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| Resumen |

Introduccién. Los pacientes con amputacion de miembros
inferiores presentan marcadas asimetrias en la marcha, las cuales
pueden aumentar cuando no se cumple con un adecuado proceso de
rehabilitacion, comprometiendo los objetivos fundamentales de la
marcha e incrementando factores de riesgo.

Objetivo. Analizar el grado de aprovechamiento de energia mecanica,
la estabilidad dindmica y las variables cinematicas de interés clinico
en la marcha de un paciente con amputacion transfemoral que no
realizo el proceso de rehabilitacion.

Materiales y métodos. Con base en una reconstruccion 3D, se
cuantificaron valores angulares para cadera, rodilla y tobillo y se
estimo el intercambio de energia mecanica y la estabilidad dindmica
en tres velocidades de marcha diferentes.

Resultados. Se observaron variaciones en los parametros espacio-
temporales con el cambio de la velocidad que no son consistentes con
los encontrados en otros estudios de amputados. Los valores angulares,
principalmente a nivel de rodilla y tobillo, presentan asimetrias que se
pueden asociar con una disminucion en el aprovechamiento de energia
mecanica mientras aumenta la estabilidad en diferentes velocidades.

Conclusion. El uso de protesis en las condiciones en las que fue
realizada la evaluacién compromete la recuperacion de energia
mecanica en la marcha del paciente.
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| Abstract |

Introduction: Patients with lower limb amputation have marked gait
asymmetries which may increase when an adequate rehabilitation
process is not provided, compromising the fundamental objectives
of gait and increasing risk factors.

Objective: To analyze the degree of use of mechanical energy,
dynamic stability and kinematic variables of clinical interest in the
gait of a patient with transfemoral amputation who did not undergo
a rehabilitation process.

Materials and methods: Based on a 3D reconstruction, angular
values for hip, knee and ankle were quantified and the mechanical
energy exchange and dynamic stability were estimated at three
different gait speeds.

Results: Variations in spatiotemporal parameters were observed
along with changes in speed, which are not consistent with the results
obtained in other studies in amputees. The angular values, mainly of
the knee and ankle, show asymmetries that can be associated with a
decrease in the use of mechanical energy while increasing stability
at different speeds.

Conclusion: The use of prosthesis under the conditions in which
the evaluation was performed compromises the recovery of the
mechanical energy in the patient’s gait.

Keywords: Amputees; Artificial Limbs; Gait (MeSH).
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Alteracion en la marcha de paciente amputado: 59-68

Introduccion

Minimizar el costo energético y mantener la estabilidad constituyen
los dos objetivos fundamentales de la marcha (1). Estimar el grado
de cumplimiento de estos objetivos resulta de gran relevancia para
optimizar los procesos de rehabilitacion (2). El costo esta asociado con
el aprovechamiento de energia mecanica a nivel del centro de masa
(CM) del cuerpo mediante el mecanismo conocido como “modelo
de péndulo invertido” (3), mientras que la estabilidad se asocia con
la variabilidad de un conjunto de valores cinematicos (4), es decir,
de valores de variables espacio-temporales obtenidas mediante
reconstruccion de imagenes.

El grado en el cual el mecanismo de péndulo invertido contribuye
al aprovechamiento de energia requiere la cuantificacion del trabajo
mecanico asociado con el movimiento del CM respecto al entorno y
el de los segmentos corporales en relacion al CM (5,6). Por otro lado,
para estimar la estabilidad dinamica se consideran los coeficientes de
variacion del tiempo de pasada, largo de paso y variaciones angulares
de miembros inferiores (4). La determinacion de valores angulares a
nivel de miembros inferiores permite estimar la coordinacion entre
segmentos en las diferentes fases de la marcha, con lo que se contribuye
a identificar factores de riesgo en la marcha patoldgica (7-9) y a
explicar las causas de cambios en el intercambio de energia mecanica.

El analisis conjunto de la transferencia de energia, la estabilidad y
la accion de los miembros inferiores permite obtener informacion de
relevancia para la rehabilitacion en pacientes con marchas asimétricas
como los amputados con protesis (10). Al comparar las acciones
del miembro protésico y el miembro sano, se ha observado que
los amputados transfemorales presentan mayores asimetrias que
los transtibiales (11-13). Dichas asimetrias determinan cambios
significativos en la proyeccion vertical del CM que algunos autores
asocian casi siempre con las acciones a nivel del pie protésico (11).

