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1 UVOD

Chize je girozenym pohybovym projevem lidi. Poskytuje mozndestat se z jednoho
mista na druhé. Je to nejjednodussispb, jak se femig’ovat na kratké vzdalenosti (Perry,
1992).

Je vSak mnoho lidi, kterym je ithe umoZzina jen @i pouziti tiznych poniicek a nahrad.
Ve swté dochézi rené k 200-500 mil. amputaci, z toho je az 85 % amputhdnich
kongetin (Ellis, 2007). HE¢inou dvou fetin z nich jsou cévni a inféki komplikace. VCeské
republice je rén¢ provedeno zhruba 8000 amputaci dolnich¢ktin, nefasgji v souvislosti
s diabetem — tzv. syndrom diabetické nohy. Tranefé@ini amputace byvaji, Ztdodu mensi
pravdpodobnosti dalSich komplikactasgjSi. Abychom porozumi patologické clizi, je
nutné nejprve porozuéh chazi normalni, nebd poskytuje standard,iwi kterému niize byt
chize pacienta posouzena (Whittle, 2007).

Ztrata c¢asti dolni koketiny, amputace, Zjgobi neschopnost the bez protetické
pomicky. Amputace je jednou z nejvice emocionalnictaarhatickych udalosti, kteroute
pacient prodlat. Vybaveni pacienta protézou tak neni pouhymep$tnim pacientova
funkéniho stavu, ale i jeho psychiky (Kishner, 2010).clapeni biomechaniky éhe
pacienta s amputaci a jeji pozorovariZzembyt cestou k rozpoznanitsiny. Biomechanik ma
tedy dilezité misto v multidisciplinarnim tymu, ktery jeezbytny pi komplexni péi o
pacienta s amputaci (Janura, Svoboda, Kozakovargugova, 2006).

Protetické kolenni klouby musi nahradit funkci kéleo kolenniho kloubu a to hlavipro
stabilni geneseni hmotnostichem stojné faze a kontrolovany pohykheém faze Svihové.
Rozvoj novych technologii vede i k dalSim vylepgenirotetickych kolennich kloub U
modernich typ kloubi je pro kontrolu stojné i Svihové faze vyuzivan rojrrocesor. Mezi
inteligentni protetické kolenni klouby pai Ossur Rheo, vyuzivajici bionické technologie.
Nové moznosti v konstrukci protetickych kolennidbubi by meély vést k w¥tSimu komfortu
pii chizi u osob s amputaci.

Existuje rékolik studii zabyvajicich se porovnanimizle u osob s transfemoralni amputaci
s iznymi typy protetického kolenniho kloubu. Vetsiné téchto studii je porovnavan
energeticky vydej &em clize vlastni firozenou rychlosti. V &kterych studiich pak
muzeme nalézt i porovnani biomechanickych paraimetnize s tiznymi protetickymi
kolennimi klouby. Tyto studie se vSak velndiasto omezuji na popis zakladnich
casoprostorovych charakteristikicte, jako je rychlost, délka kroku, kadence a dalSi.



V této praci se zadujeme na popis a porovnani biomechanickych pardnaiize u
osob s transfemoralni amputaciiznym typem protetického kolenniho kloubu. Kazdabaso
méla minimalreé palro¢ni zkuSenost s vybranym protetickym kolennim kloub@ionickym
nebo mechanicky pasivnim). Protetické kolenni kiojgmu srovnany z hlediska kinematiky
chize, kinetiky clize a vzajemné koordinace dgniho a kolenniho kloubufip stejné
rychlosti chize, aby nedoSlo k ovlimi vysledki z divodu rozdilnych rychlosti dize
(Stoquar, Detrembleur, & Lejeune, 2008). Déle jesquzena symetrie vybranych
casoprostorovych, kinematickych a kinetickych cheagtik chize a variabilita provedeni

chize.



2 CHUZE

Chize je jednim ze zakladnichliifmzenych pohybovych projéwlovéka. Lze ji povazovat
za nejjednodussi #apob, jak se femigovat na kratké vzdalenosti (Perry, 1992).0&h je
hlavnim determinantem kvality Zivota, samostatn@sttapojeni se doébnych Zivotnich
aktivit (Schmid et al., 2007), je vS&Rsto naruSenaiznymi onemocénimi nebo postizenimi
pohybového aparatu jako jsou hapsteoartroza, amputace dolnich &estm, roztrouSena
skler6za, cévni mozkovd&ipoda a dalSi (Bohannon, Waters, & Cooper, 1989).

Normalni lidskd chze miZze byt definovand jako metoda lokomoce charakteéza
sttidavym pohybem dolnich keatin (Whittle, 2007) a jejich Stlavym zatZovanim a
odlertovanim (Kirtley, 2006). Naradzime zde vSak na pnoblgk u clize definovat pojem
normalni. Perry (1992) oztiaje za normalni takovou @hi, kdy dochazi k optimalnimu
vydeji energie. Draper (2000) oznge za nejefektivgSi zpisob takovou diwi, kterd je
symetricka. DalSimi kritérii pro posouzeni “"nornm@gti”” clize pak niZe byt jeji rychlost,
kadence, délka kroku, apod. Whittle (2007) povazajeutné brat v Uvahu éwiskali, ktera
s timto pojmem souvisi. Za prvé, pojem normalnirzaje ol pohlavi, tizny Wk a rizné
télesné roznary, proto je pateba stanovit vzdy normu pro sledovaného jedincedrdaé, ne
kazdy rozdil od stanovené normy musi gutmamenat néfznivy (inek na clizi daného
jedince. Nicmésn, je velmi dilezité porozunt normalni clizi a terminologii, ktera ji

popisuje, nez se Zaeme zabyvat dlzi patologickou.

2.1 Ontogeneze clize

Vyvoj chaze je sodasti celkového motorického vyvoje a Uzce souvisiv®jem postury,
ktera je zakladem vSech cilenych potyWareka, 2006). Existuji v podstativé koncepce
ontogeneze dlze. Jedna je klasickd neurofyziologickd koncepceraha je koncepce
zaloZena na zakladnich biomechanickych principeta @&eni na éiznych arovnich.

Izolované pohyby nohou lze pozorovat jiz v devatépminu prenatalniho vyvoje.
Jednoduché alternativni pohyby nohou, které magiopa clize, pak v Sestnactém tydnu
(DeVries, Visser, & Prechtl., 1982; Prechtl, 1984).

Jakocasna krokova schopnost byva usida novorozenecka the (stepping reflex), kdy
pii doteku nohy s podloZzkou divvykonava pohyby jakoipchizi (Prechtl, 1984; Forssberg,
1985). Tento reflex mizi zhruba koncem prvnih&site. Nazory natod vymizeni tohoto
reflexu se iizni, nap. Lesny (1980) uvadi jakouslod nedostatek podti z vrgjSiho

10



prostedi. Naopak Thelenova a Bates (2003) vidliadl vymizeni tohoto reflexu vifpistku
subkutanniho tuku, ktery #apobi nafist hmotnosti ko&etin, které di¢ nedokaze zvednout.
V dalSim stadiu, nazyvaném monokinetické (2. — 5sin), z&ind dit pohybovat
jednotlivymi kortetinami. U ¢tyt az gtimésicnich dti dochazi k uvoléni tuhé synergie
novorozeneckého obdobi a poligib v jednotlivych kloubech (Thelen, 1992). Ve stadiu
dromokinetickém (5. — 12. &ic) maji pohyby déte jasny del a sndr. Vyznamnym
pokrokem v tomto obdobi je lezeni (Lesny, 1980gré&tje povazovano za prvni cilenou
lokomoci ditte (Forssberg, 1999). DalSi vyznamnou aktivitoooto obdobi je lokomoce,
respektive kroky s vedenim v podpazéhém kterych je dét posunovano ved (Lesny,
1980). V dalSim stadiu, nazyvaném kratikinetick@. (% 15. n&sic), jiz dit velmi dol¥e
ovlada své pohyby a &ma chodit samostatn Obdobi poatku samostatné @he je velmi
individualni a ma Siroky rozptyl. Samostatnaizod je umoz#na vyvojem posturalniho
fidiciho systému. O samostatnéizhlze vSak hoviit az tehdy, je-li dit schopno chzi
zahajit z volného stoje, ve volném stoji zastayptavest obrat (Miaka, 2002).
Zrani samostatné ghe dle Breniera a Brila (1998) ma dva sttipn
» Prvni faze iniciani (3. — 6. misic po dosazeni @he), weni se kontroly rovnovahy,
integrace postury do lokonioich pohyfi.

e Druha faze vyzrani lokondaiho vzoru (Bhem gti let chize).

Rozdily mezi dtskou a dosflou chizi jsou hlavi v relativni délce dvoji opory, v délce a
Sitce kroku a ve vertikalnim zrychlenizise. V détském ku je velmi nizka rychlost dize,
dlouha faze dvoji opory pi@bna pro ziskani rovnovahy a kratka faze krokur{gre& Bril,
1998). Zhruba od sedmého roku Zivotu &eskh clize z&ina podobat aliwi dosglého.

P&t charakteristik determinujicich vyzralouizh uvadi Sutherland, Cooper a Daniel (1980):
» trvani stoje na jedné noze (32 % 1 rok, 38 % 73@t% dosply),
* rychlost ctize,
e kadence — rytmus,
» délka kroku,

e ponxr rozpsti panve k §tce kroku.
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2.2 Krokovy cyklus

Dvojkrok je zakladni jednotkou @he. K popisu krokového cyklu lIze, dle Perry (1992),
pouzit ti zakladni pistupy. Prvni a zarovienejjednodussi deni je podle gtdani kontaktu
nohou s podloZzkou. Druh& metoda pouziva k popesove a délkove vlastnosti krokukeli
piistup identifikuje funkni vyznamcinnosti Ehem krokového cyklu a &wje tyto intervaly
jako funkéni faze cflize. Whittle (1997) definuje krokovy cyklus jako emtal mezi déma
stejre se opakujicimi jevy dhem clize. Je-li zéatkem cyklu dotyk paty pravé nohy
s podlozkou, tak cely cyklus trva, dokud se patv@mohy ot nedotkne podlozky.

Pri kazdém dvojkroku jsou spiny tii ukoly (Perry, 1992):

* Preneseni hmotnosti — je nejnangjSi Ukol krokového cyklu. Jsou zde zahrnuiy t
dulezité ulohy: absorpce narazuiizpisobeni se zatizeni agmeseni hmotnosti
z jedné konetiny na druhou. Tento Ukol je realizovan ve fazigieéniho kontaktu
a ve fazi zazovani.

e Jednooporové postaveni —¢irg zvednutim jedné nohy do Svihové faze ackon
kdyz se tato noha ¢pdotkne podlozky. Hmotnostla je nesena jen jednou dolni
koncetinou. Probiha ve fazi mezistoje a kom&ho stoje.

* Posun konetiny — korgetina se posunuje ¥d v pabéhu predSvihu a celé Svihové

faze. Hmotnostéta je g'enaSena ze stojné katiny na druhou dolni ka@etinu.

U vétSiny autoft mizeme najit shodu v zakladnirdlehi krokového cyklu do dvou fazi.
Faze, ve které je chodidlo v kontaktu se zemi,as/va stojna (stance phase ). Faze, kdy je
chodidlo ve vzduchu, je nazyvana fazi Svihovou iigwphase) (Kirtley 2006; Whittle, 1997;
Perry 1992; Vaughan, Davis, & O"Connor, 1992).

V dalSim éleni existuji mezi autory rozdily. Perry (1992)idstojnou a Svihovou periodu
do osmi fazi — ptatesni kontakt (initial contact), faze zgovani (loading response), mezistoj

VVVVVV

swing), meziSvih (mid-swing) a koncovy Svih (ter@iswing).

Trew a Everett (1997) uvég nasledujici dleni:

» Stojna faze: uder paty (heel strike), celad nohaadiozce (foot flat), mezistoj (mid-
stance), odraz (push-off).

« Svihova faze: zrychleni (acceleration), mezisvih idéswing), zpomaleni

(deceleration).
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Pro procentualni vyjadni dob trvani jednotlivych fazi se krokovy cykkedmi casto ali
dle Rose a Gamblea (1994) na:

Pocatecni kontakt (0-2 % krokového cyklu)

Cilem je umistit nohu do spravné polohy &izapomaleni pohybu. V hlezennim kloubu
za&in& prvni ze if zhoupnuti, které slouzi pro absorpci narazied&tm otéeni je pata.
Excentricka kontrakce m. tibialis anterior, m. exer digitorum longus a m. peroneus tertius
brani vrgjSimu plantifleknimu momentu. V kolennim kloubu dochazi k flexiémei piné
extenze. Kyel je ve flexi okolo 35°. Koncentricka kontrakcetenzofi kycle (m. gluteus
maximus, m. semitendinosus, m. semimembranosus aiceps femoris) kompenzuje

pusobeni readni sily podlozZky.

Stadium zatZovani(0-10 % krokového cyklu)

V tomto stadiu je pdeba pizpisobit se zatiZzeni, stabilizovat panev, zpomalitypolsla.
V kotniku dochézi k fiblizné¢ 15° flexi. DalSi flexi zpomaluje excentricka kaaitce m.
vastus lateralis, medialis a intermediuse<Piliotibialni trakt pispiva k extenzi kolena m.
gluteus maximus. Diky stabilizaci kolena pracujmis&ringy jako extenzory Kye. Generuji
piiblizn¢ 50 % sily extenzdr kycle. Koncentrick&cinnost m. gluteus maximus zrychluje
pohyb trupu dofedu. M. gluteus medius excentrickou kontrakci $§talje panev s cilem

minimalizovat kontralateralni pokles.

Mezistoj (10-30 % krokového cyklu)

Hlavnim dkolem je stabilizovat koleno. V hlezennioubu dojde k druhému zhoupnuti.
Excentricka kontrakce plantarnich flexdsrzdi dorziflekni moment vytvéeny reakni silou
podlozky. Aktivni je m. soleus, poZd m. gastrocnemius a dlouhé flexory pistSted
ota’eni se pesouva z paty naistd hlezenniho kloubu. Tim Ize kontrolovat polohakiai
sily podloZzky vzhledem k vySe uloZzenym klaod. Vektor reakni sily podloZzky sréuje
pied kolenni kloub. Poktaje extenze v kgelnim kloubu.

Koneény stoj (30-50 % krokového cyklu)

Cilem je zrychlit pohybda. V této fazi dochazi kedtimu zhoupnuti v kotniku. Spdlea
excentricka kontrakce plantarnich flekorastavuje da@dnou progresi tibie. To #apobi
piesun gedu otéeni na hlawky metatard a pata se zveda nad podlozkilinnost

plantarnich flexatr se néni z excentrické na koncentrickou. Stabidizefunkci plni m. soleus,
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m. tibialis posterior, mm. peronei a dlouhé flexgmstd. Vektor reakni sila podlozky
smeiuje stéle ped kolenni kloub. M. triceps surae se kontrahujeckatricky, produkuje vice
nez 80 % zrychlujici sily nezbytné pro udrzeni mxahy. DalSi extenze v Kl je pasivni.

PiredSvih (50-60 % krokového cyklu)

V této fazi probiha fiprava na Svih. V kotniku je dosazeno vrcholu @amit flexe (20°),
ale aktivita plantarnich flexarrychle klesa. Vektor re&hi sily podloZzky se i@souva za
kolenni kloub a spote¢ s kontrakci m. triceps surae timobuje flexi kolena. M. rectus

femoris pracuje izometricky jakagnase energie z bérce na &gf.

Pocate¢ni Svih (60-73 % krokového cyklu)

Ukolem je posunout nohu do bezoporové faze&indadorziflexe v hlezennim kloubu,
ktera umo#uje zvednuti nohy. Prace kolena je v této fazi kiexpi. Ri ptirozené clzi je
flexe a extenze kolenaglhem Svihu pasivni, k@etina pracuje jako jednoduché kyvadlo.

Kycel pokrauje ve flexi (m. iliacus, m. adductor longus, nrteaus, m. gracilis).

MeziSvih (73-87 %) krokového cyklu

Hlavnim cilem této faze je zvednuti nohy. Klezi kloub je asi v 5° dorziflexginnost
dorziflexori ustdva. Na kolenni kloubipobi setrvéné sily — obdobi mezi aktivitou m. rectus
femoris a hamstringy. V této fazi dosahnéedgi kloub stupa flexe, ktera se netni az do

pocateEniho kontaktu.

Kone¢ny Svih (87-100 % krokového cyklu)

Cilem je zpomalit pohyb bérce a stehnaipravit polohu nohy pro nasledujici kontakt.
V kotniku je neutralni poloha dosaZzena koncenttckontrakci m. tibialis anterior.
Excentrickacinnost hamstringg a m. gluteus maximus zpomaluje #@egny Svih bérce a
stehna. M. quadriceps femoris extenduje kolengptatesni kontakt.
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2.3 Rizeni pohybu
Pohyb je zakladnim ftpdpokladem existence vySSich orgarismNezbytnym

piredpokladem umysIného, cileného pohybu je zaliermpeeflexnich mimovolnich pohyb
kterymi je zajiStna vzimena poloha, svalové n#pa rovnovahada. FRedpokladem pro
veSkery pohyb je tedy svalovy tonus. Na&mnje vybudovan systém postojovych a
vzpiimovacich reflex (motoricky systém polohy, éma motorika), i jehoz fizeni se
Gcastni retikularni formace, statokinetickiélo a mozéek. Motoricky systém polohy je pak
zékladem slozité soustavy umysinych pahybizené ¢innosti mozkové Wy, bazalnich
ganglii a korového mozku. Hitom vSechny nervové vlivy, které agobuji svalovou
kontrakci, se uplauji ve své konéné podob prostednictvim motoneuran uloZenych
v jadrech hlavovych netiva v paténi miSe (Trojan, S. a kol. 2003). Funk systém
kontrolujici pohyb je tvien rékterymi oblastmi mozkovétky, bazalnimi ganglii, &terymi
oblastmi talamu a mozkového kmene, niteen a rkterymi oblastmi pat@i michy
(Koukolik, 2000).
Trojan et al. (2003) roztuje centralni mechanisnifjzeni pohybu doit hlavnich oblasti:
* senzomotorika,
* motoricky systém poloh,

* motoricky systém umysiného pohybu.

Senzomotorika

Kazdy organismus je neustéle vystaven ddiv prostedi. V CNS jsou tyto podity
podrobeny analyze a pokud z ni vyplyva, Ze je nutagovat, pak jsou po eferentnich
drahach impulzy vedeny Kk perifernim vykonnym origéan (efektofim), kterymi jsou
piedevSim svaly. ijem informaci vyznamnych pro hybnost, jejich zgnaéni a integrace
v CNS az po vystup projevujici se svalowanosti byva souhrinnazyvan senzomotorika.
Informace dlezité pro svalovowinnost gichazeji jednak z proprioceptomulozenych ve
svalech, Slachach a kloubech, jednak z exteroredeptiozenych v Kzi (Trojan, Druga,
Pfeiffer, & Votava, 1996). Nejvyznanyj$imi proprioreceptory jsou svalovareténka a
Slachova dliska. Svalova keténka jsou uloZzena v podélné ose svalu a reagujrotazeni
svalu. Ri vétSim protazeni svalu se zvySuje¢pbreagujicich svalovychietének. Svalova
vieténka informuji CNS o rychlych (fazickych) #mach délky svalu ip pohybu a o
dlouhodobych (tonickych) zénéach i udrzovani polohy. Slachovéliska jsou se svalovymi
vlakny zapojena v sérii, k jejich aktivaci dochdati napnuti Slachy ip svalové kontrakci,
nebo @i zvySeni svalového n&p. Informace ze Slachovycklisek pisobi Utlum alfa-
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motoneurofl prislusného svalwimz chrani sval i Slachuied petizenim. Exteroreceptory
jsou uloZeny v #Zi a reaguji i draZzdni mechanoreceptor dotyk a tlak, termorecepftor
teplo a chlad a nocireceptor bolest.

Motoricky systém poloh

Motoricky systém polohy mé reflexni charakter o, reflexni motorika). Prvognje
fizen hybnymi centry mozkového kmene, zuastikularni formaci a vestibularnimi jadry
prostednictvim koordinace polohovych, postojovych a firppvacich refles. Podréty
piichazeji hlavl z proprioreceptdr a statokinetickéhaidla. Dalezity integr&ni funkeni
systém tvéi retikularni formace. Pragdnictvim mnoZstvi anatomicky definovanych $poj
méatadu funknich vztali k misni Sedi, ke kmenovym strukturam, k mtkzea k mozkové
kure (Trojan et al., 1986). Retikularni formaceftivdva systémy - vzestupny (aferentni) a

sestupny (eferentni) systém, které maji naslediyjitice:

» zajiS€ni kontaktu s dalSimi strukturami CNS,

» aktivaci mozkové #ry a tim navozeni kdEho stavu,

e zajiS€ni zakladni regulace hybnosti — reflexy proprioptai, vz@imovaci,
amysiné pohyby,

* ovlivnéni dychani, srdai ¢innosti a krevniho tlaku,

» podili se n&izeni rékterych reflexi traviciho systému.

Svalovy tonus je zaji®van proprioreceptivnimi misnimi reflexy. Post@oxkeflexy se
tykaji bul'to omezeng€asti €la nag. jedné koretiny (lokalni staticka reakce), vice katin
(celkovd segmentalni reakce), nebo svalstva vicgekim, Sije a trupu (celkova staticka
reakce). Vzgimovaci reflexy jsou Uzce spjaty s postojovymiedstavuji vy3Si koordinaci
statickych reakci. Svalovy tonus fizen tak, aby byla zachovana vipena polohadta ve
vSech proclovéka potebnychéinnostech. Regulujicim podiem vzgimovacich reflex je
smer gravitace. Smyslem vEmovacich reflex je znovunavracenéta do vzgimené polohy,

kdy se nejéive do spravné polohy dostane hlava a potom trup.
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Motoricky systém umysiného pohybu
cilené umysiné pohyby. Elovéka jsou tyto pohybyidpokladem funkci spalenskych, a to
hlavre teci a prace. Jsou tedyigrdpokladem vzajemného dorozumivani se a aktivniho
zasahovani do ¥siho prostedi. Cilené umysiné pohyby tfomotoricky systém pohybu,
ktery jetizencinnosti mozkove &y, bazalnich ganglii a modeu.

UmyslIné pohyby

Cilena motorika se dlovéka z&ina objevovat od konce patého postnatalnikisioe, kdy
dit¢ zatina sahat pofpdnttech a dava si palce do Ust. Kéné podoba pohybu jako vystupni
motorické informace je vysledkem spoluprace celbnéysoustavy. Provedeni Umysiného
pohybu je posloupnostikolika kroki (Trojan et al., 1996):

» Predstava pohybu,ile pohyb vykonat vznika zjednodu$eieceno véastech
mozkoveé Kiry.

* Plan (taktika) provedeni pohybu pochazi z mozkowéy,kdostdva se do
bazalnich ganglii a mogkeu. Bazalni ganglia iniciuji pohyb a realizuji pdéa
pohyby. Mozéek kontroluje provedeni pohybu.

o Zatatek (start) pohybu pochazi z motorickéyk ktery @ijal programy cestou
talamu a nadale pohyixdi.

Rizeni pohybu centralinim nervovym systémem neni @qlianovani svalové akce, ale i
predvidani jejich tisledki pro jiné casti €la nebo pro celkovou rovnovahu. Abychom tedy
dosahli optimalizace pohybu, musi byt kazdy nownjysiny, cileny, volni pohyb doprovazen

novym grenastavenim polohy prdstnictvim systému @pné motoriky.
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2.4 Funkce dolni kontetiny
Dolni kortetina zajisuje kontakt se zemifpchtzi. Princip odrazu f chtzi vychazi

z tretiho Newtonova pohybového zakona — zadkona akealece, kdy silové isobeni nohy
na podlozku, vyvola stefrvelkou silu opéného smiru, kterou podlozkaigsobi na nohu. Sila,
kterou noha fisobi na podlozku je vyvolana svalovou kontrakcita8py genosu sily na
lidské tlo je zajistn kloubnim aparatem dolni kéetiny — kloub hlezenni, kolenni adeini.

