatelt a kazdd ma také urcité
limity. Mezi protetickymi chodidly bychom nalezli také smiSené konstrukéni typy, které patii

do vice skupin.

Jednoosé chodidlo

Pted rokem 1950 bylo chodidlo s jednoosym kloubem jedinou Siroce dostupnou
alternativou pro osoby s amputaci dolni koncetiny. Jednoosé¢ chodidlo se sklada z vnitiniho
skeletu, pénového obalu, kovového jednoosého kloubu a plantiflekéniho poptipadé
i dorziflek¢niho tlumice (Seymour, 2002).

Diky tomu, ze se jedna o chodidlo skloubem, je faze plného kontaktu s podlozkou
dosazeno dfive nez pti pouziti jinych chodidel. Vytvéii se extenéni moment v kolennim
kloubu, ktery zvySuje pasivni stabilitu kolene. ZvySeni této stability je primarni indikaci

tohoto typu chodidla.
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Nevyhodou je, ze kotnikovy mechanismus zvySuje hmotnost chodidla a vyzaduje dalsi
servis. Protoze osoby s amputaci obecné preferuji leh¢i chodidla vyzadujici co nejmensi
udrzbu, je jednoosé chodidlo v soucasné dobé vyuzivano spiSe jen pro osoby s nestabilnim

kolennim kloubem (Michael, 2004).

Chodidlo SACH

Jiz v samotném nézvu chodidla jsou vyjadieny jeho zakladni konstruk¢ni vlastnosti: tuhy
kotnik (Solid Ankle) a vymékcena pata (Cushion Heel). Chodidlo SACH se sklada ze skeletu,
ktery je obklopen tvarovanym vnéj$im pénovym obalem (Seymour, 2002).

Toto chodidlo bylo vynalezeno v 50. letech 20. stoleti. Ve srovnani s jednoosym
chodidlem je leh¢i, odolnéjsi, levn€j$i a nenarocné na udrzbu. Vyznacuje se dobrou
funk¢nosti, ekonomicnosti a zivotnosti, avSak nevyhodou je limitace pfi chtizi vpted (Perry,
2004a).

Pii stlaceni paty se chodidlo pfiblizi k podloZzce a dochéazi k simulaci plantarni flexe.
Vymeékcéend pata ma za nasledek mensi plantiflekéni moment tésné po pocatecnim kontaktu
(Schmalz, Blumentritt & Jarasch, 2002). V zavéru stojné faze, kdy se pata chodidla odlepuje
od podlozky, se flexibilni segment prsti ohne a umozni odval.

Tento typ chodidla je oblibeny u malych déti a je Casto vyuZzivan v pfipravné fazi
auuzivatell, jejichz fyzickd kondice predem zamezuje chiizi vice nez nékolika krokt
(Michael, 2004). Nevyhodou tohoto chodidla je limitovana dorzalni flexe a absence propulze

ve fazi koncového stoje (Seymour, 2002).

Viceosé chodidlo

Viceosé chodidlo umozituje pohyb nejen v sagitalni roviné (plantarni a dorzalni flexe),
ale také v omezeném rozsahu v roviné frontalni (inverze a everze).

Protoze hmotnost a naro¢nost udrzby jsou podobné jako u jednoosého chodidla a cena je
pouze mirn¢ vyssi, mnoho I¢kaiti pfi vybéru chodidla s kloubem upfednostiiuje viceosé
chodidlo (Michael, 2004).

Viceosé chodidlo se sklada z vnitiniho skeletu, vytvarovaného obalu chodidla, stiedového
pryzového bloku omezujiciho dorzalni a plantarni flexi a transverzalniho hlezenni kloubu,
ktery umoziuje inverzi, everzi a rotaci (Seymour, 2002). Toto chodidlo je vhodné pro chlizi
po nerovném terénu, a proto je doporucovano napft. turistim, avSak miize vyhovovat 1 jinym

osobam, které vyzaduji vétsi mobilitu v kotniku.
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Mezi nevyhody tohoto chodidla mizeme fadit zhorSenou stabilitu na rovnych povrsich,

vetsi hmotnost a naro¢nou tdrzbu (Seymour, 2002).

Chodidlo s flexibilnim skeletem

Po dlouhou dobu panoval nazor, ze chodidlo musi mit pevné ptednozi k poskytnuti
dostatecné stability pii chizi. Chodidlo s flexibilnim skeletem je téméf celé sloZeno z pruzné
polyuretanové smési. Skelet je v tomto piipad¢ vyroben z pevné pryze a rozprostird se az
za oblast metatarzi do oblasti prstl. Vysledkem je, ze pfednozi je velmi ohebné a umoziuje
pronaci nebo pupinaci (inverzi, everzi). Flexibilni skelet také uleh¢uje odval a chlize je pak
pro osoby s amputaci snazsi.

Plantarni povrch tohoto chodidla je zpevnén pevnymi pasy analogickymi s plantarni fascii
biologického chodidla. Jakmile osoby s amputaci pfenesou svou hmotnost na ptfednozi, pas se
napne a postupné vyztuzi palec k dosazeni odrazu (Michael, 2004).

Chodidlo s flexibilnim skeletem je dobfe akceptovano mnoha osobami s amputaci a tak je
casto diky svému hladkému odvalu vyuzivano u osob s amputaci v pfipravné fazi. ZvysSuje se
také jeho oblibenost u pediatrickych protéz, zejména u mensich, leh¢ich predskolnich déti.

Toto chodidlo neni doporuc¢ovano pro aktivity vyzadujici rychly odraz (Michael, 2004).

Chodidlo s dynamickou odezvou (dynamické chodidlo)

Chodidlo s dynamickou odezvou je charakteristické pruznym skeletem, ktery umoziuje
absorpci energie na zacatku stojné faze, jeji uchovani a nasledné navraceni pii odrazu.
Miizeme se setkat také s nazvem chodidlo s ulozenim energie (energy storing foot).

Chodidla s dynamickou odezvou byla vynalezena z pocatku pro klienty, kteti chtéji byt
aktivni a provadgji aktivity jako béhani a skékani. Postupné vSak dosdhla Sirokého uplatnéni
jako efektivni soucast ke zlepSeni chlize (Gitter, Czerniecki & DeGroot, 1991) a nyni se stala
hlavnim typem chodidel vyuZivanych v protetice (May, 2002). Od jejich zkonstruovani
v polovin¢ 80. let se tato chodidla postupné stala jednim z nejbéznéji ptedepisovanych
komponent ve svété (Michael, 2004).

Byly vyvinuty dvé zékladni konstrukce: s kratkou pruzinou uvnité chodidla a dlouhou
pruzinou, ktera se rozprostird od prst az k bérci (Perry, 2004a).

Pti pouziti dynamického typu chodidla se u osob s amputaci rozsah pohybu vice blizi
normalni populaci a chlize je vice symetricka (Seymour, 2002). Za moznou kontraindikaci Ize
povazovat situaci, kdy osoby s amputaci nejsou schopny nebo ochotny zatézovat ptrednozi.

V tomto ptipad¢ je pruznost pfednozi nefunkéni (Michael, 2004).
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2.2 Nastaveni protézy

Optimalni parametry jednotlivych komponent pfi stavbé protézy nemusi automaticky
zarucovat jeji funkcnost. Velky vyznam ma spravné nastaveni jednotlivych komponent.
Konstrukce protetickych komponent, vybér a nastaveni protézy jsou u osob samputaci
podiizeny cili dosdhnout optimalni chtize (Barth, Shumacher & Thomas, 1992).

Nastaveni protézy miZzeme definovat jako orientaci protetickych soucasti vici sobé
navzajem (Geil & Lay, 2004) nebo jako geometrické usporadani protetické koncetiny tj. vztah
mezi lazkem, chodidlem a ostatnimi sou¢astmi protézy (Solomonidis, 1991). Zahedi, Spence,
Solomonidis a Paul (1986) definuji nastaveni protézy jako pozici lizka vzhledem k ostatnim
protetickym komponentam koncetiny.

Spravné nastaveni zabezpeCuje optimalni funkci protézy a vyznamnym zplisobem
ovlivituje komfort i funkci protézy a tim 1 zplisob Zivota uzivatele protézy.

Kvalita nastaveni protetického chodidla je vyrazné ovlivnéna subjektivnim hodnocenim
protetika a pacienta. Cilem vyzkumu v této oblasti je proces nastavovani protézy
objektivizovat. Pro dosazeni spravného nastaveni je tato objektivizace hodnoceni protetika
a pacienta nepostradatelna (Peeraer & De Roy, 2002). Kvantifikace nastavovani protézy
a znalost primarnich cili tohoto procesu by mohly vést k vytvofeni jednotného piistupu,
ke zdokonaleni dokumentace rehabilitacnich vysledkli a mohly by byt dalezitym krokem
k vytvoreni celkovych kritérii optimalizace chilize u osob s amputaci (Geil & Lay, 2004).

Nastavovani protézy je provadéno v nékolika krocich. Vzajemné nastaveni jednotlivych

komponent se méni pfi zdkladnim, statickém i dynamickém nastaveni.

2.2.1 Montaz a zakladni nastaveni

Pii zhotovovani je nova protéza nejdiive nastavena do zakladniho nastaveni (bench
alignment) (Geil & Lay, 2004). Toto zakladni sestaveni protézy provadi protetik bez pacienta.
Urcuje tim prostorové usporadani protézy mezi pahylovym lizkem a protetickym chodidlem

s ohledem na doporuceni vyrobce chodidla a vzhledem k ziskanym udajiim o pacientovi.

2.2.2 Statické nastaveni

Pti statickém nastavovani se jedna o Upravu zakladniho nastaveni s ohledem na stabilitu
pacienta v protéze ve stoji. Spravné nastavena protéza by u uzivatele pii stoji neméla

vyvolavat zadné vyrazné momenty sil, které by musely byt kompenzovany stejné¢ velkymi
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momenty reakcni sily. Pacient by se tedy pro udrzeni vzptimeného postaveni nemél naklanét
ani uklanét a mél by mit zaté€z rozloZenou na ob¢ koncetiny rovnomérné.

Pokud tomu tak neni, a pacient mize dosdhnout rovnovazného stavu na protéze pouze
pomoci neptirozené¢ho drzeni téla nebo s vynalozenim nadmérné svalové prace, pak protéza
neni nastavena spravné (Heim & Kaphingst, 2002).

Statick¢ nastaveni ltzka transtibidlni protézy obvykle byvd v 5° az 10° flexi. Luzko
ve vertikalnim postaveni by zvysilo pravdépodobnost vysouvani pahylu z lizka v okamziku,
kdy chodidlo neni v kontaktu s podlozkou a zasouvani pahylu v okamziku, kdy chodidlo
v kontaktu s podlozkou je (Seymour, 2002). Tyto pohyby na rozhrani pahylu a protetické¢ho
luzka zvySuji tfeni mezi lizkem a kazi, coz mize mit za nasledek diskomfort uzivatele

a poranéni pokozky.

2.2.3 Dynamické nastaveni

Pfi dynamickém nastavovani je cilem upravit statické nastaveni protézy s ohledem
na chiizi pacienta v protéze. Spravna dynamickd stavba by méla byt vysledkem tymového
posouzeni (protetik, fyzioterapeut, I€kat, ...). Cilem je dosdhnout co nejlepsi funkce
a komfortu (Zahedi, Spence, Solomonidis & Paul, 1986).

Pfi dynamickém nastavovani protetik subjektivné posuzuje dané nastaveni s ohledem
na zpétnou vazbu pacienta. Protetik sleduje chuzi pacienta pii rizném nastaveni (Kapp
& Fergason, 2004). Pfi provadéni zmén nastaveni hraji roli zkuSenosti protetika, schopnost
odhalit pfi¢iny odchylek pfi stoji, informace o oblastech pfetizeni na rozhrani pahylu a lizka
a zpétna vazba poskytnutd pacientem (Fridman, Ona & Isakov, 2003). Zmény se provadi az
do té doby, kdy je dosaZeno optimalniho nastaveni.

Kli¢ové faze krokového cyklu, které jsou pifi dynamickém nastaveni posuzovany, jsou
naslap na patu, mezistoj a odraz prsti (Heim & Kaphingst, 2002). VSechny tfi faze jsou pfi
chiizi posuzovany z frontalniho, lateralniho a dorzalniho pohledu.

Pro optimalizaci dynamického nastaveni protézy mame k dispozici pét moznosti nastaveni
protetického chodidla: posun chodidla anteroposteriorné, posun chodidla mediolateralné,
nastaveni chodidla do plantarni nebo dorzalni flexe, nastaveni chodidla do pronace nebo
supinace, nastaveni chodidla do vné&j$i nebo vnitini rotace (Heim & Kaphingst, 2002). Déle je

mozn¢é pracovat také s délkou protézy.
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Anteroposteriorni posun chodidla

Spravné anteroposteriorni sefizeni polohy protetického chodidla rozlozi hmotnost
rovhomérmne mezi patu a piednozi. To ma za nasledek hladkou (plynulou), energeticky
efektivni chlizi zahrnujici kontrolovanou flexi v kolennim kloubu po uderu paty, hladky odval
a odraz paty pfed poc¢ateCnim kontaktem paty na kontralateralni koncetiné (Kapp & Fergason,
2004). Dusledkem spravné anteroposteriorni polohy lizka by mélo byt zatiZzeni téch oblasti
v 1zku, které jsou tolerantni na tlak.

Tento posun méni délku efektivni paky na prednozi a paté, coz mé za nasledek zmény
v momentech sily.

Ovliviiyje také stabilitu kolenniho kloubu, protoze posun chodidla posteriorné zvysSuje
tendenci ke kolenni flexi, zatimco posun chodidla anteriorné zvySuje tendenci ke kolenni
extenzi (Schmalz, Blumentritt & Jarasch, 2002).

Posunuti chodidla dozadu se pii naSlapu na patu projevi prodlouZenim paky zanozi, coz ma
za nasledek zvySeni naroku na stabilizaci kolenniho kloubu. P odvalu prsti zvysené naroky
na stabilizaci kolenniho kloubu ptetrvavaji, ale postup odvalu se zlehcuje (Heim & Kaphingst,
2002). Je-li chodidlo nastaveno pfili§ posteriorng, tlaky pisobici v lizku jsou v okamziku
kontaktu protézy s podlozkou a v okamziku pied odrazem prsti na distalné anteriorni
a proximaln¢ posteriorni oblasti pahylu zvySené (Seymour, 2002).

Posunuti chodidla doptedu se projevi pifi ndslapu zkracenim paky zanozi a pii odvalu prsti
prodlouzenim paky pfednozi. S tim stoupa jistota v kolennim kloubu, ale ztéZuje se odval
chodidla (Heim & Kaphingst, 2002). Pfi nastaveni piili§ anteriorné se zvysi tlak na distalné

posteriorni a proximaln¢ anteriorni oblasti pahylu.

Mediolateralni posun chodidla

Spravné mediolateralni sefizeni polohy chodidla zatézuje proximomedialni a distolateralni
¢asti pahylu, coz napomdha vytvofit optimalni situaci pro moment v kolennim kloubu
v mezistoji a poskytuje optimalni zatizeni medialniho vybézku tibie (Kapp & Fergason,
2004).

Jestlize je chodidlo umisténo pfili§ medialn€, protéza ma tendenci k rotaci a vznika vetsi
tlak na proximalné¢ medialni a distalné lateralni oblasti pahylu (Seymour, 2002). Mtze dojit
ke vzniku to¢ivych momentt, které maji tendenci nakldnét chodidlo lateralné a vytacet Spicku
ve sméru vngj$i rotace. V mezistoji vznikd to¢ivy moment, ktery zpusobuje lateralni

klopytnuti nebo zakolisani pacienta (Heim & Kaphingst, 2002). Pacient tomu miize zabranit
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tim, ze koncetina s protézou bude sméiovat do vétsi abdukce. Celkové lze fici, ze medialni
posunuti chodidla je nefyziologické a neekonomické (Heim & Kaphingst, 2002).

Jestlize je chodidlo umisténo pfili§ laterdlné, vznikd vétsi tlak na hlavicce fibuly
a v distalné¢ medialni oblasti pahylu (Seymour, 2002). Mirné laterdlni posunuti piisobi
v mezistoji stabilizacné, avSak pftili§ velké posunuti zptisobuje vétsi tlaky na pahylu pacienta

(Heim & Kaphingst, 2002).

Zména vySKky protézy
Spravna vyska protézy ma za nasledek hladkou a symetrickou chlizi bez nadmérného
nakldnéni na jednu nebo druhou stranu (Kapp & Fergason, 2004). M¢la by zajistit takeé

optimalni rozlozeni hmotnosti na ob& koncetiny, bez vyrazného ptetézovani nékteré z nich.

Nastaveni chodidla do plantarni a dorzalni flexe

Zména uhlové polohy chodidla v sagitalni roviné ovliviiuje pribéh flekéniho momentu,
extenéniho momentu (Schmalz, Blumentritt & Jarasch, 2002) a hodnoty anteroposteriorni
slozky reakéni sily (Solomonidis, 1991).

Chodidlo nastavené do zvysSené plantarni flexe v mezistoji zplisobuje vétsi zatizeni predni
¢asti chodidla nebo odlehceni patni ¢asti. Vyhodou muze byt, Ze toto nastaveni zvysuje jistotu
v kolennim kloubu (Heim & Kaphingst, 2002). Nevyhodou je, ze k vykonani odvalu pies
pfedni ¢ast musi uzivatel vynalozit vétsi usili. Ma-li chodidlo tvrdsi patu vznikd velmi rychle
plantiflek¢éni moment, ktery urychluje flexi v kolennim kloubu.

Pfi nastaveni chodidla do dorzalni flexe dochazi pozdé¢ji k plnému kontaktu chodidla

s podlozkou.

Nastaveni chodidla do vniti‘ni a vnéjSi rotace

Spravné vyto€eni chodidla ovliviiuje jak vzhled, tak funk¢nost protézy. Muzeme ho
vyjadiit thlem mezi smérem dopiedného pohybu a medidlnim okrajem protetického chodidla.
Transtibidlni protéza je pii zdkladnim nastaveni v takové polozek, ze chodidlo (jeho medialni
okraj) ma smér rovnobézny se smeérem chlize. Pfi chlizi to mé& za nasledek mirnou vné&jsi
rotaci protetick¢ého chodidla, ¢imz se hodnota rotace blizi hodnotdm na zdravé koncetiné
(5°az 7°) (Kapp & Fergason, 2004). Toto nastaveni muze byt zménéno tak, aby poloha

protetického chodidla béhem chlize vizualné odpovidala poloze chodidla zdravé koncetiny.
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2.3 Biomechanicka analyza chiize

Chiize ¢lovéka mize byt zhodnocena jak pomoci subjektivniho pozorovani tak pomoci
riznych kvantitativnich meéfeni. Klinické hodnoceni chlize je obecné zalozeno
na subjektivnich informacich od pacienta a subjektivnim pozorovani jeho chilize. Reliabilita
takového hodnoceni je evidentné¢ nizkd (Olsson, 1990), a proto je tieba provedeni chize
objektivizovat a kvantifikovat. V nasi praci jsme se zaméfili na kinematickou a dynamickou

analyzu chiize.

2.3.1 Kinematicka analyza chiize

Kinematicka analyza poskytuje informace o vzdjemné poloze jednotlivych segmentt téla.
Pii kinematické analyze chize u vybranych bodi (segmenti) lidského téla métime
kinematické veli¢iny jako jsou draha (uhel), rychlost (tthlova rychlost), zrychleni (thlové
zrychleni), Cas.

Abychom mohli urcit polohy bodl a z nich vyplyvajici polohy segmentt a celého téla je
nezbytné definovani soufadného systému. Nejcastéji pouzivanym je kartézsky systém
soufadnic, méné Casto se setkdvame s urcenim polohy bodu pomoci polérnich soufadnic
(Janura & Zahalka, 2004). Pti analyze pohybu musi byt definovany dva soufadné systémy:
globalni nebo také laboratorni soufadny systém (GCS) a lokélni soutadny systém (LCS)
(Robertson, Caldwell, Hamill, Kamen & Whittlesey, 2004). Globalni systém obvykle
vymezuje prostor méfeni a v pribéhu meéfeni se neméni. Za lokalni systém mulzeme
povazovat anatomicky soufadny systém, ktery se méni segment od segmentu (Winter, 2004).
Pti analyze chiize jde o to, najit vztah mezi globalnim soufadnym systémem (laboratot)
a lokdlnimi soufadnymi systémy jednotlivych segmentii, které jsou urovany z vnéjSich
znacek umisténych na té€le zkoumané osoby. K nalezeni tohoto vztahu slouZzi proces kalibrace
(viz dale).

Kinematické metody a techniky miizeme délit nékolika zptsoby. Metody se zpravidla 1isi
v tom, jaké kinematické veli¢iny pifimo méfi nebo v tom, jakym zplsobem z téchto veli¢in
odvozuji dal$i informace o méfeném jedinci. Janura a Zahalka (2004) kinematické metody
déli takto:

- goniometrie,

- akcelerometrie,

- stroboskopie,

- systémy pracujici na elektromagnetickém principu,
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- systémy vyuzivajici akustické senzory,

- optoelektrické systémy.

Winter (2004) déli kinematické metody podle toho zda méfici zafizeni analyzuje métenou
veli¢inu pfimo nebo pomoci zobrazeni:

1. pfimé

- goniometrie,

- akcelerometrie.

2. zobrazovaci

- kinematografie (videografie),

- televizni,

optoelektrické techniky.

V obou téchto dé€lenich chybi zatfizeni, kterd méfi pfimo Casové parametry chiize. Jsou to
dotykové koberce, které rozliSuji zda je objekt (koncetina, ¢ast koncetiny) v kontaktu
s podlozkou. Mizeme zde zatadit také stélky se spinaci (footswitch), které mohou byt
umistény do bot nebo pfilepeny na chodidla. Olsson (1990) se zminuje o stélce, kterd ma
senzory na paté, hlavicce patého a prvniho metatarzu a na palci.

Vzhledem k zaméfeni prace a k pouzitym metodam se dale budeme zabyvat jiz jen
zobrazovacimi metodami. Kirtley (2006) je déli do ¢tyt zakladnich skupin:
optické (VICON, Peak Performance, CODA, SIMI, Ariel Dynamics, ...),

elektromagnetické (FasTrak),

ultrazvukové (Zebris),

setrvacné (vyuzivaji kombinaci miniaturnich elektromechanickych snimact).

Kazdé méfeni je zatizeno urc€itou chybou. Chyby méfeni mizeme klasifikovat podle mista
vzniku v méficim procesu (Janura & Zahalka, 2004):

- pfistrojové (instrumentalni),

- metodické,

- teoretické,

- statistické,

- subjektivni.

Vétsina komercnich kinematickych systémt je dostatecné pifesna pii méfeni polohy
koncetin a uhla v kloubech. Vypocet linearni a uhlové rychlosti vSak vyzaduje derivace dat

polohy, coz zvySuje chyby méfeni (Whittle, 1997).
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Umisténi znacek a zaznam pohybu

Poloha segmentt téla je ur¢ovana pomoci vybranych anatomickych boda. K umistovani
znacek na konletiny jsou vyuzivany dva rozdilné pfistupy. Prvni zmetod vyuziva
pfipeviiovani znacek na ktzi zpravidla nad kostni anatomické body. Poloha a orientace
segmentu koncetiny je definovdna pomoci polohy téchto znafek. Pfi druhém postupu
piipojime bud’ pfimo nebo pomoci konstrukce sadu nejméné tii znacek na kazdy segment tak,
ze jeho poloha a orientace mtize byt urCena v tiidimenzionalnim prostoru. Pohyb jednoho
segmentu vzhledem k druhému a poloha kloubu miize byt pak odvozena matematicky
(Whittle, 1997). Zatimco u 2D analyzy jsou k definovani segmentu nutné¢ dvé znacky
u 3D analyzy by to mély byt tii znacky (Kirtley, 2006).

S pfihlédnutim k typu pouzitych systémi a podle zplisobu feSeni dané¢ ulohy muzeme
znacky rozdelit do dvou skupin (Janura & Zahalka, 2004):

- pasivni,

- aktivni.

Pozornost je tfeba vénovat tomu, aby nedochézelo k pohybu znacek zptisobenych pohybem
mékkych tkani a aby znacky subjekt nerusily natolik, Ze by ovliviiovaly jeho provedeni
pohybu.

Nejcastéji jsou znacky k definovani polohy segmentli dolni koncetiny umistény na téchto
bodech pravé i levé koncetiny:

- hlavicka 5. metatarzu,

- malleolus lateralis,

- epicondylus lateralis femoris,

- trochanter major.

Pfi vysetfovani pohybu panve vysta¢ime s tfemi body pro vSechny tfi roviny pohybu
(Kirtley, 2006). Jedna se o tyto body:

- spina iliaca anterior superior dextra (SIAS P),

- spina iliaca anterior superior sinistra (SIAS L),

- processus spinosus 2. kiizového obratle (S2).

Soubor znacek pro definovani segmentl lidského téla pro potieby kinematické analyzy
nalezneme napf. v publikaci Robertson, Caldwell, Hamill, Kamen a Whittlesey (2004).

Pohyb péanve v roviné frontalni nazyvame uklon panve (pelvic obliquity, lateral pelvic tilt
nebo pelvic list), v roviné sagitalni naklon panve (pelvic tilt) a v roviné transverzalni rotace

panve (pelvic rotation).
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Pro analyzu chiize je t¢émét vyhradné pouzivana 3D analyza. Orientace a uspofadani kamer
neni pfi 3D nastaveni tak rozhodujici jako u 2D nastaveni (Robertson, Caldwell, Hamill,
Kamen & Whittlesey, 2004), kde musi byt optickd osa kamery kolma na rovinu pohybu.
Hlavnim kritériem je, aby byl kazdy sledovany bod viditelny z minimaln¢ dvou kamer.
Méme-li moznost dodrzet uvedené pravidlo 1 pfi rizné poloze kamer, volime takové
rozmisténi, kdy se thel mezi optickymi osami jednotlivych pfistroji blizi 90° (Janura

& Zahalka, 2004).

Vyhodnoceni zaznamu — urceni obrazovych souradnic bodu

Abychom ziskali soufadnice zkoumanych bodl je nutné zjistit jejich pozici na zdznamu.
To mizeme provadét bud manudlné nebo s pomoci automatického systému. U aktivnich
znacek systém vyhodnocuje jejich pozici na zakladé signalu, ktery vysila znacka. U pasivnich
znacek je urCovani soufadnic zaloZzeno na kontrastu znacky a jejiho okoli. Systém vyhledava
polohu znacek podle pfedchozich snimkii a urcuje geometricky stied kontrastni plochy
zna¢ky. Problémem muze byt to, Ze kamera snima i dalsi svételné podnéty (Whittle, 1997).

Vyuziti v jinych nez laboratornich podminkéch je tedy velmi omezené.

Kalibrace a transformace souradnic

Provedeni kalibrace pii analyze zaznamu pohybu je jednim ze zdkladnich krokt, ktery
slouzi k urceni zavislosti mezi skuteCnymi velikostmi a odpovidajicimi udaji, ziskanymi
na zaznamu (Janura & Zahalka, 2004).

Pii kinematické analyze muzeme rozliSovat kalibraci kamery a kalibraci snimaného
prostoru. Parametry, které souvisi s kalibraci kamery, miZeme rozd¢lit na vnitini a vné&jsi.
Transformace soufadnic je proces, ve kterém dochazi k pfevedeni rovinnych obrazovych
soufadnic do skutecnych (redlnych) prostorovych soufadnic bodu (Janura & Zahalka, 2004).
Pro vypocet 3D soufadnic mize byt vyuzita pfima linedrni transformace (Robertson,
Caldwell, Hamill, Kamen & Whittlesey, 2004).

Podstatou kalibrace prostoru je nasnimani souboru kalibracnich bodl ze vSech kamer. Pti
3D analyze je soubor kalibracnich bodli umistén do znamé pozice v prostoru, casto
do pocatku globélni soustavy soufadnic (Janura & Zahalka, 2004). Skutecné vzdalenosti
téchto bodl jsou znamy. Vztah mezi témito znamymi 3D pozicemi znacek a jejich 2D
projekcemi do snimkl z riznych kamer je dopocitan. Kdyz se zkoumany subjekt pohybuje

pied kamerami ve zkalibrovaném prostoru, tento postup se ,,obrati“ a z2D pozic boda
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na snimku kazdé¢ zkamer jsou vypocitany 3D pozice bodl subjektu v realném prostoru
laboratote.

Jak uz bylo feceno, je potiebné, aby kazda ze znacek byla viditelna alesponi ze dvou kamer.
Pokud je znacka v nékterém okamziku vidét pouze zjedné kamery, jeji tfidimenzionalni
pozici nelze vypocitat, avSak je mozné jeji polohu odhadnout vyuzitim dat z diivéjSich

a pozd¢jsich snimka (Whittle, 1997).

Uprava vyhodnocenych dat a odvozeni ihlovych charakteristik

Pii digitalizaci pozic znacek je nemozné dosahnou dokonalé¢ piesnosti (Kirtley, 2006).
Malé odchylky v soufadnicich vedou k tzv. digitalizatnimu Sumu v méfeni. Abychom tento
Sum odstranili a ziistala nam data co nejvice se blizici skutecnym readlnym poloham bodii,
provadime vyhlazeni dat nebo filtrovani dat.

Mezi zékladni postupy pro vyhlazeni hrubych dat patii polynomicka regrese (vyuziti
polynomll) a interpolace s vyuzitim splajni. V soucasné dobé je pouziti polynomi
pro vyhlazeni hrubych hodnot pomémé ojedinélé (Janura & Zahalka, 2004). Sum miZeme
také redukovat filtrovanim signalu tak, ze signal snizkou frekvenci (trajektorie bodu)
ponechdme a vysokofrekvenéni signdly (Sum) blokujeme (Kirtley, 2006).

Vybér hrani¢ni frekvence neni ndhodny. Zéalezi na povaze méfenych dat. Pokud by byla
frekvence priliS nizka, data by byla ,pfehlazenda®. Jinymi slovy by doslo k odfiltrovani
1 signalu, ktery souvisi s analyzovanym pohybem. U pfili§ vysoké mezni frekvence by
v signdlu zistal sum. Kirtley (2006) uvadi pro chizi jako optimalni hrani¢ni frekvenci
filtrovani Sestinasobek frekvence dvojkroku. Tedy pii rychlosti 120 krokd za minutu
(60 dvojkrokt) je frekvence chlize 1 Hz a hrani¢ni frekvence pro filtrovani by méla byt 6 Hz.

K urceni vzajemné orientace dvou souradnych systémti nebo uhli v kloubech muize byt
vyuzito n&kolik rtiznych metod. Uhel segmentu reprezentuje orientaci daného segmentu
v globdlnim soufadném systému laboratofe (Robertson, Caldwell, Hamill, Kamen
& Whittlesey, 2004). Z klinickych diivodi je hodnota vypocitaného thlu transformovéna
podle pravidel zalozenych na anatomické poloze kloubu (Kirtley, 2006).

2.3.2 Dynamicka analyza chuze

Dynamickd analyza se zabyvd méfenim sil a veli¢in ztéchto sil odvozenych (tlak).
Pii dynamické analyze chiize nejCastéji métime reakéni silu podlozky (Frea) na silovych
ploSindch (dynamografie) a rozlozeni a velikost tlaku na kontaktu chodidla s podlozkou.

V oblasti protetiky je Zadouci také analyza tlakli na rozhrani pahylu a ltizka.
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Silova plosina umozituje méteni celkové sily, kterou ptisobi chodidlo na podlozku, avSak
neukazuje velikosti této sily v riznych ¢astech chodidla (Whittle, 1997). Silova ploSina ma
obvykle ¢tyfi podstavce umisténé blizko roht ploSiny. V kazdém z rohil ploSiny je zpravidla
umistén jeden tfiosy snimac sily. V soucasné dobé jsou v komercéné dostupnych silovych
ploSinach vyuzivany dva typy senzorl: tenzometrické a piezoelektrické (Robertson, Caldwell,

Hamill, Kamen & Whittlesey, 2004).
Dynamografie

Reakcni sila podloZky

Vystupnim parametrem z méfeni na silovych ploSinach je vektor reakéni sily podlozky.
Tento vektor mize byt popsan deviti veli¢inami. Tt1 vzajemné kolmé slozky silového vektoru
jsou oznaceny jako Fy, F,, F,, tfi prostorové soufadnice X, y, z popisuji plsobisté silového
vektoru reakéni sily podlozky (centre of pressure — COP) vzhledem k pocatku vztazné
soustavy ploSiny a dalSimi tfemi veli¢inami jsou vz4jemné kolmé momenty sily My, My, M,,
které jsou urCeny vzhledem k pocatku soustavy. Z téchto deviti parametrii se zajimame
zejména o Sest veli¢in (Robertson, Caldwell, Hamill, Kamen & Whittlesey, 2004; Whittle,
1997):

- tfi slozky vektoru reakénti sily,

- soufadnice x a y ptisobisté vektoru reakeni sily,

- moment sily vzhledem k vertikalni ose.

Moment sily a vykon

Z vektoru reakéni sily, kinematickych a antropometrickych parametrii miizeme odvodit
moment sily produkovany v kloubu, mechanicky vykon svalli a zmény energie z n¢ho
vyplyvajici a mechanickou praci.

Vektor reakéni sily ma tendenci zptsobovat rotaci v kloubech dolni koncetiny, kterd musi
byt kontrolovana vazy nebo svaly. Tato tendence zplsobovat rotaci se nazyva moment sily
(Chao & Cahalan, 1990). Smér vektoru reakéni sily v nékterych okamzicich krokového cyklu
je zndzornén na obrazku 1. Pro smér otacivého ucinku momentu sily v kloubu v sagitalni
roving je rozhodujici, jestli vektor prochazi pted nebo za danym kloubem.

Vn¢jsi pohyby okolo kloubu jsou vysledkem reakéni sily podlozky. Vnitini moment, ktery
vyrovnava pusobeni reakcni sily je vysledkem svalové akce (Gage, 1991). Mizeme tedy diky

momentim usuzovat na probihajici svalovou ¢innost.
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Obrazek 1 Vektor reakéni sily podlozky a vnéj$i momenty sily v kloubech dolni koncetiny

ve vybranych okamzicich krokového cyklu (upraveno podle Levangie & Norkin, 2001)
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Mnozstvi energie pii pohybu (vykon) muzeme vypocitat vynasobenim velikosti svalové
sily F arychlosti zkraceni svalu v (Kirtley, 2006). U rotac¢nich pohybtl vykon vypocitame
vynasobenim momentu sily M a thlové rychlosti ®. Z jeho hodnot mizeme usuzovat, zda
dochazi k absorpci nebo tvorbé energie. Kladna hodnota znamena tvorbu energie, zaporna jeji

absorpci. Béhem koncentrické kontrakce sval energii vytvari, zatimco pii excentrické ji

absorbuje.

Méieni tlaku na kontaktu chodidla s podlozkou

Mg¢feni tlaku pod chodidlem je metoda analyzy chlize, kterd mlize mit specificky vyznam
uosob, u kterych mize byt zvySeny tlak v nékterych castech chodidla rizikovy (Whittle,
1997). Plantarni tlaky mizeme méfit pfi stoji, chiizi ¢i béhu.

