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RESUMEN

INTRODUCCION

La mayoria de los trabajos que intentan determinar cédmo influyen las intervenciones
ortopédicas sobre el movimiento de FD de la 12 AMTF se han realizado utilizando plantillas. Las
caracteristicas de las plantillas empleadas han sido variadas y los resultados que muestran estos
estudios también son muy variados. Kilmartin encontré que la utilizacién de una ortesis
elaborada con la metodologia que describe Root disminuia el movimiento de FD de la 12 AMTF.
Estas variaciones fueron bajas y no mostraron significancia estadistica. Munueray col. utilizando
plantillas termoconformadas en polipropileno no observaron cambios en el movimiento de FD
de la 12 AMTF inicialmente pero si en las valoraciones realizadas a los cinco meses de uso.
Nawoczensky y col. encontraron cambios en torno a lo 32 que no mostraban significancia pero
el andlisis de regresion lineal mostro que los cambios observados en el movimiento de FP del
primer metatarsiano explicaban el 60% de las variaciones del pico de maxima FD de la 12 AMTF
cuando se utilizaba una plantilla con estabilizaciones externas de antepie y retropié. Finalmente
Rao y col mostraron que el uso de ortesis termoconformadas en sujetos con artritis reumatoide
incrementaba el pico maximo de FD de la 12 AMTF, aumentaba el movimiento de FP del primer

metatarsiano y disminuian la eversion del retropié.

Son muy pocos los trabajos donde se ha evaluado el efecto que tienen las cufias de retropié
sobre el movimiento de FD de la 12 AMTF. Unicamente hemos encontrado tres trabajos. Uno
realizado en estatica por Harradine y col. que muestra como la colocaciéon de cufias pronadoras
de retropié disminuye el movimiento de FD de la 12 AMTF. Los otros estan realizados en
dindmica y muestran que la utilizacion de CSR no varia el movimiento de FD de la 12 AMTF
(Halstead y col.) o incluso que lo disminuyen durante la fase propulsiva de la marcha (Smith y
col). No se han encontrado trabajos donde se valore especificamente como influyen las CSR

sobre el grado de rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD.
HIPOTESIS

La colocacion de CSR aumenta el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF y disminuye la rigidez
de esta articulacion al movimiento pasivo de FD cuando un sujeto se encuentra en una posicion

de bipedestacion.
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OBJETIVOS GENERAL

Determinar el efecto que tiene la CSR sobre la 12 AMTF cuando el sujeto se encuentra en una

posiciéon de bipedestacion.
OBJETIVOS ESPECIFICOS

Determinar los cambios que se producen en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTFy en la
rigidez de la 12 AMTF a este movimiento cuando colocamos CSR mientras el sujeto se encuentra

en posicion de bipedestacion.

Valorar si existe relacion entre las maniobras clinicas utilizadas habitualmente en la exploracién
ortopédica del pie y los cambios que se producen en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF
y en la rigidez de la 12 AMTF a este movimiento cuando colocamos CSR con el sujeto se

encuentra en posicién de bipedestacién.

Analizar si una o varias de las variables independientes que se analizan en el estudio pueden
explicar los cambios que se producen en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF y en larigidez
de la 12 AMTF a este movimiento cuando colocamos CSR con el sujeto se encuentra en posicidn

de bipedestacion.

Valorar si pueden establecerse grupos donde se incluyan los pies con caracteristicas similares
en una o varias de las variables independientes analizadas en funcidn de la respuesta que tienen
los sujetos al colocar las CSR, tanto en el movimiento pasivo de FD como en la rigidez de la 12

AMTF a este movimiento.
MATERIAL Y METODOS

Se disefid un estudio de intervencion. Se incluyeron en el presente estudio un total de 63
alumnos (126 pies) del Grado de Podologia de la Universidad Complutense de Madrid (UCM)
que cursaron sus estudios en los afos académicos 2012-2014. Ninguno de los sujetos

incluidos en el estudio presentaba patologia dolorosa en el pie.

Fueron excluidos todos los sujetos que presentaban un HAV, historia previa de fractura o
cirugia en pie o tobillo, diagndstico de enfermedad neurolégica, metabdlica, vascular o
reumatoldgica con repercusion en el pie o tobillo, disimetria clinica mayor de 5 mm vy
presencia de genu valgo o varo asimétrico, utilizacién de tratamiento ortopédico o presencia
de dolor en el pie en el momento de participar en el estudio, presentar menos de 402 de FD

de la 12 AMTF en descarga.
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A todos los sujetos se les realizd una valoracién clinica en la que se recogieron los datos de
movimiento de FD de tobillo con rodilla extendida, PRCC, posicién del tercio distal de Ia
pierna, angulo de pronacion, orientacion espacial de eje de rotacidén de la ASA, navicular
drop, TRS, movimiento de R1, movimiento en FD de R1 (valorada en mm), test de hallux
limitus funcional, movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en sedestacién, pinch callus. Asi
mismo se recogieron datos antropométricos, edad y género de los sujetos incluidos en el

estudio.

A todos los sujetos se les midié el movimiento de FD de la 12 AMTF en bipedestacion sin CSR
y tras la colocacion de 1 CSR (6 mm) y de 2 CSR (12 mm). De igual forma, con el sujeto en
bipedestacién se procedié a cuantificar la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD
tanto en situacion de bipedestacion sin cufias como tras la colocacion de 1 CSRy de 2 CSR.
Se calculé el cambio neto que se produce en el movimiento de FD pasivo de la 12 AMTF y en

la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD cuando se coloca 1 CSRy 2 CSR.
RESULTADOS

La FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacidon que presentaron los sujetos de la muestra fue de
40,48°+13,442. Se incrementd tanto al colocar 1 CSR (47,762+12,942) como al afiadir una
segunda CSR (52,502+12,739) (p<0,0001). Este incremento se produjo con todas las
intervenciones ortopédicas en los sujetos que presentaban un eje de rotacién de la ASA
medializado y un mayor movimiento de FD de R1. A medida que el eje de rotacidn de la ASA se
lateralizaba y que el movimiento de R1 en FD disminuye se necesité mayor altura de la CSR para

generar cambios en la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion.

El cambio neto de FD pasiva de la 12 AMTF en carga que se produce cuando colocamos 1 CSR
(7,282+5,219) fue mayor que el cambio neto obtenido al colocar una segunda CSR (4,74+4,309).
Este cambio tuvo una relacién leve con el valor del navicular drop (Rho= 0,258) y la FD de R1
(Rho= 0,320). El analisis de regresién por pasos mostrd que soélo el 16,80% del cambio que se
produce en la FD pasiva de la 12 AMTF en carga al colocar 1 CSR puede explicarse por las
variaciones del movimiento de FD de R1. El cambio neto que se produce con la colocacion de
una segunda CSR mostré una relacidon positiva leve con variables que miden el grado de
pronacion del pie como el navicular drop (Rho= 0,181), la PRCC (Rh0O= 0,297) y el angulo de
pronacién (Rho=0,299). El andlisis de regresidn por pasos mostré que sélo el 9,20% del cambio
que se produce en la FD pasiva de la 12 AMTF en carga al colocar 2 CSR puede explicarse por las
variaciones del angulo de pronacidn. Por su parte las variables cualitativas analizadas mostraron

una relacién muy escasa con el cambio neto que se observa en la FD pasiva de la 12 AMTF al
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colocar 1 CSRy 2 CSR. Solo los sujetos con mayor movimiento de FD de R1 mostraron un cambio
neto mayor que los sujetos con mayor movimiento de FP al colocar 1 CSR. Por su parte cuando
colocamos 2 CSR solo los sujetos con eje de rotacidn de la ASA medializado mostraron un cambio

neto mayor que los sujetos con eje de rotacidn de la ASA lateralizado.

La rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en bipedestacion fue de 1,374+0,874 N/°.
La colocacion de 1 CSR disminuyé el valor de la rigidez (1,137+0,708 N/2) y la colocacidn de una
segunda CSR también lo disminuyd (1,013+0,705 N/2 con 2 CSR) (p<0,0001). Esta disminucion
se produjo con todas las intervenciones ortopédicas en los sujetos que presentaban un eje de
rotacién de la ASA medializado, un TRS muy costoso o costoso y un mayor movimiento de FD de
R1. A medida que el eje de rotacion de la ASA se lateralizaba, el TRS es menos costoso vy el
movimiento de R1 en FD disminuye se necesitd mayor altura de la CSR para generar cambios en

la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD de en bipedestacion.

La colocacidn de 1 CSR genera un cambio neto mayor en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento
pasivo de FD en bipedestacion (0,237 N/grado+0,298 N/grado) que la colocacion de una segunda
CSR (0,124 N/grado+0,245 N/grado). Este cambio tuvo una relacién positiva leve con variables
qgue miden el grado de pronacidn del retropié como son el navicular drop (Rho=0,222), el dngulo
de pronacién (Rho= 0,381) y la PRCC (Rho= 0,397). También mostré una relaciéon negativa
moderada con la FD pasiva de la 12 AMTF en carga (Rho=-0,509) y leve con la FD pasiva de la 12
AMTF en sedestacion (Rho=-0,167) y con la FD pasiva del tobillo con rodilla extendida (Rho= -
0,174). El analisis de regresidon por pasos mostré que varias de estas variables explican el 34,10%
del cambio neto que se produce en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en
bipedestacidon cuando colocamos 1 CSR. El cambio neto que se produce con la colocacidn de una
segunda CSR mostrd una relacidn positiva leve con variables que miden el grado de pronacién
del pie como el angulo de pronaciéon (Rho=0,265) y la PRCC (RhO=0,332) y una relacion negativa
leve con la FD pasiva de la 12 AMTF en carga (Rho= -0,354). El andlisis de regresién por pasos
mostré que estas variables explican el 22,10% del cambio neto que se produce en la rigidez de
la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestaciéon cuando colocamos 2 CSR. Las variables
cualitativas analizadas si mostraron relacién con el cambio neto que se observa en la rigidez de
la 12 AMTF al movimiento de FD en carga con la colocacidn de CSR. Los sujetos con eje de
rotacion de la ASA medializado, TRS muy costoso y pinch callus positivo fueron los que
mostraron un cambio neto mayor en la rigidez de la 12 AMTF tanto con la colocacién de 1 CSR
como de 2 CSR. Los sujetos con HLF positivo solo mostraron mayor cambio neto en la rigidez con

la colocacion de 1 CSR.
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El analisis de conglomerados mostré un corte en la jerarquia quedando definidos 4
conglomerados. En los conglomerados 1 y 2 se agruparon pies caracterizados por presentar
datos clinicos compatibles con pronacion. El valor de la FD pasiva de la 12 AMTF en carga es bajo
y la rigidez de esta articulacidon al movimiento pasivo de FD es elevada. La colocacion de CSR
generd mayor cambio neto de esta rigidez que en la muestra general. Los pies del conglomerado
1 fueron los que mostraron mayor cambio neto en la rigidez de la 12 AMTF cuando se coloca 1
CSR. Los conglomerados 3 y 4 agruparon pies que no muestran caracteristicas clinicas de
pronacion. La FD pasiva de la 12 AMTF en carga mayor y una rigidez de esta articulacién al

movimiento pasivo de FD en carga menor que la muestra general.
CONCLUSIONES

La colocacién de 1 CSR y de 2 CSR genera un incremento en la FD pasiva de la 12 AMTF en
bipedestacién y una disminucién en la rigidez de esta articulacidon al movimiento pasivo de FD
en bipedestacion. El cambio neto que se obtiene en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento
pasivo de FD en carga estd relacionado con la presencia de un eje de rotacidon de la ASA
medializado, un TRS muy costoso, un HLF positivo y la presencia de pinch callus. Asi mismo, el
34,10% y el 22,10% del cambio neto que se produce al colocar 1 CSR y 2 CSR respectivamente
puede explicarse por alguna de las variables estudiadas que miden el grado de pronacién del pie
y la FD pasiva de la 12 AMTF. Sin embargo, el cambio neto que se obtiene en la FD pasiva de la
12 AMTF en bipedestacion mostré una relacion muy limitada con las variables cualitativas
estudiadas. Sélo puede explicarse el 16,8% del cambio neto que se produce al colocar 1 CSR por
variaciones de movimiento en FD de R1 y el 9,2% del cambio neto que se produce al colocar 2

CSR por variaciones en el valor del dngulo de pronacion.

La colocacion de CSR con el sujeto en bipedestacion tiene mayor efecto sobre aspectos cinéticos
de la 12 AMTF que sobre su cinematica. Este hecho deberia contemplarse en futuros estudios
que pretendan valorar el efecto que tienen las intervenciones ortopédicas sobre esta

articulacion.
PALABRAS CLAVE

Biomecdnica; cufia supinadora retropié; primera articulacion metatarsofalangica, rigidez

primera articulacion metatarsofaldngica; movilidad primera articulacion metatarsofalangica.
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SUMMARY

INTRODUCTION

Most of the works trying to determine how to influence orthopedic interventions on the
movement of FD of the 1st MTPJ have been using orthotics. The characteristics of the used
orthotics have been varied and the results showing these studies are also very varied. Kilmartin
found that the use of an elaborate orthotic with the methodology that describes Root decreased
movement of FD of the 1st MTPJ. These variations were low and showed no statistical
significance. Munuera and col using orthotic moulded in polypropylene no observed changes in
the movement of FD of the 1st MTPJ initially but if in the evaluations made at five months of
use. Nawoczensky et al found changes around the 32 that did not show significance but the
linear regression analysis showed that the observed changes in the movement of FP of the first
metatarsal explained 60% of the variations of the maximum peak of FD of the 1st MTPJ when
used an orthotic with forefoot and rearfoot external stabilizations. Finally, Rao and col showed
that the use of orthoses moulded in subjects with rheumatoid arthritis increased the maximum
peak of FD or the 1st MTPJ, increased movement of FP of the first metatarsal and diminishing
the rearfoot eversion.

There are very few works where it has evaluated the effect that have wedges of hindfoot on the
movement of FD of the 1st MTPJ. We have only found three works. One carried out in static by
Harradine and col showing how the colocaciond and rearfoot prone wedges decreases
movement of FD of the 1st MTPJ. Others are made in dynamics and show that the use of CSR
does not vary the movement of FD of the 1st MTPJ (Halstead et al.) or even to lower it during
the propulsive phase of gait (Smith and col). Not found works where it is specifically valued as

influence the CSR on the degree of stiffness of FD of the 1st MTPJ movement.

HYPOTHESIS

The placement of CSR increases passive movement of FD of the 1st MTPJ and decreases the

stiffness of this joint passive movement of FD when an individual is in a standing position.
GENERAL OBJECTIVES

Determine the effect that the CSR has on the 1st MTPJ when the subject is in a standing position.
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SPECIFIC OBJECTIVES

Determine the changes that occur in the FD passive movement of the 1st MTPJ and the stiffness

of the 1st MTPJ to this movement when we put CSR while the subject is in standing position.

Assess whether there is relationship between clinical maneuvers used in orthopaedic foot
examination and changes that occur in the FD passive movement of the 1st MTPJ and the
stiffness of the 1st MTPJ to this movement when we put CSR while the subject is in standing

position.

Determine whether one or more of the independent variables analysed in the study may explain
the changes that occur in the FD passive movement of the 1st MTPJ and the stiffness of the 1st

MTPJ to this movement when we put CSR while the subject is in standing position.

Assess if can be made groups including feet with similar features in one or more of the
independent variables analysed depending on the response that have subjects placing the CSR,

both FD passive movement of the 1st MTPJ and the stiffness of the 1st MTPJ to this movement.
METHODS

An intervention study was designed. A total of 63 students (126 feet) of the Grade Podiatry at
Complutense University of Madrid (UCM) who studied in academic year 2012-2014 were

included in this study. None of the subjects included in the study had painful foot condition.

We excluded all subjects with HAV, previous history of fracture or surgery on foot or ankle,
diagnosis of neurological, metabolic, vascular or rheumatologic disease with repercussion in the
foot or ankle, clinical asymmetry greater 5 mm, presence of asymmetrical genu valgus or genu
varus, use of orthopedic treatment or presence of foot pain at the moment to participate in the

study, present less than 402 in FD passive movement of the 1st MTPJ in sitting.

All subjects underwent a clinical evaluation in which were collected data of the FD movement
ankle with knee extended, PRCC, position of the distal third of the leg, pronation angle, spatial
orientation of the rotation axis of the ASA, navicular drop, TRS, R1 movement, FD movement of
R1 (mm), functional hallux limitus test, passive movement of the 1st FD MTPJ in a sitting position
and pinch callus. Also anthropometric data, age and gender of the subjects included in the study

were collected.

All subjects were measured FD movement of the 1st MTPJ in standing without CSR and after
placement of 1 CSR (6 mm) and 2 CSR (12 mm). Similarly, with the subject standing, stiffness of

the 1st MTPJ to FD passive movement without wedges and after placement 1 CSR and 2 CSR was
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measured. The net change which occurs in FD passive movement of the 1st MTPJ and stiffness

of the 1st MTPJ to this movement when is placed 1 CSR and 2CSR was calculated.

RESULTS

Passive FD of the 1st MTPJ standing that presented the sample was 40,482+13,4429. It increased
both by placing 1 CSR (47,762+12,942) and by adding a second CSR (52,502+12,732) (p <0.0001).
This increase occurred with all orthopedic interventions in subjects with a medialized rotation
axis of the ASA and increased R1 movement of FD. As the rotation axis of the ASA was lateral
and R1 movement in FD decreases greater height of the CSR was needed to bring about change

in the passive FD of the 1st MTPJ standing.

The net change of passive FD of the 1st MTPJ standing that occurs when we put one CSR
(7,289%5,21°2) was higher than the net change obtained by placing a second CSR (4,749+4,309).
This change had a slight correlation with the value of the navicular drop (Rho = 0,258) and FD
movement of R1 (Rho = 0,320). The stepwise regression analysis showed that only 16,80% of the
change that occurs in the passive FD of the 1st MTPJ standing to place 1 CSR can be explained
by variations in the R1 movement of FD. The net change occurring with the placement of a
second CSR showed a slight positive correlation with variables measuring the degree of foot
pronation as the navicular drop (Rho = 0,181), the PRCC (RhO = 0,297) and the pronation angle
(Rho = 0,299). The stepwise regression analysis showed that only 9,20% of the change that
occurs in passive FD 1st MTPJ standing when place 2 CSR can be explained by variations in the
pronation angle. Meanwhile qualitative variables analyzed showed very little relationship to the
net change is observed in the passive FD of the 1st MTPJ to place 1 CSR and 2 CSR. Only subjects
largest R1 movement of FD showed a higher net change than subjects largest R1 movement of
FP to place 1 CSR. Meanwhile only subjects with the medialized rotation axis of the ASA showed
a net change greater than subjects with the lateralized rotation axis of the ASA when we place

2 CSR.

The stiffness of the 1st MTPJ to FD passive motion in standing was 1,374 + 0,874 N / 2. 1 CSR
placement decreased stiffness value (1,137+0,708 N / °) and placing a second CSR also decreased
(1,013 £0,705 N /2) (p <0,0001). This decline occurred in all orthopedic interventions in subjects
with medialized rotation axis of the ASA, hard and very hard TRS and greater FD movement of
R1. When the rotation axis of the ASA was lateral, the TRS is less expensive and FD movement
of R1 decreases, greater height of the CSR was needed to bring about change in the stiffness of

the 1st MTPJ to FD passive movement in standing.
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Placing 1 CSR generates a higher net change in stiffness of the 1st MTPJ to FD passive movement
standing (0,237 N/2 £ 0,298 N/2) that placing a second CSR (0,124 N/2 + 0,245 N/2). This change
had a slight positive correlation with variables measuring the degree of foot pronation as the
navicular drop (Rho = 0,222), the pronation angle (Rho = 0,381) and PRCC (Rho = 0,397). It also
showed a moderate negative correlation with FD passive of the 1st MTPJ in sitting (Rho =-0,167),
FD passive of the 1st MTPJ standing (Rho = -0,509) and FD passive ankle with knee extended
(Rho=-0,174). The stepwise regression analysis showed that several of these variables explained
34.10% of the net change that occurs in the stiffness of the 1st MTPJ to FD passive movement
in standing when placed one CSR. The net change occurring with the placement of a second CSR
showed a slight positive correlation with variables measuring the degree of foot pronation as
pronation angle (Rho = 0,265) and PRCC (RhO = 0,332) and a negative relationship with FD
passive of the 1st MTPJ standing (Rho = -0,354). The stepwise regression analysis showed that
these variables explain 22.10% of the net change that occurs in the stiffness of the 1st MTPJ to
FD passive movement in standing when we place 2 CSR. Qualitative variables analyzed showed
related to the net change observed in the stiffness of the 1st MTPJ to the FD movement in
standing by placing CSR. Subjects with medialized rotation axis of ASA, hard TRS and positive
pinch callus showing a higher net change in stiffness of the 1st MTPJ both placement 1 CSR as
2CSR. Subjects with positive HLF only showed higher net change in stiffness with placement of

1 CSR.

Cluster analysis showed a cut in the hierarchy being defined four clusters. In the clusters 1 and
2 feet characterized by clinical data that are consistent with pronation. The value of FD passive
1st MTPJ in standing is low and the stiffness of this joint to FD passive movement of is high.
Placing CSR generated greater net change of stiffness than in the overall sample. The feet of
cluster 1 were those that showed higher net change in stiffness of the 1st MTPJ when one CSR
is placed. Clusters 3 and 4 grouped foot without pronation clinical features. FD passive of the 1st
MTPJ in standing increased and stiffness of the joint to FD passive movement in standing was

less than the overall sample.
CONCLUSIONS

Placing 1 CSR and 2 CSR leads to an increase in FD passive movement of the 1st MTPJ in standing
and a decrease in the stiffness of this joint to FD passive movement of standing. The net change
obtained in stiffness of the 1st MTPJ to FD passive movement is related to the presence of
medialized rotation axis of the ASA, hard TRS, positive HLF and the presence of pinch callus. Also,

34.10% and 22.10% of the net change that occurs when you place 1 CSR and 2 CSR respectively
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can be explained by some of the variables that measure the degree of foot pronation and FD
passive movement fo the 1st MTPJ. However, the net change obtained in the FD passive
movement of the 1st MTPJ in standing showed a very limited relationship with the qualitative
variables. Only 16.8% of the net change that occurs when you place 1 CSR can be explained by
variations of R1 FD movement and 9.2% of the net change that occurs when you place 2 CSR can

be explained by changes in the value of the pronation angle.

The placement of CSR with the subject standing has greater effect on kinetic aspects of the 1st
MTPJ that on its kinematics. This fact should be considered in future studies that seek to

evaluate the effect of orthopedic interventions on this joint.
KEY WORDS

Biomechanics; wedge supinadora hindfoot; first metatarsophalangeal joint, first

metatarsophalangeal joint stiffness; first metatarsophalangeal joint mobility.
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1. ANATOMIA DE LA 12 ARTICULACION METATARSOFALANGICA (12 AMTF).

1. Osteologia.

La 12 AMTF estd formada por el primer metatarsiano y la falange proximal del hallux. No
obstante, cuando se habla de esta articulacion debemos también tener en consideracion la
relacion anatdomica que se establece entre el primer metatarsiano y los sesamoideos ya que

estos juegan un papel muy importante en su comportamiento cinético y cinematico.

La cabeza del primer metatarsiano presenta un didmetro tansversal superior a su diametro
vertical de forma que presenta una morfologia que se asemeja ligeramente aun rectangulo (1).
Los estudios radioldgicos sobre piezas de caddver sin artrosis sefialan que el eje transversal de
la cabeza metatarsal es de 1.97 £0.85 cm. (2.03 cm en hombre y 1.94 cm en mujeres) con un
radio de curvatura de 5.4514.79 (5.21 en hombres y 5.8 en mujeres) (2).Valores similares obtuvo
Brenner (3) aunque en su estudio no se especifica si solo incluyeron metatarsiano
radiolégicamente sin osteoartrosis (2.31£0.19 mm con un rango de 1,75-2,81 mm). A pesar de
estas diferencias en los diametros transversales y longitudinales de la cabeza metatarsal,
podemos decir que la superficie distal tiene forma esférica y la disminucidn de esta esfericidad
(mayor aplanamiento de la superficie distal de la cabeza metatarsal) genera mayor estabilidad
en el plano transverso al ser esta superficie mas perpendicular con el eje longitudinal del
metatarsiano. De igual forma podemos decir que un incremento de la forma esférica de la
superficie distal de la cabeza metatarsal generara menor estabilidad en el plano transverso
incrementandose el rango de movilidad en este plano (4). A ambos lados de la cabeza metatarsal
se encuentran los tubérculos que proporcionan el punto de insercion a los ligamentos

colaterales metatarsofaldngicos y a los ligamentos suspensorios metatarsosesamoideos.

El primer metatarsiano presenta una torsidn en eversién. Tomando como referencia la bisectriz
vertical de la base del primer metatarsiano y asumiendo que esta es perpendicular al suelo
Durrant y col. (4) encontraron que 19 de los 21 especimenes estudiados presentaban una
torsidn en eversidén con unos valores que estaban entre los 32 y los 62. Solo un sujeto presento
un valor inferior (02) y otro un valor superior (152). Estos valores son similares a los publicados
previamente por Talbot y Saltzman (5) quienes encontraron un valor de eversion de 3,128,429,
Estos valores fueron mayores en los sujetos que presentaban un hallux valgus (9,32+7,89). El
incremento de la eversion del primer metatarsiano se ha encontrado que tiene una relacionado

inversa con la altura del arco interno (r=0,93; p<0,0001) (6).
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El cartilago articular que recubre la cabeza metatarsal podemos dividirlo en dos regiones que
presentan una continuidad entre ellas. La zona de cartilago articular que cubre la regidn superior
y la zona de cartilago que cubre la regién inferior. La primera de las zonas corresponde al
cartilago que articula con la base de la falange proximal. Su superficie es lisa y presenta una
convexidad mas acusada en sentido vertical que en sentido transversal. Tiene mayor tamaio
que el cartilago de la base de la falange proximal y se extiende dorsalmente sobre la cabeza
metatarsal quedando separado de la diafisis metatarsal a través de un borde convexo suave (1).
Se extiende hacia proximal por la regidn dorsal de la cabeza metatarsal de forma asimétrica. La
region dorso-lateral presenta mayor superficie cartilaginosa que la regidon dorso-medial. Esta
caracteristica permite al metatarsiano mantener contacto con la superficie cartilaginosa de la
falange proximal por periodos mas largos, aunque se modifique la alineacién entre el
metatarsiano y la falange proximal del hallux. Una superficie cartilaginosa asimétrica en la que
el cartilago dorsal tiene mayor extensidn por la regién dorsal y lateral proximal implica que esta
parte de la cabeza del metatarsiano permanece en contacto con la falange proximal en
situaciones donde se incrementa el dngulo de declinacién del primer metatarsiano, como
sucede durante la fase propulsiva del ciclo de la marcha (4). El incremento de grado de FD de la
12 AMTF lleva asociado una disminucién de la superficie de contacto de la 12 AMTF. Ahn y col.
(7) han mostrado que la superficie de contacto de la cabeza del primer metatarsiano va
disminuyendo y modificando su localizacidon a medida que se incrementa el angulo de FD. En
una posicion de alineacion articular a 02 presenta una superficie de contacto de 0,38+0,08 cm?
que se localiza en la regién central y plantar mientras que en la posicion de 702 de FD la
superficie de contacto es de 0,04+0,03 cm? que se localiza en la regidn dorsal y lateral de la
articulacién. La falange proximal mantiene durante todo el movimiento de FD una superficie de
contacto mds o menos constante que se localiza en la regidn central y plantar de la base de la

falange.

Por su parte la zona de cartilago que cubre la region inferior de la cabeza metatarsal se
corresponde con el cartilago que articula con los sesamoideos. Tiene mayor extension que el
cartilago articular superior y presenta dos superficies con forma de canal bien definidas
separadas entre si por una cresta redondeada antero-posterior. Esta cresta no tiene una
localizacién central de forma que medial a esta cresta quedan dos tercios de la superficie
articular y lateral a la misma un tercio. El canal medial es mas pronunciado que el lateral (1). Los
trabajos de Brenner (3) sefialan que esta cresta se encuentra presente en el 95% de los sujetos
que él estudio (en 5 de los 100 metatarsianos estudiados no estaba presente y correspondian a

sujetos varones) y que presenta una desviacion en sentido distal — lateral de 7,992+0.389 (rango
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de -32 hasta 199) respecto del eje longitudinal del primer metatarsiano. Parece que esta
desviacion es mas pronunciada en el metatarsiano derecho que en el izquierdo (9,742 vs 6.042)
y no presenta diferencias entre géneros (8,142 mujeres vs 7,922 hombres). El autor sefiala que
esta angulacidn de la cresta intersesamoidea condiciona la alineacidn de los sesamoideos que
se localizan a ambos lados de la misma. Dado que los sesamoideos se encuentran embebidos en
los tendones del flexor corto del hallux, la oblicuidad de la creta intersesamoidea determina que
el tenddn de las cabezas lateral y medial del flexor corto del hallux no sea paralelo al eje
anatomico del primer metatarsiano sino que tenga una oblicuidad con el mismo. De esta forma
el tenddn flexor corto del hallux, sobre todo su cabeza lateral, tendria un componente adductor
adicional a su funcién flexora de la articulacién metatarsofalangica. El grosor del cartilago
articular en la cabeza metatarsal no tiene una distribucién homogénea, existiendo diferencias
de hasta un 44% entre la regiones de menor y mayor grosor de cartilago. Asi las regiones
centrales, que soportan la mayor cantidad de fuerzas (compresivas y friccién) durante la fase
propulsiva del ciclo de la marcha, presentan el mayor grosor de cartilago (1,123 mm zona
medial, 1,312 mm zona centraly 1,341 mm zona lateral). La region dorsal es la que menor grosor
de cartilago presenta (0,755 mm zona medial, 0,794 mm zona central y 0,808 mm zona lateral)
mientras que la regidn plantar presenta valores intermedios (1,035 mm canal sesamoideo

medial, 1,018 mm cresta intersesamoidea y 1,068 mm canal sesamoideo lateral) (8).

La falange proximal se articula con la cabeza del primer metatarsiano a través de su base. Esta
presenta una superficie articular cédncava, ovalada, con mayor didmetro transversal y de menor
tamafio que la superficie articular de la cabeza del primer metatarsiano (1). Esta superficie
articular presenta poca profundidad y la regidn medial presenta mayor profundidad que la
lateral lo que facilita que la cabeza del primer metatarsiano pueda realizar un movimiento de
inversién simultdneamente al movimiento de FD y un movimiento de eversion a la vez que el
metatarsiano plantarflexiona (4). En la regién dorsal de la base la falange proximal del hallux,
proxima a la superficie articular, encontramos una cresta que da asiento a la insercion del
tenddn extensor corto del hallux y a la capsula articular. Por su parte la superficie plantar de la
base de la falange proximal del hallux presenta dos tubérculos donde se inserta la musculatura
intrinseca de la primera articulacién metatarsofalangica. El tubérculo medial es de mayor
tamafio y alberga las inserciones de los tendones del abductor del hallux y de la cabeza medial
del flexor corto del hallux. Por su parte en el tubérculo lateral se inserta el tenddn del adductor
del hallux y el tenddn de la cabeza lateral del flexor corto del hallux. La placa plantar se inserta
en el borde plantar de la base de la falange proximal. (1). Presenta una asimetria en la longitud

antero posterior entre la region medial y la lateral de forma que la regién medial de la falange
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proximal presenta mayor longitud que la regidn lateral. Esta asimetria genera que la falange
proximal presente una discreta abducidon y aumenta la superficie de contacto con la cabeza
metatarsal favoreciendo la estabilidad en el plano transverso de la 12 AMTF. Asi miso, la regidn
distal de la falange proximal se encuentra evertida en relacion a su base (4). Esta rotacion en
eversion es similar a la que presenta el primer metatarsiano. Talbot y Saltzman (9) encontraron
un valor de 4,02 en sujetos con la 12 AMTF normal mientras que en sujetos con hallux valgus el
valor ascendia a 13,82. Encontrd una relacién moderada entre la presencia de un hallux valgus

y un incremento de la eversidn de la falange proximal (r=0,43; p=0,001).