2.4.1 Hlezenni kloub

Hlezenni kloub je distalnim kloubem dolni Ketiny, ktery zprosedkovava spojeni mezi
dolni koréetinou a zemi. Je to hlavni kloub kontrolujici ployw sagitalni rovi vzhledem
k noze (Valmassy, 1996). Pohyby v hleznu v sagit@wuiné jsou nezbytné pro bipedniicti
po rovirg i v terénu. Nejastji pouzivanymi nazvy pro pohyb nohy jsou plantéardorzalni
flexe. Plantarni flexe je pohyb chodidla &em doti a dorzalni flexe je pohyb chodidla
smérem nahoru (Perry, 1992). Rozsah pohybu v hlezemtoobu je giblizné 45°, ale niZze
se liSit u fiznych jednotlivé a nenit se s ¥kem (Frankel & Nordin, 1980). V fibchu
krokového cyklu dochazi nejprve k plantarni flexa d@°, pak kdorzalni flexi do 10°,
nasleduje oft plantarni flexe do 20° a nakonec dorzalni flexe rieutralniho postaveni
(Obrazek 1).
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Obrazek 1Prabeéh Ghlu v hlezennim kloubu v sagitalni ro¥ifn = 30)
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2.4.2 Kolenni kloub

Kolenni kloub je spojenim dvou dlouhych kosti, stati (femur) a holenni (tibie). Kloubni
plochy na medialni a lateralni stégisou oddlené, coz vytvé efekt dvou kloub vedle sebe.
V kolennim kloubu je mozno provédflexi a extenzi a malou viiti a vrEjSi rotaci.
Femoralni kondyly jsou z#ivené a to jak zepdu dozadu, tak i ze strany na stranu, zatimco
tibialni kondyly jsou téré ploché. Mezera, ktera vznika kolem bodu dotykwz @ou stran
vyplnéna menisky, jejichz Ukolem je redukovat tlak v miswontaktu (Whittle, 2007).
Pohyblivost a stabilita kolenniho kloubu jsolleFité pro normalni vzor ¢lze. Behem stojné
faze je koleno z&kladnim determinantem stabilitynddkoncetiny, ve fazi Svihové je
flexibilita kolene zakladni faktor pro posunuti dbkortetiny vged (Perry, 1992). Pohyb a
stabilita kolene jsou zaji&ty péti vazy — medialni a lateralni pobid vaz, gedni a zadni
zkiizeny vaz a zadni kloubni pouzdrozhBm krokového cyklu dochazi v kolennim kloubu
nejprve k flexi do 18°, pak nasleduje extenze ab-diostupiové flexe, pak oft flexe a to do

65°, nakonec nastava extenze do dvoursiu@ flexe (Obrazek 2).
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2.4.3 Ky¢elni kloub

Kycelni kloub je spojenim mezi hybndasti acasti nesenou. Je to jediny opravdovy kulovy
kloub v €le. Hlavici je hlava femuru a pouzdrem je acetatmupanve. Stabilni Kelni kloub

s velkymi rozsahy pohybu je nezbytny pro vSechrtivay béZného Zivota, nejen dhe

(Perry, 1992). Stabilita tohoto kloubu je zajisa pomoci velkého @tu vazi probihajicich
mezi panvi a femurem. Spravné wgskni kloubu je pak zajisho pomoci malych vdiz
(Whittle, 2007). V k¢elnim kloubu je mozZno vykonavat flexi, extenzi, akd, addukci,
vnitini a vrejSi rotaci. Bhem krokového cyklu je v RgInim kloubu na zstku v 30-ti
stupové flexi, pak dochazi k deseti stigyé extenzi a znovu k flexi do 30° (

Obrazek 3).
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3 AMPUTACE

s e

let pred Kristem. Hippokrates popsal v patém stolétirp |. ti indikace k amputaci, které
jsou platné dodnes: odstegm neuziténych casti koretin, sniZzeni invalidity a zachrana
Zivota. Velkym zlomem bylo zavedeni ligatury velkycév Francouzem Ambroisem Paré,
kterd nahradila hemostazuii@m olejem. Tato metoda spolu s uzitim antibiotisepsi,
anestezii a odlozenim primarni sutury umozniladvani dolse oSetitelnych pahyi (May,
2002). S dalsim rozvojem mediciny dochazelo k omieaetnych indikaci k amputaci (Sosna
et al., 2001).

Amputaci Ize definovat jako odstrami perifernichcéasti €la, wetre mekkych tkani,
prerusenim skeletu. Je-li amputace provedena skaxdbkhazyva se exartikulace. Jedna se o
rekonstrukni vykon, jehoz cilem je eliminace onem&gch nebo funkniho postizeni.
Zarovei je snahou dosahnout navratu lokomoce nebo alefgpocasténé funkce (Kubes,
2005). Amputace je pro pacienta velmi traumatieidéz hlediska fyzického, tak psychického.
Lidé s amputaci, se musiizptsobit mnohym aspekin od u¥doneni si ztraty koetiny az
po zachazeni s protézou aizhs ni. Mnoziceli velkému problému zvyknout si na ,jinou
chazi“ (Engstrom & Van de Ven, 1999).

Hlavni moZzZnosti zlepSeni fuékiho a pohybového stavu, ale i pozitivniho owivh
psychiky pacienta, je pouziti protézy. Lidé, iktpodstoupili amputaci¢asto gizptsobuji
chizi s protézou nastalé situaci. R¥deto grizpusobovani je vyzvou ke sledovani &awrani
problémi jejich chize. Pochopeni biomechanikytae pacienta s amputaciize byt cestou
k rozpoznani #Siny probléni. Jako dalSi @vod studia chze miZze byt vysoky podil
amputaci dolnich kamtin na celkovem pitu vSech amputaci (85 %) (Ellis, 2007), spojeny
s naslednou snahou takto postizenych patizmbvu se aktivéizapojit do Zivota.

Jednim z probléim hlavre u traumatickych amputaci, je kratkd délka zbyvafisti
korcetiny — pahylu. U transfemoralnich amputactizen znamenat kratka délka pahylu
problémy s protetickym vybavenim, neboniZze dochazet k&Simu napti a bolesti,

z divodu pisobeni velkych sil na malou plochu kostni oblastatka délka pahylu rowz

znamena &Si hmotnost protézy (Laferrier & Gailey, 2010).
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3.1 Zakladni indikace k amputaci

Nejcastjsim divodem k amputaci jsou @eské republice choroby cév usledku diabetu.
Vyskyt diabetu méa vzestupny charakter. V &mné dob trpi touto nemoci 6,5 % obyvatel
CR, 25 % v3ech diabetikpostihuji komplikace. S¥ova zdravotnicka organizace (WHO)
piedpoklada, Ze do roku 2025 vzrostégialiabetik cca na 250 milidha tomuto pétu bude
odpovidat i naist komplikaci. Podle stovych statistik je 40 — 60 % netraumatickych
amputaci nasledkem tohoto onem#in Rané je z vitalni indikace provedeno 6 — 8
amputaci na 1000 diabetikZavaznou komplikaci je diabetickd angiopatier&ise odboré
ozna&uje jako diabeticka noha. Syndrom diabetické nodyekonomicky velmi natmou
komplikaci. Vydaje souvisejici s amputaci jednébdiecké nohy se pohybuji kolem 60 000
dolar. V roce 2002 bylo takto postizeno 5,7 % vSech eli&h, témet u 18 % z nich bylo
nutno provést amputaci. Dillingham, Pezzin, & MaoKie (2002) uvadi, Zze v USA je 1,6
milionu lidi Zijicich s amputaci. Z¢h je 86 % nebofjblizné 1,3 milionu postizeno amputaci
dolni kortetiny. Vice nez 350 00Cipadi jsou transfemoralni amputace.&hto gipadi je
95 % transfemoralnich amputaci #dméno Zilnimi nemocemi. Zbyvajicich 5 % je
zagicinéno Urazy, malignimi onemoé&nimi a vrozenym nedovyvinutim koetiny
(Dillingham, Pezzin, & MacKenzie, 2002).

Patet amputaci visledku Urazu klesa se zlepSujici se technikou sgkoktnich vykori.
Objevuji se pevazre u osob v produktivnim &ku, s gevahou u muf Jedna se o Urazy
zpisobené dopravnimi nehodami, pracovnimi Grazy, wosych statistikach se objevu;ji i
valeicna zragni. Pdet pacieni operovanych pro osteosarkom klesa. Tito pacieruiit
nejmladSi skupinu, zastoupeni pohlavi j@l¥né stejné. Dle udé WHO je ve s¥té

N

provedeno 7 — 206 amputaci na 100 000 obyvatelyN&j incidence je mezi Indiany v USA,

e

Sosna et al. (2001) uvadi jako zakladni indikaeenutaci:
e Choroby kodetinovych cév— nefasgji indikovany amputace u diabetické
angiopatie Ustici do diabetické gangrény, akuttiranické arteriélni insuficience.
 Trauma u devastujicich por&ni, kde jiZ neni mozna rekonstrukce. Dale pak u
komplikaci, jako je plynata gti, nebo cévni porani s gangrénou kaetiny.
e Tumory amputace jefeSenim u malignich tumipr eventuald jako paliativni
zakrok u generalizovanych tunior

» Infekce u nezvladnutelnych akutnich infekéipti chronické osteomyelitid

22



* Kongenitalni anomdlie v piipact nefunkéni kortetiny, kdy neni mozZnost
ortoticko-protetického vybaveni.

V roce 1990 Johansen, Daines, Howey, Helfet a Hans&novili Mangled Extremity
Severity Score (MESS) — skore rozsahu rozdrcentdétary. Snahou ifp zavedeni tohoto
skore bylo omezit subjektivni faktoryipozhodovani o indikaci k amputaci. MESS hodnoti
postizeni podle energie Urazového mechanismu, walsiability pacienta, ischemického
postiZeni a 8ku pacienta (Tabulka 1). Indikaci k amputaci znaiskore ¥tSi nez 7. Pokud

¢as k obnoveni prokrvenigsahne 6 hodin, skore se zdvojnasobi (Robertséi,)19

Tabulka 1 MESS — hodnoceni rozsahu rozdrcenidatimy (Kubes, 2005)

URAZOVA ENERGIE
1. nizka energie — jednoduché 1 bod
zlomeniny a pistiely
2. stedni energie — otégné nebo vice | 2 body
etazove zlomeniny,&Si pohmozdni
3. vysoka energie — vstl zblizka, 3 body
vysokorychlostni $elné zragni
4. masivni rozdrceni —=athi, Zeleznéni | 4 body
zrareni

Il. TLAKOVA STABILITA
1. normotenzni hemodynamika — tlak | 0 bodx
krve stabilni i Bhem operace
2. prechodnéd hypotenze — tlak krve 1 bod
stabilizovan infuzni terapii
3. prolongovana hypotenze — systolicky2 body
tlak pod 90 mm Hg

lIl. ISCHEMICKE POSTIZENI
1. Zadné — hmatna pulzace, bez znamel bodi
ischemie
2. lehké — oslabena pulzace, bez znamékood
ischemie
3. stedni — nedetekovatelna pulzace | 2 body
(Doppler), obleany kapilarni navrat,
oslabena motorika

4. €Zké — chladna a nehybna kKetina, | 3 body
necitlivost, bez kapilarniho navratu

IV. VEK

1. do 30 let 0 bad
2. mezi 30 — 50 roky 1 bod
3. vice nez 50 let 2 body
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3.2 Chirurgické zasady amputaci

Pfi amputaci stejg jako u jinych operaci na skeletu jeileFité dodrZzovat zasady
ortopedické chirurgie. Dodrzovaréichto pravidel a Setrna opér technika zmensSi moznost
vzniku naslednych komplikaci a zarave podminkou dobrého hojeni a moznosti &tmiko
vyuziti pahylu (Sosna et al., 2001).

V souwasnosti jsou provady amputace gilotinové (cirkularni) a lalokové, tergch mize
byt pouzita otekend nebo uz&ena technika amputaceii Potewwené technice neni rana
primérré uzavena, k vytvéeni kvalitniho pahylu musi byt proveden dalSi operarykon
(reamputace, plastické vykony, sekundarni sutdréfo techniky se vyuziva ézkych Gras
s kontaminaci kkkych tkani (Kubes, 2005).

Cirkularni amputace jsou vzdy oteme. B amputaci se nefive cirkulare prerusi Kize,
po jeji retrakci se v jeji Urovnifistoupi k oddleni svali (se sodasnym podvazem cév a
zajiSénim nend), a poté seierusi kost. Podle stavu pahylu deduzaérem rany provede
zawrecna uprava pro moznost kvalitniho oprotézovani. Patize byt upraven reamputaci,
kdy je kortetina amputovana proxim&n nebo se provadi revize pahyluii (které se
odstrani granutai tk&i, zkréti se kost a vytwd se tkdiové laloky k hodnotnému kryti
pahylu. Teti moZnosti Upravy je plasticka Upravi, které se modeluji 8kkeé tkarg (Kubes,
2005).

Lalokova amputace @Ze byt provedena jako ot@na i zavena. Bi zawené amputaci je
kladen diraz na tenodézu odi@nych sval, ktera vede ke zlepSeni funkce a tvaru pahyiu. P
provadni otewené lalokové amputace se dopasje technika invertovanych koZnich laigk
ty se zakladaji delSi, pak nasleduje jeji¢blopeni a déasné pesiti geloZzenou plochou k
sok¥. Na pahyl je filozen mastny tyl a naplésva kozni trakce. # vytvoreni granulani
plochy se po uvokni laloki provede primarni suturafiFprovadni lalokové amputace je
nutné myslet na zachovani motoriky pahylu, tohoatlageme myoplastikou. Jeji podstata
spaiiva ve spojeni jedné motorické skupiny s antaggnifialSi mozZnost fgdstavuje
myodéza, kdy se vyt¥dnovy svalovy Upon, ktery zachovavymdni funkci a je i prevenci
kontraktur. Jizvu je nutné umistit mimo naslapndocpu pahylu. Dlezité je také Setrné
oSeteni nervovych zakdeni. Nerv se pofedchozi alkoholizaci ot prerusi, po té se necha
spontans retrahovat mezi tkan PreruSend kost je ipkryta periostalnim lalokem, aby

nedoslo k poruseni jeji vyzivy (Kubes, 2005).
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3.3 Typy amputaci

Amputace dolni kotetiny mize rozdlit na ti zakladni typy, a to amputace podkolenni,
amputace nadkolenni a amputace pod urovni kotnMaputace pod kolenem byvaji
nazyvany transtibialni, amputace nad kolenem gaistemoralni.

Dle vySky amputace tizeme amputace podrafirozdélit na nasledujici typy amputaci:

* Amputace chodidla
amputace fednozi,
amputace dle Lisfranca,

amputace dle Choparta,

o O O O

amputace dle Symea a Porobova.

Amputace bérce, transtibialni
o amputace v distalntdtiné holenni kosti,
0 amputace ve #dni tetin¢ holenni kosti,

0 amputace v proximalnfdtiné holenni kosti.

Exartikulace v kolennim kloubu

Stehenni amputace, transfemoralni
0 amputace v distalnfdtin¢ stehna,

0 amputace ve &dni tetiné stehna.

Exartikulace v kyelnim kloubu

Marshall a Stansby (2007§ldamputace na:

* Amputaci Spiky, ktera je jednou z nejlaingjSich amputaci na dolni koetiné. Tato
amputace nesmi byt provedena skrze kloub, thakaskularni chrupavka kloubu by
se nehojila. Nejastji je tato amputace provada @Fes proximalni falangy.

* Amputaci prsi — jedna se o amputaci provedenotesp metatarzalni kost. Po
amputaci prstu dochazietéinou k navratu k normalni ¢hi, jen amputace palce
muze zisobit ulceraci plantarnitge vlivem abnormalnihofpnosu hmotnostéla.

* Transmetatrzalni amputace — byva praved pokud je pdeba odstranit, nap
vlivem gangrény, vice prst Dolfe zhojena transmetatrzalni amputace ma vyborné
funkeni vliastnosti.

* Amputace sedem nohy — provadi se, pokud vlivem nemoci nerino@mputovat
pouze prsty. O této amputaci se uvazuje pouze iemackteri nemaji, nebo maji

lécitelnou ischemii. Tato amputacei#e byt provedena mezi metatarzem a tarzem —
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Lisfrancova amputace, nebo mezi talonavikularnikal&kaneokuboidnim kloubem
— Chopartova amputace.

e Amputace v urovni kotniku —fpamputaci v této arovni je velmi slozité sestaveni
funkéni protézy gasto proto byvaji preferovany amputace podkolenni.

» Podkolenni (transtibialni) amputace —dasjgji jsou vyuzivany d¥ techniky tchto
amputaci, které maji ekvivalentni podminky pro edsbu Iébu a spravnou dizi.
Jednou technikou je Burgessova dlouha zadni zalopkasana Burgessem a
Romanem v roce 1967. Druha technika je zkosen&kalpopsana Robinsonem
v roce 1982.

* Amputace v arovni kolenniho kloubu — tyto amputaeevyuzivaji, kdyz infekce
nebo gangréna brani vyttemi zaloZzky pro podkolenni amputaci. Nevyhodou
amputaci v této Urovni je nggmlvidatelné hojeni zalozky fike.

» Nadkolenni (transfemorélni) amputace — jednda sempugaci v rozmezi od
kolenniho kloubu po kselni kloub a podle délky pahylu se dakdida kratkou —
délka femuru je ménnez 35 %. Tato Urovieamputace ponechava hlavici femuru,
kréek a horni¢ast femuru a zatwje dobré padnuti protézy. Daldgestni — délka
femuru je v rozmezi 35 az 60 %. V idealnimippd je provedena v délce
minimalné 10 cm nad spodnim koncem femuru, aby byl ponedtdstateény
prostor pro proteticky kolenni kloub. A na dlouhewélka femuru je &Si nez 60
%.

* Disartikulace v kyelnim kloubu — amputace je provedena v urovnéekyiho
kloubu.

* Hemipelvektomie — f amputaci je odebrang&ast panve a stydké kosti. Je
provadna v fFipadt rozsahlych zhoubnych nadoitézkych Graz a @i pokrcgilych
infekcich.

Obecr Izetici, Ze amputace na jakékoliv Urovni zvySi eneaygtivydej ¥ chazi, ale to
jak hodr, zavisi na vysce amputace, protetickych kompoménéejejich slaghi (Schmalz,
Blumentritr, & Jarasch, 2002).
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3.4 Komplikace po amputaci

Nejlepsi prevenci vSech komplikaci je spravna iadék amputace a vhaglrevolena
opera&ni technika (Kubes, 2005).
Sosna et al. (2001) roddji komplikace na lokalni a celkové.
Za celkové povaZuiji:
» Psychologické komplikace — amputace je vykon, ktdigse psychikou jedince, je
proto zapatebi spoluprace s psychologem.
e Morbidita a mortalita — vysoka je u valgich poragni. Snizuje ji prevence a
dostupnost kvalitniho ogeni.
Jako lokalni uvadi:
« Hematom — v jeho isledku niize dojit k infekci, bolestem i nekroze.¢tgi
hematom vede k revizi rany, v ramci prevence j@@wspravna drenaz.
* Nekréza — pokud je mensi nechava se rana zhdjitygSim rozsahu je nutna
revize.
* Gangréna — jiinou je ischémie, ktera ide vzniknout nasledkem tepenného
uzawru, nutna je reamputace.
* Otok — nasledkem ftize byt pahyl, ktery se Sp&tprotézuje. Prevenci je spravna
elasticka bandaz.
» Kontraktura — nutné je spravné provedeni myoplagidoperani polohovani a
cviceni pahylu.
» Infekce —eSi se podavanim antibiotik, revizi rany nebo raega.
* Zlomeniny — |éi se dle typu a lokalizace.
* Bolest —casté jsou fantomové obtize, které mohou iwgeny ve spolupraci s
psychologem nebo centrem bolesti. Pokud boléstryavaji, je nutna revize.
Castou komplikaci po amputaci dolni ketiny je fantomova bolest, kter& vznika ihned po
amputaci nebo do jednoho roku po ni. Je to bolestzena k odstr&né ¢asti lidského dla.
Incidence 35 — 70 %asg|Si byva u starSich paciéntBolest byva tupa, paliva, s &snym
vystrelovanim, intenzita je variabilni. Viidledku &chto bolesti pacientiasto trpi poruchami
spanku a depresemi. Dosud nebjtgw objasgn mechanizmus fantomové bolesti a jeji
patofyziologie, proto nelze stanovit jednozma l&ebny postup. V prevenci jetkdzZité

ovliviiovani bolesti jiz od pgatku jejiho vzniku (Lejko, 2002).
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3.5 Chiize u osob s transfemoralni amputaci

Jednostranna amputace vede k proliléns chizi (Kaufman, Frittoli, & Frigo, 2012).
Osoby s jednostrannou amputaci maji asymetrickd@aicRosouzeni asymetrie icte mize
byt vhodnym ndtitkem pro vyzkum vlastnosti ¢he osob s amputaci a stanoveni jejich
sklonu k budoucim bolestem a degeneraci kioltsymetrie se u osob s amputaci projevuje
v ¢asoprostorovych parametrech (Nolan et al., 2003galk¢nich silach (Engsberg, Lee,
Tedford, & Harder, 1993) a v trajektorii centraktiana podlozku (Schmid, Beltrami,
Zambambieri, & Verni, 2005). V porovnani se zdrapapulaci je u osob s amputaci zvySeny
vyskyt poruch pohybového aparatu (Norvell et aD0% Kulkarni, Adams, Thomas, &
Silman, 1998). Bhem cyklu clize je u osob s amputaci delSi stojna faze na rizponét
konceting nez na koteting postizené (McNealy & Gard, 2008; Van der Lindelo8wnidis,
Spence, Li, & Paul, 1999), dochazi tak&Simu zatiZzeni nepostizené Ketiny a mensimu
zatizeni kopetiny s protézou oproti osobam bez amputace (Emgsbet al., 1993).
Symetricka chze zlepSuje kosmeticky vzhlediade, zmenSuje metabolicky vydej a snizuje
piedpoklady ke vzniku osteoartritidy (Yang, et aD12). Pacienti s transfemoralni amputaci
maji vice asymetrickou @i nez transtibiale amputovani (Cheung, Wall, & Zelin, 1983).
Highsmith, Schulz, Hart-Hughes, Latlief a Philli{010) vSak nalezli&Si asymetrii chize u
transfemoralé amputovanych oproti transtibi&mmputovanym jen v parametregdsovych,
nikoliv u parameti prostorovych.

U osob s transfemoralni amputaci dochazi kenam v pohybu panve. Cappozzo, Figura,
Gazzani, Leo a Marchetti (1982) zjistili, Zetelk s protézou se oproti icti nepatologické
vyzna&uje WtSimi amplitudami § rotaci, wtSim naklonem panve na stéakoncetiny ve
Svihové fazi a odliSnym vzorem UklonuéHem faze stojné. Tazawa (1997) zjistil u
trensfemoraléd amputovanych, ki€ méli ““dobrou”™ chizi, mensi rozsah pohybu panve ve
frontalni a transverzalni rowdmez u &éch s cliizi horSi. Goujon-Pillet, Sapin, Fodé a Lavaste
(2008) shledali u transfemoré&lramputovanych celk@ mensi stabilitu panve v sagitalni
roviné a dvakrat ¥tSi rozsah pohybu panve nez u osob bez postizenhite zapicinit
bolesti v kizovécasti zad u transfemoralramputovanych. Rbéh kiivky Uklonu panve je u
amputovanych odliSny oproti normalnimu vzoruiod, charakteristickym rysem je pokles
vrcholi amplitudy Uklonu se zvysujici se vySkou amputddéectiaud, Gard, & Childress,
2000). U transfemoralnich amputaci byla také &gttsSi mechanickd prace Btgi vykon
v ky¢elnim kloubu na amputované kmtiné oproti kor€etiné neamputované (Nolan & Lees,

2000; Seroussi, Gitter, Czerniecki, & Weaver, 199pment flexe v kolennim kloubu u
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transfemorald amputovanych je velmi maly, neb@rotetické koleno netize nahradit
svalovou aktivitu kvadricepsu, nicm&rpii pouZziti mikroprocesorentizeného kolenniho
kloubu je tento moment &&i neZz u ostatnich typ kolennich néhrad, v porovnani

S nepostizenou populaci je vsak tento moment stalg (Segal et al., 2006).
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4 PROTETIKA

Prvni zminky o pouZiti protézy jsou jiz z 15. stal. n. I., kdy byla v Egygt amputovana
cast nohy faraonovi Amenhotepu Il. a nahrazena pootévyrobenou ze idva a Kze
(Nerlich, Zink, Szemies, & Hagedorn, 2000)¢h@m raného stdowku vyvinuli zbrojdi
protézy pro valéniky, ktei byli zrareni v boji. Tyto ¢asné protézy zakryvali véleikovy
deformity @i navratu do boje (Thurston, 2007). Prvni protékteré byly sestaveny na
zaklad dobré znalosti zakladnich biomechanickych prifichyvinul francouzsky armadni
chirurg Ambroise Pare. Dr. Pare byl designéreméardiornich i dolnich kawmtin (Thurston,
2007). Dalsi vyvoj protéz byl pak spjat s pokrokynediciré. Lépe provedené amputace
znamenali zachovani lepSi funkce zbylyésti €la, coZ umo#ovalo sestaveni fugkejSich
protéz. K rozvoji protéz dochazel@tsinou v obdobi valek zigdodu velké pétu amputaci.
Protézy byly postuperdasu vylepSovany tak, aby co nejvice napodobovahylpdasti tla
pied amputaci. S@asny vyvoj ve stawbprotéz je zarren na kompaktni, lehké a pevné
konstrukce, vysokou spolehlivost, be&pest a Zivotnost dil a na Siroky funéni rozsah
protézy. Protéza ka@etiny z kompozitnich materialpredstavuje nejmodegsi provedeni
protézy. Vyuziti kompozitnich materialzvySuje technickou Urovie protézy (hmotnost,
Zivotnost) a dale furthi parametry protézy (dynamicky ke prvky diti protézy). DalSim
trendem je vyuZziti mikroprocesoru pii@eni protetickych nahrad.

Hlavnim cilem protézy je napodobit funkci Zivéhostynu, coz u dolnich keoatin
znamena obnoveni futikino a stabilniho vzoru éke (Schaarschmidt, Lipfert, Meier-Gratz,
Scholle, & Seyfarth, 2012). Fuski ndhrada neni nikdy dokonala, protoZe technikibok&ze
nahradit fyziologické funkce orgdnNahrada funkce zavisi na technické dokonalostiéasy,
na stavu zachovar@sti korgetiny a na fyzickém i duSevnim stavu nemocného.

Vybaveni pacienta protézou neni pouhym vylepSerdgieptova funk&niho stavu, ale i
jeho psychiky (Kishner, 2010). Do kvality Zivota savic promitaji faktory, jako jsowk,
body mass index, komorbidita, délka pahyas mezi operaci a aplikaci protézy, doba
uzivani protézy a také volba protetickych komporeeiejich nastaveni (Kotava, Krobot,
Janura, & Kolg 2011). Amputovany by #&h byt nejen ¥as vybaven odpovidajici a hlavn
funkéni protézou, ale za n&fnsjSi spoluprace celého rehabilitkho tymu by se # co
nejrychleji a nejekononii¢ji zaradit do spolénosti (Kalal, 2005). Furihi protézy jsou pro
amputované nejvyznandj§i moznosti obnovy samostatné lokomoce.