Senzory pro méfeni tlaku jsou vétSinou vodivostni nebo kapacitni (Robertson, Caldwell,

Hamill, Kamen & Whittlesey, 2004). Princip méfeni je zalozen na tom, ze méfici zafizeni se

sklada z vicevrstevnych materidlli, které jsou soucasti elektrického obvodu. Kapacitni senzory
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se skladaji ze dvou elektricky vodivych plath oddé€lenych tenkou vrstvou nevodivého
dielektrického materidlu, zatimco u vodivostnich senzorti jsou dva vodivé platy odd€leny
vodivym materidlem, ktery ma vSak jiné elektrické vlastnosti nez vné&jsi vrstvy a zptisobuje
elektricky odpor. Pfi piisobeni sily na senzor se zmensi vzdalenost mezi vnéjSimi vodivymi
platy a je stlacena vnitini vrstva, ¢imz se méni velikost méfeného elektrického naboje
(charge) mezi vnéjSimi vrstvami (kapacitni senzor) nebo se zméni velikost elektrického
odporu (vodivostni senzor).

Nekteré systémy vyuzivaji také jednotlivé piezokeramické senzory (Robertson, Caldwell,
Hamill, Kamen & Whittlesey, 2004).

Zatizeni na méfeni tlaku jsou nejcastéji konstruovana jako tlakové ploSiny a tlakové stélky
(Kirtley, 2006). V soucasné dob¢ jsou dostupné také pruzné meétici pasky, které mohou byt
vyuzity napt. pro méteni tlaku uvniti lazka protézy.

Vyhoda méficich zatizeni pro méfeni tlaku je v tom, ze umoznuji na rozdil od silovych
plosin zkoumat rGzné oblasti chodidla oddéleng.

Velikost naméfeného tlaku mize byt zobrazena nékolika zptsoby. Je mozné spojit mista se
stejnou velikosti tlaku carou (izobara) nebo odliSit velikost tlakii barevné. Zakladnim
vystupem pii analyzovéani dat ztlakovych ploSin je zavislost velikosti tlaku v danych

oblastech na ¢ase.

Méreni tlaku v liZku protézy

Rozlozeni tlakl na rozhrani pahylu a protetického ltzka je rozhodujici pfi konstrukci lizka
a jeho prizptisobovani (Mak, Zhang & Boone, 2001). Méfeni velikosti tlakii na rozhrani
pahylu a lizka mtze poskytnout hodnotnou informaci v procesu vyroby, stavby a modifikace
luzka (Polliack, Craig, Sieh, Landsberger & Mcneal, 2002).

Me¢éteni tlaku na styénych plochach by mélo umoznit sledovani povrchovych (kolmych
na povrch) a smykovych tlaki, aniz by doslo k vyrazné zméné ptivodnich podminek v lizku.
Pro tlakova méteni v lizku byla vyvinuta cela fada snimact. Podle jejich principu mohou byt

klasifikovany na (Mak, Zhang & Boone, 2001):

snimace plnéné tekutinou,

- pneumatické (vzduchové) snimace,

- tenzometry méfici vychyleni membrany,
- tenzometry s nosnikem,

- plosné obvodové platy snimaci.
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Systémy komercné navrhnuté¢ pro meéfeni tlakd v lizku jsou napf.: Rincoe Socket
Measurement system, Tekscan F-Socket Pressure Measurement system nebo Novel Pliance
16P system (Mak, Zhang & Boone, 2001). Klinické hodnoceni validity prvnich dvou vyse
jmenovanych systému provedli Polliack et al. (2002). Systém F-Socket se podle téchto autora
vyznacoval vétsi presnosti. Oba systémy jsou adekvatni pfi urCovani oblasti vysokého tlaku

na rozhrani ltizka a pahylu pro klinické tcely, avsak mély by byt vyuzivany s obezietnosti.
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2.4 Chuze a krokovy cyklus u zdravé populace

2.4.1 Chiize

224

zvladnuti, se stava témét podvédomou cCinnosti (Olsson, 1990). Je zékladni pohybovou
aktivitou a jako takova je ¢asto pfedmétem zkoumani. Normalni lidska chlize a béh miize byt
definovana jako zplsob lokomoce zahrnujici uzivani obou koncetin stfidavé k provadéni
opory a propulze (Whittle, 1997). Kirtley (2006) definuje chiizi jako metodu lokomoce
charakterizovanou fazemi zatéZovani a nezatézovani koncetin. Smidt (1990) povazuje chizi
za zpusob pohybu téla z mista na misto, stiidavymi a opakujicimi se zménami poloh dolnich
koncetin s podminkou, Ze nejmén¢ jedna koncetina je v kontaktu s podlozkou.

Svaly vytvaii aktivni silu potiebnou k zahdjeni pohybu, zrychleni a zpomaleni rychlosti
pohybu koncetiny. Hmotnost segmentii koncetiny ovliviiuje tithovou a setrvacnou silu.
Plsobeni téchto sil vyvolava reakéni sily. Nejvyznamnéjsi je reakéni sila podlozky ve stojné
fazi krokového cyklu (Perry, 2004b).

Ptestoze je vzorec chiize pro kazdého cloveéka unikatni stejné jako jeho osobnost
(Chao & Cahalan, 1990), méla by spliovat néktera zdkladni kritéria. Saunders, Inman
zpusobem, ktery vyzaduje co nejmensi energeticky vydej. Identifikovali Sest proménnych,
které ovlivni energeticky vydej:

- rotace panve,

- néklon panve,

- flexe v kolennim kloubu ve stojné fazi,

- soucinnost chodidla, hlezenniho a kolenniho kloubu,

- lateralni posun panve.

Redcliffe (1962) kromé vyse zminénych dopliuje také flexi v kycelnim kloubu.
Rozhodujicimi funkcemi dolnich koncetin ve stojné fazi jsou neseni hmotnosti téla, udrzovani
vzpiimeného postaveni, pohyb téla doptfedu a posunuti koncetiny dopiedu pii kazdém
nasledném kroku (Sanderson & Martin, 1997). Gage (1991) uvadi, ze chlize normalni
populace ma pét hlavnich rysi, které jsou u patologické chiize nejcastéji naruseny:

- stabilita ve stojné fazi,

- dostatecna vyska chodidla nad podlozkou,

- vhodné nastaveni chodidla ve Svihové fazi,
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- adekvatni délka kroku,

- uchovani energie.

Kazdy ztéchto ryst je pfi chizi velmi dulezity. Pfi nedostatecné stabilit¢ mlze dojit
k padu, nedostatecna vyska chodidla nad podlozkou miize mit za nésledek zakopnuti. Ve
Svihové fazi by mélo chodidlo fungovat tak, aby nedochazelo k zakopavani a zaroven, aby
byla koncetina na konci této faze optimalné ptfipravena na dalsi pocatecni kontakt. Adekvatni
délka kroku umoznuje adekvatni rychlost chiize a ovliviiuje spotifebu energie. K uchovani
energie vyuzivame tfi mechanismy (Gage, 1991):
- minimalizace vychylek téziste,

- kontrola extenéniho momentu v kolennim kloubu v druhé poloving stojné faze,

- aktivni nebo pasivni pienos energie mezi segmenty.

Vvoev

2%

Vvoev

Provedeni chiize je ovlivnéno jeji rychlosti. Musime mit na védomi, Ze témér vSechny
parametry chiize se méni s rychlosti, tedy ziskana informace je uzite¢na pouze tehdy, pokud ji
uvazujeme ve vztahu k rychlosti chiize (Olsson, 1990). Miff, Childress, Gard, Meier a Hansen
(2005) poukazuji, ze rychlost je pfi zkoumani chiize dilezitym faktorem, ktery ovlivituje
velikost vétSiny parametrti, avSak nema vliv na charakter prib¢hu jejich zéavislosti na Case
behem krokového cyklu. K tomu, aby zkoumané osoby mély stejnou frekvenci chiize, sice
muzeme pouzit metronom, avsak jeho vyuziti ke kontrole frekvence kroku ukazalo, ze mérené
osoby maji tendenci zkracovat dvojkrok, aby se ptizpusobili rychlejsi frekvenci (Olsson,
1990). Navic metronomy by nemély byt vyuzivany u osob s asymetrii ¢asovych parametrt
krokového cyklu.

Chiize c¢lovéka je umoznéna Cinnosti svalli. Svalovou aktivitu mizeme méfit pomoci
elektromyografie. Vzhledem ktomu, Ze tato prace se nezabyva svalovou aktivitou,
nepopisujeme zde C¢innost jednotlivych svalii pii chtzi. Piehled svalové aktivity béhem
jednoho krokového cyklu uvadi naptiklad Trew (1997), Rose a Gamble (1994) nebo Gage
(1991).
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2.4.2 Krokovy cyklus

Chuze Clovéka je opakujici se cyklicky pohyb. Popis chiize se vétSinou vztahuje k jednomu
krokovému cyklu neboli dvojkroku, ktery obsahuje jeden krok kazdé koncetiny. Krokovy
cyklus je zakladni jednotkou chtize. Predpoklada se, ze nasledujici cykly jsou stejné. Dle
Whittla (1997) je krokovy cyklus definovan jako interval mezi dvémi stejné se opakujicimi
jevy béhem chtize.

Za zacatek krokového cyklu je povazovan pocatecni kontakt jedné z koncetin s podlozkou,
konec jednoho krokového cyklu nastava pii opétovném pocatecnim kontaktu s podlozkou u té
samé koncetiny. Velmi Casto se setkdvame s vyjaddienim parametrti chiize v % krokového
cyklu, kdy 0 % ptedstavuje prvni pocatecni kontakt a 100 % nasledujici pocatecni kontakt.
Misto terminu pocatecni kontakt byl dfive pouzivan termin tider paty nebo kontakt paty. Toto
vyjadifeni mize byt nepiesné, protoze u nékterych osob, zvlasté pii patologické chlizi, nemusi

byt prvni kontakt s podlozkou proveden patou, ale 1 jinou ¢asti chodidla, naptiklad ptednozim.

Déleni krokového cyklu

Krokovy cyklus kazdé koncetiny mizeme délit na dvé zékladni faze:

- stojna faze (oporova) — chodidlo je v kontaktu s podlozkou,

- Svihova faze (bezoporova) — chodidlo neni v kontaktu s podlozkou.

RozliSujeme fazi jednooporovou, kdy je v kontaktu s podlozkou pouze jedna koncetina
a fazi dvouoporovou. Jednooporova faze na levé koncetiné trva stejnou dobu jako Svihova
faze na koncetiné pravé. Jde o stejné Casové obdobi, ale zaméfujeme se na rtiznou koncetinu.
Stojna faze zaujima u zdravé populace pfiblizné 60 % krokového cyklu, zbyvajicich 40 % je
tvofeno fazi Svihovou. Kazdad perioda dvoji opory pak zaujima kolem 10 % (Gage, 1991;
Thompson, 1999; Seymour, 2002; Whittle, 1997). Jini autofi uvadi trvani stojné faze 62 %
a Svihové 38 % (Perry, 2004b). Kazda perioda dvouoporové faze pak trva 12 % krokového
cyklu.

Pii pomalejsi chiizi se trvani stojné faze prodluzuje a trvani Svihové zkracuje, pfi rychlé
chiizi je tomu naopak. Pii zavodni chlizi se doba dvouporové faze blizi nule (Smidt, 1990).

S provedenim chtize souvisi urcité funkcni ukoly, které musi jedinec zvladnout. Béhem
kazdého dvojkroku musi byt splnény tii hlavni tkoly (Perry, 2004b):

- pfeneseni hmotnosti,

- prekonani faze, kdy je v kontaktu s podlozkou pouze jedna koncetina,

- posun dolni koncetiny vpred.

Krokovy cyklus v daném dvojkroku se déli na faze (Perry, 2004b; Rose & Gamble, 1994):
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Stojna faze

- pocatecni kontakt (initial contact, 0 %),

- stadium zatézovani (loading response, 0-10 %),

- mezistoj (mid-stance, 10-30 %),

- koncovy stoj (terminal stance, 30-50 %),

- ptedsvih (preswing, 50-60 %).

Svihova faze

- pocatecni Svih (initial swing, 60-73 %),

- meziSvih (mid-swing, 73-87 %),

- koncovy $vih (terminal swing, 87-100 %).

Nékteti autofi uvadi jind déleni. Jejich znalost je dilezitd proto, abychom mohli
porovnavat sdéleni od riznych autort, kde se casto popisuji déje probihajici v priabéhu
krokového cyklu v rameci jeho jednotlivych fazi.

Hoppenfeld (1976) a Trew (1997) uvadéji nasledujici déleni:

Stojna faze

- uder paty (heel strike),

- celé chodidlo na podlozce (foot flat),

- mezistoj (mid-stance),

- odraz (push-ofY).

Svihova faze

- zrychleni (acceleration),

- mezi$vih (mid-swing),

- zpomaleni (deceleration).

Tato terminologie miize byt nevhodna pro popis nckterych druht patologické chuize.
Terminy ,,heel strike* a ,,foot flat“ mohou popisovat normalni funkci dolnich koncetin, avSak
jsou siln¢ neadekvatni v popisu bézného klinického obrazu stojné faze napt. ekvindzni nohy
(Ayyappa, 1997).

Mizeme se setkat také s d€lenim krokového cyklu na (Macfarlane, Nielsen, Shurr

& Meier, 1991):

Casna stojna faze (early stance),
- pozdni stojna faze (late stance),
- Casna Svihova faze (early swing),
- pozdni Svihova faze (late swing).

Stojna a Svihova faze se na Casnou a pozdni déli v okamziku, kdy se koncetiny miji.
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Féaze krokového cyklu souvisi s plnénim pohybovych tukolt. Pieneseni hmotnosti se déje
v pribéhu stadia zaté¢zovani. Ve zbytku stojné faze, tedy béhem mezistoje, koncového stoje
a predsvihu nastava jednooporova faze. V prubéhu svihové faze probiha posouvani koncetiny
vpred.

Jak uz bylo feCeno vyse, prvni zuvedenych rozd€leni krokového cyklu je pouzivano

nejcastéji a piiklanime se k nému také pro jeho vSestranné pouziti.
Jednotlivé faze krokového cyklu

Pocatecni kontakt

Pocatecni kontakt neni ani tak fazi jako okamzikem, kdy zaina krokovy cyklus. Je
jednoznaéné identifikovatelny, protoze se jedna o okamzik, kdy se chodidlo sledované

koncetiny dotkne podlozky.

Stadium zatéZovani

Stadium zatézovani koresponduje s dvouporovou fazi mezi pocatecnim kontaktem
a odrazem palce na kontralateralni koncetiné (Whittle, 1997, Gage, 1991). Béhem této faze je
chodidlo pokladano na podlozku plantarni flexi v hlezennim kloubu. Reakéni sila podlozky se
rychle zvySuje a jeji vektor sméfuje nahoru a dozadu (Whittle, 1997). Tezisté téla je v této
fazi stejné jako v piedsvihu nejnize. Jedna se o periodu zpomaleni, kdy je absorbovan raz pfi
dopadu (Gage, 1991). Aktivni je mechanismus zhoupnuti paty (heel rocker) (Gage, 1991).
Tento mechanismus usnadiiuje dvé funkce: zachovani postupu vpied a absorpci raz (Perry,
2004b). Seymour (2002) uvadi jako jeden z cilii této faze krokového cyklu zajisténi stability.

Kontakt paty zahajuje také subtalarni everzi jako dalsi odezvu absorpce razii. Chodidlo
a bérec plynule ptechazeji pres patu az do okamziku, kdy je chodidlo v plném kontaktu
s podlozkou (je dosazeno stabilni polohy). Energie chodidla je pifenesena na bérec

prostfednictvim pretibialnich svalti. Tim se bérec pohybuje dopiedu rychlosti az 180°.s™

(Perry, 2004b).

Mezistoj

Termin mezistoj je nékdy pouzivan k popisu okamziku, kdy Svihova koncetina miji
stojnou. Mezistoj jako faze (Casova perioda) je prvni ¢asti jednooporové faze, kdy je celé
chodidlo v kontaktu s podlozkou. Féze kon¢i odrazem paty. V prib&hu mezistoje t&zisté téla
zpomaluje, protoze se dostdva na svou maximalni vySku a ptfechazi ptes opérnou bazi (Gage,

1991). Reakéni sila podlozky se dostava pred hlezenni kloub, coz mé za nasledek vznik
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dorziflekéniho momentu. Proti nému pusobi plantdrni flexory. Stfed otdfeni je v tomto
ptipadé v hlezennim kloubu. Tomuto mechanismu fikdme zhoupnuti v kotniku (ankle rocker)
(Seymour, 2002). Jeho cilem je kontrola polohy reakéni sily podlozky vzhledem ke kloublim
dolni koncetiny (Gage, 1991).

Koncovy stoj

Féaze koncového stoje zaCind odrazem paty od podlozky a kon¢i, kdyz se kontralateralni
koncetina dotkne podlozky. V koncovém stoji se téziSté jiz dostalo pfed opérnou bazi
a zrychluje a klesa dolti smérem ke Svihové koncetiné (Gage, 1991).

V zavéru mezistoje aktivita plantarnich flexorii zastavuje doptedny pohyb bérce, coz se
projevuje v posunu stfedu otdeni dopfedu na hlavicky metatarzti. Tento mechanismus
probihd v koncovém stoji a v pfedSvihu a nazyva se zhoupnuti pfednozi (forefoot rocker)
(Seymour, 2002). Plsobeni plantarnich flexorti pfechazi z excentrického na koncentricky

rezim, ¢imz dochazi ke zrychleni (Gage, 1991).

Piedsvih

PtedSvih je faze nadhlého odlehceni zatizené koncetiny rychlym pfenosem télesné
hmotnosti na druhou koncetinu (Perry, 2004b). Zacind pocateCnim kontaktem kontralateralni
konCetiny a kon¢i odrazem palce. Je to druhd faze dvoji opory v krokovém cyklu, dochazi

k ptiprave na Svihovou fazi (aktivizuji se svaly, odlehcuje se koncetina).

Pocatecni Svih
Pocate¢ni Svih za€ina odrazem palce. Je to prvni faze krokového cyklu, kdy koncetina neni
v kontaktu s podlozkou. Pocate¢ni Svih pfechazi v meziSvih v okamziku, kdy Svihova

koncetina miji stojnou koncetinu. V této fazi dosahuje flexe v kolennim kloubu maxima.

Mezisvih
Pfechod z meziSvihu do koncového Svihu je dan okamzikem, kdy je bérec Svihové
konCetiny rovnobézny s vertikalou. Kycelni kloub je flektovan. V kolennim kloubu dochazi

postupné k extenzi.

Koncovy $vih
Ve fazi koncového Svihu se koncetina pfipravuje na zahajeni stojné faze v dalSim

krokovém cyklu. Kolenni kloub se dostava do maximalni extenze. Cilem této faze je zaujmout
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optimalni polohu pro nasledujici pocatecni kontakt. Diky vétsi flexi v ky¢elnim kloubu mtize

dochazet k prodluzovani délky kroku.

2.4.3 Casovéprostorové parametry krokového cyklu

Casovéprostorové charakteristiky jsou diileZité pro porozuméni pohybovému vzorci chiize,
jeho asymetriim (Miff, Childress, Gard, Meier & Hansen, 2005). Smidt (1990) povazuje
Casové a délkové parametry za vhodné a skutecné podstatné pro popis chlize, a to jak
v pfipad€ normalni tak abnormalni chiize. Whittle (1997) uvadi tyto hlavni parametry chiize:

- cas krokového cyklu,

- délka kroku,

- rychlost chiize.

V krokovém cyklu je tieba rozliSovat délku kroku (step) a délku dvojkroku (stride). Délka
dvojkroku je vzdalenost mezi mistem kontaktu paty na zacatku a mistem kontaktu paty
na konci krokového cyklu. Délku kroku (obrazek 2) definuje Gage (1991) jako vzdalenost
(ve sméru pohybu) mezi dvéma chodidly zatimco délku dvojkroku jako vzdalenost, kterou
urazime b&hem jednoho krokového cyklu a ktera reprezentuje soucty délky kroku na pravé
alevé koncetin¢. Délka dvojkroku se mize mirné li§it pokud méfime dvojkrok zacinajici
pocatecnim kontaktem levé koncetiny nebo dvojkrok zacinajici pocatecnim kontaktem pravé
koncetiny. Smidt (1990) naznacuje pozadavek, ze bychom m¢li délku kroku normalizovat
délkou koncetiny a jako smérodatny pak brat pomér délky kroku a délky koncetiny.

Z Casovych parametrii je nejCastéjs$i posuzovani trvani krokového cyklu (dvojkroku) nebo
trvani kroku (na pravé nebo na levé konceting). Jejich velikost je nepifimo tumérna s frekvenci
chize (f), ktera je definovana jako pocet krokii (dvojkrokil) za jednotku Casu (u chize
nejcasteji za minutu). Pokud se frekvence zvysi na hodnotu kolem 180 krokli za minutu, jedna
se spiSe o béh nez o chizi (Seymour, 2002). Z ¢asovych parametri nas obvykle zajima také
trvani stojné, Svihové, jednooporové a dvouoporové faze. Z délky a trvani krokového cyklu
muzeme odvodit rychlost chiize (v) tak, Ze vydélime délku dvojkroku dobou trvani.

Pfi analyze chiize jsou méfené osoby Casto instruovany, aby provadé€ly chlizi pfirozenou
rychlosti. Mélo by se jednat o rychlost chiize, kterou pouzivaji bézné pii kazdodennich
aktivitach.

Nekteti autori (Kirtley, 2006; Smidt, 1990) se v oblasti Casoveéprostorovych (nebo casove
délkovych) parametri zabyvaji jest¢ dalSimi charakteristikami, jako jsou S$itka kroku

(obrazek 2) nebo uhel chodidla.
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Obrazek 2 Délkové charakteristiky krokového cyklu
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2.4.4 Pohyb v kloubech pfi chiizi — ahlové parametry

Z uhlovych parametr jsou pii chlizi nejcastéji hodnoceny uhly v hlezennim, kolennim
a kycelnim kloubu, ptipadné poloha panve. Je mozné popisovat také pohyb trupu nebo pazi.
Ptestoze klouby dolni koncetiny zpravidla umoziuji pohyb ve vice rovinach, vysetfovani
chiize se Casto omezuje na sagitalni rovinu, kde je rozsah pohybu nejvétsi. Struény prehled
pohybu v hlezennim, kolennim a kycelnim kloubu i v dalSich rovinach uvadi napi. Chao
a Cahalan (1990).

Pro zobrazovani uhlovych veliCin v grafech existuje Umluva, ktera je zaloZena
na anatomické poloze ¢loveka pii stoji (Kirtley, 2006). V této poloze jsou vSechny segmenty

v neutralnim postaveni, tedy hodnota tthlovych parametri je 0°.

Hlezenni kloub (proteticky kotnik)

V priibéhu krokového cyklu se hlezenni kloub dostavd dvakrat do plantarni a dvakrat
do dorzalni flexe. Primarnim cilem pohybu v kotniku je pohyb téla vpted (Perry, 2004b).

Pribéh uhlovych zmén v hlezennim kloubu v pribéhu krokového cyklu je zndzornén
na obrazku 3. Pfi pocatecnim kontaktu je hlezenni kloub v neutrdlnim postaveni (bérec
a chodidlo sviraji uhel 90°). ZatiZeni paty ma za disledek plantarni flexi, chodidlo se blizi
k podlozce, avSak dosazeni plné¢ho kontaktu s podlozkou je zpozdéno zacinajici dorzélni flexi
v hlezennim kloubu. Na konci stadia zatéZovani je hlezenni kloub opét v neutrdlnim postaveni

a bérec je rovnobézny s vertikalou.
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Obrazek 3 Prabeh zmén thlu v hlezennim kloubu u zdravé populace (upraveno podle Perry,

2004b)
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Z neutralniho postaveni na zacatku jednooporové faze dochazi k vyrazné dorzalni flexi
dosahujici maxima kolem 10°. Pata i pfednozi jsou v této fazi v kontaktu s podlozkou, coz
poskytuje stabilitu pro posunuti COP z patni ¢asti na prednozi. Ve fazi predSvihu hlezenni
kloub reaguje na odleh¢eni koncetiny rychlou plantarni flexi okolo 18°. Zatimco nastava tento
pohyb, bérec a chodidlo se pohybuji doptedu pies opérnou plochu, kterd je v kontaktu
s podlozkou (Perry, 2004b). Ve Svihové fazi se hlezenni kloub z plantarni flexe dostava
postupné zpét do neutralniho postaveni a tato poloha pfetrvava az do konce krokového cyklu.

Celkovy rozsah pohybu v hlezennim kloubu se pohybuje mezi 10° dorzalni flexe
a 20° plantarni flexe (Seymour, 2002).

Pti hodnoceni pohybu v hlezennim kloubu se nejcastéji zamétujeme na maximum plantarni
flexe, které nastava ve stadiu zaté¢Zovani, na maximum dorzalni flexe v koncovém stoji béhem

stlaceni pfednozi a na maximum plantarni flexe v zavéru stojné faze.

Kolenni kloub

U kolenniho kloubu se za neutralni povazuje takové postaveni segmenti dolni koncetiny,
kdy bérec a stehno sviraji uhel 180°. Je-li tento tthel mensi, pak se jedna o flexi v kolennim
kloubu.

Na zac¢atku krokového cyklu je kolenni kloub v mirné flexi (okolo 5°) (obrazek 4). Béhem
stadia zatézovani tato flexe narlistd a na konci této faze dosahuje maxima okolo 18° (Perry,
2004b). Tento pohyb ma za cil absorbovat razy, ¢imz se sniZzuje neptiznivé rychlé zatizeni

koncetiny. Pohyb ale neni mozny bez kontroly kolenniho kloubu.
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Obrazek 4 Pribéh zmén uhlu v kolennim kloubu u zdravé populace (upraveno podle Perry,

2004b)
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Pti pocateCnim kontaktu je plisobisté reak¢ni sily podlozky na paté a vektor prochézi
blizko stfedu kolenniho kloubu. Béhem stadia zatézovani, kdy je absorbovéna tclesna
hmotnost pii flexi kolenniho kloubu, smétuje vysledna reakéni sila podlozky za kolenni kloub
a vytvari vné&jsi flekéni moment.

Na zacatku jednooporové faze se flexe kolenniho kloubu snizuje. Nejvice se plné extenzi
(okolo 3° flexe) koncetina blizi mezi 36 % a 42 % krokovéeho cyklu. Po té zac¢ind v kolennim
kloubu dochazet opétovné k flexi (Perry, 2004b). V mezistoji a koncovém stoji reakéni sila
podlozky pusobi pied kolenni kloub, ¢imZz se vytvafi extenéni moment, ktery stabilizuje
koleno (Gage, 1991).

Béhem Svihové faze dochazi nejprve k flexi v kolennim kloubu. Diky této flexi se mtize
Svihova koncetina posunout pied télo aniz by doSlo kjejimu kontaktu s podlozkou
(zakopnuti). Pohyb kolenniho kloubu je ve §vihové fazi mnohem komplexnéjsi. Pii chtzi
piirozenou rychlosti jsou flexe a extenze kolenniho kloubu zcela pasivni. Koncetina ptisobi
jako jednoduché kyvadlo. Maximalni hodnota flexe v kolennim kloubu se pohybuje okolo
60°. Na konci pocateCniho Svihu zacina kolenni kloub provadét extenzi. Poloha segmentt
bérce a stehna se blizi neutrdlnimu postaveni. Této hodnoty koncetina dosahuje v zavéru
koncového stoje.

Celkovy rozsah flexe v kolennim kloubu se pohybuje od 0° do 60°. Maximalni flexe

nastava pii pocateCnim Svihu, maximalni extenze obvykle pfi pocateCnim kontaktu, ale mize
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nastat také pti koncovém stoji (Seymour, 2002). Chao a Cahalan (1990) uvadi rozsah pohybu
70°.
V kolennim kloubu hodnotime nej€astéji maximum flexe ve stojné a maximum flexe

ve Svihové fazi krokového cyklu.

Kycelni kloub

Pribéh zmén v kycelnim kloubu v sagitalni roviné je obvykle popisovan tak,
ze posuzujeme uhel, ktery v sagitdlni roviné svird segment stehna a vertikdlni linie.
Za neutralni povazujeme postaveni, kdy je stehno rovnobézné s vertikalou (sviraji uhel 0°).
Kladné hodnoty signalizuji flexi v ky€elnim kloubu, zdporné extenzi. Zminujeme-li okamzik,
kdy nastavd maximalni extenze v kycCelnim kloubu, médme tim na mysli situaci, kdy je
hodnota sledovaného tthlu minimalni.

V pocate¢nim kontaktu je kycelni kloub ve vyrazné flexi (okolo 30°) (Perry, 2004b). Gage
(1991) uvadi pro tento parametr maximum 35°. Tato poloha je udrzovéana az do konce stadia
zatézovani (obrazek 5). Vektor reakcni sily smétuje pred kycelni kloub tak, ze je kvili
prevenci padu vlivem flexe vyZzadovana aktivita kyCelnich extenzorti (Gage, 1991). V zavéru
stadia zatézovani kycelni kloub zacina extendovat. Tato akce pokracuje v pritbéhu mezistoje
a koncového stoje. Maximalni extenze je v kycelnim kloubu v zavéru faze koncového stoje,

kdy ma hodnotu kolem 15° (Perry, 2004b).

Obrazek 5 Prib¢h zmén uhlu v ky€elnim kloubu u zdravé populace (upraveno podle Perry,

2004b)
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Ve fazi predsvihu kycelni kloub zac¢ina flektovat. Diivodem je provedeni vlastniho kroku
a posunuti koncetiny doptedu. Tato ¢innost pokracuje béhem pocatecniho Svihu a mezisvihu,
kdy se velikost flexe pohybuje okolo 35°. V koncovém stoji zistava kycelni kloub ve flexi
okolo 30° az do pocatecniho kontaktu dalsiho krokového cyklu.

Seymour (2002) uvadi celkovy rozsah pohybu v kycelnim kloubu od 10° extenze po 30°
flexi.

Pti hodnoceni pohybu v kycelnim kloubu pfi chiizi se nejcastéji zaméfujeme na maximalni

flexi ve Svihové fazi a maximalni extenzi ve fazi stojné.

Pohyb panve

Pti chlzi je velmi dilezité sledovat pohyb panve. Pro potieby analyzy chlize je panev
vétsinou definovana pomoci tfi bodl, kterymi jsou prava a leva spina iliaca anterior superior
apaty bederni obratel. Pomoci téchto bodii miizeme hodnotit rotaci panve v roviné
transverzalni (pelvic rotation), naklon panve v roviné sagitalni (pelvic tilt) i tklon panve
v rovin¢ frontalni (pelvic obliquity).

Strana panve koncetiny, kterd je ve fazi pocateCniho kontaktu, je v tomto okamziku
v transverzalni roviné v maximdlni rotaci vpted (okolo 5°) vzhledem ke sttedu téla (Perry,
2004b). Pak se navraci zpét a v mezistoji je v neutrdlnim postaveni (Gage, 1991). Panev pak
rotuje dozadu az do okamziku pocatecniho kontaktu druhé (kontralateralni) koncetiny, kdy je
v maximalni rotaci (opét okolo 5°) vzad. Rotaci panve vpied nazyvame vnitini, rotaci vzad
vngjsi. Celkovy rozsah rotace v transverzalni roviné je okolo 8° az 10° (Gage, 1991).

V okamziku kontaktu paty je panev ve frontalni roviné témeéf v neutrdlnim postaveni.
Béhem stadia zatézovani se tklon panve zvysSuje. Pak se panev dostavd do neutralniho
postaveni a tésné po odrazu palce dojde k maximalnimu uklonu na opa¢né strané téla (kycel
na kontralateralni strané je vyse). Béhem Svihové faze se panev opét dostava do neutrdlniho
postaveni. Zdravé osoby bez amputace maji v pfirozené rychlosti chlize obvykle 5° az 7°

uklon panve na kazdou stranu (Michaud, Gard & Childress, 2000).

Rotace trupu a pohyb pazi

Rotaci panve doprovazi rotace trupu v opacném smeéru. U osob, které maji problém
s koordinaci pohybil pfi chlizi, poméha spravny pohyb pazi vytvaret spravnou rotaci trupu

a tedy efektivnéjsi vzorec chiize (Chao & Cahalan, 1990).

44



Pohyb tézisté
Znalost pozice tézisté je dillezita pro posouzeni efektivity pohybu (Trew & Everett, 1997).
Tezisté Cloveka pii stoji je umisténo v panvi priblizné ve vysSce druhého kiizového obratle

v v

tézist€¢ koresponduje s maximalni vertikalni vychylkou (Chao & Cahalan, 1990).

A%

Vvoev

jednooporové faze (Kirtley, 2006).

2.4.5 Reak¢ni sila podlozky pii chizi

Vektor reakéni sily podlozky pti chlizi rozkladdime do tii smért: vertikalniho,

anterioposteriorniho a mediolateralniho.

Vertikalni slozka reak¢ni sily

Vertikalni slozka reak¢ni sily ma charakteristicky dvouvrcholovy tvar (obrazek 6).
V maximech méa hodnotu vyss$i nez je hodnota tihové sily odpovidajici télesné hmotnosti
Cloveka. Kazdé stoupani nebo klesani velikosti sily nad nebo pod hodnotu odpovidajici
télesné hmotnosti musi znamenat, ze v tom okamziku dochézi ke zrychleni (Kirtley, 2006).
Vertikalni slozka od okamziku poc¢atecniho kontaktu prudce stoupa a dosahuje maxima okolo
112 % télesné hmotnosti v 25 % krokového cyklu (Chao & Cahalan, 1990). Sklon této kiivky
ukazuje na rychlost pfeneseni zatizeni na koncetinu. Béhem faze plného chodidla na podlozce
se velikost vertikalni slozky snizuje na 93 % télesné hmotnosti, okolo okamziku odlepeni paty
(v 80 % krokového cyklu) dosahuje znovu maxima okolo 110 az 115 % télesné hmotnosti
(Chao & Cahalan, 1990).

Vertikalni slozka reakéni sily je ovlivnéna rychlosti chiize. Kirtley (2006) uvadi jako

hlavni efekt rychlé chlize zvySeni 1. maxima a sniZeni minima v mezistoji.
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Obrazek 6 Prib¢h vertikalni slozky reakéni sily (Freav) ve stojné fazi
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Anteroposteriorni slozka (AP) reak¢ni sily

Na zacatku krokového cyklu po pocatecnim kontaktu ptsobi AP slozka smérem dozadu
(kfivka ma zaporné hodnoty) (obrazek 7), ¢imz zpomaluje télo v mezistoji. Po dosazeni
minima (maximalni velikost sily smérem dozadu) se velikost AP slozky reakéni sily zvySuje
a priblizuje se neutrdlni hodnoté. Po dosazeni maximalni hodnoty sily smérem dopiedu
(kladné hodnoty) dochédzi k rychlému poklesu sily k nulovym hodnotam, kdy chodidlo
opousti podlozku. Pomoci hodnot této slozky reakéni sily podlozky miizeme stojnou fazi
rozd¢lit na dvé Casti: brzdici (sila ptisobi smérem dozadu, zaporné hodnoty) a zrychlujici (sila

pusobi vpred, kladné hodnoty).

Obrazek 7 Prib¢h anteroposteriorni slozky reakéni sily (Freaap) ve stojné fazi
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Mediolateralni slozka (ML) reakéni sily

Mediolateralni slozka pisobi nejdfive kratce v medidlnim sméru, pak se orientace obraci
a po vétsinu trvani stojné faze ma smeér lateralni (obrazek 8). V zavéru stojné faze ma opét
medialni orientaci. Tato slozka byva pifi dynamickych analyzach chilize ¢asto opomijena,

protoze je vice variabilni.

Obrazek 8 Pribéh mediolaterdlni slozky reakéni sily (Frpamr) ve stojné fazi
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Pusobisté reakéni sily (centre of pressure — COP)

Pisobisté reakeni sily (COP) métené silovou ploSinou je vazeny primér rozdélenych COP
pod dvéma chodidly, pokud jsou obé v kontaktu s podlozkou nebo pod jednim chodidlem,
které je v kontaktu (Winter, 2004).