En la regidn plantar de la cabeza del primer metatarsiano se encuentran situados los
sesamoideos del hallux. Articulan con la cabeza metatarsal a través de su superficie dorsal. Esta
superficie es ligeramente cdncava en sentido longitudinal y ligeramente convexa en sentido
transversal para encajarse con la superficie troclear de la cabeza del primer metatarsiano. Estan
unidos entre si a través del ligamento intersesamoideo y ambos sesamoideos se encuentran
firmemente unidos a la base de la falange proximal del hallux a través de la placa plantar
constituyendo una unidad funcional que se mueve conjuntamente. La regién plantar o inferior
presenta una forma convexa donde se insertan estructuras ligamentosas y tendinosas (tabla 1).
A diferencia de otros huesos sesamoideos del pie que son inconstantes, estos se encuentran
presentes en todos los casos y su ausencia se considera un hecho raro y que predispone al
desarrollo de patologia en la primera articulacién metatarsofalangica (1). La morfologia de los
sesamoideos suele ser ovalada aunque puede tener también formas circulares, sin embargo su
contorno es muy variable. Se han descrito como variantes de la normalidad de estos huesos la
presencia de formas bipartitas, tripartitas e, incluso, multipartitas que se presentan en el
36,6%12,3% de los hombres y en el 30,1+£2,3% de las mujeres. El sesamoideo medial suele tener
mayor tamafo y ser mas ovalado (80% casos) que el sesamoideo lateral que tiene formas
menores y mas redondeadas. Solo en un 5% de casos se ha descrito mayor tamafio del
sesamoideo lateral que del medial (10). El tamafio de ambos sesamoideos es de 12-15 mm x 9-
11 mm (longitudinal x transversal) para el sesamoideo medial y de 9-10 mm x 7-9 mm para el

sesamoideo lateral (11).
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Tabla 1. Estructuras tendinosas y ligamentosas que se insertan en los sesamoideos del hallux (1).

SESAMOIDEO MEDIAL

SESAMOIDEO LATERAL

Tenddn cabeza lateral flexor corto
hallux

Tres componentes tenddn cabeza
oblicua de adductor del hallux
Tendon transverso de adductor del
hallux

Ligamento intermetatarsiano
transverso profundo

Ligamento suspensorio lateral
metatarsosesamoideo

Borde lateral del tunel fibroso para
el tenddn flexor largo hallux

Septo longitudinal lateral de la fascia

plantar para el hallux

Tenddn cabeza medial flexor corto

hallux

Tendodn del abductor del hallux

Ligamento suspensorio medial
metatarsosesamoideo

Borde medial del tunel fibroso para
el tenddn flexor largo hallux

Septo longitudinal medial de la
fascia plantar para el hallux
Ligamento metatarsosesamoideo
medial

Ligamento sesamoideofalangico

medial

e Ligamento metatarsosesamoideo
larteral
e Ligamento sesamoideofalangico

lateral

1.2. LaPlaca Plantar.

La placa plantar es una estructura gruesa constituida por tejido fibroso que se localiza en la
superficie plantar de la 12 AMTF. Se encuentra unida a la base de la falange proximal del hallux
y en su interior se alojan los huesos sesamoideos. Estas tres estructuras (falange proximal, placa
plantar y sesamoideos) se desplazan en sentido distal y proximal acompafando los movimientos
del hallux alrededor de la cabeza del primer metatarsiano cuando permanece fija, por lo que
Gillete (11) senalé que se comportan como una unidad funcional que denomind aparato

sesamoideo-falangico.

Los sesamoideos, ademads de encontrarse embebidos en la placa plantar van a presentar un
conjunto de estructuras ligamentosas que contribuyen a fijar su posicion. Entre ambos

sesamoideos se extiende un ligamento grueso, el ligamento intersesamoideo y cada uno de los
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sesamoideos se encuentran unidos a la base de la falange proximal a través de un ligamento
corto pero perfectamente definido, el ligamento sesamoideo-faldngico. Este ligamento
contribuye a dar mayor rigidez a los laterales de la placa plantar de forma que la regién central
de esta sera algo mas delgada. Ambos ligamentos sesamoideo-falangicos se encuentran unidos
cerca de su insercién por una banda transversal que discurre por la superficie articular de la
placa plantar. El segmento intersesamoideo de la placa plantar se corresponde con la cresta
intersesamoidea de la cabeza del primer metatarsiano y sus fibras discurren longitudinalmente
cubriendo el area y se mezclan con las fibras de la banda transversal mds distal. En la region
proximal de la placa plantar se pueden observar fibras que trascurren oblicuas en una direccion
de medial a lateral. Cada lado de la placa plantar recibe la insercidon de la correspondiente

ligamento suspensorio metatarsosesamoideo (1)

En su extremo proximal el sesgmento central de la placa plantar se contintda con un tejido sinovial
que se ancla en el cuello del primer metatarsiano. Este segmento proporciona anclaje a los
septos verticales de la aponeurosis plantar para el primer metatarsiano y se mezcla con la region
proximal del tunel fibroso del flexor largo del hallux. Los segmentos proximales lateral y medial
de la placa plantar proporcionan una insercién parcial para los tendones de las cabezas lateral y

medial del flexor corto del hallux rescpectivamente (1).

1.3. Musculatura Intrinseca del hallux

La 12 AMTF a través de la falange proximal del hallux, es el lugar de insercién de varios musculos
intrinsecos. A nivel medial del abductor del hallux, por la regidn plantar las cabezas medial y

lateral del flexor corto del hallux y por la cara lateral las cabezas oblicua y transversa del hallux.

1.3.1. Abductor del hallux

El abductor del hallux es un muasculo superficial que transcurre por la cara medial del pie. Su
vientre muscular es grueso y plano y se origina a través de fibras tendinosas que se localizan
principalmente en la regidn infero-medial de la tuberosidad plantar e interna del calcaneo.
Ademas de esta localizacidn primaria, las fibras tendinosas que dan lugar a este musculo
también se originan en la superficie profunda de la fascia plantar, el extremo posterior del septo
intermuscular medial y el retinaculo flexor. Las fibras de la fascia profunda de este musculo se
insertan en la cara medial del calcdneo, a través del septo interfascicular, y también hace

conexién con los tuneles fibrosos de los tendones tibial posterior, flexor hallucis longus y flexor

46

—
| —



digitorum longus. Estos musculos junto con el paquete vascular y nervioso tibial posterior pasa
por el tunel (canal del tarso) que forman el abductor del hallux, el retinaculo flexor y el canal

calcaneo.

El tenddn de insercidon del musculo aparece tempranamente en la regidn mas superficial del
musculo (zona medial). Distalmente este tendén es aplanado, ligeramente retorcido, fasciculado
y con una localizacidon mds plantar que el vientre muscular. Las fibras tendinosas se insertan en
el sesamoideo interno, junto con las fibras del tendén de la cabeza medial del flexor corto del
hallux, y en la regién medial plantar del tubérculo medial de la falange proximal del hallux. Por
su parte las fibras superomedial es se insertan en la ldamina transversa de la aponeurosis

extensora. (1).

1.3.2. Flexor corto del hallux

Este musculo presenta un origen fibrotendinoso en forma de Y. El brazo medial de la Y se origina
de la porcién metatarsal del tenddn tibial posterior. El brazo lateral por su parte se origina del
tercer cuneiforme y del cuboides, insertandose algunas de sus fibras en los ligamentos plantares
calcaneo cuboideo largo y corto. Ambos brazos confluyen en un uUnico tronco (el tallo de la Y)
que es considerado como el origen profundo del flexor hallucis brevis mientras que las fibras
superficiales de este musculo se originan a partir del septo intermuscular medial que permite

un anclaje adicional de este musculo con el tubérculo medial calcaneo (12).

Desde su origen este musculo estd orientado hacia distal y hacia medial, atraviesa el primer
espacio interdseo y el primer metatarsiano bifurcandose en dos vientres musculares, uno medial
y otro lateral. La cabeza lateral, mds pequefia, es cruzada oblicuamente por el tenddn del flexor
hallucis longus que genera en él una impronta en forma de canal. El tenddn insercional de la
cabeza lateral aparece de la cara plantar y penetra en la regidn lateral de la placa plantar a
través de un tunel plano a una distancia desde el tenddn adductor. Las fibras del tenddn se
insertan en la region lateral del a placa plantar, en la zona central y medial del sesamoideo lateral
y en la region plantar del tubérculo lateral de la base de la falange proximal del hallux
conjuntamente con las fibras correspondientes al tendén del adductor del hallux. La cabeza
medial del flexor hallucis brevis es de mayor tamafio y discurre medial al tendén del flexor
hallucis longus. Las fibras tendinosas se insertan en la regién medial de la placa plantar, en la
zona central y medial y lateral del sesamoideo interno y en el tubérculo medial de la falange

proximal del hallux conjuntamente con las fibras correspondientes al tenddn del abductor del
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hallux. La division en dos cabezas del flexor hallucis brevis se genera a nivel del cuello del primer

metatarsiano (1).

1.3.3. Adductor del hallux

Formado por dos vientres musculares: el oblicuo y el transverso. Tanto el origen del vientre
muscular oblicuo como el transverso han demostrado que tienen una importante variabilidad
habiéndose descrito cuatro variantes frecuentes en la cabeza oblicua y tres variantes en el caso

de la cabeza transversa (13).

El vientre muscular oblicuo tiene su origen del segmento medio del tunel fibroso para el tenddn
del peroneo lateral largo. Este tunel se inserta lateralmente en la cresta del cuboides y la base
de cuarto y quinto metatarsianos y medialmente en la region externa de la segunda articulacién
cuneometatarsal. Debido a estas relaciones entre el tunel fibroso del tendén peroneo lateral
largo con las estrcutruas éseas del mediopie se dice que la cabeza oblicua del asdductor del
hallux surge desde el segmento anterior del ligamento calcaneocuboideo inferior, la cresta del
cuboides, la base del segundo, tercer y cuarto metatarsianos y los cuneiformes. El origen del
musculo puede formar un arco fibroso extendido desde la base hasta el borde inferior del cuarto
metatarsiano. Este arco pasa lateral al paquete neurovascular plantar del compartimiento

medio de la region plantar del pie.

Su vientre muscular tiene una direccién anteromedial desde el origen hacia la regidn lateral de
la 12 AMTF. Su regidn lateral atraviesa el segundo, tercer y cuarto metatarsianos subyacentes y
los musculos interdseos correspondientes a lo largo de una linea oblicua trazada desde la base
del cuarto metatarsiano a la base de la falange proximal del hallux. El borde medial se opone al
musculo flexor corto del hallux. Previo a su insercidn el vientre oblicuo del adductor del hallux
pasa dorsal al ligamento intermetatarsiano transverso profundo. En su tenddn de insercidn se
distinguen tres componentes. El medial se inserta directamente sobre el sesamoideo lateral. El
componente central es el mds profundo y presenta una banda tendinosa que se inserta
firmemente sobre la cara plantar del sesamoideo lateral. La porcién mas lateral tiene un tendén
amplio que se inserta en el sesamoideo lateral y en la cara plantar del tubérculo externo de la
base de la falange proximal del hallux. Este componente lateral da algunas expansiones

tendinosas a la aponeurosis extensora de la 12 AMTF.

El vientre muscular transverso tiene su origen en varias zonas anatémicas de la region plantar

lateral del antepie: 1) el borde proximal de la placa plantar de tercera, cuarta y quinta AMTF; 2)
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el borde proximal del ligamento intermetatarsiano transverso profundo que se extiende entre
segundo y tercer dedos, tercer y cuarto dedos y cuarto y quinto dedos; 3) el septo longitudinal
de la fascia plantar de tercer, cuarto y quinto dedos; 4) la zona medial de la banda lateral de la

fascia plantar.

Se forman tres fasciculos musculares. El mas posterior es de mayor longitud y el mas superficial.
Se superpone parcialmente con el segundo vientre muscular y este, a su vez, se superpone
parcialmente con el vientre muscular mds corto y mas profundo. Los tres fasciculos se unen a
nivel de la segunda AMTF formando un tenddén corto que pasa dorsal al ligamento
intermetatarsiano transverso profundo del primer dedo y alcanza el tendén de la cabeza oblicua
del adductor del hallux. A este nivel parte de las fibras tendinosas se insertan en la aponeurosis
extensora del hallux. El resto de las fibras pasan por encima de las fibras de la cabeza oblicua del
adductor del hallux a nivel del sesamoideo lateral, comparte su insercién, y terminan en la vaina
fibrosa del flexor largo del dedo gordo. El vientre muscular transverso del adductor del hallux

no tiene inserciones en metatarsianos ni en la base de la falange proximal (1).

1.4. Musculatura Extrinseca del hallux.

1.4.1. Flexor largo del hallux

El tenddn del flexor largo del hallux converge con el tenddn del flexor comun de los dedos en el
canal del tarso. Ambos tendones atraviesan el septo intermuscular medial en direccién medial
—lateral y se introducen en el compartimento medio de la regidn plantar del pie. Se cruzan entre
si formando una X. El tenddn del flexor largo de los dedos cruza por la superficie plantar del
tenddn flexor largo del hallux y continua con un trayecto oblicuo en direccidn anterior y lateral.
Por su parte el tenddn flexor largo del hallux se mantiene en el compartimento medial de la
region plantar del pie en una localizacién lateral, pero muy proximo al septo intermuscular
medial, y orientado anteriormente y ligeramente hacia medial. Mas distalmente, pasa a través
del septo intermuscular medial y cruza oblicuamente el vientre lateral del flexor corto del hallux
para seguir su trayecto a través del arco fibroso formado por los dos septos que emanan de la
superficie profunda de la fascia plantar y alcanza la region intersesamoidea por donde
transcurre atravesando el tunel osteofibroso flexor para dirigirse hasta la base de la falange

distal del hallux donde el borde terminal se expande transversalmente y se inserta (1).
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1.5. Fascia Plantar.

La fascia plantar constituye una estructura subcutdnea fuerte y fibrosa que recubre la region
plantar del pie y se extiende desde el talén hasta los dedos constituyendo una unién mecanica
entre la region proximal y distal del pie. Anatdmicamente la fascia plantar estd formada por tres
bandas. La banda central constituye la porcidn mds importante de la fascia y se encuentra
flanqueada por una banda medial y por otra banda lateral. La banda medial constituye la
cobertura fascial del adductor del hallux y es una estructura muy delgada a nivel proximal y algo
mds gruesa a nivel distal. Sus fibras se encuentran orientadas distal y medialmente y se
contindan con la aponeurosis dorsal del pie y con la regién inferomedial del retindculo extensor

inferior y del retinaculo flexor (1).

Por su parte la banda fascial lateral constituye una estructura muy variable en su morfologia.
Presenta una anchura que oscila entre los 10 mm y los 15 mm en su origen que se situa, junto
con el tendén del musculo abductor del quinto dedo, en la regidon lateral del tubérculo medial
del calcdneo. Desde aqui se extiende en sentido distal y a la altura del cuboides se bifurca en
una banda medial y otra lateral. La banda lateral se inserta en la base del quinto metatarsiano y
también se conoce como ligamento calcaneo metatarsal. En algunos casos hay una extension
hacia distal conjuntamente con el tenddn del abductor del quinto dedo. Por su parte la banda
medial discurre distalmente. Bordea el vientre muscular del abductor del quinto dedo y pasa
bajo el paquete neurovascular del quinto dedo para insertarse en la placa plantar de la 42 AMTF
y, en ocasiones, también de la 32 AMTF. Esta banda da origen a la componente transversal del
musculo abductor (1). Loth (14) describié que la banda lateral de la fascia plantar puede tener
cuatro variantes diferentes: una forma de banda fascial bien desarrollada; otra forma bien
desarrollada pero con una estructura delgada y fina; otra forma que presentaba un origen
normal pero que estaba incompleta (sélo llegaba a insertarse en la base del quinto
metatarsiano) y finalmente una forma que se caracterizaba por la ausencia de la banda fascial.
Esta ultima variante encontré que se presentaba en el 7% de los 410 pies de cadaver que estudio.
Sin embargo, esta muestra final es el resultado de sumar los pies que analizdé en diferentes
ciudades europeas (seis) en diferentes periodos. El porcentaje de pies que presentaban una
ausencia de la banda lateral de la fascia plantar oscil6 entre el 5% y el 11% cuando analizamos
el conjunto de muestras estudiadas por separado. Aunque la serie total contempla pocos casos
de pies de raza negra (n=11) es llamativo que en ninguno de estos pies se observd una ausencia
completa de la banda lateral. Otros trabajos posteriores encontraron que el 12% de los pies

estudiados presentaban una ausencia de esta banda lateral (15).
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La banda central constituye la parte mas importante de la fascia plantar. Presenta una anchura
que oscila entre los 15 mm y los 20 mm en su origen que se localiza en la region plantar del

tubérculo calcaneo medial junto con el tenddn flexor corto de los dedos (1).

Desde su origen las fibras constituyen una banda gruesa y brillante que se orienta
longitudinalmente y presenta una ligera torsiéon que aumenta gradualmente. A la altura de los
metatarsianos se divide en cinco bandas cada una de las cuales se dirige hacia uno de los
metatarsianos. Proximal a la cabeza metatarsal cada banda se subdivide en una porcion
superficial y otra profunda. De las cinco porciones superficiales las dos laterales discurren por
las regiones laterales del pie en direccién del primer y quinto dedos respectivamente. Sin
embargo las tres porciones centrales se unen a la piel en la regidn retrocapital y contribuyen a
la formacion del ligamento natatorio. La porcién mas medial se continta distalmente hasta
alcanzar el espacio entre primer y segundo dedo. La porcién mds central se continintda hasta
alcanzar la base del tercer dedo y el espacio entre tercer y cuarto dedo. Finalmente la porciéon
mas lateral se continla hasta alcanzar la base de quinto dedo y el espacio entre cuarto y quinto
dedos. Por su parte la porcidn profunda se subdivide en una banda lateral y otra medial que se
orientan hacia las correspondientes AMTF. Pasan a cada lado del tenddn flexor largo formando
un arco de entrada para este tenddn. Posteriormente se van insertando secuencialmente en la
fascia interdsea, la fascia de la cabeza transversa del abductor del hallux, el ligamento
intermetatarsiano transverso profundo, la placa plantar y la unidn que tiene esta con los
ligamentos colaterales metatarsofalangicos. En la porcidn profunda para la 12 AMTF el septo
medial se inserta en la placa plantar, el sesamoideo medial y conecta con la fascia de la cabeza
medial del flexor corto del hallux. Por su parte el septo lateral se inserta en el ligamento
transverso intermetatarsal, la placa plantar y el sesamoideo lateral y conecta con la fascia de la

cabeza lateral del flexor corto del hallux (1).

1.5.1. Aspectos funcionales de la fascia plantar.

Los estudios que se han realizado para analizar las propiedades de la fascia han demostrado que
esta presenta propiedades viscoeldsticas tiempo dependientes, de forma muy similar al
comportamiento que han mostrado otras estructuras del sistema musculoesquelético como
tendonesy ligamentos. El trabajo de Pavan y col (16) con fascias plantares de ccadaveres frescos
(24 muestras de 3 fascias plantares) muestran que la tensién que soporta la fascia plantar
cuando se aplica una fuerza deformante constante disminuye entre un 8%-10% a los 0,1

segundos de aplicarse, entre un 23%-27% a los 6 segundos, entre un 36%-39% a los 72 segundos
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y entre 40%-43% a los 240 segundos. Estos cambios en la tensidn fueron independientes del

grado de deformacién que sufria la fascia por las fuerzas aplicadas

Wright y Rennesl (17) fueron los primeros en analizar las propiedades tisulares de la fascia
plantar. Utilizando fascias plantares de cadaveres frescos disecadas y sin sus anclajes dseos,
encontraron que el médulo de elasticidad se incrementaba a medida que las fuerzas aplicadas
sobre ella aumentaban alcanzando unos valores que oscilaban entre 342 MPa y 822 MPa.
También sefalaron que la ruptura de la fascia se producia al aplicar fuerzas tensiles que
oscilaban entre los 890 Ny 1.001 N. Por su parte Kitaoka y col (18) analizaron las propiedades
materiales de la fascia plantar sobre 12 pies de cadaveres frescos que simulaban un apoyo
completo. Aplicaron diferentes tipos de fuerza (11,1 N/seg; 111,1 N/seg; 1112,0 N/seg) y
encontraron que la rigidez de la fasica plantar no era dependiente de la cantidad de fuerza que
se aplicaba. La banda lateral fue la que menos rigidez mostrd en todas las situaciones pero las
diferencias con las otras dos bandas fueron muy leves. Los valores medios de rigidez de la fascia
gue se obtuvieron para las tres fuerzas aplicadas fueron de 203.7 + 50.5 N/mm (11,1 N/seg),
210.6 £ 44.7 N/mm (111,1 N/seg) y 206.3 + 73.3 N/mm (1112,0 N/seg). El limite de ruptura de
la fascia se encontrd al aplicar una fuerza de 1.189+244 N (1.002+101 N en mujeres y 1.540+246
N en hombres). Esta ruptura se producia mayoritariamente en la zona de insercién de la fascia
en el tubérculo medial del calcdneo aunque encontraron también tres casos en los que se
produjo un arrancamiento de la tuberosidad calcanea antes que la ruptura de la fascia. Estos
hallazgos son consistentes con los encontrados por Wright y Rennesl (17) quienes observaron
que en algunos especimenes la ruptura se producia en ocasiones en la zona de la fascia préxima
a los dispositivos de sujecion de la misma. En la misma linea se encuentran los resultados que
obtuvieron Edermir y col (19) utilizando pies de cadaver incorporados a simuladores dinamicos
que permiten reproducir el ciclo de la marcha. Ellos encontraron que la ruptura de la fascia se
produce cuando soporta una fuerza que oscila entre 2,15y 2,80 veces el peso del cuerpo (916 —

1743 N).

Los modelos de elementso finitos que se han desarrollado para estudiar el comportamiento
mecdanico de la fascia plantar predicen que en condiciones de normalidad soporta una fuerza
tensil equivalente al 44% de la fuerza que ejerce el peso corporal en una situacién de
bipedestacion. La magnitud de esta fuerza varia en funcién del grado de rigidez que presente la
fascia. Cuando la rigidez se incrementa la fascia plantar también incrementa la fuerza tensil que
soporta en un 3,2%, aunque si analizamos solo la insercidn calcanea este incremento es del 7,6%.
Por el contrario, la disminucidn de la rigidez de la fascia plantar se asocia con una disminucién

del 7,7% de las fuerzas tensiles que soporta (20). La banda fascial para el primer radio es la que
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mayor cantidad de fuerza tensil soporta (28,2% de la fuerza tensil total que soporta la fascia
plantar) y a medida que se desplaza hacia lateral las bandas fasciales soportan menos fuerza
tensil. Sin embargo, parece que es durante la fase propulsiva del ciclo de la marcha cuando la
fascia plantar soporta la mayor cantidad de fuerzas tensiles alcanzando un 77% de la fuerza que
genera el peso corporal en ese momento. No obstante estos resultados se obtuvieron sin
considerar el grado de FD de la 12 AMTF (21). Mediante la utilizacidon de simuladores de marcha
que si contemplan la FD de la 12 AMTF se observa que la tensién de la fasica plantar en esta fase
de la marcha llega al 96% de la fuerza generada por el peso corporal (19). Estas fuerzas tensiles
que soporta la fascia plantar generan una deformacién de la misma. No se encuentra un claro
consenso del grado de deformidad que se produce lo que puede estar motivado por la
metodologia que se usa para establecer el cdlculo de la deformacidn. Los modelos cadavéricos
que simulan un apoyo completo muestran deformidades de la fascia que oscila entre 1,46% y
3,54% (21-24). Los modelos de elementos finitos han mostrado porcentajes menores que oscilan
entre 0,4% vy 0,74% (20,21). En cualquier caso estos valores se encuentran muy alejados de los
descritos por Gefen (25) quien estimo mientras el paciente caminaba que la fascia plantar sufria
una deformacion entre el 9%-12% durante la fase de apoyo unipodal del ciclo de la marcha,
datos quiza un poco elevados a tenor de los resultados obtenidos por Kitaoka y col (18) sobre el
umbral de ruptura de la fascia plantar que se producia cuando esta sufria una deformacion en
torno al 10 %. Pavan y col (26) también han sefalado que cuando la fascia sufre deformaciones

superiores al 12% se produce una alteracion de su comportamiento mecanico.

La fascia plantar juega un papel importante en el mantenimiento del arco longitudinal interno.
Los estudios sobre caddveres simulando un apoyo completo del pie al que se la aplican fuerza
axiales ponen de manifiesto que la seccion de la fascia plantar genera un incremento de la
longitud del arco interno y una disminucion de su altura. Murphy y col. (27) encontraron un
descenso en la altura del arco longitudinal interno y externo con la seccién del tercio medial de
la fascia plantar. Este escenso se incrementaba en un 62% y un 100% respectivamente con la
seccion total de la fascia plantar. Los pies que presentan inestabilidad de la columna interna han
mostrado que sufren un mayor hundimiento del arco interno cuando se realiza una fasciotomia
que los pies que presentan estabilidad de la columna medial (28). De igual forma, los modelos
de elementos finitos que se han desarrollado para estudiar el comportamiento mecanico de la
fascia plantar predicen resultados similares a los encontrados en los estudios sobre cadaveres.
Cheung y col (20) desarrollaron un modelo de elementos finitos tridimensional que reproducia
las fuerzas que soporta el pie de un sujeto de 70 kgrs en apoyo bipodal (350 N). El modelo

predecia que la seccion completa de la fascia plantar generaba un descenso de la altura del arco
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interno del 50% y un incremento de la longitud del 4%. El modelo desarrollado por Gefen (29)
predice que cuando la fascia plantar se secciona de forma progresiva (incrementos del 25% en
la seccidn) se producen cambios en la altura y longitud del arco interno. Sin embargo estos
cambios fueron leves cuando la fascia plantar se seccionaba solo un 25% y fueron aumentando
a medida que la seccidn de la fascia plantar era mayor, alcanzando el maximo nivel cuando la
seccién de la fascia plantar fue completa. La correlacion entre el grado de seccién de la fascia
plantar y el grado de colapso del arco interno que predijo el modelo fue muy alta (r?=0,99). Por
su parte, el modelo de Arangio y col (30) sefiala que las alteraciones de la morfologia y de la
rigidez que se producen en el arco interno tras la seccién completa de la fascia plantar son
dependientes de la altura que tenga este. Cuando simuld un arco interno elevado encontré un
descenso en la altura del arco del 36,4%, un alargamiento del arco interno del 40% y una
disminucioén de la rigidez del arco interno del 27%. Sin embargo al simular un arco interno bajo
los cambios observados fueron del 14,5%, del 13,0% y del 12,0% respectivamente. Es cierto que
todas las simulaciones se realizaron asumiendo las mismas condiciones y variando solo la altura
del arco interno, lo que puede explicar las diferencias encontradas con los resultados de Kitaoka

y col (28)

Los trabajos sobre cadaveres han mostrado que la seccidn de la fascia plantar produce una
equinizacién del calcdneo asociada al descenso que sufren el escafoides y cuboides. Estos
cambios en la posicién de las estructuras éseas del retropié sugieren un incremento de tensién
en los ligamentos plantares calcdneo cuboideo y calcaneo escafoideo (27). Estos incrementos
de la tensidn son variables segln los trabajos estudiados y también segin la metodologia usada.
Cuando se han utilizado caddveres frescos que simulaban un situacién de apoyo completo a los
que se aplicaban fuerzas axiales de 920 N se ha encontrado que el mayor incremento se produce
en el ligamento calcdneo cuboideo plantar (+94%) y algo menor en el ligamento de spring
(+52%). Tras la seccidn de la fascia plantar y la aplicacién de varios ciclos de fuerza estos
ligamentos sufren una acomodacién a las nuevas situaciones de fuerza y se producen
incrementos de su longitud en situaciones de descarga (31). Los modelos de elementos finitos
que se han desarrollado para valorar el efecto que tiene la seccién de la fascia plantar sobre las
estructuras ligamentosas plantares predicen situaciones muy similares aunque los porcentajes
de incremento en la tensién que soportan los ligamentos son algo diferentes probablemente
como consecuencia de la diferencia de metodologia usada pero también por las caracteristicas
de rigidez que se asumen para la fascia plantar. El modelo tridimensional construido por Cheung
y col. (20) predicen que la fuerza tensil que soportan los ligamentos plantares del pie son

dependientes del grado de rigidez de la fascia plantar. Cuando se reprodujo una rigidez superior
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a la basal la tension que soporta el ligamento calcaneo cuboideo largo, el ligamento calcaneo
cuboideo corto y el ligamento de spring se redujo en un 16%, 6% y 13% respectivamente. Por el
contrario cuando se reprodujo una disminucién de la rigidez de la fascia plantar la tensidn se
incrementaba en un 32%, 15,6% vy 21,7% respectivamente. Sin embargo las mayores variaciones
gue predijo el modelo se produjeron cuando se simulo una fasciotomia completa. El incremento
de la fuerza tensil que soportan las estructuras ligamentosas en esta situacion fue de 228%,
344% y 274% respectivamente. Estos valores son similares a los encontrados por laquinto y col
(32) cuyo modelo predice incrementos de la tensidn en el ligamento calcaneo cuboideo plantar
del 300% y en el ligamento de spring del 200% tras la seccidn de la fascia plantar. De estas tres
estructuras la fascia plantar es la que mas contribuye al mantenimiento del arco interno (79,5%)
seguido del ligamento calcaneo-cuboideo plantar (12,5%) y del ligamento de spring (8,0%). De
igual manera estos modelos predicen que la seccién de la fascia plantar se relaciona con una
pronacion del retropie, un incremento de las fuerzas que soportan cuboides (+136%),
escafoides (+83%), segundo metatarsiano (+53%) y cuarto metatarsiano (+153%) y una
disminucién de las fuerzas que soportan los metatarsianos primero (-49%), tercero (-44%) y
quinto (-54%) (20).También se ha observado incrementos de las fuerzas que soporta la cortical
de la diafisis de los metatarsianos menores que oscilan entre el 65% (29) y el 178% (33). Los
trabajos realizados por Ward y col (34) utilizando cuatro cadaveres frescos incorporados a
simuladores de la marcha también muestran que la seccién progresiva de la fascia plantar
produce cambios cinematicos en el retropié que se ponen de manifiesto sobre todo en la
segunda mitad de la fase de apoyo unipodal del ciclo de la marcha. En condiciones de normalidad
el retropié realiza un movimiento de pronacion desde el apoyo de talén hasta que termina la
primera mitad de la fase de apoyo completo del pie. En la segunda mitad de esta fase se produce
un movimiento de resupinaciéon del retropié que le lleva a una posicion de neutralidad al levantar
el talon del suelo y que continla realizandose durante toda la fase propulsiva. La seccion del
33% medial de la fascia plantar genera una incapacidad del pie para continuar el movimiento de
resupinacion del retropié una vez que se ha elevado el talén del suelo. No obstante durante la
segunda mitad de la fase de apoyo completo este movimiento de resupinacién lleva al retropié
a una posicion e neutralidad. Tanto la seccién del 66% de la fascia plantar como la secciéon
completa de la fascia plantar genera una incapacidad del pie para realizar el movimiento de
resupinacion durante las fases de apoyo completo y propulsiva. Asi mismo vieron que la secciéon
progresiva de la banda medial de la fascia plantar generaba incrementos en el impulso
(fuerza/tiempo) que soporta la banda lateral de la fascia plantar tanto en la fase de apoyo

completo del pie como en la fase propulsiva de la marcha.
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Las presiones que soporta el antepie también se modifican con la seccion completa de la fascia
plantar. El modelo de elementos finitos tridimensional que reproduce las fuerzas que soporta el
pie en bipedestacion un sujeto de 70 kgr predice que la fasciotomia incrementa las presiones en
la region de antepie en un 10,1% y disminuyen las presiones del retropié en un 6,9% (20).
Resultados similares se han observados en estudios hechos con simuladores de marcha a los
gue se incorporaban pies de caddveres frescos. Los resultados de estos trabajos muestran que
la seccidn parcial o completa de la banda central de la fascia plantar produce un incremento de
las presiones que se localizan en la regidn subcapital durante el tercer rocker de la marcha (47%
seccion parcial y 57% seccidn total de banda central), pero los incrementos mas significativos se
producen cuando la seccidn de la fascia es completa (+73%). Estas variaciones del pico de
presion que soportaban la regién metatarsal no se asociaron a una disminucion del drea de
contacto. De igual forma la seccién completa de la banda central fascial y la seccién total de la
fascia plantar generaron una disminucidn del 58% de la fuerza, el 60% de las presiones y el 50%
de las superficies de contacto que reciben los dedos menores. El momento de fuerza flexor
plantar-dorsal que soporta el segundo metatarsiano y la tensién dorsal que soporta durante el
tercer rocker tuvieron incrementos muy importantes. Tomando como referencia la tension
dorsal que soporta el segundo metatarsiano con la fascia intacta, se determiné que cuando se
secciona completamente la fascia plantar se reduce el nimero de ciclos necesarios para producir

una lesidn por fatiga del hueso de 9,2x10°a 2,6x10° ciclos (35).