Protéza se sklada z pahylové objimky, kterda nassalapahyl, z dilu nahrazujiciho

postizenoucast a z dilu koncového (ruka, chodidlo). JednotliNk jsou spojeny klouby,
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jejichz funkce je limitovana rozsahem pohybu nenében(Pavelka & Rovensky, 2003). Typ

protetického vybaveni indikuje |ékaa zaklad otekdvaného stugnaktivity v zavislosti na

celkovém zdravotnim stavu pacienta. Mezi rozhoddigiktory pati nagiklad typ amputace,

stav a tvar pahylu, zakladni onem&ch pridruzena onemocmi, vk, mentalni stav,

schopnost pacienta spolupracovdt pehabilitaci, Zivotni styl a motivace, z&stnani a

socialni zazemi, prostor, ve kterém pacient Ziggldy pacienta (Kalal, 2005).

Na zaklad vyhodnocenidchto kritérii je sestaveno 5 sitipaktivity (Kalal, 2005):

Stupea aktivity 0: Nechodici pacient. Protgvzdravotni stav nefite vyuzivat
protézu k bezpmému pohybui piesunu. Protéza ma pouze kosmetickou ulohu.
Stupe aktivity 1: Interiérovy typ uzivatele. Pacient \3fua protézu k pomalému
pohybu po rovném terénu.

Stupea aktivity 2: Limitovany exteriérovy typ uzivatel®rotézu vyuziva i k
pohybu po pirodnich nerovnostech a kich do schod.

Stupea aktivity 3: Nelimitovany exteriérovy typ uZivatele/cetnd béznych
fyzickych aktivit zvlada s protézou i rychloutzh v terénu.

Stupe aktivity 4: Nelimitovany exteriérovy typ uZivatelse zvlastnimi

pozadavky. Takovy uZzivatel je bez omezeni a j@geh vrcholového sportu.

Protézy dolni kogetiny mizeme dlit z riznych hledisek.

Podle vysky amputace sélidna (May, 2002):

Protézy po amputac¢éasti nohy

Po amputactlanku prstu nebo papfisé resekci st& pouzit latkové nebo¢pové
vypIné obuvi. Po transmetatarsalni amputaci se vyuZztvajpvané vlozky do bot
a také tenka karbonova vyztuha, kterd nahrazujeucfpky chodidla.

Protézy po Symeho amputaci

Protéza je tviena tvarovanymukkem pro dobré usazeni pahylu a &lym

chodidlem.

Protézy po transtibialni amputaci
Protézy se skladaji zuika, za¥sného systému, protetického chodidla a
trubkoveho adaptéru propojujicihizko a chodidlo.

Protézy po disartikulaci v koleni
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Nevyhodou &chto protéz je filiSna délka stehenrasti, ktera znemailije vyuziti
vétSiny kolennich kloub bézré pouZivanych u transfemoralnich protéz. Pouzit Ize
polycentricky mechanizmus. Protetické moznosti, ledha odolnost jsou vSak
podstaté horSi nez u transfemoralnich protéz, a protocastji pristupuje k
amputaci transfemoralni (Bowker & Michael, 1992).

* Protézy po transfemoralni amputaci — kapitola 4.1.

* Protézy po disartikulaci v KYi a hemipelvektomii
Jedinou odlisnosti wehto dvou protéz je tvahfika, ten zavisi na tvaru pahylu.
Lazko je vyrobeno z nepoddajného nebo flexibilnihatemali a vypodloZeno
mekkym materidlem pro zvySeni pohodh patiZzeni. K¢elni kloub je jednoosy a
zaji¥uje stabilitu @i stoji. Jako kolenni kloub Ize pouzit kterykolivédme
pouzivany u transfemoralnich protéz a totéz platoiprotetické chodidlo.

Podle typu konstrukcestime protézy na exoskeletalni a endoskeletalnividleozdil je ve
zpisobu @enosu zatiZzeni, u exoskeletélnich protéz je zdtifemasSeno wjSim plastovym
krytem, zatimco u endoskeletalnich je tegtrubkovy adaptér.

De¢leni podle stadia po amputaci (Bowker & Michael92p

* Pooperani protézy
Vyznauji se mensi hmotnosti, protoZze vyuZzivaji ve sveskwoikci materialy
jako skelnou vatu pro pevny obal a hlinik nebo pla® trubkovy adaptér
protézy. Vyhodami jsou dobré formovani pahylu, eclar operovaného mista,
mladSich pacieiit obvykle po Urazech.

* Docasné protézy
Umoziuji brzky nacvik clize. PouZivaji se po dobii &z Sesti rsiol po
amputaci. Nkteré druhy dgasnych protéz, fedevSim transtibialnich,
umoziuji Upravy polohy chodidla ve vSech &mch. To umouje pesné
nastaveni podle pi@b pacienta, omezeni odchylek vuzh a snizeni
energetickych narak na chizi. Kosmetickymi Upravami f¥e byt déasna
protéza zrénéna na trvalou.

e Trvalé protézy
Jejich pouziti se dopokuje v dok&, kdy uz nenastavaji znatelné &mg objemu
pahylu, coZ byva &né tfi aZ dewt mésiol po amputaci. Zivotnost trvalych

protéz se pohybuje okolditaz @ti let. Nahrada je nutna viipad atrofie
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pahylu, naiistu ¢i poklesu hmotnosti pacienta nebo ¥ipgad® znaného
opotebeni protézy.
Protetické firmy dli protézy také na zakladnarainosti uzivatele a jejich moznosti.
Napriklad Ossur (2012) roztlje protetické sotasti doctyi Urovni zatiZzeni:
* Mirna zatz — oznauje denni aktivity zahrnujici lehkou ih pii pouZziti
pomicky pro chizi. Umoziuje nagiklad chizi po don¢ nebo nenarnou
chizi ve spolénosti.
o Stredni z&Z — oznduje denni aktivity zahrnujici igdre rychlou chizi se
schopnosti ®nit rychlost clize a jeji charakter. Umagje nagiklad chozeni
do obchodu a samostatné venkovni vychazky.
* Vysoka zat? — oznduje denni aktivity zahrnujici rychlou &hi, lehké
béhani a chzi do schod. Umoziuje napiklad lehkou manualni praci nebo
rekre&ni sportovani.
» Extrémni zatZ — oznéuje denni aktivity zahrnujici ostrou icti a kEhani.
Umoziuje napiklad provadt t¢Zkou, manualés namahavou praci nebo se

veénovat sporim.

33



4.1 Trasfemoralni protézy

Za zakladni komponenty protéz dolni Ketiny Ize povazovat pahylovéZko, proteticky
kolenni kloub, proteticky hlezenni kloub, protetckohy a dily nahrazujici bércoveéast
dolni kortetiny. Komponenty se u jednotlivych protéz mohdiit v materialu, ze kterého
jsou vyrobeny, v nastaveni, ve fumlosti, ve vijSich ,,kosmetickych” Upravach apod.
Spravné sestaveni a vzajemné spojeénhtd difi uruji zpisob, jak budou pacienti po
amputaci protézu vyuZzivat winych Zivotnich situacich, jako jeicte, vstavani a sedani si,
chize do/ze schadapod. (Van Der et al.,, 2004). Rozhodujicim faktorpro UsgsSnou
rehabilitaci po amputaci je optimalni nastavenitgeyg (Nissen & Newman, 1992). Spatn
sestavena protéza, jejiz jednotlivé komponenty ouwejslazeny dohromady, tbe vést
k problénim pro amputované, jako jsou potize fzh bolesti pahylu nebo éehiny kize
(Lewy, 1980). Vliv tizného nastaveni protéz naizhje prokazan viznych studiich, nap
Hannah, Morrison a Chapman (1984) zjistili rozdilgymetrii clize @i zmeéné protetickych
komponeni. Andres a Stimmel (1990) popsali rozdily v kineicechize @i pouziti tiznych
protetickych komponent a zjistili, Ze maximalni sme kinematickych paramétr
nekoresponduje se subjektivnimi pocity padiepti pouzivani protézy. Symetricka icte
zlepSuje vaijSi pohled na alei, snizuje metabolicky vydej a redukuje riziko &ah
komplikaci v pohybovém aparatu, jako je fillad osteoartritida (Yang et al., 2012).

U nadkolennich amputaci musi protetické kolenniulldo nahradit funkci lidského
kolenniho kloubu, a to hla¥npro stabilni peneseni hmotnosti éhem stojné faze a
kontrolovany pohyb &em faze Svihové. Protetické kolenni klouby vésmmé dob obsahuiji
kontrolni mechanismy, které pracujéhem stojné faze, nebo Svihové faze, nebo v obou
fazich, a umaoiuji amputovanym firozenou clizi, udrzeni rovnovahy a adaptaci nanici

se podminky povrchu pro ¢hi (Herr, 2002).
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4.1.1 Komponenty TF protéz

Pahylové hizko

Je dilezitou sodasti protézy, tvih prechod meztlovékem a protézou. Spra¥ymavrzené
lazko zajifuje dostateny prenos zatiZzeni, stabilitu &idnou kontrolu pohybu. Konstrukce
pahylovéhoizka ovliviiuje velikost nagti svali a pohyb pahylu, to vSetie ovlivnit chizi i
dalSi funkni pohyby (Mak, Zhang, & Boone, 2001). Kvalita sgrdjmezi pahylem a protézou
je nejkritictejSim mistem celé protézy. Pahylovi&hko musi zajistit dostatay komfort pro
pacienta, je dlezité, aby nedochazelo k posSkozovainid v oblasti kontaktu s protézou a tim
k bolestivym stam. Disledkem niZe byt neochota pacienta protézu pouzivat. Rozhodnu
pouzitém typu pahylovéhoutka je zaloZzeno na empirickych zkuSenostech Klgtick
pracovnika a na individualnich pebach pacienta (Van der Linde et al., 2004). Vyiakak
se provadi pomoci sadrového odlitku, nebo pomopbsstni techniky (CAD) a p#itacoveé
podporované vyroby (CAM). Vyroba pomoci sadroveltitku je zaloZzena na vytweni
negativu pahylu, ktery se zalije sadrou. Ta viftvakut&ny tvar pahylu. Poté se na vice
exponovana mistaipga material a naopak se ubere z mist, kde jentiahSi (Seymour, 2002).
Luzko je pak vyrobeno vrstvenim plastové platy za panvakuového systému. Systémem
CAD se sadrovy tvar pahylu digitalizuje do¢fiace, kde nize byt dale upraven a systémem
CAM je pak vytvd@eno kizko. VyuZzivani novych technologii zvySilo opakovatst vyroby
protetickéhoizka (Commean, Brunsden, Smith, & Vannier, 1998).

Luzka stehenni protézy se liSi weposu hmotnostiéla na protézu. RozliSujeme dva
negastji pouzivané typy pahylovychutek. Jeden typ jeidkko p@i¢né ovalného typu
(kvadranguléarni), kde&nec izka naseda na zevni plochu hrbolu sedaci kosthytyp je
lazko podélg ovalného typu, kde je sedaci hrbol u¥mtasedaciho&nce hizka. Srovnani
téchto typi pahylovych tizek bylo provedeno vékolika studiich. Nagklad pi hodnoceni
subjektivnich pocit s pouzitim podékh ovalného dzka a kvadrangularninaidka zjistili
Flandry et al. (1989) pomoci dotazniku lepSi viastn lizka podéld ovalného a to
v komfortu noSeni, stabifit a lepSi kontrole protézy. K podobnému vysledku lidos
Hachisuka et al. (1999), Kiezjistili u pacienti lepSi subjektivni pocit komfortu u podéin
ovalneho Wizka a to hlavé pti sedu. Na rozdil oéthto studii Boonstra, Schrama, Fidler a
Eisma (1994) zjistil, Ze hodnoceni kvadrangularnifibka je lepSi, nezufka podéla
ovalného. Z hlediska fyziologického Gailey et a993) zjistili mensi energeticky vydej
béhem cliize, @i pouziti podél ovalnéhotzka. Toto zji&ni potvrzuji i vysledky Flandryho

et al. (1989), kt#¢ uvadji zlepSeni metabolického vydejéi gwhizi a také mensi lateralni
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kompenzani pohyb u podék ovalného dzka. Nicmég v nowjsi studii Hachisuka et al.
(1999) nenalezli Zzadné vyznamné rozdily v metakéhc vydeji @i chazi v zavislosti na
pouzitém pahylovémikku.

V roce 2004 Marlo Ortiz modifikoval podé&novalné tizko a vytvdgil novy typ
pahylovéhoizka nazyvany Marlo Anatomical Socket (MAS). Hlaviysem tohototizka je
snizeni zadniho lemu a tim nezahrnuti velkéhod’byzho svalu a sedaci kosti dowvnit
pahylového izka (viz Obrazek 4). izko MAS poskytuje ¥tSi medio-lateralni stabilitu a
umoziuje WtSi rozsah pohybu v kKglnim kloubu, nez ostatni pahylové&ka (Trower, 2006).
Maximalni rozsah flexe v Kglnim kloubu je dlezity hlavreé pii vstavani ze sedu do stoje
(Burger, Kuzekki, & Marinc¢ek, 2005), coz je jednou z vyhaizka MAS. DalSi vyhodou je,
Ze pahylovedzko MAS mize vést ke snizeni energetického vyddjechizi a @iblizeni se

neamputovanym jediiien, a to hlav u jedindi fyzicky aktivnich (Traballesi et al., 2011).

Obrazek 4Vlevo tvar podéld ovalného pahylovéhditka, vpravo tvar MAStiZka
(Traballesi et al., 2011)

DalSi ctleni pahylovych dzek vychazi ze Zsobu uchyceni. izka mizeme v tomto
piipadt delit na zawsna, semikontaktni a prkontaktni (Magjicek, 2005). Hlavnim ukolem
vSech tyfi uchyceni je zajistit, aby se protéza nachazelptvm@lni funkni poloze a
nedochazelo k jejimu samovolnému sundani (Lusardii€lsen, 2007). U z&gného typu
liZka je nutné pouZititfdavného fixaniho zdizeni, které protézu upgwvje. Naproti tomu
pIné kontaktni tizka jiz nepatebuji Zzadné dalSi prdstlky k fixaci, pahyl je v{mém
kontaktu siizkem a Kk fixaci je vyuzito vzniklého podtlaku v gédvém kizku. U kizek

semikontaktnich je vylepSen kontaktZzka s pahylem, ale je pouZito Fkigavné fix&ni
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zaizeni. Lusardi & Nielsen (2007) popisujétpzékladnich typ uchyceni transfemoralnich

protéz:

Prisavny systém zageni — k uchyceniikka k pahylu vyuziva tento systém
podtlaku a &ného kontaktu meziitkem a pahylem. izko se nasazuje
vtahnutim pahylu dovritpomoci putiochy, ktera se po usazeni pahyluiiiu
vytahne vzduchovym ventilem umisym na spodnicasti Kizka. Ten se
zasSroubuje a tim &ni izko.

Silikonové hizko (liner) — tento systém se stava stale vice ipanym. Liner
se nasazuje obracenim naruby a naslednym narofovaai pahyl. Poté se
vsadi do idZka protézy. Vsunuti fize byt provedeno pomoci lanka,
vzduchového ventilu, nebo trnu a zamku.

Slezska bandaz — vyuziva se jako podpdfsapnych systé nebo u protéz
docasnych. Protéza jaipevrena k pahylu pomoci bandaze, ktera je provedena
okolo panve ailzka.

Elasticky pas — ma podobné vyuziti jako slezskadbanPouzity pas,étSinou

z elastického neoprenu, je Sirsi a tim pohgdin

Panevni pas s Kglnim kloubem — pas drzi protézu a zatoetabilizuje jeji
mediolateralni polohu pomoci kovového kloubnihojspkterym je pas spojen
s laizkem. Pouziv4 seit8inou u pacierits kratkou délkou pahylu.

Dalsi, relativé novou metodou upe¥ni protézy je osseointegrace. Protéza je ugewvn

piimo ke kosti amputaiho pahylu. Do kosti je chirurgicky voperovananagiicast protézy,

do tétocasti se po uplné integraci do kosti vliéep, ktery slouZzi jako spojovaci dil. Protéza je

pak pomoci objimky se zamkentigevreéna kéepu. Pacient, pomoci specialnihoc&li pak

muze sam odjifovat a zajisovat protézu.

Proteticky kolenni kloub

Protetické kolenni klouby musi nahradit funkci kdbo kolenniho kloubu, a to hlavpro

stabilni geneseni hmotnostichem stojné faze a kontrolovany pohyéhem faze Svihové.

Snahou je, aby protetické kolenni klouby v maxirhamozné niie napodobily funkci

lidského kolene. Pacientovi byéhg umoznit girozenou clizi, sed, klek a dalSi¢kiné Zivotni

aktivity (May, 2002). Protetické kolenni kloubyademe dlit podle p@tu os, typuiteni a

brzdného nebo zamykaciho mechanismu (Seymour, 2002)
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Dle paitu os se d8i kolenni klouby na jednoosé (monocentrické) auge (polycentrické).
Jednoosy kolenni kloub se sklada z jednoduchéhtop@mo mechanizmu, ktery dovoluje
voln¢ flektovat koleno Bhem Svihové faze d¢iae, ale neumaitije grfimou kontrolu nad timto
pohybem (Seymour, 2002). Stabilita ve stojné fa&zizgjiStna kombinaci dvou faktar
Jednak je to pozice osy ¢&mni vzhledem k linii zatizeni a takézena svalova aktivita
kyc¢elnich adduktar (Bowker & Michael, 1992). Vzhledem ke své mechkéiednoduchosti
je jednoosy kolenni kloub nejle#i8i a nejsnaze udrzovanou variantou. Ma vSak dva
biomechanické nedostatky. Nema ymitstabilitu, je tedy nutné kontrolovat kazdy krgdkko
prevenci ,zborceni* protézy. iP nedodrzeni této podminky hrozi zvySené riziko tpad
Druhym nedostatkem je volny Svih kolene. Dolni é&tina je kyvadlo s rychlosti Svihu
limitovanou jeho délkou. Snaha o zrychleniizd zgisobuje nadrérnou flexi kolene na
zatatku Svihu, coz zpomali kadenci. Pacient tedy robedit konstantni pomalou rychlosti. Z
téchto dvou dvodua je tento typ kolenniho kloubu indikovan u dégeh velmi malo. OvSem
pro svou mechanickou jednoduchostgsto vyuzivan v pediatrické protetice (Smith, 2004)
U polycentrickych kolennich klodilge nefastji vyuzivan systéngtyi bodi spojenychityimi
pakami. Z tohoto dvodu se tento typ ozwtaje jako ¢tyi osové koleno. Vyrama jsou |
kolena g&ti, Sesti a sedmi osova (Smith, Michael, & Bowket004). Vyhodou
polycentrickych kloub je, Ze funkni centrum rotace lezigts§inou mimo kolenni kloub. Ve
¢tyi osovém typu polycentrického kolene je osacemd posunuta dozadu ve srovnani s
mechanickou osou kolene. Toto posunuti pak aggSkolenu vnitni stabilitu v péibéhu
stojné faze. Bnem flexe se osa a@ni posouva semem dogedu a dal, tim je umozana
velka stabilita také &asné fazi stoje a zaraveelativré snadny pechod do faze Svihové
(Smith, Michael, & Bowker, 2004).

Protetické kolenni klouby tZeme dale &it podle typu feni, a to na manuain
uzamykatelné, mechanické, pneumatické a hydraulické

Manualre uzamykatelny kolenni kloub poskytuje maximalni tolu stojné faze, ale
neumo#uje provést Svih. Kolenoustava uzageno v extenzi &ghem celého krokového
cyklu. Tyto kolenni klouby maji zamykaci mechanianltery pacient aktivuje postavenim
se nebo uvaluje pi posazeni (May, 2002). @Ghe s timto typem kolenniho kloubu mé&si
energetickou natmost, a také abnormalni principide. Z €chto divoda se k indikaci toho
typu kloubu pistupuje ¥tSinou jako k posledni variahtPokud byva vyuZivan dasre, je
nutné jej co nejilve nahradit jinym funénim mechanizmem, nez se chyby v krokovém

stereotypu zautomatizuji Smith, Michael, & Bowk2d04).
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Mechanicky pasivni kolenni klouby

Mechanickytizené kolenni klouby jsou Hustizenim stojné faze, nebaigenim Svihové
faze. Mezi mechanizmyidici stojnou fazi byvajitazeny manualni blokovani kolenniho
kloubu a mechanizmusizeni stojné faze zavisly na zatizeni (May, 2002)pripack
manualniho blokovani stojné faze jde oniuaretaci (uzaw), kterou se kolenni kloub zajisti
pii plné extenzi, ale tim se také zamezi jakékolexiflv pribéhu chize. Réni odjiS€ni
pouZije pacient v iffpadt sedu, kdy pdebuje flexi v kolennim kloubu. Manualni blokovani
se pouziva u protetiky geriatrickych pacignti provizorni protetiky a u protetiky v m&n
vysgilych zemich (Bowker & Michael, 1992). U kolennictechanizni fizeni stojné faze
zavislych na zatiZeni existujeskolik technicky osédcenych variant brzshi kolenniho
kloubu. Jsou to n&fklad centralni osova brzdaeti brzda, lamelova brzda nebo bubnova
brzda. VSechny typy brzd umiadji nastaveni brzdnéhaiaku dle poteb pacienta, vzdy vSak
brzdi pouze pod zatizenim, tedy ve stojné fazidBnztSinou pracuje v rozmezi 0-20° flexe
v koleni. Nevyhodou tohoto typtizeni stojné faze je pramlivost brzdného &inku vlivem
opotebeni, teploty a vlhkosti (Bowker & Michael, 199RJezi mechanické&izeni Svihové
faze clize seradi gedevSim mechanizmugeti brzdy a extemi unase. Tieci brzda mze
byt realizovana pomoci dvou Srodbkumisténych zepedu nebo zezadu kolenniho
mechanizmu (May, 2002). U exteriho undsée se ¥tSinou jednd o systém Hae a tazné
pruziny, které zaji@ji, aby se protézovy béreéils nevykyvl ve sniru flexe a ¥as se vratil
do polohy extenze. Nevyhodou jak tedi brzdy, tak u exténiho unas& je nemoznost
meénit rytmus clize s danym nastavenim brzdnékimku (Bowker & Michael, 1992).

Pneumaticky kolenni kloub vyuziva valce napiého vzduchem, ktery je umisy v horni
casti bérce. R flexi je vzduch stldaovan pistem ve valci a dale prochazi skrze otvdrQi
velikost je prominna. Tim funguje obdokrjako pruzinaCim je otvor mensi, timasi odpor
ve Svihu mechanizmus klade. Tento odpor smins rychlosti ctize, poskytuje kontrolu
Svihové faze odpovidajici rychlostiicte (May, 2002). Nevyhodou je moZny Unik vzduchu a
omezené moznosti adaptacerol®émem pneumatického kolenniho kloubu je ¢gdnost
vzduchu, pi velmi energickych a intenzivnich aktivitich n&fe poskytnout dostatey odpor
(Smith, Michael, & Bowker2004).

Hydraulicky kolenni kloub funguje na podobném pic jako kolenni kloub
pneumaticky, médiem vSak neni vzduch, ale kapahegastji silikonovy olej. Ten je na
rozdil od vzduchu nestdelny. Piichodem pes proudové kanalky vytiia urity

definovatelny odpor, ktery se &®uje s rostouci rychlosti komprese. Diky p&omému
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odporu je pak Svihova faze vice podobna Svihovepi@normalni clizi. Pacient mize nenit
svou rychlost chize, protoze $ vysSi rychlosti dochazi také k rychlejSi extenzkoleni
(May, 2002). Hydraulicky ovladané kolenni klouby moo mittizenu bd’ jen Svihovou fazi,
nebo stojnou i Svihovou fazi. ipads systéni tizeni pouze Svihové faze funguji tyto klouby
podle vySe popsaného modelu&sinou mize byt kladeny odpor nastaven zvélggo flexi a
extenzi.Rizeni Svihové faze je u systértizeni stojné i Svihové faze stejné, aviak ve stojné
fazi se navic mohou kanalky u pistu otevirat v glasgti na zatizeni. Tim je mozné kolenni
kloub brzdit nebo Upk blokovat (Heim & Kaphingst, 2002). Vyhodou hydiaki
ovladanych kolennich klodlje jejich dobré konstruai reSeni a funknost, kterou poskytuiji.
Nevyhodami jsou f&devsim vysoka hmotnost, cena, gamst na Udrzbu a pramlivy odpor
zpasobeny zmanou viskozity média vlivem teploty (Seymour, 2002).

Mikroprocesorem rizené kolenni klouby

Mezi sokasné trendy v ovladani protetickych kolennich kioyiati kolenni klouby
fizené mikroprocesorem. Kolenni klouby kontrolovamékroprocesorem jsou vybaveny
sensory pro opakovanéceni polohy, rozsahu pohybu a velikosti sil v koliennkloubu
béhem stojné a Svihove fazeihazi i jinych lokomanich pohybech. Senzory umgi
vstup do mikroprocesoruimz miZze kolenni kloub odpovidajicim @&gobem pizptisobit
spravnou aktivitu nebo fazi a rychlostize. To umoituje prakticky okamzitou adaptaci na
rozdilnou rychlost clize, terén a okolni podminky (Highsmith et al., 2010

Patatky paiitacoveé ovladanych kolennich klouldze najit v sedmdesatych letech minulého
stoleti, kdy se pouZzitim g@ace v protetice zabyvali hlagma univerzitdch. Koncem 80-tych
a paétkem 90-tych let azné protetické firmy z@mly pracovat na vyvoji komeéne
vyuzitelnych mikroprocesorertizenych kolennich kloub Prvni designy byly zaéieny na
pocitacové ovladani Svihové faze ire. Tyto prvni kolenni nahrady bylyfippmany se
smiSenymi pocity, jak ze strany zdravothikak ze strany amputovanych. Kolena umoznila
zvySeni rychlosti dize amputovanych a vylepSila schopnostnin rychlost cliize, ale
neposkytovala zadné vylepSeni oproti dosavadninmntdogiim tykajici se stability a
bezpeénosti kthem stojné faze dize (Berry, 2006). Koncem 90-tych let byly zavedeoyé
modely mikroprocesorentizenych kolennich kloub s kontrolou Svihové i séojféaze
(Michael, 1999). To znamenalo obrovsky sir zajmu o pouZzivaniethto technologii u
transfemoraléd amputovanych, nelotyto klouby sphovaly funkéni poteby a naroky na

stabilitu v @BZnych dennich situacich (Nissen & Newman, 1992)avhil vyhodou
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protetickych kolennich kloub s pa@itacové fizenou stojnou a Svihovou fazi je zlepSeni
celkové stability uZivatele a také poskytnuti vyssry divéry a spolehnuti se na kolenni
kloub (Chin, Sawamura, Fujita, & Nakajima, 2001jn8¢, 2000). Pacienti pouZzivajici
mikroprocesorentizeny kolenni kloub mohou chodiiznym terénem, ze schidstidaw
jednou a druhou nohoujiznou kadenci. Nemusi se sdadit na kazdy krok kafetiny

s protézou, mohou vykonavat vSechny aktiviggrieho Zivota (Berry, 2006).