Tanto el nivel de amputacion (14) como el tipo de protesis (13,15)
han sido sugeridos como factores determinantes del aprovechamiento
mecanico y la estabilidad en la marcha de amputados, siendo estos
factores, junto con la evaluacion de éxito funcional (16), los aspectos
mas estudiados en las investigaciones previas. Aunque se relacionan
con posteriores lesiones musculo-esqueléticas y suponen un reto para
el equipo de salud durante la rehabilitacion (17,18), 1a influencia sobre
la transferencia de energia y la estabilidad que tienen el desuso del
miembro amputado y la sobrecarga en el miembro contralateral han
sido pocas veces contempladas.

La rehabilitacion en pacientes con amputacion en uno de sus
miembros inferiores comprende una serie de procesos previos, durante
y posteriores al equipamiento protésico que estan directamente
relacionados con el cumplimiento de un programa integral de
rehabilitacion y su seguimiento. Es necesario garantizar tanto la
adjudicacion de una proétesis lo mas apropiada posible como una
posterior reeducacion de la marcha que permita un apoyo adecuado
del miembro amputado y minimice la sobrecarga del miembro
contralateral. También es indispensable que estas caracteristicas se
puedan mantener en el tiempo, al realizar de forma oportuna todas las
modificaciones correspondientes —pese a la esperada reduccion del
muilon— y al deterioro de los componentes protésicos (19).

La velocidad de progresion es un aspecto fundamental a considerar
en un estudio de transferencia de energia, estabilidad y accion de
los miembros inferiores en la marcha (6,20). Los pacientes con
amputacion de un miembro inferior protetizados suelen desplazarse
a velocidades que estan por debajo de las observadas en individuos
sanos con caracteristicas semejantes (10,11), lo que se asocia con
los grandes requerimientos fisicos y la adopcion de nuevos patrones

biomecanicos (21,22) que se generan luego de la protetizacion.
Por tanto, con el fin de optimizar los procesos de rehabilitacion en
este tipo de pacientes, resulta fundamental evaluar la marcha en
diferentes velocidades como se ha sugerido de forma general en
trabajos recientes (2).

En este trabajo se presenta un estudio de caso donde se realiza
una evaluacion cuantitativa del cumplimiento de los dos objetivos
fundamentales de la marcha y su asociacién con la mecanica
angular de miembros inferiores en un paciente que logré un
“éxito funcional” sin cumplir un programa de rehabilitacion post
protésico ni realizar controles de su prétesis en un periodo mayor
a tres afios.

Considerando lo expresado en los parrafos anteriores, se espera,
a pesar de que el paciente logré una funcionalidad adecuada y no
manifiesta molestias, que existan alteraciones en la cinematica
general que comprometan el cumplimiento de los dos objetivos
fundamentales de la marcha y aumenten los factores de riesgo en
diferentes velocidades. Se considera que un estudio de este tipo puede
brindar elementos que muestren la importancia de otorgar las protesis
en el marco de un programa de rehabilitacion y la necesidad del
compromiso del paciente para realizar los controles correspondientes
con el objetivo de ajustar la prescripcion protésica a las necesidades
mas alla de su percepcion.

El objetivo de esta investigacion fue analizar un paciente con
amputacion transfemoral que, posterior a la entrega de la protesis,
no realizd rehabilitacion; con este analisis se pretendio evaluar su
grado de aprovechamiento de energia mecanica por via pendular y
estabilidad dindmica junto a variables cinematicas de interés clinico.

Materiales y métodos
Caracteristicas del paciente y procedimientos previos

Se estudio un paciente de 38 afios de edad con masa de 64kg, altura
de 1.72m y amputacion transfemoral izquierda (longitud de mufion
de 28cm) de causa traumatica en 1998.

El paciente fue seleccionado por no haber realizado controles
de su proétesis por un periodo de tiempo mayor a tres afios y, no
obstante, manifestar buena adaptacion al uso de dicha proétesis e
independencia funcional utilizando la misma mas de 12 horas al dia.
Ademas, el sujeto no contaba con lesion de la piel en el miembro
residual ni otras patologias de origen osteoarticular o neuromuscular
que afectaran su marcha, tampoco presentaba deterioro cognitivo ni
alteraciones visuales que afectaran su habilidad para entender y seguir
instrucciones o su desempefio para la marcha.