Tanto el tenddn de Aquiles como el grado de FD de la 12 AMTF han mostrado estar relacionados
con la magnitud de la fuerza tensil que soporta la fascia plantar durante la fase propulsiva de la
marcha. Los trabajos de Carlson y col. (24) sobre pies de cadaveres que reproducian la posicién
del pie al 45% del ciclo de la marcha encontraron que tanto la fuerza que ejerce el tenddén de
Aquiles como el grado de FD de la 12 AMTF influyen en la fuerza tensil que soporta la fascia
plantar. A medida que se incrementaba la fuerza ejercida por el tendén de Aquiles (100 N — 500
N) se observd un incremento de la fuerza tensil que soporta la fascia plantar aunque la 12 AMTF
se encuentre a 02 de FD. De la misma forma observaron que la FD de la 12 AMTF (02-459) sin la
accion del tenddén de Aquiles genera también incrementos de la tensidn de la fascia plantar,
aunque de menor magnitud que el incremento de tension fascial observado por la accién aislada
del tenddn de Aquiles. La accion combinada del tenddn de Aquiles (cuando ejerce una fuerza de
500 N) y de la 12 AMTF (posicién de FD de 459) fue la situacidn que mayor incrementé la tension
que soporta la fascia plantar. Los autores también encontraron una relacién positiva entre la
fuerza que genera el tendén de Aquiles y la FD de la 12 AMTF con el incremento de la

deformacién que sufre la fascia plantar. La relaciéon fue moderada para el incremento aislado de
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FD de la 12 AMTF (r=0,49; p<0,0001) y fuerte para el incremento aislado de la fuerza del tenddén
de Aquiles (r=0,82; p<0,0001). Sin embargo el estudio tiene una limitaciéon importante ya que
los resultados sobre la deformacion que sufre la fascia plantar se calcularon asumiendo que la
fascia tiene un comportamiento lineal y no viscoeldstico. El modelo de elementos finitos que
desarrollaron Cheng y col (36) predicen resultados muy similares a los descritos por Carlson y
col (24) sobre pies de cadaveres y sefialan, ademas, que la fuerza generada por el tendén de
Aquiles es la responsable del 66,14% de la fuerza tensidn que soporta la fascia plantar y la FD de
la 12 AMTF es la responsable del 33,86% restante. El incremento de la fuerza tensil se localiza
sobre todo en la insercion calcanea de la fascia plantar y en la banda fascial para el primer radio.
El modelo de elementos finitos tridimensional que desarrollaron Cheung y col (20) confirman
los efectos del tenddn de Aquiles sobre la fuerza tensil que soporta la fascia plantar. Encontraron
que la fuerza generada por el tendén de Aquiles incrementa la fuerza tensil de la fascia plantar
el doble que las fuerzas que soporta la fascia como consecuencia de la bipedestacién. A medida
gue se incrementa la fuerza generada por el tenddén de Aquiles se produce un progresivo
aplanamiento del arco interno hasta que la fuerza generada supera los 525 N, momento en el
gue el taldn comienza a elevarse y el arco interno deja de aplanarse. Estos resultados también

han sido observados en estudios in vitro con cadaveres frescos (37).

La seccién de la fascia plantar ha mostrado que genera alteraciones en el mecanismo de
windlass. Los trabajos de Thordarson y col (38) sobre pies de caddveres muestran que cuando la
12 AMTF presenta una FD de 302 la seccidn parcial de la fascia plantar no tiene mucha influencia
sobre la altura del arco interno pero la seccion completa de la fascia plantar si producia una
disminucidn significativa de la altura del arco interno. Sin embargo tanto las secciones parciales
como la seccién completa de la fascia plantar produjeron una disminucién significativa en el
grado de acortamiento del arco interno (2,2 mm en fascia intacta vs 0,5 mm en fascia
seccionada). Cuando se colocé la 12 AMTF en su posicién de maxima FD, tanto la seccion
progresiva como la seccién completa de la fascia plantar mostraron cambios en el acortamiento
del arco interno que fueron mucho mas evidentes que al colocar la 12 AMTF a 302 de FD (7,0
mm en fascia intacta vs 3,3 mm en fascia seccionada). La altura del arco interno también se
modificé significativamente con la seccién completa de la fascia plantar. Sin embargo la seccion
del 25% de la fascia plantar no produjo disminucidn de la altura del arco interno. Los trabajos de
Sharkey y col (39) utilizando modelos simuladores de la marcha confirman los resultados que se
han encontrado en situaciones estaticas. Tanto al inicio como al final del tercer rocker
encontraron que la seccion completa de la fascia plantar producia una disminucién en la altura

del arco interno, un incremento de la longitud del arco interno y una posicién de flexién dorsal
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del primer metatarsiano en relacion al astragalo. Estos hallazgos eran mas evidentes en la fase
final que en la fase inicial del tercer rocker. La accién del tenddn tibial posterior no evité el
colapso del arco interno que se produce con la seccion de la fascia plantar. Cuando la seccidn de
la fascia plantar fue parcial se observaron cambios en la longitud del arco interno pero no en la
altura del mismo. Tanto con una seccion parcial como total de la fascia plantar se encontré una

disminucién de la fuerza que necesita generar el tendén de Aquiles durante la fase propulsiva.
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2. CINETICA Y CINEMATICA DE LA 12 AMTF.

2.1. Cinematicadela 12 AMTF
2.1.1. Movilidad de la 12 AMTF en Estatica.

Los textos cldsicos sefialan que se necesita un rango de FD de la 12 AMTF entre 652 y 752 para
que pueda realizarse correctamente la fase propulsiva, o tercer rocker, del ciclo de la marcha
(40). Los primeros 202 de FD de esta articulacidon se realizan como consecuencia del trabajo del
triceps sural que genera una elevacion del taldn del suelo y lleva al primer metatarsiano a iniciar
el movimiento de FP alrededor del eje de rotacidn transversal de la 12 AMTF (41). A partir de
estos grados y como consecuencia de la instauracidn del mecanismo de windlass, el primer
metatarsiano continlda realizando un movimiento de FP que provoca un movimiento de
deslizamiento de la cabeza del primer metatarsiano sobre la base de la falange proximal del
hallux hasta que la regidn dorsal de la cabeza del primer metatarsiano se articula con la base de
la falange proximal del hallux. Este movimiento de deslizamiento del metatarsiano sobre la base
de la falange proximal permite que la 12 AMTF realice un amplio movimiento de FD necesario

para realizar de forma correcta la fase propulsiva de la marcha.

Sin embargo, a lo largo del siglo XX han sido numerosas las investigaciones que se han realizado
para intentar determinar el rango normal de movimiento de la 12 AMTF, sobre todo cudl es su
rango de FD. Uno de los primeros trabajos en este sentido fue el realizado por Joseph en 1954
(42). Analizé el rango de FD y FP de la 12 AMTF y de la articulacion interfalangica del hallux a
partir de las mediciones angulares que formaban los ejes longitudinales del primer metatarsiano
y de las falanges del hallux trazados en radiografias laterales realizadas en carga. Estudié a 50
sujetos que subdividid en tres grupos en base a la edad del sujeto (menores de 30 afios, entre
30-45 anos y mayores de 45 afios). Encontrd que en una situacién de bipedestacién la 12 AMTF
presentaba una posicion de discreta FD (entre 13,12y 18,92 segln el grupo de edad estudiado).
El rango de FD activo de la 12 AMTF fue menor a medida que los sujetos presentaban mds edad,
pero estas diferencias no mostraron significancia estadistica (54,02+3,82 pie derecho vy
56,2243,42 pie izquierdo en grupo menor de 30 afos frente a 46,3914,09 pie derecho vy
44,1945,79 pie izquierdo en grupo mayor de 45 afios). De igual forma observé que al hacer la
FD pasiva de la 12 AMTF (se realizd sin que el sujeto estuviera soportando carga) se
incrementaba el rango de FD. Aquellos sujetos que tenian un rango bajo de FD de la 12 AMTF
activo presentaban incrementos altos de la misma en las mediciones pasivas y aquellos sujetos
con rangos de FD activa altos presentaban incrementos bajos del rango de FD pasiva de la

articulacién. Aunque los sujetos presentaron una alta variabilidad en el rango de FD pasivo
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obtenido (valores encontrados entre 402-1009), los valores medios obtenidos se encontraron en
torno a los 702. Como sucedia con el rango activo de FD de la 12 AMTF, las mediciones pasivas
gue se realizaron tampoco mostraron diferencias significativas entre los diferentes grupos de
edad, aunque se mantiene una tendencia a disminuir el valor con la edad (77,92 pie derecho y
77,12 pie izquierdo en grupo menor de 30 afios frente a 70,92 pie derecho y 62,72 pie izquierdo

en grupo mayor de 45 afios).

Los primeros trabajos en trasladar a la clinica el método descrito por Joseph (42) para medir la
FD de la 12 AMTF en radiografias fueron los realziados por Buell y col (43). Trazaron la bisectriz
de hallux y de primer metatarsiano por su cara medial y realizaron las mediciones con el sujeto
en descarga pero simulando una situacion de carga. Para realizar esta simulacién colocaron la
ASA en posicidon neutra y estabilizaron la articulacion mediotarsiana aplicando una fuerza
dorsiflexora sobre cuarto y quinto metatarsianos. En esta situacion realizaron una FD pasiva de
la 12 AMTF midiendo con un goniémetro el dngulo que formaban las bisectrices trazadas en
hallux y primer metatarsiano. Los valores medios que obtuvieron fueron de 1052 (superiores a
los descritos por Joseph). Estos resultados fueron muy similares a las mediciones obtenidas con
la misma técnica sobre radiografias laterales realizadas a los sujetos de estudio que tuvieron un
valor medio de 1002. Hopson y col. (44) utilizando la misma técnica de medicidn que Buell y col.
(43), obtuvieron valores algo inferiores (95,92+9,79; rango 89,02-116,72) y sefialaron que esta
técnica presentaba una alta fiabilidad intraobservador (ICC 0,951 con error estandar de la media
(SEM) de 1,269). Sin embargo Hopson y col (44) también valoraron el rango de FD de la 12 AMTF
utilizando otras técnicas de medicion tanto en descarga como simulando una posicién de carga
(carga parcial). Con el sujeto en descarga y en una posicién igual a la descrita por Buell y col (43)
pero colocando el gonidmetro sobre la superficie dorsal de hallux y de primer metatarsiano
encontraron valores medios del rango de FD de la 12 AMTF algo menores (85,02+10,72; rango
66,02-99,39) y una fiabilidad intraobservador también buena pero también algo menor que la
obtenida para la técnica descrita por Buell y col (43) (ICC 0,906 con error estandar de la media
(SEM) de 1,389). Esta técnica habia sido descrita previamente por Norkin y White (45) quienes
habian sefialado como valores de normalidad entre 702 y 902. Las mediciones del rango de FD
de la 12 AMTF que valoraron Hopson y col (44) en semicarga y simulando la fase propulsiva de
la marcha mostraron valores mas elevados que las mediciones realizas en descarga. Para realizar
estas mediciones, que los autores describen como semicarga, se colocé al paciente en
sedestacion con las rodillas y tobillos a 902. Después se pide al sujeto que coloque el tobillo de
una pierna en su maxima FP y la 12 AMTF en su posicién de maxima FD sin que el hallux se

levante del suelo. En esta posicion se mide el angulo formado por las bisectrices de hallux y de
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primer metatarsiano. Los resultados muestran un valor medio de 100,42+6,22 (rango 90,09-
107,39) y una fiabilidad intraobservador también alta (ICC 0,948 con error estandar de la media
(SEM) de 0,809). Por su parte, la valoracion en carga que simulaba la maxima FD de la articulacion
durante la fase propulsiva fue la técnica de medicién del rango de FD de la 12 AMTF que mostré
valores mas altos. Para realziar esta medicién se colocé al sujeto en bipedestacidn con rodilla en
extensidon y tobillo en maxima FP y 12 AMTF en mdaxima FD sin levantar el hallux del suelo. Con
el paciente en esta posicion el valor medio que presenté el angulo formado por las bisectrices
de hallux y de primer metatarsiano fue de 109,62+11,12 (rango 92,02 - 142,32). Como sucedia
en las otras mediciones, la fiabilidad intraobservador también fue buena (ICC 0,976 con error
estandar de la media (SEM) de 1,449). Las cuatro mediciones valoradas en estatica mostraron
una buena fiabilidad intraobservador, sin embargo la alta variabilidad que mostraron entre ellas
en el valor de FD obtenido sugiere que los valores son muy dependientes del tipo de técnica
empleado por lo que los clinicos deberian usar la misma técnica para poder valorar y hacer

seguimientos del rango de FD de la 12 AMTF.

Recientemente Jones y Curran (46) han encontrado que el resultado obtenido al valorar el rango
de FD de la 12 AMTF es dependiente de la experiencia que tenga el examinador, no solo para las
mediciones goniométricas sino también para las estimaciones visuales del rango de FD.
Utilizaron 3 fotografias a tamafo real del pie de 12 sujetos jévenes que representaban 3
posiciones diferentes de FD de la 12 AMTF (1 fotografia con FD entre 02-152; una fotografia con
FD entre 152-552 y una fotografia con FD entre 552-709). Las mediciones visuales se realizaron
sobre estas fotografias y las angulares también se realizaron sobre estas fotografias colocando
un brazo del gonidmetro paralelo bisectriz del primer metatarsiano, el fulcro en el centro de la
articulaciéon y el otro brazo paralelo a la bisectriz de la falange proximal del hallux. Encontraron
que la valoracién goniométrica presentaba una fiabilidad excelente tanto intraobservador (ICC
entre 0,829 — 0,975 segln la imagen) como interobservador (ICC entre 0,827 — 0,951 segun la
imagen) cuando los examinadores presentaban una elevada experiencia. Sin embargo, los
examinadores con baja experiencia mostraron una fiabilidad baja o moderada tanto
intraobservador (ICC entre 0,351 — 0,597 segun la imagen) como interobservador (ICC entre
0,322 — 0,572 segun la imagen). El error estandar de la medicién también fue menor en los
examinadores con experiencia (1,8-2,52) que en los examinadores poco experimentados (2,02-
3,09). Por su parte, la valoracién visual del rango de FD de la 12 AMTF que presentaban las tres
imagenes mostré resultados inversos. Los examinadores experimentados mostraron una
fiabilidad baja o moderada tanto intraobservador (ICC entre 0,187 — 0,672 segln la imagen)

como interobservador (ICC entre 0,167 — 0,643 segun la imagen) mientras que los examinadores
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con poca experiencia mostraron una buena fiabilidad tanto intraobservador (ICC entre 0,673 —
0,808 segun laimagen) como interobservador (ICC entre 0,666 — 0,794 segun laimagen). El error
estandar de la medicion también fue menor en los examinadores sin experiencia (2,8-4,42) que
en los examinadores experimentados (3,82-6,42). Asi pues, la medicidon goniométrica del rango
de FD de la 12 AMTF es mas fiable que la estimacidn visual, sobre todo cuando la realizan
examinadores con experiencia. Sin embargo, la estimacion visual ha demostrado buena
fiabilidad tanto intraobservador como interobservador cuando la realizan examinadores sin

experiencia por lo que podria ser un método alternativo en este tipo de examinadores.

Como se havisto, la bisectriz lateral del primer metatarsiano y del hallux son las referencias ques
e han utilizado clasicamente para medir el rango de FD de la 12 AMTF. Como método alternativo
se ha usado el angulo que forma la bisectriz lateral del hallux con la superficie del suelo.
Creighton y Olson (47) utilizaron esta técnica de medicién de la 12 AMTF con el sujeto colocado
en posicion de decubito supino y el tobillo colocado a 902. Encontraron unos valores medios de
la FD activa de 51,92 y unos valores de la FD pasiva de 67,62. Estos valores son solo
discretamente inferiores a los encontrados por Joseph en sus estudios sobre radiografias
utilizando el angulo que forman la bisectriz de la diafisis de primer metatarsiano y de falange
proximal de hallux. Sin embargo son claramente inferiores a los valores encontrados por Buell y
col (43) y por Hopson y col. (44) Debemos tener en cuenta, pues, que la valoracion del rango de
FD de la 12 AMTF mediante este procedimiento ofrece valores inferiores a los otros
procedimientos descritos anteriormente, por lo que los resultados obtenidos con diferentes
técnicas de medicién del rango de FD de la 12 AMTF dificilmente pueden ser comparados entre
si. Asi mismo, Greighton y Olson (47) encontraron que los sujetos con fascitis plantar presentar
rangos de FD de la 12 AMTF medidos en descarga inferiores a los sujetos que no presentan
fascitis plantar (16,32 menos de FD activa y 22,32 menos de FD pasiva en su muestra estudiada),
indicando que la reduccion del rango pasivo de la FD de la 12 AMTF podria ser un factor que
contribuya al desarrollo de esta patologia como consecuencia de un retardo o una mala
instauracién del mecanismo de windlass. Sin embargo el bajo nimero de la serie que publican
no permite establecer claramente una asociacidn entre estas situaciones (disminucidn de rango
de FD de 12 AMTF en descarga y presencia de fascitis plantar) aunque si muestra una tendencia
qgue deberia confirmarse en futuras publicaciones. Chuter y Payne (48) también sugieren que
una limitacién del rango de FD de la 12 AMTF podria jugar un papel en el desarrollo de la
neuroartropatia de Charcot en pacientes con diabetes mellitus. El tipo de estudio que plantean
no permite establecer de forma clara si la limitacién del rango de FD de la 12 AMTF lleva al

desarrollo de la neuroartropatia de Charcot o la relacidn es inversa, sin embargo encontraron
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gue el rango de FD pasivo de la 12 AMTF medido en descarga es significativamente menor en los
sujetos con neuroartropatia de Charcot (51,22+13,82) que en los sujetos con diabetes mellitus
qgue no han desarrollado esta complicacién (65,992+11,22). También encontraron diferencias
similares entre la FD de la 12 AMTF del pie con neuroartropatia de Charcot y el pie contralateral

sin ella (51,22+13,82 frente 67,12+11,739).

Roukis y col (49) utilizaron también el angulo que forma la bisectriz del hallux con el suelo como
método para medir el rango de FD de la 12 AMTF en carga. Ellos disefiaron un dispositivo
formado por dos plataformas unidas por una bisagra que llevaban incorporado un goniémetro
en la regién lateral. El fulcro del gonidémetro se colocd a la altura de la bisagra y el paciente se
colocaba en bipedestacidén sobre el dispositivo de forma que el pie estaba colocado sobre la
plataforma proximal y el hallux sobre la distal quedando la 12 AMTF en la regidn de la bisagra.
De esta forma midio el rango de FD de la 12 AMTF en bipedestacion simulando la realizacion del
test de Jack. Uno de los brazos del goniémetro quedaba paralelo al suelo y el otro brazo paralelo
a la bisectriz lateral del hallux. Consideraron el maximo rango de FD de la 12 AMTF el momento
en que el clinico notaba resistencia al movimiento de FD de la 12 AMTF y previo a que el primer
metatarsiano realice una FP. Utilizaron una muestra baja para sus trabajos (n=20 pies) y
utilizaron sujetos que presentaban un rango de movilidad normal en las articulaciones del pies.
Obtuvieron un rango de FD de la 12 AMTF muy inferior al descrito por los estudios, tanto clinicos
como radioldgicos, donde se contempla la posicion del primer metatarsiano. El valor medio de

la muestra estudiada fue de 22,72+0,42 (rango 202-269).

Si bien los trabajos que pretender cuantificar el rango de FD de la 12 AMTF suelen realizarse
sobre pacientes o voluntarios sanos por la facil accesibilidad para realizar las mediciones,
también hemos encontrado un trabajo que valora el rango de movilidad de esta articulacidn
utilizando cadaveres frescos. Shereff y col. (50) estudiaron la cinematica de la 12 AMTF sobre
caddveres frescos a los que realizaron radiografias lateral y dorso-plantar en las posiciones de
maxima FD, maxima FP, posicién neutra y puntos intermedios entre la posicién neutra y la
maxima FD y la maxima FP. Estudiaron 15 pies (6 normales, 6 con hallux valgus y 3 con hallux
rigidus). El rango de FD de la 12 AMTF que encontraron en los pies sin patologia fue de 762 con
un arco total de movimiento de la 12 AMTF de 1112+11,52 (rango entre 100,02 y 130,09). Estas
mediciones se realizaron con la misma técnica empleada por Joseph y muestran también
resultados similares de FD de la 12 AMTF. Aunque el trabajo esta realizado sobre pocos
especimenes, es el primero que muestra las diferencias de comportamiento cinematico que
tiene la 12 AMTF segun la presencia o ausencia de alteraciones estructurales de la misma.

Encontraron que los pies con hallux valgus presentaban un arco de movimiento menor que los
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pies normales (arco de movimiento de 47,02+10,62 con un rango de 35,02 - 61,02) sobre todo a
costa de una disminucidn significativa del rango de FP de la articulacidn. Los sujetos con hallux
rigidus también mostraron una disminucion significativa del arco total de movimiento de la
articulacién (69,02+7,99; rango entre 60,02 y 75,09). Sin embargo, la disminucién en estos pies
no se debe a limitacion del rango de FP, que es normal en estos pies, sino a una disminucion del
rango de FD. El analisis del centro instantaneo de rotacidn de la articulacion en las diferentes
posiciones analizadas también mostré diferencias entre los tres tipos de 12 AMTF analizada. En
los pies sin patologia se observaba que el centro instantaneo de rotacidon se desplazaba desde
una posicidn plantar proximal a una distal y dorsal pero en todo el arco de movimiento mantenia
una posicidn concéntrica en la cabeza metatarsal. Por contra, en los pies que presentaban hallux
valgus o hallux rigidus encontramos que el centro instantaneo de rotaciéon ocupaba posiciones
excéntricas llegando a ocupar posiciones fuera de la cabeza metatarsal en uno de los
movimientos estudiados en pies con hallux valgus y en dos de los movimientos analizados en
pies con hallux rigidus. Estas anomalias cinematicas observadas en pies con patologia estructural
de la 12 AMTF podrian ser debidas al crecimiento de exdstosis en la cabeza metatarsal asi como
a las alteraciones de espacio articular y de las partes blandas articulares. Finalmente analizaron
las caracteristicas de las superficies de movimiento. En los pies normales estas superficies de
movimiento quedan representadas por lineas tangentes a la cabeza metatarsal desde la maxima
posicién e FP hasta la posicién de moderada FD. Unicamente en la posicién de maxima FD se
observé una discreta compresion y pinzamiento de la articulacién. Asi pues, en condiciones de
normalidad los movimientos de la 12 AMTF se realizan a través de un deslizamiento y solo en el
rango final de FD de la articulacion se observa discreto pinzamiento y compresion. Sin embargo
en los sujetos con hallux valgus se observd que la maxima FP generaba compresion y la FP
moderada distraccidn articular. Y los movimientos de FD generaban, por su parte, movimientos
de deslizamiento asociados con pinzamiento y compresion articular, sobre todo en los rangos
maximos de FD. En los pies con hallux rigidus los movimientos de FP muestran distraccién de la
articulacién y los movimientos de FD muestran compresion importante de la articulacion. Los
hallazgos encontrados en los pies con hallux valgus y hallux rigidus sugieren que en estas
articulaciones el movimiento de FD tiene poco componente de deslizamiento y mucho
componente de rotacién alrededor de los centros instantdneos de rotacién que presentan

localizaciones andmalas, lo que favorece el pinzamiento y compresidn articular.

Como se ha visto, la mayoria de los estudios clinicos valoran el movimiento de la 12 AMTF en el
plano sagital mientras que no se presta demasiada atencién a sus movimientos en el plano

transverso. Fundamentalmente por la dificultad técnica para realizar estas valoraciones. El
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trabajo de Shereff y col. (50) con cadaveres frescos es uno de los pocos experimentos in vitro
qgue valoran, sin utilizar sistemas de andlisis de movimiento, la cantidad de movimiento que
presenta la 12 AMTF en el plano transverso asociado a los movimientos que realiza en el plano
sagital. Se observo que los sujetos con la 12 AMTF normal presentaban pequefios movimientos
en el plano transverso (medido a través del desplazamiento del borde interno de la base de la
falange proximal del hallux) que suponian un 15,4%%2,8% de la anchura maxima de la cabeza
metatarsal (menos de 2 mm. de desplazamiento). Los pies con hallux valgus mostraron
resultados similares a los pies normales (el desplazamiento fue un 14,6%+2,7% de la anchura
maxima de la cabeza metatarsal) mientras que la mayor reduccién de movilidad en este plano
se observé en los pies con hallux rigidus que mostraron un 50% menos de movilidad que los

otros dos grupos de pies (8,3%+1,1% de la anchura maxima de la cabeza metatarsal).

2.1.2. Movilidad de la 12 AMTF en Dinamica.

2.1.2.1.Rango de FD de la 12 AMTF valorado mediante uso de sistemas de videocaptura.

Uno de los primeros trabajos utilizando estos sistemas para valorar la cinematica de las AMTF y
su importancia durante el ciclo de la marcha fue el publicado por Bojsen-Moller and Lamoreux
(51). Estudiaron una muestra de 21 sujetos sanos a los que colocaron marcas reflectantes en la
punta del hallux, la 12 AMTF, el centro del talén, justo debajo del maléolo interno, y la pierna. El
rango de FD de la 12 AMTF en la fase propulsiva se estimé mediante el dngulo que formado por
la linea que unen el marcador colocado en la punta del hallux y el marcador de la 12 AMTF y la
linea que une el marcador de la 12 AMTF con el marcador colocado en el talon. Esto puede sesgar
los resultados ya que se incluye el movimiento de la articulacidn interfaldngica del hallux y se
asume que la inclinacion del primer metatarsiano esta representada por la linea que une el taldn
con la 12 AMTF. En realidad los autores asumen que en la fase propulsiva el pie se comporta
como una estructura Unica y rigida que rota alrededor del eje de la 12 AMTF. Teniendo en
consideracion estos aspectos, encontraron que cuando los sujetos caminaban descalzos el rango
maximo de FD a nivel de la 12 AMTF fue de 58,02+3,41 (rango entre 50,02 y 60,02). Este rango
se ve disminuido cuando el sujeto camina con un calzado que tiene la suela del antepie blanda
(la FD obtenida oscilé entre 45,02 y 50,02) y sobre todo cuando se utiliza un calzado de suela
dura (la FD obtenida oscilé entre 25,02y 30,02). Aunque la metodologia para determinar el rango
de FD de la 12 AMTF es diferente, los trabajos de Hetherington y col (52) sobre una muestra de
60 pies muestran unos resultados en la linea de los descritos por Bojsen-Moller y Lamoreux

(51). Encontraron que el valor maximo de FD de la 12 AMTF oscilaba entre los 50,0° y los 56,0° +
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4,45°. Hopson vy col. (44) encontraron valores discretamente superiores (64,52+8,52 con un
rango entre 51,02 y 81,79), pero clarametne inferiroes a los que habian obtenido al realizar las
mediciones en descarga o con el sujeto en bipedestacién simulando la fase propulsiva de la
marcha.

Sin embargo de todos los trabajos que utilizan sistemas de videocaptura para el andlisis
cinematico de la 12 AMTF el que aporta mayor informacion es el realizado por Phillips y col (53).
Analizaron la fase propulsiva del ciclo de la marcha en 10 voluntarios sanos. Definieron la fase
de despegue de talén como el fotograma previo a ver espacio entre talén y suelo y la fase de
despegue de los dedos como el fotograma previo a ver espacio entre el suelo y la punta del
hallux. Colocaron marcas reflectantes en los diferentes huesos de la columna interna vy
analizaron el movimiento rotacional que presentaban durante la fase propulsiva cada uno de
estos huesos con el suelo y entre ellos. Encontraron que el primer metatarsiano se encontraba
angulado en relacién al suelo 59,3918,49 (rango entre 46,22 y 73,52). Asi mismo encontraron
angulaciones de 62,52+11,82 para el primer cuneiforme, de 42,52+7,02 para el escafoides y de
43,89+6,19 para el calcaneo. Durante casi la primera mitad del periodo propulsivo (45% de esta
fase) se observa una rotacidn similar de estas cuatro estructuras dseas, sin embargo a partir de
este momento se observa como el primer metatarsiano realiza un movimiento de rotacidn
ligeramente mas rdpido que el resto de segmentos dseos, lo que es indicativo de un movimiento
de FP de la articulacion metatarso-cuneana. Este movimiento de FP del metatarsiano presenté
una fuerte relacion inversa con el movimiento de FD de la 12 AMTF (r = -0,80). Se encontré que
hasta que la 12 AMTF no se aproxima a los 202 de FD puede no producirse ningin movimiento
neto de FP del primer metatarsiano con respecto al cuneiforme medial y que a partir de este
momento es cuando se observa que por cada 32 de movimiento en FD que realiza la 12 AMTF se
produce un grado de movimiento en FP del primer metatarsiano. El maximo rango de FD de la
12 AMTF se produce al 95% de la fase propulsiva y el rango maximo de FD que se obtiene es de
45,09+8,09. La maxima velocidad de FD de esta articulaciéon ocurre al 80% de la fase propulsiva
y a partir de aqui se produce una deceleracién del movimiento de FD en parte porque en el 20%
distal de la fase propulsiva es cuando se produce el movimiento de FD de la articulacion
interfalangica del hallux (FD media de 8,02). Se encontrd una relacién inversa entre el maximo
rango de FD de la 12 AMTF y el maximo rango de FD de la articulacidn interfalangica del hallux
(r = -0,62). Los autores encontraron que en todos los sujetos se presentaba una FD de la
articulacién interfalangica del hallux por lo que esta situacién debe considerarse como normal y
complementaria al rango de FD de la 12 AMTF durante la fase final del periodo propulsivo de la
marcha. Sin embargo, los resultados también muestran que la disminucion del rango de FD de

la 12 AMTF lleva asociado un incremento del rango de FD de la articulacion interfalangica del
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hallux como mecanismo compensatorio para garantizar un movimiento de FD neto
determinado. En esta linea también se encuentran los trabajos de Munuera y col (54) quienes
encontraron que los pacientes que presentaban maniobras clinicas compatibles con un hallux
limitus tenian un rango de FD de la articulacién interfalangica del hallux mayor que los sujetos
sin diagndstico clinico de hallux limitus (grupo hallux limitus: 10.65° + 8.242 y grupo control:
1.17° + 2.50°; P < 0,001). También encontraron una fuerte correlacion inversa entre el rango de
FD dela 12 AMTFy el rango de FD de la articulacién interfalangica del hallux (r =-0,766; p<0,001).
Se puede establecer, pues, que la presencia de un déficit de movilidad en la 12 AMTF se
compensa dindmicamente con un incremento del rango de FD de la articulacién interfalangica
del hallux.