Protetické kolenni klouby jsou schopny kontrolovgthlost flexe a extenze a odporu
kolene pomoci tekutinovéhiidiciho systému, kdy pneumatické, nebo hydraulickatily
kladou odpor proudici tekutinafidi rychlost pohybu v kloubu. U kolen, ktera nejs@aena
mikroprocesorem, se pouZzivaji ventily s manudélniaestavenim, které provede protetik
béhem montazniho procesu. Tyto kolenni klouby se temqgiizpasobit osobnimu vzoru
chize pacienta a zénam v rychlosti ctize (Berry, 2006). U mikroprocesoretizenych
kolennich klould jsou pouzity stejné zakladni hydraulické, neboupnatické tekutinové
fidici systémy, jako u kolen bez mikroprocesoru. dkv$nanualni nastaveni je nahrazeno
fadou senzdr pro pohyb a postaveni kolenniho kloubu. Tim jéSgaja okamzita a nezbytna
Uprava odporu flexe nebo extenze, coz Zaj& udrzeni optimalniho nastaveni kolene pro
uzivatele. Ten je schopen vykonavat Sirokou Skktivia kazdodenniho zZivota (Flynn, 2000).
Mikroprocesoremtizené kolenni klouby pouZivaji senzory a elektrk@ianonitorovaci
systémy k analyze vzoru ithe pacienta a na zakkdoho nepetrzitt ¥idi odpor i flexi
kolenniho kloubu $ raznych rychlostech d¢tlze (Schmalz, Blumentritt, & Jarasch, 2002). Je-
li rychlost flexe nizSi, senzoryi@daji hodnoty mikroprocesoru, ten vyp® optimalni
nastaveni a automaticky upratizeni ventilu v kolennim kloubu na odpovidajici hotl.
Mikroprocesor ziskava data ze serizds0 — 1000 krat za sekundu (Berry, 2006).
Mikroprocesorentizené kolenni klouby maji dva druhy samostatnycizeg. Prvni skupina
senzoti monitoruje Uhel v kolennim kloubu, ¢ite¢ je pak schopen vyhodnotit, zda je koleno
v pohybu do flexe, extenze, nebo se nepohybujehd@riskupinu pak tud senzory silové,
které neti hodnotu roténiho naméhani nebo sily pod koleneithdm cliize. Uhel flexe
kolenniho kloubu je regulovan tak, aby napodobduakci lidského kolene dhem clize
v riznych rychlostech. Schopnost automatické émyn odporu tekutiny &hem chize
umoziuje uzivateli napodobovat funkci zdravé Ketiny, kde se zvySuje, nebo sniZuje
intenzita svalové kontrakce. @te je pak vice ifirozena (Berry, 2006). DalSimi nezbytnymi
¢astmi celého systému jsou servomotory, které rgiguduntily a zdroj energie pro senzory a
mikroprocesor. N€psgji pouzivanym zdrojem energie jsou nabijeci Lithiuvom baterie,

které vydrzi bez nabiti az 15 dni.
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Proteticka chodidla

Protetické chodidlo by #ho sphovat vSechny funkce chodidla normalnihcilanby tedy
umoznit simulaci pohybu kloubu, simulaci svalovéialy, stabilni oporu, absorpci raza
flexi v kolennim kloubu na pi@étku stojné faze (May, 2002). Proteticka chodidka Hozatlit
podle mnoha kritérii, za zakladni Ize povazovadéteni na chodidla klasicka a dynamicka.
Napiklad Seymour (2002)&ti proteticka chodidla na klasicka — jednoosé, o8& SACH a
dynamicka — s pruznym skeletem a biomechanickyMgoy (2002) dli chodidla na chodidla
bez dynamické odezvy — jednoosé chodidlo, chodfCH a chodidla s dynamickou
odezvou. Jiné &deni pak pouziva Michael (2004), ktery chodidla d#uaje na jednoosa,
SACH, viceosa, s flexibilnim skeletem a s dynamic&dezvou.

Jednoosa chodidla jsou raékeha v mist kotniku a mezidgmito dwma castmi je umisin
jednoosy kovovy kloub. Skladaji se z pevného jafinanovaného pryZového ¥$iho obalu
a tlumia dorazu pro plantarni a dorzalni flexi. Jednoosyctmeizmus nahrazuje funkci
hlezenniho kloubu, igemz tlumée doraz umoziuji 5-7° dorzalni a 15° plantarni flexi.
Konstrukce jednoosého chodidla umoje pouze chzi po rovirg. Vyhodami jsou
nastavitelné tlunde dorazu a rychla plantarni flexe, coz zvySujeibtalkolenniho kloubu
(Seymour, 2002).

U viceosych chodidel je na rozdil od jednoosytidgma dalSi osa zafijici pohyb okolo
piedo-zadni osy, je tedy kr@nplantarni a dorzalni flexe umaira i inverze, everze a rotace.
Tim se zvySi hmotnost chodidla a je nutn& jeasejSi udrzba. Vyhodou je moznost pohybu
po nerovnych plochach (Seymour, 2002).

U chodidla SACH (Solid Ankle/Cushion Heel) je furek unélého hlezenniho kloubu
nahrazena #kkou pryZovou patnéasti zajisujici plantarni flexi. Chodidlo SACH se déle
sklada z pevného, nigstji dieweného jadra, pruzné vyztuhyqunozi a v§siho obalu z
polyuretanové sisi. Vyhodami jsou jednoducha konstrukce, nizka cenaelativré
bezudrzboveé pouziti. Nevyhodami pak omezena dariigéixe zmisobend pouzitim pevného
jadra (Seymour, 2002). Upravou chodidla SACH vamildhodidlo SAFE (Stationary
Attachment/Flexible Endoskeletal), pevné jadro &hnmazeno pruifjsim z polyuretanového
elastomeru a vipdnicasti jsou dva prouzky z polyesterovych viaken, mag@ioajici dorzalni
flexi. Oproti chodidlu SACH se vyziaje niZsi levopravou stabilitou, ale uniioge chizi na
nerovném povrchu. Je protacano pro pacienty sétsi aktivitou (Seymour, 2002).

Chodidla s pruznym skeletem is&li mezi chodidla dynamick&. Jejich hlavnim znakem

schopnost v gibéhu chize akumulovat energii a &pji uvolihovat nazpt. Fri pocateinim
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kontaktu ma chodidlo tlumici funkci a v kame fazi stoje dodava energii pro pohylreqh
Celkova energeticka namaost clize je tak menSi a s protézou lzéekpnavat wtSi
vzdalenosti nebo provadsportovni aktivity. Skelet protézy je vyroben ldikovych viaken.
Dynamicka chodidla s pruznym skeletem se wjias miznou stavebni vySkou. Velka
stavebni vySka znamenét§i schopnost akumulace energie. Tento typ chogidiaten pro
pacienty s vysokou aktivitou (Seymour, 2002).

Biomechanicky typ chodidel pgarovnéZz mezi chodidla dynamicka. Tento typ chodidel je
navrzen tak, aby co nejvice napodoboval pohybyvat@a chodidla a hlezenniho kloubu.
Diky své konstrukci umaitlje dorzalni a plantarni flexi, inverzi a everabezniho tlumeni, a

tim poskytuje dobrou adaptaci®znych terénech (Seymour, 2002).

Protetické adaptéry

Adaptéry jsoucasti, které vzajemn propojuji jednotlivé komponenty protéz #zko,
kolenni kloub, chodidlo. MeziiEko a kolenni kloub byvaji tazeny adaptéry rotai, které
umoziuji otctit holennic¢ast protézy v rozsahu az 360° po jeho o#ji§tk zajiSéni dojde po
navratu protézy do gvodni polohy. Tyto adaptéry umidi poloZeni nohy fes nohu,
snadrjSi prezouvani nebo nastupovani do auta. DalSim typemtédgsou adaptéry torzni,
které simuluji rotaci v koleni a hlezni&hem stojné faze. Umaaji aZz dvaceti stujpvou
rotaci v obou srrech, je tedy umozma sodasna flexe a rotace v kolennim kloubu.
Trubkovy adaptér je dalSim typem pouzivanych adaménahrazuje nosny dil holentésti
dolni kortetiny. Tyto adaptéry jsou vyréby v niznych délkach tak, aby odpovidaly

nestejnym délkam kaetin jednotlivych pacieiit
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4.2 Bionické TF protézy

Slovo bionika je sloZzeno ze dvou slov, a to bicdofigios — Zivot) a technika. Jedna se tedy
0 propojeni biologie s technikou, vyuZiti poznaikzivé girody v technice.

V oblasti protetiky bylo prvni vyuZiti bionickycte¢hnologii provedeno firmoOssur, kdy
prvnim kolennim kloubem, ktery vyuZiva této novéhieologie, byl kolenni kloub Power
Knee. Bionicky kloub nahrazuje diky elektromech&ému aknimu ¢lenu skuténou
svalovou cinnost, které je poeba k flexi a extenzi kolene. Tomu napomahaji teké
gyrometry, snimé tlaku a zatiZzeni, které jsou umifst na vloZce do boty u zdravé
koncetiny. Ta je propojena s modulerfigevnénym nad kotnikem, kteryips bluetooth vysila
Udaje ze zdravé kéetiny kolennimu kloubu a ten je na zaklagchto Udaj fizen. To
napomaha rovno#nng¢jSi chizi. Kolenni kloub Power Knee umidje diky motorické funkci
snazSi zvedani ze sedu, aktivilmpomaha zvedani kéetiny pri chiazi do schod nebo do
svahu, zajifuje rychlejSi extenzi v koleni ve Svihové fazi &danapomaha flexi a aktivnimu

DalSim typemdchto kolennich nahrad je niddad Rheo Knee (Jssur) vyuzivajici
bionické technologie. V @&im ¢lenu tohoto protetického kolene je pouzita
magnetorheologicka kapalina pro jednodussi ovladawisi adaptibilitureSeni chze. Tyto
kolenni nahrady by se &y, dle informaci vyrobce, snadndizptsobit typu clize kazdého
jedince Ossur, 2012). Osa kolene je rétéa a obsahuje specialni magnetickou kapalinu a
ocelové otoné cepele. Zminy odporu jsou ovlivény silovym magnetickym polem, které je
fizeno mikroprocesorem. Pro &ny odporu Bhem flexe a extenze kolenniho kloubu se
vyuzivd zmén ve viskozi¢ kapaliny vzhledem k sile magnetického pole i@msym silam
pusobicim na ottné cepele. Na zaklad polohy kolenniho kloubu, uhlové rychlosti a
meéienému  zatizeni édhem clize urkuje mikroprocesor nutnou Urowvetrizeni kolene.
Mikroprocesor pak moduluje silu magnetického ptilm, se ndni sila magnetického pole a
zvySuje se, nebo snizuje odpor ve Svihové, neljaé&tazi (Berry, 2006). Nevyhodou tohoto

designu je mimo vysoké ceny i velka hmotnost a st na udrzbu.
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5 ANALYZA CH UZE

Prvni zminky o analyze @bke jsou staré vice nez 4000 let (Wilkins & WilkirZ)00).
Prvni pisemny popis éae provedl Aristoteles jiz 300 letgd n. I. (Baker, 2007). Obrazy a
sochy ze staréhBecka aRima dokazuji, Ze udici té doby chapali tvary a sl&ai pohybu
koncetin @i raznych¢innostech. Pitvy a pokusy v obdobi renesance napbnutéle roz§it
poznatky o lidskémgte a tim [épe porozugh zadkladim biomechaniky. Hlavnimifedstaviteli
tohoto rozvoje byli lidé jako Leonardo da Vinci, l(B2o, Newton nebo Borelli. Ratkem
19.stol byly provedeny prvni oficiadlni biomecharéckvyzkumy bratry Webrovymi
v Némecku. Od té dobyijspely k rozvoji analyzy chize ¢tyfi raizné decké sniry, a to
kinematika, kinetika, elektromyografie a inZenyrskatematika (Whittle, 1996).

5.1 Elektromyografie (EMG)

Pacétky elektromyografie jako @&tici metody byly poloZeny jiz v sedmnéctém stol&tito
metoda se pak dale rozvijela az doiqiku stoleti dvacatého (Sutherland, 2001). EMG
poskytuje informaci o elektrické akti¥isvali. Lze zjistit ngasovani svalové aktivity adit,
zda je tato aktivita mald, velka, nebdesini (Whittle, 1996). AvSak touto metodou nelze
zjistit, zda svaly vykonavaji koncentrickou, exag@kou, nebo izometrickou kontrakci. Nelze
ani ukit jaka sila je svalem generovana. Princip EMGéggov tom, Ze na sledované svaly
na €le se pipoji povrchové nebo intramuskularni elektrody. d @lektrody zaznamenavaji
zmeénu elektrického potencialu ve svalu. Signal jde p&ds zesilova do paitace, kde jej
muZzeme zobrazovat a vyhodnocovat. Povrchova techmé&aeinvazivni charakter a detekuje
vice navrstvenych &kich potencidl produkovanych &kolika motorickymi jednotkami
daného svalu. Jeji vyhodou je moznost rel@smadno snimat vice suatowasre v pribéhu
pohybu. Zatimco jehlova technika je invazivniho relkéeru a detekuje &ki potencialy

jednotlivych svalovych viaken.

5.2 Kinematicka analyza

Kinematicka analyza se zabyva vzajemnym pohybemojdislych segmerit téla bez
ohledu na jeho iitinu. Métené velEiny jsou draha (udhel), rychlost (Uhlova rychlost),
zrychleni (Uhlové zrychleni) a&as (Gage, 1991). iP analyze chize pak vyuzivame
kinematické systémy k zaznamenani pozice a oriensagmerit téla, ahli v kloubech a
odpovidajicich linearnich a uhlovych rychlosti gchteni (Whittle, 2007). Kinematicka
meéteni mohou byt pouze dvoudimenzionalni (2D) — ro&innebo iidimenzionélni (3D) —

prostorova.
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Kinematické metody lze &t raznymi zpisoby, nap Janura a Zahalka (2004glidtyto
metody na:
» goniometrii — ndteni relativniho ahlu rotace v daném kloubu,
» akcelerometrii — réreni zrychleni segmentu,
» stroboskopii — vytvieni pohybové sekvence na jednom filmovémdboli
» systémy zaloZzené na elektromagnetickém principanimani senzoru umistého
na lidskémdle,
» systémy pouzivajici akustické signaly — vyuziti kswého signalu, jehoz zdroj je
umisen na lidskémde a je sniman pomoci mikrofon
» optoelektronické systémy — vyuziti optickych serizaktivnich, nebo pasivnich,
umiseénych na lidskéméte, snimanych a zpracovavanydijimacem.
K elektromagnetickym, akustickym a optoelektronitky systénim ftadi také
kinematografickou (videografickou) vy$evaci metodu, zaloZenou na vyhodnoceni

filmového nebo video zaznamu.

Dalsi cleni miZze byt na metodyifimé — goniometrie, akcelerometrie a zobrazovaci
kinematografie, televizni a optoelektronicka metfdnter, 2004).

Abychom mohli uéit pozici bodi a z ni vyplyvajici polohu segmént celého da, je
nezbytné definovat seadny systém. Neéastji pouzivanym je kartézsky systém sadnic,
mére ¢asto se setkdvame <enim polohy bodu pomoci polarnich smidnic (Janura
& Zahélka, 2004). Prvni krok prostorové analyzy ymi je definovani globélniho &sto i
lokalniho sowadného systému (Hamill & Selbie, 2004). Globalnitadny systém popisuje
prostor zkoumaného pohybu, lokalni sminy systém je vazan na lidsk#ot nebo jeho
segmenty (Jandka, 2011).

Nedilnou souasti kinematické analyzy je kalibrace. Provadi abbkace (linearizace)
kamer a kalibrace prostoru, ve kterém bude zkounpamyb probihat, a to zZidodu ziskani
realnych velkin. Podstatou kalibrace je dani sotiadnic znamych bad v prostoru,
nezbytnych pro stanoveni vztahu mezi realnou azobu soustavou séadnic a nalezeni
odchylek soiadnic vyhodnocenych bédod jejich sosadnic realnych (Janura & Zahalka,
2004). Kazdy kamerovy systém pouziva jinyiggb kalibrace prostoru a linearizace kamer.
Sada pro kalibraci je&Sinou sodasti dodavky zvoleného systému kamer.

Pro hodnoceni pohybu jednotlivych segniejg nutné nado testované osoby umistit
reflexni zn&ky, které jsou projekci ptegbnych anatomickych béada kKizi. Znatky mohou
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byt pasivni, nebo aktivni. Aktivni ztlay byvaji wtSinou infr&ervené LED pracujici na
frekvenci 1kHz. B uréeni polohy je vstupni signal porovnavan s refemém pozadim,
pokud je pekraiena prahova hodnota, je signal zpracovan v gemarétmiadnic (Janura &
Zahalka, 2004). Systémy vyuZivajici aktivni &g jako napiklad Selspot (Selcom comp.,
Sweden), eliminuje nutnost identifikace a manudigitalizace zn&k. Za drobny nedostatek
tohoto systému Ize povaZovat tendenci k zdznamwazadrznaky. Musime tedy é&at
kompromis mezi vzorkovaci frekvenci kamery &tpm zn&ek. Navic musi mit testovana
osoba na svéntle umisén neSikovny aparat, obsahujici zdroj pro vys(Butherland, 2002).

U prostorové analyzy byva obvykle pouzito dvou aevkamer (Whittle, 2007). Pro
spravnost analyzy jeuteZité dolie kamery rozmistit. Hlavnim podminkou, kterou jenau
splnit, je pozadavek, aby kazdy zkoumany bodleapohybujiciho se subjektu byl v kazdém
okamziku sniman z minim&rdvou kamer. Mame-li moznost dodrzet uvedené plavigri
razné poloze kamer, volime takové rozmmst kdy se uUhel mezi optickymi osami
jednotlivych gistroja blizi 9¢° (Janura & Zahalka, 2004).

Jako kazda sfici metoda je i kinematicka analyza zatizena chyBandaka (2011) dli
chyby méteni kinematickych vetin na:

» chyby zpisobené systémem optoelektronické stereofotograremetyto zavisi na
velikosti neticiho prostoru, spravnostiigdpokladu polohy zrak vtomto
prostoru, vlastnostech pouzitych #Zak a nepesnostech ip prevodu zna&ek na
elektronické body,

» chyby zpisobené pohybem ¢kkych tkani — reflexni zriky se pohybuji vlivem
deformace a posunuike \ici kostem, tato chyba je povaZzovana za &sjvzdroj
celkové chyby § optoelektronické stereofotogrammetrie

» chyby zpisobené umighim zn&ek na lidské ddlo — dochazi k nim i Spatné
identifikaci vyzn&nych bod lezicich pod &zi pomoci palpace.

K redukci €chto chyb Ize vyuZit filtraci dat. Filtraci odstfare vysokofrekveni signaly,
které zgisobuji Sum. U clize pouzivame n&psgji hraniéni frekvenci pro filtrovani 6 Hz
(Kirtley, 2006). Avsak filtrace a vyhlazeni artefakzpisobenych pohybemuke je velmi
obtizna, nebb frekvence pohybu¥e je podobné jako frekvence pohybu kosti (J&kela
2001). Nepesnosti zpsobené umighim zn&ek na Kizi mohou byt zmenSenytippouZziti
klastii sectyifmi reflexnimi zngkami, které jsou umishy na segmentech koéetin (Manal,
McClay, Stanhope, Richards & Galiant, 2000). Klgstpevna obdélnikova deskta s malou

hmotnosti, kterd mé v rozich péwmistny obvykle ti nebodctyti reflexni zn&ky.
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5.3 Kineticka analyza

Pro poteby kinetické analyzy musime znat mimo paratn&tnematickych i parametry
silové. Je nutné #fiit vnitini a vrgjSi sily, které jsou pro dany pohykeztjni. Nefastji
vyuzivanym z#&zenim pro mndfeni sily jsou silové ploSiny. V séasné dob jsou
v komegnich dostupnych silovych ploSinach vyuzivany dvaytgenzoili: tenzometrické a
piezoelektrické (Robertson, Caldwell, Hamill, Kame& Whittlesey, 2004). Elektricky
vystupni signal iize byt zpracovan k vytw¥eni deviti prominnych, jsou toit slozky reakni
sily, i momenty sily a it souradnice [isobis¢ reakni sily (COP). Nefastji jsou
analyzovany vertikalni, lateralni &guozadni slozky reghi sily, d¥ sodadnice @sobise
realkéni sily a moment sily vzhledem k vertikalni ose (it 2007).

Kinetickd analyza, spote¢ s kinematickou, umoznuiji &eni vystupniho mechanického
vykonu genaseného lidskym kloubem. K vyfto kinetiky lidského kloubu je zapebi
vyuzit inverzni dynamiku, ktera umiile na zakladl znalosti kinematiky a setréaych
vlastnosti segmeintlidského ¢la stanovit vysledné sily, momenty sil a mechanieikony
kloub (Jandaka, 2011).

5.4 Biomechanické parametry chize

Casoprostorové parametry

Zakladni parametry d¢ize, casto nazyvan&asoprostorové charakteristiky i@de, jsou
délka dvojkroku, kadence a rychlost (Kirtley, 2008hittle, 2007).

Rychlost clize je p@itana jako podil drahy &su, za ktery byla tato drah#ekonana:

Rychlost = DrahaCas

Méifen mize byt¢as mezi déma zng&kami, jejichz vzdalenost je znamajlezité vsak je,
aby testovana osoba¢ha dostatény prostor ped prvni zn&kou, aby se rozeSla a rychlost
chize jiz byla konstantni. Musi byt ro¥h dostatek mista za sledovanym prostorem, aby
nedochazelo ke zpomaleni.

Kadence je definovana jako qa krokii za jednu minutu. NFit kadenci nizeme pomoci
stopek, kdy zjiBujeme pdet kroki za nefeny interval. Kadence je zavisla na délce dolni
koncetiny, podobg jako u kyvadla ma delSi dolni kéetina mensi kadenci (Kirtley, 2006).

Délka dvojkroku niZze byt zjiSéna dwema zmisoby, bd’ piimym meEfenim, nebo vypiiem
z rychlosti a kadence (Whittle, 2007). Rychlost &readno ufit z ¢asu a drahy, Ize i lehce

spaitat paet kroki na dané vzdalenosti. Délku dvojkroku pakz@me spditat jako podil
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urazené vzdalenosti a ¢a kroki, vysledek vynasobime #&wa (dvojkrok jsou dva
samostatné kroky), neboiteme pouZzit nasledujici vzorec (Kirtley, 2006):
Délka dvojkroku = (120x Rychlost) / Kadence

Pro dosazeniipsného vysledku musi byt rychlost a kadencgenma khem stejného
pokusu clize (Whittle, 2007).

Pro tyto zakladni parametry icte byly stanoveny normativni hodnoty, Hi&ifad Kirtley
(2006) uvadi pro muze rychlostiate 1,3 — 1,6 m/s, kadenci 110 — 115 kraa minutu a
délku dvojkroku 1,4 — 1,6 metru, pro Zeny pak rgshll,2 — 1,5 m/s, kadenci 115 — 120
krokd/min a délku dvojkroku 1,3 — 1,5 metru. Whittle () jeSt dale ¢li tyto normativy
podle ¥ku (Tabulka 2). Perry (1992) pak uvadi rychlostizh u mui 1,37 m/s a u zen
1,23 m/s, pimérnou délku dvojkroku 1,41 m, ktera je u niud 14 % WtSi neZz u Zen a
kadenci u mu& 111 kroki/min a u Zzen 117 krakmin. Riznost vysledku rize byt ovliviena
rozdilnym kem testovanych osob, jejich odliSnou vyskou, abelliSnostmi v jednotlivych
laboratdich. Z tohoto dvodu se jevi jako dobré vytiib si pro kazdou laboratoa rizné
vékové skupiny vlastni vzor @éze osob bez postizeni pohybového aparatu, kterénodiou

slouzit jako vzor fi hodnocenitznych patologii.