Pisobisté reakeni sily je umisténo v rovin€ podlozky. Vertikdlni soutradnice je tedy rovna
nule. Proménlivou hodnotu maji ale jeho dvé soufadnice ve sméru pfedozadnim a zejména
pak ve sméru mediolateralnim. Trajektorie COP nam signalizuje zmény v pfenaseni zatizeni
z medidlni na lateralni stranu chodidla nebo z paty na Spicku.

Béhem normalni chiize se COP na pocatku stojné faze pohybuje na paté kratce smérem
medialnim. Po té se poloha COP méni a dostava se na lateralni stranu chodidla. Tato poloha je
udrzovana po delsi dobu. Je to dasledek toho, Ze prechdzime ptes lateralni stranu chodidla.
Ve fazi koncového svihu a ptredSvihu se COP navraci do medidlni casti chodidla do oblasti

1. a 2. metatarzu. V zavéru prechazi ptes palec, ktery je posledni v kontaktu s podlozkou.
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2.4.6 RozlozZeni tlakii na kontaktu chodidla s podlozkou

KdyZz popisujeme pohyb dolnich koncetin pomoci reakéni sily, uvazujeme kazdou
koncetinu jako celek (aplikujeme Newtonovy pohybové zdkony). V nékterych piipadech je
potiebné popisovat dynamické plsobeni v riznych castech chodidla samostatné. K témto
méfenim je nutné vyuzit tlakové ploSiny. Diilezité je zkoumani maximalnich tlaki v urc¢itych
oblastech chodidla, které mohou signalizovat pfetizeni jednotlivych oblasti. Velikost maxim
tlakii se zvySuje s rychlosti chlize zejména na paté, prvnim metatarzu, laterdlnim ptrednozi
apalci (Kirtley, 2006). Analyza Casovych aspekti odvalu nam piinasi detailni informace

o dynamice odvalu.
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2.5 Chiuize a krokovy cyklus u osob s transtibialni amputaci

Kinematickd a dynamicka analyza krokového cyklu jsou metody, které nam umoziuji
u skupiny osob s amputaci kvantitativné vyjadiit rozdily v provedeni krokového cyklu
vzhledem ke zdravé populaci. Déle také analyzovat odliSnou funkci zdravé a postizené
koncetiny u osob s protézou a v neposledni fadé posoudit vliv zvolené protetické pomicky
a jejiho nastaveni na provedeni chiize.

Chtize s protézou vyzaduje po jejim uzivateli, aby pohyb segmentt téla sladil s ,,nezivym
zatizenim* (protézou) (Edelstein, 1990). Z klinického pohledu slouzi normalni chiize jako
referencni obraz pii ur€¢ovani odchylek chiize, zptisobenych nespravnym nastavenim protézy

(Peeraer & De Roy, 2002).

2.5.1 Kinematické a dynamické parametry chiize u osob s transtibialni
amputaci

Porovnéni charakteristik krokového cyklu u osob samputaci se zdravou populaci je
dalezité¢ provadét pro postizenou i nepostizenou koncetinu. Zkoumani velikosti zatizeni
zdravé koncetiny aktivnich osob samputaci vzhledem ke zdravym lidem je nezbytné
k identifikaci adaptaci, které osoby s amputaci provadéji, kdyz kompenzuji odlisnou funkci
postizené koncetiny (Nolan & Lees, 2000). U osob s amputaci dochazi na rozdil od zdravé
populace k adapta¢nim pohybovym strategiim, které maji za cil kompenzovat funkcni ztratu
plantarnich flexori a zménu vlastnosti opérné koncetiny. To je pfiCinou toho, Ze osoby
s amputaci pouZzivaji rizné motorické strategie pro nepostizenou a postizenou koncetinu
(Sanderson & Martin, 1997).

Specifika chlize osob s transtibidlni amputaci vzhledem k chiizi zdravé populace byly
popisovany v fad¢ studii u riznych skupin osob. Srovnani kinematickych a dynamickych
stabilni chlizi (Winter, Patla, Frank & Walt, 1990). Chtizi u starSich pacienti hodnotili také
Lemaire, Fisher a Robertson (1993).

Bateni a Olney (2002) porovnavali uhlové charakteristiky, momenty v kloubech a tvorbu
a absorpci energie na postizené a nepostizené¢ koncetiné a srovnavali tato data se zdravou
populaci. Han, Chung a Shin (2003) provedli kinematickou analyzu s cilem zhodnotit
parametry chlize u osob s amputaci dolni koncCetiny pii chiizi sa bez bot a identifikovat
rozdily v parametrech chiize na boso pii pouziti riiznych protetickych chodidel. Hill et al.

(1997) analyzovali u osob s transtibidlni amputaci pfekonavani prekazek.
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Chtize s amputaci je asymetrickd a liSi se od chiize zdravé populace (Bateni & Olney,
2002; Hurley, McKenney, Robinson, Zadravec & Pierrynowski, 1990; Marinakis, 2004;
Nolan & Lees, 2000). Divodem asymetrick¢é chlize mlze byt ochrana pahylu postizené
koncetiny (Nolan et al., 2003). Tato asymetrie se zvySuje s rychlosti chiize (Nolan et al.,
2003). Lokomoc¢ni mechanismus je amputaci dolni koncetiny zménén, a tato zmeéna ma
tendenci se zvySovat se stupném amputace. Dlivod toho, pro¢ osoby s amputaci vynakladaji
vice energie béhem chiize a pro¢ chodi pomaleji, souvisi se zménénou dynamikou jejich
lokomoc¢niho mechanismu, ktery je nasledkem omezeného vyuziti jejich protetické koncetiny
(Michaud, Gard & Childress, 2000).

Osoby s transtibialni i transfemoralni amputaci kompenzuji prostiednictvim nepostizené

koncetiny funkéni ztratu jednoho nebo vice kloubti (Nolan & Lees, 2000):

zvySenim rozsahu pohybu v hlezennim kloubu,

zvySenim extencniho momentu v kolennim kloubu a tvorby energie béhem faze

pfeneseni hmotnosti,

- zvySenim exten¢niho momentu v kolennim kloubu a absorpce energie béhem faze
odrazu,

- zvySenim extenéniho momentu v kyCelnim kloubu a absorpce energie béhem faze

pfeneseni hmotnosti,

zvySenim flekéniho momentu v ky¢elnim kloubu a tvorby energie béhem faze odrazu.

Z kinematického pohledu jsou pifi chlzi osob samputaci nejzietelnéjs$i rozdily
v kinematice hlezenniho kloubu (ve velikosti thlu a tthlové rychlosti) zejména v zavéru stojné
a v pocatku Svihové faze (Sanderson & Martin, 1997). Hlavni kinematické a dynamické
rozdily mezi chlzi zdravé populace a chlizi osob samputaci souvisi s dvémi fazemi
krokového cyklu: zacatek stojné faze na postizené stran¢ (postizena noha je prostoroveé pied
nepostizenou), zacatek stojné faze na nepostizené stran¢ (nepostizend noha je prostorove pied
protetickou koncetinou) (Bateni & Olney, 2002).

Kromé chiize byly srovnavany i jiné lokomocni aktivity jako je béh. Silové charakteristiky
pii béhu u skupiny déti s transtibidlni amputaci a skupiny zdravych déti analyzovali Engsberg,

Lee, Tedford a Harder (1993) u sportovct Cugini, Bertetti, Bonacini a Zanetti (2006).

V dal$im textu se omezime na hodnoceni krokového cyklu u osob s transtibalni amputaci

(transtibial amputee — TTA).
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Casovéprostorové parametry chiize u TTA

Casovéprostorové charakteristiky jsou diileZité pro porozuméni pohybovému vzorci chiize,
jeho asymetriim a jejich vzdjemnému vztahu s kinetickymi parametry (Miff, Childress, Gard,
Meier & Hansen, 2005).

Délka dvojkroku je u osob s amputaci mensi nez u zdravé populace (Powers, Rao & Perry,
1998). Délka kroku na protetické strané je del$i nez na stran¢ zdravé (Isakov, Keren
& Benjuya, 2000). Trvani dvojkroku je podobné zdravé populaci (Bateni & Olney, 2002).

Relativni délka trvani stojné a Svihové faze je na nepostizené koncetiné amputovaného
témét identickd se zdravou populaci (Sanderson & Martin, 1997). Na protetické strané€ je Cas
stojné faze kratSi a Svihové faze delSi nez na nepostizené (Bateni & Olney, 2002; Isakov,
Keren & Benjuya, 2000; Menard & Murray, 1989; Sanderson & Martin, 1997). Tento
mechanismus potvrzuje tendenci osob s amputaci spoléhat vice na nepostizenou koncetinu
(Nolan et al., 2003). Osoby s amputaci maji delsi trvani jednooporové faze na nepostizené
koncetiné nez je tomu u zdravé populace (na postizené je kratSi) (Powers, Rao & Perry,
1998). Procentualni délka dvoji opory se od zdravé populace nelisi (Bateni & Olney, 2002).
Cas odlepeni palce u kontralateralni konéetiny nastava vyznamné pozdéji (Perry, Boyd, Rao
& Mulroy, 1997).

Osoby s amputaci travi méné Casu na postizené koncetiné nez na zdravé v zavéru stojné
faze mezi derem paty zdravé koncetiny a odrazem palce postizené koncetiny (Macfarlane,
zkracuje cCas jednooporové faze postizené koncetiny. Faze pocatecniho Svihu je delsi
pro postizenou koncetinu. To naznacuje, Ze po uderu paty postizené¢ koncetiny dochdzi
rychleji k pfenosu hmotnosti na nepostizenou koncetinu a k rychlejSimu odpoutani postizené
koncetiny od podlozky, ¢imz se postizend koncetina déle dostavd do stfedniho Svihu
(Macfarlane, Nielsen, Shurr & Meier, 1991).

Rychlost chtize, kterou si osoby s amputaci voli pokud nejsou nijak instruovany (pfirozena
rychlost), je mensi nez primérné hodnoty u zdravé populace (Perry, Boyd, Rao & Mulroy,
1997; Powers, Rao & Perry, 1998). Pii zvySeni rychlosti chiize dochazi u obou dolnich
koncetin osob s amputaci i bez amputace k prodlouzeni délky kroku, zvySeni maximalnich
hodnot reakéni sily a zvySeni velikosti kloubnich momentii (Sanderson & Martin, 1997).

Rozdil v provedeni chlize mizeme nalézt také u skupin s riiznou pii¢innou amputace.
Osoby, u kterych bylo pfi¢innou amputace vaskularni onemocnéni, maji pfi chizi mensi

rychlost, frekvenci chiize, délku dvojkroku, % délku jednooporové faze nez skupina, u které
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doslo k amputaci z traumatickych divodi. Hodnoty u obou skupin jsou nizsi nez u zdravych

osob (Barth, Shumacher & Thomas, 1992).
Pohyb v kloubech u TTA p¥i chiizi — ihlové parametry

Hlezenni kloub (proteticky kotnik)

Sanderson a Martin (1997) uvadi, ze nejzietelnéjsi rozdily mezi koncetinami jsou vidét
v kinematice hlezenniho kloubu, kde protetickd koncetina mé& vzhledem k nepostizené
koncetin€ 1 koncetindm zdravé populace odlisny pribéh hodnot wthlu a whlové rychlosti
v hlezennim kloubu zejména na zacatku a konci stojné faze.

Na nepostizené koncetiné je vzhledem ke zdravé populaci vétsi rozsah thlu v hlezennim
kloubu (Nolan & Lees, 2000), coz muze byt pfisuzovano tomu, ze hlezenni kloub nepostizené
konletiny je vice vyuzivan diky limitovanému pohybu kotniku na protetické konceting.
Nejvétsi rozdil v pohybu kotniku nastava ve fazi konce stojné a pocatku Svihové faze, kde je
mensi plantarni flexe u koncetiny s protézou vzhledem k nepostizené koncetin€ i zdravé

populaci (Sanderson & Martin, 1997).

Kolenni kloub

Maximum flexe na pocatku stojné faze je vzhledem ke zdravé populaci mensi a nastava
pozdéji (Powers, Rao & Perry, 1998). Divodem je, ze protetické chodidlo neprodukuje
kontrolovanou plantarni flexi docilenou pfirozené excentrickou kontrakei dorzalnich flexort
(Edelstein, 1990). V prvnich dvou tietinach stojné faze ma téz stehno vice vertikalni orientaci,
¢imz je kolenni kloub na amputované koncetin€ ve vétsi extenzi.

Na nepostizené koncetiné se objevuji béhem zacatku stojné faze vyssi hodnoty flexe
v koleni vzhledem ke zdravé populaci. Divodem miize byt, ze timto mechanismem dochazi
k poskytnuti kompenzacni energetické vyhody pro zvyseni spotfeby energie v obdobi mezi

15 % az 25 % krokového cyklu (Bateni & Olney, 2002).

Kycelni kloub

Maximalni flexe v kycelnim kloubu je vétsi (okolo 10°) u postizené koncetiny nez u zdravé
populace (Bateni & Olney, 2002). Tato zvySend flexe miize byt pfisuzovana tendenci osob
s amputaci prodluzovat délku kroku na protetické stran¢ (Mizuno, Aoyama, Nakajima,
Kasahara & Takami, 1992). ZvySena flexe v ky¢li mize byt disledkem mirného naklonéni
postavy, protoze uzivatelé protéz jsou si méné jisti na postizené koncetin€ a snazi se prenést

tézi8té téla doptfedu nad nepostizenou koncetinu (Bateni & Olney, 2002).
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U osob s amputaci dochdzi k mensi extenzi kycelniho kloubu na konci stojné faze,

vvvvvv

pfenasenim hmotnosti téla na zdravou koncetinu.

Pohyb panve

Na odlisnosti pohybu péanve ve frontalni roviné pii chiizi u osob s transtibialni
a transfemoralni amputaci (transfemoral amputee — TFA) se zaméfili Michaud, Gard
a Childress (2000). Uklon panve je u osob samputaci (TTA, TFA) odlisny od zdravé
populace a je charakteristicky snizenim rozsahu pohybu. NemoZnost rotovat panev
ve frontdlni roviné, kterd se odrdzi ve zménéné kiivce Uklonu panve, mlze redukovat

schopnost absorpce razi lokomoc¢niho mechanismu pii uderu paty a stddiu zatéZovani

(Michaud, Gard & Childress, 2000)

Reak¢ni sila podlozky u TTA

Rozdily v provedeni chiize jsou u reakéni sily a momenta sily v kloubech dolni koncetiny
vice evidentni nez u kinematickych charakteristik (Sanderson & Martin, 1997). Pribéh

vertikalni a anteroposteriorni slozky reak¢ni sily je zndzornén na obrazku 9.

Obrazek 9 Vertikalni (Frpav) a anteroposteriorni (Freaap) slozka reakéni sily béhem stojné
faze krokového cyklu u osob s amputaci a zdravé populace (upraveno podle Sanderson

& Martin, 1997)
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Velikost prvniho maxima vertikalni slozky reakéni sily se vyznamné nelisi pro postizenou
a nepostizenou koncetinu ani pro koncéetiny zdravé populace. Pohybuje se ptiblizné€ od 104 %

do 120-125 % télesné hmotnosti subjektu (Sanderson & Martin, 1997). Naproti tomu Nolan
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etal. (2003) naméfili u vysoce aktivnich osob s transtibidlni amputaci na nepostizené
koncetiné hodnotu vyss$i nez na postizené i vzhledem ke zdravé populaci. Také celkovy
impuls vertikalni slozky sily je vétS$i na nepostizené konceting, coz signalizuje jeji veEtsi
zatizeni, které se navic pii vySSi rychlosti nejvyraznéji zvySuje. Objevuje se tendence
strm&jSiho narGstu vertikalni slozky na zacatku stojné faze u nepostizené koncetiny,
na postizené koncetiné dochazi k nariistu vertikalni slozky do maxima zatizeni pomaleji
(Janura, Svoboda & Elfmark, 2005; Menard & Murray, 1989; Sanderson & Martin, 1997).

Druhé maximum této slozky je men$i pro protetickou koncetinu (Janura, Svoboda
& Elfmark, 2005; Sanderson & Martin, 1997). Tento rozdil je pii vySsi rychlosti jesté
vyraznéj$i. Minimélni zména druhého maxima vertikdlni slozky spolecné s omezenym
nartistem akceleracni ¢asti AP slozky pii zvySené rychlosti ukazuje, ze osoby s amputaci
nejsou schopny efektivné ptizptisobit propulzni (hnaci) silu na protetické¢ strané. To je
zpusobeno tim, ze nejsou schopny ovlivnit plantdrni flekéni moment (Sanderson & Martin,
1997).

Zatimco na nepostizené strané je zatizeni véEtsi v zavéru stojné faze, kdy dochazi
ke zvedani paty, na postizené je vétSi zatizeni pfed timto okamzikem (Menard & Murray,
1989). Rozdil mezi maximem a minimem Vv prubéhu vertikalni slozky reakcni sily je
na postizené stran¢ vyznamné redukovan (Mizuno, Aoyama, Nakajima, Kasahara & Takami,
1992), tedy dynamicnost pohybu s vyznamnéj$im stfiddnim minima a maxima je ve&tsi
na zdravé koncetin¢ (Janura, Svoboda & Elfmark, 2005).

Maximalni hodnoty AP slozky reakcni sily jsou pro protetickou koncetinu mens$i nez
pro nepostizenou a mensi nez hodnoty u zdravé populace v brzdici i akceleracni fazi (Janura,
Svoboda & Elfmark, 2005; Menard & Murray, 1989; Sanderson & Martin, 1997).
K podobnym zavérim dosli také Mizuno, Aoyama, Nakajima, Kasahara a Takami (1992),
ktefi uvadi, Ze hodnota souctu maxim v deceleracni a akceleracni fazi je na protetické strané
redukovana a na nepostiZzené stran¢ je srovnatelna s kontrolni skupinou. V prubéhu brzdici
faze nastdva maximum AP slozky pozdéji, v akceleracni fazi je velikost AP slozky
na postizené koncetiné mensi az do okamziku ptfed opusSténim podlozky (Menard & Murray,
1989). Spolu s vice vertikalnim postavenim protetické dolni koncetiny tyto hodnoty ukazuji
na to, ze amputovani piizptsobuji jejich drzeni téla tak, aby redukovali zatizeni této koncetiny
(Sanderson & Martin, 1997). Rozdily mezi maximdlnimi hodnotami AP slozky postizené
koncetiny vzhledem k nepostizené¢ koncetiné a k hodnotdm zdravé populace se zvySuji

s rychlosti chtize (Sanderson & Martin, 1997).
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Béhem prvnich 10 % stojné faze je na zdravé koncetin€ vétsi hodnota mediolaterdlni
slozky reakéni sily. V dalSim pribéhu stojné faze krokového cyklu se objevuji dvé pozitivni
maxima rozdilu mezi protetickou a zdravou koncetinou, tedy na protetické koncetiné nabyva
mediolateralni slozka reakéni sily vétSich hodnot (Menard & Murray, 1989). V kiivkach
jednotlivych slozek reakéni sily se mohou objevit urcité nepravidelnosti. Tyto nepravidelnosti
v kiivce anteroposteriorni slozky reakéni sily se méni s délkou pahylu a dobou uplynulou
od amputace (Mizuno, Aoyama, Nakajima, Kasahara & Takami, 1992). Delsi pahyl a delsi

doba znamenaji mensi nepravidelnosti v kiivce.

RozlozZeni tlakt na kontaktu chodidla s podlozkou u TTA

Na rozdil od studii, které se zabyvaji porovnanim raznych typl chodidel z hlediska
kinematiky a dynamiky chiize, je pocet vystupti v oblasti méteni tlakii mensi. Pfi méfeni
velikosti a rozlozeni tlakli na kontaktu nohy s podlozkou (bosa noha x podlozka; noha x obuv)
a zejména pfi interpretaci namefenych dat je nezbytné ptihlizet k idajim namétenym pomoci
dynamometrie pfipadné kinematické analyzy.

Mezi nepostizenou koncetinou u osob s amputaci dolni koncetiny a kontrolni skupinou
(bez subjektivnich potizi) neexistuji vyznamné rozdily v rozlozeni tlakl pii chiizi a béhu (Van
Gheluwe & Nelen, 1999). Pii porovnavani polohy COP na nepostizené a postizené koncetiné
osob s amputaci a na koncetin¢ zdravych osob pii chizi Schmid, Beltrami, Zambarbieri
a Verni (2005) rozdily nalezli. Delsi doba kontaktu faze dvoji opory a delsi ¢as pfi kontaktu
paty a stfedonozi na protetické koncetin€ se projevily v asymetrii pohybu COP mezi zdravym
a protetickym chodidlem.

Ze studie Hayden, Evans, McPoil, Cornwall a Pipinich (2000) vyplyva, Ze u osob
s amputaci je oblasti s nejvy$§im maximem tlaku uvniti boty, pata. V pfednozi je nejvetsi
maximum tlaku v medialni oblasti pak nésleduje oblast centralni a nakonec laterdlni.
U tlakového impulsu je nejvyssi hodnota také na paté. Dale to jsou oblasti medialniho,
centralniho a lateralniho ptednozi.

S rostouci rychlosti je na protetické koncetiné mensi maximum zatiZeni, podobné jako

rychlost zatéZzovani (Van Gheluwe & Nelen, 1999).

2.5.2 Hodnoceni symetrie chiize u osob s transtibialni amputaci

Adaptace na funkéni ztradtu jednoho ¢i vice kloubli pfi jednostranné amputaci dolni
koncetiny je spojena s asymetrii. Centralni nervovy systém osoby s amputaci reaguje na vznik

asymetrie vzniklé v disledku amputace a kompenzuje ztratu motorické funkce a zménénych
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antropometrickych ukazatelii postizené osoby (Winter & Sienko, 1988). Je dulezit¢ vySetfit
pozadavky na zatizeni zdravé koncetiny u aktivnich osob s amputaci vzhledem ke zdravé
populaci, aby bylo mozné identifikovat kompenza¢ni mechanismy, které osoby s amputaci
provadéji (Nolan & Lees, 2000). Hodnocenim symetrie chlize u osob s transtibialni amputaci
a u zdravych osob se zabyvala fada autorti (Dingwell, Davis & Frazier, 1996; Winter
& Sienko, 1988). Tato hodnoceni umoziuji 1épe porozumét tloze kontralateralni nepostizené
koncetiny (Hurley, McKenney, Robinson, Zadravec & Pierrynowski, 1990). Posouzeni
symetrie zdravé a postizené koncetiny je podle autortt Barth, Shumacher a Thomas (1992)
nejlepsi metoda pro hodnoceni vlivu riiznych protetickych chodidel.

Miff, Childress, Gard, Meier a Hansen (2005) porovnavali ¢asové asymetrie u skupiny
zdravych osob a u skupiny osob s transtibialni amputaci pfi zahajeni a ukonceni chtize. Nolan
et al. (2003) zkoumali, jak se symetrie chlize méni s jeji rychlosti u skupin s transfemoralni
a transtibialni amputaci a u zdravych osob. Symetrii dolnich koncetin ve stadiu Casné
rehabilitace u dvou riznych protetickych chodidel porovnaval Marinakis (2004).

Kombinace kinematickych a kinetickych vysledkti naznacuje, Ze osoby s amputaci zajist'uji
oporovou funkci zfetelné odliSnymi pohybovymi strategiemi na nepostizené a postizené
konceting (Sanderson & Martin, 1997). U nékterych autorti se objevuje pozadavek na symetrii
chiize, protoze asymetrie muze vést k bolesti a degenerativnim zménam v kloubech (Nolan
& Lees, 2000). Jestlize se stupenl symetrie snizi, je mozné, Ze ndsledkem muze byt
nerovnovaha v zatézovani kycelnich, kolennich a hlezennich kloubli obou koncetin (Hurley,
McKenney, Robinson, Zadravec & Pierrynowski, 1990). Asymetrie v disledku ztraty
koncetiny je sice nevyhnutelnd, avSak redukce této asymetrie a nasledné vétsi zatizeni
nepostizené koncetiny miize byt zddouci (Nolan & Lees, 2000). Také protetici se snazi
protézu nastavit tak, aby bylo dosazeno symetrického vzorce chlize. Pokousi se vyrovnat
délku kroku, zlepSit balanci a zajistit stabilitu kolenniho kloubu (Hurley, McKenney,
Robinson, Zadravec & Pierrynowski, 1990).

Naproti tomu je nutné dodat, ze asymetrie krokového cyklu nemohou byt vzdy povazovany
za nezadouci. Lidské télo s hlavni strukturalni asymetrii v nervosvalovém a kosternim
syst¢tmu (jedna koncetina amputovand) nemtize fungovat optimaln¢, pokud je chilize
symetricka (Winter & Sienko, 1988). V tomto piipadé¢ by mélo byt cilem nesymetrické
provedeni chiize bez omezovani pohybu zbytku téla a mechaniky protézy. U osob s amputaci
mize byt asymetricka chtze prostfedkem, ktery chrani pahyl postizené koncetiny.

Asymetrie nékterych parametr spolu souvisi, jiné spolu zadny vztah mit nemusi a obecné

je k sobé vztahovat nelze. Osoby s transtibialni amputaci mohou ve skute¢nosti zménit jejich
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krokovy cyklus tak, ze snizi jednu asymetrii zvySenim jinych asymetrii. Je nutné vénovat vice
usili identifikaci téch parametrl, pro které je dosaZeni symetrického vzorce chiize nejvice
vyhodné (Dingwell, Davis & Frazier, 1996). Asymetrie ¢asovych parametr krokového cyklu,
jako dusledek upravy chlize po amputaci, se objevuje také u osob s transfemoralni amputaci.
Nolan et al. (2003) nalezli u skupiny osob s transfemoralni amputaci vyrazné vétsi asymetrie
v asovych parametrech nez u skupiny s amputaci transtibialni.

Kvantifikovani asymetrii ve vzorcich chiize u osob s amputaci, které¢ se vazou k normalni
populaci, je prvni krok ktomu, abychom =zkusili definovat, jaky stupen asymetrie je
akceptovatelny nebo zadouci u vzorct chiize pacientl pii rehabilitacnim procesu (Dingwell,
Davis & Frazier, 1996). Lze fici, ze zkoumani asymetrie je vhodné pro vysetiovani chiize
u osob s amputaci, zejména pfi stanoveni moznych tendenci k budouci bolesti a degeneraci

kloubti (Nolan et al., 2003).

2.5.3 Vliv typu protetického chodidla na provedeni krokového cyklu

Pfi popisu chiize u osob s amputaci je diraz kladen na konstrukci, nastaveni a vhodnost
protézy (Edelstein, 1990). S optimalnim protetickym chodidlem mohou osoby s amputaci
chodit rychleji a dosdhnout rovnomérné délky kroku na obou koncetinach (Mizuno, Aoyama,
Nakajima, Kasahara & Takami, 1992).

V této oblasti je zajimava studie, kterou prezentovali Barth, Shumacher a Thomas (1992),
ktefi provedli kinematickou a dynamickou analyzu u 6 osob (u 3 byla divodem amputace
vaskuldrni onemocnéni u 3 Uraz) s 6 typy protetickych chodidel. Pokusili se pfinést urcitd
doporuceni, pro které uzivatele jsou zkoumané typy chodidel vhodné. Napt. chodidlo SACH
muze byt diky limitované dorzalni flexi vyuzito pokud osoba s amputaci vyzaduje maximalni
stabilitu v zavéru stojné faze nebo pro uzivatele s niz§im stupném aktivity vyzadujici mensi
dorzalni flexi v hlezennim kloubu nebo chodidlo Flex-Walk je vhodné pro uzivatele
s vysokym stupném aktivity.

Velké mnozstvi studii porovnava dva nebo tfi typy chodidel. Zejména klasické chodidlo
(SACH) snéckterym dynamickym chodidlem. Han, Chung a Shin (2003) provedli
kinematickou analyzu s cilem zhodnotit parametry chiize u osob s amputaci dolni koncetiny
pii chiizi s a bez bot a identifikovat rozdily v parametrech chlize na boso pfi pouziti riznych
protetickych chodidel. Perry, Boyd, Rao a Mulroy (1997) se zam¢fili na stadium zatézovani
krokového cyklu pii pouziti jednoosého chodidla, chodidla Seattle Lite a chodidla Flex Foot.
Menard a Murray (1989) provedli subjektivni a objektivni analyzu riznych pohybovych

¢innosti a porovnavali klasické chodidlo a chodidlo s dynamickou odezvou. Menard,
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McBride, Sanderson a Murray (1992) porovnavali mezi sebou dva typy dynamickych
chodidel Flex Foot a Seattle foot. Rozdily v kinematickych a dynamickych parametrech chtize
s chodidly SACH a Flex Foot u déti analyzovali Schneider, Hart, Zernicke, Setoguchi
a Oppenheim (1993). Dynamicky typ chodidla s dynamickou odezvou a viceosé chodidlo
u adolescentii s vrozenym defektem dolni koncetiny hodnotili Thomas et al. (2000).

Pti pouziti dynamického chodidla se ukazuje, pii srovnani s klasickym (SACH), zlepSené
biomechanické provedeni (Schmalz, Blumentritt & Jarasch, 2002). Biomechanické zmény se
nemusi vyznamné projevit v metabolickych parametrech. Abnormality v chiizi se objevuji
s chodidlem SACH 1 pii chiizi na boso. Dochazi k hyperextenzi v kolennim kloubu a ke ztraté
plantarni flexe na zacatku stojné faze (Han, Chung & Shin, 2003).

Nektefi autoii se snazi z mnozstvi charakteristik vybrat ty, které by byly pro vybér
chodidla nejpodstatnéjsi. Mizuno, Aoyama, Nakajima, Kasahara a Takami (1992) vyuzili
pii srovnavani raznych protetickych chodidel pét parametrt, které shledali jako efektivni
pti chlizi normalnich subjekti 1 chiizi osob s amputaci. Byly to tyto:

- podil délky kroku (podil délky kroku na levé (zdravé) a délky kroku na pravé

(protetické) konceting),
- podil rychlosti chiize (podil rychlosti chlize na levé (zdravé) a rychlosti chiize na pravé
(protetické) koncetin€),

- velikost lokalniho minima vertikalni slozky reakéni sily v pribéhu stfedniho stoje

krokového cyklu (je indikatorem plynulosti chiize),

- efektivita brzdéni a zrychleni (soucet maximalnich hodnot ptfedozadni slozky reakéni

sily v brzdici a akceleracni fazi),

- kolisani v hodnotach anteroposteriorni slozky reakéni sily protetické koncetiny.

Krom¢ analyzovéani téchto parametrii provedli také subjektivni hodnoceni pacient
u kazdého typu protézy a pomoci hodnotici stupnice urc€ili stupei aktivity jedince.

Cortes, Viosca, Hoyos, Prat, a Sanchez-Lacuesta (1997) analyzovali 18 casovych,
kinematickych a dynamickych parametri. Provedli kovarian¢ni analyzu a ta ukézala,
ze faktory, které nejvice ovliviiuji chtizi, jsou (potadi podle dulezitosti): rychlost chiize,
konCetina (zdrava, postizend), interindividudlni variabilita a nakonec typ chodidla.
Pti porovnani 4 typi protetickych chodidel zjistili, ze v oblasti dynamiky se podobné
projevuji chodidlo SACH s dynamickym chodidlem na jedné strané¢ a jednoosé chodidlo
a viceos¢ chodidlo (Greissinger) na strané¢ druhé, coz podporuje klasifikaci chodidel

na chodidla s kloubem a bez kloubu.
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Vliv typu chodidla na ¢asovéprostorové parametry

Typ chodidla ma mensi vliv na zménu Casovych a délkovych parametrti chiize nez rychlost
chiize a sklon povrchu (Macfarlane, 1991). Pti chizi s klasickym typem chodidla (SACH)
ve srovnani s dynamickymi chodidly maji osoby s amputaci nizsi piirozenou rychlost chiize
(Barth, Shumacher & Thomas, 1992; Macfarlane, Nielsen, Shurr & Meier, 1991; Nielsen,
Shurr, Golden & Meier, 1989). Osoby s amputaci, které chtéji chodit rychleji, preferu;ji
dynamicky typ chodidla (Barth, Shumacher & Thomas, 1992; Nielsen, Shurr, Golden
& Meier, 1989). Také efektivita chiize je pii vyssich rychlostech (4 km.h™ a vyssich) lepsi
pfi pouziti dynamického chodidla (Nielsen, Shurr, Golden & Meier, 1989). Vybér chodidla
ovliviiuje ¢asovéprostorové parametry jiz v casné fazi rehabilitace (Marinakis, 2004).

Typ chodidla m& maly vliv na délku kroku postizené¢ koncCetiny, avsSak délka kroku
na nepostizené koncetiné je vyznamné vétsi pfi pouziti dynamického typu (Macfarlane,
Nielsen, Shurr & Meier, 1991). Mizuno, Aoyama, Nakajima, Kasahara a Takami (1992)
uvadi, ze délka kroku a rychlost chlize se méni s typem protetického chodidla 1 s mistem
amputace. Velkd pozitivni korelace mezi délkou kroku a rychlosti chlize zdiraznuje fakt,
ze osoby s amputaci pozivajici protetické chodidlo vhodné pro jejich stupeni aktivity, mohou
chodit rychleji s delsimi kroky na zdravé strané. U osob s traumatickou amputaci byla
pii pouziti chodidel Flex-Walk a SAFE Il vyznamné del§i a pii pouziti chodidla SACH
vyznamné krat$i délka kroku na nepostizené koncetin¢ (Barth, Shumacher & Thomas, 1992).
Schmalz, Blumentritt a Jarasch (2002) nenalezli statisticky vyznamné rozdily v rychlosti
chiize a délce kroku mezi 5 typy protetickych chodidel (1S71, 1D10, 1D25, 1C40 — Otto
Bock; Flex Walk II — Flex Foot).

Pfi¢iny rozdili v provedeni krokového cyklu ovlivnéné typem chodidla nastavaji
na zaCatku koncového stoje postizené koncetiny, kdy je zdrava koncetina v koncovém Svihu
(Macfarlane, Nielsen, Shurr & Meier, 1991). Tyto rozdily mezi dynamickymi a klasickymi
chodidly souvisi s prodlouzenim (nebo zkracenim) zavérecné Casti jednooporové faze
postizené koncetiny na protetickém chodidle. Chize s dynamickym chodidlem umoziuje
prodlouzit ¢as koncového stoje na postizené koncetin€, coz ma za nasledek prodlouzeni kroku
na zdravé koncetiné. ZvySeni pohybu trupu ve vertikdlnim sméru béhem chiize s klasickym
typem chodidla (vzhledem k dynamickému) je zplisobeno sniZenim trupu po uderu paty
zdravé koncCetiny. Muze to souviset s pokusem snizit velikost reakéni sily béhem faze

preneseni hmotnosti na zdravou koncetinu (Macfarlane, Nielsen, Shurr & Meier, 1991).
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Vliv typu chodidla na dhlové parametry

Zmény v krokovém cyklu u osob s transtibialni amputaci souvisi do znacné miry
s protetickym kotnikem. Rozdily ve velikosti hlu v kotniku v prabéhu krokového cyklu
pfi vyuziti riznych typl chodidel jsou zndzornény na obrazku 10. Nolan a Lees (2000) zjistili,
ze pfi pouziti chodidla SACH byl rozsah pohybu v protetickém kotniku na postizené
koncetin€ o 10° mensi a na nepostizené o 15° vétsi nez pti pouziti viceosého chodidla.