El paciente fue equipado en el afio 2011 con una protesis modular:
encaje con valvula de succion, rodilla monocéntrica y pie articulado,
posterior a lo cual no realizé un programa de rehabilitacion.

Se reportan dos controles relacionados con el equipamiento: en
2012 por accidente de transito que lesiona rodilla protésica, que se
repara, y en 2014 por molestias con el uso del encaje secundario
a aumento de peso, por lo que se realiza cambio de cono. Luego,
el paciente no realiza nuevos controles y refiere que presentd
inestabilidad de cono que solucioné usando cinturén de sujecion y
que no ha presentado otras molestias.

En cuanto a la funcionalidad, el paciente es independiente para
todas las actividades de la vida diaria —basicas (Barthel: 100)
¢ instrumentales (Lawton y Brody: 8)—, presenta una marcha
ilimitada, cumple con otros objetivos funcionales compatibles con
una rehabilitacion satisfactoria (escala de Houghton: 12) y no refiere
dolor articular.
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Todos los procedimientos de esta investigacion se realizaron
respetando las normas éticas concordantes con la Declaracion de
Helsinki (actualizada en 2013). El estudio fue revisado y aprobado
por el Comité de Etica del Hospital de Clinicas “Dr. Manuel
Quintela”, donde se desarrollé la investigacion y el paciente firmo
un consentimiento escrito antes del estudio.

Protocolo experimental

El paciente fue preparado con ropa adecuada y se le colocaron
marcadores reflexivos en 49 referencias anatomicas a efectos de
utilizar un modelo de cuerpo completo modificado del que ofrece
el paquete Plug-In-Gait Biomechanical Modeller 1.7 de Vicon para
hacer una reconstruccion 3D del movimiento. Se utilizé ese modelo
considerando aspectos discutidos en un trabajo previo a los efectos
de lograr una determinacion precisa de las variables biomecanicas
de interés para este estudio (23).

Se solicito6 al paciente que caminara en una pasarela de 12m de
longitud y 3m de ancho sin desniveles a velocidad autoseleccionada
(Va), por encima de la Va (Vh) y por debajo de la Va (VI). Se
obtuvieron diez registros en cada tipo de velocidad y se analizaron
tres ciclos, contando asi con un total de 30 datos para cada variable en
cada una de las velocidades. La Va fue determinada con anterioridad,
de manera que durante los experimentos las tres velocidades fueron
ordenadas en forma aleatoria.

Ocho camaras (Bonita B10) operando a 200Hz y conectadas
al sistema Vicon Motion Systems (Oxford Metrics Ltd., Oxford,
UK) permitieron registrar los datos cinematicos de posicion para
cada marcador utilizando el software Nexus 1.8.2 de Vicon. Esos
datos fueron filtrados con Butterworth de orden 4 con frecuencia
de corte 6 e introducidos en una rutina de calculo creada en
Matlab R2007b® (Mathworks, Inc.). Mediante dicha rutina fueron
calculadas variables cinematicas de interés clinico y se estimo la
estabilidad y el aprovechamiento de energia mecanica asumiendo
el mecanismo pendular.

Calculo de variables

Las variables cinematicas de interés clinico consideradas estuvieron
divididas en dos grupos. El primero incluyd variables espacio-
temporales que describen la marcha en forma general: la velocidad
media durante el ciclo (VM), el largo de ciclo tomando como referencia
ambos miembros por separado (Lc), el tiempo de ciclo siguiendo el
mismo criterio (Tc), los largos de paso para ambos miembros (Lp)
y los tiempos de apoyo (Ta) y balanceo (Tb). El segundo incluyo
valores angulares contemplados, por lo general, en evaluaciones
clinicas que estan asociadas con el modelo de movimiento pendular,
estos fueron los angulos de cadera, rodilla y tobillo en el plano sagital.
En cada caso se realizo un analisis visual de toda la curva, ademas
se tomo en cuenta el valor en el momento de contacto inicial para
las tres articulaciones y el rango de movimiento durante el balanceo
para cadera y rodilla.

Las variables asociadas con el aprovechamiento pendular fueron:
el trabajo mecanico para elevar y acelerar el CM en relacion al entorno
(Wext), el trabajo mecanico externo vertical (Wv) y horizontal
(W1) y el recovery (R). Este ultimo correspondi6 al porcentaje de
reconversion pendular de energia mecanica en un ciclo (3) y fue
determinado con la ecuacion R (%)=100 (Wf+Wv)-Wext/W{+Wyv.