Tabulka 2 Normativni hodnotygasoprostorovych parameétchize pro Zeny a muze (Whittle,
2007)

Zeny
Vék Rychlost Kadence Délka dvojkroku
(roky) (m/s) (kroky/minuta) (m)
13—14 0,90-1,62 103 -150 0,99-1,55
15-17 0,92-1,64 100 - 144 1,03-1,57
18-49 0,94-1,66 98 - 138 1,06 -1,58
50-64 0,91-1,63 97 — 137 1,04 —1,56
65-80 0,80-1,52 96 -136 0,94-1,46
Muzi
Vvék Rychlost Kadence Délka dvojkroku
(roky) (m/s) (kroky/minuta) (m)
13-14 0,95-1,67 100 — 149 1,06 — 1,64
15-17 1,03-1,75 96 - 142 1,15-1,75
18-49 1,10-1,82 91-135 1,25-1,85
50-64 0,96-1,68 82-126 1,22-1,82
65-80 0,81-1,61 81-125 1,11-1,71
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Rychlost cliize souvisi s abma dalSimi parametry, s kadenci i s délkou dvojurol
zdravych lidi, kt& nemaji potiZze s dizi, oba parametry véstaji se zvysujici se rychlosti.
Kadence vzista linears, délka dvojkroku se zvySuje logaritmickyi pizSich rychlostech je
zvySeni ¥tSi, nez u rychlosti velkych (Kirtley, 2006). Dat&isto pouzivanéasoprostorove
parametry, které souvisi ro&n s rychlosti, jsou doba trvani stojné faze, dobani Svihové
faze acas dvoji opory. Kdyz se zvySuje rychlost, klesaalolvoji opory spokné s dobou
trvani stojné faze (Kirtley, 2006). Hollman, McDaadetersen (2011) pouziva k zékladnimu
popisu clize Sestnactasoprostorovych paramétrMimo rychlosti a rychlosti dvojkroku,
kadence a délky dvojkroku z{igji dale délku kroku, jako vzdalenost mezi prvniomtaktem
jedné kowetiny se zemi a prvnim kontaktem opozitni é&tiny se zemi. Déle palas kroku,
¢as dvojkroku, dobu trvani stojné faze a dobu tn&uitiove faze. £asovych paramatrpak
¢as jednooporoveého postaveni, co£gs, kdy je v kontaktu se zemi pouze jednacktina.
Cas dvouoporového postaveni, kdgifmdobu trvani kontaktu obou kéetin se zemi &hem
cyklu chize. Poslednétyii parametry jsou normalizovany na % cykluizh, kdycasy stojné
a Svihové faze dasy jednooporového a dvouoporového postaveni jgdéleny dobou trvani

dvojkroku.

Uhlové parametry

Pti analyze chize se n&jastji zjiStuji pribeéhy uhli v kotniku, koleni a k§li a také pohyby
panve. Uhlové parametry v jednotlivych kloubechnddorsetiny jsou jiz popsany v kapitole
2.4,

Panev Bhem kazdého dvojkroku vykonava asynchromohyb ve vSechi¢ch rovinach.
VSechny tyto pohyby jsou malého rozsahu, v saditéwiné je naklon panve okolo 4°,
v roviné transverzalni dochazi k rotaci zhruba do 10° &eetalni rovire pak ke zhruba 4°
Uklonu (Perry, 1992). Za ngjstji sledované parametry, hla¥rpak v klinické praxi, jsou
povaZzovany maxima uklonu na jednu i druhou stramaximum naklonu panvesbem cyklu
chize a maximalni rotace a jim odpovidajéeisové Udaje, ve kterych jeéchto hodnot
dosazeno (Benedetti, Catani, Leardini, Pignoti, i@r@ini, 1998).
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Silové parametry

Nejcastji meéienymi silovymi parametry ip analyze chze jsou na silovych ploSinach
meiené reakni sily zend (GRF). Tyto sily jsou wfeny ve fech smdrech, vertikalnim,
pravolevém a fedozadnim. Pro moznost srovnani osolzaou hmotnosti se tyto sily velmi
¢asto normalizuji a jejich jednotkou pak neni NewtBia je po vydleni hmotnosti testované
osoby vyjadena v % &lesné tihy (BW).

Vertikélni sila khem stojné fazeipnormalni rychlosti ma dva vrcholy o&léné jednim
minimem. Vrcholy maji hodnotu okolo 100 % BW, minim je giblizné 80 % BW (Perry,
1992). Tyto body na silovéftikce byvaji ¢asto ozn&ovany jako k — prvni maximum
vertikalni sily Bhem stadia zafovani, i — minimum sily Bhem mezistoje a#— druhé
maximum sily Bhem koncového stoje (Benedetti et al., 1998) (CGik&y).

13 - F3

Vertikalni sila (% BW)
1

\

I | 1

T
50.0
0.0 % cyklu chiize 100.0

Obrazek 5Vertikalni sila khem stojné faze cyklu dae s ozn&nim maxim a minima sily

Sily stizné, pravoleva (mediolateralni — ML) &epdozadni (anteroposterior — AP) jsou
mnohem mensi nez sila vertikalni. Zatimco vertikaila je vzdy kladna, 8Ené komponenty
mohou mit kladnou i zapornou orientaci (ObrazekSila ML sn€iuje vzdy medialy, jako
reakce na lateralni pohy#ld, sila AP je do 50 % stojné faze brzdna a pakudami. (Kirtley,
2006).
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Obrazek 6 Grafy stiznych sil i chizi béchem stojné faze (vlevo AP, vpravo ML sila)

-1600

Normativni hodnoty pro sily v jednotlivych vyznanumybodech spolu &sem, ve kterém
je dané sily dosaZzeno, uvadi Had Kirtley (2006):

Tabulka 3 Normativni hodnoty sil ve vybranyatasovych usecich (Kirtley, 2006)

cas Sila
(% stojné Priimér = SD 0 Pramér + SD

faze) (% BW)

T1 2312 F1 1179

T2 48 +3 F2 756

T3 7612 F3 109+5
Tar1 172 FapP1 19+3
Tapr2 86+2 Fap2 22+3
TMmLL 5+0,5 FmL1 5+1
TmL2 44 + 15 FmL2 4+1

Legenda k tabulce 3 :;T- ¢as prvniho maxima vertikalni reak sily, T, — ¢as prvniho
minima vertikalni reaéni sily, T; — ¢as druhého maxima vertikalni ré&ak sily, Taps — ¢as
prvniho maxima fedozadni reai sily, Taps — ¢as druného maximaredozadni reaii sily,
TwmLr — ¢as prvniho maximaipdozadni reaki sily, Ty — ¢as druhého maximargdozadni

reakeni sily
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Kinetické parametry

Kinetické proménné se vyuzivaji k popisu silipobicich v kloubech. Tyto pramné jsou
vystupni reakni moment sily, vystupni mechanicky vykon a mectkdprace.

Vystupni reakni moment sily v kloubu je vektorovym sidem vSech momedt sil
pusobicich v daném kloubu (Hamill & Selbie, 2004).

Vystupni mechanicky vykon je definovan jako &oumomentu sily a uhlové rychlosti
v daném kloubu (Winter, 1983). KloubeniepaSeny vystupni vykon reprezentuje rychlost
prace konané svaly na zaktagenerace, nebo absorpce energie. Pozitivni vykedspavuje
generovani energiggvazi pri koncentrické kontrakci, negativni vykon pak alpsbenergie
pii pievaZzujici excentrické kontrakci (Jacdla, 2011).

Mechanicka prace se vygita jakocasovy integral vykonu v kloubu (Seroussi et al9@)9
muze byt roviZz pozitivni, nebo negativni a pro absorpci, nebaegaci plati to stejné
pravidlo jako pro vykon.

Symetrie, vzajemna koordinace a variabilita clize

Herzog, Nigg, Read a Olsson (1989) definovali syinehtze jako perfektni shodu
vngjSich kinetickych a kinematickych paramietra levé a pravé dolni kdetiné. Symetricka
chize byva povaZzovana za né&jin¢jSi vzor chize (Draper, 2000). Doba trvani stojné a
Svihové faze u nepatologickéide je na levé a pravé kimtiné velmi podobnd, u dize
patologické mohou byt rozdily mezintito ¢asy velké, coz vede k arytmickému vzoruizd
(Bartlett, Wheat, & Robins, 2007). Asymetrieuzk je ¢asto povazovana za ukazatel
patologie (Sadeghi, Allard, Prince, & Labelle, 2R00

Pro stanoveni symetrie existujéknlik metod. Casto pouZivanou metodou je vyed
indexu symetrie (SI), pouzity Herzogem et al. (1989

SI = [(Xprava Xieva)/0,5(Xprava +Xieva] X 100%
Kde Xoravaje hodnota pro pravou dolni kégtinu a Xeva hodnota pro levou dolni kéatinu
v urtitém bod silové, nebo kinematické&ikky (Crenshaw & Richards, 2006). Pokud SI =0
znamena to absolutni symetrii, hodnoty liSici senoly pak vyjaduji procentualni asymetrii
mezi levou a pravou dolni koetinou kEhem clize, gicemz 100 % znamena uplnou
asymetrii.

DalSi moznosti vyptiu pak je symetricky potin Ratio = Vevs/Vprava kde V zahrnuje §
casoprostorovych paramétrDéle Ize poéitat hodnotu asymetrie ¢he (GA) vypd@tenou jako
GA = 1100 x [In(MevdVpravg]ll- Mizeme také patat Uhel symetrie (SA), kdy SA = [(45° -
arctan (MevdVpravg) X 100%]/90, (Patterson, Nadkarni, Black, & Molt 2010).
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Lidska chize neni perfekthsymetrickd, lidé bez obtizi na pohybovém apardkeazuji
urgity stuper asymetrie fi chizi (Haddad, van Emmerik, Whittlesey, & Hamill, 2006
Sadeghi, Allard, Prince, & Labelle, 2000). Tatorasyrie nemusi byt vzdy disfutiki nebo
neprospgSna pro pohyb, dgita mira asymetrie fize mit funkni disledky, které umaiiji
individualni gizptsobeni se gmicim se podminkam (Haddad, van Emmerik, Wheat,iljam
& Snapp-Childs, 2010). Asymetrie tedyud® souviset sifrozenou variabilitou lidského
organismu f vykonavani cyklickych pohylh U zdravého jedince j&asto variabilita
provedeni pohybu &Si nez u jedince s patologii (Hamill et al., 199%pnto variabilita
provedeni mMZe znamenat mensSi Zabvani jednotlivych strukturipcyklickych pohybech,
jako je chize nebo Bh. Variabilita provedeni dzeckého doSlapu uébci bez zramni,
posouzena pomoci vzajemné koordinace (couplingpdoet spojité relativni faze (CRP), je
VEtSi nez u Bzca po zrarni (Hamill, van Emmerik, Heiderscheit, & Li, 199%letody CRP
lze vyuZit i pro posouzeni asymetrieuzh. Asymetrie clize miZe byt jast prokazana
pomoci néteni miry koordinace, jako je metoda CRP (Haddad.e2010).

Existuji mizné metody pro kvantifikaci variability dynamickyslystént. Zakladni dleni
predstavuje najklad Hamill, Haddad a McDermott (2000) na metogdpjgé a nespojité. U
metod nespojitych se vyuziva dveéasovych analyz, kdy se posuzuje relativndasavani
pohybu dvou oscilatér ve vybranych bodech cyklu &he. U metod spojitych se pro
posouzeni koordinace mezidina oscilatory mim@&asovych parametrposuzuji i parametry
prostorové. Vyhodou metod spojitych je, Ze je posan cely cyklus a ne jen vybrané body.
Mezi spojité metody pétrelativni pohyb a CRP.

U metody relativniho pohybu i®e byt pouzit graf Ghel-uhel. Orientace vektoru mez
dvéma sousednimi body naikce Ghel-Ghel k vertikéini ose ttiothel koordinace. Uhel
koordinace mize nabyvat hodnot od 0°do 360°. Pohybuji-li se degmenty ve stejném
smeéru je hodnota uhlu koordinace 45°, nebo 225°, pafiylb se v op&ném sndru, jsou
hodnoty Uhlu 135°, nebo 315°. Vyhodou metody retdtio pohybu je to, Ze neni peba
provadt normalizaci dat. Nevyhodou je pak to, Ze zahrmgeze prostorové informace o
pohybu segmeiit a ne i informaceéasové (Hamill et al., 2000).

Metoda CRP je definovana jako rozdil mezi normal@oymi fazovymi ahly pohybu dvou
segment béhem stojné faze, neboehem celého cyklu dlze. Odéita se vzdy distalni
segment od segmentu proximalniho (Hamillet al. 9)9B4zovy Ghel je funkci Uhlu segmentu
a jeho uhlové rychlosti. Tato metoda tedy zahrnigaje prostorové éasové. Po vypdeni
fazového Uhlu se provede normaliza@soverady na pevny piet dat, stejny pro kazdy
oscilator. CRP rize nabyvat hodnot od 0°do 360°, ale vzhledem k t@mu0°® a 360°
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znamena to stejné, prezentuje se CRP v rozsahtdm X80°. Pokud je hodnota CRP 0°
oscilatory jsou absolutnve fazi, hodnota 180° ukazuje na absolutni peti-foscilatoi
(Hamill, Haddad, & McDermott, 2000).

Mimo posouzeni vzajemné koordinace dvou segmemtbo klouli, Ize metodou CRP
urcit variabilitu provedeni pohybu. CRP variabilitaygpctitana jako sirodatna odchylka
v jednotlivych po sobjdoucich bodech v pbéhu cyklu chize (Hamill et al., 2000). Haddad
et al. (2010) zjistili, Ze metoda CRP je cif§§i pii posouzeni asymetrie pohybu dolnich
koncetin kthem clize, nez jiné pouzivané metody. Mira koordinacé&zen poskytnout
informace o jednotném zapojeni systépodilejicich se na&izeni pohybu (Field-Fote &
Tepavac, 2002).
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6 CILE PRACE AV EDECKE OTAZKY

Cile prace:

Cilem prace je porovnat zakladni kinematické a tiktcké parametry dize osob s
jednostrannou transfemordlni amputacti pouziti dvou odliSnych tylp protetického
kolenniho kloubu. Jeden typ protetického kolennkioubu vyuZivd moderni bionické
technologie, druhy kloub je standaédpouzivany, mechanicky pasivni typ, zaloZeny na

hydraulické bazi.

Dil¢i cile:

Posoudit vliv fiznych typi protetického kolenniho kloubu na vybrateso¢ prostorové a
silové parametry alze po rovig.

Posoudit vzdjemné vztahy kinematickych a kinetitkymaramett kolenniho a k§elniho
kloubu Ehem cyklu clize @i pouziti tiznych typi protetického kolenniho kloubu.
Posoudit vzajemné vztahy kinematickych a kinetitkyparametr kolenniho a kg§elniho
kloubu Ehem cyklu clize vzhledem k nepatologickétd.

Posoudit symetrii mezi amputovanou a neamputovalwnoi kortetinou Ehem clize gi
pouZziti fiznych tym protetického kolenniho kloubu z hlediska kinematid a kinetickych

veli¢in.

Redené otazky:

Existuji rozdily v kinematickych parametrech gk u osob s amputaci fipouZiti
transfemoralni protézy §znym typem protetického kolenniho kloubu?

Existuji rozdily v kinetickych parametrechize u osob s amputadii pouziti transfemoralni
protézy siiznym typem protetického kolenniho kloubu?

Vykazuje provedeni d@ize @i pouziti protézy s bionickym kolennim kloubem Iep8operaci
kycelniho a kolenniho kloubu neZippouziti protézy s mechanicky pasivnim kolennim
kloubem?

Vykazuje provedeni dlze @i pouziti protézy s bionickym kolennim kloubertsi variabilitu

nez se standardmpouzivanym typem kolenniho kloubu?
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7 METODA

7.1 Vyzkumny soubor
Experimentalni soubor tvilo 11 osob (5 Zen, 6 mi} s jednostrannou transfemoralni

amputaci (¢k 39,2 + 10,1 let; vySka 171,3 + 9,5 cm; hmotnost 68,5 $01Kg. Osm
proband mélo amputaci na prave dolni k&eting, tii na levé, u sedmi probaftdbyla gicina
amputace onkologicka, u zbyvajicich pak traumaticka. & proband bylo vybaveno
bionickym kolennim kloubem Rheo (Ossur, Reykjavskand), ostatni pouzivali mechanicky
pasivni kolenni kloub zaloZzeny na hydraulickém @po. Pacienti, kté pouZzivali
mechanicky pasivni kloub, byli vytipovani jako potégonalni uzivatelé bionického kolenniho
kloubu. Protézy byly sestaveny v ING Corporatianoskrydek-Mistek a v Proteor CZ s.r.o.
Ostrava. VSichni probandi pouzivali protézu kazawdek béZznym Zivotnim aktivitam, alei
S protézou zvladali vybo#n

Kontrolni skupinu tvéilo 15 osob bez pohybovych obtizi, jejichiirpzena rychlost aize
odpovidala rychlosti adlze osob s amputaci, tato skupina byla vybrana ndada
piedchoziho testovani ¢he u 50 osob.

VSechny testované osoby byly informovany aibghu testovani a podepsaly souhlas
s anonymnim vyuzitim udajpro wdeckou praci. Cely vyzkum byl schvalen etickou ksimi
Centra diagnostiky lidského pohybu.

7.2 Mérici zarizeni
Pro mefeni silovych paramair bylo vyuzito dvou dynamometrickych ploSin Kistler

9286AA a 9286BA (Kistler Instrumente AG, WinterthuBwitzerland) s integrovanym
zesilovaem, které byly fipojeny do A/D pevodniku 5691A a zapojeny do kompatibilniho
pocitate. Pro kinematickou analyzu bylo vyuZito soustagginsi kamer Qualisys Oqus 100
(Qualisys AB, Goteborg, Swedenfigmjenych k AD pevodniku a synchronizovanych se
silovymi ploSinami. Snimaci frekvence kamer byl&@ 24. Pro kontrolu rychlosti éize byly
vyuZzity bezdrtové fotobiky umistné ve vzdélenosti 3 m od sebe, nastavené tak, aby
snimaly rychlost testované osohy prichodu ges silové ploSiny.
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7.3 Protokol
Vzhledem k malému @tu osob (vCeské republice pouze 6), které pouzivaji fimen

narainy bionicky kolenni kloub, probihal vyzkum po réat dlouhou dobu (2008 — 2012).
To umoznilo ziskat 11 pacigns transfemoralni amputaci, kKterykazovali podobné znaky
pii provedeni pohybu. Kazda testovana osoba (TO)tivéleSdvakrat Centrum diagnostiky
lidského pohybu ve dvouiznych dnech. Pro mozZnost analyzyiod byly na dolntasti €la

na kKizi oznaeny reflexnimi znékami o paméru 19 mm tyto body: WjSi a vnitni kotnik,
vngjSi a vnitni kolenni epikondyl, velky trochanter femuru, spancrista iliaca. Pro ozéeni
segment dolni korgetiny byly na stehna a lytka umisy clustery (tuhé desky se ctyimi
znakami), které slouzily pro zdznam pohybu segmemtazdd TO nejprve absolvovala
cvicné pokusy chize, aby bylo dosazeno optimalniho kontaktu jedwath kortetin se
silovou ploSinou. Po zacviku bylo provedeno 15 mpjah pokué chize na 16 m dlouhém
chodniku, pes d¢ dynamometrické ploSiny zabudované v zemi tak,efielj povrch byl ve
stejné drovni s okolnim terénem (Obrazek 7). Vidénnam byl ptizen pomoci infra kamer
Qualisys. Za platny pokus byl uznan ten, kdy dd&ospravnému doSlapu na jednotlivé
ploSiny a rychlost TO se pohybovala v rozmezi 10821 m/s. Tuto rychlost jsme stanovili
jako typickou rychlost, kterou se pohybuji osoktyasisfemoralni protézou (Johansson et al.,
2005). Kontrolni skupina absolvovala ra@érdw navstvy laboratde a podrobila se stejnému

testovani jako skupina experimentalni.

Obréazek 7Umisgni silovych ploSin v laborato
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7.4 Analyza dat
Pro zpracovani hrubych dat byl pouzit software ®slylrack Manager, ve kterém byly

identifikovany jednotlivé reflexni zrt&ty. Pro tvorbu modelu a zpracovani dat byl pouzit
software Visual3D v4 (C-motion, Rockvile, MD, USA)ednotlivé segmenty dolni k&atiny
byly modelovany jako komolé kuzely (Obrazek 8). lgmva data byla filtrovana low-pass
fitrem Butterworth o frekvenci 30 Hz a polohy mfhich zn&ek low-pass filtrem o
frekvenci 6 Hz. Lokalni sdadné systémy jednotlivych segméentidského &la byly
vytvoieny pomoci kalibréniho neéreni ve vzpimeném stoji.

Kinematicka i kineticka data byla posuzovana méxinta typy kolennich klouba také
vzhledem ke kontrolni skupinosob s nepatologickou @hi. Posouzena byla dale symetrie

pohybu postiZzené a nepostizené detmy pi chizi z hlediska kinematiky a kinetiky.

Obrazek 8Virtualni 3D model dolnich kafetin a panve vytvi@ny programem Visual 3D,
modré Sipky pedstavuji vektor redki sily
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Casoprostorova data
Délka kroku (m) — vzdalenost mezi proximalni konzovpolohou paty ifp dotyku paty
ipsilateraIni nohy po proximélni koncovou polohthpqxi dalSim kontralateralnim dotyku
paty. Vypaet je proveden ve siru chize.
Doba trvani kroku (s) €¢as mezi dotykem kontralateralni paty po dotyk gistlalni paty.
Doba trvani stojné faze (sxas mezi dotykem paty po opést podlozky na jedné noze.
Doba trvani Svihové faze (s)as mezi opushim podloZky po dotyk paty na jedné noze.

Kadence (krok/minuta) — get kroki za jednu minutu.

Uhlovéa data
Patateni uhel jednotlivych kloub v lokalnim sosadném systému byl stanoven na
zakladk statického kalibréniho neteni. P@ateini uhly (0°) pro jednotlivé klouby byly teny
ze zakladni vziilmené polohy p stoji.
Kycelni kloub — posouzeni{ischu kivky flexe a extenze v gbéhu cyklu chize.
H; — flexe i dotyku paty
H, — maximum extenze ve stojné fazi
Hs — maximum flexe ve Svihové fazi
Hs — maximum addukce ve stojné fazi
Hs — maximum abdukce ve Svihoveé fazi
Hes — maximum vniini rotace ve stojné fazi
H7; — maximum v&jSi rotace ve Svihoveé fazi
Kolenni kloub — posouzenijséhu kiivky flexe a extenze v kolennim kloubu.
K — flexe g dotyku paty
K2 — maximum flexe &hem stadia z&rovani
K3 — maximum extenze ve stojné fazi
K4 — maximum flexe ve Svihové fazi
Ks — maximum vnitni rotace ve stojné fazi
Ke — maximum vgjSi rotace ve Svihoveé fazi
Pohyb panve
P. — minimum naklonu panve v sagitalni ravin
P, — minimum Uklonu panve ve frontalni rowin
P; — maximum Uklonu panve ve frontalni ro¥in

P, — maximum rotace v transverzalni ravin
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Silova data

Vektor reakni slozky sily ve swru vertikalnim — Z, mediolaterdlnim — ML a
anteroposterirnim — AP. Pro moznost srovnani testgsh osob siznou hmotnosti byla
silova data normalizovana w§lénim tihovou silou daného probanda. Silové paranjsbu

pak vyjadeny relativie v % tihoveé sily (% BW).

RF. — prvni maximum vertikalni silydhem stadia zafovani
RF, — minimum vertikalni sily hem mezistoje

RF; — druhé maximum vertikalni sily¥bem koncoveého stoje
RFRvL1 — maximum medialni sily v ML sénu

RFRvL2 — maximum lateralni sily v ML sénu

RFap1 — maximum brzdici sily v AP sfru

RFap2 — maximum zrychlujici sily v AP stru

Kineticka data

Momenty sil v kgelnim a kolennim kloubu.

Kyc¢elni kloub — posouzeni fisehu kivky momentu sil v sagitalni rovin
Mu1 — maximum momentu flexe
Mu2 — maximum momentu extenze
Mysz — prvni maximum momentu addukce
My — druhé maximum momentu addukce
Mus— maximum momentu \#si rotace

Mps — maximum momentu viiiti rotace

Kolenni kloub — posouzeniidehu kivky momentu sil v sagitalni rovén
Mki1 — prvni maximum momentu extenze
Mk — maximum momentu flexe

Mgz — druhé maximum momentu extenze

Vykony v ky¢elnim a kolennim kloubu.

Kycéelni kloub — posouzeni{gochu kivky vykonu v sagitalni rovié
P41 — prvni maximum generace vykonu
P42 — maximum absorpce vykonu

P43 — druhé maximum generace vykonu
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Kolenni kloub — posouzeniigehu kivky vykonu v sagitalni rovi&
Px1 — prvni maximum absorpce vykonu
Px2 — maximum generace vykonu

Pxs — druhé maximum absorpce vykonu

Symetrie
Index symetrie
SI = ((Xpostizena— Xnepostizenh/ (Xpostizenat Xnepostizenl) * 100 %
Rozsah indexu symetrie se pohybuje v rozsahu o@ % (o + 100 %, hodnota SI = 0

znamena absolutni symetrii (Dingwell, Davis & Feazil996).

Vzajemna koordinace a variabilita alze

Posouzeni souhry kglniho a kolenniho kloubuébem cyklu clize pomoci metody
relativniho pohybu — graf Uhel — Ghel a metodoujigpoelativni faze (CRP) vypteno dle
Hamill, Haddad a McDermott (2000).

7.5 Statisticka analyza

Pro kazdou vySeébvanou prordnnou byl vypd@ten aritmeticky pkimér a snérodatna
odchylka. Ty byly ziskany z pmérnych hodnot jednotlivych testovanych osob
z vySetovanych skupin.

Pro vyjadeni wcné vyznamnosti je pouZzit index velikosti vlivu (E$lodnota ES je
vyjadiena jako< 0,2 zanedbatelny efekt; 0,2 —0,6 maly efekt; 0]62-stedni efekt; 1,2 — 2,0
velky efekt; 2,0 — 4,0 velmi vysoky efekt a 4,0iaevténdi excelentni efekt (Hopkins, 2002).
Normalitu rozéleni dat jsme ao¥ili Shapiro-Wilk testem. Reliabilita #teni byla vyjadena
vnitrottidnim korelgnim koeficientem ICC. Déle byla vypiddna ptimérna relativni chyba
meieni dle Hopkinse (2000). Statistické zpracovand lgylovedeno pomoci programu IBM
SPSS Statistics 20 (IBM Corp., USA) a Matlab R20(8athWorks Inc., USA).
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8 VYSLEDKY

8.1 Casoprostorové parametry cliize

Z ¢asoprostorovych parameéti(Tabulka 4) vyplyva, Ze doba trvani kroku Ketiny s
protézou je oproti kafetiné neamputované u osob s mechanickym kolennim klouled&i o
0,055 s (ES = 1,57). Vyznamny rozdil (ES = 1,75)a& zejména ve fazi Svihové, kdy doba
trvani Svihové faze kawetiny s protézou je 0 0,063 s delSi nez natktiné neamputované. U
osob s bionickym kolennim kloubem tyto rozdily vgamé nejsou (ES = 0,35; resp. ES =
0,39).