Rozsah pohybu v kotniku, ktery nastava mezi pocatecni plantarni flexi a dorzalni flexi
na konci stojné faze, miizeme nazvat zménou dorziflexe béhem stojné faze chlize. Zména
v dorzalni flexi je dllezitd, protoze osoby samputaci s nizSim stupném aktivity, mensi
rychlosti a krat$i délkou kroku mohou vyuzivat chodidla s mensi zménou dorzalni flexe, ktera
jim poskytuji vétsi stabilitu, vysoce aktivni osoby s amputaci potiebuji chodidlo s velkou
zménou dorziflexe (Barth, Shumacher & Thomas, 1992). Pfi chiizi na boso byly u osob
s transtibialni amputaci zjiStény vyznamné abnormality pfi pouziti chodidla SACH (ztrata
plantarni flexe na pocatku stojné faze, hyperextenze v kolennim kloubu) (Han, Chung & Shin,
2003). Dorzalni flexe, kterd nastdva pii kontaktu paty kontralaterdlni koncetiny, ovlivituje
stabilitu v zavéru stojné faze, nezbytnou pro optimalni stabilitu a pfesun na druhou koncetinu
a lisi se pro jednotlivé typy protéz (Barth, Shumacher & Thomas, 1992). U chodidla typu
SACH je mensi a u Flex-Foot je vétsi nez u zdravé koncetiny. Z toho vyplyva, ze pfi pouziti
chodidla SACH maji uzivatelé v této fazi vétsi stabilitu, coz mize byt dilezité napiiklad
pro osoby s nestabilnim kolennim kloubem na protetické stran¢.

Edelstein (1990) uvadi, ze typ protetického chodidla ovliviiuje také pohyb v kolennim
kloubu.

Obrazek 10 Pohyb v hlezennim kloubu v pribéhu ptirozené chiize u osob s jednostranou

amputaci pfi pouziti Ctyf riznych typa protetickych chodidel — srovnéani se zdravou populaci

(upraveno podle Perry, 2004a)
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Vliv typu chodidla na reakéni silu podlozky

Reakéni sila podlozky je ovlivnéna nejen vlastnostmi protetického chodidla, ale také
délkou pahylu, svalovou silou dolni koncetiny a dobou uplynulou od amputace (Mizuno,
Aoyama, Nakajima, Kasahara & Takami, 1992). Dynamicky typ chodidla ma vliv na strmost
narustu vertikalni slozky do maxima zatiZzeni. Hodnoty ziskané pfi pouziti dynamického typu
chodidla se vice blizi hodnotam na zdravé koncetiné¢ (Janura, Svoboda & Elfmark, 2005).
Rozdil mezi maximy a lokalnim minimem vertikdlni slozky reakcni sily podlozky se
pfi pouziti riznych chodidel lisi (Mizuno, Aoyama, Nakajima, Kasahara & Takami, 1992).
VEtsi hodnotu mizeme nalézt u chodidel SACH nebo LAPOC, nizsi u Carbon Copy II. Tito
autofi zjistili také vliv chodidla na soucet maxim AP slozky reakc¢ni sily v decelaracni
a akceleracni fazi. Vyssi hodnotu nalezli u jednoosého chodidla a chodidla Multiflex, nizsi
hodnotu u chodidel Safe II a Carbon Copy II. Pfi srovnani postizené a nepostizené koncetiny
je pti pouziti vétSiny protéz (kromé Flex-Walk) vétsi celkové zatizeni ve stadiu zatézovani
na nepostizené koncetiné (Barth, Shumacher & Thomas, 1992). Redukce sil béhem stadia
zatézovani je diilezita pii ochrané zdravé koncetiny pied dal§imi tlaky. Amputovani s diabetes
nebo s onemocnénim vaskuldrniho systému jsou vice citlivi na tlak vytvafeny vysokym
zatizenim zdravé koncetiny beéhem faze zatéZovani, coz by mélo byt uvazovano pii vybéru
protetického chodidla (Barth, Shumacher & Thomas, 1992). Pii optimalnim vybéru
protetického chodidla ma reak¢ni sila podlozky na postizené stran¢, zejména v prabéhu
Aoyama, Nakajima, Kasahara & Takami, 1992). Prib¢h reak¢ni sily (zejména AP slozky)
ovliviiuji vlastnosti bércového komponentu protézy (tuhy, flexibilni). Pii vyuziti flexibilniho
komponentu je maximum AP slozky reak¢ni sily vyssi, nepravidelnosti v pritbéhu této slozky

jsou redukovany (Coleman, Boone, Smith & Czerniecki, 2001).

Vliv typu chodidla na rozloZeni tlaki

vvvvvv

chodidla na zatiZeni zdravé koncetiny.

Vliv typu chodidla na rozlozeni tlakli na nepostizené koncetiné u osob s transtibialni
amputaci zkoumali Hayden, Evans, McPoil, Cornwall a Pipinich (2000). Redukce tlakt
na zdravé koncCetiné by mohla byt prospéSna u pacientii s diabetes. Vysledky ukézaly,
ze protetickd chodidla hodnocena v této studii vyznamné nesnizovala velikost a trvani tlaku

pusobiciho na plantarni povrch chodidla.
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2.54 Vliv nastaveni protézy a protetického chodidla na provedeni
krokového cyklu

V soucasné klinické praxi je optimalizace protetického nastaveni zdlouhavy subjektivni
proces vyzadujici mnohaletou zkuSenost protetika, kombinovanou se zpétnou vazbou
od pacienta. Je nevyhnutelné, Zze tato subjektivni metoda méd za nasledek Siroké rozpéti
akceptovatelnych definitivnich nastaveni (Blumentritt, Schmalz, Jarasch & Schneider, 1999).
Nastaveni protézy nebo protetického chodidla vyznamné ovliviiuje ekonomic¢nost provadéni
krokového cyklu. Optimalni nastaveni protézy dovoluje chlizi na dlouhé vzdalenosti
po dlouhy ¢as (Fridman, Ona & Isakov, 2003).

Pokud protetické¢ chodidlo neni nastaveno optimalné, miize se to projevit v odlisném
provedeni krokového cyklu. Nespravné protetické nastaveni mize pti dlouhodobém pouzivani
vést k nestabilité, diskomfortu, zvySenému zatézovani koncetiny a poskozeni tkané (Pinzur
etal., 1995).

Hlavnim cilem vyzkumu v této oblasti je proces nastavovani protézy vice objektivizovat.
Blumentritt, Schmalz, Jarasch a Schneider (1999) uvadi, Ze informace o silich a momentech
zpusobenych biomechanickou funkci protézy je jedna z cest, jak ud¢lat protetické nastavovani
vice objektivni. Pfi vyzkumu chiize je protetické chodidlo zdmérné nastavovano do riznych
poloh, aby mohl byt popsan efekt, ktery tato nastaveni zpusobuji. Fridman, Ona a Isakov
(2003) zkoumali vliv nastaveni protézy s chodidlem nastavenym v zevni rotaci. Schmalz,
Blumentritt a Jarasch (2002) pouzili posun chodidla (v sagitdlni roviné) v anteriornim
a posteriornim smeéru a nastaveni do plantarni a dorzalni flexe. Blumentritt, Schmalz, Jarasch
a Schneider (1999) se zabyvali vlivem protetického nastaveni v sagitalni rovin€ na velikost
zatéze kolenniho kloubu u osob s transtibialni amputaci pfi stoji.

Cilem optimalniho nastaveni protézy u osob samputaci dolnich koncetin je zvySeni
komfortu pahylu a maximalizace schopnosti tykajicich se chlze. Pfi biomechanickych
métenich chlze je dilezité zkoumat nejen vztah nastaveni protézy a postizené koncetiny,
ale také vliv nastaveni na koncetinu zdravou (Pinzur et al., 1995). Vyznam biomechanické
analyzy pfi stavb¢ protézy vyplyva z hodnoceni stavby protéz provadéné riznymi technikami,
kdy je mozné pozorovat velké rozdily v nastaveni i v piipadé jednoho pacienta (Zahedi,
Spence, Solomonidis & Paul, 1986; Solomonidis, 1991).

Kvantifikace optimalniho nastaveni protézy je velmi komplikovany proces. Faktory jako
rozdilnost jednotlivych uzivateldi, typu protéz nebo jejich jednotlivych komponent maji

za nasledek, ze je pravdépodobné nerealné napt. definovat optimalni rozlozeni plantarnich
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tlakti napfi¢ vSemi subjekty (Geil & Lay, 2004). Navic u kone¢ného nastaveni jsou zméeny

kumulovany a je tézké zhodnotit efekt urcité zmeény.

Vliv nastaveni na ¢asovéprostorové parametry

Fridman, Ona a Isakov (2003) zjistili, ze délka kroku byla krat§i na zdravé koncetiné
pii vSech nastavenich protézy (optimalni, zevni rotace +18°, zevni rotace + 36°). Nastaveni
protézy do nadmérné zevni rotace ma za vysledek vyznamné zmény v ¢asech stojné a Svihové
faze (zkraceni stojné faze postizené koncetiny), délky kroku a pfijeti pohybového vzorce
chiize, kdy dochazi k vnitini rotaci kycCle. Rozdil mezi zdravou a postizenou koncetinou se
zvySuje. Schmalz, Blumentritt a Jarasch (2002) pfi rizném nastaveni nenalezli statisticky

vyznamné rozdily v rychlosti chiize a v délce kroku.

Vliv nastaveni na uhlové parametry

Vysetieni pohybt v kloubech v riznych rovinach v uréitych sekvencich krokového cyklu
uzce souvisi se zménami v nastaveni (Peeraer & De Roy, 2002). Podle Fridman, Ona a Isakov
(2003) je pfi optimalnim nastaveni protézy hodnota zevni rotace koncetiny 13,85°+8,10°
a pii zmén¢ nastaveni (do zevni rotace) je skutecna hodnota této rotace mensi nez hodnota
dand nastavenim protézy. To je zpusobeno kompenzacnim mechanismem cel¢ amputované

koncetiny (Fridman, Ona & Isakov, 2003).

Vliv nastaveni na reakéni silu podlozky

Nastaveni protézy ovlivituje také hodnoty reakcni sily. Pinzur et al. (1995) nalezli
pfi srovnani riznych nastaveni rozdily v maximu vertikalni slozky reakéni sily a v impulzu
sily. Anteroposteriorni slozka reakéni sily je velmi citliva na zmény nastaveni (vice nez
vertikalni slozka) (Solomonidis, 1991). Zména naklonéni chodidla smérem do plantarni flexe
zvySuje brzdici a akceleracni silu. Zména naklonéni do dorzalni flexe redukuje brzdici silu
zejména pii mezistoji. Pfi nastaveni do 6° plantarni flexe se kfivka anteroposteriorni slozky

reak¢ni sily priblizuje hodnotdm zdravé populace (Solomonidis, 1991).

Vliv nastaveni na rozlozeni tlaku

Ze studie Peeraer a De Roy (2005) vyplyva, Ze u osob s transtibidlni amputaci zména uhlu
mezi bércovym komponentem a protetickym lizkem ve frontalni rovin€ zptsobuje posun
v rozloZeni tlaku mezi medidlnim a laterdlnim regionem nohy. Zmény v nastaveni chodidla
(plantarni a dorzélni flexe) se projevuji v posunu piisobisté reakéni sily (COP) mezi zdravou

a postizenou koncetinou. Rozdily pii rizném nastaveni existuji pro tento parametr také
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na kontaktu protetického chodidla s podlozkou. VIiv zmén v dynamickém nastaveni
na plantarni tlaky popisuji Geil a Lay (2004). Podle téchto autor thlové zmény v nastaveni
se pii zméndch nastaveni v sagitdlni roviné vyskytovaly vétSinou mezi anteriornimi
a posteriornimi oblastmi a pfi zménach nastaveni ve frontdlni roviné mezi medialnimi
a laterdlnimi oblastmi. Modifikace nastaveni v transverzalni roviné maji za vysledek
kombinaci posunt tlaki na chodidle v anteroposteriornim a mediolateralnim sméru. Kromé
zmény v zatézovani protetického chodidla je opét velmi dulezité sledovat, jak dané nastaveni

ovliviiuje zatizeni kontralateralni zdravé koncetiny.

2.5.5 RozloZeni tlaki v lizku protézy

Stav biomechanického vyzkumu v oblasti protetickych ltizek analyzovali Mak, Zhang
a Boone (2001). Kromé povrchovych tlakli, kolmych na povrch pahylu, jsou intenzivné
zkoumany také smykové tlaky (sily), které¢ plisobi rovnobézné s povrchem pahylu. Nékteii
autofi (Williams, Porter & Roberts, 1992) vyvinuli k tomuto méfeni tfiosé snimace sily.
Ttecimi silami na rozhrani protetického liizka a pahylu se zabyvali Zhang, Turner-Smith,
Roberts a Tanner (1996). Tteni na rozhrani pahylu a lizka u osob s amputaci mize ptsobit
pozitivné 1 negativné. Treni na povrchu kiize produkuje tlak v kiizi a podkoznich tkanich
a tyto tlaky mohou poskodit tkan€ a ovlivnit jejich normalni funkci. Na druhou stranu tieni
hraje dilezitou roli pfi pfenosu zatizeni. Role tfeni pii pfenosu télesné hmotnosti nemiize byt
ignorovana, pfestoze tato role neni tak zasadni jako v pfipad¢ protetického chodidla, kde by
bez tieni nebyla mozna lokomoce.

Ptestoze pribéh tlaku mutze byt ovlivnén mnoha individudlnimi faktory, tvar zékladni
tlakové kiivky je dvouvrcholovy (Zhang, Turner-Smith, Tanner & Roberts, 1998). Tato
charakteristika je zfetelnym znakem rychlé a intenzivni chiize, ale je méné vyrazna pii pomalé
chuzi.

Stejné jako u protetickych chodidel také u protetickych lizek dochazi k porovnavani
riznych typa a k analyze jejich vyhod a nevyhod. Porovnanim ptisobicich tlakl pfi chizi
u rtiznych typa lizek se zabyvali Beil, Street a Covey (2002) nebo Convery a Buis (1999).
Velikost tlakti v liZku pfi stoji a pfi chlzi analyzovali Goh, Lee a Chong (2003). Vlivem
frekvence chlize a uspotfadani protézy na velikost tlakii v lizku protézy se zabyvali Sanders,
Zachariah, Baker, Greve a Clinton (2000). M¢éteni provadéli opakované po delsi Casové
obdobi. Vliv zmény nastaveni protézy na velikost tlakll v lazku protézy pii chlizi zkoumali

Sanders, Bell, Okumura a Dralle (1998). Tito autofi uvadi, Zze zmény tlaku jsou pii chizi
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mnohem véEtsi v anteriorni oblasti 1tizka nez v lateralni a posteriorni. Zhang, Turner-Smith,
Tanner a Roberts (1998) tvrdi, ze maximum piimého tlaku je pfi chizi pfiblizné dvakrat vetsi
nez pfi stoji. Otazkou, zda lze z tlakii naméfenych pii stoji predikovat tlaky v lazku pfi chiizi,
se zabyvali Zachariah a Sanders (2001). Vliv rizné¢ho nastaveni na velikost a rozlozeni tlaki
v lizku protézy posuzovali Sanders a Daly (1999). Dosli k zavérim, ze zména v nastaveni
protézy nemusi byt pfi¢inou vyznamnych diferenci v rozloZeni sil na kontaktu pahylu a lizka
a ze ruzné postaveni lizka a bérce v sagitdlni roviné ma vétsi vliv na smykové tlaky
nez na maximum tlaku na rozhrani. Seelen, Anemaat, Janssen a Deckers (2003) sledovali
rozloZeni tlaki na rozhrani pahylu a lizka pii rizném nastaveni pii stoji a pii chlzi. Dosli
k zavéru, ze anteroposteriorni pienastaveni hlezenniho kloubu vede k rozdilnému zatéZovani
subpatelarni oblasti a oblasti konce tibie. AvSak vysledky ukazaly, ze rozloZeni tlaka
na rozhrani pahylu a liizka béhem stoje nema piimou souvislost s pribéhem a velikosti tlaka
pii chiizi. Podrobnou studii o velikosti tlakii v protetickém ltizku vcetné¢ hodnot tlaka
v jednotlivych oblastech prezentovali Zhang, Turner-Smith, Tanner a Roberts (1998).
Zabyvali se také vlivem nastaveni na velikost téchto tlakl. Nejvétsi hodnotu tlaku naméfili
v poplitedlni oblasti. U vétSiny méfenych oblasti byly ptimé tlaky a smykové tlaky pii plném
zatizeni vétSi nez pii polovicnim zatizeni. Objevila se vSak jedna vyjimka, oblast medidlni
suprakondylarni, kde byl pfimy tlak pfi zvySeném zatizeni redukovan. Mozné vysvétleni
zvySeného zatizeni ve statické poloze je, ze tyto tlaky jsou zplsobeny pasivnim zavéSenim
lizka. Tlaky se pak snizuji s naklonem téla nebo jak se pahyl posouva dolti do ltzka.

Shem, Breakey a Werner (1998) zjistovali jak ovliviiuje rozlozeni tlakii na rozhrani lizka
a pahylu pouziti stehenniho korzetu. Stehenni korzet velikost tlakd snizuje, coz miZze byt
uzite¢né u pacientt, jejichz pokozka pahylu je méné€ odolna na plsobici sily.

Vyuziti novych technologii umoznuje vyvoj protetickych chodidel s pohybem ve vice
rovinach. Tento pohyb vSak mulize pii nespravném nastaveni zvySovat zatizeni v lizku protézy
vlivem nadmérné rotace a posunu pahylu (Twiste & Rithalia, 2003). U kazdé z osob
s amputaci je rozlozeni tlakd v liZku odrazem metody vyuzité protetikem pii tvarovani lizka
k tolerovani tlaku, stylu chiize pacienta a vlastnosti tkani (Sanders, Zachariah, Baker, Greve

& Clinton, 2000).
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3 Cile a hypotézy

Cilem naseho vyzkumu bylo porovnat zakladni kinematické a dynamické parametry chiize
osob s jednostrannou transtibidlni amputaci provadéné s riznymi typy protetickych chodidel
a pfi rizném nastaveni protézy a protetického chodidla.

Stanovili jsme si tyto dil¢i cile:

1. Analyzovat u osob s transtibialni amputaci odliSnosti v provedeni krokového cyklu

na postizené a nepostizené konceting.

2. Posoudit vliv typu protetického chodidla na kinematické a dynamické parametry

chiize u osob s transtibialni amputaci.

3. Posoudit vliv riznych nastaveni protetického chodidla a protézy na provedeni chiize.

4. Urc¢it rozlozeni tlak na rozhrani pahylu a protetického lizka pii chizi, posoudit

zmény v rozlozeni tlakt v [izku pfi chiizi do schodii a ze schodu.

5. Formulovat doporuceni pro vybér protetického chodidla a optimalizaci nastaveni

protézy a protetického chodidla.
Hypotézy:

Hyi: Provedeni chlize se u osob s transtibialni amputaci na postizené a nepostizené

koncetiné nelisi.

Hy,: Provedeni chlize se u osob s transtibidlni amputaci pti pouziti klasického chodidla

typu SACH a dynamického chodidla typu Sure-flex nelisi.

Komentar k hypotéze Hy; a Hgp,: Provedeni chiize bylo posuzovano pomoci Casovych,

uhlovych a silovych parametrti a parametrd impulsu sily (viz kapitola 4.1).

Hys: Nastaveni protetického chodidla u osob s transtibidlni amputaci neovliviiuje zpiisob

zatiZzeni sledovanych oblasti chodidla v obuvi pfi chiizi.

Komentar k hypotéze Hosz: Zplisob zatizeni sledovanych oblasti chodidla v obuvi byl

analyzovan pomoci ¢asovych a tlakovych parametri (viz kapitola 4.2).
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4 Metodika

V ramci této prace byla provedena tfi biomechanickd méteni chiize pifirozenou rychlosti
u osob s transtibidlni amputaci. Prvni experiment byl zaméfen na vliv typu protetického
chodidla na kinematické a dynamické parametry chtize, druhy na vliv nastaveni protetického
chodidla a protézy na Casové parametry chiize a na rozlozeni tlakii na kontaktu chodidla
a stéelky v obuvi a tieti na rozlozeni tlakli na rozhranni pahylu a lizka protézy pii chizi
po rovném povrchu, pfi chiizi do schodi a chiizi ze schodi.

Ve vSech méfenich byly testované osoby sezndmeny s pribéhem méfeni a podepsaly

souhlas s anonymnim vyuzitim udaja pro védeckou praci.

4.1 Hodnoceni vlivu typu protetického chodidla na provedeni

chize

Soubory a pouzity material

Soubor tvofilo 11 probandl s jednostrannou transtibidlni amputaci (vék 46,1£12,0 let,
vyska 17415 cm, hmotnost 82,5+13,9 kg, délka pouzivani protézy 13,8+12,5 let). Deset
probandu pfislo o ¢ast dolni koncetiny vlivem urazu, u jednoho bylo pfi¢innou amputace
cévni onemocnéni. Kazda z osob jiz ur¢itou dobu pouzivala néktery z typt dynamického
chodidla.

K méfeni jsme méli k dispozici dva typy protetickych chodidel. Byla to proteticka chodidla
typu SACH (ING corp., Frydek Mistek, Ceska republika) a Sure-flex (Ossur, Reykjavik,
Island). Zékladni rozdily mezi obéma typy chodidel jsou shrnuty v tabulce 1.

Metody a mérici zarizeni

K prvnimu experimentu byly vyuzity tfi biomechanické metody:

- 3D videograficka metoda,

- dynamografie,

- analyza tlakli na kontaktu nohy s podlozkou.

Pro potieby kinematické analyzy jsme vyuzili ¢tyfi digitalni kamery (3 videokamery JVC,
model GR-DVL9800; 1 videokamera SONY, model DCR-TRV900E) s frekvenci 50 Hz.
Pro potieby dynamické analyzy chiize byly vyuzity dvé tenzometrické ploSiny (AMTI, model
OR6-5, Advanced Mechanical Technology, Inc., USA) o rozmérech 51,8 x 46,4 cm. Chiize

osob s transtibidlni amputaci byla dale analyzovéna na zafizeni pro snimani rozlozeni tlaka
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(Footscan 2D 2m plate, RSScan, Belgie) o rozmérech 200 x 40 cm. Aktivni méfici plocha

tohoto zafizeni je 195 x 35 cm, celkem obsahuje 16384 méficich senzort.

Tabulka 1 Rozdily mezi konvenc¢nim (SACH) a dynamickym (Sure-flex) typem chodidla

Typ protetického SACH Sure-flex
chodidla J 3
Aktivita Nizka, stupen aktivity 1 a 2 Nizka az stiedni, stupen aktivity 2
uZivatele
Konstrukce Dievéné tuhé jadro, vymekcena pata | Dvoupruzinovy skelet z uhlikového
chodidla pro tlumeni razli, me¢kké prednozi|kompozitu, moznost nastaveni tuhosti
s pruznou vyztuhou paty pomoci vkladacich klinka
Vlastnosti Velmi stabilni Dobra akumulace a uvoliovani
chodidla mechanické energie ve skeletu
chodidla
Vyhody Nizka cena Dynamické chovani
Dobra Zivotnost Rovnomérné;si délka kroku
Bezadrzbové Uzivatel ujde dale a chodi déle
Nevyhody Nedostatecna opora na konci stojné | Vyssi cena
faze
Pohyb pouze v sagitélni roviné

Realizace méreni

Kazdy z probandl absolvoval 3 méfeni chlize svou pfirozenou rychlosti s kazdym typem
chodidla. Pied vlastnim potizenim videozaznamu byly na probandech oznaceny body pomoci
kterych mizeme definovat vybrané segmenty lidského téla. Jednalo se o tyto body: hlavicka
5. metatarsu, pata, kotnik (malleolus lateralis), koleno (epicondylus femoris lateralis), kycel
(trochanter major), rameno (acromion). Kazdy z bodl byl oznacen na pravé i levé stran¢ téla.
Videozaznam pro potieby kinematick¢é analyzy byl pofizen soucasné s méfenim
na tenzometrickych ploSindch. Tyto ploSiny byly stejné jako méfici zatizeni pro analyzu tlaka

zapustény do zemé.
Zpracovani dat

Kinematicka analyza

Data z kinematické analyzy byla vyhodnocovana syst¢émem APAS (Ariel Dynamics Inc.,
Trabuco Canyon, CA, USA). Byly hodnoceny tii zdkladni parametry charakterizujici pohyb
dolni koncetiny pti chlizi: tthel v hlezennim kloubu (A), uhel v kolennim kloubu (K) a thel

v ky€elnim kloubu (H) (obrazek 11).
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Obrazek 11 Uhlové parametry dolni kon&etiny hodnocené pii chiizi

Vertikala

Flexe, extenze ¥
v kych

Flexe v koleni

Plantarni, dorsalni
tlexe v kotniku

Uhel v kyéelnim kloubu ma hodnotu 0°, je-li stehno rovnobé&zné s vertikalou. Pfi pohybu
pied vertikalu se jedné o flexi v kyc¢elnim kloubu, pfi pohybu vzad o extenzi. Kolenni kloub je
v neutralnim postaveni (0°), pokud je v plné extenzi, tedy tthel mezi bércem a stehnem ma
hodnotu 180°. Ma-li thel mezi bércem a stehnem nizs$i hodnotu nez 180° jedna se o flexi
v kolennim kloubu. V opatném ptipad¢é mizeme hovofit o hyperextenzi (znac¢ime
znaménkem — ). Hlezenni kloub je v neutralnim postaveni, pokud je celé chodidlo
na podloZce a bérec je ve vertikdle, tedy thel mezi bércem a spojnici paty a Spicky chodidla je
90°. Je-1i naméteny thel mezi bércem a nartem mensi nez pfi neutrdlnim postaveni, pak se
jedna o dorzalni flexi, je-li vétsi, jde o plantarni flexi.

Ze zavislosti hodnot téchto 0hld na cCase s pfihlédnutim k fazim krokového cyklu byly
odvozeny nasledujici thlové parametry:

Amax1 — maximum plantarni flexe v hlezennim kloubu ve stadiu zatéZovani,

Amin — minimalni hodnota tthlu v hlezennim kloubu (= maximum dorsalni flexe),

Amax2 — maximum plantarni flexe v hlezennim kloubu na konci stojné faze,

AR — rozsah pohybu v hlezennim kloubu,

Kmax1 — maximum flexe v kolennim kloubu ve stojné fazi,

Kmin — minimalni hodnota thlu v kolennim kloubu (= maximum extenze),

Kmax2 — maximum flexe v kolennim kloubu ve Svihové fazi,

KR — rozsah pohybu v kolennim kloubu,
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Hmax — maximum flexe v ky¢elnim kloubu,
Hmin — minimalni hodnota thlu v ky¢elnim kloubu (= maximum extenze),

HR — rozsah pohybu v kyc¢elnim kloubu.

Dynamografie

Udaje ze silovych plosin byly zpracovany v programu MATLAB (Verze 7.0.1,
The Mathworks, Inc., Natick, Massachusetts, USA). Vektor reakcni sily se rozklada na tii
slozky: mediolaterdlni (x), anteroposteriorni (y) a vertikalni (z). Vybrané ¢asové a silové
parametry a parametry impulsu sily jsou uvedeny na obrazku 12.

Absolutni Casovd data Uzce souvisi srychlosti chiize. Aby méfené parametry byly
srovnatelné mezi riznymi jedinci, je nutné je normalizovat. Silové parametry jsme vydélili
tihovou silou ptlisobici na zkoumany subjekt a ptvodni (absolutni) sily jsme nehodnotili.
Casové parametry jsme vydélili trvanim stojné faze (resp. trvanim brzdici nebo akceleraéni
faze).

Na zéklad¢ uvedenych uprav jsme obdrzeli tyto proménné:

Relativni ¢asové parametry:

- Rt2 —relativni ¢as brzdici faze, anteroposteriorni smér (t2/t1),

- Rt3 —relativni ¢as akceleracni faze, anteroposteriorni smér (t3/t1),

- Rt4 —relativni ¢as maximalni sily v brzdici fazi, anteroposteriorni smeér (t4/t2),

- Rt5 —relativni ¢as maximalni sily v akcelera¢ni fazi, anteroposteriorni smeér (t5/t3),

- Rt6 —relativni ¢as maximalni sily v brzdici fazi, vertikalni smér (t6/t1),

- Rt7 —relativni ¢as lokdlniho minima sily v mezistoji a koncovém stoji, vertikalni smér

(t7/t1),

- Rt8 —relativni ¢as maximalni sily v akceleracni fazi, vertikalni smeér (t8/t1).

Relativni silové parametry:

- RFI — maximalni sila medialni (mediolateralni smér),

- RF2 — maximalni sila lateralni (mediolateralni smér),

- RF3 — maximalni sila v brzdici fazi (anteroposteriorni smér),

- RF4 — maximalni sila v akceleracni fazi (anteroposteriorni smer),

- RF5 — maximalni sila v brzdici fazi (vertikélni smér),

- RF6 — maximalni sila v akceleracni fazi (vertikalni smér),

- RF7 —lokélni minimum sily v mezistoji a koncovém stoji (vertikalni smér).
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Obrazek 12 Dynamografické parametry métfené pii chiizi (upraveno podle Vaverka

& Elfmark, 2006)
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Legenda: Frga — reakéni sila podlozky, x — mediolateralni smér, y — anteroposteriorni smer,
z — vertikalni smér, Fx — mediolateralni slozka, F, — anteroposteriorni slozka, F, — vertikalni
slozka. Casové parametry: t1 — celkovy &as stojné faze, t2 — &as brzdici faze (y), t3 — &as
akceleracni faze (y), t4 — ¢as maximalni sily v brzdici fazi (y), t5 — €as od pocatku akceleracni
faze do okamziku maximalni sily v akcelera¢ni fazi (y), t6 — Cas maximalni sily v brzdici fazi
(z), t7 — Cas minima sily ve stfednim a koncovém stoji (z), t8§ — ¢as maximalni sily
v akceleracni fazi (z), t9 — ¢as od lokalniho minima sily do konce stojné faze (z).

Reak¢ni sila a impulsy sily: F1 — maximalni sila medialni (x), F2 — maximalni sila lateralni
(x), F3 — maximalni sila v brzdici fazi (y), F4 — maximalni sila v akceleracni fazi (y),
F5 — maximalni sila v brzdici fazi (z), F6 — maximalni sila v akceleratni fazi (z),
F7 — minimum sily v mezistoji a koncovém stoji (z), I1 — silovy impuls medidlni (x),
12 — silovy impuls laterdlni (x), I3 — silovy impuls v brzdici fazi (y), I4 — silovy impuls
v akceleracni fazi (y), I5 — silovy impuls v brzdici fazi (z), 16 — silovy impuls v akceleracni

fazi (z), 17 — celkovy silovy impuls (z).
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Poznamka: Relativni silové parametry RF1 a RF2 a impulsy sily I1 a 12 jsme neanalyzovali,

protoze rozliSeni téchto proménnych na postizené konceting neni jednoznacné.

Analyza tlaki (sil) na kontaktu chodidla s podloZkou

Data byla zpracovana programem Footscan (verze 6.3.45, RSScan, Belgie). Zakladnimi
vystupnimi veli¢inami pfi métfeni rozloZeni tlaku na kontaktu nohy s podlozkou jsou zavislost
tlaku na Case a soufadnice pusobisté reakéni sily (COP). Chodidlo jsme rozdélili (s pomoci
software) na tii oblasti: pata, sttedonozi a pfednozi.

Nez pftistoupime k definovani zkoumanych parametrti uvadime zde ptehled proménnych

pouzivanych ve vypoctech (obrazek 13).

Obrazek 13 Pomocné proménné vyuzité pii vypoctu casovych a tlakovych parametrt

pfi analyze zatiZeni na kontaktu nohy s podlozkou

/\
F

F max

'

Load
tune

Pelﬂlc

Contact

Stance phase
Legenda: Stance phase — doba zatéZovani celého chodidla (trvani stojné faze), Contact — doba
zatézovani specifické oblasti, Peak — doba od zacatku stojné faze po okamzik maximalniho
zatizeni specifické oblasti, Load time — doba od zacatku zatézovani specifické oblasti

po okamzik maximalniho zatiZeni specifické oblasti.
Jako vystupni jsem obdrzeli tyto Casové a silové parametry:

- Start time — Cas zacatku zatézovani oblasti (ms),

- End time — ¢as konce zatéZovani oblasti (ms),

72



- % Contact (= Contact/Stance phase*100%) — doba kontaktu dané oblasti vzhledem
k trvani stojné faze,

- % Peak (= Peak/Stance phase*100%) — doba od zacatku stojné fadze po okamzik
maximalniho zatizeni oblasti vzhledem k trvani stojné faze,

- Fmax — maximalni sila ve specifické oblasti (N),

- Faverage — primérna sila ve specifické oblasti (N),

- % Load time (= Load time/Contact*100%) — doba od zacatku zatézovani oblasti
po okamzik maximalniho zatizeni oblasti vzhledem k dob¢ zatéZzovani oblasti,

- Load rate (= Fmax/Load time) — rychlost zatizeni (velikost maximalni sily

ve specifické oblasti vzhledem k dobé¢, kdy doslo k jejimu nartstu).

Statistické zpracovani

Statistické zpracovani jsme provedli v programu Statistica (Verze 6.0, Stat-Soft, Inc.,
Tulsa, Oklahoma, USA). Vyuzili jsme analyzu rozptylu (ANOVA) a LSD Fischer post hoc

test.
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4.2 Analyza vlivu nastaveni protetického chodidla a protézy

na provedeni chiize

Soubory a pouzity material

Analyzovany soubor experimentu tvofilo celkem 15 osob. U nékterych osob nebyla
vSechna méfeni provedena, at’ uz kvili zavadé na nékterém meéficim zafizeni nebo kvili
nesouhlasu klienta. Pro analyzu tlaki soubor tvofilo 10 osob (vek: 57,2£12,35 let, vyska
178+7 cm, hmotnost: 89,6+14,9 kg, délka pouzivani protézy: 12,8+14,9 let), pro méfeni
casovych parametrii to bylo 11 osob (veék: 59,849,3 let, vyska 177+£5 cm, hmotnost: 90,1+15,0
kg, délka pouzivani protézy: 14,6+14,1 let). V obou skupinach byla u 4 probandi koncetina
amputovana nasledkem traumatu, u ostatnich osob bylo divodem amputace vaskuldrni
onemocnéni. VSechny osoby meély zkuSenosti s nékterym typem dynamického chodidla,
a proto absolvovaly méfeni s dynamickym chodidlem typu Sure-flex.

Pfi méfeni bylo vyuzito pét riznych nastaveni protézy a protetického chodidla

(obrazek 14).

Obrazek 14 Nastaveni protézy a protetického chodidla vyuzité pii méteni

Legenda: 1 — optimalni nastaveni ur€ené protetikem, 2 — protéza o 1 cm kratsi, 3 — protéza
o 1 cm delsi, 4 — protetické chodidlo nastavené do plantarni flexe (+5°), 5 — protetické

chodidlo nastavené do dorzalni flexe (-5°).
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Metody a mérici zarizeni

K méfeni vlivu nastaveni protetického chodidla a protézy na provedeni chiize byly vyuzity

tyto metody:

- méfeni ¢asovych parametrti pomoci dotykového koberce,

- analyza tlaki na kontaktu chodidla a stélky pomoci flexibilnich stélek.

Casové parametry chiize byly méfeny pomoci dotykového koberce délky
10 m rozd€leného na dvé casti tak, aby bylo mozné posuzovat zvlast levou a pravou
koncetinu. Pro analyzu tlakl na kontaktu chodidla se stélkou v obuvi byly pouzity flexibilni
meéfici tlakové stélky (Footscan Insole, RSScan, Belgie). Kazdy subjekt mél pfi méteni

v obuvi umisténu stélku odpovidajici jeho velikosti nohy.