Cuando se midié el rango de FD de la 12 AMTF que mostraron los sujetos durante la fase
propulsiva mediante sistemas de videocaptura se observd que presentaba valores diferentes a
los que se habian obtenido al medir la FD pasiva de esta articulacidn con el sujeto en sedestacion
o en bipedestacidon. Los valores eran inferiores a los obtenidos con las mediciones del dngulo
formado por las bisectrices laterales de primer metatarsiano y de hallux y eran superiores a los
valores obtenidos cuando se media el angulo formado por la bisectriz lateral del hallux y el suelo.
Es cierto que esta ultima técnica de mediciédn no contempla el dngulo de inlcinacién del primer
metatarsiano. Cuando sumamos el valor de este dngulo al valor de FD de la 12 AMTF el resultado
final se aproxima mas a los valores obtenidos en dindmica por los sistemas de videocaptura. En
cualquiera de los casos, los resultados obtenidos con los sistemas de viddeocaptura ya pusieron
de manifiesto que durante la fase propulsiva el rango de FD de la 12 AMTF que se utiliza es

diferente al que se puede medir en situaciones de estatica.

2.1.2.2.Rango de FD de la 12 AMTF valorado mediante uso de sistemas electromagnéticos de
analisis del movimiento.

A finales de la ultima década del siglo XX los sistemas de analisis del movimiento en 2D que se
venian utilizando (videocapturas que se digitalizaban y analizaban posteriormente mediante el
uso de software de analisis de movimiento que permitian cuantificar el movimiento de uno o
varios segmentos éseos en el plano sagital) comenzaron a ser sustituidos por sistemas de analisis
del movimiento que permitian establecer la localizacidn espacial de varios segmentos dseos vy,
asi, determinar su movimiento en los tres planos. Los trabajos ue usaban estos sistemas de
anadlisis del movimiento confirmaron la tendencia mostrada por los trabajos realizados con
sistemas de videocaptura. El rango de FD de la 12 AMTF en dinamica es inferior al que se obtiene
mediante mediciones pasivas en descarga y es superior a los valores obtenidos con mediciones

pasivas en carga realizadas haciendo el test de Jack. Ademas, han mostrado el papel que juega
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el angulo de inclinacién del primer metatarsiano en el rango de FD de la 12 AMTF, algo que se
podia intuir con los trabajos de Joseph (42) quien sefalaba que la 12 AMTF presenta cierto grado
de FD cuando el sujeto tiene el pie completamente apoyado en el suelo como consecuencia del

angulo de inclinacién del primer metatarsiano.

El trabajo mas importante que se ha realziado utilizando esots sistemas de andlisis del
movimiento para analizar la cinematica de la 12 AMTF es el publicado en 1999 por Nawoczensky
y col (55) que estudiaron en 33 sujetos sanos el rango de FD de la 12 AMTF, tanto en dindmica
como en diferentes situaciones estaticas. El valor que obtuvieron del rango de FD de la 12 AMTF
en sedestacion fue de 57,09+3,19. Este valor es muy similar al obtenido por Halstead y Redmon
(56) sobre una muestra similar de sujetos (55,02+10,79). Otra de las valoraciones realizadas por
Nawoczenski y col (55) en estatica fue solicitar al paciente que se colocara de puntillas en apoyo
bipodal. En esta situacién el valor maximo que se obtuvo de FD de la 12 AMTF fue discretamente
superior al obtenido en sedestacién (58,02+3,29). Sin embargo estos valores se encuentran
alejados de los encontrados en los estudios que se realizaban utilizando mediciones clinicas y se
aproximan mas a los valores obtenidos en las mediciones dindmicas con sistemas de analisis de
la marcha 2D. Cuando los sujetos estaban en carga y se les realizaba la FD pasiva o se les
solicitaba que realizaran una FD activa de la articulacién, los valores que se obtuvieron fueron
incluso mas bajos (37,02+2,82 y 44,02+2,52 respectivamente). Al igual que encontraron Hopson
y col (44), los valores obtenidos con las diferentes técnicas utilizadas para medir el rango de FD
de la 12 AMTF no son intercambiables ya que hay diferencias significativas entre los valores
obtenidos en cada una de ellas (p<0.001). La Unica excepcién fueron los valores obtenidos al
realizar la medicién de FD de la 12 AMTF con el sujeto en sedestacion y solicitando al sujeto que
se colocara de puntillas en apoyo bipodal. En ambos casos los valores obtendios fueron muy
similares. Los valroes obtenidos en las mediciones dindmicas fueron de 42,02+2,39, superiores a
los valores obtenidos en la FD pasiva con el paciente en bipedestacion e inferiores a los
obtenidos en la FD pasiva en sedestacion. Sin embargo fueron muy similares a los valroes que
se obtuvieron al medir el rango de FD activa que presentaban los sujetos en bipedestacién. Asi
mismo, en el estudio observaron que la 12 AMTF se encontraba en una posicion e discreta FD
(11,0941,49) cuando estaba en una posicion de neutralidad (pie apoyado en el suelo
completametne y hallux apoyado sobre el suelo). Esta situacién de FD de la 12 AMTF con el
sujeto en bipedestacién o sedestaciéon es achacable al dngulo de inclinacién del primer
metatarsiano, por lo que diferencias en la inclinacién de este angulo tienen relacién con la

presencia de variaciones en el rango de FD de la 12 AMTF. Se observé una relacién moderada
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entre la FD de partida que presenta la 12 AMTF y el rango de FD que muestra al caminar (r=0,74),

al ponerse de puntillas (r=0,61) y al realizar una FD activa (r=0,60).

Otro trabajo interensante es el publicado por Turnery col (57). Los valroes que encontraron son
inferiores a los publicados por los estudios anteriores, tanto para la FD pasiva en sedestacién
(45,29+142) como para la FD en dinamica (29,22+6,92). Sin embargo en su estudio también
analizaron el ranog de FD de la 12 AMTF en sujetos que presentaban diabetes mellitus con
diferentes grados de complicaciones (afectacion neurolégica e histora de ulceras plantares)
Encontraron que el rango de FD de la 12 AMTF estaba disminuido en los sujetos con diabetes
mellitus, sobre todo en aquellos pacientes con neuropatia e historia de ulceraciéon que
mostraron rangos de FD pasiva en sedestacion de 27,39+7,32 (p=0,015 cuando se compard con
el valor obtenido con los sujetos sin diabetes) y en dindmica de 22,39+8,02 (p=0,005 cuando se
compard con el valor obtenido con los sujetos sin diabetes). El rango de FD en dinamica que
mostraron los pacientes diabéticos sin neuropatia (26,324+6,92) y con neuropatia pero sin historia
de ulceracion (27,32+7,39) fue muy préximo al mostrado por los sujetos sanos, lo que pone de
manifiesto la importancia del rango de FD de la 12 AMTF en el desarrollo de lesiones ulcerosas

en la poblaciéon diabética neuropatica.

2.1.2.3.Rango de FD de la 12 AMTF valorado mediante uso de sistemas de captura del
movimiento 3D utilizando modelos multisegmento de pie.

En estos csos el analisis del movimiento se realiza mediante la utilizacién de sistemas dpticos de
captura tridimensional del movimiento que se basan en la colocacion de marcadores
reflectantes en diferentes localizaciones anatdmicas. Estos marcadores permiten dividir el pie
en segmentos (se asume que cada uno de estos segmentos tiene un comportamiento de cuerpo
rigido) y establecer un sistema de coordenadas que permite la localizacién espacial de estos
segmentos en los tres planos de movimiento. Mediante el uso de cdmaras de luz infrarroja que
recogen la reflexién de esta en los marcadores se registra la trayectoria de los marcadores
durante el ciclo de la marcha lo que permite obtener los datos cinematicos de cada segmento
definido. Para definir las fases del ciclo de la marcha se usan plataformas de fuerza que, ademas,
permiten la obtencién posterior de dados cinéticos de los segmentos del pie que se hayan
definido con los marcadores. Clasicamente se han utilizado marcadores que se colocaban
adheridos a la piel de los sujetos estudiados. Sin embargo la colocacidon de este tipo de
marcadores en el pie tiene limitaciones. Entre ellas se encuentra que en muchos casos se genera

un segmento rigido que incluye varios huesos, sobre todo de mediopie. Otra limitacion es que
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el movimiento de la piel puede no reflejar exactamente todo el rango de movimiento del
segmento 6seo analizado. Para intentar corregir estas limitaciones se ha utilizado modelos in
vitro (pies de cadaveres frescos incorporados a simuladores de marcha) a los que se les ha
colocado el marcador reflectante a través de una aguja insertada directamente sobre la
estructura dsea. Sin embargo estos modelos también tienen problemas derivados de la
incapacidad de reproducir la accion de la musculatura intrinseca del pie, la dificultad de
reproducir con exactitud las fuerzas de reaccién del suelo o conseguir con precisién la velocidad
de la marcha. Asumiendo estas limitaciones este tipo de sistemas de analisis del movimiento
aportan informacién mucho mads aproximada a la realidad porque no solo aporta informacion
del movimiento de un segmento éseo en los tres planos de movimiento, sino de un nimero
elevado de estructuras éseas, lo que permite una aproximacion mas global (no tan especifica
como los sistemas de andlisis de movimiento electromagnéticos) del comportamiento
cinematico del pie. Ademas, aportan datos sobre el comportamiento cinético que antes no se

recogian.

La utilizacion de este tipo de sistemas de analisis del movimiento ha mostrado una alta
disparidad en los valores maximos de movimiento de la 12 AMTF, sobre todo en el plano sagital.
Posiblemente esto se deba a las caracteristicas de la poblacién utilizada para el estudio, la
velocidad de la marcha de los sujetos y al protocolo de colocacién de los marcadores. Lo que
parecen mostrar los estudios en general es que durante la fase de contacto de talén la 12 AMTF
se encuentra en una ligera posicién de FD y una vez que el sujeto contacta con el suelo se realiza
un movimiento de FP que lleva a la articulacién hasta una posicion de neutralidad. Es durante el
tercer rocker cuando se produce el movimiento de FD de la misma. Acompafando al
movimiento en el plano sagital se ha observado que la articulacidn esta colocada en el plano
transverso en una posicidon de abducidn que modifica sobre todo durante la fase propulsiva en
la que se realiza un movimiento de adducién de la misma. Por su parte los movimientos en el
plano frontal, aunque son los menos importantes, también siguen un patrén parecido al plano
transverso. Durante la primera mitad de la fase de apoyo unipodal se mantiene en una posicién
de discreta eversion y serd durante la fase propulsiva cuando se produce un movimiento de

inversion de la articulacion.

Uno de los primeros trabajos realizados en este sentido es el publicado por Leardini y col (58).
Definieron 5 segmentos en el pie (pierna, calcaneo, mediopie, primer metatarsiano y hallux). Los
resultados del estudio muestran que la 12 AMTF en la fase de apoyo de taldn se encuentra en
discreta posiciéon de FD (12,22) y que durante la fase de apoyo completo realiza un movimiento

de FP hasta colocarse la articulacion en una posicidon e 1,22 de FD. Finalmente en la fase
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propulsiva vuelve a producirse un movimiento de FD de la articulacién que la lleva a un pico
maximo de FD de 26,82. Este movimiento de FD de la articulacion durante la fase propulsiva se
asocia a un movimiento de adducién que tiene un pico maximo de 14,72. Estos registros
cinematicos de la 12 AMTF en el plano sagital han sido corroborados posteriormente por otros
trabajos como los desarrollados por Kim y col (59) quienes utilizando también un modelo
multisegmento del pie encontraron que la 12 AMTF se encontraba en discreta FD (13,29+4,09)
durante la fase de apoyo del taldn (primer rocker) seguido de un movimiento de FP de la
articulacién hasta colocarse en una posicién de neutralidad durante la fase de apoyo completo
(segundo rocker) y de un movimiento de FD durante la fase propulsiva (tercer rocker) hasta
llegar a un rango maximo de FD de 37,32+3,29. Los analisis cinematicos con pies de cadaver
montados en simuladores de la marcha han mostrado valores de FD de la 12 AMTF algo
superiores a los analisis cinematicos realizados con modelos in vivo. Whittaker y col (60)
encontraron que la 12 AMTF se encontraba en posicidn de FD al contacto de talon y desde este
momento realiza un movimiento de FP que la lleva a posicionarse en torno a 02 durante toda la
fase del segundo rocker para comenzar a realizar un movimiento de FD durante el tercer rocker
de la marcha hasta llegar a un rango maximo de FD de la 12 AMTF de 61,99+7,02. Ademas
encontraron que en el plano transverso la 12 AMTF se encontraba en una posicién de abducion
proxima a los 202 durante la fase de apoyo de talén que se mantiene constante durante el
segundo rocker del ciclo de la marcha. Es durante el tercer rocker de la marcha cuando se
produce un movimiento en adducién de 18,42. De igual forma observaron que en el plano frontal
se producia el menor movimiento de la 12 AMTF. Durante el apoyo de talén se encuentra
ligeramente evertida y se mantiene en esta posicion durante todo el segundo rocker de la

marcha para realizar un movimiento de inversién durante el tercer rocker de 13,22

La mayoria de los trabajos que se han publicado en la literatura modelan la secuencia de
movimientos de la 12 AMTF a partir de matrices de rotacidon que permiten calcular primero el
angulo de Cardan del plano sagital, luego de plano transverso y luego del plano frontal. Los
trabajos de Glasoe y col (61) encontraron diferencias en el rango de movilidad de la 12 AMTF
segun el plano que se tome de referencia para modelar la secuencia de movimientos de la 12
AMTF. Asi cuando se utiliza como plano de referencia el transverso (se obtiene primero el
movimiento en el plano transverso, luego en el sagital y finalmente en el frontal), se observa
una reduccidon de 5,12 de movimiento en el plano sagital y un incremento de 12,592 de
movimiento en el plano transverso que cuando se utiliza como plano de referencia el plano
sagital (se obtiene primero el movimiento en el plano sagital, luego en el transverso y finalmente

en el frontal). Estas diferencias las obtuvieron tanto en sujetos con hallux valgus como en sujetos
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sin patologia de la 12 AMTF. Estos resultados indican que deberia revisarse el protocolo de
estudio cinematico de la 12 AMTF. Quiza sea mejor analizar la cinematica de la 12 AMTF
mediante matrices de rotacidn que permitan calcular primero el dngulo de Cardan del plano

transverso, luego el del plano sagital y finalmente el del plano frontal.

La presencia de patologia de la 12 AMTF se ha correlacionado con alteraciones cinematicas que
afectan sobre todo a los planos sagital y transversal. Kuni y col. (62) estudiaron la cinematica
del pie en sujetos con diagndstico de hallux rigidus (grados | y 1) y en sujetos sin patologia de la
12 AMTF. Encontraron que los sujetos que no presentaban patologia de la 12 AMTF mostraban
un rango de movilidad de la 12 AMTF de 49,3246,42 caminando en terreno llano con un pico de
maxima FD de la 12 AMTF de 38,22+5,892. El rango de movilidad era menor cuando el sujeto subia
o bajaba escaleras que caminando por terreno liso (33,62+7,02 subiendo escaleras y 39,52+8,3¢
bajandolas). En todas las actividades analizadas los sujetos con hallux rigidus mostraron una
reduccion del rango de movilidad de la 123 AMTF (37,4248,32 caminando en linea, 27,72+7,82 al
subir escaleras y 31,3244,09 al bajarlas) y del pico de maxima FD de la articulacidon cuando el
sujeto caminaba en linea (29,6946,09). En los sujetos sin patologia de la 12 AMTF la movilidad en
el plano transverso muestra valores de abducion bajos (6,42+1,82) que no se modifican
significativamente al subir y bajar escaleras (6,32+2,42 y 7,42+2,72 respectivamente). Sin
embargo en los sujetos con hallux rigidus se observa una clara disminucién de la abducién de la
12 AMTF cuando se camina en linea (3,92+1,49) pero estos valores aumentan de forma llamativa,
sobre todo al subir escaleras que muestra valores superiores a los sujetos sin patologia
(8,22+4,82). Por su parte Dubbeldam y col (63) han encontrado también una relacién inversa de
moderada a fuerte entre la cinematica de la 12 AMTF y la existencia de patologia (sinovitis y
erosiones) tanto en la 12 AMTF como en las regiones de retropie y de mediopie. En una muestra
de 25 sujetos con diferentes grados de afectacién de artritis reumtoidea encontraron que el pico
de maxima FD de la 12 MTF fue de 34,12410,29. Este rango de FD presentaba una correlacién
inversa de moderada a fuerte con la existencia de sinovitis de la articulacién (95% Cl r=-0,82; -
0,30) y con la presencia de erosiones de la articulacidon (95% Cl r=-0,86; -0,40). De igual forma,
el rango de FD de la 12 AMTF en dindmica mostro una correlacion inversa moderada con la
existencia de erosiones en la regién de mediopie (95% Cl r=-0,77; -0,17) y de retropie (95% ClI
r=-0,69; -0,00).

Buell y col (43) fueron los primeros en sefialar que la velocidad de la marcha podria ser un factor
que influyera en el rango de FD del a 12 AMTF durante la deambulacién, de forma que cuando
los sujetos caminan a una velocidad baja también es menor el rango de FD de la 12 AMTF que

se necesita para una correcta fase propulsiva. La utilizacion de sistemas de analisis del
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movimiento 3D ha permitido demostrar la influencia que tiene la velocidad de la marcha sobre
los parametros temporo-espaciales de la misma y sobre las caracteristicas cinematicas del pie.
Caravaggi y col (64) valoraron el efecto que tiene el incremento de la velocidad de marcha en la
funcidn de las articulaciones metatarsofalangicas asi como en la deformidad del arco interno y
la tensidn que soporta la fascia plantar durante la fase de apoyo unipodal del ciclo de la marcha.
Utilizando un sistema de captura del movimiento de 6 cdmaras que recogian la trayectoria de
los marcadores colocados sobre la piel registraron la fase de apoyo unipodal del pie izquierdo
de 10 sujetos caminando a tres velocidades diferentes. Una velocidad de marcha lenta
(1,07£0,10 m/s), una velocidad de marcha media (1,42+0,15 m/s) y una velocidad de marcha
rapida (1,98+0,11 m/s?). Encontraron que el incremetno de velocidad en la marcha estaba
asociado con una posicién e mayor FD de las articulaciones MTF durante el momento del
contacto del talén. A partir de aqui se producia un movimiento de FP que llevaba a estas
articulaciones hasta una posicion préxima a los 02 y a partir del momento en que se inicia el
despegue de taldn (este se inicia al 50% de la fase de apoyo unipodal en marcha rapiday el 61%
en marcha lenta; p<0,0001) comienzan a realizar un movimiento de FD que las lleva a la maxima
posiciéon de FD un poco antes del despegue de los dedos. Esta posicion de maxima FD de la 12
AMTF era mayor cuando se caminaba rapido que cuando caminaba lento (64,02+4,02 frente
52,0245,09; p<0,0001). Por su parte la deformidad que sufre el arco interno en la fase de apoyo
unipodal es mayor cuando se camina rapido que cuando se camina lento durante el periodo
inicial (0-30% de la fase de apoyo unipodal). De igual forma, la elevacion del talén que se produce
a partir del 50% de esta fase de la marcha es mayor cuando los sujetos caminan rapido que
cuando caminan lento (5,72+3,49 frente 4,62+4,092; p=0,019). Sin embargo estos cambios no se
relacionan con la cantidad de tensién que soporta la fascia plantar en esta momento de la fase
de apoyo unipodal, ya que se observd que, con independencia de la velocidad de marcha, la
tensién de la fascia durante la fase propulsiva es de 1,5 veces el peso corporal. Los trabajos de
Dubbeldam y col. (65) analizan la influencia que tiene reducir la velocidad de marcha en la
cinematica de las articulaciones del pie y tobillo. Utilizando también un sistema de captura del
movimiento de 6 cdmaras que recogian la trayectoria de los marcadores colocados sobre la piel
registraron la fase de apoyo unipodal del pie izquierdo de 15 sujetos jévenes y sanos mientras
caminaban con un patrén de marcha confortable (1,28+0,13 m/s) y con un patrén de marcha
mas lento que consistié en reducir la velocidad de su patrén de marcha confortable en un 25%
(0,9740,11 m/s) y en un 50% (0,97+0,08 m/s). Encontraron que a medida que la velocidad de la
marcha se disminuia se reducia la longitud del paso (p<0,0001), se incrementaba el tiempo de
cada paso (p<0,0001) y se incrementaba la duracion de la fase de doble apoyo del ciclo de la

marcha (p<0,0001). Asi mismo, el despegue digital se produce en un porcentaje del ciclo de la
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marcha mas avanzado (p<0,0001). Por su parte los analisis cinematicos de pierna, retropie,
mediopie, antepie y hallux mostraron que la reduccién de la velocidad de la marcha produce
una disminuciéon del pico de maxima FD de la 12 AMTF (51,112+5,082 en patrén confortable
frente a 47,34946,282 y 42,07245,702 cuando se reduce la velocidad de marcha un 25% y 50%
respectivamente; p<0,0001). Estos cambios cinematicos de la 12 AMTF se asociaron también a
otros cambios en el plano sagital como un mayor aplanamiento del arco longitudinal interno
(p=0,01) y una disminucién del rango de FP de la articulacion del tobillo (p<0,0001). Ademds en
el plano transverso se observé una disminucién del rango de movilidad del hallux y una menor
posicion de abducién del hallux (7,842+3,122 en patrén confortable frente a 6,962+2,842 y
5,59942,432 cuando se reduce la velocidad de marcha un 25% y 50% respectivamente;
p<0,0001). Estos cambios se asociaron a una menor posicion de rotacidn externa de la pierna en
la fase propulsiva (p<0,0001) y a un incremento de la pronacién de retropié durante la fase del

segundo rocker de la marcha (p<0,0001).

Los resultados que muestran los diferentes estudios sugieren que los datos cinematicos de la 12
AMTF pueden ser algo diferentes debido a la velocidad de marcha que tengan los sujetos
estudiados. Esta velocidad puede estar condicionada por la edad de la muestra estudiada, ya
gue el incremento de la edad constituye un factor que disminuye la velocidad de la marcha, asi
como por la presencia de patologias como diabetes mellitus, artrosis de tobillo, artritis
reumatoidea o historia de accidentes cerebrovasculares. Asi miso, los resultados muestran que
cuando disminuye la velocidad de la marcha se produce una disminucién del pico de FD de la 12
AMTF y un retraso de la fase de despegue digital que se acompafia con una mayor pronacion de
mediopie, un mayor hundimiento del arco interno y una menor rotacién externa de la pierna,
datos todos ellos que podrian ser compatibles con un retraso de la instauracién del mecanismo
de windlass, lo que puede incrementar las fuerzas tensiles que soportan las estructuras mediales

del pie predisponiendo a estos sujetos a sufrir lesiones por fatiga de las mismas.

De forma inversa, también se ha encontrado que la presencia de patologia en la 12 AMTF
produce una disminucion de la velocidad de marcha al realizar actividades cotidianas de la vida
diaria. Kuni y col. (62) encontraron que los sujetos con hallux rigidus (grado | y Il) presentaban
una velocidad de marcha inferior que los sujetos sin patologia en la 12 AMTF cuando caminaban
por terreno liso (1,18 m/sg en sujetos con hallux rigidus vs 1,38 m/sg en sujetos sin patologia;
p=0,034). Sin embargo la presencia de un hallux rigidus no parece que altere la velocidad en
otras actividades de la vida diaria como son subir o bajar escaleras. Otros trabajos han

encontrado una fuerte relacidn entre la presencia de una disminucidn del rango de FD de la 12
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AMTF vy la alteracién de parametros temporo-espaciales de la marcha como la velocidad de la

marcha (r?=0,75) o la longitud de paso (r?=0,67) que se encuentran disminuidas (66).

2.1.2.4.Relacidén entre las mediciones del rango de FD de la 12 AMTF realizadas en estatica y

las realizadas en dinamica.

Clinicamente se ha utilizado con frecuencia el rango de movilidad de la 12 AMTF en estatica
como valor predictor del comportamiento de esta articulacidon en dindmica. Sin embargo los
estudios encaminados a valorar la relacién que hay entre los valores de FD de la 12 AMTF
obtenidos en estatica y los obtenidos en dinamica son variables y dependientes del tipo de

metodologia utilizada para realizar las valoraciones dinamicas.

Asi cuando las valoraciones dindmicas se han realizado mediante sistemas de videocaptura se
ha encontrado grandes diferencias entre las mediciones realizadas en estatica y las obtenidas
en dindmica. El trabajo de Hopson y col (44) muestra que las mediciones realizadas en estatica
(dos mediciones realizadas en descarga y dos mediciones realizadas en carga simulando
situaciones dinamicas) presentaban valores al menos un 24% superiores (rango entre
85,09+10,79y 109,6°+11,19) a los valores que encontraron en dinamica (64,59+8,52), existiendo
diferencias significativas entre todas las mediciones realizadas en estatica y las realizadas en
dinamica. Estos datos les llevo a sefialar que ninguna de las cuatro mediciones realizadas en
estdtica permite al clinico poder predecir si el paciente puede tener un rango de FD de la 12
AMTF en dinamica suficiente como para poder realizar de manera normal la fase propulsiva de

la marcha.

Cuando se han utilizado sistemas &pticos de captura tridimensional del movimiento se han
obtenido correlaciones moderadas entre las mediciones de FD realizadas en descarga (toman
como referencia el angulo que forman las bisectrices mediales de hallux y primer metatarsiano)
y las obtenidas en dindmica. Estas correlaciones variaron segun fuera el pie derecho (r= 0,36 pie
derecho) o izquierdo (r= 0,45 pie izquierdo). Encontraron que aquellos sujetos con rango de FD
inferior a 702 en las mediciones realizadas en descarga presentaban también menor rango de
FD en dinamica que los sujetos con rango de FD en descarga superior a 702 (p=0,008). Ademas,
la presencia de una restriccidn en el rango de FD en descarga (valor inferior a 702 medido con
sujeto en posicion de decubito y tomando como referencia las bisectrices de hallux y primer
metatarsiano) no se asocid con la presencia de una restriccidon de la movilidad en FD durante la
dindmica (valor inferior a 559). El 68% de los pies izquierdos y el 50% de los pies derechos

estudiados presentaban criterios clinicos de reduccién del rango de FD de la 12 AMTF en
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sedestacidon y no presentaban una limitacidn de la FD de la 12 AMTF en dindmica. Otras variables
cinematicas, como la instauracién precoz del pico de maxima FD de la 12 AMTF, pueden ser un
indicador de buena funcién de esta articulacion mas fiable que las valoraciones del rango
maximo de FD tanto si se realizan en sedestacién (p=0,003) como si se realizan en dinamica

(p=0,008) (67).

Las mediciones dinamicas del rango de FD de la 12 AMTF realizadas mediante sistemas
electromagnéticos son las que han mostrado mejores correlaciones con el rango de FD medido
en situaciones estaticas. Turner y col (57) encontraron correlaciones moderadas tanto si los
sujetos no presentaban diabetes mellitus (r=0,61; p=0,01) como si presentaban diabetes pero
sin neuropatia (r=0,49; p=0,01) o presentaban ya neuropatia e historia de ulceracidon en el pie
(r=0,57; p=0,01). Estos resultados son similares a los obtenidos por Nawozcensky y col (55) sobre
una muestra de 33 sujetos sin patologia del pie. Encontraron una correlacién moderada entre la
medicion de FD realizada en descarga y la medicion realizada en dinamica (r=0,67; p<0,0001).
Sin embargo, esta medicion clinica no era la que mayor correlacién mostraba con los valores de
FD que presentan los sujetos en dindmica. El rango de FD activo en bipedestacion y el rango de
FD que muestra el sujeto al ponerse de puntillas en apoyo bipodal fueron las valoraciones
clinicas del rango de FD de la 12 AMTF que mostraron las correlaciones mas fuertes (r= 0,80;
p<0,0001 r=0,87; p<0,0001 respectivamente). Los autores sefialan que la medicion activa del
rango de FD de la 12 AMTF en carga podria ser un buen indicador del rango de FD que presentard
el sujeto en dinamica ya que ademas de tener una alta correlacién, los valores medio obtenidos

(44,09%2,59) son los mas similares a los encontrados en dinamica (42,02+2,39).

Otra de las pruebas clinicas que con frecuencia se utilizan para inferir el comportamiento que
tiene la 12 AMTF durante la dindmica es el test de Jack. Sin embargo, los valores de FD medidos
al realizar este test (FD pasiva de la articulacion realizada en carga) no son buenos predictores
del rango de FD que tienen luego los sujetos en dindmica, como han mostrado varios trabajos.
El Unico trabajo que sale de esta linea es el realizado por Nawozcensky y col (55) quienes si
encontraron una correlacion moderada entre los valores del rango de FD pasiva de la 12 AMTF
medido en bipedestacion y el que presenta esta articulacién en dindmica (r=0,61; p<0,0001). Sin
embargo otros trabajos que también se han realizado con metodologia similar han arrojado
datos que cuestionan la utilidad de la FD pasiva en bipedestacion como predictor del
comportamiento dinamico que tiene esta articulacién. Cuando se comparan los valores de FD
qgue presentaban en dindmica sujetos con un rango de FD pasivo inferior a 402 en carga
(compatible con hallux limitus) con los valores de FD en dindmica que presentaban sujetos con

un rango de FD pasivo superior a 402 en carga no se encuentran diferencias significativas entre
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ambos grupos. Aunque la diferencia entre ambos grupos en el rango de FD pasivo en carga fue
de unos 20,02, los valores de la FD que se encontraron en dinamica fueron muy similares
(36,4949,12 en el grupo con bajo rango pasivo de FD en carga y 36,992+6,12 en el grupo control;
p=0,902) y no se encontrd una correlacién entre ambas mediciones (r=0,186; p=0,325) (56,68).
Los trabajos utilizando sujetos con patologia del pie también arrojan resultados muy similares.
Gatt y col (69) encontraron en una muestra de 30 sujetos con pies pronados o muy pronados
(clasificados utilizando el foot posture index) que el rango de FD pasiva en bipedestacion era
inferior a los 122 en todos los casos mientras que los valores obtenidos en dindmica oscilaban
entre los 302-702 (no ofrecen los autores los valores medios obtenidos y los datos que se aportan
se han sacado de la grafica que presentan en su trabajo) (p=0,865) por lo que consideraron que
esta maniobra es un pobre indicador del comportamiento dindmico de la 12 AMTF. No obstante
la metodologia usada en el trabajo podria justificar parte de los resultados encontrados ya que
valoraron el rango de FD de la 12 AMTF con mediciones goniométricas realizadas con la técnica
descrita por Roukis y col (49) y las mediciones dinamicas las realizaron con un sistema de
videocaptura donde miden el dngulo que forma la bisectriz de hallux y primer metatarsiano.
Mientras que para las mediciones en estatica no se contempla el dngulo de inclinacién del
primer metatarsiano para las dinamicas si lo hacen y esta situacién incrementa el valor de FD

obtenido.