Tabulka 4 Porovnanicasovych paramaitrchize mezi levou (L) a pravou (P) kietinou i
pouziti bionického kolenniho kloubu (Rheo, ES lnachanicky pasivniho kloubu (Pasiv,
ES 2)

Rheo L Rheo P Pasiv L
0,600 +0,026 0,591 +0,047 0,57/085
0,742+0,05 0,713 +0,036 7D#0,028
0,457 £ 0,023 0,466 + 0,02743®+ 0,036

Pasiv P ES[L ES|2
0,632+0,031 0,351,57
0,707 £+ 0,048 0,58 0,33
0,496 + 0,036 0,391,75

Proménna
Doba kroku (s)
Doba stojné faze (s)
Doba Svihové faze (s

Index symetrie pro délku a dobu trvani kroku a gobu trvani stojné a Svihove faze, mezi

s

koncetinou s protézou a koetinou neamputovanou, ukazuje rasSv symetrii clize u osob

s 7

s bionickym kolennim kloubem, hodnoty SI se vidéibiule (Tabulka 5).

Tabulka 5 Indexi symetriecasoprostorovych paramétipro bionicky kolenni kloub (SI
Rheo), mechanicky pasivni kolenni kloub (S| Paaipntrolni skupinu (SI Kontrol)

Proménna S| Rheo (%) S| Pasiv (%) S| Kontrol (%)
Délka kroku -4,83 £ 0,85 -6,68 + 0,92 2,58 + 056
Doba stojné faze 1,99 +0,71 4,39 +£0,52 1,1520,5

Doba Svihové faze -0,9+£0,15 -6,78 £ 0,92 1,02280
Doba kroku 0,75+ 0,26 -4,5+0,91 0,14 +0,11

V porovnani s kontrolni skupinou je u paciestmechanicky pasivnim kolennim kloubem
vyznamré delSi doba trvani Svihové faze (ES = 2,1). Takgnatfaze je ucéchto pacient
v porovnani s kontrolni skupinou o 0,047 s delylkazuje ¥cr¢ vyznamny rozdil s velkym
efektem (ES = 1,07). U skupiny s bionickym kolenkilwubem jsme $ porovnani¢asovych
parametit s kontrolni skupinou Zadny éen¢ vyznamny rozdil svelkym efektem
nezaznamenali.

Délka kroku amputované koetiny je u obou skupin pacigns amputovanou k@etinou
VEtSi nez u skupiny kontrolni, rozdil s vysokym eéshtje u skupiny s kloubem bionickym

(ES = 1,65) a s velmi vysokym efektem u skupinyiosikem mechanickym (ES = 2,82).
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Rozdil s velkym efektem (ES = 1,35) je ré¥rnv kadenci ctize mezi kontrolni skupinou a

skupinou s mechanicky pasivnim kolennim kloubenb(iliea 6).

Tabulka 6 Porovnanicasoprostorovych paramétrchize pacient s bionickym kolenim

kloubem (Rheo), pacieints mechanicky pasivnim kolennim kloubem (Pasiv)oatdolni

skupinou (Kontrol)

ES ES
Proménnéa Konéetina Rheo Pasiv Kontrol Rheo Pasiv
Doba kroku (s) nepostizena| 0,600+0,026 0,577+0,035 0,5792H0,0 0,88 0,08
amputovang 0,591 +0,04Y 0,632+0,031 0,594 +8,03 0,08 1,06
Doba stojné faze (s) nepostiiené 0,742 + 0,05 0,772+0,028 0,725 +40,04 0,38 1,07
amputovang 0,713+0,03¢6 0,707 £0,043 0,705 +10,03 0,26 0,06
Doba Svihové faze (s) nepostizena| 0,457 +£0,0283 0,433+0,036 0,45029,0 0,28 0,68
amputovang 0,466 + 0,02Y 0,496 +0,035 0,454 +0,p2 0,6 2,1
Doba krokového cyklu (s nepostizena| 1,095+0,330 0,946 +0,507 1,049%10,3 0,12 0,27
amputovang 1,105+0,299 1,088+0,378 1,044 +0,835 0,17 0,12
Délka kroku (m) nepostiiené 0,650+ 0,056 0,650+0,030 0,681 310,0 1 1
amputovang 0,716 +0,122 0,743+0,006 0,678 +3,02 1,65 2,82
Kadence (kroky/minuty) 106,615 + 7,01198,363 + 3,763103,794 £ 4,008 0,7 1,35
Doba dvoji opory (s) 0,255+0,30 0,259+0,041 56,2 0,067 0 0,06

Legenda k tabulce &S Rheo — effect size mezi kontrolni skupinou gostau s bionickym

kolennim kloubem, ES Pasiv — effect size mezi lantrskupinou a skupinou s mechanicky

pasivnim kolennim kloubem.

Rozdil véasoprostorovych parametrech mezi jednotlivymi skapii pacient s amputaci

ve vztahu ke kontrolni skupine v dol& trvani Svihové faze k@etiny s protézou. U pacient

s mechanicky pasivnim kolennim kloubem je dobanirvévihové faze na amputované
korcetiné delSi nez u skupiny s kloubem bionickym i nez upsky kontrolni. Doba trvani
Svihové faze a délka kroku u skupiny s mechanicksiyvjmim kolennim kloubem vykazuje i
nejmensi miru symetrie.

U vSech sledovanych veéin byla hodnota ICC &Si nez 0,85 a relativni chybagrani

mensi nez 5 %.
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8.2 Uhlové parametry chize

Ky ¢elni kloub

Sledované hodnoty UiV kyéelnim kloubu v jednotlivych rovinach pohybu jsou

vyznaeny na obrazku 9.
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Obrazek 9Prib¢h Uhlu v kgelnim kloubu v sagitélni, frontalni a transverzamiiné u

vybraného jedince z kontrolni skupiny
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Prab¢hy uhlu v kyelnim kloubu v jednotlivych rovinach vykazuji velkécné vyznamné
rozdily mezi bionickym a mechanickym kloubem veiflpti dotyku paty (H1) i porovnéni
amputovanych katetin (ES = 1,20) a v maximu extenze ve stojné (ai2) (ES = 3,27) u
amputovanych katetin. Uhel v kyelnim kloubu pi pocatesnim kontaktu je na amputované
konceting u pacieni s bionickym kolennim kloubem o 5,89° menSi neacignti s kloubem
mechanicky pasivnim. Maximu extenze ve stojné fazo 12,14° menSi na amputované
korcetiné u pacieni pouZivajicich bionicky kolenni kloub, nez u patiers kloubem
mechanicky pasivnim. U zbyvajicich hodnot (H3 az) Mdzdil s velkym efektem neni
(Tabulka 7).

Tabulka 7 Rozdily thlovych paramatrkycelniho kloubu mezi amputovanymi (ES A) a
neamputovanymi (ES N) kéatinami u pacieriits bionickym kolennim kloubem (Rheo) a

mechanicky pasivnim kolennim kloubem (Mauch)

Rheo Pasiv

Amputovana | Nepostizena| Amputovana Nepostizena| ES A ESN
H1 -29,93 +4,45 -26,49 +4,62-35,82 + 6,18 -22,18 + 6,36 1,20 0,78
H2 12,39+3,31| 16,39+56ff 24,53+4,08 9,637, 3,27 0,98
H3 -31,95 + 3,74 -31,67 +5,72-36,30 + 6,48 -30,25 + 5,53 0,82 0,25
H4 -759+515| -6,43+454 -10,72+4,754,15+6,37| 0,63 0,41
H5 6,86 + 3,35 574+270 3,78+3,62 2,84 +5,370,88 0,68
H6 6,04 + 3,57 449+343 4,12+7,26 2,64 +8,600,34 0,28
H7 -758+549| -3,02+1,77 -10,86+6,313,11+3,51| 0,55 0,03

Symetrie pohybu dolnich kéatiny v ky¢elnim kloubu je lepSi ve vSech sledovanych
parametrech u pacients bionickym kolennim kloubem. Nejgi asymetrie u paciait
s mechanicky pasivnim kolennim kloubem je v maxiexienze ve stojné fazi, maximu

addukce ve stojné fazi a v maximwjsi rotace ve fazi Svihové (Tabulka 8).

Tabulka 8 Indexy symetrie vybranych hodnot dht ky¢elnim kloubu pro bionicky kolenni
kloub (SI Rheo), mechanicky pasivni kolenni klo# @asiv) a kontrolni skupinu (Sl

Kontrol)
Proménnd | Sl Rheo (%) | Sl Pasiv (%)| Sl Kontrol (%)
H1 6,05+ 4,6 22,38 * 6,24 2,85+ 1,05
H2 12,34 £5,25| 51,72+7,26 3,12 +1,28
H3 0,44 + 2,25 6,99 + 4,05 1,03+ 0,55
H4 8,22+3,12 | 46,12 +9,87 2,17 + 0,85
H5 8,31+291 9,82 +5,22 1,98 + 0,86
H6 13,46 £ 3,73| 22,83 + 8,64 2,26 + 1,06
H7 24,81 +5,18| 37,36+ 9,58 3,18 +1,15
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V porovnani s kontrolni skupinou dosahuji pacismionickym kolennim kloubeméene
vyznam vétSiho maximalniho Uhlu v extenzi ve stojné fazi,837 na nepostizené koeting
(ES = 2,49) a 0 3,83° na kietinc amputované (ES = 1,21). MenSi maximungj¥hrotace
v ky¢elnim kloubu nepostizené k&etiny v pfibéhu Svihové faze o 4,87° s velkym efektem
(ES = 1,84) je u skupiny s bionickym kolennim kleab ve vztahu ke kontrolni skugin
(Tabulka 9).

Pacienti s mechanicky pasivnim kolennim kloubenji mporovnani s kontrolni skupinou
0 4,96° menSsi flexi v kielnim kloubu pi dotyku paty (ES = 1,21) na nepostizenédaime a
0 8,68° tSi flexi @i dotyku paty (ES = 2,12) na amputované d¢atimé. Rozdil s excelentnim
efektem (ES = 5,09) je v hodrainaxima extenze ve stojné fazi na amputovanéato®, u
pacienfi s mechanicky pasivnim kolennim kloubem je tatceez¢ o 15,97° &Si nez u
skupiny kontrolni. ¥cn¢ vyznamné rozdily s velkym efektem mezi kontrolkugnou a
pacienty s mechanicky pasivnim kolennim kloubemu jsov maximu flexe o 7,56° na
amputované katetine behem Svihové faze (ES = 1,48) a v maximugjshrotace o 4,78° ve
Svihové fazi na nepostizené ketiné (ES = 1,81) (Tabulka 9).

Tabulka 9 Porovnani vybranych uhlovych paraniethize pacient s bionickym kolenim
kloubem (Rheo), paciets mechanicky pasivnim kolennim kloubem (Pasiv)oattolni
skupinou (Kontrol)

Proménna KonéeFivna _ Rheo Pasiv Kontrol ES Rheo ES Pasiv
S BT K T 7 i G T WY
"2 | vmovovena 12302 3e] Bastrape® 31 o i
" | Ambviovans | 51555374 Ses0sehe®  t S0 Tp
14 Ampuiovans | 7503 515 70,77 4ps0 340 007
1S | Amputovans | o6+ 535 a783 acp 002% 54 " 0a "0
o | aeosteral_15- St 2G1B0, 1500 | OB 0%
T e ) - e

Legenda k tabulce €S Rheo — effect size mezi kontrolni skupinou gostau s bionickym

kolennim kloubem, ES Pasiv — effect size mezi lanfrskupinou a skupinou s mechanicky

pasivnim kolennim kloubem
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Rozdil pohybu v k§elnim kloubu mezi skupinou paci@érg bionickym kolennim kloubem
a skupinou s mechanicky pasivnim kolennim kloubeen Vjsymetrii pohybu mezi
amputovanou a nepostizenou dolni éetimou. Skupina s bionickym kolennim kloubem
vykazuje \tSi symetrii pohybu Igelnich kloulii nez skupina s mechanicky pasivnim
kolennim kloubem. Pacienti s mechanicky pasivnimlemoim kloubem doSlapuji
nepostizenou kametinou s médé flektovanym kgelnim kloubem a naopak stgi flexi
v ky¢elnim kloubu na kotetine amputované. Extenze ésiniho kloubu ve stojné fazi je u
obou skupin ¥tSi nez u osob bez postiZeni. Pacienti s ampuganéepostizené képtiné maji
malou vrEjSi rotaci v kgelnim kloubu.
Hodnota ICC u vSech sledovanych velibyla wtSi nez 0,8 a typicka chybagieni byla do
6%.
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Kolenni kloub
Na obrazku 10 jsou vyztany sledované hodnoty uhlu v kolennim kloubu v galivych

rovinach pohybu.
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Obrazek 10Pribéh uhlu v kolennim kloubu v sagitalni a transverzébwiné u vybraného

jedince z kontrolni skupiny
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Prabéh Uhlu v kolennim kloubu v jednotlivych rovinachii pporovnani skupiny
s bionickym kolennim kloubem a mechanicky pasivikimlennim kloubem vykazuje rozdil
s velkym efektem pouze v maximu flexe ve Svihové {&4), a to na amputované (ES =
1,41) i nepostizené koatine (ES = 1,56). Tato flexe je na amputovanédatin¢ o 12,76°
mensSi a na nepostizené Ketine 0o 6° WtSi u pacient s bionickym kolennim kloubem

(Tabulka 10).

Tabulka 10 Rozdily uhlovych parameirkolenniho kloubu mezi amputovanymi (ES A) a
neamputovanymi (ES N) kéatinami u pacietit s bionickym kolennim kloubem (Rheo) a

mechanicky pasivnim kolennim kloubem (Mauch)

Rheo Pasiv
Proménn&d | Amputovana | Nepostizena| Amputovanad NepostizenAES A | ESN
K1 0,15+1,47 1,05 +2,71 3,74 + 6,68 3,61+3,460,74 | 0,82
K2 289+177 | 20,06+530 196+131 20,03435|3 0,6 0,01
K3 3,93+1,62 4,65 + 3,16 1,67 +2,32 4,61+5231,13 | 0,01
K4 48,52+8,17| 66,14+505 61,28+9,80 60,14002 141 | 156
K5 5,97+ 2,64 8,28 + 3,02 745+559 10,84+5/98,34 | 0,54
K6 8,77 £ 3,51 9,23 + 3,22 8,73+65%5 11,65+5/49,01 | 0,54

Flexe i dotyku paty a maximum flexe ve Svihové fazi jsece symetrické u skupiny
s mechanicky pasivnim kolennim kloubem, v ostatpatametrech dosahuje lepSi symetrie
skupina s bionickym kolennim kloubem. N&gi asymetrie u obou skupin s amputaciije p

flexi béhem faze za&¥bovani (Tabulka 11).

Tabulka 11 Indexy symetrie vybranych hodnot dht kolennim kloubu pro bionicky kolenni
kloub (SI Rheo), mechanicky pasivni kolenni klo# @asiv) a kontrolni skupinu (Sl

Kontrol)
Proménna| Sl Rheo (%) | Sl Pasiv (%)| Sl Kontrol (%)
K1 69,76 £ 16,52 2,19 + 2,05 1,11 +0,86
K2 77,56 +11,43 79,22+1562 3,56+2,12
K3 846+4,12 | 48,48+1256 2,87+1,52
K4 15,91 +£9,44 0,53+1,12 1,28 + 0,56
K5 15,21 +£4,22| 20,18+6,12 2,26 £ 1,06
K6 3,12 £3,52 16,72 £ 5,21 2,15 +£0,95

V porovnani s kontrolni skupinou je u obou skupiramputaci mensi maximum flexe
béhem stadia zafovani na amputované kietine. U skupiny s bionickym kolennim
kloubem je tento rozdil 14,71°(ES = 3,49) a u skhyps mechanicky pasivnim kolennim
kloubem je to 15,64° (ES = 3,71).
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Rozdil s excelentnim efektem (ES = 4,52) je v maxiflexe ve Svihové fazi na
amputované kafetiné u skupiny s bionickym kolennim kloubem a to o #8,mensi. Rozdil

s velkym efektem (ES = 1,32) je vtomto parametru skupiny s mechanicky pasivnim
kolennim kloubem, ale na koetiné nepostizené, zde je velikost uhlu o 4,82° mené&iwe

skupiny kontrolni (Tabulka 12).

Tabulka 12 Porovnani vybranych uhlovych paraniegrkolennim kloubu u aize pacient
s bionickym kolenim kloubem (Rheo), paciestmechanicky pasivnim kolennim kloubem
(Pasiv) a kontrolni skupinou (Kontrol)

Proménna | Konéetina Rheo Pasiv Kontrol ES Rheo| ES Pasi
Amputovana| 0,15+147 3,74 +6,68 0,41 0,65

K1 Nepostizena| 1,05+2,71 3,61+3, 161’54 3,40 0,14 0,6
Amputovana| 2,89+1,77 1,96+1,3 4 3,49 3,71
K2 Nepostizena| 20,06 + 5,3@0,03 + 5,33 1'L7’60 t4.2] 0,58 0,58
Amputovana| 3,93+1,62 1,67+232 0,22 0,82

K3 Nepostizena| 4,65+3,16 4,615, Z?f”? 3,77 0,03 0,0
Amputovana| 48,52 + 8,1/61,28 + 9,8( 4,52 1,01
K4 Nepostizena| 66,14 +5,0%0,14 + 2,00 64,96 + 3,6 0,32 1,32
Amputovana| 5,97 +2,64 7,45+559 0,09 0,49
K5 Nepostizena| 8,28+3,0p 10,84+5 9%’64 371 0,71 1,40
Amputovana| 8,77 +3,51 8,73 +6,55 0,08 0,08
K6 Nepostizena| 9,23+3,2Pp 11,655 4%’13 4,80 0,02 0,53

Legenda k tabulce 12: ES Rheo — effect size mazr&tmi skupinou a skupinou s bionickym
kolennim kloubem, ES Pasiv — effect size mezi kanirskupinou a skupinou s mechanicky

pasivnim kolennim kloubem.

Ve stojné fazi Bhem stadia z&fovani na postizené koetiné u obou skupin pacieint
s amputaci dochazi pouze k malé flexi kolennihalido Tato mala flexe znamena i velkou
asymetrii khem této faze u osob s amputaci. Pacienti s bigmckolennim kloubem
dosahuji na amputované Ketiné menSiho maxima flexe ve 3Svihové fazi. Pacienti
s mechanicky pasivnim kolennim kloubem maji totima mensi na kafetiné nepostizené.

U vSech sledovanych veiin byla hodnota ICC &tSi nez 0,82 a typicka chybacteni

mensi nez 5 %.

71



Péanev
Na obrazku 11 jsou vyztiany sledované hodnoty uhlu pro polohu panve v jgagoh

rovinach pohybu.
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Obrazek 11 Pohyb panve v rovih sagitalni (Uklon), frontalni (naklon) a transvénia

(rotace) u vybraného jedince z kontrolni skupiny
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Kinematika pohybu panve se u skupiny s mechaniasivpim kolennim kloubem [iSi ve
vSech sledovanych parametrech od skupiny kontrblej¢tsi rozdil s excelentnim efektem
(ES = 7,96) je v Uklonu panve na stranu nepostixeméetiny, tento Ghel je &tSi o 12,57°.

V tomto parametru se s velmi vysokym efektem (ER,55) od skupiny kontrolni liSi i
skupina s kloubem bionickym, s Uklonertsim o 4,03°. V ostatnich parametrech se skupina
kloubem od nelisi

s bionickym  kolennim

Tabulka 13).

skupiny  kontrolni yzmamr

Tabulka 13 Porovnani vybranych paraméfpohybu panve u skupiny s bionickym kolennim
kloubem (Rheo), mechanicky pasivnim kolennim klonb@Pasiv) a kontrolni skupinou
(Kontrol).

Proménna Rheo Pasiv Kontrol ES R-P| ES Rhea ES Pasiv
P1 -5,88 £3,23-10,75+2,67 -3,82+2,21| 1,64 0,93 3,14
P2 -3,48+1,35 -5,73+5,03] -2,14+1,24 0,61 1,08 2,9
P3 6,70+ 1,47 1524+8,97 2,67+1,58 1,33 2,55 7,96
P4 6,13+1,17| 13,21+2,78 5,02+2,12 3,32 0,5 3,86

Legenda k tabulce 1ES R-P — rozdil mezi skupinou s bionickym kolenrkloubem a
mechanicky pasivnim kolennim kloubem, ES Rheo -ditomezi kontrolni skupinou a
skupinou s kloubem bionickym, ES Pasiv — rozdil imleantrolni skupinou a skupinou

s mechanicky pasivnim kolennim kloubem.

U vSech sledovanych paramebyla hodnota ICC &Si nez 0,8 a typicka chybagkeni mensi

nez 5 %.
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8.3 Silové parametry chize

Na obrazku 12 jsou vyztiany sledované hodnoty sil ve vertikdlnim, pravolevéa

piedozadnim sgru.
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Obrazek 12 Grafické znazorni sil ve snéru vertikalnim (zelena ikwka), predozadnim

(¢cernéd kivka) a pravolevém (modr&ikka) sneru u vybraného jedince z kontrolni skupiny

Sily ve vSech iech snérech nevykazuji &ne¢ vyznamné rozdily mezi skupinami

S amputaci f vzajemném srovnani amputovanych a nepostizengoéekin (Tabulka 14).

Tabulka 14 Rozdily silovych parameirchize mezi amputovanymi (ES A) a nepostizenymi

(ES N) kortetinami a mezi postizenou a nepostizenoucktinou u pacierit s bionickym

koleenim kloubem (ES Rheo) a mechanicky pasivnilankom kloubem (ES Pasiv)

Proménna Rheo Pasiv
Sila (% BW) | Amputovana | Nepostizena | Amputovand Nepostizena| ESA| ESN ESRhep ES Pas
RF1 101,23 +7,58) 108,99 + 10,63 105,70 + 6,06 115,60+ 7,03 0,65 | 0,73 0,84 1,51
RF2 80,84 +11,11) 79,14+5,89 | 77,69 +4,54| 7394+7,85| 0,37 0,75 0,19 0,58
RF3 9354+7,84| 11256+2,87| 91,79+7,40/111,80+7,99 0,23 | 0,13 3,22 2,60
RFap1 13,64 +3,96| 15,97+4,00 | 13,85+ 3,14| 18,38+3,89| 0,06] 0,61 0,59 1,28
RFap; 10,16 £+2,46| 23,35+4,56 | 11,17 +5,45| 24,81 +7,78| 0,24] 0,23 3,60 2,03
RFwL1 1,87+1,96 6,03+3,16 | 054+069| 438+157| 091 0,66 158 3,17
RFu» 7,27+1,16 6,66+1,43 | 7,28+2,06| 7,76+1,90| 0,10| 0,66 0,47 0,24
RFus 6,82 +1,35 6,55+1,79 | 839+322| 7,77+135| 0,64 0,77 0,17 0,26
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Z indexa symetrie vyplyva, Zze nejtSi asymetrie u obou skupin paciers amputaci je
v predozadnim sgru ve fazi aktivni propulze a ve $m pravolevém v maximu ve fazi
zakzovani (Tabulka 15).

Tabulka 15 Indexy symetrie vybranych silovych hodnot pro bakyi kolenni kloub (Sl
Rheo), mechanicky pasivni kolenni kloub (S| Paaigontrolni skupinu (Sl Kontrol)

Proménna | Sl Rheo (%) | Sl Pasiv (%) | S| Kontrol (%)
RF1 3,69+1,18 4,47 £1,29 0,22 + 0,15
RF2 1,06 + 0,95 2,47+ 0,88 0,64 + 0,51
RF3 9,22+ 3,12 9,83 + 3,66 0,86 + 0,49

RFap; 7,87 +2,85 14,10 + 2,98 0,63 + 0,55
RFap; 39,36 + 10,22 37,91 + 8,48 1,02 +0,56
RRuL1 52,66 + 18,41 78,21 +17,9 1,17 + 0,88
RRuL2 3,37+1,15 3,19+212 0,68 + 0,29
RFu3 2,02+0,98 3,90+1,11 0,91 + 0,64

Pacienti s bionickym kolennim kloubem maji na retigené kowetiné o 19,02 % (ES =
3,22) tlesné tihy (BW) wtSi reakni silu ve vertikdlnim sgmu nez na koketiné amputované
ve fazi aktivni propulze. Tato sila je s velmi vigm efektem (ES = 3,6)&Si i ve sndru
piredozadnim, a to o 13,19 % BW. Re&aksila ve s&ru pravolevém je na nepostizené
korcetine ve fazi zatZovéani o 4,16 % BWdtSi, s velkym efektem (ES = 1,58) (Tabulka 14).

Pacienti s kloubem mechanicky pasivnim maji o 9,9B%8 = 1,51) dlesné tihy wtSi
vertikalni silu na nepostizené k@tiné nez na kodetiné postizené ve fazi z&tovani. Ve fazi
odrazu je vertikalni sila na nepostizenédaimé o 20 % (ES = 2,6xtesné tihy ¥tSi nez na
koncetiné amputované. Maxima sily w¥gdozadnim siru jsou na nepostizené kating
vécre vyzname vetsSi o 4,35 % ve fazi zétovani BW (ES = 1,28) a ve fazi koncového stoje
o 13,1 % BW (ES = 2,03). Ve smu pravolevém je pakéere vyznamny rozdil s velmi
vysokym efektem (ES = 3,17) v maximu sily ve stadatzovani, a to o 3,84 % BW
(Tabulka 14).