Realizace méieni

Kazda ze zkoumanych osob byla analyzovana na koberci pro métfeni Casovych parametri
chiize a soucCasné¢ meéla v obuvi umistény stélky meéfici rozlozeni tlaku. S kazdym z péti

nastaveni absolvovali klienti dva pokusy chtize pfirozenou rychlosti.
Zpracovani dat

Hodnoceni ¢asovych parametri chiize

Data byla naméfena pomoci programu Univerzalni diagnosticky systém (Katedra
biomechaniky a technické kybernetiky, FTK UP, Olomouc). Ziskali jsem informace o trvani
oporové (stojné¢) a bezoporové (Svihoveé) faze (parametry Stance a Swing). Z téchto udaji
jsme odvodili také relativni trvani stojné faze tak, ze jsme parametr Stance vydélili trvanim
krokového cyklu (% Stance = Stance/(Stance + Swing)). Dal§im ze zkoumanych parametrti

byla Frekvence kroku (pocet kroka za minutu).

Hodnoceni tlaku na kontaktu chodidla a stélky

Rozlozeni tlaku na kontaktu nohy a stélky bylo posouzeno pomoci softwaru Footscan
Insoles (verze 2.39, RSScan, Belgie). Zakladnimi vystupnimi velicinami byly zéavislost tlaku
na Case a soufadnice pilisobiste¢ reakéni sily (COP). Chodidlo jsme rozdélili automaticky
pomoci software, avSak bylo nutné provedeni manuélni korekce. Zékladnimi sledovanymi
oblastmi byly: medidlni c¢ast paty (HM), laterdlni cast paty (HL), stfedonozi,
1. az 5. metatarsus (M1-M5), palec (T1) a prsty. Z téchto oblasti jsme se zaméfili na oblasti

paty, metatarzli a palce. Na protetickém chodidle jsme jako zkoumané oblasti oznacili mista,
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ktera odpovidala oblastem na zdravé konceting. Z tlakovych hodnot v danych oblastech byly
vypocitany parametry:

% Contact (= Contact/Stance phase*100%) — doba kontaktu dané oblasti vzhledem

k trvéani stojné faze,

- Pmax — maximalni tlak ve specifické oblasti (N.cm™),

- Impulse — tlakovy impuls (plocha pod kiivkou tlaku) (N.s.cm™),

- Load rate (= Pmax/Load time) — rychlost zatizeni (velikost maximalniho tlaku
ve specifické oblasti vzhledem k dob¢, kdy doslo k jejimu naristu),

- Comp — porovnani primérného tlaku ve specifické oblasti vzhledem k ¢asti chodidla,

ke které nalezi (%).

Statistické zpracovani

Statistické zpracovani jsme provedli v programu Statistica (Verze 6.0, Stat-Soft, Inc.,
Tulsa, Oklahoma, USA). Vyuzili jsme analyzu rozptylu (ANOVA) a LSD Fischer post hoc

test.
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4.3 Méreni tlakt na kontaktu pahylu a luzka protézy

Ttetiho méfeni se ucastnila jedna osoba (vék: 35 let, vyska 176 cm, hmotnost: 98 kg, doba
pouzivani protézy: 3 roky). Jednalo se o pilotni studii, kdy ziskand data méla poslouzit
k ovéfeni méticiho postupu.

Me¢éteni bylo realizovano pomoci pruzného zatizeni (Flexible Solution, RSScan, Belgie)
orozmérech 16 x 3 cm. Testovana osoba absolvovala opakované pokusy chiize, chize
do schodl a chlize ze schodi. Tlak jsme méfili v anteriorni a laterdlni oblasti protetického
luzka.

Pro analyzu tlakovych sil bylo vyrobeno specidlni protetické lizko (obrazek 15). Bylo
ptipraveno tak, ze na saddrovy odlitek pahylu byly umistény celkem 4 pasky kize (anteriorni,
posteriorni, lateralni, medialni), které slouzily k tomu, aby se na pevném lizku vytvoftily
drazky, do kterych bylo mozné vlozit méfici ¢ast se snimaci nami pouzité¢ho zafizeni. Na tento
model bylo laminovanim zhotoveno nosné lizko protézy. V hotovém nosném lazku pak byly
drazky zakryty paskami kaze tak, aby vnitini povrch nosného ltzka byl hladky. Pfi métfeni byl

vzdy jeden z paskli vymeénén za meétici zatizeni.

Obrazek 15 Ptiprava lizka protézy pro méteni tlakt
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Rozlozeni tlakii na kontaktu nohy a stélky bylo posouzeno pomoci softwaru Flexible
solution (verze BETA 0.28, RSScan, Belgie).

Me¢ftena plocha byla vzdy rozdé€lena na dvé poloviny (distalni a proximalni). Zakladnimi
vystupnimi veli¢inami byla zéavislost tlaku na case. Zatizeni, které¢ jsme méli k dispozici,
bohuzel umozilovalo méteni tlaku pouze ve sméru kolmém na pahyl. Smykové tlaky
ve smérech rovnob&znych s povrchem lizka tedy méfeny nebyly. Z rozlozeni tlaku na métené
oblasti bylo odvozeno ptlisobisté reakéni sily v dané oblasti (COP*).

Data z analyzy tlakt v lizku protézy statisticky zpracovavana nebyla, protoze se jednalo

o pilotni studii s jedinym subjektem.
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5 Vysledky

5.1 Vliv typu protetického chodidla

5.1.1 Absolutni ¢asové parametry chiize pri pouZziti protetickych chodidel

SACH a Sure-flex

Hodnoty absolutnich ¢asovych parametri a statisticky vyznamné rozdily mezi
jednotlivymi nastavenimi jsou uvedeny v tabulkach 2 a 3. Z absolutnich ¢asovych parametrii
je pro nas nejdilezitéjsi celkové trvani stojné faze. Ostatni parametry vyhodnocujeme spiSe

jako relativni (v % krokového cyklu).

Tabulka 2 Hodnoty absolutnich ¢asovych parametrti pro zdravou a postizenou koncetinu

pii pouziti protetickych chodidel SACH a Sure-flex

Protéza Sure-flex SACH

Koncetina Zdrava Postizena Zdrava Postizena
Parametr Pramér SD Pramér| SD Pramér SD Pramér SD

t1 0,681 0,0035| 0,667 0,0037] 0,698 0,0034 0,678 0,0036
2 0,362 0,0041| 0,386 0,0077| 0,338 0,0040 0,348 0,0075
3 0,319 0,0044| 0,281 0,0079] 0,359 0,0043 0,329 0,0077
t4 0,074 0,0032| 0,124 0,0040| 0,085 0,0031 0,141 0,0039
t5 0,231 0,0041| 0,205 0,0071] 0,261 0,0040 0,228 0,0069
t6 0,157 0,0046| 0,172 0,0056| 0,131 0,0045 0,194 0,0055
t7 0,322 0,0085| 0,321 0,0087| 0,315 0,0083 0,331 0,0085
t8 0,529 0,0035| 0,501 0,0084| 0,540 0,0034 0,470 0,0083
t9 0,359 0,0082| 0,346 0,0085| 0,382 0,0080 0,346 0,0083

Legenda pro tab. 2 a 3: x — mediolateralni smér, y — anteroposteriorni smér, z — vertikalni
smér, SD — smérodatna odchylka, t1 — celkovy Cas stojné faze, t2 — Cas brzdici faze (y),
t3 — Cas akceleracni faze (y), t4 — ¢as maximalni sily v brzdici fazi (y), t5 — ¢as od pocatku
akceleracni faze do okamziku maximalni sily v akceleracni fazi (y), t6 — ¢as maximalni sily
v brzdici fazi (z), t7 — ¢as minima sily ve stfednim a koncovém stoji (z), t8 — ¢as maximalni
sily v akceleracni fazi (z), t9 — ¢as od nejmensi sily do konce (z), Flex — protetické chodidlo
typu Sure-flex, Z x P — rozdil mezi zdravou a protetickou koncetinou, F x S — rozdil mezi
chodidly Sure-flex a SACH, ** — rozdil na 1 % hladin¢ statistické vyznamnosti, * — rozdil

na 5 % hladinég statistické vyznamnosti, + — tendence k rozdilu (p <0,1).
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Tabulka 3 Statisticky vyznamné rozdily mezi Casovymi parametry

Flex SACH Zdrava Postizend
Konetina| 7 x P ZxP FxS FxS
tl >k% >k%
t2 >k >k%
t3 >k% >k <k* <k*
t4 <k* <k* <*
t5 >k >k% <k* <+
t6 <+ <k > %%
t7
t8 >k% >k% >k
t9 >*

Porovnani postizené (P) a zdravé konéetiny (Z)

Celkova doba stojné faze je veétSi na zdravé konceting, coz souvisi se zkracenim
akceleracni faze (t3) na postizené strané. Na zdravé koncetin€ nastavaji maximalni hodnoty
reakéni sily v brzdici fazi (t4) diive a v akceleracni fazi (t5) pozdéji. Podobné zavéry plati

také pro hodnoty vertikalni slozky (t6, t8).

Porovnani postizenych koncetin pri pouziti protetickych chodidel SACH (S)
a Sure-flex (F)

Celkova doba stojné faze se pro oba typy chodidel vyznamné nelisi. Brzdici faze (t2) je
delsi na F, doba trvani akcelerani faze (t3) je vyznamné vétsi pro S. Pfi pouziti
chodidla F dochazi rychleji k dosazeni maxima anteroposteriorni slozky sily (AP) ve fazi
brzdici (t4). Maximum vertikalni slozky reak¢ni sily v akceleracni fazi (t8) nastava pii pouziti

S dfive.

Porovnani zdravych koncetin pri pouZiti protetickych chodidel SACH a Sure-flex

Brzdici faze je na zdravé koncetiné delsi a akceleracni kratsi pti pouziti chodidla SACH.
Maximum vertikalni slozky reak¢ni sily nastava pfi pouziti chodidla SACH dfive a maximum

anteroposteriorni slozky v akceleracni fazi zase pozdéji.
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5.1.2 Relativni ¢asové parametry chiize pri pouziti protetickych chodidel

SACH a Sure-flex

Porovnani postizené (P) a zdravé (Z) koncetiny

Brzdici faze (Rt2) je vzhledem k délce trvani stojné faze kratSi a akceleracni faze (Rt3)
delsi na zdravych koncetinach (tabulka 4). U anteroposteriorni slozky reakéni sily (AP) doslo
slozky reakcni sily v akceleracni fazi (Rt5) na této koncetiné jsme nalezli pouze
pro chodidlo S. Pro vertikalni slozku reakéni sily jsou rozdily mezi zdravymi a postizenymi

koncetinami obdobné. Vyznamny rozdil v maximu této slozky v akcelerac¢ni fazi jsme nalezli

i pro chodidlo F (tabulka 5).

Tabulka 4 Hodnoty relativnich ¢asovych parametrii pro zdravou a postizenou koncetinu

pfi pouziti protetickych chodidel SACH a Sure-flex

Protéza Sure-flex SACH

Koncetina| Zdrava Postizena Zdrava Postizena
Parametr Pramér SD Pramér SD Pramér SD Pramér SD
Rt2 52,35 0,44 57,14 0,71 47,97 0,44 50,67 0,71
Rt3 47,55 0,45 42,84 0,71 51,92 0,44 49,30 0,71
Rt4 21,45 0,76 31,82 0,95 24,52 0,76 38,88 0,95
Rt5 72,57 0,31 72,02 0,48 73,07 0,31 67,98 0,48
Rt6 21,92 0,40 24,60 0,58 18,49 0,40 28,40 0,58
Rt7 48,28 0,68 47,49 0,83 45,10 0,68 48,50 0,83
Rt8 77,78 0,18 75,38 0,64 77,26 0,18 70,74 0,64

Legenda pro tab. 4, 5: x — mediolateralni smér, y — anteroposteriorni smer, z — vertikalni smér,
SD — smérodatna odchylka, Rt2 — relativni ¢as brzdici faze (y), Rt3 — relativni ¢as akceleracni
faze (y), Rt4 — relativni ¢as maximalni sily v brzdici fazi (y), Rt5 — relativni ¢as maximalni
sily v akceleracni fazi (y), Rt6 — relativni ¢as maximalni sily v brzdici fazi (z), Rt7 — relativni
¢as minima sily ve stfednim a koncovém stoji (z), Rt8 — relativni ¢as maximalni sily
v akceleracni fazi (z), Flex — protetické chodidlo typu Sure-flex, Z x P — rozdil mezi zdravou
a protetickou koncetinou, F x S — rozdil mezi chodidly Sure-flex a SACH, ** — rozdil
na 1 % hlading statistické vyznamnosti, * — rozdil na 5 % hlading statistické vyznamnosti,

+ — tendence k rozdilu (p <0,1).
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Tabulka S Statisticky vyznamné rozdily mezi relativnimi ¢asovymi parametry

Flex SACH Zdrava Postizena
Koncetina ZxP ZxP FxS$S FxS$S
Rt3 >k >* <k <k
Rt7 <k

Porovniani postizenych kondcetin pii pouzZiti protetickych chodidel SACH (S)
a Sure-flex (F)

Brzdici faze trvd vzhledem k celkové délce trvani stojné faze déle pii pouziti
chodidla F (57 %), akceleraéni pfi pouziti chodidla S (49 %). Maximum AP slozky reakéni
sily v brzdici fazi nastavd u F vzhledem k trvani této faze diive (F — 31 %, S — 38 %),
v akceleracni fazi pozdéji (F — 72 %, S — 68 %). Stejné vysledky jsme obdrZeli i pro vertikalni

slozku reaként sily.

Porovnani zdravych konéetin pri pouZiti protetickych chodidel SACH a Sure-flex
Na zdravé konceting je brzdici faze delsi a akceleracni faze kratsi pifi pouziti chodidla F.
Maximum vertikalni slozky v brzdici fazi nastava pii pouziti chodidla F na zdravé koncetiné

diive.

5.1.3 Uhlové parametry chiize p¥i pouZiti protetickych chodidel SACH

a Sure-flex

Hlezenni kloub (proteticky kotnik)

U vSech sledovanych parametra jsou v souboru velké interindividualni rozdily (tabulka 6).
Na zacétku stojné fdze bylo maximum plantarni flexe (Amax1) vétsi na postizené koncetiné
pfi pouziti chodidla F. Dorzalni flexe (Amin) byla pfi pouziti chodidla S na postizené
koncetiné mensi vzhledem kpostizené 1 nepostizené koncetin€ pii  pouziti
chodidla F (obrazek 16). Velikost maxima plantarni flexe v zavéru stojné faze (Amax2) se

pro zadnou ze sledovanych skupin vyznamné nelisi (tabulka 7). Rozsah pohybu hlezenniho
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kloubu se mezi nepostizenou a postizenou koncetinou pii pouziti dynamického chodidla

nelisi. Pti pouziti klasického typu protézy je na postizené koncetin€ rozsah pohybu mensi.

Kolenni kloub

V thlovych hodnotach parametri kolenniho kloubu jsme ani na zdravé ani na postizené
koncetiné nenalezli Zadny vyznamny rozdil mezi pokusy, kdy bylo pouzito klasické a kdy
dynamické chodidlo. Vyznamné rozdily jsem nalezli pouze mezi zdravou a postizenou
koncetinou a to pfi pouziti obou typti protetickych chodidel.

Hodnota maxima flexe v kolennim kloubu je ve stojné fazi mensi na postizené koncetiné
(obrazek 17). Ve Svihové fazi dosahuje flexe v kolennim kloubu vysSich hodnot na postizené

konceting. Pii pouziti chodidla S je na postizené koncetiné vétsi také celkovy rozsah pohybu.

Kycelni kloub

Stejné jako u kolenniho kloubu i v pfipadé kycelniho kloubu jsme nenalezli vyznamné
rozdily v thlovych parametrech zplsobené pouzitim rGzného typu protetického chodidla.
Na postizené koncetin¢ je pfi pouziti obou typl protetickych chodidel maximum flexe

v ky€elnim kloubu vétsi, maximum extenze kycelniho kloubu je naopak mensi (obrazek 18).

Obrazek 16 Zména thlu v hlezennim kloubu (protetickém kotniku) v priabéhu krokového

cyklu pii pouziti protetickych chodidel SACH a Sure-flex na zdravé i postizené koncetiné
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Legenda kobr. 16, 17, 18: FZ — zdrava koncetina pii pouziti chodidla Sure-flex,
FP — postizena koncetina pii pouziti chodidla Sure-flex, SZ — zdrava koncetina pii pouziti

chodidla SACH, SP — postizena koncetina pii pouziti chodidla SACH.
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Tabulka 6 Hodnoty thlovych parametri pro zdravou a postizenou koncetinu pii pouziti

protetickych chodidel SACH a Sure-flex

Protéza Sure-flex SACH

Koncetina| Zdrava Postizena Zdrava Postizena
Parametr Pramér SD Pramér SD Pramér SD Pramér SD
Amax1 54 4,29 6,0 3,13 4,4 2,91 3.9 3,02
Amin -13,2 5,30 -15,0 3,71 -15,5 5,45 -6,6 2,82
Amax?2 17,0 8,60 13,8 6,60 16,2 8,56 14,3 7,58
AR 30,4 10,55 29,1 8,33 31,9 8,85 21,1 7,59
Kmax1 18,8 0,42 12,8 0,40 20,6 0,42 12,8 0,40
Kmin 0,7 0,49 2,1 0,49 0,7 0,49 1,5 0,49
Kmax?2 59,5 0,48 62,5 1,05 58,9 0,48 65,6 1,05
KR 58,8 0,77 60,5 1,15 58,2 0,77 64,1 1,15
Hmax 23,6 0,25 31,1 0,45 23,6 0,25 30,8 0,45
Hmin -20,4 0,27 -14,5 0,23 -19,5 0,27 -13,6 0,23
HR 44,0 0,31 45,7 0,46 43,1 0,31 44,4 0,46

Legenda pro tab. 6, 7: SD — smérodatnd odchylka, Amaxl — maximum plantarni flexe
v hlezennim kloubu ve stadiu zat€Zovani, Amin — maximum dorsalni flexe (znaménko — )
v hlezennim kloubu, Amax2 — maximum plantarni flexe v hlezennim kloubu na konci stojné
faze, AR — rozsah pohybu v hlezennim kloubu, Kmax1 — maximum flexe v kolennim kloubu
ve stojné fazi, Kmin — maximum extenze (znaménko — ) v kolennim kloubu,
Kmax2 —maximum flexe v kolennim kloubu ve $vihové fazi, KR — rozsah pohybu v kolennim
kloubu, Hmax - maximum flexe v kycelnim kloubu, Hmin — maximum extenze
(znaménko — ) v ky€elnim kloubu, HR — rozsah pohybu v kycelnim kloubu, Flex — protetické
chodidlo typu Sure-flex, Z x P — rozdil mezi zdravou a protetickou koncetinou, F x S — rozdil
mezi chodidly Sure-flex a SACH, ** — rozdil na 1 % hladin¢ statistické vyznamnosti,

* —rozdil na 5 % hlading statistické vyznamnosti, + — tendence k rozdilu (p <0,1).
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Tabulka 7 Statisticky vyznamné rozdily mezi thlovymi parametry

Flex SACH Zdrava Postizend
Konetina| 7 x P ZxP FxS$S FxS$S
Amax1 >*
Amin >k <+ >k
Amax2
AR S S
Kmax1 >k >k <+
Kmin <+
Kmax2 <* <k
KR <kE
Hmax <kE <k
Hmin >k >k
HR <+

Poznamka: pokud jsou hodnoty nékterych parametri zéporné, porovnavame rozdil

absolutnich hodnot téchto veli¢in.

Obrazek 17 Zména uhlu v kolennim kloubu v pribéhu krokového cyklu pfii pouziti

protetickych chodidel SACH a Sure-flex na zdravé 1 postizené koncetiné
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Obrazek 18 Zmeéna uhlu v kyCelnim kloubu v priabéhu krokového cyklu pfiipouziti

protetickych chodidel SACH a Sure-flex na zdravé i postizené koncetiné
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5.1.4 Reak¢ni sila a impuls sily pri pouziti protetickych chodidel SACH
a Sure-flex

V oblasti dynamografie jsme hodnotili velikost slozek reakéni sily ve vybranych
okamzicich krokového cyklu a velikost silového impulsu v jeho vybranych fazich. Slozky
reak¢ni sily byly vztazeny k tihové sile téla (Frpa/G). Priibéhy anteroposteriorni a vertikalni
slozky reakéni sily u osob s amputaci pfi pouziti obou typl chodidel jsou na obrazcich
19 a 20. Ciselné hodnoty jsou uvedeny v tabulkach 8 a 9.

Maximalni hodnoty reak¢ni sily v brzdici 1 akceleracni fazi jsou na zdravé konceting€ vyssi
pro anteroposteriorni i vertikdlni slozku reakéni sily. Vyjimku tvoii maximum vertikalni
slozky v brzdici fazi pti pouziti chodidla F, kde jsou hodnoty zdravé a postizené koncetiny
srovnatelné. Minimalni hodnota vertikalni slozky reakéni sily (RF7), kterd nastdva mezi
dvéma maximy, je vysSi na postizené¢ koncetin€. Z toho vyplyva, Ze dynamicnost pohybu
s vyznamnéjSim stiidanim minima a maxima je vét§i na zdravé koncetin€. Odchylky

od zdravé koncetiny jsou na F mensi.
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Tabulka 8 Hodnoty parametrti reak¢ni sily a impulsu sily pro zdravou a postizenou koncetinu

pfi pouziti protetickych chodidel SACH a Sure-flex

Protéza Sure-flex SACH

Koncetina| Zdrava Postizena Zdrava Postizena

Parametr Pramér SD Pramér SD Pramér SD Pramér SD
RF3 -0,178 0,0027| -0,146 0,0026( -0,205 0,0027| -0,162 0,0025
RF4 0,198 0,0017| 0,139 0,0022 0,191 0,0016| 0,137 0,0021
RF5 1,054 0,0076 1,050 0,0082 1,196 0,0074 1,031 0,0080
RF6 1,055 0,0069| 0,972 0,0050 1,071 0,0068| 0,955 0,0049
RF7 0,699 0,0063| 0,745 0,0071 0,673 0,0062| 0,753 0,0069
I3 -25,746 0,4361 -19,489 0,4224( -26,467 0,4263| -18,654 0,4129
14 25,816 0,3203 17,479 0,3609( 26,616 0,3131 16,100 0,3528
I5 213,371 5,0501 200,356 | 16,3424 223,810 4,9366| 206,837| 6,1999
16 224,679 4,8971 212,601 6,1062 237,606 4,7870 199,170  5,9690
17 438,050 3,1027| 412,957 3,4002( 461,417 3,0330| 406,007 3,3237

Legenda pro tab. 8, 9: x — mediolateralni smér, y — anteroposteriorni smer, z — vertikalni smér,
SD — smérodatna odchylka, RF3 — maximalni sila v brzdici fazi (y), RF4 — maximalni sila
v akceleracni fazi (y), RF5 — maximdlni sila v brzdici fazi (z), RF6 — maximdlni sila
v akceleracni fazi (z), RF7 — minimum sily ve stfednim a koncovém stoji (z), I1 — silovy
impuls, medialni (x), 12 — silovy impuls lateralni (x), 13 — silovy impuls v brzdici fazi (y),
14 — silovy impuls v akceleracni fazi (y), I5 — silovy impuls v brzdici fazi (z), 16 — silovy
impuls v akceleracni fazi (z), 17 — celkovy silovy impuls (z), Flex — protetické chodidlo typu
Sure-flex, Z x P — rozdil mezi zdravou a protetickou koncetinou, F x S — rozdil mezi chodidly
Sure-flex a SACH, ** — rozdil na 1 % hladin¢ statistické vyznamnosti, * — rozdil
na 5 % hladin¢ statistické vyznamnosti, + — tendence k rozdilu (p < 0,1), relativni silové

parametry jsou bez jednotky, impuls sily je v N.s.

Velikost sledovanych impulst sily je vétsi ve vSech ptipadech (ve sméru vertikdlnim
a anteroposteriornim) na zdravé koncetin€é. Rozdil mezi chodidlem S a zdravou koncetinou je
vEtsi nez pti pouziti chodidla F. Pro velikost AP silového impulsu v brzdici a akceleracni fazi
jsou rozdily pro obé chodidla vyznamné. Totéz plati také pro celkovy impuls sily u vertikalni
slozky reak¢ni sily.

Pti pouziti chodidel Sa F jsme v silovych parametrech na postizené¢ koncetiné nasli
minimum rozdild. Maximum AP slozky v brzdici fazi je vétsi pii pouziti S, silovy impuls

v akceleracni fazi je vétsi pro F.
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Tabulka 9 Statisticky vyznamné rozdily silovych parametrti a parametri impulsu sily

Flex SACH Zdrava Postizend

Koncetinal 7 x P ZxP FxS FxS

RF3 Sk Sk <k <k

RF4 Sk Sk

RF5 Sk <k

RF6 Sk Sk

RF7 <HE <HE >+

3 SHE SHE

14 SHE SHE Sk

15

16 >*%

17 SHE SHE <k

Poznamka: pokud jsou nékteré hodnoty nékterych parametriit zaporné, porovnavame rozdil

absolutnich hodnot téchto veli¢in.

Obrazek 19 Grafické znazornéni zévislosti anteroposteriorni slozky reak¢ni sily na case
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Legenda k obr. 19, 20: FZ — zdrava koncetina pfi pouziti chodidla Sure-flex, FP — postizena
koncetina pii pouziti chodidla Sure-flex, SZ — zdrava koncetina pfi pouziti chodidla SACH,
SP — postizena koncetina pii pouziti chodidla SACH, Frea/G — reakeni sila vydélena tihovou

silou.
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Obrazek 20 Grafické znadzornéni zavislosti vertikalni slozky reakéni sily na Case
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Na zdravé koncetiné nastdva maximum reakcni sily (anteroposteriorni i vertikalni slozka)
drive pii pouziti chodidla F. Celkovy silovy impuls (vertikalni slozka) je na zdravé koncetiné
vetsi pii1 pouziti chodidla S.
Hodnoty thlovych a silovych parametri se mohou liSit mezi jednotlivymi probandy.
Pro kazdého z nich mize byt vhodny odlisny typ chodidla. Piehled hodnot kinematickych

a dynamickych parametrt chlize pro kazdého jednotlivce jsou uvedeny v piiloze 1.

5.1.5 Analyza tlakovych sil na kontaktu chodidla s podlozkou pri pouziti
protetickych chodidel SACH a Sure-flex

Prehled statisticky vyznamnych rozdili v ¢asovych a silovych parametrech je uveden
v tabulce 10. Primérné hodnoty a smérodatné odchylky vSech sledovanych parametrti jsou

uvedeny v priloze 2.

Srovnani zdravé (Z) a postiZené (P) koncetiny

Pata: ZatiZeni této oblasti kon¢i pozdéji na zdravé koncetin€ pro oba typy protetickych
chodidel (obrazek 21). Rozdil mezi zdravou koncetinou a koncetinou s dynamickym typem
chodidla je mensi nez je tomu u klasického chodidla. Také pomér doby kontaktu paty a trvani
stojné faze (% Contact) je vyssi u nepostizené koncetiny, zejména pii vyuZiti protetického
chodidla S (F: Z — 56 %, P — 52 %; S: Z — 61 %, P — 46 %). U koncetiny s protézou dochazi
na zaCatku kontaktu paty k pomalejSimu ndristu sily. Velikost maxima se vSak nelisi.

Pti vyuziti protetického chodidla S pak nastava maximalni zatizeni postizené koncetiny v této
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oblasti pozdé&ji (Z—17,3 %, P — 25,6 %). Intraindividualni variabilita ¢asovych parametri je

vétsi u zdravé koncetiny.

Tabulka 10 Statisticky vyznamné rozdily mezi tlakovymi a ¢asovymi parametry chiize

Oblast Parametr Sure-flex| SACH Zdrava Postizena
ZxP ZxP FxS FxS
Pata End Time > %% > %% < k% > ok
Pata %Contact > sk > sk < k% > ok
Pata %Peak < %% < ok
Pata F average < < *
Pata %Load Time| < #* < ok < k%

Stiedonozi Start Time < * < k% < k%

Stfedonozi End Time > sk < ®%

Stfedonozi Fmax < %k < ®%

Stfedonozi F average < ok < ®%

Stiedonozi %Load Time > k%

Stfedonozi Load Rate < %k < %k < ®%
Prednozi Start Time < %% < %% < ok
Prednozi %Contact > #% > k% > #%
Ptrednozi %Peak > %% < %
Ptrednozi Load Rate < k% < ok

Legenda: Start time — Cas zacatku zatézovani oblasti, End time — ¢as konce zatéZzovani oblasti,
% Contact — doba kontaktu dané oblasti vzhledem k trvani stojné faze, % Peak — doba
od za¢atku stojné¢ faze po okamzik maximalniho zatiZeni oblasti vzhledem k trvani stojné
faze, Fmax — maximalni sila ve specifické oblasti, F average — primérna sila ve specifické
oblasti, % Load time — doba od zacatku zatézovani oblasti po okamzik maximalniho zatiZeni
oblasti vzhledem k dob¢ zatéZovani oblasti, Load rate — rychlost zatizeni (velikost maximalni
sily ve specifické oblasti vzhledem k dobé, kdy doslo k jejimu nartstu), Z x P — rozdil mezi
zdravou a protetickou koncetinou, F x S — rozdil mezi chodidly Sure-flex a SACH, ** — rozdil

na 1 % hladiné€ statistické vyznamnosti, * —rozdil na 5 % hladiné statistické vyznamnosti.

Stfedonozi: ZatiZeni stfedni oblasti nohy za¢ina diive u nepostizené koncetiny pii chizi
s obéma typy protetickych chodidel. U koncetiny s protézou je stfedni ¢ast protetického
chodidla zatézovana pozdéji sobéma typy chodidel, s dynamickym typem diive

nez s klasickym (parametr Start time). U koncCetiny s dynamickym typem protézy je
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zatézovani stfedni Casti ukonceno diive nez u zdravé koncetiny nebo u postizené koncetiny
s klasickym typem chodidla. K vyznamnému narGstu sily dochazi v této ¢asti na postizené
koncetin€ pti pouziti chodidla S (obrazek 22).

Ptrednozi: Zatézovani této oblasti zaCina diive na zdravé koncetin€ (obrazek 23). Délka
zatézovani prednoZzi vzhledem k trvani stojné faze je na zdravé koncetiné vétsi (F: Z — 87 %,
P—75%;S: Z-88 %, P—69 %). K dosazeni maxima tlakové¢ sily v této oblasti dochazi

nejdiive u postizené koncetiny pti pouziti dynamického typu chodidla.

Obrazek 21 Zmeéna zatizeni na paté v pritbehu stojné faze

Sila [N]

1 1 L L 1 e T T T
0 10 20 30 40 a0 (1] 70 80 90 100

% stojné faze

Legenda kobr. 21, 22, 23: FZ — zdravd koncetina pfi pouziti chodidla Sure-flex,
FP — postizena koncetina pfi pouziti chodidla Sure-flex, SZ — zdrava koncetina pii pouziti

chodidla SACH, SP — postizena koncetina pfi pouziti chodidla SACH.

Srovnani postiZenych konéetin pri vyuziti dynamického a klasického typu chodidla

Rozdily jsou ddny zejména odlisnou konstrukei chodidel.

Pata: Doba zatizeni této oblasti je vétsi pfi pouziti dynamického typu chodidla, ¢imz se
vice blizi dob¢é zatiZzeni na zdravé koncetin€. Maximalni zatizeni paty nastava vzhledem
k délce trvani stojné faze pozdéji pii pouziti chodidla S (F — 20 %, S — 26 %). Velikost tohoto
parametru se pii pouziti chodidla F opét vice blizi hodnotam na zdravé konceting.

Stredonozi: Zacatek 1 konec zatéZzovani této oblasti nastava diive u dynamického typu

chodidla. Velikost zatizeni je vyrazné vyssi u klasického chodidla (obrazek 22).
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Ptfednozi: V této oblasti jsme mezi parametry pii pouziti klasického a dynamického typu
chodidla nalezli nejméné rozdilt. Zatézovani prednozi zacind diive pii pouziti dynamického
typu (obrazek 23).

Obrazek 22 Zmeéna zatizeni ve sttedonozi v prubéhu stojné faze

Sila [N]

% stojné faze

Obrazek 23 Zména zatizeni v prednoZzi v prubéhu stojné faze

Sila [N]

30 40 50 60 70 80 90 100

% stojné faze

VéEtsi je také doba zatézovani této oblasti vzhledem k délce stojné faze (F — 75 %,

S — 69 %). Tato hodnota se opét vice bliZzi hodnotdm na nepostizené koncetin¢. Také

k dosazeni maxima dochézi diive pii pouziti chodidla F.

Srovnani zdravych kondéetin pfi vyuziti dynamického a klasického typu chodidla

Rozdily mezi sledovanymi parametry na zdravé koncetiné pii pouziti klasického

a dynamického chodidla jsme nalezli pouze v patni Casti. Zdrava koncetina je pii pouziti

chodidla SACH zatézovana vice a déle.
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Trajektorie pusobisté reakéni sily (COP)

Trajektorie pusobisté reakéni sily béhem stojné faze krokového cyklu pii opakovanych

pokusech chiize dvou osob s transtibialni amputaci je na obrazku 24.

Obrazek 24 Srovnani trajektorie COP u vybranych osob v opakovanych pokusech

0r

Medialni vychylka [mm]

30 I L I L I i L i i L i

% stojné faze

Medialni vychylka [mm]

% stojné faze

Legenda: FZ — zdravé koncetina pii pouziti chodidla Sure-flex, FP — postizena koncetina pii
pouziti chodidla Sure-flex, SZ — zdrava koncetina pfi pouziti chodidla SACH, SP — postiZzena
koncetina pfi pouziti chodidla SACH.

Pti statistickém porovnani jsme zkoumali maximalni odchylku COP v lateralnim

a medidlnim sméru od osy chodidla. Pfi pouziti obou typii chodidel jsme nalezli vyznamné
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rozdily mezi postizenou a zdravou koncetinou (p<0,01) v medidlnim sméru i v lateralnim
sméru. Mediolaterdlni odchylka je nejmensi na postizené koncetiné pii pouziti chodidla

Sure-flex.

5.1.6 Vyjadreni k hypotézam Hy, a H,

Hy;: Provedeni chiize se u osob s transtibidlni amputaci na postizené a nepostizené

koncetiné nelisi.

Vyznamny rozdil (p < 0,05) mezi zdravou a postizenou koncetinou jsme nalezli téméer
ve vSech zkoumanych parametrech (s vyjimkou Amax1, Rt7 a F average na pat€). Hypotézu

Hy; zamitame, provedeni chlize se na postizené a nepostizené konceting lisi.

Hy: Provedeni chlize se u osob s transtibidlni amputaci pti pouziti klasického chodidla

typu SACH a dynamického chodidla typu Sure-flex nelisi.