2.1.3. Factores que influyen en el rango de FD de la 12 AMTF.

2.1.3.1. Fascia plantar.

Harton y col (70) estudiaron el efecto que tiene la seccidn fascia plantar sobre el rango de FD de
la 12 AMTF, dado que las expansiones distales de la fascia plantar tienen inserciéon en la base de
la falange proximal del hallux. Incluyeron en el estudio a 18 pacientes sin lesién de la 12 AMTF y
sin alteraciones de su rango de movilidad. A todos se les realizaron mediciones del rango de FD
de la 12 AMTF en descarga antes y después de realizarles una fasciotomia en su insercion
calcanea. Las mediciones del rango de FD se realizaron en descarga con un goniometro que tenia
colocado el fulcro en el centro de la articulacién, uno de sus brazos paralelo a la bisectriz del
primer metatarsiano y el otro brazo paralelo a la bisectriz del hallux. Los resultados mostraron
que la seccidn de la fascia plantar produce un incremento de unos 9,82 en el rango de FD de la
12 AMTF en descarga (69,92 antes de fasciotomia frente a 79,72 después; p<0,001). El rango de
FP de la articulacion en descarga apenas sufrio 0,22 de modificacion (14,52 antes de fasciotomia

frente a 14,72 después). Resultados similares encontraron Chen y col (71) en sus trabajos
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realizados sobre cadaveres frescos. Les colocaron agujas K en la falange proximal y en la cabeza
del primer metatarsiano y aplicando una fuerza constante de 10 N midieron el rango de FD de
la 12 AMTF con la fascia intacta y tras la seccidon de la banda central de la fascia plantar
correspondiente a la 12 AMTF. Los resultados ponen de manifiesto datos muy similares a los
descritos por Harton y col (70), aunque el nivel de seccidn de la fascia plantar, la posicion del pie
(en posicion de apoyo completo en este estudio) y las caracteristicas de los sujetos de estudio
eran diferentes. La fasciotomia selectiva de la banda central para la 12 AMTF produjo un
incremento en el rango de FD de la 12 AMTF de 10,169+2,109 (75,6792+4,929 sin seccionar la
fascia plantar y 85,84915,402 tras seccion de la fascia plantar). Una vez que se produjo la seccién
de la banda fascial para la 12 AMTF los autores si observaron que al colocar la 12 AMTF en
posicion de FD a 459, el desplazamiento vertical de las estructuras dseas que conforman la
columna medial solo era discretamente menor que con la fascia intacta para el escafoides (-
3,2940,53 mm intacto vs -3,21+0,57 mm tras seccion fascial; p=0,19) y la base del primer
metatarsiano (-1,62+0,22 mm intacto vs -1,57+0,16 mm tras seccion fascial; p=0,21). El primer
cuneiforme fue el Unico que mostrd una disminucidn del desplazamiento vertical significativo
tras la seccidn fascial (-2,49+0,48 mm intacto vs -2.24+0,37 mm tras seccion fascial; p=0,03).
Estos datos indican que la seccién selectiva de esta banca de la fascia plantar no produce
alteraciones significativas del mecanismo de windlass. De igual forma encontraron que el
mecanismo de windlass inverso no se altera significativamente cuando se hace esta seccion
selectiva de la fascia plantar ya que los resultados que encontraron al aplicar una fuerza axial de
600 N con el pie en apoyo completo muestran discretos cambios en la posicidon de los huesos
qgue constituyen el arco interno compatibles con mayor aplanamiento pero sin significancia
estadistica. Tampoco observaron cambios significativos en la magnitud de las presiones
plantares que soportaban tanto la falange proximal del hallux como las diferentes cabezas
metatarsales. Estos resultados llevaron a los autores a sefialar que la seccidon selectiva de la
banda fascial para la 12 AMTF podria ser una técnica utilizada para ganar rango de FD de la
articulacién sin que se comprometa la estabilidad del arco interno, la instauracién del
mecanismo de windlass a la magnitud de presiones plantares que se localizan en antepie, como
si sucede cuando se realizan secciones mas amplias de la fascia plantar en su insercidn calcanea.
No obstante deberian ser corroborados los resultados con trabajos en dinamica para ver los

efectos que tiene sobre la 12 AMTF, el arco interno y el mecanismo de windlass.

La fascia plantar también parece que juega un papel importante en la magnitud de las fuerzas
que soporta el cartilago articular de la 12 AMTF durante el movimiento de FD. Flavin y col (72)

encontraron que el incremento de tensidon que soporta la fascia plantar esta relacionado con
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incrementos del pico maximo de fuerza que soporta la 12 AMTF. Sin embargo el incremento de
la tensidn que soporta la musculatura flexora (flexor corto del hallux y flexor largo del hallux) no
se relaciona con cambios significativos en estos picos maximos de fuerza. Elaboraron un modelo
de elementos finitos 3D de la 12 AMTF que simulaba la posicién de bipedestacién de un varén
joven y sin patologia en el pie al que le realizaban de forma pasiva una FD de la 12 AMTF hasta
su rango maximo. En condiciones de normalidad el pico maximo de fuerza que registraron en la
region dorsal de la cabeza del primer metatarsinao fue de 3,6 MPa. Cuando simularon
incrementos en la tension del flexor corto del hallux (de igual forma sucedia en el flexor largo)
del 30%, 40% y del 100% el pico mdximo de fuerza que soporta la cabeza del primer
metatarsiano se elevd discretamente hasta los 4,32-4,39 MPa (p=0,648). Sin embargo cuando
se incrementé la tension de la banda medial de la fascia plantar en un 30%, se observé que las
fuerzas intraarticulares que se generan en la regidn dorsal de la cabeza del primer metatarsiano
se incrementan en algo mds del doble (7,3 MPa; p=0,0015). Los autores no relacionan sus
resultados con aspectos morfolégicos o funcionales del pie. Sin embargo parecen indicar que
aquellos pies cuya fascia plantar soporte mayor grado de tensidn son los que tendran picos mas
altos de fuerza compresiva en la 12 AMTF. Estos pies son aquellos que presentan un grado bajo
de rigidez al movimiento de FD en las articulaciones de la columna interna ya que seran los pies
donde la accién de las fuerzas de reaccion del suelo generaran mayor grado de movilidad en FD
de estas estructuras éseas y, por tanto, produciran mayor incremento en la tensién que soporta
la fascia plantar. Esta situacion estaria relacionada con pies de morfotipo plano y con pronacion
de retropie. Por el contrario en aquellos pies con alta rigidez al movimiento de FD en las
articulaciones de la columna interna, la accion de las fuerzas de reaccidn del suelo tenderian a
generan muy poco movimiento en FD y, por tanto, muy poco incremento de la tensién de la
fascia plantar. Esta situacién, relacionada con pies de arco normal o pies con arco elevado (pies
cavos), llevaria a cambios leves o moderados del pico de presién maxima que soporta la cabeza
del primer metatarsiano cuando se realiza el movimiento de FD de la 12 AMTF. Estos datos que
se podian presuponer a partir de los resultados del trabajo de Flavin y col (72) fueron
confirmados por el trabajo publicado por Mootanah y col (73) quienes utilizando también un
modelo de elementos finitos 3D que crearon de la 12 AMTF encontraron que la inclinacidn del
primer metatarsiano jugaba un papel importante en la magnitud de las fuerzas que soporta la
12 AMTF durante la fase de apoyo completo del ciclo de la marcha. Asi, encontraron que cuando
el primer metatarsiano estaba angulado a 20,22 (simulaba pie normoalineado) el pico de presion
maxima se localizaba en la region dorso-lateral de la cabeza del primer metatarsiano y alcanzaba
un valor de 0,61 MPa. Cuando la angulacién se incrementaba a 30,72 (simulaba un pie cavo), el

pico maximo de presion se localizaba en una regién plantar lateral y alcanzaba un valor de 0,97
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MPa. Finalmente, cuando la angulacién disminuia a 10,12 (simulaba un pie plano), el pico
maximo de presion se localizaba en una region dorsal lateral y alcanzaba un valor de 1,10 MPa.
De igual forma, encontraron que a medida que se incrementaba la rigidez de la fascia plantar, el
pico maximo de fuerza que soportaba la cabeza del primer metatarsiano iba disminuyendo
(Cuando la rigidez de la fascia plantar era de 250 N/mm, el pico de presién que soportaba la
cabeza metatarsal llegaba casi a 5,00 MPa, mientras que cuando la rigidez aumentaba a 1.500
N/mm la fuerza descendia hasta algo menos de 3,60 MPay cuando la rigidez de la fascia llegaba

a 4.500 N/mm la fuerza oscilaba en torno a los 3,30 MPa).

Los resultados de estos trabajos otorgan un papel importante a la fascia plantar como
modulador de la magnitud de fuerzas que soporta la 12 AMTF durante su movimiento de FD. De
forma que cuanto menor sea la rigidez de la fascia plantar, cuanto menor sea el angulo de
inclinacién del primer metatarsiano y cuanto mayor sea la tensiéon que soporta la fascia plantar,
mayor sera la fuerza compresiva que soporta la 12 AMTF. Estas caracteristicas las presentan los
pies con arco aplanado que tienen bajo grado de inclinacién del primer metatarsiano y elevada
tensién de la fascia plantar, ya que el bajo grado de rigidez de la fascia plantar favorece un
mayor desplazamiento en FD de las articulaciones de la columna interna ante la accién de las
fuerzas de reaccion del suelo. Dado que el incremento de fuerzas que soporta la 12 AMTF se ha
relacionado con el desarrollo de patologia degenerativa de la 12 AMTF, podria decirse, a la luz
de estos trabajos, que este tipo de pies serian los que tienen mayor predisposicién mecdnica

para el desarrollo artrosis de la 12 AMTF.

2.1.3.2. Navicular drop.

Durante la valoracion clinica del pie con frecuencia se utiliza la prueba del navicular drop como
un método para valorar la pronacion del tarso posterior cuando el sujeto se encuentra en una
situacion de bipedestacién. Los trabajos de Paton (74) muestran que el grado de FD pasiva que
realiza la 12 AMTF en bipedestacion (haciendo el test de Jack) se encuentra relacionado la
posicion de pronacion que tenga el tarso posterior en bipedestacion. En su estudio realizo las
mediciones del rango de FD de la 12 AMTF siguiendo la descripcion realizada por Roukis (49) y
aplicé una fuerza constante de 16 N a una distancia de 11 mm para hacer el movimiento de FD
de la articulacién (momento de fuerza aplicado fue de 17,6 N.cm). En estas circunstancias el
valor medio de FD de la 12 AMTF que obtuvo en su muestra fue de 22,782 (rango de 82 - 369). El
valor medio de navicular drop fue de 5,48 mm (rango de 1,68 mm — 11,50 mm). Hubo una

correlacién inversa moderada entre el valor del navicular drop y el rango de la 12 AMTF medido
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en bipedestacion (r=-0,474; p=0,02). El analisis de regresidon simple mostré que algo mas del
30% de las variaciones del rango de FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion pueden explicarse

por el valor que presente el paciente en el navicular drop (r?= 0,332; r? ajustada= 0,332; p=0,04).

Sin embargo, los trabajos realizados en dinamica para analizar la relacién que puede existir entre
la presencia de un valor elevado de navicular drop y una disminucién del rango de FD de la 12
AMTF (o viceversa) no confirman los resultados del estudio de Paton (74). Griffin y col (75)
realizaron un estudio sobre 10 sujetos sanos a los que colocaron marcadores en insercién del
tenddn de Aquiles en calcaneo, en la tuberosidad de escafoides, en la cabeza de primer
metatarsiano y en la cabeza de falange proximal del hallux. Midieron la altura de navicular al
suelo en bipedestacién y la altura del arco interno en bipedestacién. Posteriormente hicieron
mediciones del arco interno y del navicular drop en dinamica utilizando un sistema de
videocaptura para analizar la marcha en el plano sagital. Se tomaron como referencia los
fotogramas que representaban apoyo completo del pie y la posicién de maxima FD de la 12
AMTF durante la fase propulsiva. Los resultados mostraron un rango de FD de la 12 AMTF de
33,59245,082 (rango sin embargo 23,62-43,99) y un valor medio del navicular drop de 6,49+2,52
mm (rango de 1,93 — 11,90 mm). Contrariamente a los resultados obtenidos por Paton (74), no
se encontré correlacion entre los valores de maximo rango de FD dela 12 AMTF y el valor del

navicular drop.

Un aspecto a considerar a la hora de interpretar los resultados de estos dos estudios es que
ambos trabajos solo reflejan que se hicieron con sujetos sanos pero no especifican las
caracteristicas clinicas de los pies y podria ser que estas fueran diferentes en las dos muestras.
Sin embargo la mayor diferencia entre ambos trabajos es la metodologia para la medicién del
rango de FD de la 12 AMTF. Ya se ha visto que técnicas diferentes de medicidn del rango de FD
de esta articulacion ofrecen resultados diferentes que no pueden ser comparables. Ademas el
valor obtenido de FD de la 12 AMTF cuando se contempla el angulo de inclinacién del primer
metatarsiano suele ser mayor que cuando este dato no se contempla. Mientras el trabajo de
Griffin (75) la medicién dindmica del angulo se forma utilizando la linea que une insercion
Aquiles en calcaneo y cabeza del primer metatarsiano y la bisectriz del hallux (contempla el
angulo de inclinacién del primer metatarsiano) Paton (74) mide el rango de FD mediante el
angulo que forma el hallux con el suelo (no contempla la posicidn del primer metatarsiano).
Tampoco la técnica de medicidon del navicular drop es la misma en ambos estudios. Estas
situaciones podrian explicar las diferencias obtenidas en ambos estudios. No obstante, debemos

considerar también como posibilidad que el rango de FD de la 12 AMTF se encuentre relacionado
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con el valor del navicular drop cuando la medicién de la FD se realiza de forma pasiva en carga

pero que no haya correlaciéon cuando la medicidn de la FD se realiza en dindmica.

2.1.3.3. Posicion del primer metatarsiano y movilidad de R1.

Anatdmicamente el R1 es un conjunto de estructura anatdomica de la regién medial del pie que
abarca el escafoides, cuneiforme medial y primer metatarsiano asi como las estructuras
capsulares y ligamentosas que presentas las articulaciones que forman estas estructuras dseas
(articulaciéon escafo-cuneana interna, primera articulacion cuneo-metatarsal). Asi, el
movimiento que se produce en el primer radio es la suma de los movimientos individuales que
se producen en estas articulaciones alrededor de un eje comun de movimiento que tiene una
direccién oblicua desde la regién proximal, plantar y medial de la tuberosidad del escafoides a
la regidn dorsal y lateral de la base del tercer cuneiforme. Se estima una angulacidn de 452 por
lo que el movimiento se produce en proporciones similares en los planos frontal y sagital. El
movimiento de FP se asocia a una cantidad proporcional de eversidn y el movimiento de FD se
asocia a una inversion similar. Se considera insignificante la cantidad de movimiento que

presenta en el plano transverso (76,77).

Clasicamente la movilidad del primer radio se ha valorado en la clinica mediante el test que
describieron Root y col (40). Es un método de estimacion visual del rango de movilidad del
primer radio El explorador coloca una mano en el antepie sujetando los metatarsiano menores
a la altura de sus cabezas y la otra mano la utiliza para sujetar el primer metatarsiano a la altura
de su cabeza de forma que el dedo indice de ambas manos queda a la misma altura. Partiendo
de esta posicidon se aplica una fuerza en la regién plantar de la cabeza del primer metatarsiano
para valorar el rango de movimiento en FD vy, tras volver a la posicidn de partida, se aplica una
fuerza en la regién dorsal de la cabeza metatarsal para determinar el rango de movimiento en
FP. En condiciones de normalidad debe observarse un arco de movimiento similar parala FD y
la FP de R1. Numéricamente Root (40) sefialo que el arco de movimiento total de R1 deberia ser
de 10 mm, divididos equitativamente entre los movimientos de FD y de FP. Desde su descripcion
han sido numerosos los trabajos que se han realizado pare cuantificar el rango de FD de R1 tanto
en situaciones de normalidad de la 12 AMTF como en situaciones de patologia de la misma
(presencia de hallux valgus). No obstante los estudios ofrecen valores algo diferente, sobre todo
por las diferencias en la metodologia para la realizacién de los mismos. Birke y col (78) utilizando
un dispositivo que fijaba los metatarsianos menores y aplicando una fuerza controlada en la

region plantar de la cabeza del primer metatarsiano encontraron un desplazamiento de este en
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FD de 6,4%2,4 mm. Por su parte Glasoe y col (79) en un trabajo in vitro sobre 20 pies de cadaveres
a los que se les aplicaba una fuerza de FD controlada sobre la cabeza del primer metatarsiano
encontraron que el R1 tenia un desplazamiento en FD de 4,3+1,2 mm (rango entre 1,6 y 6,6
mm). Cuando se compara el desplazamiento en FD de R1 entre sujetos con hallux valgus y sin
hallux valgus se observan diferencias significativas. Glasoe y col (80) encontraron sobre una
muestra de 14 pies con hallux valgus y 14 pies sin patologia de la 12 AMTF que los primeros
presentaban un rango de desplazamiento en FD de R1 de 5,9+1,0 mm y los segundos de 4,2+1,0
mm. Por su parte Klaue y col (81) encontraron que los sujetos con hallux valgus presentaban
mayor desplazamiento en FD de R1 (9,3 mm; 6,792) que los sujetos sin hallux valgus (5,3 mm;

3,49).

Los estudios realizados, tanto en cadena cinética abierta como en cadena cinética cerrada, para
determinar la cantidad del movimiento de FD que sucede en las articulaciones que conforma el
primer radio han puesto de manifiesto que la mayor cantidad de movimiento se produce en la
articulacién escafo-cuneana. Roling y col (82) encontraron en un estudio in vitro sobre 6
caddveres que el movimiento en el plano sagital de la columna interna era de 6,42+0,469. El
50,0% de este movimiento se producia en la articulacidon escafo-cuneana medial, el 41,0% en la
articulacion entre el cuneiforme medial y el primer metatarsianoy el 9,0% en la articulacidn talo-
navicular. Otros estudios realizados también en cadena cinética cerrada pero utilizando sujetos
vivos han mostrado mayor rango de movilidad de R1 en su conjunto (12,92+4,82 en sujetos con
hipermovilidad clinica de R1y 10,82+4,22 en sujetos normales) aunque ellos no determinaron la
cantidad de movimiento que realizaba cada articulacién (83). Los estudios realizados en cadena
cinética abierta ponen de manifiesto menores rangos de movilidad en FD. Gellman y col (84) en
un estudio realizado in vitro sobre 15 pies con artrodesis del tarso encontraron un movimiento
total de la articulacién metatarso-cuneana en el plano sagital de 11,512 (5,812 de FD y 5,702 de
FP) y en el plano frontal de 7,232 (3,22 inversidn y 3,62 eversion). Por su parte Kelso y col (85)
también en un andlisis in vitro sobre 24 cadaveres encontraron que el movimiento total del
primer radio en el plano sagital era de 12,38+3,40 mm y en el plano frontal de 8,232+4,129,
Calcularon que por cada 1 mm de movimiento en el plano sagital se produce un movimiento en
el plano frontal de 0,772+0,339. Ellos propusieron que el R1 se posiciona en FD cuando la ASA
esta pronada siempre que la articulacién mediotarsiana no sea capaz de realizar un movimiento
de FD suficiente para compensar la pronacién de la ASA. Ouzounian y Shereff (86) encontraron
en su trabajo in vitro sobre 4 caddveres un arco de movimiento de la articulacion escafo-cuneana

de 5,02+4,02 en el plano sagital y de 7,32+3,02 en el plano frontal. En la articulacién metatarso-
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cuneana el rango de movilidad fue de 3,52+1,92 en el plano sagital y de 1,52+1,12 en el plano

frontal.

Los sistemas tridimensionales de andlisis del movimiento han permitido observar que la mayor
cantidad de movimiento de las articulaciones de R1 se produce durante el tercer rocker de la
marcha. Mientras que en el primer y segundo rocker de la fase de apoyo unipodal se encuentran
en una posicidon de FD y de abducidn, es durante la fase propulsiva cuando se produce un
progresivo movimiento de FP, adducion y de eversidon. Whittaker y col. (60) realizaron analisis
cinematicos utilizando pies de cadaver montados en simuladores de la marcha. Los resultados
muestran que las articulaciones que conforman la columna interna del pie tienen una
importancia grande en el movimiento del pie en el plano sagital, de forma que la suma de
movilidad en el plano sagital de las articulaciones astragalo-escafoidea (9,62), escafo-
cuneiforme (12,22) y metatarso-cuneana (5,42) aportan un rango de movimiento superior al del
tobillo (27,22 la suma de las articulaciones de la columna interna frente a 23,22 del tobillo). Es
destacable que la articulacién escafo-cuneiforme es la que mayor movilidad mostré en el plano
sagital. Todas las articulaciones de la columna interna mostraron un movimiento de FD durante
el primer y segundo rocker de la marcha y a partir del 75% del ciclo de apoyo unipodal de la
marcha se observa un progresivo movimiento de FP. Los movimientos en el plano transverso de
las articulaciones de la columna interna mostraron también un movimiento de adducién durante
la fase propulsiva de la marcha mientras que se encontraban en una posicién de discreta
abducién durante las fases de contacto de talén y apoyo completo del pie. Finalmente los
movimientos en el plano frontal mostraron diferencias entre las diferentes articulaciones de la
columna medial. Asi la articulacién astragalo-escafoidea mostré una ligera eversién durante el
primer rocker de la marcha, posicién que se mantiene constante durante el segundo rocker para
realizar un movimiento de inversidén durante el tercer rocker (18,82). Las articulaciones escafo-
cuneana y cuneo-metatarsal se mantienen en una posicion constante durante el primer y
segundo rocker del ciclo de la marcha para realizar un movimiento de eversion durante el tercer

rocker (9,82 y 8,52 respectivamente).

La literatura podoldgica ha relacionado la posicidon del primer metatarsiano en FD con una
disminucién del rango de FD de la 1 AMTF. Roukis y col (49) demostraron con sus trabajos esta
relacidon. Encontraron que al simular incrementos de 4 mm en la posicidén de FD de R1 el rango
de FD de la 12 AMTF disminuia un 19,0%. Cuando simularon un incremento en la posicion de FD
de R1 de 8 mm la disminucién de la FD de la 12 AMTF fue de un 34,7% respecto al rango de FD
gue presentaba el paciente en posicion de bipedestacidn. Las limitaciones del trabajo son que

se hizo con una muestra reducida (n= 20 pies) y, sobre todo, que se realizd el estudio con los
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sujetos en bipedestacion. No puede extrapolarse que en dindmica una posicién de mayor FD de
R1 lleve asociados estos porcentajes de reducciéon del rango de FD de la 12 AMTF, pero parece
razonable pensar que en dinamica se mantenga la tendencia mostrada en estatica de reducirse
el rango de FD de la 12 AMTF. Los autores proponen que en dinamica este incremento de la
posiciéon de FD de R1 estaria relacionado con la presencia de patologia pronadora del pie. La
disminucién que se observa en el rango de FD de la 12 AMTF al simular una posicién mayor de
FD estaria relacionada con un desplazamiento del centro instantdneo de rotacién hacia una
posicion mas plantar y distal que incrementa las fuerzas compresivas de la articulacién y

disminuyen el movimiento de FD de la articulacién.

En la misma linea van los resultados de los trabajos in vitro realizados sobre caddveres que
demuestran una relacidon positiva entre el incremento de estabilidad del primer radio
incrementa el rango de FD de la 12 AMTF. Este incremento de estabilidad se ha simulado con la
realizacion de artrodesis metatarso-cuneanas. La artrodesis de la articulacién metatarso-
cuneana medial es una técnica utilizada en la cirugia de hallux valgus cuando existe una
inestabilidad de esta articulacion. Se ha demostrado en estudios in vitro con cadaveres frescos
gue una artrodesis metatarsocuneana mejora el efecto estabilizador que genera la contraccion
del peroneo lateral largo sobre R1. Después de realizar esta artrodesis la contraccién del
peroneo lateral largo genero mayor eversion, FP y abducion tanto del primer metatarsiano como
de la primera cufia, aunque el incremento del movimiento de FP no fue estadisticamente
significativo (87). También ha mostrado efectos positivos tanto sobre el rango de movilidad de
la 12 AMTF como sobre la localizacidn del centro instantdneo de rotacion de esta articulacion.
Pérez y col (88) utilizando 5 cadaveres frescos encontraron que tras realizar la artrodesis de la
articulaciéon metatarso-cuneana medial el rango de FD que presentaba la 12 AMTF al aplicar una
fuerza constante de 40 N era un 25% mayor (12,412+3,02 antes de la artrodesis y 15,542+4,94¢2
tras la artrodesis). Asi mismo encontraron que tras la artrodesis el centro instantdneo de
rotacion de la 12 AMTF al realizar el movimiento de FD presentaba una localizacién mas
concéntrica que antes de la artrodesis lo que sugiere que el movimiento se realiza de forma mas

suave (mayor deslizamiento entre las superficies articulares y menor interferencia).

Esta relacidén observada en los trabajos en estdtica ha sido también confirmada en los trabajos
dindmicos realizada por Phillips y col. (53) quienes analizaron mediante un sistema de
videocaptura la fase propulsiva del ciclo de la marcha en 10 voluntarios sanos. Definieron la fase
de despegue de talén como el fotograma previo a ver espacio entre taldn y suelo y la fase de
despegue de los dedos como el fotograma previo a ver espacio entre el suelo y la punta del

hallux. Colocaron marcas reflectantes en los diferentes huesos de la columna interna vy
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analizaron el movimiento rotacional que presentaban cada uno de estos huesos con el suelo y
entre ellos durante la fase propulsiva. Encontraron que el primer metatarsiano se encontraba
angulado en relacién al suelo 59,39+8,4¢2 (rango entre 46,22 y 73,52). Asi mismo encontraron
angulaciones de 62,52+11,82 para el primer cuneiforme, de 42,52+7,02 para el escafoides y de
43,89+6,19 para el calcaneo. Durante casi la primera mitad del periodo propulsivo (45% de esta
fase) se observa una rotacidn similar de estas cuatro estructuras dseas, sin embargo a partir de
este momento se observa como el primer metatarsiano realiza un movimiento de rotacién
ligeramente mas rapido que el resto de segmentos dseos, lo que es indicativo de un movimiento
de FP de la articulacién metatarso-cuneana. A partir del 64% de la fase propulsiva se observa
como el primer cuneiforme es el que comienza a realizar un movimiento de rotacién mucho mas
rapido que escafoides y calcaneo, indicativo del movimiento de FP que se esta produciendo en
este momento en la articulaciéon escafo-cuneana. Este movimiento de FP de la articulacion
escafo-cuneana se mantiene hasta el final del periodo propulsivo que muestra una posicién de
unos 202 de FP del cuneiforme en relacidn al escafoides. A partir del 80% de la fase propulsiva
se observa como el cuneiforme medial mantiene una rotacién mayor que el primer metatarsiano
lo que indica que en esta fase final se produce una ligera FD de la articulacion metatarso-
cuneiforme. El incremento del movimiento de FP del primer cuneiforme coincide con el
momento en que la 12 AMTF se encuentra colocada a 202 de FD, encontrando que por cada
grado de FD de la 12 AMTF se produce un movimiento de FP del cuneiforme medial de 0,79. Sin
embargo la relacién que se establece entre el rango de FD de la 12 AMTF y la FP de la articulacién
escafo-cuneana es moderado (r = -0,52). Esto podria indicar que hay un cierto acople entre las
articulaciones proximales y distales a esta articulacion de forma que si el movimiento de FP de
la articulacién escafo-cuneana es muy alto en las otras articulaciones se produce un leve
movimiento de FD compensatorio para mantener un movimiento de FP neto de R1. El
movimiento de FP mas grande que se observa se produce en la articulacion escafo-cuneana y
esto podria estar en linea con la accidn de peroneo lateral largo que se inserta en el cuneiforme

medial y en la base del primer metatarsiano.

2.1.3.4. Caracteristicas estructurales del pie.

Durante la primera mitad de la fase de apoyo unipodal del ciclo de la marcha se ha descrito que
el retropié realiza un movimiento de pronacién y la fascia plantar sufre un incremento de la
tensién que soporta. Este incremento de la tension fascial es necesario para prevenir el
hundimiento del arco interno y proporcionar estabilidad a la articulacion mediotarsiana.

Durante la fase propulsiva se produce un segundo pico de tensidn en la fascia plantar, de mayor
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magnitud que el primero, como consecuencia de la contracciéon del triceps sural y del
movimiento de FD de la 12 AMTF. Este incremento de la tensidn fascial se produce sobre todo
en la banda medial de la fascia plantar y se asocia a un movimiento de supinacién de la ASA
(34). Tanto la supinacion de la ASA como la tensidn fascial se han descrito como necesarios para
poder realizar correctamente la fase propulsiva de la marcha. Aquinoy Payne (89) han sefialado
gue un incremento de la pronacion del retropie puede alterar la capacidad del pie para instaurar
el mecanismo de windlasss y, en consecuencia, dificultar tanto la FD de la 12 AMTF como la
supinacién del retropie durante la fase propulsiva. Kappel-Bargas y col (90) en un estudio clinico
encontraron que los sujetos que establecian el mecanismo de windlass de forma tardia
presentaban mayor rango de pronacion del retropie durante el periodo de apoyo completo de
la marchay, ademads, se producia menor elevacion del arco longitudinal interno asociado a la FD
de la 12 AMTF que en los sujetos que presentaban una instauracion inmediata del mecanismo
de windlass. Los trabajos de Nakamura y Kakurai (91) también identifican que los sujetos que
tardan mds tiempo en alcanzar el pico de maxima pronacion del retropié durante la fase de
apoyo unipodal de la marcha muestran un mayor hundimiento del arco interno y presentan un
retraso en la instaurarse del movimiento de FD de la 12 AMTF. Sugieren estos autores que la
combinacion de pronacién excesiva del retropie durante segundo rocker de la marcha
combinado con el retardo en la instauracién dela FD de la 12 AMTF podria llevar a estos sujetos

a tener un menor rango de FD de la 12 AMTF en dinamica.

Aunque esta relacidn entre el movimiento de eversidn de retropié y el grado de FD de la 12 AMTF
no ha sido demostrada en sujetos sin una posicidn pronada del retropie, si parece estar presente
en sujetos que presentan una posicidn de pronacion patoldgica del pie en bipedestacion. Halsted
y col (68) estudiaron la relacidn que hay entre el movimiento de la 12 AMTF en el plano sagital y
los movimientos y posicién del retropie durante la marcha en un grupo de 14 sujetos sin dolor
del pie ni historia de antecedentes podoldgicos que presentaban menos de 402 de FD de la 12
AMTF en bipedestacion y mas de 502 en sedestacion. Como grupo control seleccionaron 15
sujetos con FD de la 12 AMTF superior a los 402 en sedestacion. En ambos casos recogieron datos
cinematicos del retropie en el plano frontal (de eversién / inversidn) y de la 12 AMTF en plano
sagital (FD/ FP) durante la fase de apoyo unipodal del ciclo de la marcha utilizando un sistema
de andlisis del movimiento electromagnético. Encontraron que hay una relacion moderada entre
el pico de mdxima eversidn de retropié (obtenido al 68% de la fase de apoyo completo de la
marcha)y el pico de maxima FD de la 12 AMTF (obtenido al 98% de la fase de apoyo de la marcha)
(r=0,471; p=0,01). Sin embargo la regresion logistica mostré que la posicién de maxima eversion

del retropié durante la marcha es un predictor pobre de la limitacién del rango de FD de la 12
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AMTF en bipedestacién (r?= 0,035). Por su parte el estudio de Gatt y col (69) sobre sujetos que
presentaban pies pronados (valores entre +6 y +9 en el foot posture index) y muy pronados
(valores entre +10 y +12 en el foot posture index) en bipedestacion muestran que el rango de
FD de la 12 AMTF era menor en el grupo de pacientes muy pronados (p=0,004) existiendo una
relacidn inversa entre la severidad de la pronacion y el rango de FD de la 12 AMTF (r=-0,534).
Los autores concluyen que la pronacién influye en el rango de FD de la 12 AMTF de forma que
a mayor severidad de la pronacién que presentan los sujetos menor rango de FD de la 12 AMTF
presentara el sujeto en dinamica. Las mediciones cinematicas se realizaron utilizando una
grabacion de video que fue visualizada fotograma a fotograma y se seleccioné como el maximo
rango de FD de la 12 AMTF el fotograma previo a que la articulacion dejara de apoyar en el suelo.
En este fotograma se midié el rango de FD de la 12 AMTF tomando como referencia la bisectriz

del primer metatarsiano y del hallux.

2.1.4. Limitacion del rango de FD de la 12 AMTF. Implicaciones sobre la cinematica del piey

de las articulaciones de la extremidad inferior.