Ve vztahu ke kontrolni skupinje u obou skupin pacieints amputaci &crn¢ vyzname
mensSi vertikalni sila ve fazi koncového stoje napaiované kodetine. U skupiny
s bionickym kolennim kloubem je tato sila o 17,88B% (ES = 1,81) menSi, u skupiny
1,99). Pacienti

s mechanicky pasivnim kolennim kloubem maji v pogmi s kontrolni skupinou éen¢

s mechanicky pasivnim kloubem je tento rozdil 19%3BW (ES =

vyznamr vétSi maximum vertikalni reaki sily ve stadiu zakovani o 8,05 % BW s velkym
efektem (ES = 1,51).
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Ve sntru predozadnim je na amputované E&etiné u obou skupin pacieitveécne
vyznami mensi reakni sila ve fazi koncového stoje. U skupiny s bi&@po kolennim
kloubem je tento rozdil 8,71 % BW (ES = 6,31) &upiny s mechanicky pasivnim kolennim
kloubem 7,7 % BW (ES = 5,58). Na k@tin¢ nepostizené je pak tato sila u obou skupin
vécre vyznamm vetsi, s velmi vysokym efektem (ES = 3,24) u skupsnyionickym kolenem
a s excelentnim efektem (ES = 4,3) u skupiny srate mechanicky pasivnim.

U obou skupin s amputaci je na amputovan&dinm vécné vyznami mensi reasni sila
v pravolevém srru ve stadiu z&Fovani, a to s velmi vysokym efektem (ES = 2,56) u
skupiny s kolenem bionickym a s excelentnim efek{&8 = 4,58) u skupiny s kolenem

mechanicky pasivnim (Tabulka 16).

Tabulka 16 Porovnani silovych paramétrchize pacient s bionickym kolenim kloubem

(Rheo), pacierit s mechanicky pasivnim kolennim kloubem (Pasiv)oatidolni skupinou
(Kontrol)

Sila (% BW) | Konéetina Rheo Pasiv Kontrol. ES Rheqg ES Pasiv
RFL  Napostrensl 108,002 10,64 15,60 £ 708 10755 534 b 07157
e | Aol 8512 1111 L0945t 74 7a | 0%, | O35
RS Nepostrensl 113,56 £ 27| 11100 £ .08 11142 988 15—z
e, | Ao 15542996 | 188823141 100 00n | 005 | 0T
e, | Ao 1016+ 248 [ AT 04 g7,y ] 0L | 539
RAus [ Nepostbena 503516 | 45167 904080 450120
RPu: | “Nopostsens] 606 143 | 7765 1o0] 5735108 et iay
RPus | “Nevostvens| 0.85+ 170 | 77742351 60188 535

Legenda ktabulce 16: ES Rheo — effect size memtr&lni skupinou a skupinou
s bionickym kolennim kloubem, ES Pasiv — effecesmezi kontrolni skupinou a skupinou

s mechanicky pasivnim kolennim kloubem.

U vSech sledovanych parametryla hodnota ICC &Si nez 0,85 a typicka chybagrani
mensi nez 3 %.
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8.4 Kinetické parametry

Vystupni moment sily v ky¢elnim kloubu

Na obrazku 13 jsou vyztiany sledované hodnoty momentu sily vddpim kloubu

v jednotlivych rovinach pohybu.
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Obrazek 13Grafické znazorgni vystupnich momeitsil v ky¢elnim kloubu v rovig

sagitélni, frontalni a transverzalni u vybranéttbrjee z kontrolni skupiny
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Vystupni moment sily v kielnim kloubu se u osob s amputaci oproti skdipiontrolni
vécne vyzname lisi v maximalnim momentu flexe na amputovanédediné. Toto maximum
je u skupiny s bionickym kolennim kloubem o 0,159/Kg \étSi (ES = 1,41) neZ u skupiny
kontrolni. Skupina s mechanicky pasivnim kolennitnukem ma toto maximu ési o
0,228 Nm/kg (ES = 2,18) nez kontrolni skupina.

Rozdil s velmi vysokym efektem (ES = 2,56) je v imax vystupniho momentu extenze na
amputované katetiné u skupiny s bionickym kolennim kloubem, a to 03B 2Nm/kg oproti
kontrolni skupig. Skupina s mechanicky pasivnim kolennim kloubernv semto parametru
liSi od skupiny kontrolni o0 0,155 Nm/kg s velkynektfem (ES = 1,92).

Rozdil s velkym efektem je u obou skupin v porovrsa skupinou kontrolni i v druhém
maximu momentu addukce na amputované ¢kone. Skupina s bionickym kolennim
kloubem ma tento moment o 0,176 Nm/kg menSi (ES,23)1 skupina s mechanicky
pasivnim kolennim kloubem pak o 0,215 Nm/kg (ES5) inensi neZ skupina kontrolni.

Vécre vyznamny rozdil u obou skupin na amputované i stpené kovetire je
vV maximu momentu WjSi rotace. Toto maximum jedtsi o 0,082 Nm/kg s velmi vysokym
efektem (ES = 2,22) na amputované datiré a s excelentnim efektem o 0,197 Nm/kg na
koncetiné nepostizené u skupiny s bionickym kolennim kloubemorovnani s kontrolni
skupinou. U skupiny s mechanicky pasivnim kolenkioubem je toto maximumési na
amputované katetiné s excelentnim efektem (ES = 4,05) o 0,150 Nm/ktaanepostizené
konceting rovreéz s excelentnim efektem (ES = 9,73) 0 0,360 Nm/kg.

Skupina s mechanicky pasivnim kolennim kloubem @& vyznamrg mensi s velmi
vysokym efektem (ES = 2,02) i prvni maximum momeatidukce o 0,256 Nm/kguvi
skupirg kontrolni (Tabulka 17).
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Tabulka 17 Porovnani momeat sil v ky¢elnim kloubu pi chizi pacient s bionickym
kolenim kloubem (Rheo), paciéns mechanicky pasivnim kolennim kloubem (Pasiv) a
kontrolni skupinou (Kontrol)

Proménna | Konéetina Rheo Pasiv Kontrol ES Rheo ES Pasi
MHL | iopostonal 0,757 + 0146 0,765 0.428°%0 £ 0105575 1,
MHZ | postonal 0,308 + 0086 0.ded £ 0,060 201 £ 009U 55—
MH3 | ioposton 0765 s 0,185 0,767 2 6,46 "°0 £ 01— 55—
e[l 05502 00TE G511 <0280 e o 1ed 125, 1 |
s [ Amotovanal 0220200570254 0.0 o] 22 4% |
o Ammtovanl 00050015 G101 =000 oo 0o O 0T |

Legenda ktabulce 17: ES Rheo — effect size mertr&lini

skupinou a skupinou
s bionickym kolennim kloubem, ES Pasiv — effecesizezi kontrolni skupinou a skupinou

s mechanicky pasivnim kolennim kloubem.

Symetrie momentu sil v KgInim kloubu je u skupiny s mechanicky pasivnimekolim
kloubem lepSi v maximu momentu extenze a v maximamentu vnini rotace. Ostatni
sledované hodnoty momentu sildeyniho kloubu jsou vice symetrické u skupiny s kikym
kolennim kloubem (Tabulka 18).

Tabulka 18 Indexy symetrie vybranych hodnot momentu sily wetgim kloubu pro
bionicky kolenni kloub (SI Rheo), mechanicky pasiknlenni kloub (SI Pasiv) a kontrolni
skupinu (SI Kontrol)

Proménnd| Sl Rheo (%) | Sl Pasiv (%) | S| Kontrol (%)
MH1 5,33+2,18 7,14 + 2,05 2,24 +0,87
MH2 28,77+7,35| 5,26+4,15 1,98 + 0,56
MH3 200+156| 21,89+ 8,36 2,05+ 0,69
MH4 6,56+ 2,12 7,64+412 1,97 +1,06
MH5 20,16 £ 8,77| 26,30 + 6,33 2,28+1,11
MH6 28,46 + 10,55 0,13+0,18 1,17 £ 0,54
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Vystupni moment sily v kolennim kloubu

Na obrazku 14 jsou vyztany sledované hodnoty vystupniho momentu sily erkoim
kloubu v sagitalni rovi&pohybu.
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Obrazek 14 Grafické znazoréni vystupniho momentu sily kolenniho kloubu v r@vin

sagitalni u vybraného jedince z kontrolni skupiny

Skupiny osob s amputaci maji oproti sk@pkontrolni wcné vyznamiE mensi s velmi
vysokym efektem prvni maximum momentu extenze nauhované kodetiné. Skupina s
bionickym kolennim kloubem ma toto maximum men&,521Nm/kg (ES = 3,45) a skupina
s mechanicky pasivnim kolennim kloubem o 0,572 NmM(ES = 3,79). Na kamting
nepostizené je toto maximungorne vyznamm vétsi o 0,423 Nm/kg s velmi vysokym efektem
(ES = 2,8) u skupiny s mechanicky pasivnim kolenklimabem oproti skupkontrolni.

Pacienti s mechanicky pasivnim kolennim kloubemi m&n¢ vyznami mensi druhé
maximum vystupniho momentu extenze na amputovae@astizené kametiné v porovnani
s kontrolni skupinou. Na amputované ketir¢ je tento rozdil s velkym efektem (ES = 1,5) o
0,03 Nm/kg a na kamtin¢ nepostizené s excelentnim efektem (ES = 5,1) 8 Ol@/kg
(Tabulka 19).

80



Tabulka 19 Porovnani momeft sil v kolennim kloubu # chazi pacient s bionickym

kolenim kloubem (Rheo), paciéns mechanicky pasivnim kolennim kloubem (Pasiv) a
kontrolni skupinou (Kontrol)

Proménna | Konéetina Rheo Pasiv Kontrol ES Rheo| ES Pasi
Amputovana| 0,226 +0,06®,175 + 0,144 3,45 3,79
M ["Nepostizena] 0,910 £ 0,271,170 + 0,315 >/ 47 £ 0155759 2.8
Amputovana| 0,277 + 0,118,335 + 0,104 0,04 0,48
My Nepostizena| 0,232 + 0,110,413 + 0,18( 0,271£0,137 0,29 1,06
y Amputovana| 0,193 + 0,03®,160 + 0,036 0.190 + 0.02( 0,15 1,50
K3 Nepostizend| 0,181 + 0,046,088 + 0,054 '~~~ ~ 0,45 5,10

Legenda ktabulce 19: ES Rheo — effect size mentr&lni skupinou a skupinou
s bionickym kolennim kloubem, ES Pasiv — effecesizezi kontrolni skupinou a skupinou
s mechanicky pasivnim kolennim kloubem.

Pacienti s bionickym kolennim kloubem majtsi symetrii momentu sily v sagitalni

roving oproti pacienim s mechanicky pasivnim kolennim kloubem (Tabula 2

Tabulka 20 Indexy symetrie vybranych hodnot momentu sily ekolim kloubu pro

bionicky kolenni kloub (SI Rheo), mechanicky pasikolenni kloub (SI Pasiv) a kontrolni
skupinu (SI Kontrol)

Proménna| Sl Rheo (%) | Sl Pasiv (%)| S| Kontrol (%)
M1 60,16 + 18,54| 73,93 +16,59 3,18 +0,99
M2 8,92+517 | 10,47 +8,22 252+1,11
M3 3,32+222 | 29,107,554 2,02 + 0,95

U v8ech sledovanych hodnot vystupniho momentuvsidyéelnim i kolennim kloubu byla
hodnota ICC ¥tSi nez 0,75 a typicka chybatani mensi nez 6 %.
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Vystupni vykon
Na obrazku 15 jsou vyztiany sledované hodnoty vystupniho vykonu v kolennim

a kycelnim kloubu v sagitalni rovénpohybu.

Koleno

Vystupni vykon (W/kg)

1.0

-1.0
0.0 Stojna faze 500 Svihova faze 100.C
% cyklu chuze

Obrazek 15 Grafické znazorni vystupniho vykonu kolenniho a deiniho kloubu v

Vystupni vykon (W/kg)
j=}
(=]

sagitalni rovig (n = 6)

Vystupni vykon v kyéelnim kloubu
U obou skupin s amputaci j€éon¢ vyznamm vétsi s velmi vysokym efektem maximum

absorpce vystupniho vykonu deinim kloubem na amputované Ketiné. Pacienti
s bionickym kolennim kloubem maji toto maximunitdi o 0,32 W/kg (ES = 2,67), pro
pacienty s mechanicky pasivnim kolennim kloubenvdei o 0,47 W/kg (ES = 3,92). U
pacienti s bionickym kolennim kloubem je maximum absorpgeonu wcre vyznamm vetsi
s velmi vysokym efektem (ES = 3,67) i na ketir¢ nepostizené, a to o 0,44 W/kg.

Pacienti s mechanicky pasivnim kolennim klouberkawyji Wcr¢ vyznamei vétsSi druhé
maximum generace vystupniho vykonu na amputovaméekioc o 0,35 W/kg s velkym
efektem (ES = 1,94), oproti skupiontrolni (Tabulka 21).
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Tabulka 21 Porovnani vystupnich vykdrnv kyéelnim kloubu pi chizi pacieni s bionickym

kolenim kloubem (Rheo), paciénts mechanicky pasivnim kolennim kloubem (Pasiv) a

kontrolni skupinou (Kontrol)

Proménna| Kondéetina Rheo Pasiv Kontrol | ES RheoES Pasiv|
PH1 [ Napostrend 116's L0 1615039 *%40% 100090
PH2_ | Napostrend 0,66 £ 014011 £0.13 02220145 67— 0'sp
PH3 [ Nopostiend 06+ 027071028 077018561 |35

Legenda ktabulce 21ES Rheo — effect size mezi kontrolni skupinou apsiau

s bionickym kolennim kloubem, ES Pasiv — effecesmezi kontrolni skupinou a skupinou

s mechanicky pasivnim kolennim kloubem.

Indexy symetrie pro vystupni vykon vdetnim kloubu ukazuji na lepSi symetriiicte @i

pouZziti bionického kolenniho kloubu (Tabulka 22).

Tabulka 22 Indexy symetrie vybranych hodnot vystupniho vykankycelnim kloubu pro

bionicky kolenni kloub (SI Rheo), mechanicky pasikolenni kloub (SI Pasiv) a kontrolni

skupinu (SI Kontrol)

Proménna | Sl Rheo (%) | Sl Pasiv (%)| Sl Kontrol (%)
PH1 17,41+2,36] 34,73+4,21 3,51 + 0,92
PH2 10,14 +£3,78] 72,75+10,81 3,81+1,12
PH3 3,83+1,92| 22,59+3,10 2,54 + 0,96

Vystupni vykon v kolennim kloubu

Pacienti s amputaci setor¢ vyzname liSi s velmi vysokym efektem (ES = 2,4) od
kontrolni skupiny v hodnét maxima generace vykonu ve stojné fazi na amputbvan
konceting. U obou skupin s amputaci je velmi mala genergg&emu kEhem stojné faze (0,08
W/kg u bionického kolenniho kloubu a 0,07 W/kg oWbu mechanicky pasivniho), u osob
bez amputace je tento vystupni vykon 0,56 W/kg.

Pacienti s mechanicky pasivnim kolennim kloubemv&ax® vyznami liSi od skupiny
kontrolni s velkym efektem (ES = 1,79) i ve druhéraximu absorpce vystupniho vykonu ve
stojné fazi na nepostizené keatiné. Tato absorpce je u paciéns mechanicky pasivnim
kolennim kloubem o 0,34 W/kg mensi nez u skupinyttaini (Tabulka 23).
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Tabulka 23 Porovnani vystupnich vykérv kolennim kloubu $ chizi pacientt s bionickym
kolenim kloubem (Rheo), paciénts mechanicky pasivnim kolennim kloubem (Pasiv) a
kontrolni skupinou (Kontrol)

Proménnd | Sl Rheo (%) | Sl Pasiv (%)| Sl Kontrol (%)
PH1 17,41+2,36] 34,73+4,21 3,51 + 0,92
PH2 10,14 £3,78] 72,75+10,81 3,81+1,12
PH3 3,83+1,92| 22,59+3,10 2,54 + 0,96

Legenda ktabulce 23ES Rheo — effect size mezi kontrolni skupinou apsiau
s bionickym kolennim kloubem, ES Pasiv — effecesmezi kontrolni skupinou a skupinou

s mechanicky pasivnim kolennim kloubem.

Chykgjici generace vykonu na keéetinach s protézou znamena velkou asymetrii mezi
amputovanou a nepostizenou ketinou v tomto parametru. Maximum absorpce vykoau v
Svihové fazi vykazuje u obou skupin velkou symdRiil7 % s bionickym kloubem, 1,52 %
s kloubem mechanicky pasivnim). Hodnoty prvniho P& druhého (PK3) maxima absorpce
béhem stojné faze jsou vice symetrické pro skupibiosickym kolennim kloubem (Tabulka
24).

Tabulka 24 Indexy symetrie vybranych hodnot vystupniho vykankycelnim kloubu pro
bionicky kolenni kloub (SI Rheo), mechanicky pasiknlenni kloub (SI Pasiv) a kontrolni
skupinu (SI Kontrol)

Proménnd | Sl Rheo (%) | Sl Pasiv (%)| Sl Kontrol (%)
PK1 55,10 +6,99| 79,04 7,77 3,12+ 1,05
PK2 77,48 +11,85% 76,67 + 6,96 2,88+211
PK3 12,63 +4,13] 24,72+ 3,49 3,02 +1,28
PK4 2,17+221 1,52 +2,32 1,15+0,88

U v8ech sledovanych parametystupniho vykonu byla hodnota ICE@t§i nez 0,75 a typicka

chyba ngteni mensi nez 7 %.
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8.5 Vzajemna koordinace a variabilita béhem chize

Vzajemna koordinace pohybudeiniho a kolenniho kloubu na amputovanychdatimach
u obou skupin paciefitie znazorsina na obrazku 16. U obou skupin padiestamputaci se
kiivka pohybuje z ¥tSi ¢asti v rozmezi kontrolni skupiny. Odchylka od koif skupiny je

zpasobena chyici flexi kolenniho kloubu v gibéhu stojné faze.
20.6

kycelni kloub (°)

[=)
@
1

-41.2 T T T 1
e kolenni kloub (°) s
Obrazek 16 Vzajemna koordinace kKglniho a kolenniho kloubu u paciéns bionickym
kolennim kloubem dervend kivka) a mechanicky pasivnim kolennim kloubem (modra

kiivka). Sedéa plocha znazmije smérodatnou odchylku kontrolni skupiny

Na obrazku 17 je znadzama vzajemnd koordinace d¢giniho a kolenniho kloubu na
amputované katetiné vyjadiena pomoci CRP v sagitélni rowinZ pribéhu kivek vyplyva,

Ze se ob skupiny pacierit liSi od skupiny kontrolni.
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Obrazek 17 Kiivka vzajemné koordinace CRP pro skupinu s biomthgplennim kloubem
(rheo), mechanicky pasivnim kolennim kloubem (pasivskupinu kontrolni (kontrol) pro

pohyb bérce a stehna v sagitalni révin

Na obrazku 18 je znadzama vzdjemna koordinace déginiho a kolenniho kloubu na
amputované katetiné vyjadcena pomoci CRP pro flexi/extenzi bérce a abdukdukdi
stehna. Rib¢h kiivky u skupiny s bionickym kolennim kloubem se vipedoba kvce

skupiny kontrolni, hodnoty jsou vSak niZsi.
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Obrazek 18Kitivka vzajemné koordinace CRP pro skupinu s bionitkplennim kloubem
(rheo), mechanicky pasivnim kolennim kloubem (peaiskupinu kontrolni (kontrol) pro

pohyb bérce v sagitalni roira pohyb stehna v rowrfrontalni
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Na obrazku 19 je znazamma vzajemna koordinace d¢giniho a kolenniho kloubu na
amputované kafetiné vyjadiena pomoci CRP pro flexi/extenzi bérce aivnia vrEjSi rotaci
stehna. U obou skupin s amputaci je rozdilna koaa#i oproti skupih kontrolni. Pacienti
s bionickym kolennim kloubem vykazuji vy$5i hodnG#gP, ale aniiesto se neblizi skugin

kontrolni.
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Obrazek 19Kftivka vzajemné koordinace CRP pro skupinu s bionickiplennim kloubem
(rheo), mechanicky pasivnim kolennim kloubem (pasivskupinu kontrolni (kontrol) pro

pohyb bérce v sagitalni roira pohyb stehna v rownransverzalni

Variabilita provedeni alze je u skupiny s bionickym kolennim kloubenstdi nez u
skupiny s kloubem mechanicky pasivniméck vyznamny rozdil s velkym efektem jeip
odrazu ze Spky (ES = 1,95) a v @ibéhu cyklu chize (ES = 1,46). ¥cn¢ vyznamny rozdil
s excelentnim efektem (ES = 4,4) je v hodngiii pocate&enim kontaktu. Pacienti
s mechanicky pasivnim kolennim kloubem vykazuji &herariabilitu provedeni dize ve
vSech sledovanych parametreditivskupirg kontrolni. Pacienti s kolenem bionickym se od

kontrolni skupiny ¥cné¢ vyzname liSi jen v hodnat pii odrazu ze Sgky (Tabulka 25).
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Tabulka 25 Snerodatné odchylky CRP pro skupinu s bionickym kolemkloubem (Rheo),

mechanicky pasivnim kolennim kloubem (Pasiv) a slkwgontrolni (Kontrol)
Smérodatna odchylka CRP Rheo Pasiv Kontrol ES Rheq EBasiv| ESR-P
Patateini kontakt 11,88+0,84 8,31+0,48 12,56+1[21 650, 4,18 4.4
Odraz ze $pky 9,54+0,72| 8,28+0,56 11,81+1,05 2,52 4,2 1,95
Cyklus ctize 955+111] 8,17+0,74 10,15+1012 0,54 2,09 1,46

Legenda k tabulce 25: ES Rheo vyjgd rozdil mezi skupinou s bionickym kloubem a
kontrolni skupinou, ES Pasiv vyjage rozdil mezi skupinou s mechanicky pasivnim kkm
a kontrolni skupinou, ES R-P vyjage rozdil mezi skupinou s bionickym kloubem a

mechanicky pasivnim kolennim kloubem.
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9 DISKUSE

Cilem disertani prace bylo posoudit rozdily v biomechanickychrapaetrech ctize u
osob s transfemoralni amputaci pouzivajiciGkné typy protetického kolene. Bionicky

kolenni kloub a klouby mechanicky pasivni pracujiginydraulické bazi.

9.1 Casoprostorové charakteristiky chize

Asymetrie clize byva povazovana za ukazatel patologie (Sadeghli,e2000). Naopak
symetricka chze je ozn&ovana za nejefektivijsi vzor chize (Draper, 2000). Pro osoby
s jednostrannou amputaci dolni Eketiny je symetrie dee dilezita i z hlediska
negrettZovani nepostizené dolni kimtiny. Jeji petéZovani byva spojovano s bolestmi nebo s
piipadnym poSkozenim kloub(Nolan et al., 2003). Vysledky ukazuji, Zetizh pacient
s bionickym kolennim kloubem je vice symetrickd n@% pouziti kloubu mechanicky
pasivniho. Hodnoty indexu symetrie pacierstbionickym kolennim kloubem nigsahuji
Ctyfi procenta. Pouze pro délku kroku je tato hodng8 46, icemzZ rozsah indexu symetrie
14 % je povazovan zaipozenou symetrii (Herzog et al., 1998).

Silver-Thorn a Glaister (2009) popsali rozdily emnjosti, kadenci, délce kroku a dob
trvani stojné a Svihové faze dtpsubjekfi pouzivajicich dvaizné protetické klouby. Z jejich
vysledii vyplyva, Ze doba trvani stojné faze na postizem@&dtine je kratSi, zatimco doba
trvani Svihové faze amputované ketiny je delSi. NaSe vysledky ukazuji delSi dotwari
Svihové faze postizené k&gtiny u pacient s mechanicky pasivnim kolennim kloubem, coz
muze znamenat &Si energeticky vydej ip chuzi u této skupiny paciefit(Umberger &
Rubenson, 2011). Johansson et al. (2005) zjistéin¥n energeticky vydej u paciént
s mikroprocesorentizenym kolennim kloubem oproti paciént s kloubem mechanicky
pasivnim, coz rize byt zgsobeno prav kratSi dobou Svihové faze postizené daimy
s bionickym kloubem. fedpokladame, Ze kratSi doba trvani Svihové fazeiomidkych
kolennich kloulh miZze souviset s menSim momentem semeati a sprdvnym rasovanim
flexe a extenze ve Svihové fazi. MenSi moment s&tisti dolni kodetiny pi Svihu je
dosazen pohybovou akci v kolennim atddpim kloubu. Spravna souhréchto klouli
umoziuje efektivie moment setrwosti @ chazi menit.