Los calculos de trabajo se realizaron con base en las expresiones
discutidas en el estudio de Willems ez al. (5) y los resultados fueron
normalizados por la masa corporal y distancia recorrida.

Dado que en estudios previos se ha establecido que la magnitud del
trabajo asociado con el movimiento de los segmentos corporales en
relacion al CM esta muy por debajo de los valores encontrados para
Wext (6), 1a accion de acelerar los segmentos (incluida la protesis) en
relacion al CM, es decir el trabajo interno (Wint), no fue considerada
en este estudio. Para estimar la estabilidad dindmica se tuvieron en
cuenta los coeficientes de variabilidad de los largos de paso y tiempos
de ciclo (24).

Resultados

Las velocidades medias en el ciclo desarrolladas por el sujeto durante
el estudio (lenta, autoseleccionada y rapida) fueron VI1=0.79+0.13
m/s, Va=1.03+£0.04 m/s y Vh=1.32+0.01m/s. La tabla 1 presenta el
resto de las variables espacio-temporales que se consideraron para
realizar una evaluacion general de la marcha.

Tabla 1. Variables espacio-temporales consideradas en este estudio para
la velocidad lenta, autoseleccionada y rapida.

Miembro sano Miembro protésico

Variables

Tc(s) 1.48+£0.09 1.34+0.03 1.19+0.05 1.47+0.12 1.38+0.10 1.17+0.08
Ta (s) 0.87+0.03 0.77+0.02 0.70+0.02 1.00+0.09 0.85+0.03 0.57+0.06
Tb (s) 0.61+0.01 0.57+0.01 0.49+0.02 0.47+0.03 0.53+0.08 0.60+0.01
Lc (m) 1.00+0.10 1.16+0.07 1.37+0.04 1.00+0.10 1.16+0.07 1.37+0.04
Lp (m) 0.61+0.08 0.69+0.05 0.48+0.02 0.38+0.05 0.47+0.06 0.88+0.02

VI: velocidad lenta; Va: velocidad autoseleccionada; Vh: velocidad rapida;
Tc: tiempo de ciclo; Ta: tiempo de apoyo; Th: tiempo de balanceo; Lc: largo
de ciclo; Lp: largo de paso.

Fuente: Elaboracion propia.

En la tabla 2 se presentan los valores angulares considerados en
el estudio para ambos miembros a las tres velocidades estudiadas
en el momento del contacto inicial y los rangos angulares durante el
balanceo para cadera y rodilla.

Tabla 2. Valores angulares en el plano sagital.

Miembro sano Miembro protésico

Variables
Hci 359+1.5 41.1+0.7 45.9+0.1 14.3+0.03 159+2.5 26.2+0.8

rHb 49.8+4.8 57.1+0.65 64.5+0.03 26.2+0.76 27.4+1.14 43.3+0.13

Kci -0.5+£0.27 -2.8+0.6 -45+0.1 -11.2+1.7 -10.9+£0.14 -12.9+1.2
Kb 57.8+#0.9 62.6+2.2 62.1+0.5 41.8+6.4 50.1+2.3 63.5+2.4
Aci -15+0.6 -4.5+0.36 -0.2£0.11  5.3+0.1 4.6£1.2  0.74+0.1

VI: velocidad lenta; Va: velocidad autoseleccionada; Vh: velocidad rapida;
Hci: angulo de cadera en el contacto inicial; rHb: rango angular de cadera
en el balanceo; Kci: &ngulo de rodilla en el contacto inicial; rkb: rango
angular de rodilla en el balanceo; Aci: angulo de tobillo en el contacto inicial.
Fuente: Elaboracion propia.

La figura 1 presenta un ejemplo de los valores angulares para
cadera, rodilla y tobillo en el plano sagital durante un ciclo en
velocidad lenta.
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Figura 1. Ejemplo de valores angulares en funcion del tiempo obtenidos para lado sano y protetizado durante un ciclo a velocidad lenta.
Fuente: Elaboracion propia.
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Figura 2. Ejemplo de valores angulares en funcion del tiempo obtenidos para lado sano y protetizado durante un ciclo a velocidad autoseleccionada.

Fuente: elaboracion propia.
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Fuente: Elaboracion propia.
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Figura 4. Comportamiento del R, Wext, Wv y Wf en las diferentes velocidades de desplazamiento.

Fuente: Elaboracion propia.