La presencia de una limitacién en el rango de FD de la 12 AMTF se ha relacionado con cambios
cinematicos en las articulaciones de la extremidad inferior. Laroceh y col (66) en una muestra
de pacientes con artritis reumatoidea valoraron los efectos que tiene la reduccion del rango de
FD activo de la 12 AMTF (valores inferiores a 302 medidos con el sujeto en descarga). A pesar de
lo reducido de su muestra (n=9) y del grupo control (n=7) los resultados mostraron que la
limitacion del rango de FD de la 12 AMTF se encontraba relacionado con la presencia de cambios
en el patrdn de marcha, en concreto con una reduccién de la longitud del paso (r?=0,67; p=0,007)
y de la velocidad de la marcha (r?=0,75; p=0,002). Asi mismo encontraron también relacién con
los patrones cinematicos de rodilla y de cadera. La limitacion del rango de FD de la 12 AMTF
presentaba una relacién inversa con el maximo rango de flexion que presentan las articulaciones
de rodilla (r?=0,67; p=0,007) y de cadera (r’=0,54; p=0,02) durante el ciclo de la marcha. Los
cambios cinemdticos observados en este estudio ya fueron insinuados por Hall y Nester (92)
quienes observaron que durante el segundo rocker de la marcha se producia una disminucién
de la extension de la rodillay, en menor medida, de la cadera en los sujetos estudiados a los que
se les habia simulado una limitacién severa del rango de FD de la 12 AMTF mediante la
colocacién en el calzado de una palmilla a la que se le habia afiadido una ldamina de acero en la
zona de 12 AMTF. No obstante, los mayores cambios que observaron se localizaban a nivel de la
articulacién del tobillo, que presentd un incremento de la posicién de FD durante el segundo

rocker y una disminucién del pico maximo de FP durante el tercer rocker (el valor absoluto es
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unos 72 menor) que, ademas, tarda mas tiempo en alcanzarse. Kuni y col. (62) por su parte
encontraron que los sujetos con hallux rigidus (grado | y Il) presentan una disminucion del rango
total de movilidad de la articulacién del tobillo cuando caminan en linea (22,5245,32 vs
16,72+3,12 con hallux rigidus) aunque estas diferencias no se mantuvieron cuando se estudio la
cinematica durante la realizacién de otro tipo de actividades de la vida diaria como como fueron
subir escaleras (27,62+3,62 vs 26,82+5,72 en hallux rigidus) y bajar escaleras (46,52+4,82 vs
45,89+7,19 en hallux rigidus). En la misma linea de los trabajos anteriores se encuentran los
resultados del estudio realizado por Zhang y col. (93) sobre 10 voluntarios jovenes a los que se
les simuld una limitacién en el rango de FD de la 12 AMTF mediante la incorporacién de una
pieza de madera a una juanetera elastica que coincidia con la regién plantar de la 12 AMTF.
Encontraron cambios cinematicos tanto en tobillo como en rodilla y cadera. A nivel del tobillo
encontraron una disminucién de la posicion de méxima FP que se produce tanto en primer
rocker (-1,529+1,739 frente a -3,57912,382 en articulacién normal; p<0,0001) como en tercer
rocker (-5,652+2,572 frente a -11,052+1,682 en articulacién normal; p<0,0001) de la fase de
apoyo unipodal del ciclo de la marcha. Durante el segundo rocker de esta fase se observd un
incremento de la posicion de FD (16,532+1,902 frente a 12,992+3,139 en articulacién normal;
p<0,0001). Asi mismo, el rango total de movimiento del tobillo en la fase de apoyo unipodal fue
menor (23,162+2,589 frente a 24,782+2,232 en articulacion normal; p=0,02). A nivel de la rodilla
y de la cadera también se observé un incremento de la flexion durante el primer rocker seguido
de una disminucién de la posicion de maxima extensién durante el resto de la fase de apoyo
unipodal (p=0,001). Durante la fase de oscilacion la rodilla se encontré en una posicidon de mayor
flexion (p=0,003). No se observaron diferencias en el rango de movimiento total de la rodilla

(p=0,945) y el rango total de la cadera se incrementd (p=0.018).

2.1.5. Limitacion del rango de FD de la 12 AMTF. Efecto sobre las presiones plantares del pie.

Los trabajos realizados in vitro con caddveres frescos han mostrado que existe una correlacién
entre el movimiento de FD de la 12 AMTF y las presiones que se localizan tanto en hallux como
en el primer metatarsiano. Bayomy y col (94) simularon una artrodesis de la 12 AMTF a varios
grados de FD (102-152-202-252-309) y colocaron los pies en un modelo robdtico que simulaba la
marcha de los sujetos a 1/5 de la velocidad normal y con un 50% del peso de un sujeto. Bajo
estas circunstancias, encontraron que el pico de maxima presion y la integral presion tiempo del
hallux estaban inversamente correlacionados con el angulo de FD de la 12 AMTF (p=0,004)
mientras que el pico de mdxima presidn y la integral presion-tiempo del primer metatarsiano

presentaba una correlacién positiva con el angulo de FD de la 128 AMTF (p=0,004).
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Los trabajos realizados in vivo han encontrado también una correlacion inversa entre el rango
de FD de la 12 AMTF y las presiones plantares en el hallux (p=0,036) y una correlacién positiva
con la velocidad angular de FD de esta articulacidn (p=0,001). Sin embargo no encontraron
relacion entre las presiones plantares bajo la cabeza del primer metatarsiano y la cinematica de
la 12 AMTF. Probablemente esto se debe a que las variaciones en la magnitud de las presidén que
se localiza en el hallux puede ser explicada en un porcentaje mayor mediante parametros
cinematicos de las articulaciones del pie que las variaciones de presidon en la magnitud de la
presion que se localiza en el primer metatarsiano (30,0% en hallux frente 11,2% en primer
metatarsiano). De forma inversa, los parametros estructurales tienen mayor peso a la hora de
explicar las variaciones en la magnitud de la presién que soporta el primer metatarsiano (31,5%

en hallux frente 48,0% en primer metatarsiano) (95).

Van Gheluwe vy col (67) sefialan que el andlisis de las presiones plantares de la 12 AMTF puede
predecir mejor el comportamiento mecanico de esta articulacion que el estudio de su rango de
FD, tanto en carga como en descarga. Se considerd que los sujetos que presentaban en dindmica
valores de FD inferiores a 552 tenian una restriccion de la misma. Tomando como referencia
estos valores encontraron que los sujetos con una restriccién de la FD en dindmica presentaban
un mayor cociente entre la presién del hallux y la presién del primer metatarsiano (p=0,023 para
pie izquierdo y p=0,049 para pie derecho), alcanzaban el pico de maxima presion de cuarto y
quinto metatarsiano en un momento del ciclo de la marcha mas avanzado (p=0,030 y p=0,028
respectivamente) y presentaban una disminucién de las presiones en el primer metatarsiano,
de forma que presenta una disminucidn en el valor del cociente entre la presidn de este con el
segundo metatarsiano, con el quinto metatarsiano y el cociente entre la suma de las presiones
del primer y segundo metatarsiano con la suma de las presiones de cuarto y quinto
metatarsianos. Estos datos relacionan la reduccién del rango dindmico de FD de la 12 AMTF con
la existencia de un incremento de la magnitud de las presiones en el hallux y en la regién lateral

del antepie y una disminucién de las presiones de la region medial del antepie.
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2.2. Cinéticadela 12 AMTF.

Son muy escasos los trabajos publicados en la literatura donde se analiza la cinética de la 12
AMTF. Miyazaki y Yamamoto (96) publicaron un trabajo donde, asumiendo que las fuerzas de
reaccién del suelo se concentraban todas en antepie después de levantarse el taldn del suelo,
encontraron que el momento de fuerza maximo que se localizaba en la 12 AMTF se encontraba
ente 1/5 vy 1/3 del momento de fuerza de FP maximo que soporta la articulacion del tobillo
durante la marcha. Estudios posteriores realizados por Kim y col (59) en los que no se contempla
solo la fase propulsiva sino toda la fase de apoyo unipodal del ciclo de la marcha, han puesto de
manifiesto que en las articulaciones MTF se genera momento de FP desde el inicio de la fase de
apoyo completo (entre 10% y 20% del ciclo completo de la marcha), si bien es cierto que durante
la fase propulsiva es cuando se ve un incremento importante en la magnitud del momento de
FP hasta alcanzar su valor maximo en el momento previo al despegue de los dedos (0,13+0,04
Nm/kg que constituye una décima parte de la magnitud del momento de fuerza que soporta el
tobillo). De igual forma se encontré que entre el 30% y el 60% del ciclo total de la marcha el
momento de FP que se genera en las articulaciones MTF produce una importante absorcidn de
energia (6,56 J/kg). Estos parametros cinéticos se ven modificados en presencia de patologia de
la 12 AMTF. Jeong y col (97,98) encontraron que los sujetos con hallux valgus presentan un pico
maximo del momento de fuerza de FP de la 12AMTF significativamente menor que los sujetos
sin patologia en la articulacion (0,07 Nm/kg grupo normal vs 0,05 Nm/kg grupo hallux valgus
p<0,05). La energia que absorben las AMTF en su conjunto también se ve reducida en los sujetos
con hallux valgus en un 25% (4,59+0,85 J/kg en grupo de hallux valgus vs 6,09+1,00 J/kg en grupo
sin patologia; p<0,05). Esta reduccién se observa sobre todo en la 12 AMTF (2,44+0,42 J/kg en
grupo de hallux valgus vs 3,38%0,51 J/kg en grupo sin patologia; p<0,05) y en la 22 AMTF
(1,68£0,34 J/kg en grupo de hallux valgus vs 2,26+0,38 J/kg en grupo sin patologia; p<0,05). Esta
disminucién en la magnitud del momento de FP de la 12 AMTF y de la energia que se absorbe
podria estar relacionado con la presencia de debilidad en la musculatura intrinseca del pie y con
alteracion de sus vectores de accion en los sujetos que presentan una deformidad en hallux
valgus. Se ha definido que en condiciones de normalidad el momento de FP que genera la
musculatura intrinseca de la 12 AMTF oscila entre los 4,27 Nmy 6,84 Nm (1,05 Nm-1,68 Nm para
flexor corto y abductor hallux; 1,39Nm-2,23 Nm para adductor hallux; 1,83Nm-2,93 Nm para
flexor largo hallux) (99). Estos cambios en los parametros cinéticos de las articulaciones MTF se
ven asociados a un incremento de la fase de apoyo unipodal del ciclo de la marcha que pasa de
ocupar el 60,86%+1,21% del ciclo total de la marcha en sujetos sin patologia a ocupar el

63,75%10,91% del ciclo total de la marcha en los sujetos con hallux valgus (p<0,05). (97,98)
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2.3. Rigidez al movimiento de FD de la 12 AMTF.

Como se ha desarrollado hasta ahora, la funcionalidad de la 12 AMTF se ha estudiado a través
de laamplitud de movimiento que tiene esta articulacion tanto en situaciones estaticas (en carga
y en descarga) como en situaciones dindmicas. Se ha buscado conocer los patrones de
normalidad de esta articulaciéon para su movimiento de FD y relacionar alteraciones de este
patrén con la presencia de patologia o con el riesgo para desarrollar una patologia en el pie. Asi
mismo se han analizado los factores, funcionales y estructurales, que pueden contribuir a
generar alteraciones en el rango de movilidad de la 12 AMTF. Sin embargo, los trabajos que
analizan la funcionalidad de la 12 AMTF a través de la rigidez al movimiento de FD de esta
articulacién son meramente testimoniales. Solo hemos encontrado una publicacién que hace
referencia a esta situacion. Heng y Kong (100) han descrito recientemente un método para
cuantificar la rigidez al movimiento de FD de 12 AMTF utilizando un sistema de presion que lleva
incorporado un sensor tactil. Este sistema se coloca en el dedo pulgar del explorador y esta
sincronizado con una cdmara para grabar el movimiento en FD de la 12 AMTF. Los autores
aplicaron siempre la fuerza en la cabeza de la falange proximal del hallux y calcularon el
momento de fuerza aplicado como la fuerza que se aplica en newtons por la distancia entre el
punto de aplicacién de la fuerza y la cabeza del primer metatarsiano. Las mediciones se
realizaron en descarga a un sujeto que presentaba una disfuncidn del tendén tibial posterior y
se encontrd una rigidez al movimiento de FD de la 12 AMTF de 3,8 N mm/grado. Encontraron,
asi mismo, que el 61% de la variabilidad en el rango de FD de la 12 AMTF puede ser explicado
por el cambio de la magnitud del momento de fuerza que se aplica sobre la articulacién (r? =
0,6141), por lo que los autores proponen que esta deberia ser una técnica a considerar para
valorar la funcionalidad de la 12 AMTF y tomar decisiones sobre actitudes terapéuticas en
sujetos con patologia de esta articulaciéon. No obstante, este trabajo no es mds que una
descripcién de la técnica y son necesarios mas estudios que determinen el alcance de su utilidad

clinica.
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3. MECANISMO DE WINDLASS.

3.1. Concepto de mecanismo de Windlass y mecanismo de Windlass inverso.

La asociacién entre la FD de la 12 AMTF y la elevacidon del arco longitudinal interno del
pie era un fendmeno conocido por la comunidad ortopédica de la primera mitad del s. XX. El
cirujano ortopeda escocés Ewen Jack describe el test de elevacion del dedo (toe raising test)
como una maniobra clinica que permite determinar de manera orientativa (la forma precisa
seria mediante radiologia lateral en carga del pie) el nivel articular donde se ha producido el
hundimiento de arco interno en pies planos valgos (articulacion astragalo-escafoidea,
articulacién escafo-cuneana o combinado a nivel de ambas articulaciones). Sefiala que esta
maniobra de elevacion del hallux permite restaurar el arco longitudinal interno y obtener una
postura estable del pie siempre que el hundimiento del arco interno se produzca a nivel de la
articulacién escafo-cuneana. La restauracién del arco interno lleva, automaticamente, a una
correccion del componente de valgo que se produce a nivel de la articulacién astragalo-
escafoidea. Cuando el hundimiento del arco interno es combinado esta maniobra clinica
también suele modificar la posicién del arco interno, pero cuando el hundimiento del arco
interno se produce a nivel de la articulacién astrdgalo-escafoidea la maniobra de elevacién del

hallux no es capaz de restaurar la posicion del arco interno (101).

Sin embargo fue Hicks (77) con sus trabajos sobre mecanica articular quien mejor describié esta
asociacion. Utilizando modelos experimentales (piernas de cadaveres frescos) y pies de sujetos
sanos, definid los ejes de las articulaciones mas importantes del pie y los movimientos que se
producian alrededor de estos ejes tanto en cadena cinética abierta como en cadena cinética
cerrada. Sefialé que los movimientos del pie deben considerarse como rotaciones que se
producen alrededor de un eje. No es que fuera un concepto novedoso para la época que los
movimientos articulares se producian alrededor de un eje de rotacidn. Otros autores ya habian
publicado trabajos donde definian el eje de rotacion de articulaciones como la del tobillo (102),
la articulacidn subtalar o la mediotarsiana (103). Sin embargo todos ellos habian estudiado las
articulaciones de forma individual y esta es la principal diferencia con el trabajo de Hick (77),
quien estudio todas las articulaciones del pie en conjunto. Esto le permitié demostrar que en
cadena cinética cerrada los movimientos de todas las articulaciones del pie se encuentran
interrelacionados y juegan un papel importante en el cambio de morfologia del pie. Tanto en

modelos experimentales como en los sujetos sanos, encontrd que al realizar la FD de la 12 AMTF
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se producia un movimiento de FP del primer metatarsiano. Este cambio de posicién del primer
metatarsiano se asociaba con un incremento de la altura del arco longitudinal interno, con una
supinacién de la region posterior del pie (se generaba a nivel de las articulaciones mediotarsiana
y talo-calcaneo-navicular) y con un movimiento de rotacidn externa de la pierna. Concluye, pues,
gue estos movimientos, y los contrarios, se dan de forma simultdnea en el pie en cadena cinética
cerrada y son responsables de cambios en la forma del pie (arco mas alto o arco mas bajo). Este
si es un concepto novedoso para la época ya que cuestionaba los cadnones establecidos hasta la
fecha que concebian la accion muscular como la Unica responsable del cambio de forma del pie.
Es cierto que Hicks (77) comparte esta idea y atribuye también a la accién muscular la capacidad
de producir cambios en la morfologia del pie, pero hace hincapié en que no es la Unica forma.
Los movimientos primarios de las estructuras éseas de antepie pueden, por si mismos, producir

cambios en la forma del pie.

La explicacién de porqué la FD de la 12 AMTF produce en el pie una FP del primer metatarsiano,
elevacién del arco interno, supinacién de retropié y rotacion externa de la pierna aunque no
exista actividad muscular se debe a la accién de la fascia plantar. De una manera simplista se
puede asemejar el pie a una estructura triangular compuesta por dos columnas que estarian
unidas en su base por una cuerda. La columna posterior representaria al retropié y mediopie, la
columna anterior el antepie (podria entenderse también que esta columna anterior se subdivide
en cinco columnas que representarian a cada uno de los radios) y la cuerda que une ambas
columnas seria la fascia plantar (104, 105). A nivel distal la fascia plantar da expansiones a cada
una de las AMTF y cada una de estas se subdivide, a su vez, en dos bandas que se apoyan en los
tendones flexores. La banda mas larga se inserta, a la altura de los sesamoideos, en las
estructuras capsulo-ligamentosas plantares de 12 AMTF y son estas estructuras las que se
insertan directamente en la cara plantar de la base de la falange proximal. Teniendo en cuenta
esta disposicion anatomica de la fascia plantar, es sencillo entender que al hacer la extension
del hallux la base de la falange proximal se va a deslizar hacia dorsal por la superficie articular
de la cabeza del primer metatarsiano traccionando de las estructuras capsulo-ligamentosas
plantares e, indirectamente, de las expansiones que la fascia plantar manda a estas estructuras.
Esta situacidon se asemejaria al enrollamiento de un cable alrededor de un tambor donde el
tambor seria la cabeza del primer metatarsiano, el cable que se enrolla la fascia plantar y la
manivela que permite el enrollamiento del cable la extension del hallux. Este mecanismo se
conoce en términos de ingenieria como un “windlass”, de ahi que Hicks (105) describiera que la
FD de la 12 AMTF se comporta como un mecanismo de windlass. Hicks (105) observé que cuando

se generaba la extension del hallux se producia un acortamiento de la fascia plantar de 1 cm,
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aunque este acortamiento se debia a que el metatarsiano realizaba un movimiento hacia plantar
y posterior que provocaba una disminucién en longitud del arco interno y un incremento en su
altura. Este efecto le observd en todos los radios, aunque de una forma mas evidente en el
primer metatarsiano. Los estudios radioldgicos realizados tanto en los pacientes como en los
cadaveres confirmaron las observaciones descritas: el primer metatarsiano se colocaba en
flexién, la cabeza del mismo se aproxima al calcdneo, el arco interno aumenta vy las estructuras
capsulo-ligamentosas plantares de la articulacién se desplazan hacia la superficie dorsal de la
cabeza del metatarsiano. El rango de movimiento de flexion fue variable entre los individuos,
pero se observd que este se producia tanto en la articulacion metatarso-cuneana como en la
articulacién cuneo-escafoidea. A nivel de la articulacidn talo-navicular se observé cambios de
posicidon que se interpretaron como manifestaciones del movimiento de inversién que se
produce secundariamente cuando se realiza el mecanismo de windlass con el pie en carga. Los
estudios cinematograficos que realizaron a los sujetos caminando mostraron que al elevar el
talon del suelo se produce una FD de la 12 AMTF por la accion de las fuerzas de reaccién del
suelo y los efectos de FP del primer metatarsiano y de elevacidn del arco interno fueron iguales
a los descritos al realizar la FD de la 12 AMTF con el sujeto en bipedestacién. Cabe resefiar que
en los caddveres cuando se realizd una seccion completa de la fascia plantar no se produjeron
ninguno de los efectos descritos al realizar la FD de la 12 AMTF. Ni el primer metatarsiano se

colocaba en posicion de FP ni la altura y forma del arco interno se modificaba.

Estas observaciones hechas por Hicks (105) han sido corroboradas por trabajos posteriores
realizados in vitro, tanto en situaciones estaticas que reproducen el mecanismo de windlass
como en situaciones dindmicas mediante el uso de simuladores de marcha. Thordarson y col
(38) sobre pies de cadaveres que simulaban el mecanismo de windlass mediante la colocacion
de las AMTF a 302 de FD y al rango maximo de FD encontraron que la seccién completa de la
fascia plantar producia cambios significativos en la altura y longitud del arco interno. Estos
cambios eran mas evidentes cuando las AMTF se encontraban en la maxima posiciéon de FD.
Sharkey y col (39) utilizando modelos simuladores de la marcha obtuvieron resultados similares
a los encontrados en situaciones estaticas. Tanto inicio como al final del tercer rocker
encontraron que la seccion completa de la fascia plantar producia una disminucién en la altura
del arco interno, un incremento de la longitud del arco interno y una posicién de flexién dorsal
del primer metatarsiano en relacién al astrdgalo. Estos hallazgos eran mds evidentes en la fase
final que en la fase inicial del tercer rocker. La accién del tenddn tibial posterior no evité el
colapso del arco interno que se produce con la seccién de la fascia plantar. Cuando la seccion de

la fascia plantar fue parcial se observaron cambios en la longitud del arco interno pero no en la
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altura del mismo. Este ultimo aspecto también habia sido observado por Thordarson y col (38).
Cuando realizaron una seccidn parcial de la fascia plantar la altura del arco interno no se alteraba
significativamente cuando las AMTF se encontraban a 302 de FD y no encontraron cambios
cunado la seccidn de la fascia era solo del 25%. Esto llevo a pensar que secciones parciales de la
fascia plantar podrian no tener repercusion sobre el mecanismo de windlass ya que los cambios
de alturay longitud que se observan con la FD de la 12 AMTF eran muy similares a los observados
con la fascia intacta. Sin embargo, los trabajos de Ward (34) con simuladores de marcha
mostraron que la seccion parcial de la fascia plantar (33%) disminuye el movimiento de
supinacién que se produce en la ASA durante la fase propulsiva. Cuando la seccién fue del 66%
observaron que no se producia movimiento de resupinacion y la ASA se mantenia en la posicidn
de pronacién que habia alcanzado durante el apoyo completo del pie. Por tanto, debemos
entender que la seccién parcial de la fascia plantar si produce alteracidon del mecanismo de
windlass ya que genera una dificultad para resupinar la ASA que es uno de los efectos que se

generan con el mecanismo de windlass.

De igual forma, los datos cinematicos que aportan los estudios realizados in vivo utilizando
sistemas 6pticos de analisis tridimensional de la marcha son consistentes con el mecanismo de
windlass. Durante todo el segundo rocker de la fase de apoyo unipodal del ciclo de la marcha se
observa que el arco interno desciende progresivamente su altura. Este descenso del arco interno
se mantiene durante el despegue de taldn del suelo (inicio del tercer rocker). Es a partir del 70%
de la fase de apoyo unipodal cuando se observa una progresiva elevacién del arco interno que
alcanza sus valores maximos justo antes del despegue digital. Estos cambios en la altura del arco
interno se inician una vez que los metatarsianos comienzan a realizar un movimiento de FP y
que la 12 AMTF comienza a incrementar su movimiento de FD. Cuando se analizé el movimiento
del segmento antepie en relacidn a los otros dos segmentos del pie definidos (mediopie y
retropié) se observaron datos que iban en la misma linea. Es cierto que la movilidad del
segmento antepie en relacién al mediopie tuvo pocos grados de movilidad y que la mayor
cantidad de grados de movimientos e produjeron en el plano transverso. Por el contrario, el
segmento antepie tuvo mayor cantidad de movilidad en relacién al segmento retropié, siendo
el plano sagital el que mostro mayor movilidad. Sin embargo en ambos caso durante la fase
propulsiva del ciclo de la marcha se observé que el segmento antepie se encontraba realizando
un movimiento de eversion, FP y adducién en relacién a los otros segmentos del pie definidos
(106, 107). Tanto la deformacién que sufre el arco interno durante la el segundo rocker como
la elevacidn la elevacién de este que se produce en el tercer rocker de la fase de apoyo unipodal

del ciclo de la marcha parece que pueden modificarse en funcién de la velocidad de marcha del
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sujeto como se desprende de los trabajos de Caravaggiy col (64). Cuando los sujetos estudiados
caminaban rapido (1,9840,11 ms™!) presentaban mayor deformacién del arco interno durante la
primera mitad del apoyo unipodal que cuando caminaban despacio (1,07+0,10 ms™). A partir de
este momento y hasta la elevacidn del taldn el descenso del arco interno era menor (1,39+1,09
marcha rapida vs 3,22+1,52 marcha lenta; p<0,0001) y durante el tercer rocker la elevacién del

arco interno fue mayor (-5,72+3,42 marcha rapida vs -4,62+4,02 marcha lenta; p=0,019).

Hicks (105) también constaté que el mecanismo de windlass puede darse de forma inversa
(mecanismo de windlass inverso), un concepto al que se ha dado menos protagonismo pero que
juega un papel muy destacado en el desarrollo de la funcién digital durante el segundo rocker
del ciclo de la marcha y que ayuda a explicar el desarrollo de ciertos procesos patoldgicos que
se producen en el pie. Asi cuando el pie, tanto de los cadaveres estudiados como de los sujetos
vivos, esta completamente apoyado sobre el suelo y soportando el peso del cuerpo se produce
una FD del metatarsiano y un hundimiento del arco interno observandose que la fascia plantar
se coloca en tension cuando llega el arco interno a su limite de aplanamiento. De forma paralela
la tensién de la fascia plantar en una situacién de FD del metatarsiano provoca un movimiento
de FP del dedo a nivel de la AMTF que provoca que el dedo se encuentre presionando sobre el
suelo. Este efecto de agarre del dedo al suelo dejo de observarse cuando se realizd la seccidon de
la fascia plantar, por lo que se puede sefialar que la fascia plantar juega un papel importante en
el desarrollo del mecanismo de agarre de los dedos al suelo durante la fase de apoyo completa
de la marcha y no es una funcion esta que dependa exclusivamente de la accién muscular.
Trabajos posteriores realizados in vitro utilizando pies de cadaveres en simuladores de marcha
han puesto de manifiesto que la seccion de la fascia produce una disminucién de la fuerza, la

presion y la superficie de apoyo de los dedos durante la fase propulsiva (35).

Los estudios realizados con modelos de elementos finitos tanto en 2D como en 3D predicen que
la FD de la 12 AMTF genera cambios en la morfologia del arco interno e incrementos en la tension
que soporta la fascia plantar. El modelo 2D en el plano sagittal desarrollado por Chengy col (108)
mostré que la FD progresiva de la 12 AMTF produce un progresivo incremento de la altura del
arco interno (2.0 mm, 2.9 mm, 3.9 mm para una posicion de flexion dorsal de hallux de 152, 302
y 452 respectivamente) y un progresivo acortamiento de la longitud del mismo (1.7 mm, 3.9 mm
y 6.1 mm respectivamente para las misma angulaciones). Asi mismo, el incremento de FD de la
12 AMTF lleva asociado un incremento de la tensién que soporta la fascia plantar (12,87 MPa a

452 de FD), como también han reflejado otro modelos de elementos finitos. (36,109).
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3.2. Anadlisis mecanico del mecanismo de Windalss.

3.2.1. Leyes de Newton.

La dindmica es la parte de la fisica que se dedica a estudiar la relaciéon que existe entre el
movimiento de los cuerpos y las causas que provocan este movimiento, mds concretamente las
fuerzas que actuan sobre estos cuerpos. La mecdnica clasica es la que se utiliza para el estudio
dinamico de sistemas que tienen tamafios superiores a los atomos y que se mueven a
velocidades inferiores a las de la luz. La cuestién fundamental a la que se pretende dar respuesta
es un hecho observacional cotidiano como puede ser el cambio de posicidn que sufre un objeto.
Para que esto pueda producirse es necesario que se ejerza una accion sobre el objeto (bien sea
empujarlo bien sea levantarlo). Pues bien, el movimiento, que es un hecho observacional
cotidiano de nuestra vida diaria y que a simple vista parece sencillo de entender cémo y porque
se produce, constituye un problema realmente complejo de explicar. Asi durante muchos siglos
la explicacién de cdmo y porque se producia el movimiento fue errénea. Fue Isaac Newton
quien a finales del siglo XVII establecié una formulacién competa de las leyes de la mecanicay
respondié de forma precisa cual es el pardmetro del movimiento que indica la accién de las
fuerzas externas sobre un objeto. No es la velocidad, sino los cambios de velocidad que
producen en un objeto por la accién de las fuerzas externas. Esta relacion entre la fuerza que se
aplica sobre un cuerpo y el cambio de la velocidad que se produce (aceleracion) constituye la
base de la mecanica clasica. Su formulacién matematica fue publicada por Isaac Newton en 1687

en su obra Philosophiae Naturalis Principia Mathematica.

12 ley de Newton o principio de la inercia: Todo cuerpo permanece en su estado inicial de reposo
o movimiento rectilineo uniforme a menos que sobre él actie una fuerza externa neta no nula.
Esta ley postula que un cuerpo no puede cambiar por si mismo su estado inicial, ya sea de reposo
o de movimiento rectilineo uniforme, a menos que se aplique sobre él una fuerza o una serie de
fuerzas cuya resultante no sea nula. Cuando sobre un cuerpo no actda ninguna fuerza o la fuerza
resultante de todas las fuerzas externas que actuan sobre el cuerpo es nula, el cuerpo no variard
su velocidad. Esto es, si esta en reposo permanecerd en reposo y si esta en movimiento seguira

haciéndolo mediante un movimiento rectilineo uniforme.

29 Ley de Newton o principio fundamental de la dindmica: La aceleracion de un objeto es
inversamente proporcional a su masa y directamente proporcional a la fuerza neta que actua

sobre él. Es decir, que cuando sobre un cuerpo actla una fuerza este modificara su velocidad
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(aceleracién). Viene representada por la siguiente férmula matematica:

F=m.a

La m representa la masa del cuerpo. La masa constituye un parametro caracteristico de cada

objeto que mide su resistencia a cambiar su velocidad. Es una magnitud escalar y aditiva.

La F representa la suma vectorial de todas las fuerzas que actian sobre el cuerpo (fuerza neta).
Una fuerza es una magnitud vectorial que puede definirse como la causa capaz de provocar en
un cuerpo un cambio de velocidad, es decir, una aceleracidn. Ademas, la direccién de la
aceleracién coincide con la de la fuerza. Sin embargo, la fuerza en ocasiones se manifiesta de
una forma diferente. En ocasiones la accidon de una fuerza sobre un cuerpo no produce una
aceleracién sino una deformacién del cuerpo. En este ultimo caso lo que se produce es un
desplazamiento relativo entre las particulas que forman el cuerpo y este modifica su geometria.
O dicho de otra forma, la fuerza también produce una aceleracion, pero esta tiene lugar a nivel
micrdéscopico. El efecto que produce una fuerza (la aceleracién) solamente se mantendrd
mientras la fuerza sigue actuando. En el momento que deja de actuar la fuerza, el objeto volverd

a desplazarse a una velocidad constante y por tanto su aceleracidn sera nula (a= 0)

La medicion de la magnitud de una fuerza se realiza en el laboratorio mediante la utilizacién de
dinamdmetros. Un dinamdmetro es un dispositivo formado por un muelle y un cilindro que sirve
de carcasa. Un puntero o aguja indica sobre una escala el grado de deformacion del muelle
cuando sobre él actia una fuerza. Generalmente la escala que se utiliza es de tipo lineal porque

el muelle se construye para que fuerza ejercida y deformacién sean directamente proporcional.

La unidad de medicién de la fuerza en el sistema internacional de unidades (S.l.) es el newton
(N) que se define como la fuerza que tiene que aplicarse a un cuerpo de 1 kg para producirle una

aceleracion de 1m/s?.
1N =kgr.1m/s?

39 Ley de Newton o principio de accion y reaccion: Si un objeto A ejerce una fuerza sobre un
objeto B, éste ejerce sobre el objeto A una fuerza igual en mddulo y direccién pero de sentido
contrario. No obstante, debemos tener presente que las fuerzas de accion y reaccién no se
anulan entre si ya que estan aplicadas sobre cuerpos diferentes. Solo cabria la posibilidad de

anulacidn entre si de las fuerzas en el caso de que los cuerpos tuvieran la misma masa.
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3.2.2. Momentos de fuerza. Par de fuerzas.