Chaze pacient vybavenych bionickym kolennim kloubem vykazujeSiefasoprostorové
parametry nez u pacieénts kloubem mechanicky pasivnim. PouZiti bionickéaobenniho

kloubu tak niize pisobit na mensi zatizenideiniho kloubu a pate g chazi.
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9.2 Uhlové charakteristiky chize
Kinematika kyelniho kloubu u paciedits bionickym kolennim kloubem vykazujétsi

symetrii ve vSech sledovanych parametrech. Niégmé&tné vyznamné rozdily s velkym
efektem v kinematice Kglniho kloubu mezi skupinami s bionickym a mechlapipasivnim
kolennim kloubem jsou pouze ve velikosti flexegotyku paty a v maximu extenze ve stojné
fazi. Pacienti s mechanicky pasivnim kloubem mggnamri mensi flexi pi dotyku paty na
nepostizené a vyznarawétsi flexi pi dotyku paty na amputované kamiingé oproti skupig
s kolenem bionickym i ve vztahu ke skupkontrolni. Tyto rozdily nalezli ve svych studiich
i Kaufman, Frittoli a Frigo (2012), nebo Johanssoml. (2005). Statisticky vyznamny rozdil
popisuji Johansson et al. (2005) také pro maximytenge kyelniho kloubu ve stojné fazi.
Pacienti s mechanicky pasivnim kolennim kloubemabosali vyznamé# vétSi extenzi na
amputované kafetiné nez pacienti s mikroprocesoreafzenym kolennim kloubem. Z naSich
vysledki rovrez vyplyva, Ze pacienti s mechanicky pasivnim koienkloubem dosahuji na
amputované kaotetiné vétSi extenze ve stojné fazi a to jak v porovnani skepinou
s bionickym kolennim kloubem, tak i se skupinoutkolmi. Vécn¢ vyznamneé rozdily v tomto
parametru jsme nalezli i mezi skupinou padiemkloubem bionickym a kontrolni skupinou.
Na obou kotetinach je tato extenzetéi u skupiny s bionickym kolennim kloubem. Skupina
s mechanicky pasivnim kolennim kloubem méa na nemost kowetiné hodnotu maxima
extenze ve stojné fazi blizici se skupkontrolni. Asymetrie mezi maximy pro extenzi na
amputované a nepostizené ketir¢ je vSak velka. Kaufman, Frittoli & Frigo (2012)isjli
pro kinematiku kyelniho kloubu dobrou symetrii u skupiny s mikroprsaremiizenym
kolennim kloubem, coz se shoduje s naSimi vyslediyrozdil od naSi studie vSak dobrou
symetrii popisuji i pro skupinu s mechanicky pasgiwrkolennim kloubem. Rozdil ¥dhto
zjiSttnich mize byt dan iznym typem mechanicky pasivnich kolennich kknuButofi
uvedené studie typ kolenniho kloubu newy@ad

Pro kinematiku kolenniho kloubu nalezli Kaufman @&t (2007) hlavni, statisticky
vyznamny, rozdil v maximu flexeéhem stadia zafovani. Tato flexe byla u paciént
s mechanicky pasivnim kolennim kloubem menSi a ldmsda zapornych hodnot (hyper
extenze) oproti paciein s mikroprocesorentizenym kolennim kloubem, kde hodnota
tohoto Uhlu flexe byla okolo 3°. Johansson et2006) zjistili statisticky vyznamneé rozdily v
maximu flexe Bhem stadia z&fovani mezi mechanicky pasivnim kolennim kloubem a
mikroprocesorem ovladanym kolennim kloubem C-LegttdOBock, Germany), ale
nevyznamny rozdil mezi kolennim kloubem bionickymmachanicky pasivnim. U obou

téchto skupin nastili hyper extenzi kolenniho kloubu, a to -2,4° preechanicky pasivni
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kolenni kloub a -0,8° pro koleno bionické. Nami ermné rozdily rowt nevykazuji
vyznamny rozdil mezi skupinou s kolenem bionickymmechanicky pasivnim. @kskupiny

se vSak pohybuji v kladnych hodnotach uhlu flex&42 bionicky kloub, resp. 1,96° mech.
pasivni kloub). Tyto rozdily v naSi studifigpuzujeme dob pouzivani kolenniho kloubu.
Pacienti s amputaci v nasi studilmminimalné dvouletou zkuSenost s testovanym kolennim
kloubem, zatimco v citovanych studiich to bylo I@lim (Johansson et al., 2005), respektive
18 tydmi (Kaufman et al., 2007). Nicm&nani nami narffena flexe Bhem stojné faze
nedosahovala hodnot kontrolni skupiny. Pro paciestgrotézou to ii#ze znamenat
komplikaci napiklad pi prechodu od dize k Ehu (Uchytil, Jandéka, Janura, & Farana,
2010).

Bellmann, Schmalz a Blumentritt (2010) zjistili ns¢mimaxima flexe ve Svihové fazi
amputované katetiny u mikroprocesoreniizenych kolennich kloub oproti klouhim bez
mikroprocesoru, a to ifpraznych rychlostech d¢tze. U nami testované skupiny pacient
s bionickym kolennim kloubem doSlo rasinke sniZeni této flexe na amputované dedine.
Tato mensi flexe ve Svihové faziude znamenat zkraceni doby trvani Svihové faze
amputované kafetiny. Projevi se vSak v horSi symetrii tohotogoaetru mezi amputovanou
a nepostizenou kéetinou u pacierit s bionickym kolennim kloubem. HorSi symetrii oprot
skupirg s mechanicky pasivnim kolennim kloubem maji pdcierkolenem bionickym
v Uhlu flexe @i dotyku paty. Tento Uhel se vSak ani u jedné skypia Zadné kafetiné vécne
vyznamr neliSi od hodnot skupiny kontrolni.

Symetrie kinematickych parameétjak v kycelnim kloubu, tak v kloubu kolennim, je lepsi
u skupiny pacietit s bionickym kolennim kloubem. Tato symetrieiza znamenat lepSi
efektivitu chize @i pouZziti bionického kolenniho kloubu.

U obou skupin pacie@its amputaci dochazifipchizi k aklomim panve, a to hlawnna
stranu nepostizené koetiny. Divodem tohoto Uklonu ffe byt snaha o ipdhozeni

amputované katetiny vpred, aniz by doSlo k abdukci v ésinim kloubu.
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9.3 Silové charakteristiky chize

Osoby bez postizeni nevykazuji rozdily mezi levoupravou dolni ko&etinou ve
vertikalnich, pravolevych aipdozadnich redkich silach Bhem clize (Hamill, Bates, &
Knutzen, 1984). PostiZzeni pohybové aparatu g&enprojevit rozdilnym z&fovanim dolnich
korcetin. Pacienti s jednostrannou amputaci¢zagt nepostizenou kaetinu vice nez
koncetinu amputovanou (Engsberg, Lee, Tedford, & Hard®93), ¥tSi sila opakovah
pusobici na nepostizenou k@tinu miZe vést k bolestem a degeneraci kioyblurwitz,
Sumner, & Block, 2001). U osob s transfemoralni atapi byl roviz zjisS€n vétsi vyskyt
osteoartritidy na nepostizené Ketine oproti korteting postizené (Kulkarni, Adams,
Thomas, & Silman, 1998). Asymetrie zatiZzeni mezpatavanou a nepostizenou Ketinou
mohou byt vyjaeny pomoci vertikalni reghki sily pisobici na koeetinach (Nolan et al.,
2003). V nasi studii jsme zjistili nejii asymetrie u obou skupin s amputaci veiram
piredozadnim, a to v akcelérd fazi a ve s®ru pravolevém P pocateinim kontaktu. Ve
smeéru vertikalnim je pak asymetrie v maximu sily veifaon&ného stoje. Na kawmtine
nepostizené je vertikalni sila v koncovém stajiS nez na katetiné amputované, avsak
v porovnani s kontrolni skupinou nejsou v maximto tgily vyznamné rozdily. U skupiny
pacientt s mechanicky pasivnim kolennim kloubem je oprétipéné kontrolni tSi prvni
maximum vertikalni sily ve stadiu 2abvani na nepostizené kating. Pacienti s bionickym
kolennim kloubem se ve velikosti vertikalni réaksily na nepostizené kéetiné nelisi od
skupiny kontrolni. Tyto vysledky tedy nazwngi, Ze i pouziti bionického kolenniho kloubu
nedochazi kietZzovani nepostizené kéetiny. Naproti tomu $ pouZziti kolene mechanicky
pasivniho je nepostizena Kaatina vice zatiZzena ve vertikalnim&m a to v prvnim maximu
vertikalni reakni sily. MenSi zatiZzeni nepostizené &etiny @i pouziti bionického kolenniho
kloubu mize sniZzit bolest a vyskyt degenerativnich artidioubi. Bolest a artritida kloub
nepostizené katetiny je castym sekundarnim postizenim po transfemoralni gap(Nolan
et al., 2003; Hurwitz, Sumner, & Block, 2001). Metatizeni vertikalni red&ki silou je
spojovano s bolesti u paciémred osteoartrozou (Radin, Yang, Riegger, Kish, & @ibr,
1991).

V porovnani s kontrolni skupinou je u obou skupatipnfi s amputaci mensi maximum
vertikalni sily Bhem koncového stoje na postizené daimé. MenSi vertikalni realni sila na
amputované karetiné ve fazi aktivni propulze u obou skupin paciestamputaci je dana
chykgjicim svalstvem dolni katetiny. Proteticky kolenni kloub narke nahradit svalovou

aktivitu nepostizené kaetiny (Sagawa et al., 2011).
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9.4 Kinetické charakteristiky chuze

Osoby s jednostrannou amputaci dolni detimy maji &tSi riziko vzniku osteoartrozy
kolenniho a kyelniho kloubu na nepostizené ketiné (Burke, Roman, & Wright, 1978). U
65-ti % o0sob s jednostrannou amputaci byl &jStizny stupé osteoartrézy kolenniho
kloubu na nepostizené kéeting, coz je signifikantd vétsSi paiet nez u ¥kove stejné skupiny
osob bez postizeni (Melzer, Yekutiel, & SukenikD2D V&tSi vyskyt osteoartrozy keglniho
kloubu na amputované koetiné oproti kortetiné nepostizené byl zji&h u veterat Druhé
swtové valky (Kulkarni, Adams, Thomas, & Silman, 199Burwitz et al. (1998) prokazali
vztah mezi momentem abdukceckiniho kloubu a snizenou denzitou kostni hmotkikr
kyc¢elniho kloubu. SniZzena denzita je rizikovym faktorpro osteoartrozu (Radin & Rose,
1986). RovkZ je popsan vztah mezi momentem addukce kolendthbl a osteoartritidou
(Sharma, Hurwitz, & Thonar 1998).¢%8i momenty sil ve frontalni rownna nepostizené
korcetiné v porovnani s kafetinou amputovanou znamenaiitdi silové zatiZzeni kloubu na
nepostizené strénTo miZe znamenat predispozici kegpkasné degeneraci kloubu, zejména
osteoartroze (Royer & Wasilewski, 2006). Pacientinechanicky pasivnim kolennim
kloubem v nasi studii maji ¢ené vyznamr veétSi prvni maximum momentu addukce
v ky¢elnim kloubu na nepostizené katiné oproti koréetiné amputované. Tento fakt je
potvrzen i asymetrii tohoto parametru, ktera jecég® %. Pacienti s bionickym kolennim
kloubem vykazuji ve frontalni rovinlepSi symetrii moment sil v ky¢elnim kloubu nez
pacienti s mechanicky pasivnim kolennim kloubenmoTsymetrie momentu sil ve frontalni
roviné by tedy mohla pro pacienty s mechanicky pasivnaterknim kloubem znamenaktgi
riziko vzniku osteoartrozy na nepostizené datimé. Nicmeérg, i pres relativié velkou
asymetrii nejsou hodnoty maxim addukceiéipiho kloubu ¥cn¢ vyznamr rozdilné od
maxim, kterych dosahuje skupina kontrolni. Nelzinpzna&né stanovit, zda pouze asymetrie
moment sil ve frontalni rovig vede k riziku ¥tSiho vzniku osteoartrdzy na nepostizené
konceting u pacieni s jednostrannou amputaci. To bylanbyt predmetem dalSiho zkoumani.

Kaufman, Frittoli a Frigo (2012) zjistili lepSiymetrii kinetickych parameir kycelniho
kloubu u pacierit s mikroprocesorenmizenym kolennim kloubem v sagitalni ro¥irlV nasi
studii je tato symetrie u bionického kolenniho KauepsSi pouze v momentu flexe. Naopak
moment extenze v Kglnim kloubu je vice symetrickytippouZziti mechanicky pasivniho
kolenniho kloubu. Pacienti s bionickym kolennimutdem se na nepostizené Ketin¢ vice
blizi hodnotam skupiny kontrolni. Na amputovanyohdetinach jsou pak hodnoty flexniho a
extenzniho momentu sil v kginim kloubu ¥tSi u obou skupin s amputaci oproti kontrolni

skupirg. Moment sily vajSi rotace v kyelnim kloubu je rovéZ u obou skupin &n¢
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vyznammié VétSi nez u skupiny kontrolni, a to na amputovanéepastizené karetirg.
V sagitélni a transverzalni rodirse momenty sil v kelnim kloubu u paciefits amputaci
vyznamrié neliSi s typem pouzivaného protetického kolennitombu. Tato skutost by
mohla znamenat zvySené riziko bolesticdpiho kloubu a &Si vyskyt osteoartrozy
kyc¢elniho kloubu u paciefits amputaci nezavisle na pouZzitém typu protetickaienniho
kloubu.

Moment flexe kolenniho kloubu je u paciérst amputaci maly, nebBgroteticky kolenni
kloub neniize nahradit svalovou aktivitu kvadricepsu (Sagawale 2011). Segal et al.
(2006) zjistili signifikant®d vétSi  moment flexe kolenniho kloubu u pacient
s mikroprocesorentizenym kolennim kloubem oproti paciémt s kloubem mechanicky
pasivnim. AvSak oproti osobam bez pohybovych oly?tento moment signifikanérmensi.
V nasi studii maji ob skupiny pacierit s amputaci &n¢ vyznamiE mensi moment flexe
v kolennim kloubu oproti skupénkontrolni. Mezi skupinami s bionickym kolennim lmem
a mechanicky pasivnim kolennim kloubem je vSak itogduze s malym efektem v prvnim
maximu a se gdnim efektem ve druhém maximu momentu flexe na uamwpnych
koncetinach. Pacienti s bionickym kolennim kloubem nt@jito moment &sSi v porovnani s
pacienty s kloubem mechanicky pasivnim. Nasémaedy odpovidaji zjighim Segala et al.
(2006).
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9.5 Vzajemna koordinace a variabilita pfi chazi

Pri feSeni koordinace pohfbz hlediska dynamickych systéme neteni variability
dulezité pro pochopeni dynamiky pohybu (Hamill, Hadld& McDermott). MenSi variabilita
provedeni BZzeckého kroku byla zji§ha u Bzar po zragni nez u Bzci bez pohybovych
obtizi (Hamill, van Emmerik, Heiderscheit, & Li, 99). Mensi variabilita rize byt
zpasobena bolesti, ktera vede k&atvani pdad stejnych struktur. Hamill et al. (1999) uvadi,
Ze osoby s patelofemoralni bolesti¢zafi paad stejnou oblast chrupavky, a tim vygja
lokalni nagti v tkani. Po delSi dobu se opakujici zatizenkdyZz mensSi nez je pevnost
zagzované tka#, mize vést k jejimu poskozeni. Variabilitatzie odrazi zakladni neuralni
kontrolu chize a je citliva na patologie a i proces starnutzenbyt i ukazateleme&Sich
predpoklad k padu pi chazi (Hausdorff, 2007). Z naSich vysladkyplyva, Ze pacienti
s bionickym kolennim kloubem majiét&i variabilitu clize neZ pacienti s kolenem
mechanicky pasivnim. Variabilita ¢he @i pouZziti bionického kolenniho kloubu se blizi
variabilitt osob bez postiZzeni. Bionicky kolenni kloub tedyodituje variabil&jSi provedeni
chize. To by mohlo znamenat, Ze pacienti pouZzivajichibky kolenni kloub nezakuji
opakova# stejné tka#, coz by mohlo vést k menSim bolestem. Ravhy tato variabilita
mohla znamenat mensi predikci k padu osob s bionickym kolennim kloubem. Vzajemna
koordinace kyelniho a kolenniho kloubu se u obou skupin pagidisi od koordinace u
skupiny kontrolni. Protetické kolenni klouby tedyaypdpodobré nedokazi pléd nahradit
funkci kloubu zdravého. Vzajemna koordinace jedmgth kloubi dolni korgetiny po
amputaci by rila byt pedmétem dalSiho studia, st&rtak jako variabilita ctize u osob

S amputaci.
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9.6 Limitace studie

Hlavni limitaci naSi studie je maly @&t pacieni s transfemoralni amputaci. MozZnost
vybéru pacieni s bionickym kolennim kloubem byla omezena, neboeské republice je
pouze 6 osob pouZzivajici tento typ kolenniho klodostaténé dlouhou dobu. Pacienti
s mechanicky pasivnim kolennim kloubem byli vybirggko potencionalni uzZivatelé
kloubu bionického. Bionicky kolenni kloub je d@n pgedevSim pro vysoce aktivni
uzivatele. | pes velky pdet amputaci neniéthto vysoce aktivnich uzivatelmnoho,
neba amputace byvajtasto provashy az v pozdsim wku. Z divodu srovnatelnosti
skupin jsme tedy vybiralidkové i fyzicky podobné pacienty. Van der Linde, Hofstad
Geurts, Postema, Geertsen, & van Limbeek (2004)liuv& 74 % studii zabyvajicich se
osobami s amputaci nema dostate vzorek probantl Mald velikost vzorku rize
znamenat #Si riziko chyby druhého typu.iPinterpretaci vysledk a stanoveni jejich
vyznamu je pdeba velké obdetnosti (Sagawa, Turcot, Armand, Thevenon, Vuilker
Watelain, 2011).

U vSech sledovanych parametryla reliabilita ¥tSi nez 0,75 a typickd chybagteni
mensi nez 7 %, #ieni Ize tedy povazovat za dostake spolehlivé. Tvary Kvek i
nantfené hodnoty odpovidaji hodnotam u#dgim v literatde, coZ naznalje, Ze naSe

studie je validni.
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10 ZAV ERY

U casoprostorovych parameétrchize existuji ¥cré vyznamné rozdily i pouziti
mechanicky pasivniho kolenniho kloubu a bionickkble@nniho kloubu:
» v delSi dobk trvani Svihové faze amputované Ketiny a delSi dob trvani kroku u
mechanicky pasivniho kolena vzhledem k bionickémletnimu kloubu,
o vdelsi dob trvani Svihové faze ip pouziti mechanicky pasivnich klotibbna
amputované katetiné vzhledem ke skupinkontrolni,
* ve WtSi mie symetriecasoprostorovych paramétu pacieni s bionickym kolennim

kloubem v porovnani s pouzitim mechanicky pasivrkioobu.

U uhlovych paramelrchize byly zjiS&ny vécné vyznamné rozdilyifp pouZziti mechanicky
pasivniho kolenniho kloubu a bionického kolennitmuku. Pacienti s mechanicky pasivnim
kolennim kloubem dosahovali:

* VetSi flexe v kyelnim kloubu ve fazi prvniho kontaktu paty s podilmz a \&tSi
maximalni extenze v Keglnim kloubu ve stojné fazi v porovnani s paciemsty
bionickym kloubem,

* VetSi flexe v kygelnim kloubu ve fazi prvniho kontaktu paty s po&ttmz na postizené i
nepostizené kafetiné nez kontrolni skupina,

e VeétSi maximalni flexe na amputované Ketiné a nizSi maximalni WjSi rotace na
amputované katetin¢ ve Svihové fazi nez kontrolni skupina,

* niZSi symetrie Uhlovych paramétmezi postiZzenou a nepostiZzenou &stmou.

U obou skupin s amputaci dochazi ve stadikzoatini na amputované kimting

v porovnani s kontrolni skupinou k minimalni flexkolennim kloubu.

Pohyb panve se u paciénts mechanicky pasivnim kolennim kloubem ve vSech

sledovanych parametrech liSi od skupiny kontrolnddi skupiny s bionickym kolennim

kloubem. Pohyb panve se u paciestbionickym kolennim kloubem vice podoba skepin
kontrolni.

Typ protetického kolenniho kloubu owiivje kinetické parametry déke. Vysledky
ukazuji, ze:

* pacienti s mechanicky pasivnim kolennim kloubematiag vysSiho prvniho maxima

vertikalni reakni sily na nepostizené kaeting,
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* hodnoty vystupniho momentu sil a vystupniho vyk@suu bionického kolenniho
kloubu vice blizi nepatologické &,
* pacienti s bionickym kolennim kloubem dosahuji netickych parametrech vyssi

symetrie.

Koordinace mezi kgelnim a kolennim kloubem se u obou skupin patismrotézou lisi
od skupiny kontrolni. Variabilita provedeni krokunputovanou ko¥etinou je u skupiny
s mechanicky pasivnim kolennim kloubem menSi fepquziti kloubu bionického, mensi je

i oproti skupirg kontrolni.

Z vysledki prace vyplyva, Ze se biomechanické parametigehu pacierit s bionickym
kolennim kloubem vice podobajiich osob bez patologie. Vlastnosti bionického koléion
kloubu tedy umoiuji pacienim s transfemoralni amputaci chodit takovynisgbem, ktery
je z hlediska biomechanickych charakteristik a syimepodobny zdravym osobam. Tato

skute&nost by néla byt brana v Gvahuipvybéru protetického kolenniho kloubu.
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11 SOUHRN

Chize je zakladnim pohybovym projevetovéka, avSak ne kazdy jidde vykonavat bez
pouziti tiznych ponicek. Kazdoroné celoswtové stoupa péet amputaci a to i zigodu
stoupajiciho p&tu osob s diabetem. Fufrk protéza je po amputaci nejen vylepSenim
pacientova vzhledu, ale hlavby méla v co nej¥¢tSi mie nahradit funkci chydjici casti €la.

Po transfemoralni amputaci je fetta protézou nahradit funkci dvou kldudbolni korgetiny,

a to kloubu hlezenniho a kolenniho. Proteticky kolekloub mé& u osob s nadkolenni
amputaci zasadni vyznam pro provedenizeh Rozvoj novych technologii umage tyto
protetické nahrady neustéle vylepSovat. Zacasuay trend v protetickych ndhradach lze
povazovat vyuziti mikroprocesoru a bionickych teabgii. Tyto moderni technologie by
mely zlepsSit biomechanickou charakteristikuize u pacierit po amputaci. Cilem této prace
bylo posoudit rozdil v biomechanickych charaktétéath chize u pacierit po transfemoralni
amputaci pi pouziti bionického kolenniho kloubu a mechanigiagivniho kolenniho kloubu.

Vyzkumny soubor tvillo 11 osob s transfemoralni amputactk(\89,2+ 10,1 let; vySka
171,3 £ 9,5 cm; hmotnost 68,5 + 14,0) k§est osob pouzivalo mechanicky pasivni kolenni
kloub, gt kloub bionicky. Kinematickd analyza e byla provedena s vyuzZitim
optoelektronické stereofotogrammetrie a dynamick@lyga pomoci silovych ploSin.
Ugastnici vyzkumu provati chazi se svym protetickym kolennim kloubem. Zpgany byly
rozdily mezi provedenim ékze z hlediska biomechanickych charakteristik méaipgou
s bionickym kolennim kloubem a s kloubem mechanigiagivnim. Vysledky byly dale
srovnany se skupinou kontrolni, ktera se podrolstajnému testovani. Aby nedoslo
k ovlivnéni vysledKi riznou rychlosti ctize, byla tato kontrolovana a za platny pokus byl
povazovan pouze ten, ktery spadal do vybranéh@hazs/chlosti.

Typ protetického kolenniho kloubu méa vliv na proget chize. Chize s bionickym
kolennim kloubem se vice podobauzh bez postizeni. Pacienti s bionickym kolennim
kloubem maji chzi vice symetrickou nez ti s kloubem mechanickyiydm. S bionickym
kolennim kloubem dochazi také k menSimuézatani kolenniho a Kelniho kloubu
nepostizené kafetiny. Variabilita provedeni c¢ize je u bionického kloubwtsi nez u kloubu
mechanicky pasivniho. Bionicky kolenni kloub z berhanického hlediska umaie
pacienfim po amputaci lepsi provedenitglk a niize znamenat i menSi riziko bolestivosti

nebo degenerace kloiublolni kortetiny.
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12 SUMMARY

Gait represents a fundamental human locomotor. dHidiwever, there are people who
depend on the use of different kinds of aids taabke to walk. Every year, the number of
amputations is increasing all around the world, ¢hase of which can also be found in the
growing number of people suffering from diabetest Mnly does the functional prosthesis
result in the improvement in patient’'s appeararug, it should primarily substitute the
function of the missing part of the body as muclpassible. After a transfemoral amputation
it becomes a necessity to replace the functiorwofjbints of the lower limb - the knee and
ankle joint. For patients with an above-knee ampriathe prosthetic knee joint is essential
for their gait performance. The development of n@ehnologies enables to constantly
improve the prosthetic replacements. The use ofi@oprocessor and bionic technologies
represents the current trend in prosthetic replacésn The modern technologies should
contribute to better biomechanical gait charadiessn amputees. The aim of this thesis was
to evaluate the differences in gait biomechanicevéen transfemoral amputees using a
bionic knee joint and those wearing a mechaniqadigsive knee joint.

Eleven subjects (aged 39.2 + 10.1 years, height31# 9.5 cm and weight 68.5 = 14.0 kg)
with a transfemoral amputation participated in $ihedy. Five of them were fitted with the
bionic knee joint, while the others used the mewdadly passive joint. Kinematic analysis of
gait was carried out using optoelectronic steretmirammetry, whereas the dynamics
analysis was performed by means of force plateg. Jdrticipants performed the walking
fitted with their prosthetic knee joint. What led to detect was the differences between gait
biomechanics in bionic knee joint subjects and raawdally passive knee joint patients. The
findings were further compared with a control gramnpo underwent the same testing. In
order that the results were not affected by difieigait speed, the speed was monitored, and
only a trial within the chosen speed range wasidensd a valid trial.

The type of the prosthetic knee joint influences tait performance. Walking with the
bionic knee joint approximates to that without méblgy. Gait with the bionic knee joint
evinces greater symmetry than gait with the medadlyi passive joint. When the amputee is
fitted with the bionic knee joint the loading oktknee and hip joints in the non-affected limb
is lower. Variability of gait when using the bionimee joint is higher than with the
mechanically passive one. From a biomechanicalppetive, the bionic knee joint enables
the amputees better gait performance and it mayrtesser risk of pain or degeneration of

the lower limb joints.
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