La figura 2 presenta un ejemplo de los valores angulares para
cadera, rodilla y tobillo en el plano sagital durante un ciclo en
velocidad autoseleccionada.

La figura 3 presenta un ejemplo de los valores angulares para
cadera, rodilla y tobillo en el plano sagital durante un ciclo en
velocidad répida.

En cuanto a las estimaciones mecanicas utilizadas para describir el
funcionamiento del aprovechamiento pendular, la figura 4 compara los
valores para R, Wext, Wv y Wf obtenidos en las diferentes velocidades;
alli los numerales 1, 2 y 3 corresponden a las velocidades lenta,
autoseleccionada y rapida, respectivamente, la unidad en el caso de
los trabajos es (J Kg-1 m-1) y el R se presenta en valores porcentuales.

La capacidad de recuperacion de energia por via pendular (valor
de R) fue 0.3440.03 para V1, 0.42+0.05 para Va y 0.49+0.05 para
Vh. El Wext fue 0.56+0.02 para V1, 0.53+0.04 para Va y 0.61+0.1
para Vh (J Kg-1 m-1). E1 Wv fue 0.65+0.02 para V1, 0.68+0.03 para
Vay 0.80+0.01 para Vh (J Kg-1 m-1). E1 Wf fue 0.20+0.04 para V1,
0.22+0.01 para Va'y 0.040+0.03 (J Kg-1 m-1).

Los coeficientes de variabilidad calculados para estimar
la estabilidad dinamica para Tc con el lado sano fueron 0.06,
0.02 y 0.01 en velocidades lenta, autoseleccionada y rapida,
respectivamente; para Tc con el miembro protésico fueron 0.08,
0.07 y 0.07, respectivamente, y para el Lp los valores fueron 0.13,

0.07 y 0.04, respectivamente, para el miembro sano y 0.13,0.12 y
0.02, respectivamente, para miembro protésico.

Discusion

La velocidad autoseleccionada por el paciente en este estudio
estuvo dentro del rango de velocidades esperado para amputados
transfemorales (11,25-28) y fue menor a los registros considerados
optimos para maximizar el aprovechamiento de energia mecéanica
asumiendo el mecanismo pendular en individuos sanos (6). Cuando
se solicitd al paciente que aumentara la velocidad, su registro
(1.3240.01> m/s) fue semejante al que resultaria 6ptimo a los efectos
de obtener un buen valor de R (6).

El tiempo del ciclo para cada velocidad resulté semejante al
considerar ambos lados como referencia. No obstante, los tiempos
relativos de apoyo y balanceo y los largos de paso mostraron una
marcada asimetria, lo que concuerda con lo descrito desde los
primeros estudios de la marcha en amputados (29).

Las relaciones entre los tiempos de apoyo y el balanceo que se
desprenden de los valores presentados en la tabla 1 indican, por un
lado, que el miembro sano se acerca a los porcentajes (60% y 40%)
establecidos como normales en todas las velocidades (1,2) y, por el
otro, que con la protesis en velocidad lenta los porcentajes fueron



66

Alteracion en la marcha de paciente amputado: 59-68

68% y 32% y en autoselecionada 62% y 38%; al caminar rapido
ocurrié una inversion de la tendencia con valores de 49% y 51%
para apoyo y balanceo, respectivamente. Ese cambio progresivo en
los tiempos de fases ocurrido al aumentar la velocidad result6 de
mayor magnitud que los reportados en varios estudios previos donde
se evaluaron amputados transfemorales utilizando diferentes tipos de
protesis (28,30,31). Es decir, el paciente permanece, tanto en términos
relativos como absolutos, mas tiempo apoyado sobre el miembro
sano a una velocidad de marcha, que, en teoria (6), favoreceria su
eficiencia mecanica. Asi, es esperable que al desarrollar velocidades
que permiten aumentar la eficiencia, estos cambios en la relacion
temporal entre apoyo y balanceo puedan generar mayor predisposicion
a lesiones musculo-esqueléticas relacionadas al desuso y sobrecarga
en el miembro remanente y contralateral, respectivamente (22,26).