VnaSi studii jsme nalezli statisticky vyznamné rozdily piipouziti klasického
a dynamického chodidla v témét poloviné zkoumanych parametrGi v oblasti kinematické
i dynamické. Hypotézu Hy, zamitdme, provedeni chiize se pti pouziti klasického chodidla typu

SACH a dynamického chodidla typu Sure-flex lisi.
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5.2 Vliv nastaveni protetického chodidla a protézy

5.2.1 Casové parametry chiize p¥i raznych nastavenich protézy
a protetického chodidla

Primérné velikosti jednotlivych parametrii jsou uvedeny v tabulce 11, statisticky
vyznamné rozdily v tabulce 12. Trvani stojné (Stance) a Svihové faze (Swing) je na obou
koncetinach nejmensi pfi nastaveni do zvySené dorzalni flexe. Trvani Svihové faze se
pfi riznych nastavenich na postizené koncetiné vyznamné lisi a na zdravé koncetiné nelisi.
U trvani stojné faze jsme nalezli vyznamné rozdily mezi nastavenimi na zdravé i postizené
konceting. Rozdily se objevily zejména mezi nastavenim do dorzélni flexe a optimalnim
nastavenim. Pfi nastaveni protetického chodidla do zvySené dorzalni flexe bylo dosazeno
ze pti tomto nastaveni dochézi ke zrychleni chiize. To potvrzuje také vétsi frekvence kroku.

Je zajimavé, ze jediny vyznamny rozdil mezi zdravou a postiZzenou koncetinou (trvani

Svihové faze) jsme nalezli pfi optimalnim nastaveni.

Tabulka 11 Hodnoty ¢asovych parametrii pro jednotliva nastaveni

Nastaveni 1 Nastaveni 2 Nastaveni 3 Nastaveni 4 Nastaveni 5

Parametr Koncetina | Primér | SD | Primér | SD | Primér | SD | Pramér | SD | Primér | SD

Zdrava 66,1 [432| 654 | 3,36 65,7 3,71 654 | 3,72 65,7 |3,85

% Stance Postizena | 65,2 |3,82| 65,6 | 4,55 65,3 13,30 64,9 | 4,99 65,8 14,08

Zdrava 0,87 10,13] 0,85 | 0,15 0,86 |0,13| 0,85 | 0,15 0,83 0,12

Stance (s) Postizena | 0,86 |0,12| 0,85 | 0,15 0,85 10,121 0,85 | 0,16 0,84 0,12

Zdrava 0,44 10,05| 045 | 0,03 0,44 10,04| 045 | 0,05 0,43 0,04

Swing (s) Postizena | 0,46 |0,05| 0,44 | 0,06 0,45 10,04| 045 | 0,05 0,43 0,05

Frekvence(krok/min) 92,18 |8,88( 94,12 10,60 93,25 |9,29| 93,53 | 11,55 95,59 |9,55

Legenda pro tab. 11, 12: SD — smérodatna odchylka, Z x P — rozdil mezi zdravou a postizenou
konletinou, 1-5 — nastaveni 1-5, zI — zdrava koncetina pfi nastaveni 1, pl — postizend
koncetina pii nastaveni 1, % Stance — relativni trvani stojné faze, Stance — trvani stojné faze,

Swing — trvani §vihové faze, Frekvence — frekvence kroku.

Vzhledem k tomu, Ze relativni trvani Svihové faze ma ptimy vztah k relativnimu trvani
stojné faze (jejich soucet je roven 100 %), omezili jsme se pouze na druhy z téchto parametri.
U relativniho trvani stojné faze jsme nalezli minimum statisticky vyznamnych rozdill.

Relativni trvani stojné faze je na obou koncetindich nejmensi pii nastaveni chodidla

95



do zvysSené plantarni flexe. Na nepostizené koncetiné je nejveétsi pfi optimalnim nastaveni,

na postizené pii nastaveni do dorzalni flexe.

Tabulka 12 Statisticky vyznamné rozdily v ¢asovych parametrech mezi jednotlivymi

nastavenimi a mezi hodnotami na zdravé a postizen¢ koncetiné (p < 0,05)

Parametr Postizena Zdrava ZxP
% Stance 4<5 4<1

Stance 5<1 5<3,1

Swing 5<1,2,3,4; 2<4 Z1<P1
Frekvence 1<2,5

5.2.2 Analyza tlakovych sil na kontaktu chodidla s obuvi pri riznych

nastavenich protézy a protetického chodidla

Relativni doba kontaktu v danych oblastech (% Contact)

Ptehled hodnot parametru % Contact a statisticky vyznamnych rozdili je uveden
v tabulkach 13 a 14. Pfi vSech nastavenich je relativni doba kontaktu ve vSech sledovanych
oblastech vétsi na zdravé konceting.

Na postizené koncetin€é jsme nejvice rozdili v tomto parametru vzhledem k optimalnimu
nastaveni nalezli u nastaveni protetického chodidla do zvySené dorzalni flexe
(v 7 z8 sledovanych oblasti byl rozdil vyznamny). Na paté je relativni doba kontaktu
s podlozkou u tohoto nastaveni del§i, v oblasti metatarzi a palce je naopak kratsi.
Pti prodlouzeni protézy o 1 cm byla relativni doba zatizeni na postizené koncetin¢ vzhledem
k optimalnimu nastaveni krat$i na 1., 2. a 5. metatarzu.

Na zdravé koncetiné byla relativni doba kontaktu del$i v medialni ¢asti paty pfi nastaveni
protetického chodidla do dorzélni a plantarni flexe. V oblasti metatarzii jsme nejvice rozdilt
vzhledem k optiméalnimu nastaveni nalezli u nastaveni do zvySené dorzalni flexe (hodnoty

jsou vyssi).
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Tabulka 13 Hodnoty doby zatiZeni (% Contact) ve zkoumanych oblastech chodidla (protézy)

pro jednotliva nastaveni

% Contact Nastaveni 1 Nastaveni 2 Nastaveni 3 Nastaveni 4 Nastaveni 5
oblast | koncetina | primér | SD | primér | SD | primér| SD | primér | SD | primér | SD
postizena 56,4 2122 57,0 |17,82| 58,6 |18,57| 54,3 |23,07| 64,1 |18,07
MH zdrava 78,0 22,70 83,3 |16,92| 80,5 [21,29| 85,0 |18,77| 86,8 |17,52
postiZzena 542 119,84 57,9 |1823| 58,9 |16,33| 51,8 |2297| 63,1 |15,59
LH zdrava 83,6 22,69 872 |17,74( 82,9 |22,80| 88,0 |1891| 84,8 |20,68
postizena 81,9 |20,15| 87,0 |[1592| 744 [2830| 79,2 |2584| 67,5 |31,47
M5 zdrava 96,1 723 | 957 | 802 97,0 | 458 | 95,1 9,78 | 96,3 | 7,59
postizena 60,4 2690 60,8 [29,74 59,0 |3147| 58,8 |30,84| 58,7 |32,49
M4 zdrava 89,4 12,81 90,8 | 932 950 | 635 94,0 | 961 | 951 | 819
postiZzena 57,3 123,39 58,6 [2296( 55,6 |2421| 57,3 |25,18] 51,1 |25,50
M3 zdrava 85,4 | 1591 852 [20,65( 90,1 |13,09| 88,3 |16,14| 90,3 |14,08
postizena 60,9 [22,01| 52,6 [23,52| 49,8 |2191| 61,7 |23,40| 44,6 [19,93
M2 zdrava 80,9 | 18,61 84,7 16,53 86,5 |1505| 86,1 |14,16| 88,7 |[12,55
postizena 71,0 24,70 66,1 |27,06( 63,6 |2587| 74,8 |24,03| 61,0 |26,81
M1 zdrava 92,0 |11,87| 92,6 |13,31| 938 |10,33| 92,7 |12,82] 96,1 | 8,74
postizena 83,7 | 15,19 77,9 |16,86( 77,5 |19,29| 84,8 |12,88]| 69,8 |20,82
Tl zdrava 62,9 |31,35| 69,3 [2502| 67,8 |2520| 74,0 |2488| 77,9 |22,89

Legenda k tabulkam 13 — 22: SD — smérodatnd odchylka, MH — medialni

cast paty,

LH - laterdlni ¢ast paty, M1-M5 — 1. az 5. metatarsus, T1 — palec, Zx P — statisticky

vyznamny rozdil mezi zdravou a postiZzenou koncetinou, z — zdrava koncetina, p — postiZzena

koncetina.

Tabulka 14 Statisticky vyznamné rozdily v dobé zatiZzeni mezi jednotlivymi nastavenimi

a mezi hodnotami na zdravé a postizené konceting

Oblast Postizena Zdrava ZxP

MH 4,1,2<5 1<4,5 7>P (1,2,3,4,5)
LH 4<3,5; 1<5 7>P (1,2,3,4,5)
M35 5<3,4,1,2; 3<1,2 7>P (1,2,3,4,5)
M4 7>P (1,2,3,4,5)
M3 5<4,1,2 1,2<3.,5 7>P (1,2,3,4,5)
M2 5<2<1,4;3<1,4 1<5 7>P (1,2,3,4,5)
M1 5,3<1,4; 2<4 1<5 7>P (1,2,3,4,5)
Tl 5<3,2<4; 5<1 1<3,2<5; 1<4

Maximum tlaku (Pmax)

V oblastech paty a 3.-5. metatarzu je

pti vSech nastavenich (tabulky 15 a 16).

maximum tlaku vzdy vétsi na zdravé koncetiné

nastaveni do plantarni flexe, vét§i maximum tlaku na postizené konceting.
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Na postizené koncCetin€é jsme nalezli vzhledem k optimélnimu nastaveni minimum

vyznamnych rozdili. Od optimalniho nastaveni se nejvice liSilo nastaveni chodidla

do zvySené plantarni flexe, pii kterém bylo vyznamné mens$i maximum tlaku v oblasti

1. metatarzu a vétsi na palci.

Na medidlni casti paty zdravé koncCetiny bylo vétSi maximum tlaku vzhledem

k optimalnimu nastaveni pii nastavenich protetického chodidla do dorzalni a plantarni flexe.

Podobné¢ také v oblasti 1. metatarzu byly hodnoty maxima tlaku vétsi pii téchto nastavenich,

navic také v ptipad¢ prodlouzeni protézy.

Tabulka 15 Hodnoty maxima tlaku (Pmax) ve zkoumanych oblastech chodidla (protézy)

pro jednotliva nastaveni

Pmax Nastaveni 1 Nastaveni 2 Nastaveni 3 Nastaveni 4 Nastaveni 5
oblast | koncetina | primér | SD |primér| SD |[primér| SD | pramér| SD | primér | SD
postiZzena 15,0 10,21 13,8 | 6,40 13,9 | 6,33 13,6 | 7,39 16,5 | 9,12
MH zdrava 18,0 | 5,99 193 | 6,56 | 20,0 | 7,11 | 21,1 6,20 | 22,1 9,31
postiZzena 16,7 |13,96| 16,6 |13,64| 16,2 |1249]| 153 |[12,09| 18,0 |14,73
LH zdrava 18,1 6,27 19,2 | 6,90 194 | 6,99 | 20,1 6,96 | 20,1 8,01
postiZzena 5,5 4,16 5,2 5,07 5,2 4,96 4,9 4,36 4,5 4,30
M5 zdrava 12,2 |11,65| 10,8 | 7,92 12,8 | 5,81 10,7 | 6,23 10,6 | 7,30
postizena 6,7 5,19 6,2 6,40 6,6 6,66 6,2 6,13 5,5 5,47
M4 zdrava 12,1 5,57 10,8 | 5,46 12,9 | 591 11,3 | 4,80 11,1 5,24
postiZzena 9,3 5,87 8,5 5,93 8,3 6,25 7,8 5,47 7,7 6,00
M3 zdrava 12,4 | 5,87 12,2 | 6,82 13,7 | 7,11 12,6 | 5,46 12,4 | 5,76
postiZzena 12,5 | 7,39 11,1 6,38 10,8 | 5,91 10,8 | 6,76 11,8 | 7,52
M2 zdrava 12,6 | 5,58 13,0 | 5,44 14,3 | 5,20 13,9 | 5,08 13,2 | 4,68
postiZzena 10,6 | 5,26 9,6 5,24 9,3 4,76 8,6 4,64 10,3 | 4,72
M1 zdrava 12,7 | 5,06 142 | 6,12 15,5 | 6,21 17,0 | 7,66 16,2 | 8,20
postiZzena 12,6 | 6,32 14,6 | 8,77 12,4 | 6,03 15,8 | 9,54 14,0 | 6,73
Tl zdrava 8,5 6,04 9,7 6,15 9,0 5,74 9,3 5,48 9,1 6,05

Tabulka 16 Statisticky vyznamné rozdily v maximech tlaku mezi jednotlivymi nastavenimi

a mezi hodnotami na zdravé a postizené konceting

Oblast Postizena Zdrava ZxP

MH 1<4.,5 7>P (1,2,3,4,5)
LH 7>P (2,3,4,5)
M35 5<3 7>P (1,2,3,4,5)
M4 2,5,4<3 7>P (1,2,3,4,5)
M3 5<1 7>P (1,2,3,4,5)
M2 7>P (2,3,4)
M1 4<5,1 1,2<5,4; 1<3 P>7 (1,2,3,5)
Tl 3,1<2,4 P>7(1,2,3,4,5)
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Tlakovy impuls (Impulse)

Hodnoty tlakového impulsu jsou ve vSech zkoumanych oblastech vétsi na zdravé konceting

(tabulky 17 a 18).

Vyznamné rozdily v hodnotach tlakového impulsu na postizené koncetin¢ jsme vzhledem
k hodnotdm optimélniho nastaveni nalezli v oblastech 1. a 3. metatarzu u nastaveni
do zvysené dorzalni flexe a s prodlouzenou délkou protézy. V oblasti palce byl na postizené

konceting vétsi tlakovy impuls pfi nastaveni do plantarni flexe.

Tabulka 17 Hodnoty tlakového impulsu (Impulse) ve zkoumanych oblastech chodidla

(protézy) pro jednotliva nastaveni

Impulse nastaveni | nastaveni 2 nastaveni 3 nastaveni 4 nastaveni 5

oblast | koncetina | primér | SD | prumér | SD | primér | SD | pramér | SD | primér | SD
postizena 3,0 2,57 2,7 1,76 3,0 1,97 2,7 2,05 4,1 2,88

MH zdrava 5,6 4,18 6,6 3,79 5,4 3,17 7,1 4,12 6,6 3,80
postizena 3,5 3,22 3,3 2,81 3,6 3,10 3,1 2,41 43 3,68

LH zdrava 5,4 3,19 6,2 3,10 5,1 2,60 6,4 3,29 6,0 3,30
postizena 1,7 1,48 1,5 1,66 1,6 1,58 1,5 1,48 1,2 1,43

M5 zdrava 4,7 4,31 4,1 2,95 4,5 2,02 4,3 2,46 3,9 2,46
postizena 1,7 1,54 1,6 1,84 1,7 1,95 1,8 2,13 1,3 1,47

M4 zdrava 4,7 2,62 4,2 2,32 5,0 2,57 4,7 2,55 4,3 2,29
postizena 2,4 1,84 2,1 1,76 1,9 1,83 2,1 1,78 1,8 1,64

M3 zdrava 4,5 2,50 4,4 2,74 4,9 2,85 4,9 2,77 4,5 2,42
postizena 3,4 2,39 2,8 2,54 2,4 1,96 3,2 2,65 2,8 2,55

M2 zdrava 4,2 2,37 4,3 2,35 4,8 2,15 5,1 2,50 4,8 2,28
postizena 3,5 2,63 2,8 2,62 2,6 2,52 2,8 2,58 2,7 2,37

M1 zdrava 4,2 2,01 4,8 2,63 5,0 2,19 6,0 3,12 6,0 3,45
postizena 2,5 1,41 2,7 2,04 2,4 1,98 3,4 2,10 2,5 1,79

Tl zdrava 2,4 2,20 2,6 2,18 2,5 2,27 3,0 2,26 2,8 2,18

Tabulka 18 Statisticky vyznamné rozdily v tlakovém impulsu mezi jednotlivymi nastavenimi

a mezi hodnotami na zdravé a postizené konceting

Oblast Postizena Zdrava ZxP

MH 4,2<5 3,1<2,5,4 7>P (1,2,3,4,5)
LH 4<5 3>24 7Z>P (1,2,34,5)
M5 5<1 Z>P (1,2,3,4,5)
M4 2,5<3 7>P (1,2,3,4,5)
M3 5<1 7>P (1,2,3,4,5)
M2 3<1 1<4 7Z>P (1,2,34,5)
M1 3,5<1 1<3<5,4;2<54 7Z>P (1,2,34,5)
T1 3,1,5,2<4
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V hodnotach tlakového impulsu na zdravé koncetiné jsme vzhledem k hodnotdm
pfi optimalnim nastaveni nalezli nejvice rozdilli u nastaveni chodidla do zvySené plantarni
flexe (zatiZzeni je v&t$i na medidlni Casti paty, na 1. a 2. metatarzu) a nastaveni chodidla
do zvySené dorzalni flexe (zatizeni je vétSi na medidlni Casti paty a 1. metatarzu a mensi
na 5. metatarzu). Medialni ¢ast paty a 1. metatarzus jsou oblasti, kde jsou hodnoty tlakového

impulsu zvySené vzhledem k optimalnimu nastaveni u tfech nastaveni.

Rychlost zatiZeni (Load rate)

V oblasti paty (medidlni i laterdlni Cast) je s vyjimkou jednoho piipadu (nastaveni
do plantarni flexe, lateralni cast paty) vzdy rychlost zatizeni véEtSi na zdravé konceting
(tabulky 19 a 20). Naopak v oblasti 1. a 2. metatarzu je rychlost zatizeni na postizené
konceting vétsi.

V oblasti paty na postizené koncetiné jsme vliv riizného nastaveni protézy nebo
protetického chodidla neprokazali. V oblasti metatarzii se od hodnot optimélniho nastaveni
li§i nejvice nastaveni do dorzalni flexe. Rychlost zatizeni je pifi tomto nastaveni véEtsi

na 1. ,2. a 3. metatarzu a na palci a mensi na 5. metatarzu.

Tabulka 19 Hodnoty rychlosti zatizeni (Load rate) ve zkoumanych oblastech chodidla

(protézy) pro jednotliva nastaveni

Load rate nastaveni 1 nastaveni 2 nastaveni 3 nastaveni 4 nastaveni 5

oblast | koncCetina | primér | SD | prumér | SD | primér | SD | primér | SD | primér | SD
postizena 0,25 10,13] 029 |05 034 |058] 0,28 |020| 0,35 |04l

MH zdrava 0,43 0,31 049 1033] 0,74 |0,73| 047 ]0,27] 0,62 |0,53
postiZzena 0,29 |0,16] 034 [020| 037 0,50 0,41 0,381 0,32 |0,24

LH zdrava 0,52 1045] 0,55 (045 0,75 0,731 049 (035 0,71 |0,74
postiZzena 0,06 10,07] 0,06 (009 0,03 |0,12] 0,06 |0,05| 0,02 |0,11

M5 zdrava 0,07 10,06 0,06 [005| 0,100 |0,07| 0,07 |0,05] 0,09 |0,23
postizena 0,06 10,06 0,05 (0,09 0,05 0,09 0,09 |0,04| 0,07 |0,09

M4 zdrava 0,08 10,09 0,06 [006| 0,09 |0,07] 0,07 |0,06] 0,06 |0,05
postiZzena 0,06 |10,07] 0,07 005 0,07 |0,05] 0,06 |0,06| 0,08 |0,08

M3 zdrava 0,07 10,09] 0,06 [005| 0,07 ]0,05]| 0,06 |005f 0,07 |0,06
postiZzena 0,07 10,06] 0,08 [0,09| 0,09 |0,05| 0,07 |006| 0,10 |0,10

M2 zdrava 0,06 10,04] 0,05 [003| 0,06 |0,04]| 0,06 |0,04| 0,06 |0,04
postiZzena 0,07 10,04 0,07 [0,07| 0,08 |0,07| 0,10 |0,11 0,10 0,07

M1 zdrava 0,04 10,02] 0,04 (002 0,04 ]0,02]| 0,05 |0,03| 0,05 |0,02
postiZzena 0,03 10,02] 0,03 [0,02| 0,03 |0,02| 0,03 |0,02f 0,04 |0,02

TI zdrava 0,04 10,02] 0,03 (002 0,03 ]0,02]| 0,03 |0,02| 0,03 |0,02
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Tabulka 20 Statisticky vyznamné rozdily v rychlosti zatizeni mezi jednotlivymi nastavenimi

a mezi hodnotami na zdravé a postizené koncetiné

Oblast Postizena Zdrava ZxP
MH 1,2,4<3<5 Z>P (1,2,3,4,5)
LH 4,12<53 7>P (1,2,3,5)
M5 5<1,2 7>P (3,5)
M4 3,2,1<4 2<3 Z>P (1,3); P>Z (4)
M3 1,4<5 Z>P (1); P>Z (5)
M2 4,1<5 P>Z (1,2,3,5)
MI 1,2<4,5; 3<5 P>7 (1,2,3,4,5)
Tl 1,3,4<5; 1<2 7>P (1)

Na zdravé koncetiny jsme nalezli rozdily vzhledem k optimdlnimu nastaveni pouze
na paté. Rychlost zatiZeni je v obou Castech paty vétsi pfi nastaveni protetick¢ho chodidla

do zvysené dorzélni flexe a pii prodlouzeni protézy.

Relativni zatiZeni jednotlivych ¢asti chodidla (Comp)

S vyjimkou nastaveni do dorzélni flexe, je pfi vSech nastavenich v medialni Casti paty veétsi
zatizeni na zdravé koncetiné a v laterdlni ¢asti veétsi na postizené koncetiné (tabulky 21 a 22).
Témér u vSech nastaveni je také vétsi zatizeni na zdravé koncetiné na 4. a 5. metatarzu a vétsi

na postizené koncetin€ na 1. a 2. metatarzu.

Tabulka 21 Hodnoty realtivniho rozlozeni zatizeni (Comp) ve zkoumanych oblastech

chodidla (protézy) pro jednotliva nastaveni

Comp nastaveni | nastaveni 2 nastaveni 3 nastaveni 4 nastaveni 5
oblast | koncetina | primér | SD | primér | SD |primér| SD | primér | SD | primér | SD
postizena 48,1 | 8,63 | 479 | 845 | 48,1 | 815 47,2 10,84 49,9 | 899
MH zdrava 51,5 | 6,52 | 519 | 453 | 51,8 | 529 | 534 | 503 52,0 | 533
postizena 51,9 | 8,63 52,1 |845 [ 519 |815] 52,8 110,84 50,1 | 8,99
LH zdrava 48,5 | 6,52 | 48,1 | 453 | 482 | 529 | 46,6 | 5,03 [ 48,0 | 533
postizena 13,7 | 14,05 13,1 |13,46| 134 |1480| 13,8 |13,77| 10,9 |11,48
M5 zdrava 18,5 [ 922 | 183 | 840 | 18,1 | 548 | 16,6 | 6,74 | 16,3 | 6,92
postizena 144 [10,17| 13,1 [10,99] 13,2 |10,87| 14,6 [1222| 11,5 | 9,66
M4 zdrava 20,6 | 5,16 | 185 | 528 | 194 | 498 | 178 | 496 | 17,7 | 5,72
postizena 19,0 | 733 | 188 [943 | 179 |872 ] 18,6 | 833 [ 17,0 | 9,31
M3 zdrava 203 | 509 195 | 6,16 | 194 | 493 | 19,0 | 516 | 19,1 | 5,10
postizena 254 110,28 27,2 [10,61] 26,6 | 925 | 26,5 |12,58| 294 |11,36
M2 zdrava 20,6 | 692 | 20,7 |569 ] 21,0 | 478 | 21,3 | 489 | 21,5 | 5,01
postizena 27,5 19,72 27,9 [20,22] 28,8 |21,63]| 26,5 |2237| 31,2 [21,45
M1 zdrava 20,0 | 8,02 23,0 |929 | 22,1 |943 | 252 | 9,79 | 254 |11,01

Poznamka. Pro oblast T1 hodnotu parametru Comp neanalyzujeme.
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Tabulka 22 Statisticky vyznamné rozdily v relativnim rozlozeni zatizeni mezi jednotlivymi

nastavenimi a mezi hodnotami na zdravé a postizené koncetiné

Oblast Postizena Zdrava ZxP

MH 4,2<5 7>P (1,2,3,4)
LH 4,2<5 P>Z (1,2,3,4)
M5 7>P (1,2,3,5)
M4 5<1,4 5,4<1 7Z>P (1,2,3,4,5)
M3 7>P (5)
M2 1,4,3<5 P>7 (1,2,3,4,5)
MI 1,4,3<5 P>7Z (1,2,3,4,5)

Na postizené¢ koncetiné se hodnota parametru Comp 1iSi od hodnot pii optimalnim
nastaveni pouze pfi nastaveni protetického chodidla do dorzalni flexe. V¢Etsi zatizeni
na postizené koncetin€ je pro toto nastaveni na 1. a 2. metatarzu a mensi na 4. metatarzu.

Na zdravé koncetiné jsme nalezli vyznamny rozdil mezi parametry pouze v oblasti
4. metatarzu. Hodnota parametru Comp je pfi nastaveni protetického chodidla do plantarni

a dorzalni flexe mensi nez pfi optimalnim nastaveni.

5.2.3 Vyjadreni k hypotéze Hy;

Hy3: Nastaveni protetického chodidla u osob s transtibidlni amputaci neovliviiuje zpiisob

zatizeni sledovanych oblasti chodidla v obuvi pfi chiizi.

Rozdily ovlivnéné nastavenim protézy a protetického chodidla jsme naletli v casovych
i tlakovych parametrech. Vliv nastaveni se neprojevil v parametrech % Stance, Frekvence
kroku a Comp. Nejvétsi Cetnost rozdili ve sledovanych parametrech byla na paté
a v oblastech 1. a 2. metatarzu. Hypotézu Hy; zamitdme, nastaveni protézy a protetického

chodidla u osob s transtibialni amputaci ovliviiuje zpiisob zatizeni chodidla pii chizi.
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5.3 Analyza tlakovych sil v liZku protézy

Hodnoty tlaku v protetickém ltzku jsou nejvétsi na predni strané pahylu. Z tohoto diivodu

jsme se zam¢étili na anteriorni ¢ast lazka. Uvedené vysledky se tykaji pouze této oblasti.

5.3.1 Tlaky v lizku protézy pri chizi

Na zacatku oporové faze dochazi k rychlému ptesunu zatizeni (COP* — plsobisté reakéni
sily dané oblasti) od proximalniho k distdlnimu konci méfené oblasti (ptiblizn€ do 9 % doby
trvani stojné faze), kde zaCind nartstat tlak mezi lizkem a pahylem. Po zastaveni pohybu
COP* k distalnimu okraji segmentu (21 %) nasleduje posun s mens$im rozsahem pohybu
ve sméru proximalnim, zatizeni distalni a proximalni casti se vyrovnava. Tato situace
pretrvava priblizné do 63 % doby stojné faze. Ukonceni celého pohybu lze rozdélit
na pomalejs$i (do 86 %) a rychlejsi cast, kdy v zavéru oporové faze dochéazi velice rychle
k poklesu zatizeni. Trajektorie COP* pti chlzi (vice kroki) a rozlozeni tlaku v priabéhu
jednoho kroku jsou znazornény na obrazku 25. Kiivka zavislosti velikosti tlaku na case
v pribé¢hu kroku je pro proximdalni i distdlni ¢ast dvouvrcholova, s vétSimi hodnotami

v proximalni ¢asti a na zacatku stojné faze.

Obrazek 25 Trajektorie COP* a rozloZeni tlakl — chlize, frontalni ¢ast protetického lizka
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5.3.2 Tlaky v lizku protézy pri chtzi do schodii a ze schodii

Pii chiizi do schodi je rychlost presunu COP* na zacatku zatiZzeni mensi nez pii chiizi.
Tlak jsme v této fazi pohybu zaznamenali pouze v distalni ¢asti segmentu. Posun tlaku k jeho
proximalni casti je ukoncen asi ve 46 % trvani stojné faze. V této Casti kroku dochézi
k zastaveni pohybu COP* (56 %) a k mirnému posunu zpét k distalni ¢asti (96 %). Velikost
tlaku se pro proximalni i distalni ¢ast vyrovnava. Nasleduje rychly posun k proximalnimu
konci pahylu protetické koncetiny, srychlym poklesem tlaku. Zatizeni distalni ¢asti je
vyznamné vEtsi na zacatku stojné faze, v dalSim pribehu pohybu se velikost tlaku v distalni
a proximalni ¢asti snizuje a vyrovnava.

Pfi chiizi ze schodii je posun COP* od distalniho konce ke stiedu métici plochy rychly,
s vyraznym zpomalenim v oblasti stiedu (22 %). Dochézi k zastaveni pohybu a k minimalnim
vychylkam, tento zplisob zatizeni vyrazné piesahuje ptes prvni polovinu doby trvani stojné
faze (76 %). V dalSim pribéhu zatiZzeni se smér pohybu méni, rozsah zmén je v§ak minimalni,
hodnota tlaku je nizka. Pohyb COP* je ukoncen rychlym posunem k proximalni c¢asti

segmentu. Velikost tlaku je v celém prubchu pohybu vétsi v proximalni ¢asti pahylu.
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6 Diskuse

6.1 Rozdily mezi parametry krokového cyklu na zdravé

a postiZené koncetiné

6.1.1 Casovéprostorové parametry na zdravé a postizené konéetiné
pri chiizi

Absolutni hodnoty ¢asovych parametrii jsou ovlivnény rychlosti chiize. Pro srovnavani
zdravé a postizené koncetiny nema sledovani frekvence chize prakticky vyznam, a proto ji
v této Casti nediskutujeme.

Doba trvani stojné faze je delsi a Svihové faze kratsi u zdravé koncetiny. Ke stejnému
zavéru dosla tfada autorti (Bateni & Olney, 2002; Macfarlane, Nielsen, Shurr & Meier, 1991;
Sanderson & Martin, 1997). Osoby s postizenim jedné koncetiny maji tendenci tuto koncetinu
zatézovat méné, coz se projevuje ve zkraceni stojné a prodlouzeni Svihové faze. Ke zkraceni
stojné faze na postizené koncetin¢ dochazi v jejim zavéru mezi uderem paty zdravé koncetiny
a odrazem palce postizené¢ koncetiny (Macfarlane, Nielsen, Shurr & Meier, 1991).
K podobnému zavéru jsme dosli také v nasi studii. Akceleracni faze byla na postizené strané
kratsi.

U zdravé koncetiny dochdzi k diivéjSimu pocatecnimu kontaktu, ktery zkracuje cas
jednooporové faze postizené koncetiny. Macfarlane, Nielsen, Shurr a Meier (1991) uvadi,
ze faze pocatecniho Svihu je del$i pro postizenou koncetinu. Z toho vyplyva, Ze po tderu paty
postizené koncetiny dochazi rychleji k pfenosu hmotnosti na nepostizenou koncetinu
a k rychlejsimu odpoutani postizené koncetiny od podlozky. Postizena koncetina se pak déle
dostava do stfedniho Svihu.

Na zdravé koncetiné¢ nastavaji maximalni hodnoty anteroposteriorni i vertikalni slozky
reakéni sily v brzdici fazi (t4, t6) diive a v akceleracni fazi (t5, t8) pozd¢ji. Tato zjiSténi nas
informuji o tom, ze na zdravé koncetiné je zatizeni koncetiny dynamictéjsi s rychlejSim
narastem a poklesem maximalnim hodnot.

Zména v Casovych parametrech krokového cyklu souvisi také s prodlouzenim kroku
na postizené koncetiné (Smidt, 1990). Tedy delsi trvani Svihové faze na postizené strané¢ ma

za nasledek prodlouzeni kroku na této stran¢.
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D¢élka kroku na postizené strané je delSi nez na nepostizené. Délka dvojkroku je vzhledem
ke zdravé populaci u osob s amputaci mensi nez u zdravé populace (Powers, Rao & Perry,
1998).

Ptirozena rychlost chiize osob samputaci je také mensi nez primérné hodnoty této

rychlosti u zdravé populace (Powers, Rao & Perry, 1998).
6.1.2 Uhlové parametry na zdravé a postiZzené konéetiné p¥i chiizi

Hlezenni kloub (proteticky kotnik)

Moznost plantarni a dorzalni flexe je na postizené koncetin€ ovlivnéna tim, zda je
protetické chodidlo s kloubem nebo bez kloubu. I u chodidel bez kloubu je urcity stupen
pohybu do plantarni a dorzalni flexe mozny. To je pfisuzovano stlaceni elastickych casti
chodidla, zejména jeho predni ¢asti (Bateni & Olney, 2002).

Rozsah pohybu v kotniku na postizené koncetin€ je ovlivnén typem chodidla. Kromé
rozdilu v rozsahu pohybu hlezenniho kloubu mezi zdravou a postiZenou koncetinou mizeme
nalézt nékteré diference také vzhledem ke zdravé populaci. Na nepostizené koncetiné je
vzhledem ke zdravé populaci vétsi rozsah thlu v hlezennim kloubu (Nolan & Lees, 2000),
Dlvodem muze byt, Ze hlezenni kloub nepostizené koncetiny je vice vyuzivan diky
limitovanému pohybu kotniku na protetické koncetin€. Nolan & Lees (2000) povazuji vetsi
rozsah pohybu v hlezennim kloubu na nepostizené¢ koncetin€ za jeden z mechanismi u vysoce
aktivnich osob, ktery kompenzuje ztratu jednoho nebo vice kloubil na postizené stran¢.

Velikost prvniho maxima plantarni flexe, které nastava ve stadiu zatézovani, se v nasi
studii nelisila. K plantarni flexi dochdzi v okamziku, kdy se celé chodidlo dostavéa do kontaktu
s podlozkou. Bérec je v tomto okamziku jesté za vertikalou. Dosazeni faze plného kontaktu
chodidla s podlozkou ovliviiuje stabilitu na po¢atku stojné faze krokového cyklu.

Dorzalni flexe, ktera nastava pfi uderu paty kontralateralni koncetiny, ovlivituje stabilitu
v zavéru stojné faze nezbytnou pro optimalni rovnovahu a pfesun na druhou koncetinu (Barth,
Shumacher & Thomas, 1992). Hodnota dorzalni flexe byla vyznamné mensi pii pouziti
klasického typu chodidla. Z toho vyplyva vétsi stabilita na postizené konceting, kterd vSak
nemusi byt zddouci pro vSechny osoby s amputaci. Pro osoby s vétsi aktivitou je niz§i mira
dorzalni flexe limitem v pohybu vétsi rychlosti.

Absence plantarnich flexorii na postizené koncetiné se neprojevila. Podle nékterych autort
(Sanderson & Martin, 1997) pravé v této fazi nastdva v pohybu hlezenniho kloubu nejvétsi

rozdil. U koncetiny s protézou byla plantarni flexe mensi vzhledem k nepostizené konceting.
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Kolenni kloub

Rozsah pohybu v kolennim kloubu byl vnasi studii vétSi na postizené konceting,
avSak rozdil byl vyznamny pouze pii pouziti chodidla SACH. Tento rozdil souvisi zejména
s maximalni flexi v kolennim kloubu ve §vihové fazi krokového cyklu.

Maximum flexe v koleni v pocatku stojné faze je vzhledem ke zdravé populaci mensi
(Perry, Boyd, Rao & Mulroy, 1997; Powers, Rao & Perry, 1998) a nastava pozd¢ji (Powers,
Rao & Perry, 1998). Divodem je, ze protetick¢é chodidlo neprodukuje kontrolovanou
plantarni flexi dosaZenou pomoci pfirozené excentrické kontrakce dorzalnich flexort
(Edelstein, 1990). Nedostatecna flexe v kolennim kloubu na zacatku stojné faze ma pficinu
také v umisténi pisobisté reakc¢ni sily podlozky. Na postizené konceting je pusobisté umisténo
vice vepredu (Edelstein, 1990). V prvnich dvou tfetinach stojné faze ma stehno vice vertikalni
orientaci, ¢imZ je kolenni kloub na amputované koncetiné ve vétsi extenzi. Tato orientace
muze redukovat pozadavky na svalstvo potiebné k predchdzeni urazi kolene (Sanderson
& Martin, 1997).