Antes de continuar el analisis mecdnico del mecanismo de windlass es preciso comprender
como interactuan las fuerzas en el pie durante las actividades de bipedestacién, deambulacidn,
carrera o salto. En todas estas actividades que el hombre realiza durante su vida diaria, el pie
constituye la regién anatémica que se encuentra en contacto con la superficie del suelo y, por
tanto, es a través del pie como el hombre ejerce una fuerza sobre la superficie del suelo (en
bipedestacidn sera la accion de la fuerza de la gravedad, mientras que cuando corre o camina a
esta fuerza deberemos afiadir la derivada de las acciones musculares). A su vez, sera el pie la
region anatémica del cuerpo a través de la cual recibimos la accién de las fuerzas de reaccién
qgue ejerce el suelo sobre nosotros. Esta situaciéon no tendria ninguna connotacion especial si la
superficie plantar del pie fuera plana y estuviera completamente en contacto con la superficie
del suelo. En este caso toda la superficie del pie ejerceria una fuerza de accidn sobre el suelo y,
a su vez, toda la superficie plantar del pie recibiria su correspondiente fuerza de reaccion del
suelo. Las fuerzas de accidon y de reaccion tendrian la misma linea de accién y en esta situacion

sOlo podria generarse compresion, pero no se generaria en ningln caso movimiento rotacional.

Sin embargo la estructura anatémica del pie determina que su morfologia sea arciforme, tanto
si lo analizamos en el plano frontal como en el plano sagital. La visién en el plano sagital quiza
sea la mas gréfica, ya que en el plano frontal esta estructura arciforme queda especialmente de
manifiesto cuando se estudia la regidon del mediopie y a medida que nos desplazamos hacia
retropié o antepie se va perdiendo la configuracidn arciforme. De manera que si analizamos el
pie en una vision lateral (en un corte en el plano sagital), podemos comparar su estructura
anatomica con la de una arco donde los extremos estan constituidos por la superficie plantar de
calcaneo (extremo proximal) y la cara plantar de las cabezas metatarsales y los dedos (extremo
distal) y el punto mas alto del arco lo constituyen los huesos astragalo y escafoides. Asi la
articulacién astragalo-escafoidea es considerada como el apex de esta estructura arciforme.
Ademas, se da otra caracteristica mas. El astragalo es la estructura anatdmica del pie que le
conecta con la pierna y el resto del sistema musculo-esquelético. Por tanto, el peso corporal
ejercera una fuerza de accidn a través de la articulacién tibio-astragalina sobre el pie y éste ser3,
a su vez, quien ejerza la fuerza sobre el suelo a través de calcdneo, cabezas metatarsales y de
los dedos. Por tanto las fuerzas de reaccién del suelo se recibirdn a través de estas estructuras
anatdmicas generandose una diferencia entre la zona donde el cuerpo ejerce la fuerza de accién
sobre el pie (astragalo) y las estructuras anatdmicas donde el pie recibe las fuerzas de reaccién
del suelo (calcaneo, metatarsianos y dedos). Dicho de otro modo, la linea de accién de la fuerza

que ejerce el peso corporal no es la misma que la linea de accién de las fuerzas de reaccién del
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suelo que recibe el pie. En esta situacidn se va a generar un par de fuerzas. (110). Se define un
par de fuerzas como un sistema formado por dos fuerzas paralelas entre si, de la misma
intensidad o mddulo pero de sentido contrario (111). Cuando se aplica un par de fuerzas a un
cuerpo se va a crear un momento de fuerza que tenderd a producir una rotacién. El momento
es una magnitud vectorial que viene definida por el producto entre la magnitud de una de las
fuerzas que componen el par y la distancia entre las fuerzas (brazo del par). Su unidad de

medicidn en el sistema internacional de unidades (SI) es el Nm.

3.2.3. Concepto de Equilibrio.

Un sistema se encuentra en una situacién de equilibrio mecdnico cuando la suma de todas las
fuerzas o momentos de fuerza que actlan sobre las particulas del sistema es cero. Si aplicamos
las leyes de Newton podemos afirmar que cuando un sistema se encuentra en equilibrio no
sufre ninguna aceleracién lineal o rotacional lo que implica que puede encontrarse en una
situacion de reposo, estar moviéndose a una velocidad uniforme o estar rotando a una
velocidad angular uniforme. De forma inversa, podemos decir que cuando un sistema no se
encuentra en una situacién de equilibrio es porque la suma de las fuerzas que actian sobre él
generan una aceleracion, bien lineal bien rotacional Asi, pues, el sistema se estard moviendo

con una velocidad no uniforme (111).

3.2.4. Aplicacion de las leyes de la mecanica al funcionamiento del pie

Durante la década de los 60 y de los 70 del siglo XX los trabajos realizados por el Dr. Root y sus
colegas del California College of Podiatric Medecine les llevaron a desarrollar un modelo de
comportamiento biomecdnico del pie que cristalizé en la publicacién de un primer texto en 1971
(biomechanical examination of the foot) y segundo volumen posterior en 1977 (normal and
abnormal function of the foot). En estos libros desarrollaron un sistema de clasificacién de las
deformidades del pie y de la extremidad inferior. El eje central de este sistema de clasificacion
es el concepto de posicion neutra de la ASA. Establecieron ocho criterios que representaban la
relacidn ideal entre los segmentos 6seos de pie y extremidad inferior para obtener la maxima
eficiencia durante la bipedestacién y la locomocidn. Estos criterios fueron utilizados durante
afios como los criterios de normalidad estructural del pie y la extremidad inferior (112). Root y
col (76) explicaban la patologia del pie fundamentalmente mediante parametros estructurales

derivados de las relaciones que se establecen entre los segmentos dseos en el plano frontal.
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En contraposicion a este modelo biomecanico, a finales del siglo XX miembros de la comunidad
podoldgica americana comenzaron a desarrollar otros modelos donde se utilizaba como eje
central los principios de la mecdnica para poder explicar el comportamiento normal del pie
durante la bipedestacion y deambulacién asi como para explicar el desarrollo de las patologias
qgue sufre. El primero en contemplar de forma clara y explicita esta situacién fue el Dr. Kevin
Kirby, cuyos trabajos y observaciones cristalizaron en 1989 con la publicaciéon de su modelo
biomecanico “Equilibrio rotacional alrededor del eje de la ASA” (113). Aplicando las leyes de
Newton al movimiento rotacional este modelo aporta una explicacion mecanica coherente al
funcionamiento del pie y aporta una explicacién a situaciones que se observan en la exploraciéon
clinica de los pacientes como puede ser la PRCC. También permite una mejor comprension de
las causas que llevan al desarrollo de patologias en el pie y de los motivos por los que la
colocacién de una ortesis plantar genera un efecto beneficioso sobre el dolor que presentan los
pacientes en el pie. Todas estas situaciones se comprenden mejor si consideramos el efecto que
tienen las fuerzas de reaccién del suelo sobre las estructuras anatémicas del pie y como
modificamos estos efectos con nuestros procedimientos terapéuticos. El eje central alrededor
del cual se construye es este modelo es la orientacion que tiene el eje de rotacién de la ASA.
Tomando este eje como punto de referencia, tanto las fuerzas de reaccidn del suelo como las
fuerzas que ejerce la musculatura extrinseca del pie tendran una localizacién medial o lateral en
relacion a al eje de rotacidn de la ASA. De esta forma, se generard un momento de fuerza
pronador cuando su localizacidn sea lateral al eje de rotacién de la ASAy un momento de fuerza
supinador cuando su localizacién sea medial al eje de rotacién de la ASA. La magnitud de los
momentos de fuerza pronadores y supinadores que generan la accion de las fuerzas de reaccion
del suelo dependerd tanto de la magnitud de la fuerza de reaccién del suelo (esta es dependiente
del peso del sujeto y de la velocidad a la que se mueve) como de la distancia que exista entre el
punto de aplicacion de la fuerza y el eje de rotacién de la ASA (brazo de momento). Por su parte
los momentos de fuerza generados por la accion de los musculos dependerd de la magnitud de
la fuerza contractil del musculo, de su brazo de momento asi como del diametro de seccién del
tenddn. Los momentos de fuerza pronadores tenderan a generar un movimiento rotacional de
la ASA en pronacion y los momentos de fuerza supinadores un movimiento rotacional en
supinacién. La ASA se encontrara en una posicion de equilibrio rotacional cuando la magnitud
de los momentos de fuerza pronadores sea igual a la magnitud de los momentos de fuerza
supinadores. Mientras esta situacién de equilibrio rotacional no se dé, la ASA realizard un
movimiento de pronaciéon o de supinacién segin el momento de fuerza dominante. Dado que la
longitud del brazo de momento constituye una variable importante para determinar la magnitud

del momento de fuerza que soporta la ASA, la existencia de variaciones anatomicas en la
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orientacién espacial de su eje de rotacion entre individuos determina que la magnitud del

momento de fuerza pronador y supinador que soporta la ASA sea muy variable.

Los textos clasicos de anatomia y biomecanica recogen que la ASA se mueve a través de un Unico
eje de rotacién que tiene una orientacidn espacial fija de 422 en el plano sagital y de 162 en el
plano transverso. Estos valores se toman utilizando como referencia los trabajos que realizd
Manter en 1941 (103), quién valord la posicidon del eje de rotacidon de la ASA en 16 piezas de
cadaver. Encontrod que este eje estaba angulado a 422 (rango de 292-472) con el plano transverso
y a 162 (rango de 82-249) con el plano sagital. Estos valores son muy similares a los que
encontraron afios mas tarde Root y col (114) [412+82 (rango 229-552) y 172422 (rango de 89-
299)] e Isman e Inman (115) [4194+92 (rango 202-682) y 232+112 (rango de 49-479)] en sus trabajos
sobre cadaveres. Todos ellos contemplaban que el movimiento en la ASA se realizaba a través
de un Unico eje de rotacién, pero también pusieron de manifiesto que habia una alta variabilidad
de la orientacion del eje de rotacidon de la ASA entre los diferentes individuos. Sin embargo,
estudios posteriores realizados por Van Langelaan sobre 10 cadaveres (116) pusieron de
manifiesto que la ASA no se mueve a través de un Unico eje de rotacidon. Mediante la
implantacién de marcadores metalicos tanto en el astragalo como en el calcdneo y tomando
después radiografias estandarizadas de los pies en dos planos cardinales, encontraron que el
movimiento de la ASA no se producia a través de un Unico eje de rotacidén sino mds bien a través
de un numero discreto de ejes de rotacién que conformaban lo que denomind un haz de ejes de
rotacion. Si consideramos que el eje de rotacidon de una articulacion no es mas que una linea
imaginaria que pasa por el centro geométrico de las superficies articulares, estos resultados
ponen de manifiesto que las relaciones entre las superficies articulares de astragalo y de
calcaneo son diferentes en cada punto del rango de movimiento de la ASA, lo que determina
una localizacién espacial diferente del eje de rotacidn para cada una de estas situaciones. Los
resultados del trabajo de Van Langelaan fueron confirmados posteriormente por otras

investigaciones como las realizadas por Lundberg (117).

Tomando como referencia la variabilidad que existe entre individuos en la orientacién espacial
del eje de rotacidn de la ASA, sus cambios de orientacidon con el movimiento de la articulacion
y los datos de su experiencia clinica el Dr. Kirby (118) desarrollé una técnica para proyectar la
orientacion espacial del eje de rotacidén de la ASA sobre la superficie plantar del pie. El paciente
debe colocarse en posicion decubito supino con los pies y tobillos por fuera de la camilla de
exploracién y con una separacidn y angulacion de las piernas en el plano frontal que simule la
base de sustentacién del paciente durante la bipedestacién y la marcha. En esta posicion el

explorador realizara movimientos de pronacion y supinacién del pie hasta que la bisectriz de la
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cara plantar del pie desde el talén hasta el segundo dedo sea vertical y que la superficie plantar
del pie se encuentre en una posicién paralela al plano transverso. A esta posicidn de partida se
la conoce como posicion plantar paralela. Para poder mantener al paciente en esta posicion
plantar paralela el examinador deberd sujetar el pie ejerciendo una ligera fuerza con el pulgar
sobre la superficie plantar de la cabeza del quinto metatarsiano y utilizara el pulgar de la mano
contralateral para localizar el eje de la ASA. Este proceso se inicia en el talon. El explorador
ejercera con el pulgar una fuerza paralela al plano sagital del paciente sobre la superficie plantar
del taldn para simular los efectos de las fuerzas de reaccion del suelo sobre el eje de rotacion de
la ASA en bipedestacidon. Cuando la fuerza ejercida por el pulgar se localice medial al eje de
rotacion de la ASA se generara un movimiento de supinacion del pie y el explorador notard como
el antepie se invertira en relacién a la pierna del paciente. Cuando la fuerza se localice lateral al
eje de rotacidn de la ASA se generara un movimiento de pronacién del pie y el explorador notara
como el antepie se coloca en eversidn en relacidn a la pierna del paciente. El explorador debera
continuar ejerciendo fuerzas sobre la superficie plantar del talédn hasta que la fuerza ejercida no
genere ningun movimiento. Este punto de no movimiento se marcara ya que coincide con la
region por la que pasa el eje de rotacion de la articulacion subtalar (cuando se aplica una fuerza
directamente sobre el eje de rotacién no hay movimiento porque el valor del brazo de momento
es cero). Una vez que se localiza el eje de rotacidn de la ASA en el taldn, se realiza la misma
operaciéon en las zonas de mediopie y de antepie para poder trazar una linea que una estos
puntos y determinar asi la proyeccidn del eje de rotacién de la ASA sobre la superficie plantar
del pie. Tomando como base las observaciones realizadas en mas de 2000 pacientes, el Dr. Kirby
encontré que el eje de la ASA se dirigia desde una localizacidn postero-lateral del talon al primer
espacio intermetatarsal en aquellos pacientes que presentaban un pie con patrones de
normalidad en la exploracién clinica y de la marcha. Asi pues, utilizando estas observaciones
establecié ésta como la localizacién normal del eje de rotacion de la ASA, si bien no coincidia
con la ubicacion descrita por Manter (103) quien sefialaba que el eje de la ASA tenia una
orientacién que se dirigia desde la regidén postero-lateral del calcdneo a la regién medial del

primer cuneiforme muy cerca de la base del primer metatarsiano.

Como variaciones de a la situacidon de normalidad del eje de rotacién de la ASA, el Dr. Kirby
definié la presencia de un eje de rotacidn de la ASA con una orientacion medializada y un eje de
rotacion de la ASA con una orientacion lateralizada. Cuando presenta una orientacidon
medializada el eje de rotacién de la ASA se caracteriza por tener una orientacion mas
perpendicular con el plano sagital (mayor angulacion con la linea media del pie). Asi la parte

distal del eje de rotacidn de la ASA se proyectara por cualquiera de las estructuras anatémicas
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que quedan proximales al sesamoideo medial (diafisis y base del primer metatarsiano,
cuneiforme medial, escafoides) de forma que la superficie plantar del pie que queda lateral al
eje de rotacidn de la ASA aumenta y la superficie plantar medial a este eje disminuye. Las fuerzas
de reaccidon del suelo generaran un momento de fuerza pronador de mayor magnitud y un
momento de fuerza supinador de menor magnitud que en condiciones de normalidad. La
medializaciéon del eje de rotacidn de la ASA también tendrd efectos sobre las acciones
musculares. Los musculos que se localizan mediales veran como disminuye su distancia al eje de
rotacion (menor brazo de momento) y los musculos que se localizan laterales al eje de rotacion
tendran un incremento de su distancia al eje (mayor brazo de momento). En consecuencia la
magnitud de los momentos de fuerza generados por la accion muscular serd menor en la

musculatura supinadora y mayor en la musculatura pronadora.

Por su parte, el eje de rotacidn de la ASA desviado hacia lateral se caracteriza porque su parte
distal se proyecta por cualquiera de las estructuras que se localizan laterales al sesamoideo
fibular (cabeza de metatarsianos centrales o espacios intermetatarsianos segundo y tercero) de
manera que la superficie medial al eje de rotacién se incrementa y la superficie lateral
disminuye. De forma paralela los musculos que se insertan en regiones anatdmicas mediales al
eje de la ASA veran cdmo se incrementa su distancia con dicho eje de rotacion (mayor brazo de
momento) y los musculos que se insertan en regiones anatdmicas laterales a este eje de rotacion
tendran una disminucion de su distancia al eje (menor brazo de momento). En estas
circunstancias, sera mayor la magnitud de los momentos de fuerza supinadores que la magnitud
de los momentos de fuerza pronadores que se generan tanto por la accion de las fuerzas de

reaccién del suelo como por la accidn contractil de la musculatura.

Payne y col (119) en 2003 valoraron la fiabilidad interobservador de la técnica descrita por Kirby
para localizar el eje de la ASA. Dos observadores independientes y con experiencia evaluaron a
47 sujetos y localizaron le eje de la ASA en la superficie plantar del pie. Marcaron el eje con un
rotulador para poder trasladar este eje a una pedigrafia que utilizaban para trazar la linea media
del pie. Se midi6 el angulo que formaba el eje de la ASA con la linea media del pie, la distancia
del punto de intersecciéon de ambas lineas con el borde postero-central del taldn y la distancia
entre el eje de la articulacion subtalar con el borde lateral de la cabeza del quinto metatarsiano.
El coeficiente de correlacién interclase obtenido mostro una buena fiabilidad en las tres
mediciones [ICC 0.86 (0.67-0.97), 0.81 (0.69-0.92) y 0.79 (0.65-0.86) respectivamente]. De
Schepper y col (120) encontraron también una fiabilidad intraobservador alta (ICC de 0.72 a
0.93). Sin embargo encontraron una alta variabilidad interobservador (k= 0.243 — 0.494). Los

exploradores que participaron en el estudio tenian diferentes grados de experiencia en la
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aplicacion de la técnica y esta situacidén podria explicar la variabilidad obtenida interobservador.
Recientemente Van Alsenoy y col (121,122) demostraron que esta técnica de localizacion del eje
de rotacidn de la ASA tiene una alta precisién. Determinaron el eje de rotacion de la ASA
utilizando los datos cinematicos tridimensionales y compararon su localizacion con la
localizacidn del eje obtenida por cuatro exploradores mediante la técnica descrita por Kirby. Los
resultados mostraron que la técnica de Kirby localizaba la posicion del eje de rotacidén con una
precision de 02-22 y de 1-4 mm. En cuanto a la ubicacidon exacta del eje de la ASA, no se
encontraron diferencias significativas entre los resultados determinados por los diferentes
exploradores y el calculo utilizando los datos cinematicos. Los resultados muestran que la
técnica de ubicacion del eje de rotacién d la ASA descrita por Kirby es vélida y fiable y podria
constituir una herramienta estandar en el examen de los pacientes con trastornos patoldgicos

del pie y de la extremidad inferior.

Como ya se ha sefialado, desde un punto de vista fisico cualquier cuerpo se encontrard
realizando un movimiento rotacional mientras que los momentos de fuerza que generan el
movimiento sean de mayor magnitud que los momentos de fuerza que se oponen al
movimiento. Sin embargo, cuando ambos momentos de fuerza se igualan (el sumatorio de los
momentos de fuerza que generan movimiento y de los momentos de fuerza que se oponen al
movimiento es igual a cero) el cuerpo dejard de realizar un movimiento rotacional y se
encontrard en una situacién de equilibrio rotacional (111). Partiendo de este principio fisico y
tomando el eje de rotacion de la ASA como el punto alrededor del cual se realizan los
movimientos de pronacidn y supinacién del pie, Kirby (113, 123) desarrollé su concepto
biomecdnico de equilibrio rotacional alrededor del eje de rotacidn de la ASA, segun el cual el pie
tiende a encontrar una situacidon de equilibrio rotacional tanto en bipedestacion como en
cualquiera de los distintos momentos que componen el ciclo de la marcha. Sin embargo esta
situacién de equilibrio rotacional rara vez se consigue exclusivamente a expensas de la accién
de las fuerzas de reaccién del suelo o del calzado (fuerzas externas), sino que suele conseguirse
a través de la accion de las fuerzas internas, entre las que cabe citar la accién concéntrica y
excéntrica de los musculos, las fuerzas compresivas que soportan las estructuras éseas y las
fuerzas tensiles que soportan estructuras pasivas como los tendones, ligamentos, fascia plantar
y cépsulas articulares. Asi, por ejemplo, cuando un paciente en posicién de bipedestacién
presenta 122 de valgo cuando medimos el valor de la PRCC, nos esta indicando que las fuerzas
externas generan un momento de fuerza pronador de mayor magnitud que el momento de
fuerza supinador, por lo que ha realizado un movimiento de pronacién hasta que el momento

de fuerza generado por las fuerzas internas ha equilibrado el sistema. La posicion de pronacion
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gue observamos en el paciente del ejemplo es el punto en el que el sistema ha encontrado su
equilibrio rotacional. Este mismo ejemplo seria extrapolable a la dindmica, pero en este caso la
situacion de equilibrio rotacional que se obtiene no seria duradera ya que inmediatamente se
pierde, como consecuencia del desplazamiento anterior del centro de masas, generdandose
constantes situaciones de equilibrio y desequilibrio. Segun el modelo propuesto por Kirby la
patologia del pie no se desarrollaria tanto por la posicion del pie sino por la magnitud de las
fuerzas tensiles o compresivas que soportan las estructuras anatémicas del pie para poder
conseguir que el pie se encuentre en una situacion de equilibrio rotacional. Este constituye un
cambio muy importante en el concepto de la patologia del pie ya que implica entender que la
patologia del pie se genera por las fuerzas que soportan las estructuras anatdmicas del pie como
respuesta a la accion de las fuerzas externas que soporta el pie (especialmente las fuerzas de
reaccion del suelo, pero también las fuerzas de reaccién del calzado). Esta idea estd en
contraposicion con los conceptos previos que entendian que la patologia del pie derivaba de la

posicidn que tiene fruto de los movimientos andmalos que realizaba.

El modelo biomecdanico de funcién del pie descrito por Kirby, fue complementado por Fuller en
1999 con la incorporacién del concepto fisico de centro de presiones que permitia comprender
de forma mas sencilla y clara el efecto mecdnico de las fuerzas de reaccién del suelo sobre el eje
de rotacidn de la ASA (124). Se denomina centro de presion de un cuerpo al punto sobre el cual
se debe aplicar la resultante de sumar todas las fuerzas ejercidas por el campo de presion sobre
ese cuerpo para que el efecto de la resultante sea igual a la suma de los efectos de las presiones.
Se trata de un concepto que no necesariamente ha de coincidir con el centro geométrico, el
centro de masas o el centro de gravedad del cuerpo. Tampoco coincide con el punto de maxima
presion ni debe confundirse con este concepto (111). El centro de presidén es un concepto muy
util cuando se analizan los efectos mecdanicos de las fuerzas de reaccidn del suelo sobre cualquier
articulacién ya que permite concentrar todas las fuerzas de reaccion del suelo en un sélo punto

de accidn sobre la superficie plantar del pie.

Asi pues, cuando el centro de presiones se localiza medial al eje de rotacidn de la ASA, el efecto
de las fuerzas externas (reaccion del suelo y del calzado) genera en su conjunto un momento de
fuerza supinador que debera ser contrarrestado con un momento de fuerza pronador generado
por el trabajo activo y pasivo de las estructuras anatdomicas del pie que se localizan laterales al
eje de rotacidn de la ASA. Cuanto mas alejado del eje de rotacidon de la ASA se encuentre el
centro de presiones mayor magnitud tendra el momento de fuerza supinador que soporta la
articulacién y, por consiguiente, mayor fuerza tensil o compresiva deberan soportar las

estructuras anatomicas laterales al eje de rotacidén de la articulacidon subtalar. Las estructuras
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que contribuyen de forma mds importante a generar momentos de fuerza pronadores alrededor
del eje de rotacidon de la ASA es la musculatura peronea. Por contra, cuando el centro de
presiones se localizaba lateral al eje de rotacién de la ASA el efecto de las fuerzas externas
(reaccion del suelo y del calzado) genera en su conjunto un momento de fuerza pronador que
debera ser contrarrestado con un momento de fuerza supinador generado a costa de la accidn
activa y pasiva de las estructuras anatémicas del pie que se localizan mediales al eje de rotacién
de la ASA. Cuanto mas alejado del eje de rotacion de la ASA se encuentre el centro de presiones
mayor magnitud tendrd el momento de fuerza pronador que soporta la articulacién y, por
consiguiente, mayor fuerza tensil o compresiva deberan soportar las estructuras anatémicas
mediales al eje de rotacién de la ASA. Aunque todas las estructuras anatémicas mediales al eje
de rotacion de la ASA contribuyen de forma sinérgica a desarrollar momentos de fuerza
supinadores, lo cierto es que no todas tienen un brazo de momento de la misma longitud. En
este sentido Fuller sefiala que las estructuras que mas contribuyen a generar momentos de
fuerza supinadores son la fascia plantar y el tenddn del tibial posterior a través de las fuerzas
tensiles que soportan y el seno del tarso a través de la fuerza compresiva que soporta (aunque
no se encuentra medial al eje de rotacion subtalar, el cierre completo del seno del tarso se
produce cuando se ha llegado al maximo rango de movimiento de pronacidon subtalar, por lo
gue se considera que la fuerza compresiva que genera el choque entre astragalo y calcaneo
como una fuerza que genera momentos supinadores toda vez que impide que la articulacidn

subtalar siga pronando).

Ademas de las localizaciones medial o lateral del centro de presiones en relacién al eje de
rotacion de la articulaciéon subtalar, Fuller también describe una tercera posibilidad y es cuando
el centro de presiones se localiza debajo del eje de rotacidn de la ASA. Seiala que esta seria una
situacion ideal ya que las fuerzas de reaccidn del suelo no generarian momento de fuerza sobre
la ASA (al existir un brazo de momento igual a cero). Por consiguiente las estructuras anatdmicas
no soportarian fuerzas tensiles o compresivas para contrarrestar el momento de fuerza que
generan las fuerzas externas. Estos pies son los que menos riesgo de desarrollar patologia del

pie.

En 1995 McPoil y Hunt (125) publicaron un trabajo de revision en el que cuestionaban el modelo
biomecanico propuesto por Root y si este era el correcto para la valoracién clinica del pie ya que
se fundamentaba en una serie de premisas que estaban siendo cuestionadas como los criterios
de alineacidon normal del pie, la fiabilidad de la técnica de medicidon de estos criterios de
alineacién normal del pie o la posicidn que tiene la articulacion subtalar durante el segundo y

tercer rocker del ciclo de la marcha. Como alternativa para la evaluacién y tratamiento de la
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patologia del pie y tobillo los autores propusieron un nuevo concepto que denominaron estrés
de tejidos. Segun este concepto la valoracién del pie no debe enfocarse a la obtencién de datos
cuantitativos que permitan establecer criterios de normalidad sino mads bien a identificar los
tejidos del pie que estan sometidos a mayor fuerza deformante (bien tensil o bien compresiva)
porque estos son los que tienen mayor riesgo de sufrir lesidon. Asi pues, aunque la morfologia
del pie no la consideran patoldgica “per se”, si indican que segun sea la morfologia del pie las

estructuras anatdmicas que sufrirdn mayor magnitud de fuerza deformante seran unas u otras.

Tomando como referencia este concepto de estrés de tejidos, Fuller (124) sefiala que podemos
predecir clinicamente si el paciente presenta un centro de presiones lateral o medial al eje de
rotacién de la ASA, asi como hacernos una idea de la magnitud del momento de fuerza que
genera. Cuando el centro de presiones se localiza medial al eje de rotacién de la ASA la
musculatura peronea sera la principal encargada de generar un momento de fuerza pronador
que equilibre el sistema. Por tanto con el paciente en bipedestacion los tendones peroneos se
hacen visibles y al palparles podemos notar un incremento de su tono como manifestacion del
incremento de fuerzas tensiles que soportan. En cambio cuando el centro de presiones se
localice lateral al eje de rotacidon de la ASA el paciente contrarresta el momento de fuerza
pronador que se genera por la accidn de las fuerzas externas mediante la accidn sinérgica de las
estructuras anatdmicas mediales a dicho eje de rotacidén. Sin embargo Fuller sefiala que en
algunos pacientes podemos identificar claramente una estructura como la que mas contribuye
a contrarrestar el momento de fuerza pronador. Asi cuando es la fascia plantar (Fuller lo define
como pie fascial), notaremos un incremento de la tensidon que soporta la fascia plantar al
palparla mientras el paciente se encuentra en bipedestacidn. Relaciona este hallazgo con un
mayor riesgo para desarrollar patologia de fascia plantar y de la 12 AMTF. Cuando es el tibial
posterior notaremos como el tono de su tenddn se incrementa notablemente debido a las
fuerzas tensiles que soporta con el paciente en bipedestacion. Sefiala que estos pies, que define
como pie tibial posterior, tienen mayor riesgo de desarrollar tendinopatias de tibial posterior y
pies planos valgos asociados a disfuncion del tenddn del tibial posterior. Finalmente sefiala que
en algunos pies es el seno del tarso la estructura que mayor contribucion realiza para
contrarrestar el momento de fuerza pronador y estos pies, que denomina pies seno del tarso,
tienen mayor riesgo de desarrollar sindromes del seno del tarso. Son pacientes que en
bipedestacidn se encuentran con la ASA en su maximo rango de pronacion por lo que si les
solicitamos que pronen la articulacién subtalar no podran hacerlo (test de maxima pronacidn

patoldgico).
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La importancia que otorgan McPoil y Hunt (125) a la tension que soportan los tejidos en el
desarrollo de la patologia de pie les llevo a afirmar que su modelo de estrés de tejidos podria
servir como base para el desarrollo de un nuevo paradigma de exploracién fisica y enfoque
terapéutico de los pacientes que presentan alguna dolencia del pie. En la actualidad el modelo
de estrés de tejidos constituye un método eficiente para la valoracién clinica de los pacientes y
para establecer estrategias de tratamiento de las patologias de pie de la extremidad inferior. Los
conceptos de ubicacién espacial del eje de rotacidon de la ASA, localizacidon del centro de
presiones y equilibrio rotacional propuestos por Kirby y Fuller (113,123,124) han ayudado a
explicar de forma coherente tanto el funcionamiento mecanico del pie como el mecanismo que
lleva a desarrollar una tension anémala en las diferentes estructuras anatémicas del pie y del
miembro inferior. Pero no solo ayuda a explicar porque una estructura anatédmica soporta una
tensién andmala que la lleva a sufrir un dafio local, sino que también puede predecir el efecto
de las medidas terapéuticas sobre las fuerzas que soportan los tejidos, permitiendo de esta
forma elegir el abordaje terapéutico mads eficaz para normalizar la tensién que soporta la
estructura anatémica dafiada con el fin de conseguir su curacién y minimizar la presencia de

efectos mecanicos indeseables durante las actividades de carga que realiza el paciente.

3.2.5. Analisis Cinético y Cinematico del mecanismo de Windlass.

3.2.5.1. Diagramas de cuerpos libres.

Un diagrama de cuerpo libre es una herramienta que utilizan con frecuencia los fisicos y los
ingenieros cuando quieren analizar graficamente las fuerzas que actian sobre una estructura.
No es mas que un esquema del sistema que se quiere analizar y de las fuerzas que acttan en él.
Estos diagramas facilitan la identificacion de las fuerzas y los momentos de fuerza que actian
sobre una estructura asi como las fuerzas internas que estad soportando la estructura. Es un

concepto sencillo que presenta, no obstante, algunas propiedades y caracteristicas:

e Un diagrama de cuerpo libre es una imagen que representa el sistema que deseamos
analizar. Asi pues, se muestra aislado (“libre”) de su medio ambiente por lo que en el
diagrama de cuerpos libres no deben representarse aquellas cosas que estan cerca o
que tocan el sistema que es objeto del analisis.

e Un diagrama de cuerpo libre puede estar constituido por un cuerpo rigido aislado, un
cuerpo deformable aislado o por partes de los mismos. Se puede dibujar cualquier

coleccion de materiales que puedan identificarse. No debemos asimilar la palabra
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“cuerpo” a un objeto estandar, sino debemos entenderla como un sistema. Asi mismo,
el diagrama de cuerpo libre puede ser un subsistema del sistema general.

e El diagrama de cuerpo libre de un sistema muestra las fuerzas y momentos de fuerza
gue actuan sobre el sistema. Estas fuerzas y momentos de fuerza se muestran en el
diagrama de cuerpo libre en los puntos donde se aplican.

e Lasfuerzas de cuerpo son aquellas fuerzas que acttan en el interior de un cuerpo desde
objetos fuera del cuerpo. Lo mejor es dibujar las fuerzas de cuerpo en el interior del
cuerpo, en el centro de la masa que representa correctamente el efecto neto de las
fuerzas de cuerpo

e El diagrama de cuerpo libre muestra todas las fuerzas externas que actuan sobre el
sistema, pero no hay fuerzas internas. Las fuerzas entre objetos dentro del sistema no
se muestran

e El diagrama de cuerpos libres no muestra nada sobre el movimiento. Las velocidades,

fuerzas inerciales y fuerzas de aceleracién no se ven en un cuerpo libre diagrama.