En cuanto a los valores obtenidos para Lc y Lp, el primero aumentd
al incrementar la velocidad, pero ese crecimiento no se asoci6 con una
variacion simétrica del segundo con ambos lados. En las velocidades
mas bajas (lenta y autoseleccionada), el Lp con el miembro artificial
resultd, de forma notoria, menor al realizado con el miembro sano.
Ese resultado no condice con lo observado en trabajos recientes como
el de Broche et al. (28), donde en cinco sujetos amputados que se
desplazaban a una velocidad semejante a la autoseleccionada del
paciente aca estudiado se encontrd que el Lp del miembro sano es
menor. Por su parte, en la maxima velocidad la tendencia en Lp del
paciente se invierte y la longitud desarrollada con la prétesis casi
duplica la del miembro sano.

El analisis temporal de las acciones articulares presentadas en las
graficas de las figuras 1, 2 y 3 y los valores de la tabla 2, en términos
generales, condicen con la asimetria discutida para los tiempos y
longitudes medidas.

Anivel de cadera, los valores de flexion durante el contacto inicial
fueron en promedio para todas las velocidades 20° menos del lado
protésico. Esto constituye una caracteristica de la marcha de este
paciente que no se ajusta a lo reportado en otros estudios sobre
amputados transfemorales (28,32). El analisis visual de las graficas
obtenidas para la cadera muestra, ademas, que el tiempo en que ocurre
la maxima extension en cada una de las velocidades es semejante
para ambos lados. Considerando que en Vh la relacion entre apoyo y
balanceo cambi6 su tendencia, la constancia en el tiempo de extension
de cadera a esa velocidad es un primer indicador de que el paciente
utiliza una estrategia mecanica diferente con el lado protetizado.
Esto es consistente con los valores de rHb presentados en la tabla 2.

Los valores angulares de rodilla muestran que existe hiperextension
en el momento del contacto con ambos lados, siendo esta de mayor
magnitud para la rodilla artificial. La otra gran diferencia a destacar
en las acciones a nivel de rodilla es el grado de flexion alcanzado con
ambos miembros durante el apoyo y el balanceo. Durante el apoyo,
la rodilla del miembro sano aumenta su grado de flexion al crecer la
velocidad; los valores maximos en VI y Va estan dentro del rango
descrito como normal (2), pero existe una flexion excesiva (cercana
alos 30°) cuando el paciente camina rapido. Por su parte, las curvas
de la rodilla artificial no presentan la primera onda de flexoextension
asociada con la accién de amortiguar el impacto en ninguna de las
velocidades. Ese aumento del choque dinamico del lado protetizado
ha sido descripto en otros estudios con amputados transfemorales,
incluso utilizando rodillas con sistema hidraulico (28). Los rangos de
flexion para las rodillas durante el balanceo y los valores maximos
de flexion que se pueden observar en las curvas de las figuras 1, 2
y 3 indican que existe una asimetria durante el balanceo a nivel de
rodilla en su velocidad autoseleccionada o por debajo de ella, la cual
desaparece cuando se desplaza mas rapido.

A nivel de tobillo no se pudo apreciar un patron consistente con la
velocidad; en este nivel se presentaron los cambios mas marcados con
respecto a la accion esperada, en particular durante el apoyo. En el
contacto inicial el tobillo del miembro sano estuvo en flexion plantar
a todas las velocidades (valores negativos en las curvas), mientras
que el pie artificial realizd el contacto con una leve flexion dorsal que
tendio a disminuir con el aumento de la velocidad. El trazado de la
curva durante el ciclo para el tobillo sano resultd semejante a la que se
observa durante el ciclo de personas sin lesiones solo al caminar lento
(1,2); los cambios mayores ocurrieron durante el apoyo en velocidad
autoseleccionada y rapida, donde se observaron dos picos en la curva
ante la fase de apoyo, el primero de los cuales coincide con la méxima
flexion de rodilla en esa fase. Las curvas del lado protetizado presentan
un comportamiento completamente alterado del pie artificial durante
el apoyo en comparacion con lo descrito para valores normales (1,2),
pie articulado (32) y otros pies protésicos (28,33).

En cuanto a las variables asociadas con la transformacion de
energia mecanica mediante el mecanismo pendular, el porcentaje de
reconversion de energia calculado (R) estuvo por debajo de los valores
observados en individuos sanos en las tres velocidades analizadas (6).
Esto es consistente con que el costo de transporte durante la marcha en
amputados es mayor que para los individuos sin restricciones fisicas a
la misma velocidad de marcha (25,34). Ademas, el mayor valor medio
de R (49%) se alcanz6 en la velocidad rapida y la diferencia entre los
valores obtenidos en las tres velocidades analizadas fue mayor que las
reportadas en otros estudios con amputados (10). De esta manera, el
paciente analizado, aunque presenta una disminucion de la velocidad
autoseleccionada respecto de la 6ptima y semejante a la reportada en
otros estudios de amputados transfemorales (10,28), no consigue un buen
aprovechamiento de energia por via pendular y, presumiblemente, su
costo metabolico resulta muy alto cuando se desplaza libremente (2,6,10).