Ve stojné fazi je krom¢ mensi flexe v koleni postizené koncetiny vzhledem k nepostizené
koncetin¢ 1 zdravé populaci také menSi moment sily v kolenim kloubu, coz je ovlivnéno
funkci extenzorii kolene, které u zdravé koncetiny zajist'uji kontrolu flexe v koleni (Powers,
Rao & Perry, 1998). U postizené koncetiny je napéti téchto svalii tlumeno, aby nedoslo
k nadmérnému zatézovani pahylu (Sanderson & Martin, 1997).

Na nepostizené koncetiné se objevuji behem zacatku stojné faze vyssi hodnoty flexe
v koleni vzhledem ke zdravé populaci. Divodem miize byt, ze timto mechanismem dochazi
k poskytnuti kompenzacni energetick¢ vyhody pro zvyseni spotieby energie v obdobi mezi
15 % az 25 % krokového cyklu (Bateni & Olney, 2002).

Flexe v kolennim kloubu ve $vihové fazi byla v nasi studii vysSsi na postizené konceting.
Maxima flexe je dosaZeno v pocateénim Svihu, kdy Svihova koncetina miji stojnou. Osoby

s amputaci vice zvedaji postizenou koncetinu, aby zabranily moznému zakopnuti.

Kycelni kloub

Celkovy rozsah pohybu kycelniho kloubu se na postizené a nepostizené koncetiné nelisi,
avSak nalezli jsme zde velké rozdily v maximalni flexi a maximalni extenzi.

Maximalni flexe v ky¢li byla v nasi studii u postizené koncetiny vétsi nez u zdravé. Bateni
a Olney (2002) nalezli rozdil také vzhledem ke zdravé populaci. Tato zvysend flexe je
pfisuzovana tendenci amputovanych osob prodluzovat jejich délku kroku na protetické strané

(Mizuno, Aoyama, Nakajima, Kasahara & Takami, 1992; Sanders, 1986). ZvysSena flexe
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v ky€li mize byt také disledkem mirného naklonéni postavy, protoze uzivatelé protéz jsou si

2%

(Bateni & Olney, 2002).

Na postizené koncetiné dochazi u osob s amputaci k mensi extenzi v kycelnim kloubu
na konci stojné faze, coz souvisi snemoznosti provést plnou plantarni flexi kotniku
souviset s tendenci osob s amputaci zvétSovat délku kroku na postizené strané. Osoby

s amputaci nevyuzivaji zavér stojné faze k aktivnimu odslapu z protézy, ale pasivnéji prenasi

Vvoev

6.1.3 Reakc¢ni sila a impulsy sily na zdravé a postizené koncetiné pri chiizi

Maximalni hodnoty anteroposteriorni slozky byly pro protetickou koncetinu mensi nez pro
nepostizenou v brzdici 1 akceleracni fazi. K podobnym zavérim dosli Mizuno, Aoyama,
Nakajima, Kasahara a Takami (1992). Totéz plati také také vzhledem ke zdravé populaci
(Menard & Murray, 1989; Sanderson & Martin, 1997). Niz8i hodnoty byly zjistény také
pfi pouziti dynamickych chodidel jako jsou Flex Foot nebo Seattle Lite (Menard, McBride,
Sanderson & Murray, 1992). Spolu s vice vertikdlnim postavenim protetické dolni koncetiny
tyto hodnoty ukazuji, Ze osoby s amputaci pfizplisobuji jejich drzeni téla tak, aby redukovali
zatizeni postizené koncetiny (Sanderson & Martin, 1997). Pfi zvySeni rychlosti chiize se
rozdily mezi maximalnimi hodnotami anteroposteriorni slozky postizené koncetiny
a nepostizené koncetiny zvysuji (Sanderson & Martin, 1997).

Velikost prvniho maxima vertikalni slozky se pro postiZenou a nepostizenou koncetinu
ipro koncetiny zdravé populace pohybuje piiblizné od 104 % do 120-125 % télesné
hmotnosti (Sanderson & Martin, 1997). Ve velikosti tohoto parametru autofi nenalezli
vyznamny rozdil mezi postizenou a nepostizenou koncetinou ani vzhledem ke zdravé
populaci. V naSem vyzkumu se hodnoty liSily pouze pro chodidlo typu SACH. To signalizuje,
ze velikost tohoto parametru je ovlivnéna typem chodidla. Nolan et al. (2003) nalezli vyssi
hodnotu prvniho maxima vertikalni slozky reakéni sily na nepostizené koncetiné u vysoce
aktivnich osob.

Objevuje se zde tendence strméjSiho nartstu vertikdlni slozky na zacatku stojné faze
u nepostizené koncetiny. Na postizené koncetiné dochazi k nartstu vertikdlni slozky
do maxima zatizeni postupnéji (Janura, Svoboda & Elfmark, 2005; Menard & Murray, 1989;
Sanderson & Martin, 1997). Vliv na strmost narastu této slozky mé typ protetického chodidla.
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Hodnoty ziskané pii pouziti dynamického typu chodidla se vice blizi tdajim ziskanym
na zdravé koncetiné (Janura, Svoboda & Elfmark, 2005).

Druhé maximum této slozky bylo v nasi studii opét mensi pro postizenou koncetinu. Tento
rozdil je pii vyssi rychlosti jesté vyraznéjsi (Sanderson & Martin, 1997). Minimalni zména
druhého maxima vertikélni slozky spole¢né s omezenym nartstem akceleratni cCasti
anteroposteriorni slozky pfi zvysené rychlosti ukazuje, ze osoby s amputaci nejsou schopny
efektivné prizpasobit propulzni (hnaci) silu na postizené strané. To je zplsobeno tim,
ze nemohou ovlivnit plantarni flekéni moment (Sanderson & Martin, 1997). Druhé maximum
vertikalni slozky reak¢ni sily je mens$i nez u kontrolni skupiny na zdravé i1 postizené stran¢,
avSak impuls sily ve fazi propulze je na nepostizené koncetin¢ vzhledem ke zdravé populaci
vétsi (Menard, McBride, Sanderson & Murray, 1992). Zatimco na nepostizené strané je
zatizeni vétsi v zavéru stojné faze, kdy dochazi ke zvedani paty, na postizené je vEtsi zatizeni
pied timto okamzikem (Menard & Murray, 1989). Dynamicnost pohybu s vyznamnéj$im
sttidanim minima a maxima je vétsi na zdravé koncetin€ (Janura, Svoboda & Elfmark, 2005).
Mensi dynamika v zatizeni postizené koncetiny vyplyvéd také z vysledki studie Mizuno,
Aoyama, Nakajima, Kasahara & Takami (1992). Rozdil mezi maximy a lokdlnim minimem
(v mezistoji a koncovém stoji) vertikdlni slozky reakcéni sily je na postizené koncetiné
vyznamn¢ mens$i neZ na nepostiZzené i vzhledem ke zdravé populaci.

Béhem prvnich 10 % stojné faze je na zdravé koncetiné vétSi hodnota mediolateralni
slozky reakéni sily podlozky. V dal§im prabéhu stojné faze krokového cyklu se objevuji dve
pozitivni maxima rozdilu mezi protetickou a zdravou koncetinou, na protetické koncetiné
nabyva mediolateralni slozka reak¢ni sily vétsich hodnot (Menard & Murray, 1989).

Hodnoty impulst v anteroposteriornim sméru souvisi s niz§i hodnotou anteroposteriorni
slozky reakéni sily. ZvySeny vertikalni impuls se potvrdil pouze v akceleracni fazi
s chodidlem typu SACH. Celkovy impuls je na nepostizené stran¢ véEtSi ve srovnani
s postizenou koncetinou i zdravou populaci, coz je zplisobeno vét§im zatizenim této koncetiny
(Nolan et al., 2003). To samo o sob& nemusi byt nezadouci. ZvySenou pozornost v§ak musime

vénovat tomu, aby nedochazelo k preté¢zovani zdravé koncetiny.
6.1.4 Analyza tlakovych sil na kontaktu chodidla s podlozkou na zdravé
a postizené koncetiné pri chuzi

Procentualni délka zatizeni v jednotlivych oblastech (pata, stfedonoZzi, ptrednozi) byla

v nasi studii vétsi na zdravé koncetin€ pro oba typy protetickych chodidel. To je dano
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konstrukci protetickych chodidel. Pfestoze se v soucasné dob¢ vyrabéji z pruznych materiald,
nemohou poskytnout tak plynuly odval jako zdravé koncetina.

Maximalni a primérna sila se na paté¢ a pfednozi mezi postizenou a nepostizenou
koncetinou nelisi. Jediny rozdil existuje v stfedonozi pii pouziti chodidla SACH. Vyrazné
vetsi je maximalni 1 priimérnd sila na postizené konceting.

U koncetiny s protézou dochazi na zacatku kontaktu paty k pomalejSimu narastu sily.
Velikost maxima se vSak neliS§i. K podobnému zavéru dosli také Van Gheluwe a Nelen
(1999). Na zdravé koncetiné nastadva maximum zatizeni v patni Casti diive, a v prednozi
pozdéji.

Rozdilna velikost odchylky COP v medidlnim i lateralnim sméru je déna absenci svall
nohy na postizené koncetin€. I mensi vychyleni COP pfi chiizi na konceting s protézou mtize
mit za nasledek naruseni rovnovahy a stability. V oblasti pfednozi se na postizené konceting
zatizeni piesouva vice centraln¢ (Van Gheluwe & Nelen, 1999).

Intraindividualni variabilita ¢asovych parametri byla vétsi u zdravé koncetiny. Provedeni
chiize na postizené konceting€, které pacient vyuziva, se tedy jevi stabilnéjsi. Pokud by mélo
provedeni chlize pfinést nestabilni podminky, zdrava koncetina je schopna pomoci
kompenzacnich mechanismt nevyhodnou situaci zvratit, zatimco na postizené koncetin€ jsou
tyto moznosti omezené.

Data z tlakovych ploSin mohou byt vyuzita i v kinematice. Hagman, Ulicevic, van de Ven
a van Eijndhoven (2001) vyuzili data z méfeni tlakii k vytvofeni modelu, ktery mutze byt
vyuzit k odvozeni pozice a orientace kalkanea od uderu paty az do faze plného chodidla

na podloZzce.
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6.2 Vliv typu protetického chodidla

Pro vyrobu protetickych soucasti jsou vyuzivany nové materidly a s tim se rozsitila také
nabidka konstruk¢ni typi protetickych chodidel. Pro protetika a 1¢kafe je mnohem t€z8i vybrat
chodidlo, které je nejvhodnéjsi pro konkrétni osobu s amputaci (Barth, Shumacher & Thomas,
1992). Biomechanicka analyza chlize je jednim z néstrojii, ktery mize ve vybéru jednotlivych
chodidel pro dané skupiny pacienti pomoci.

Problém vybéru protetického chodidla se snazi teSit fada studii. Cortes, Viosca, Hoyos,
Prat a Sanchez-Lacuesta (1997) provedli kovarianéni analyzu, kterd ukézala, ze faktory, které
ovliviiuji nejvice chizi, jsou: rychlost chiize, koncetina (zdrava, postizend), interindividualni

variabilita a typ chodidla.

6.2.1 Casovéprostorové parametry p¥i pouZiti riznych typa protetickych

chodidel

Vliv typu protetického chodidla se neprojevil v celkové dobé¢ stojné faze a tedy rychlost
(frekvence) chlize se pfi pouziti téchto chodidel také neliSila. Podle nékterych autori (Barth,
Shumacher & Thomas, 1992; Macfarlane, Nielsen, Shurr & Meier, 1991; Nielsen, Shurr,
Golden & Meier, 1989) maji osoby samputaci pifi chizi s klasickym typem chodidla
ve srovnani s dynamickymi chodidly nizsi pfirozenou rychlost chiize. Osoby s amputaci, které
chtgji chodit rychleji, vétSinou preferuji dynamicky typ chodidla (Barth, Shumacher
& Thomas, 1992; Nielsen, Shurr, Golden & Meier, 1989).

Typ chodidla mize ovliviiovat délku kroku, ale zavéry rGznych autort se liSi. Podle
Macfarlane, Nielsen, Shurr a Meier (1991) ma typ chodidla maly vliv na délku kroku
postizené koncetiny, avSak délka kroku na nepostizené koncetin€ je vyznamné vétsi
pfi pouziti dynamického typu. U osob s traumatickou amputaci byla pifi pouziti chodidel
Flex-Walk a SAFE Il vyznamné delsi a pii pouziti chodidla SACH vyznamné krat$i délka
kroku na zdravé koncetin¢ (Barth, Shumacher & Thomas, 1992). Schmalz, Blumentritt
a Jarasch (2002) nenalezli statisticky vyznamné rozdily v rychlosti chiize a délce kroku mezi
5 typy protetickych chodidel (1S71, 1D10, 1D25, 1C40 — Otto Bock; Flex Walk II — Flex
Foot).

V nasi studii jsme zjistili, Ze na postizené koncetiné pii pouziti dynamického chodidla
dochazi dfive k dosazeni maxima anteroposteriorni slozky reak¢ni sily, ¢imz se vice blizi
hodnotam nepostizené koncetiny. K podobnym zavérim dosli také Schneider, Hart, Zernicke,

Setoguchi a Oppenheim (1993). Pti pouziti dynamického typu protetického chodidla naméfili
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vetsi absorpei energie v okamziku kontaktu s podlozkou, kterda se projevila v rychlejsSim
dosazeni maxima anteroposteriorni slozky reakéni sily v brzdici fazi.

Nulova hodnota sily (konec brzdici, zaCatek akceleracni faze) nastdvd s dynamickym
typem chodidla pozdéji. S klasickym typem chodidla osoby s amputaci potiebuji vice Casu
na provedeni akceleracni faze zatimco s dynamickym typem vyzaduji vice ¢asu pro brzdéni
pohybu a navozeni pocitu stability. Maximum anteroposteriorni slozky reakéni sily nastava
diive u klasického typu chodidla, coz nam opét ukazuje na vétsi casovou ndrocnost pro
provedeni aktivni propulze. VéEétSi mnozstvi navracené energie v zavéru stojné faze
u dynamickych chodidel pftiblizuje hodnoty tohoto parametru vice nepostizené konceting.
Podobna tendence, s hodnotami vice se blizicimi hodnotdm nepostizené koncetiny, se
objevuje i u vertikalni slozky reak¢ni sily.

Mensi dynamika klasického typu chodidla se promita do kratsi délky kroku (Isakov, Keren
& Benjuya, 2000). Pro pohyb provadény vétsi rychlosti je nutné zvolit vyhodnéjsi
(dynamické) chodidlo (Hsu, Nielsen, Yack, Shurr & Lin, 2000).

6.2.2 Uhlové parametry p¥i pouZiti riiznych typi protetickych chodidel

Hlezenni kloub (proteticky kotnik)

Z thlovych parametrii se na postizené koncetiné pii pouziti klasického a dynamického
chodidla v nasi studii vyznamné liSily zejména parametry v hlezennim kloubu. Jedna se
o maximum plantdrni flexe ve stadiu zatéZovani, maximum dorzélni flexe a celkovy rozsah
pohybu. Vsechny uvedené rozdily souvisi s tuhosti kotniku u klasického chodidla typu
SACH. Na pocatku stojné faze dochazi k minimalni plantarni flexi diky stlaceni paty, dorzalni
flexe je umoznéna stlaenim mékkého prednozi. Prestoze dynamické chodidlo Sure-flex také
nema kloub, je vyrobeno zuhlikového kompozitu, ktery mé jiné mechanické vlastnosti.
Umoznuje vetsi dorzalni flexi, pfi které dochazi k absorpci energie, kterd je chodidlem
navracena ve fazi propulze.

Mensi rozsah pohybu na postizené koncetiné se zpravidla projevuje ve vEetSim
kompenza¢nim pohybu na koncetiné nepostizené. Pti vyuziti chodidla SACH byl rozsah
pohybu na postizené o 10° mensi a na nepostizené o 15° vétsi nez u viceosého chodidla
(Nolan & Lees, 2000).

Rozsah pohybu v kotniku, ktery nastane mezi pocatecni plantarni flexi a dorzalni flexi
na konci stojné faze, miizeme oznacit jako zménu dorziflexe béhem stojné faze. Pii vyuziti

dynamickych chodidel (Flex-Walk nebo SAFE II) byla tato zména vétSi na postizené
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koncetin€ nez na zdravé, u klasického chodidla SACH je tomu naopak (Barth, Shumacher
& Thomas, 1992). Zména v dorzélni flexi je dilezitym parametrem, protoZe osoby s amputaci
s niz8§im stupném aktivity, mensi rychlosti chiize a krat$i délkou kroku mohou vyuZzivat
chodidla s mensi zménou dorzélni flexe, vysoce aktivni osoby s amputaci potiebuji chodidlo
s velkou zménou dorziflexe (Barth, Shumacher & Thomas, 1992).

Pfestoze maximalni hodnoty plantdrni flexe v hlezennim kloubu byly na postizenych
koncetindich mirn¢ niz8i, nenalezli jsme zde (s vyjimkou rozdilu mezi postizenymi
koncetinami na zaCatku stojné faze — Amaxl) vyznamné rozdily. Tato skutecnost je
zaptiCinéna pravdépodobné velkymi interindividudlnimi rozdily.

Han, Chung a Shin (2003) zaznamenali pii pouziti chodidla SACH v pribéhu chiize
na boso ztratu plantarni flexe na pocatku stojné faze.

Maximalni dorzélni flexe byla v nasi studii vyznamné mens$i na postizené konceting
pii pouziti chodidla SACH. Niz§i hodnotu dorzalni flexe u chodidla tohoto typu uvadi také
Marinakis (2004) u osob v casném stadiu rehabilitace. Tento deficit je kompenzovéan
zvySenou hodnotou tohoto parametru na zdravé koncetiné. Velikost dorzalni flexe v zavéru
stoje na protetické koncetiné ovliviiuje délku kroku zdravé koncetiny (Barth, Shumacher
& Thomas, 1992).

Rozdily v dorzélni flexi (Minl) pro rizné typy protéz nalezli Barth, Shumacher a Thomas
(1992). U chodidla typu SACH je dorzalni flexe mensi a u dynamického chodidla (Flex-Foot)
vetsi nez u zdravé koncetiny. To ukazuje, ze pouziti chodidla SACH se vyznacuje dobrou
stabilitou béhem této redukované dorzalni flexe. U dalSich typt protetickych chodidel (SAFE
II, Seattle Lightfoot, Carbon Copy II) se hodnota dorzalni flexe vyznamné nelisi

od nepostizené koncetiny (Barth, Shumacher & Thomas, 1992).

Kolenni a kycelni kloub

Na pohyb v kolennim a ky¢elnim kloubu pfi chizi md mnohem mensi vliv pouzity typ
chodidla nez to, zda jde o postizenou ¢i nepostizenou koncetinu. Pfipadné rozdily mezi
chodidly jsou vzhledem k témto rozdilim (postizena a nepostizend) minimalni. Jedinou
vyjimkou je maximum flexe v kolennim kloubu ve Svihové fazi krokového cyklu.

VEtsi maximum flexe v koleni ve stojné a Svihové fazi pii chiizi s klasickym typem
chodidla (zjisténé v nasi studii) naznacuje, Ze osoby s amputaci vice zvedaji bérec a pienasi
rychleji svou hmotnost z postizené na nepostizenou koncetinu. Rychlejsi provedeni
koncového stoje a pocatku Svihové faze pii chizi s klasickym typem chodidla potvrzuje také

Macfarlane, Nielsen, Shurr a Meier (1991). Zrychleni v téchto fazich krokového cyklu je
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ziejm¢e zpusobeno pasivnim odSlapem klasického chodidla. Dynamické chodidlo v této fazi

umoznuje vyuzit nahromadénou energii.

6.2.3 Reak¢ni sila a impuls sily pri pouziti riznych typa protetickych
chodidel

Mezi dynamickymi parametry oporové faze chiize pfi pouziti dvou typl protetického
chodidla jsme nalezli pouze minimum vyznamnych rozdili, podobné jako Macfarlane,
Nielsen, Shurr a Meier (1991). Pro fyzicky aktivni osoby neni tedy pii piirozené rychlosti
chiize typ chodidla rozhodujicim faktorem (Hsu, Nielsen, Yack, Shurr & Lin, 2000). Toto
pravidlo plati, pfi splnéni zékladnich technickych ptedpokladd, i pro osoby s transfemoralni
amputaci (Geil, 2002).

Pti srovnani postizené a nepostizené koncetiny je pii pouziti vetSiny protéz (krome
Flex-Walk) vétsi celkové zatizeni (soucet vertikalni a anteroposteriorni slozky) ve stadiu
zatézovani na nepostizené koncetin¢ (Barth, Shumacher & Thomas, 1992). Vyssi zatizeni
nepostizené koncetiny pti pouziti klasického chodidla vzhledem k dynamickému ukazuje také
hodnota celkového impulsu vertikalni slozky reakéndi sily.

Nejveétsi rozdily ve velikosti reakéni sily jsme nalezli v prvni poloviné stojné faze
na nepostizené koncetiné. Velikost prvniho maxima vertikdlni slozky a maxima
anteroposteriorni slozky v brzdici fazi je vyznamné vyssi pii pouziti klasického chodidla.
Diivod vétsiho zatizeni nepostizené koncetiny musime hledat u postizené koncetiny.
Maximum sily na nepostizené¢ koncetiné nastava v okamziku, kdy se postizend koncetina
odrazi od podlozky neboli ukoncuje stojnou fazi krokového cyklu. Jak uz bylo feceno,
na nepostizenou koncetinu. U klasického typu chodidla je tento mechanismus vyraznéjsi,
coz se projevuje praveé v narlstu zatizeni na nepostizené koncetiné. Musime mit na védomi,
ze dlouhotrvajici vyssi zatéz miize negativné pisobit na klouby nepostizené dolni koncetiny.

Redukce sil béhem stadia zatézovani je dulezitd pii ochrané zdravé koncetiny
pied nadmémym tlakem. Osoby s amputaci, které maji diabetes nebo onemocnéni
vaskularniho systému, jsou vice citlivé na tlak vytvafeny vysokym =zatizenim zdravé
koncetiny béhem staddia zatézovani. To by mélo byt zohlednéno pii vyberu protetického
chodidla (Barth, Shumacher & Thomas, 1992).

Menard, McBride, Sanderson a Murray (1992) porovnavali dva typy dynamickych

chodidel. Z jejich vysledku je patrné, ze prvni maximum vertikélni slozky reakéni sily bylo
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pii pouziti Flex Foot na nepostizené stran¢ mensi a nastavalo pozdéji ve srovnani s kontrolni
skupinou. Pfi pouziti Seattle Foot bylo vétsi, ale nastdvalo v normalnim Case.

Na postizené koncetiné¢ je hodnota maxima anteroposteriorni slozky v brzdici fézi
a velikost silového impulsu mirn€ vyssi na dynamickém typu chodidla. Oba parametry se opét
vice blizi hodnotam na nepostizené koncetin€é, coz muze signalizovat efektivnéjsi brzdici
mechanismus v prvni poloving stojné faze.

Ve velikostech druhého maxima vertikalni slozky a maxima anteroposteriorni slozky

reak¢ni sily se typ chodidla neprojevil.

6.2.4 Analyza tlaki (sil) na kontaktu chodidla s podlozkou pri pouziti
riznych typi protetickych chodidel

Velikost priimérné sily je na paté zdravé koncCetiny vétsi pii pouziti chodidla SACH. Také
doba kontaktu je na paté delsi. Je tieba ptihlizet k tomu, Ze pfi zatézovani patni ¢asti zdravé
koncetiny je postizend koncetina ve fazi aktivni propulze, takze tento rozdil miize byt dan tim,
ze dynamické chodidlo umoziiuje ndvrat ulozené energie ze skeletu protézy, ¢imz mize
zpusobovat nizsi zatizeni zdravé koncetiny (nedochazi k pretézovani).

Mezi nepostizenou koncetinou osoby samputaci a koncetinami zdravé populace
v plantarnich tlacich pfi chizi nejsou rozdily a tedy chiize nepostizené koncetiny neni
vyznamn¢ ovlivnéna chovanim postizené koncetiny (Van Gheluwe & Nelen, 1999).

Na postizené koncetiné jsme nalezli vice vyznamnych rozdilti, coz se dalo ocekavat
vzhledem k odlisné konstrukci protetickych chodidel.

Relativni doba kontaktu byla v nasi studii na postizené koncetiné pii pouziti dynamického
typu chodidla delSi na paté 1 pfednozi. Pii pouziti tohoto chodidla se hodnoty téchto parametrt
vice blizi hodnotdm na zdravé koncetiné. Maximalni zatizeni patni ¢asti postizené koncetiny
nastava pii vyuziti chodidla SACH pozdé€ji. U konletiny s protézou jsou pii pouziti
dynamického chodidla stfedni ¢ast chodidla a pfednozi zatézovany diive nez s klasickym
typem. Ze vSech téchto vysledki je patrné, ze pii pouziti dynamického typu chodidla je jeho
odval vice postupny a plynuly. Dynamicky typ chodidla se timto provedenim vice piiblizuje
odvalu nepostizen¢ho chodidla nez klasicky typ, ktery vyrazné respektuje 3 faze: naslap
na patu, plny kontakt chodidla a odval ptednozi.

K vyznamnému nartstu sily dochazi na stfedonozi postizené koncetiny pii pouziti chodidla
SACH. Opét zde miizeme hovofit o zvyraznéni faze stiedniho stoje, kdy je chodidlo v plném
kontaktu s podlozkou. Maximum tlaku pfi pouziti riznych protetickych chodidel mize byt

odlisné také na paté. Vyznamné mensi maximum tlaku v oblasti paty nalezli u chodidla
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Sure-flex nez u ostatnich chodidel (SACH, Seattle, viceos¢ chodidlo Greissinger) Hayden,
Evans, McPoil, Cornwall a Pipinich (2000). V ostatnich Sesti oblastech na chodidle vyznamny

rozdil v maximu tlaku a tlakovém impulsu mezi zadnou dvojici chodidel nenalezli.

6.2.5 Doporuceni pro vybér klasického chodidla SACH a dynamického
chodidla Sure-flex

Hlavni vyhodou chodidla SACH pii chiizi je pomérné velka stabilita ve stadiu zatézovani.
Pro osoby, které zvySenou stabilitu vyzaduji, se toto protetické chodidlo jevi jako vhodné.
Nevyhodou chodidla SACH je zejména mén¢ pfirozeny odval, ktery se projevuje v mensi
dynamice zatézovani. Navrat mechanické energie akumulované na pocatku stojné faze je
v jejim zaveéru minimdlni, coz se projevuje ve vétsim zatizeni zdravé koncetiny ve stadiu
zatézovani. To by v dlouhodobém horizontu mohlo zptlisobit pietizeni koncetiny.

Srovnani protetickych chodidel SACH a Sure-flex pfi chiizi u osob s transtibialni amputaci
ukazalo, ze ptfi pouziti dynamického chodidla Sure-flex se hodnoty kinematickych
i dynamickych parametri krokového cyklu na postizené koncetiné vice blizi provedeni
na zdravé konceting, coz vede k vice symetrickému provedeni chtize.

O vhodnosti dynamickych chodidel pro osoby s vysokou aktivitou asi neni pohyb,
ale na zaklad¢ naSich vysledki mtzeme fici, ze s vyjimkou osob vyzadujicich zvySenou
stabilitu v prib¢hu stojné faze na postizené konceting, se dynamické chodidlo jevi jako

vhodnéjsi také pro osoby s transtibidlni amputaci se stiedni az nizkou aktivitou.
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6.3 Vliv nastaveni protetického chodidla

Konstrukce protetickych komponent, vybér a nastaveni protézy osoby s amputaci jsou
vSechny podfizeny cili dosdhnout optimalni chlize (Barth, Shumacher & Thomas, 1992).
Kvantifikace procesu nastavovani a porozuméni primarnim cilim by mohlo vést k vytvoreni
jednotnéjsiho postupu, zdokonaleni dokumentace rehabilitacnich vysledkii a mohlo by byt
hodnotnym prvnim krokem k vytvoreni celkovych kritérii optimalizace chiize u osob
s amputaci (Geil & Lay, 2004).

Problémem je, Ze nastaveni protézy je subjektivni, je ovlivnéno protetikem. Subjektivitu
procesu nastavovani protézy zkoumali Zahedi, Spence, Solomonidis a Paul (1986). Vliv
protetika na stanoveny rozsah nastaveni u kazdého pacienta se ukazal jako vyznamny.

Zmény v nastaveni jsou patrné i pii stoji. Osoby s amputaci kompenzuji zmény nastaveni
v sagitalni roviné zménami jejich drzeni téla tak, ze trochanter major a rameno jsou
symetricky nad pisobistém reakéni sily s konstantnimi horizontdlnimi vzdalenostmi
(Blumentritt, Schmalz, Jarasch & Schneider, 1999).

Uhlové zmény v nastaveni zapiicifiuji redistribuce sily mezi chodidlem a podloZkou.
Oblast pasobeni maximalniho tlaku se posouva z jedné oblasti na druhou. Posuny tlaku se
pfi zménach nastaveni v sagitalni roviné vyskytuji vétSinou mezi anteriornimi a posteriornimi
oblastmi a ptfi zméndch nastaveni ve frontalni roviné mezi medidlnimi a lateralnimi oblastmi
(Geil & Lay, 2004). Modifikace nastaveni v transverzalni roviné maji za vysledek kombinaci

posunil tlakli na chodidle v anteroposteriornim a mediolateralnim sméru.

6.3.1 Rozdily v ¢asovych parametrech krokového cyklu a v tlaku na zdravé
a postiZzené koncetiné pri riznych nastevnich protézy a protetického
chodidla

Pii vSech nastavenich byla relativni doba kontaktu ve vSech sledovanych oblastech vétsi
na zdravé koncetin€. V oblastech paty a 3.- 5. metatarzu bylo maximum tlaku rovnéz vzdy
vetsi na zdravé koncetin€é. Naopak v oblasti 1. metatarzu a palce se ukazalo vy$$i maximum
tlaku na postizené koncetiné (s vyjimkou nastaveni do plantarni flexe). Celkové zatizeni
(velikost tlakového impulsu) bylo vnasi studii ve vSech zkoumanych oblastech vétsi

na zdravé koncetiné.
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Optimalni nastaveni

V soucasné klinické praxi je optimalizace protetického nastaveni zdlouhavy subjektivni
proces vyzadujici co nejvice zkuSenosti protetika a dobrou zpétnou vazbu od pacienta
(Blumentritt, Schmalz, Jarasch & Schneider, 1999). V nasem vyzkumu jsme za optimalni
nastaveni povazovali takové, na kterém se shodli dva zkuSeni protetici.

V Casovych parametrech jsme nalezli jediny vyznamny rozdil mezi zdravou a postizenou
koncetinou pfi optimalnim nastaveni (trvani Svihové faze). Pfi tomto nastaveni bylo relativni
trvani stojné faze na zdravé koncetiné nejvetsi. Tyto vysledky ukazuji, Ze pfi optimalnim
nastaveni miize dochazet k asymetrii mezi postizenou a nepostizenou koncetinou,
coz koresponduje s nazorem, ze co nejveétSi symetrie chlize neni primarnim cilem péce
o uzivatele protézy (Winter & Sienko, 1988). Odlisnd stavba a vlastnosti postizené
a nepostizené koncetiny by meély byt predpokladem pro pohyb v urcité mife asymetricky,

ktery je v souladu s funkénimi vlastnostmi obou odlisnych koncetin.

ZKraceni protézy

Frekvence chiize se pfi zkraceni protézy zvysila. Na postizené koncetiné doslo k naristu
maxima tlaku a navic toto maximum nastalo dfive nez pii optimalnim nastaveni. Zkracena
protéza ziejme pusobi tak, ze v zaveéru stojné faze musi uzivatel protézy vynalozit vétsi usili,
které se projevuje praveé v nartstu tlaku na palci.

Na medialni ¢asti paty je vzhledem k optimdlnimu nastaveni vétsi tlakovy impuls,
ktery koresponduje s mirnym narGistem maxima sily a relativni doby kontaktu v této Casti
chodidla (rozdily u parametri Pmax a % Contact vSak nebyly vyznamné). NarGst zatiZeni
pravdépodobné uzce souvisi se ztizenym odslapem z kratsi protézy. Na medialni ¢ast paty je

v pocatku stojné faze nepostizené koncetiny pfenaSeno mirné vétsi zatizeni po delsi dobu.

ProdlouZeni protézy

Prodlouzeni protézy ma za nésledek, ze prvni polovina stojné faze postizené koncetiny je
pro uzivatele obtizné€j$i. Musi vynalozit vétsi usili pro posun tézisté téla za stojnou postizenou
koncetinu. To se projevuje ve vétSim zatizeni (Pmax, Impulse) na 1. metatarsu nepostizené
koncetiny. Jakmile je ukoncena Svihova a zahdjena stojné faze nepostizené koncetiny, dochazi
k rychlejSimu pfesunu zatizeni na nepostizenou koncetinu (rychlost zatizeni je v medialni

ilaterdlni Casti paty veétSi), coz se projevuje vmensi relativni dobé kontaktu

na 1., 2. a 5. metatarzu a v poklesu tlakového impulsu na 1. a 3. metatarzu.
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Nastaveni protetického chodidla do zvySené plantarni flexe

Nastaveni do plantarni flexe zptusobuje, Ze okamzik pfechodu z plantarni flexe do dorzalni
flexe ve stojné fazi nastava diive (Solomonidis, 1991).

Na postizené koncetiné v nasi studii bylo vzhledem k optimdlnimu nastaveni mensi
maximum tlaku v oblasti 1. metatarzu a vétsi na palci. Tlakovy impuls je v oblasti palce také
VEtSi.

Na zdravé koncetiné je relativni doba kontaktu vzhledem k optimalnimu nastaveni delsi
na medialni ¢asti paty a na palci. Maximum tlaku je vys$i v medidlni Casti paty a v oblasti
1. metatarzu. V hodnotéch tlakového impulsu jsme na zdravé koncetiné nalezli vétsi hodnoty
vzhledem k hodnotdm optimalniho nastaveni v medialni ¢asti paty, 1. a 2. metatarzu. VSechny
tyto vysledky nam dévaji jednoznacnou informaci o presunu zatizeni vice na medidlni ¢asti
chodidla zdravé koncetiny. To potvrzuje také hodnota parametru Comp, ktera byla v oblasti
4. metatarzu na zdravé koncetiné pii tomto nastaveni mensi. DoSlo tedy k redukci tlaku
na lateralni stran¢ pfednozi. Pfi tomto nastaveni ma zdrava koncetina pravdépodobné vétsi
ulohu v udrzovani mediolateralni stability pti chilizi.

Nastaveni do zvySené plantarni flexe ovliviiuje sily a momenty sil v kolennim kloubu.
Velka plantarni flexe vede ke zvyseni sil zplisobujicich extenzi v kolennim kloubu (Schmalz,
Blumentritt & Jarasch, 2002). Nastaveni do zvySené plantarni flexe v kotniku mé tendenci
posunout reakcni silu podlozky vice dopiedu vzhledem ke kolennimu kloubu (Blumentritt,
Schmalz, Jarasch & Schneider, 1999), zvysuji se hodnoty anteroposteriorni slozky reakéni

sily v brzdici a akcelera¢ni fazi (Solomonidis, 1991).

Nastaveni protetického chodidla do zvySené dorzalni flexe

Nastaveni do dorzalni flexe zpiisobuje, Ze okamzik pfechodu z plantarni flexe do dorzalni
ve stojné fazi nastdva pozdé¢ji (Solomonidis, 1991). Trvéni stojné a Svihové faze je na obou
koncetindch nejmensi, coz signalizuje Ze dochazi ke zvyseni frekvence kroku.

Relativni trvani stojné faze je na postizené koncetin€ nejvétsi. Na paté je relativni doba
kontaktu s podlozkou del$i, v oblasti metatarzii (s vyjimkou 4. metatarzu) a palce je kratsi.
Féaze plného kontaktu chodidla s podloZzkou nastava pozdéji. Jestlize zvySend plantarni flexe
muze na postizené koncetin€é zplsobovat u uzivateli problémy v zadvéru stojné faze pii
odslapu, u nastaveni do dorzalni flexe je tomu naopak na pocatku stojné faze, kde pozdéjsi
dosazeni faze plného chodidla na podloZzce muize vytvafet u uZzivatelll pocit nestability.
Rozdily ve velikosti zatizeni jednotlivych oblasti postizené koncetiny (MaxP, Impulse, Comp)

vzhledem k optimélnimu nastaveni nejsou jednoznacné.
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Relativni doba kontaktu na zdravé koncetiné€ je vzhledem k optimalnimu nastaveni delsi
v medidlni ¢asti paty a v oblastech 1., 2. a 3. metatarzu a palce. Maximum tlaku a tlakovy
impuls je vétsi na medidlni strané paty a v oblasti 1. metatarzu. Na 5. metatarzu dochézi
k poklesu tlakového impulsu. Stejné¢ jako u nastaveni do plantarni flexe se zde objevuje
jednozna¢na tendence piesunu zatizeni vice na medidlni ¢ast chodidla zdravé koncetiny.
I v tomto ptipadé to pravdépodobné ukazuje na vétsi ulohu zdravé koncetiny pii udrzovani
mediolateralni stability pti chizi.

Rychlost zatizeni je na obou oblastech paty zdravé koncetiny vétsi. Tento vysledek
signalizuje rychlejsi pfesun zatiZzeni na patu zdravé koncetiny, ktery je urychlen relativné
snadnym odSlapem z protetického chodidla nastaveného do dorzalni flexe.

Také v tomto pfipad¢ jiz samotnd zména nastaveni protetického chodidla méni plsobiste
reak¢ni sily podlozky a tim ovliviiuje kinematiku a dynamiku v kolennim kloubu. Dorzalni
flexe chodidla zkracuje ptisobici rameno paky v kolennim kloubu tim, Ze se ptisobisté reakcni
sily posouvd béhem krokového cyklu méné dopfedu vzhledem ke kolennimu kloubu
(Blumentritt, Schmalz, Jarasch & Schneider, 1999). Tato zména v nastaveni redukuje velikost
anteroposteriorni slozky reakéni sily v brzdici fazi zejména pti mezistoji (Solomonidis, 1991).
Tento autor doSel také k zajimavému zjisténi, Ze kiivka této sily pii nastaveni do 6° plantarni

flexe se pfiblizuje kiivce normalni populace.

Jiné zmény nastaveni

Nékteti autofi se zabyvali také dalSimi zménami nastaveni protézy nebo protetického
chodidla.

Nastaveni protézy do nadmérné zevni rotace (36°) ma za vysledek vyznamné zmény
v Casech stojné a Svihové faze (zkraceni stojné faze postizené koncetiny) a délky kroku
(Fridman, Ona & Isakov, 2003).

Zvyseni addukce lizka (natoceni chodidla lateraln€ vzhledem k lzku ve frontdlni roving)
ma témeét vzdy za nasledek posun tlaku z lateralni polohy chodidla do polohy medidlni,
zatimco abdukce ltizka (natoCeni chodidla medidlné¢ vzhledem k lizku) ma za nasledek
posuny z medialni do lateralni oblasti (Geil & Lay, 2004).

Sagitalni posun chodidla méni délku efektivni paky na prednozi a paté, coz ovliviiuje
stabilitu kolenniho kloubu. Posun chodidla posteriorné zvySuje tendenci ke kolenni flexi,
zatimco posun chodidla anteriorné zvysuje tendenci ke kolenni extenzi (Schmalz, Blumentritt

& Jarasch, 2002).

120



Kompenzace zmén v nastaveni

Lidské télo se umi pfizplisobit okamzitym podminkam. Stejné¢ jako zdravy clovek
piizptisobuje svou chtizi napt. podle terénu, ve kterém se pohybuje, tak osoba s amputaci
muze nékteré zmeény nastaveni kompenzovat zmeénou pohybu ostatnich segmentt téla.

Fridman, Ona a Isakov (2003) pfi nastaveni chodidla do zevni rotace zjistili, Ze byla
pii samotném méfeni mensi neZz pifi nastaveni a uvadi, Zze to mulze byt zpusobeno
kompenzacnim mechanismem amputované koncetiny. Hlavnim kloubem, ktery kontroluje
rozsah rotace dolni koncetiny, je kycelni kloub a ten je u osob s transtibidlni amputaci
neporusen, tedy extrémni zevni rotace chodidla mize byt kompenzovana vnitini rotaci
kycelniho kloubu.

Tyto kompenzace mohou byt jednou z pii¢in, Ze se malé zmény v nastaveni neprojevi
ve zménach krokového cyklu. Pied tim nez budou zavéry vyzkumi v oblasti kvantifikace
nastavovani chodidla vyuZzity v klinické praxi, musi byt nejdfive ustanoveny zmény
v nastaveni, které maji za nésledek meétitelné rozdily (Geil & Lay, 2004).

Je pravdépodobné nerealné definovat optimalni rozlozeni plantarnich tlaki napti¢ vSemi
subjekty, nebot’ u kone¢ného nastaveni jsou zmény kumulovany a je tézké zhodnotit efekt
ur¢ité zmény (Geil & Lay, 2004). Presto stanoveni urCitych zdkonitosti, co které nastaveni

zpusobuje, je spravnou cestou, jak kvantifikovat proces nastavovani protézy.

6.3.2 Doporuceni pro optimalizaci nastaveni protézy a protetického

chodidla

Nespravné nastaveni protézy nebo protetického chodidla zplisobuje u osob s transtibidlni
amputaci zmény v provedeni krokového cyklu. Naopak dikladné porozuméni krokovému
cyklu ndm muize pomoci odhalit chyby v protetickém nastaveni.

Provedeni chlize se nejvice liSilo pfi nastaveni protetického chodidla do zvySené dorzalni
flexe. Pfi tomto nastaveni dochézi ke zvySeni frekvence kroku. V zavéru stojné faze
na postizené koncetin€¢ se objevuje zrychleny prabéh odvalu chodidla, zatiZzeni se prenasi
diive na zdravou koncetinu. Hlavnim nebezpeim pii nastaveni protetického chodidla
do zvysené dorzalni flexe je zvySend nestabilita ve stddiu zatéZovani na postizené koncetiné,
protoze dosazeni faze plného chodidla na podlozce trva déle. Objevuje se zde tendence
piesunu zatizeni vice na medialni ¢ast chodidla zdravé koncetiny.

Nastaveni protetického chodidla do zvySené plantarni flexe mtizeme rozpoznat tak,

rrrrrr
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konceting. Mediolateralni stabilita pfi chlizi je udrzovana vice zdravou koncetinou, nebot
dochazi ke zvySeni zatiZzeni na medidlni a k redukci zatizeni na lateralni stran¢ chodidla
zdravé koncetiny.

Ptili§ dlouha protéza nuti uzivatele protézy k vétSimu usili na zacatku stojné faze postizené
naopak ke zrychleni pohybu.

Zkraceni protézy se projevuje zejména v zaveéru stojné faze postizené koncetiny,
kde zplisobuje obtize pti dokonceni odSlapu. Toto nastaveni protézy se liSilo pouze v n¢kolika
parametrech. Je otazkou, zda se osoba s amputaci na zkraceni protézy dokaze tak dobie
adaptovat nebo zda je zkraceni protézy o 1 cm pfiliS malé na to, aby mohlo dojit

k vyznamnym zménam v krokovém cyklu.
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6.4 Tlaky v lizku protézy

6.4.1 Tlaky v lizku protézy pri chizi

Pti chlizi psobi na ¢lovéka reakeni sila podlozky, kterd ma za nasledek vznik momentu
sily, ktery se projevuje v rotaci tibialni ¢asti protézy. Rotace tibidlni ¢asti protézy se u osob
s amputaci prostiednictvim protetického lizka ptendsi na pahyl postizené koncetiny. Jedna
z moznosti jak toto zatizeni na rozhrani pahylu a ltizka kvantifikovat, je méteni tlakd.

Pti chlizi by mélo byt nejvétsi zatizeni v anteriorni a posteriorni oblasti na zacatku stojné
faze (Kapp & Fergason, 2004). V nasi studii se ukazala anteriorni ¢ast ltzka transtibialni
protézy jako dominantni. Na lateralni stran¢ lizka byly hodnoty tlaku mensi nez na predni
stran¢ pahylu. Goh, Lee a Chong (2003) zjistili vysokou hodnotu tlaku v anteroproximalni
oblasti.

Mediolateralni slozka reakéni sily smétuje po témét celou stojnou fazi postizené koncetiny
smérem ke zdravé koncetiné. V dusledku tohoto ptsobeni vznik4 v oblasti pahylu moment
sily, ktery by m¢l mit za nasledek vétsi tlak v medioproximalni a laterodistalni oblasti. S tim
se ztotoznuji také Goh, Lee a Chong (2003), avSak u nckterych subjektli v jejich studii se
vysoky tlak v laterodistalni oblasti neobjevil. Zhang, Turner-Smith, Tanner a Roberts (1998)
zjistili, Ze maximum tlaku pfi chtzi Casto nastava v poplitedlni oblasti.

Kromé¢ tlaka (sil) kolmych na kontaktni plochu mezi pahylem a lazkem, je dulezité
sledovat smykové¢ sily (tlaky). Zhang, Turner-Smith, Tanner a Roberts (1998) uvadi hodnoty
maximalnich tlaku (i smykovych) dosazenych pii chiizi (obvykle béhem stojné faze).
Maximalni naméfené hodnoty dosahovaly az 320 kPa pro pfimy tlak (kolmy na povrch
pahylu) a 61 kPa pro vyslednici smykovych tlakii. Primémé maximum tlaku (ze tii krokl)
pokryvalo Siroké rozpéti. Piimy tlak se pohyboval od 25 kPa do 320 kPa a vyslednice
smykovych tlakii od 1,9 kPa do 61 kPa.

Kftivka zavislosti velikosti tlaku na case v pribéhu krokového cyklu byla v nasi studii
pro proximalni i distalni ¢asti métené oblasti (anteriorni) dvouvrcholova, s vét§imi hodnotami
v proximalni ¢asti a na zaCatku stojné faze. Ziejmée to souvisi s dvouvrcholovou kiivkou
reakéni sily podlozky (vertikalni slozka). Tato charakteristika je zietelnym znakem rychlé
arobustni chize, ale je méné vyrazna pii pomalé chiizi (Zhang, Turner-Smith, Tanner
& Roberts, 1998).

Jednim z dtlezitych parametrii, ktery ovliviiuje zatizeni na povrchu pahylu je zvoleny typ

luzka. Beil, Street a Covey (2002) zjistili, ze hodnoty tlakového impulsu a maxima tlaku
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v prubéhu stojné faze jsou vyznamné nizsi pti pouziti podtlakového ltzka. V pribéhu Svihové
faze byly hodnoty impulsu, priméru a maxima tlaku naopak u tohoto lizka vyssi.

Ze studii, které se v poslednich letech touto problematikou zabyvaly, vyplyva, ze vétSina
autorti se potyka s relativné velkou variabilitou vysledki. Sanders, Zachariah, Baker, Greve
a Clinton (2000) uvadi, Zze kazda z osob méla vlastni prubéh rozlozeni povrchovych tlakt
odréazejici protetikovu metodu vyuzitou pfi tvarovani lizka k tolerovéani tlaku, styl chlize
pacienta a vlastnosti tkani. Maxima tlakll jsou variabilni mezi subjekty i mezi riznymi
meficimi misty (Zhang, Turner-Smith, Tanner & Roberts, 1998). Podle studie Sanders,
Zachariah, Baker, Greve a Clinton (2000) se velikost tlaku na rozhrani pahylu a ltizka méni
z tydnu na tyden. Divodem mohou byt zmény tvaru pahylu, vlastnosti materiall a styl chiize.
Za nejpravdépodobnéjsi pficinu téchto zmén povazuji zmény tvaru pahylu, avSak znacné
zmény tlaku mezi jednotlivymi méfenimi zjistili 1 pfi minimalnich zménach objemu pahylu.

Dalsim problémem je, Ze tlaky na rozhrani pahylu a lizka béhem stoje pravdépodobné
nejsou piedpokladem pro velikost a rozlozeni tlaki pti chiizi (Seelen, Anemaat, Janssen
& Deckers, 2003) nebo jsou pouze mirnym predikdtorem maximalnich tlaki pfi chizi
(Zachariah & Sanders, 2001). Zhang, Turner-Smith, Tanner a Roberts (1998) zjistili,
ze maxima tlakl pfi stoji byla na vSech mistech mensi nez maxima pii chiizi a Ze maximum

tlaku je pfi chiizi pfiblizné dvakrat vétsi nez pii stoji.

6.4.2 Tlaky v lizku protézy pri chuzi do schodii a ze schodi

V literatufe jsme nenasli studii, ktera by se zabyvala velikosti a rozlozenim tlakt v lazku
protézy pii chiizi do schodli nebo ze schodi. NaSe vysledky budeme diskutovat s ohledem
na pusobeni reakcni sily podlozky a moment sily v kolennim kloubu.

Zatizeni distalni ¢asti na anteriorni stran¢ pahylu je vétsi na zacatku stojné faze, v dalSim
pribéhu pohybu se velikost tlaku v distalni a proximalni Casti snizuje a vyrovnava. To
signalizuje, ze osoba s amputaci naslapuje vice na Spicku protézy nez pii chlizi. Podobnou
informaci nam dava pohyb pilisobisté reakcni sily. Na pocatku zatizeni je tlak pouze v distalni
Casti segmentu. To je disledkem toho, zZe plsobisté reakéni sily je pfed hlezennim kloubem.
Moment sily zptsobuje, Ze proximalni ¢ast bérce rotuje dozadu smérem dozadu. Posun tlaku
k jeho proximalni Casti je ukoncen pfiiblizné v poloviné stojné faze a dochézi k mirnému
posunu zpét k distalni ¢asti. To souvisi stim, Zese zatizeni opét piesouvd na Spicku

a ukoncuje se stojna faze.
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U chiize ze schodii miizeme ocekavat opacnou tendenci. Osoby s amputaci naSlapuji
na patu, pusobisté reakeni sily je za hlezennim kloubem, bérec rotuje vpted. Diisledkem je
vétsi tlak v celém pribéhu stojné faze v proximalni ¢asti pahylu.

Posun ptsobisté reakeni sily se vyrazné zpomali v centrdlni oblasti méfici plochy, dochézi
k zastaveni pohybu a k minimélnim vychylkdm az do tii Ctvrtin stojné faze. V tomto obdobi
probiha Svihova faze nepostizené koncetiny. Pohyb piisobisté reakeni sily je ukoncen rychlym
posunem k proximalni ¢asti segmentu, coz je duisledkem rychlého odSlapu v zavéru stojné

faze pres Spicku protézy.
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7 Zavéry

Provedeni chlize u osob s transtibidlni amputaci je asymetrické. Mezi postizenou

a nepostizenou koncetinou existuji tyto zdkladni rozdily v kinematickych i dynamickych

parametrech chtize:

stojna faze je na postizené koncetin¢ kratsi a Svihova delsi,

zatizeni je na postizené koncetiné mensi nez na nepostizene,

zatiZeni se diive pienasi na nepostizenou koncetinu,

dynamika zatézovani s vyraznéj$im stfidanim minima a maxima je vét$i na nepostizené

koncetiné.

Krokovy cyklus je u osob s amputaci ovlivnén typem protetického chodidla. Zakladni

rozdily jsme formulovali do téchto zavéra:

parametry krokového cyklu pfi pouziti dynamického typu protetického chodidla se vice
blizi parametriim na nepostizené konceting,

rozsah pohybu v protetickém kotniku je pii pouziti dynamického chodidla vétsi,

u dynamického chodidla je odval plynulej$i a vice se blizi odvalu nepostizené¢ho
chodidla,

pii pouziti klasického typu chodidla se objevuje vétsi zatizeni na nepostizené konceting
ve stadiu zatézovani, coz muze znamenat, Ze zde dochazi k pret€Zzovani zdravé

koncetiny.

Nastaveni protetického chodidla vyznamné ovliviiuje provedeni chize u osob

s transtibialni amputaci. V této oblasti jsou nejvyznamnéjsi tyto zavery:

zména Uhlového nastaveni chodidla do zvySené plantdrni nebo dorzédlni flexe se
projevuje vice nez prodlouzeni nebo zkraceni protézy,

pii nastaveni do plantarni a dorzédlni flexe hraje zdrava koncetina vétSi roli
pii udrzovani mediolateralni stability pii chiizi,

nastaveni protetického chodidla do plantdrni flexe se projevuje jako nevyhodné
zejména pii odslapu, kdy musi byt vynalozeno vétsi usili na provedeni plantarni flexe
v protetickém kotniku,

nastaveni do dorzalni flexe zvySuje naroky na udrZeni stability na pocatku stojné faze

postizené koncetiny.
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8 Souhrn

Chitize je zakladni pohybovou aktivitou ¢lovéka. U osob s transtibidlni amputaci dochazi
a protetické nahrady. Provedeni chiize mtze byt ovlivnéno zvolenym typem protetického
chodidla, pfipadné nastavenim protézy a protetického chodidla. Cilem této prace bylo
posoudit to, zda se pii téchto zmeénach méni pribéh kinematickych a dynamickych parametra
chiize.

Analyzovany soubor pro hodnoceni chlize osob s transtibidlni amputaci s riznymi typy
protetickych chodidel tvotilo 11 osob s jednostrannou transtibidlni amputaci (v€k 46,1+£12,0
let, vySka 174+£5 cm, hmotnost 82,5+13,9 kg, délka pouzivani protézy 13,8+12,5 let).
Pro potfeby analyzy chiize jsme vyuzili videografickou vysetiovaci metodu, dynamografii
a analyzu tlaka na kontaktu nohy s podlozkou. Zkoumané osoby provadéli chtizi s dvéma typy
protetickych chodidel. Jednalo se o klasické chodidlo typu SACH a dynamické chodidlo
Sure-flex.

Vliv nastaveni protetického chodidla a protézy jsme analyzovali pomoci zafizeni na méteni
casovych parametrii krokového cyklu a flexibilnich stélek pro méfeni rozlozeni tlaku
na kontaktu chodidla a obuvi. Sledovany soubor tvofilo 10 osob pro méteni rozlozeni tlaku
v obuvi (vek 57,2+12.,4 let, vySka 17817 cm, hmotnost 89,6+14,9 kg, délka pouzivani protézy
12,8414,9 let) a 11 osob pro méfeni Casovych parametri chiize (vék 59,849.3 let, vyska
177415 cm, hmotnost 90,1£15,0 kg, délka pouzivani protézy 14,6+14,1 let). Byla hodnocena
tato nastaveni: 1 — optimalni nastaveni urCené protetikem, 2 — protéza o 1 cm kratsi,
3 — protéza o 1 cm delsi, 4 — protetické chodidlo nastavené do plantarni flexe (+5°),
5 — protetické chodidlo nastavené do dorzalni flexe (-5°).

Analyza tlakii v Ilizku protézy byla provedena pomoci zafizeni na meéfeni tlaku
o rozmérech 16 x 3 cm, které bylo zabudovano do ltzka protézy. Jednalo se o pilotni studii,
které se ztcastnila jedna osoba (vek 35 let, vyska 176 cm, hmotnost 98 kg, doba pouzivani
protézy 3 roky). Tato osoba absolvovala opakované pokusy chiize, chlize do schodd a chiize
ze schodu.

Zatizeni pii chuzi bylo na zdravé koncetin€ vysSi nez na postizené. Osoby s transtibialni
amputaci prenaseji zatizeni z postizené koncetiny diive na zdravou, ¢imz ,.Setfi* koncetinu
s protézou. Provedeni krokového cyklu na postizené koncetiné se s dynamickym typem

protetického chodidla vice blizilo provedeni na zdravé koncetin€. Moznost akumulace
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a tvorby energie u dynamického typu chodidla se projevila v plynulej$im a dynamictéjSim
odvalu protetického chodidla.

Provedeni chiize bylo vice ovlivnéno nastavenim chodidla do plantarni nebo dorzalni flexe
nez zmeénou délky protézy. Nespravné nastaveni protetického chodidla se projevilo zejména
na pocatku (nastaveni do zvySené dorzalni flexe) a konci (nastaveni do zvySené plantarni
flexe) stojné faze postizené koncetiny.

Vybér protetického chodidla a jeho nastaveni ovliviiuje pfi chiizi také pohyb zdravé
koncetiny. Pfi pouziti klasického chodidla dochazi ve stadiu zatézovani k jejimu vétSimu
zatizeni. Pfi zménach uhlového nastaveni chodidla do zvySené plantarni nebo dorzalni flexe

ma zdrava koncetina vétsi roli pii udrzovani mediolateralni stability pii chiizi.
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9 Summary

Gait is a basic human movement activity and for a transtibial amputee it pertains
to changes in gait performance pursuant to the differences between the healthy
and the prosthetic limbs. Additionally, gait performance can be influenced by the type
of prosthetic foot or the opted prosthetic alignment. The aim of our work is to assess whether
these variations alter the kinematic and dynamic variables of the gait.

The observed group for evaluating the gait in a transtibial amputee with various prosthetic
foot types comprised of eleven subjects with unilateral transtibial amputation (age 46.1£12.0
years, height 17445 cm, body weight 82.5+13.9 kg, period of prosthesis use 13.8+£12.5 years).
We used the methods of videography, dynamography and pressure analysis between the foot
and the pad. The observed subjects executed gait with two varying prosthetic feet:
the conventional prosthetic foot SACH and the dynamic prosthetic foot Sure-flex.

For the purpose of determining the influence of prosthetic alignment we incorporated
the equipment for measuring time variables of the gait cycle and opted for flexible soles
for measuring pressure distribution at the contact of foot with the boot. The analyzed group
consisted of ten subjects for pressure distribution measurement in the footwear (age 57.2+12.4
years, height 178+7 cm, body weight 89.6+14.9 kg, period of prosthesis use 12.8+14.9 years)
and eleven subjects for time variables measurement of the gait (age: 59.8+£9.3 years, height
177£5 cm, body weight 90.1+£15.0 kg, period of prosthesis use 14.6+14.1 years). The
prosthetic alignments evaluated were: 1 — optimal alignment determined by prosthetist,
2 — prosthesis about 1 cm shorter, 3 — prosthesis about 1 cm longer, 4 — increased plantar
flexion of the prosthetic foot (+5°), and 5 — increased dorsal flexion of the prosthetic foot
(-3°).

Pressure analysis in prosthesis socket was realized with help of flexible equipment
for pressure measurement, which has a measuring surface of 16 x 3 cm. This equipment was
placed in the prosthesis socket. As a pilot study, only one person participated in this
evaluation (age 35 years, body height 176 cm, body weight 98 kg, period of prosthesis use
3 years). This person performed several trials comprising general gait, gait up the stairs
and gait down the stairs.

Loading during gait was greater on the sound limb than on the prosthetic limb. Transtibial
amputees transmit load from the prosthetic to the sound limb sooner, thereby saving the limb

with prosthesis. The performance of gait cycle on the prosthetic limb with dynamic prosthesis
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was close to the performance exhibited by the sound limb. Accumulation and generation
of energy with the dynamic foot type was observed as being more fluent and dynamic
in contrast to the prosthetic foot.

Gait performance was significantly influenced by foot alignment for increased plantar
or dorsal flexion than changes in the prosthesis length. A non-optimal prosthetic foot
alignment was ascertained mainly at the beginning (increased dorsal flexion of the prosthetic
foot) and at the end (increased plantar flexion of the prosthetic foot) of the stance phase
of the prosthetic limb.

During gait, the choice of prosthetic foot influences also movement at the sound limb.
With the use of conventional foot, the sound limb tended to be more loaded during the loading
response phase. At angular change of prosthetic foot to increased plantar and dorsal flexion,
the sound limb is seen as having a greater role in maintaining the medio-lateral balance during

gait.
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11 P¥ilohy

Priloha 1 Prib¢h thlovych a silovych parametrti chiize u jednotlivych subjekta
V nasledujicich grafech je vzdy kiivka ze tii pokusi chlze pfirozenou rychlosti u daného

subjektu.
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Proband 1

Vék: 33 let, vyska: 176 cm, hmotnost: 100 kg, délka pouzivani protézy: 0,8 let, postizena

koncetina: leva, aktivita: stiedni.

1. vertikalni slozka reakéni sily pii pouZiti protetického chodidla Sure-flex,
2. vertikalni slozka reakéni sily pii pouziti protetického chodidla SACH,
3. plantarni a dorzalni flexe v hlezennim kloubu,
4. flexe v kolennim kloubu,
5. flexe a extenze v kyc€elnim kloubu.
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Proband 2

Vek: 40 let, vySka: 167 cm, hmotnost: 73 kg, délka pouzivani protézy: 6 let, postizena

koncCetina: prava, aktivita: vysoka.

1.
2.
3. plantarni a dorzalni flexe v hlezennim kloubu,
4. flexe v kolennim kloubu,
5. flexe a extenze v ky¢elnim kloubu.
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Legenda k 1, 2: --- postizena koncetina, — zdrava koncetina, F/G — reak¢ni

pusobici tihovou silou.

08r

0.4r

0.2r

vertikalni slozka reak¢ni sily pii pouziti protetického chodidla Sure-flex
vertikalni slozka reakéni sily pii pouziti protetického chodidla SACH,

~

100

! I

20 30 40 50 60 70

% stojné faze

i sila vydé€lena

3. 4.
20 70
o 15 = 60 N
\ 7an
g 10 ' 501 / A\
5 \ , A
s 5*% “© 1 —FZ
0 & A\ @ \
":.’_ 0— N /I ‘ \ \ / & /'/ { -
» Wss 60 65 70 780~ 00 A5 7 / :ﬁ
¢ 5] 20 4 Y [ "SF]
2 /
E -10 10 4 /\ v
‘E -~ y v L om e \ //
8.5 \ 0/“ie;/»
5 10 15 20 25 30 35 40 45 50 55 60 65 70 75 80 85 90 95 100
-20 -10
% krokového cyklu % krokového cyklu
5.
40 Legendak 3, 4, 5:
“ . FZ — zdravd koncetina pii pouziti
72 chodidla Sure-flex,
FP — postizena koncetina pii pouziti
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Proband 3

VeEk: 66 let, vySka: 170 cm, hmotnost: 106 kg, délka pouzivani protézy: 4 roky, postizena

koncetina: leva, aktivita: stfedni.

1. vertikélni slozka reakéni sily pii pouziti protetického chodidla Sure-flex,
2. vertikalni slozka reakéni sily pfi pouziti protetického chodidla SACH,
3. plantarni a dorzalni flexe v hlezennim kloubu,
4. flexe v kolennim kloubu,
5. flexe a extenze v ky¢elnim kloubu.
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Legenda k 1, 2: --- zdravd koncetina, — postizend koncetina, F/G — reak¢ni sila vydélena
pusobici tihovou silou.
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Proband 4

Vek: 33 let, vySka: 170 cm, hmotnost: 65 kg, délka pouzivani protézy: 7 let, postizena

koncetina: leva, aktivita: stfedni.

vertikalni sloZka reak¢ni sily pii pouziti protetického chodidla Sure-flex,
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3. plantarni a dorzalni flexe v hlezennim kloubu,
4. flexe v kolennim kloubu,
5. flexe a extenze v ky¢elnim kloubu.
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Proband 5

Vek: 32 let, vyska: 180 cm, hmotnost: 100 kg, délka pouzivani protézy: 28 let, postizena

koncetina: leva, aktivita: vysoka.

1. vertikélni slozka reakéni sily pii pouziti protetického chodidla Sure-flex,
2. vertikalni slozka reakéni sily pfi pouziti protetického chodidla SACH,
3. plantarni a dorzalni flexe v hlezennim kloubu,
4. flexe v kolennim kloubu,
5. flexe a extenze v ky¢elnim kloubu.
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Proband 6

Vek: 58 let, vySka: 172 cm, hmotnost: 84 kg, délka pouzivani protézy: 28 let, postizena
koncetina: leva, aktivita: stfedni.

1. vertikélni slozka reakéni sily pii pouziti protetického chodidla Sure-flex,
2. vertikalni slozka reakéni sily pfi pouziti protetického chodidla SACH,
3. plantarni a dorzalni flexe v hlezennim kloubu,
4. flexe v kolennim kloubu,
5. flexe a extenze v ky¢elnim kloubu.
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Legenda k 1, 2: --- zdravd koncetina, — postizend koncetina, F/G — reak¢ni sila vydélena
pusobici tihovou silou.
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Proband 7

VeEk: 44 let, vyska: 186 cm, hmotnost: 90 kg, délka pouzivani protézy: 1,5 let, postizena
koncetina: prava, aktivita: stfedni.

1. vertikélni slozka reakéni sily pii pouziti protetického chodidla Sure-flex,
2. vertikalni slozka reakéni sily pfi pouziti protetického chodidla SACH,
3. plantarni a dorzalni flexe v hlezennim kloubu,
4. flexe v kolennim kloubu,
5. flexe a extenze v ky¢elnim kloubu.
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Legenda k 1, 2: --- postizena koncetina, — zdrava koncetina, F/G — reak¢ni sila vydélena
pusobici tihovou silou.
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Proband 8

VeEk: 44 let, vySka: 177 cm, hmotnost: 70 kg, délka pouzivani protézy: 26 let, postizena
koncetina: leva, aktivita: stfedni.

1. vertikélni slozka reakéni sily pii pouziti protetického chodidla Sure-flex,
2. vertikalni slozka reakéni sily pfi pouziti protetického chodidla SACH,
3. plantarni a dorzalni flexe v hlezennim kloubu,
4. flexe v kolennim kloubu,
5. flexe a extenze v ky¢elnim kloubu.
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Proband 9

VeEk: 42 let, vySka: 176 cm, hmotnost: 79 kg, délka pouzivani protézy: 13 let, postizena
koncetina: leva, aktivita: vysoka.

1. vertikélni slozka reakéni sily pii pouziti protetického chodidla Sure-flex,

2. vertikalni slozka reakéni sily pfi pouziti protetického chodidla SACH,

3. plantarni a dorzalni flexe v hlezennim kloubu,

4. flexe v kolennim kloubu,

5. flexe a extenze v ky¢elnim kloubu.
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Legenda k 1, 2: --- zdravd koncetina, — postizend koncetina, F/G — reak¢ni sila vydélena
pusobici tihovou silou.
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0 Legendak 3, 4, 5:
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30 e .
// Rk chodidla Sure-flex,
[ N ow ’ v . v v,
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Proband 10

Vek: 67 let, vySka: 172 cm, hmotnost: 75 kg, délka pouzivani protézy: 2 let, postizena

koncetina: prava, aktivita: stfedni.

1. vertikélni slozka reak¢ni sily pii pouziti protetického chodidla Sure-flex,
2. vertikalni slozka reakéni sily pfi pouziti protetické¢ho chodidla SACH,
3. plantarni a dorzalni flexe v hlezennim kloubu,
4. flexe v kolennim kloubu,
5. flexe a extenze v ky¢elnim kloubu.
1. 2.
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Legenda k 1, 2: --- postizena koncetina, — zdrava koncetina, F/G — reak¢ni sila vydélena
pusobici tihovou silou.
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Proband 11

VeEk: 48 let, vySka: 175 cm, hmotnost: 66 kg, délka pouzivani protézy: 36 let, postizena

koncetina: leva, aktivita: vysoka.

1. vertikélni slozka reakéni sily pii pouziti protetického chodidla Sure-flex,
2. vertikalni slozka reakéni sily pfi pouziti protetického chodidla SACH,
3. plantarni a dorzalni flexe v hlezennim kloubu,
4. flexe v kolennim kloubu,
5. flexe a extenze v ky¢elnim kloubu.
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Legenda k 1, 2: --- zdravd koncetina, — postizend koncetina, F/G — reak¢ni sila vydélena

pusobici tihovou silou.
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Priloha 2 Hodnoty ¢asovych a tlakovych parametri méfenych na zatizeni pro analyzu tlaka

na kontaktu chodidla s podlozkou pifi chizi pfi pouziti protetickych chodidel SACH

a Sure-flex
Protéza Sure-flex SACH
Koncetina Zdrava Postizena Zdrava PostiZzena
Oblast Parametr Promér SD Prumeér SD Pramér SD Pramér SD
Start time 2,7 4,42 1,5 3,18 1,7 3,14 1,0 2,55

End Time 416,3 89,96 373,6 71,66 460,0 102,88 332,0 89,25
% Contact 56,2 11,48 51,5 8,14 61,1 10,79 45,8 11,07
% Peak 17,5 7,13 20,2 7,50 17,3 4,95 25,6 8,58

Fmax 599,1 247,90 663,4 244,68 640,5 246,63 685,6 237,39

F average 351,9 137,55 346,2 123,67 383,7 153,16 392,8 134,77
% Load Time 30,5 12,02 38,2 10,42 27,8 7,84 54,8 9,10
Pata Load rate 7,0 6,34 5,4 3,06 5,5 2,68 42 2,11
Start time 99,8 68,91 151,0 60,81 96,0 60,61 208,9 67,94

End Time 5213 111,34 4441 132,55 546,8 86,39 531,1 102,37
% Contact 57,5 21,25 40,2 19,93 60,4 15,54 444 11,29
% Peak 41,9 14,32 36,0 8,90 45,6 18,75 42,8 12,13

Fmax 167,8 151,83 190,1 150,59 153,9 124,92 397,8 190,29

F average 100,2 97,11 109,3 83,22 93,5 80,55 218,8 97,96
Stiedo- | % Load Time | 47,6 | 1841 | 384 9,64 51,5 | 23,73 | 324 | 1384
nozi Load rate 0,9 0,75 1,7 1,16 0,8 0,77 4,5 2,63
Start time 77,7 29,42 172,9 68,91 68,5 19,60 214,7 70,24
End Time 715,8 47,71 709,7 51,74 722,77 52,31 709,5 55,74
% Contact 87,0 4,35 74,5 8,79 87,8 3,92 68,6 8,99
% Peak 78,3 2,39 74,9 5,46 78,6 2,00 77,3 4,09
Fmax 7243 257,53 782,5 299,02 681,4 253,72 748,1 240,85

F average 351,7 141,44 469,5 196,91 301,9 116,81 419,6 147,76
% Load Time 75,7 2,83 66,9 6,25 76,3 2,00 67,6 3,64
Ptednozi Load rate 1,5 0,54 2,2 0,90 1,4 0,50 2,3 0,77

Legenda: Start time — Cas zacatku zatézovani oblasti, End time — ¢as konce zatéZovani oblasti

(ms), % Contact — doba kontaktu dané oblasti vzhledem k trvani stojné faze, % Peak — doba
od zacatku stojné faze po okamzik maximalniho zatizeni oblasti vzhledem k trvani stojné
faze, Fmax — maximalni sila ve specifické oblasti, F average — primérna sila ve specifické
oblasti, % Load time — doba od zacatku zatéZovani oblasti po okamzik maximalniho zatizeni
oblasti vzhledem k dobé zatéZovani oblasti, Load rate — rychlost zatizeni (velikost maximalni

sily ve specifické oblasti vzhledem k dobé¢, kdy doslo k jejimu nartistu).
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