Seglin la expresion para el calculo de R, valores mas bajos, en
principio, se corresponden a un mayor Wext. El Wext estimado
para este paciente, en efecto, resultdo muy alto en comparacion con
los valores reportados para individuos sanos (5,35) y amputados
transfemorales (10). No obstante, la observacion de las dos graficas
superiores de la figura 4 sugiere que los cambios en R de este paciente
no pueden ser explicados solo por este factor, ya que el Wext no
aumenta de manera progresiva con la velocidad y en la mayor
velocidad se present6 una distribucion asimétrica.

La asimetria fue una caracteristica de los valores asociados
con la estimacion del aprovechamiento de energia mecénica en
este paciente al desplazarse rapido, por lo que es dificil desarrollar
una discusion asociando aspectos angulares y espacio-temporales
con las estimaciones mecanicas en esa velocidad. En cambio, en
las velocidades mas bajas se puede observar una tendencia clara
de aumento en Wext con la velocidad que explica en gran medida
la disminucién en R; sin embargo, Wv y Wf no cambian en la
forma esperada. Estudios previos realizados en amputados donde
se consideraron velocidades semejantes a las desarrolladas por el
paciente en este estudio muestran que Wv tiende a disminuir con el
aumento de la velocidad mientras que Wt aumenta (10) de la misma
forma que ocurre en sujetos sin amputacion (35).

Los valores de Wv constituyen la diferencia mas importante
dentro de las estimaciones mecanicas realizadas, pues el paciente
presento valores de Wv bajos al caminar lento, lo que implica menores
variaciones de energia en el sentido vertical (5,6) que pueden asociarse
con cambios significativos del desplazamiento vertical del CM. En
individuos normales este desplazamiento vertical depende de la
longitud efectiva del miembro inferior, el radio de giro del pie y la
longitud de paso (6), aunque, segun Gard et al. (36), la flexion de
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rodilla en el plano sagital no altera la excursion vertical del CM en
individuos sanos debido a su variacion temporal en relacion al ciclo.
Los grandes valores de flexion de rodilla observados durante el apoyo
con el miembro sano, las acciones alteradas a nivel de tobillo con ambos
miembros y las variaciones en las acciones a nivel de cadera observadas
en este paciente pueden explicar el aumento de Wv con la velocidad
y por tanto su baja capacidad de aprovechar energia por via pendular.

Por otra parte, los bajos valores de variabilidad en largo de paso
(VLP) y tiempo de paso (VTP) reflejan que el sujeto se desplaza
con una buena estabilidad dinamica. El paciente presenté mayor
estabilidad, es decir menores valores de VLPy VTP (24) al aumentar
la velocidad, excepto para el Lp en velocidad rapida que fue mas
estable con el lado sano. Los resultados de estabilidad encontrados
en las distintas velocidades concuerdan con la tendencia observada
en estudios previos de amputados transfemorales (10) y apoyan
la idea de que la eleccion de la Va para desplazarse en amputados
no esta asociada con una estrategia de aumento de estabilidad. De
hecho, es de resaltar que los valores concretos en cada velocidad,
tanto para VLP como VTP, fueron menores a los reportados en otros
estudios, como el de Bona ez al. (10), donde el rango de velocidades
es semejante.

Conclusiones

En su conjunto, los resultados encontrados muestran que la marcha
de este paciente cuenta con grandes diferencias respecto a analisis
previos realizados en amputados transfemorales.

Los movimientos realizados con las articulaciones de miembros
inferiores en el plano sagital determinan que ocurran variaciones en
el cumplimiento de los dos objetivos fundamentales de la marcha, lo
que favorece la estabilidad pero compromete la eficiencia al disminuir
la capacidad de transferencia mecanica por via pendular.

Los resultados obtenidos resaltan la importancia de crear
conciencia en este tipo de pacientes respecto a realizar todas las etapas
de reeducacion funcional a efectos de lograr los objetivos de la marcha
y minimizar el riesgo de posteriores lesiones musculo-esqueléticas.
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