A la hora de dibujar un diagrama de cuerpos libres lo primero que debemos identificar y tener
claro son el objeto o grupo de objetos que queremos analizar. Una vez que tenemos claro cual
es nuestro sistema, debemos realizar un boceto o esquema simple del mismo. Debemos eliminar
del dibujo todos aquellos elementos que interactien con nuestro sistema. Estos elementos se
“cortan” y se sustituyen por una representacion de la fuerza o momento de fuerza que ejercen
sobre el sistema. La fuerza de |la gravedad se representa en el sistema en el centro de masas del

mismo o en el centro de masas de cada una de las partes del sistema (126).

A la hora de representar las fuerzas que ejercen sobre el sistema los elementos que se cortan
debemos tener algunas consideraciones. Asi, cuando alguno de los elementos que se eliminan
para aislar el sistema esta constituido por multiples elementos cada uno de los cuales ejerce por
si mismo una fuerza, en vez de representar un vector de fuerza por cada uno de los elementos
se sustituyen estos por un sistema de fuerzas. De esta forma el sistema de fuerzas se sustituye
en el diagrama de cuerpos libres por una fuerza equivalente al mismo. Un ejemplo sencillo que
permite comprender bien esta situacidn seria una cuerda que a su vez estd formada por
multiples fibras. Cada una de estas fibras por si misma ejerce una fuerza sobre el sistema por lo
que al suprimir la cuerda deberiamos de dibujar un vector de fuerza por cada una de las fibras
eliminadas. Sin embargo, como en los diagramas de cuerpo libre sélo interesa la fuerza o el
momento de fuerza total, en vez de dibujar los multiples vectores de fuerza se representa un

Unico vector de fuerza equivalente al sistema de fuerzas que consta de todas las fuerzas de las
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fibras. Esta misma situacién es aplicable a estructuras anatémicas como los ligamentos,

tendones o musculos que se encuentran formados por haces de fibras (126).

Otra consideracidn que debe tenerse en cuenta a la hora de dibujar las fuerzas o momentos que
actuan sobre un sistema esta relacionada con la tercera ley de Newton. Es importante evitar el
error de dibujar el vector de la fuerza reactiva que ejerce el cuerpo libre sobre los objetos que
se han eliminado para aislar el sistema. La Unica fuerza importante para el diagrama de cuerpos
libres es la que ejerce el objeto eliminado sobre el sistema (126). Por ejemplo, si se esta
elaborando un diagrama de cuerpo libre del primer metatarsiano, la fuerza de la falange
proximal que actla sobre la cabeza del primer metatarsiano seria dibujado, pero no la fuerza de

reaccién desde el primer metatarsiano que actua sobre la falange proximal.

3.2.5.2. Aplicacion de las técnicas de modelaje al andlisis del mecanismo de Windlass.

Cuando se dibuja un diagrama de cuerpos libres ya se ha comentado que debemos aislar la
estructura o estructuras que pretendemos analizar. El pie es una estructura muy compleja
constituida por numerosos huesos que se encuentran unidos a través de las articulaciones y en
los que se insertan numerosos tendones, musculos y ligamentos. Si queremos disefiar un
diagrama de cuerpos libres que nos permita analizar el mecanismo de windlass del pie sera
necesario simplificar la estructura. El mecanismo de windlass tal y como lo describid Hicks (105)
produce cambios en la posicion de las estructuras dseas que conforman el arco interno como
consecuencia de la accién de la fascia plantar. Por tanto para la cuestion que nos ocupa podemos
comparar la estructura del pie en el plano sagital a un arco con dos o mas segmentos rigidos
unidos entre si por una articulacidn. Estos segmentos rigidos mantienen su posicidn arqueada
gracias a una estructura que une los segmentos rigidos y soporta las fuerzas de tensién (banda
de tension). Cuando eliminamos la banda de tension los elementos rigidos pierden su posicidn
arqueada y se hunde el arco. Los segmentos rigidos serian las estructuras dseas y la banda de
tensién seria la fascia plantar que ha demostrado ser una estructura que soporta fuerzas tensiles
y que su seccién conduce al aplanamiento del arco interno del pie (20,27-29). Cuando aplicamos
una fuerza sobre esta estructura con forma de arco se genera en ambos extremos del arco una
fuerza de reaccidon. Ambas fuerzas (fuerzas externas) generan un par de fuerzas que tiende a
generar un movimiento de los segmentos rigidos. Sin embargo no se produce ningun
movimiento de los segmentos rigidos y esto se debe a la accién de las fuerzas internas. Estas
fuerzas internas son por un lado la fuerza tensil que soporta la banda de tensién como

consecuencia de la tendencia que tienen los cuerpos rigidos a separarse por la accidn del par de
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fuerzas externo. Por otro lado estan las fuerzas compresivas que se generan en la regidén superior
de los segmentos dseos como consecuencia de la fuerza que ejerce la banda de tensidn sobre
su regién inferior y que tiende a aproximarles. Estas dos fuerzas presentan sentido contrario por
lo que se forma un par de fuerzas interno. El momento de fuerza neto que se genera es cero
(momento de fuerza que genera el par de fuerzas externo es igual al momento de fuerza que
genera el par de fuerzas interno) y esta es la explicacion de que no se produzca ningun

movimiento aunque se ejerzan fuerzas externas deformantes sobre el sistema (Figura 1).

Fuerza

Fuerza
Compresiva

Fuerza Tensil

Fuerzas Reaccion Suelo Fuerzas Reaccion Suelo

Figura 1. Diagrama de cuerpos libres representando la accion de las fuerzas externas e internas
sobre dos segmentos rigidos que simulan una estructura con forma de arco. El modelo mantiene
la estrcutra arciforme gracias a la accion de las fuerzas internas. La fuerza tensil de la banda que une
ambos cuerpos rigidos a través de sus extremos distales y la fuerzacompresiva que soportan los cuerpos
rigidos en sus extremos proximales. Estas fuerzas generan un momento de fuerza de la misma magnitud
y de sentido contrario al momento de fuerza que generan las fuerzas externas que actuan sobre el sistema.

De esta forma el momento neto que soporta el sistema es cero y se mantiene en una posicion e equilibrio.

Este modelo de arco que se ha descrito puede utilizarse para explicar los cambios que se
producen en el pie como consecuencia de la instauracion del mecanismo de windlass.
Unicamente deberian afiadirse algunos matices al modelo. Los segmentos rigidos se mantienen
unidos por una articulacién en su extremo superior que permite el movimiento entre ambos.
Sin embargo, en el extremo distal de uno de los segmentos rigidos debe colocarse un tambor
redondeado que se une a través de un eje. La banda de tension se unira directamente al extremo
inferior de uno de los segmentos rigidos mientras al otro segmento rigido la unién se realizard a
través del tambor. En este caso la fuerza que ejerce la banda de tension sobre el este segmento

rigido no se hace directamente sino a través del eje que une el segmento rigido al tambor. Sin
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embargo, la localizacidn de la fuerza es la misma. De esta forma al girar el tambor se producira
un enrollamiento de la banda de tension alrededor del mismo lo que llevara a un acortamiento
de la misma y a un incremento de la fuerza tensil que soporta. Como los segmentos rigidos
mantienen su misma forma, el par de fuerzas interno que se genera en la estructura aproximara
los bordes inferiores de los segmentos rigidos que constituyen la base del arco y se producira un

incremento en la altura del mismo (110) (Figura 2).

Fuiza
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Fig. 2 a (Comnreqiva
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Fuerza%ensil

Fuerzas Reaccion Suelo Fuerzas Reaccion Suelo

F1$za
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Compresiva

Fig. 2 b >

T Fuerza Tensil T

Fuerzas Fuerzas
Reaccidon Suelo Reaccion Suelo

Figura 2. Representacion esquemadtica de los cambios que se producen en la altura y longitud
del arco longitudinal interno utilizando un diagrama de cuerpos libres. En la figura a) se
representa el sistema en una situacion de equilibrio commo laque se ha descrito en la figura 1. En la figura
b) se observa el incremento de altura del arco interno y su acortamiento a consecuencia de la FD del
hallux. Esta situacion genera un incremento de la fuerza tensil en la banda que une los segmentos rigidos
y produce un aumento de la magnitud del momento de fuerza que generan las fuerzas internas. De esta
orma se rompe la situacion de equilibrio descrita en la figura a) y se genera un movimiento de ambos

cuerpos rigidos que tiende a aproximarles.
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Para una mejor comprension de los aspectos mecanicos que se producen en el mecanismo de
windlass debemos asumir que las estructuras dseas del pie van a tener un comportamiento de
solido rigido. Entendemos como un soélido rigido un conjunto de puntos del espacio que se
mueven de tal manera que no se altera la distancia entre ellos sea cual sea la fuerza actuante.
Dicho en otras palabras, un sélido rigido se considera como una estructura que no sufre
deformaciones ante la accidn de una fuerza o un momento de fuerza (111). Esta situacién no es
cierta en la realidad, ya que el tejido éseo si sufre deformaciones ante la accién de las fuerzas
que actuan sobre él. Sin embargo la mecdnica de un sélido rigido aplicada al mecanismo de
windlass permite comprender las situaciones de equilibrio y movimientos que se producen en
el pie durante la fase propulsiva del ciclo de la marcha. En lo que respecta a la idea de modelar
el pie (o parte de él) como un cuerpo rigido, Nigg (127) ha observado que en el campo de la
biomecdnica, el concepto cuerpo rigido puede ser vélida cuando las deformaciones de las
diferentes partes que conforman la estructura de interés son insignificantes en relacion con el

movimiento de la estructura como un todo.

Otro aspecto que debemos tener presente es que el mecanismo de windlass se produce durante
el tercer rocker de la fase de apoyo unipodal del ciclo de la marcha. Es imprescindible que la 12
AMTF esté realizando un movimiento de FD lo cual no ocurre durante el primer y segundo rocker
de la fase de apoyo unipodal. Sin embargo, para poder explicar los efectos mecanicos del
mecanismo de windlass de una forma mds comprensible, vamos a asumir que el paciente se

encuentra en una posicién de bipedestacion y se le realiza un test de Jack.

Cuando realizamos el test de Jack, el explorador ejerce una fuerza en la superficie inferior del
hallux que busca producir un movimiento de FD de la 12 AMTF. Este movimiento de FD de la
articulacién se asocia a un incremento de la fuerza tensil que soporta la fascia plantar. Esta
fuerza tensil tendera a llevar la falange proximal del hallux hacia proximal. Sin embargo este
desplazamiento no se produce debido a la presencia del primer metatarsiano. La cabeza
metatarsal generara una fuerza sobre la base de la falange proximal de la misma magnitud y
direccion pero de sentido contrario a la fuerza que ejerce la fascia plantar. De esta manera se
genera un par de fuerzas en la 12 AMTF que generard un momento de fuerza que tiende a llevar
al hallux a FP. En realidad lo que hace es contrarrestar la magnitud del momento de fuerzas
externo que se ha producido al aplicar la fuerza el explorador y que tiende a llevar a FD a la 12
AMTF. El momento de FP que se genera sobre la 12 AMTF lo percibira el explorador cuando
realiza el test de Jack como una dificultad para llevar al hallux a una posicion de FD. Sin embargo
esta dificultad para realizar el movimiento de FD de la 12 AMTF no es igual en todos los casos.

Hay una alta variabilidad entre pacientes, de forma que en algunos casos nos encontramos muy
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poca dificultad para llevar el hallux a una posicién de FD y en otros pacientes existe una dificultad
muy grande. Esta variabilidad en la resistencia al movimiento de FD de la 12 AMTF estd
relacionada a las fuerzas internas que se generan en la articulacién al realizar el mecanismo
windlass. Para que la 12 AMTF realice un movimiento de FD serd necesario, pues, que la
magnitud del momento de FD que se genera sobre la articulacién sea de mayor magnitud que
el momento de FP que generan las fuerzas internas. Esto se consigue incrementando la

magnitud de la fuerza que el explorador aplica sobre la regién plantar del hallux (Figura 3).

Fuerza

Momento de Fuerza
Dorsiflexor de la 1* AMTF por
las Fuerzas Externas

Momento de Fuerza
Plantarflexor de la 1* AMTF por ” e
las Fuerzas Internas

Figura 3. Momentos de fuerza que se generan en la 12 AMTF al realizar el test de Jack. Para que
el hallux realice un movimiento de FD serd necesario que la magnitud del momento de fuerza de FD que
generan las fuerzas externas sea de mayor magnitud que el momento de fuerza de FP que generan las

fuerzas internas. Dicho en otras palabras, el momento neto que soporta la 12 AMTF deberd ser de FD.

El incremento de tensidn que se genera en la fascia plantar por el movimiento de FD de la 12
AMTEF lleva a la falange proximal del hallux a generar una fuerza compresiva sobre la cabeza del
primer metatarsiano como consecuencia de la fuerza que ejerce la fascia sobre la base de la
falange proximal del hallux que tiende a desplazarla hacia proximal. Esta fuerza compresiva
tiende a desplazar hacia proximal al primer metatarsiano pero, como sucedia con la falange
proximal del hallux, no se produce ningun desplazamiento por la presencia del cuneiforme
medial que se articula con la base del primer metatarsiano. Aplicando la 32 lay de Newton, el

metatarsiano ejercera una fuerza compresiva sobre el cuneiforme medial y este generard una
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fuerza compresiva sobre la base del primer metatarsiano de la misma magnitud y direccién pero
de sentido contrario. De esta manera la fuerza que ejerce la base de la falange proximal sobre
la cabeza metatarsal y la que ejerce el cuneiforme medial sobre la base del metatarsiano forman
un par de fuerzas que genera un momento de fuerza de FP sobre el primer metatarsiano. Cuanto
mayor sea la distancia entre la linea de accion de estas fuerzas mayor sera la magnitud de este

momento de fuerza y viceversa (Figura 4).

Fuerza

Momento de
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las Fuerzas Internas

Fuerzas Reaccion Suelo

Figura 4. Momentos de fuerza que se generan sobre el primer metatarsiano al realizar el test
de Jack. El mecanismo de windlass no se iniciard hasta que el momento de fuerza neto que soporta el
primer metatarsiano sea de FP. En este momento se realizard un movimiento de FP del metatarsiano que
acortard la longitud e incrementard la altura del arco longitudinal interno. Ademds el movimiento de FP
del primer metatarsiano permite a la 12 AMTF continuar realizando el movimiento de FD mediante
deslizamiento de las superficies articulares lo que reduce la fuerza compresiva que se concentra en estas

(sobre todo en la cabeza del primer metatarsiano).

El momento de FP que se genera por la accién de las fuerzas internas sobre el primer
metatarsiano se ve contrarrestado por el momento de FD que se genera por la accion de las
fuerzas externas. Estas fuerzas externas son el peso del paciente y las fuerzas de reaccion del

suelo que se generan bajo la cabeza del primer metatarsiano. Como sucedia con el momento de
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fuerza de FP, cuanto mayor sea la distancia entre las lineas de accién de estas fuerzas mayor
serd la magnitud del momento de FD. Esta situacidn se favorece con la disminucién del angulo
de inclinacién del primer metatarsiano y viceversa. De ahi la importancia del angulo de
inclinaciéon del primer metatarsiano en el mecanismo de windlass. Todas las situaciones
estructurales que incrementen la rigidez al movimiento de FD de la articulaciones de la columna
interna (por ejemplo pies cavos) favoreceran el momento de FP que generan las fuerzas internas
sobre el primer metatarsiano y aquellas situaciones estructurales que disminuyan la rigidez al
movimiento de FD de las articulaciones de la columna interna (pies planos, eje de ASA
medializados, retracciones de triceps sural) favoreceran el momento de FD que generan las
fuerzas externas sobre el primer metatarsiano. Cuando el momento de fuerza neto que se
genera sobre el primer metatarsiano es de FP se produce un desplazamiento de la cabeza hacia
proximal y de la base hacia dorsal y distal Dicho en otras palabras, se produce un acortamiento
de la base del arco interno, una elevacién de su altura y un movimiento de FD de la 12 AMTF

(Figura 4).

La FD de la 12 AMTF produce un incremento de la fuerza tensil de la fascia plantar. Los estudios
realizados con modelos de elementos finitos demuestran que es la insercién de la fascia en el
calcaneo donde mayor tensién fascial se produce con la FD de la 12 AMTF (36,109). Asi pues, el
incremento de la fuerza tensil en la fascia con la FD de la 12 AMTF tiende a desplazar el calcaneo
hacia distal. No se genera desplazamiento por la accion de los ligamentos interéseos astragalo-
calcdneos y por las fuerzas compresivas que genera el cuboides sobre el calcianeo.
Paralelamente, a nivel de la columna medial la primera cufia no se desplaza en sentido proximal
ante la accion de la fuerza compresiva que ejerce el primer metatarsiano sobre ella por a la
presencia del escafoides. Se genera una fuerza compresiva retrégrada del cuneiforme medial
sobre el escafodies que se la transmite, a su vez, al astragalo. Este es el Unico hueso que si puede

realizar un desplazamiento ante la accion de las fuerzas compresivas que recibe del escafoides.

La fuerza compresiva que recibe el astragalo y la fuerza que ejerce la fascia sobre la tuberosidad
plantar calcdnea conforman un nuevo par de fuerzas interna que tiene a llevar a la ASA a realizar
un movimiento de supinacién y a la pierna un movimiento de rotacion externa como
consecuencia del acoplamiento cinematico que existe entre el retropié y la pierna (Figura 5a).
No obstante, para que la ASA pueda realizar el movimiento de supinacion es necesario que el
astragalo se encuentre alineado con las estructuras dseas de la columna medial, en especial con
escafoides. Cuando el astragalo se encuentra en una posicion de marcada FP nos encontramos
que las lineas de accion de la fuerza que ejerce el escafoides sobre el astragalo y la fuerza que

ejerce la fascia plantar sobre el calcaneo se aproximan por lo que disminuye la magnitud el
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momento supinador sobre la ASA, dificultandose asi que la articulacidén subtalar se supine al
hacer la FD de la 12 AMTF. Esto explicaria la observacién que hizo Jack al describir su maniobra
de toe raising test (101). Aquellos pies que presentaban una ruptura de la linea de Meary a nivel
de la articulacién astragalo-escafoidea no modificaban la altura del arco interno al hacer FD de

la 12 AMTF (Figura 5b).

Fuerza

Fig.5a

Momento de Fuerza
Supinador de la ASA por

Fuerzas Reaccion Suelo

Fuerzas Reaccion Suelo Fuerzas Reaccion Suelo

Figura 5. Efecto sobre la ASA de las fuerzas internas que se generan en el pie al realziar la FD
de la 12 AMTF. En la figura a) se representa el momento de fuerza supinador que soporta la ASA por la
accion de las fuerzas internas. En la figura b) se representa el efecto que tiene la desaxacion astrdgalo —
escafoidea en el plano sagital como consecuencia de la pronacion de la ASA. La distancia entre las lineas
de accion de las fuerzas internas (d) se reduce significativamente. Esta situacion lleva a una disminucion
de la magnitud del momento de fuerza supinador que generan las fuerzas internas sobre la ASA. De esta
forma, el momento neto que soportard la ASA serd pronador lo que explica la deficiente o nula instauracion

del mecanismo de windlass que se puede observar en los pies muy pronados.
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De igual forma encontramos que cuando el astragalo se encuentra muy adducido en relacién
con el escafoides, la fuerza que realiza este sobre la cabeza astragalina tenderd a llevar el
astragalo a mayor adducion. En condiciones de normalidad (astragalo normoalineado con
escafodies) al realizar la FD del hallux se produce una fuerza compresiva retrégrada desde
escafoides sobre astragalo y una fuerza anterdgrada tensil de la fascia sobre el calcaneo. Las
lineas de accidén de ambas fuerzas son paralelas ya que anatdmicamente la banda medial de la
fascia plantar y las estructuras éseas que conforman la columna interna del pie se encuentran
superpuestos. En estas circunstancias el par de fuerzas que se forma no genera momento de
fuerza adductor sobre el astragalo. Sin embargo cuando el paciente presenta un eje de la
articulacién subtalar medializado el astrdgalo presenta una desviacion en adducidn en relaciéon
al escafodies, por lo que la fuerza compresiva se ejerce este sobre el astragalo ya no tendra una
linea de accidn paralela a la fuerza tensil que genera la facia sobre el calcdneo. Esto lleva a que
se genere un par de fuerzas adductor sobre el astragalo que tiende a generar sobre la ASA un
momento de fuerza pronador en vez de supinador. A mayor medializacion del eje de rotacion
de la ASA, mayor distancia entre las lineas de acciéon de ambas fuerzas por lo que serd mayor el
momento adductor que soporta el astragalo. Estas situaciones explican porque pacientes con el
eje de la articulacion subtalar medializado presentan una activacion tardia del mecanismo de

windlass o no llega a instaurarse (110) (Figura 6).
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Fig. 6 a Fig.6 b

Momento de
Fuerza Adductor

Figura 6. Efecto sobre la ASA de las fuerzas internas que se generan en el pie al realizar la FD
de la 12 AMTF. Plano transverso. Las desaxaciones astrdgalo — escafoideas en el plano transverso llevan
al astrdgalo a colocarse en una posciond e mayor adducion respecto al eje medio del pie. En esta situacion
la se aumenta la separacion entre las lineas de accion (d) de las fuerzas internas que se generan sobre la
ASA con la FD de la 12 AMTF (compresivas de escafoides sobre astrdgalo y tensiles de fascia sobre
clacdneo). De esta forma la ASA soporta un momento de fuerza neto de adducion que impide su
resupinacion y la instauracion del mecanismo de windlass (figura b)). En presenciade una correcta
alineacion astrdgalo — escafoidea las lineas de accion de las fuerzas internas no generan momento de

fuerza adductor (figura a)).

Estos aspectos que pueden derivarse del analisis mecanico del mecaniso de windlass mediante
las técnicas de modelaje han sido corroborados por los estudios clinicos. Aquino y Payne (89) en
su estudio sobre la valoracién clinica del mecanismo de windlass encontraron que la posicién de
eje de rotacidn de la ASA (p=0.0374), la relacidén entre antepie y retropié (p= 0.0475) y el ratio
entre el navicular drift y la longitud del pie (p=0.0182) podian considerarse como variables
predictoras del establecimiento del mecanismo de windlass en dinamica. Asi la presencia de un
antepie supinado, un eje de la ASA medializado y un valor elevado del ratio entre navicular drift

y longitud del pie fueron hallazgos que se asociaron con la no instauracion del mecanismo de
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windlass en dinamica. Otros trabajos también han correlacionado la pronacion del retropie con
la instauracién del mecanismo de windlas. Kappel Bargas y col (90) analizaron la instauracion del
mecanismo de windlass en una poblacién de sujetos sanos y con rango de FD pasiva de 12 AMTF
en descarga de 902. Mediante grabaciones seleccionaron el fotograma que mostraba el instante
en el que la altura del arco interno comenzaba a incrementarse. Este momento fue definido
como el punto a partir del cual se activaba este mecanismo. En toda la muestra estudiada (20
sujetos) encontraron que al hacer la FD de la 12 AMTF se instauraba el mecanismo de windlass.
Sin embargo, identificaron dos subpoblaciones de acuerdo con el momento de aparicién del
mecanismo de windlass. Una poblaciéon en la que el mecanismo de windlass se instauraba
rapidamente (la FD de la 12 AMTF necesaria para la instauracion de mecanismo de windlass fue
de 4,12+3,49) y otra poblacién donde este mecanismo se activaba de forma retardada (la FD de
la 12 AMTF necesaria para la instauracion de mecanismo de windlass fue de 20.42+5.79; p<0.05).
El grupo que presentaba un retardo en la instauracién del mecanismo de windlass mostro una
posiciéon de mayor inversion en la fase de apoyo de talon (2.29+1.12 vs 3.82+3.92; p<0.05) y una
posicion de maxima eversidn mayor (5.792+1.12 vs 7.82+3.92; p<0.05). El tiempo de duracién del
segundo rocker también fue mayor para el grupo de instauracién tardia del mecanismo de
windlass, si bien en este caso las diferencias no fueron estadisticamente significativas (663.4 ms
+27.9 ms vs 682.3 ms + 47.1 ms; p>0.05). Los autores sugieren que una cantidad o duracion
excesiva del movimiento de pronacion del retropié dificulta la instauracién del mecanismo de
windlass. Por su parte Nakamura y Kakurai (91) utilizando sistemas Opticos de analisis
tridimensional de la marcha encontraron que la poblacién estudiada (n=17) podia dividirse en
dos subgrupos en funcién del tiempo que tardaban en alcanzar el retropié su maximo pico de
eversion. Al comparar ambos grupos encontraron que los sujetos que tardaban mas en alcanzar
la maxima eversion de retropié (71,1%+4,6% de la fase de apoyo unipodal del ciclo de la marcha)
presentaban un valor mas alto en el pico de maxima eversion del retropie (3,742+1,19 frente
7,65242,49; p=0,01), un mayor hundimiento del arco interno y una demora del 23% en el inicio
de la FD de la 12 AMTF (p=0,001). Asi pues, tanto el valor maximo de eversidn del retropie como
el tiempo que se tarda en alcanzarse este valor maximo son factores que influyen en el momento

de instauracién del mecanismo de windlass.
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4. EFECTO DE LAS ORTESIS PLANTARES SOBRE LA 12 AMTF.

4.1. Efecto de las ortesis plantares sobre la cinematica de la 12 AMTF.

Son diversos los estudios que se han realizado para determinar cémo influyen las ortesis
plantares en el comportamiento cinematico de la 12 AMTF. Parece que el uso de una ortesis
plantar genera cambios leves y con frecuencia poco significativos, en la FD de la 12 AMTF, sobre
todo cuando se analizan estos efectos durante la fase propulsiva de la marcha. Estos cambios
podrian ser mas importantes cuando se valoran trascurridos unos meses desde que se comienza
a utilizar la plantilla. De todas formas, es complejo sacar una conclusién determinada de los
efectos que generan las plantillas sobre el movimiento de la 12 AMTF. Es muy variada la
metodologia que se ha utilizado para estudiar los cambios de movilidad de esta articulacién
cuando el pie se encuentra sometido a la accién de un dispositivo ortopédico. Ademds, a esta
cuestion hay que afiadir la amplia variedad de tipos de ortesis plantares que se han utilizado, lo

gue dificulta, mds aun, la comparacidn de los resultados.

Los estudios que se han realizado en estdtica utilizando ortesis funcionales muestran resultados
muy diferentes que podrian ser achacables al tamafio muestral de los estudios, a las
caracteristicas de la ortesis funcional utilizada o a la técnica de medicién que empleada para
determinar el rango de FD de la 12 AMTF. La ortesis utilizada por Scherer y col (128) presentaba
un medial heel skive de 4 mm, un arco longitudinal interno y una estabilizacién del retropie. La
base era de polipropileno y fue termoconformada a partir de un molde en escayola que se tomd
al paciente con la ASA en posicidn neutra y con el primer metatarsiano en FP. Sobre una muestra
de 27 sujetos encontraron que el rango de FD de la 12 AMTF en bipedestacién mejoraba un 90%
al colocar este tipo de plantillas (9,82+2,642 sin plantilla frente a 18,612+3,372 con plantilla
(p<0,0001). Las mediciones fueron realizadas utilizando la técnica descrita por Roukis y col (49).
Por el contrario no encontraron relacion entre el cambio en el rango de FD de la 12 AMTF y el
cambio en los valores de la PRCC que se observd en los sujetos al colocarles la plantilla. Por su
parte la ortesis utilizada por Munteanu y Bassed (129) fue una ortesis invertida de Blake
estabilizada en inversién a 302 y realizada a partir de un molde de escayola tomado con técnica
en suspension. Las valoraciones goniométricas de FD de la 12 AMTF se realizaron tomando como
referencia la bisectriz de hallux y de primer metatarsiano y colocando el fulcro del goniometro
en la articulacidn. Sobre una muestra de 12 sujetos con caracteristicas clinicas de pronacion
encontraron incrementos leves en el rango de FD de la 12 AMTF en bipedestacidn tras la

colocacién de la plantilla (83.4° £ 8.96° sin plantillas y 85.3° + 8.75° con plantillas; p=0,061) que
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no mostraron significancia estadistica. No obstante, este resultado podria estar condicionado

por la baja muestra (n=12) del estudio, dada la tendencia al incremento de la FD que se observa

Al contrario que los trabajos realizados en estdtica que parecen mostrar una tendencia a mejorar
del rango de FD de la 12 AMTF cuando se coloca una ortesis funcional, los estudios que se han
realizado en dindmica, en general, muestran pocas variaciones en el pico de maxima FD de la 12
AMTF en la fase propulsiva. Uno de los primeros trabajos que se hicieron para determinar el
efecto de las ortesis plantares sobre la cinematica de la 12 AMTF fue el llevado a cabo por
Kilmartin y col (130). Utilizaron ortesis funcionales elaboradas con la metodologia descrita por
Root. Los registros cinematicos se realizaron en 5 pacientes que presentaban pies pronados con
un sistema de videocaptura donde se congelaba el fotograma correspondiente a la maxima FD
de la 12 AMTF. Este fotograma representaba el momento donde aparecen en contacto con suelo
el hallux y la cabeza del primer metatarsiano previo a que este pierda contacto con el suelo. Para
realizar las mediciones tomaron como puntos de referencia el punto central de la base del
primer metatarsiano, de la cabeza del primer metatarsiano, de la base de la falange proximal
del hallux y de la 12 AMTF. Estos puntos fueron sefialados mediante la colocacién de agujas de
acupuntura al paciente. Los resultados mostraron que el uso de la plantilla disminuia
discretamente el rango de FD de la 12 AMTF en relacién al uso del calzado sin plantilla
(55,0946,35¢2 calzado con plantilla frente a 57,02+5.82 calzado pero sin plantilla; p>0.05) y de
forma mas importante respecto a caminar descalzo (55,02+6,352 calzado con plantilla frente a

62,02+7,82 caminando descalzo; p<0,0001).

Nawoczenski y Ludewing (131) sobre una muestra de 18 sujetos con pies pronados valoraron los
efectos que tenian dos tipos de ortesis plantares sobre la cinematica del primer metatarsiano y
del hallux tanto en segundo como en el tercer rocker de la fase de apoyo unipodal de la marcha.
Uno de los modelos de plantilla usado se termoconformd en polipropileno a partir de un molde
de escayola tomado con el paciente en decubito prono, con la articulacidn astragalo-escafoidea
en posicion de maxima congruencia y con el antepié alineado a la posicion del retropié. El molde
se estabilizd en supinacidn hasta que la bisectriz del talén fue perpendicular al suelo. Una vez
termoconformada la plantilla se colocé una estabilizacion en la regiéon interna de retropié y en
el extremo distal del arco interno en la zona préxima a la 12 AMTF. El otro modelo de plantilla
usado se realizo a partir de un molde tomado en espuma fendlica con el sujeto en semicarga y
manteniendo la articulacién astragalo-escafoidea en posicidn de maxima congruencia. Se
termoconformo la ortesis con una base de las mismas caracteristicas pero en este caso el arco
interno se mantuvo con la maxima altura debajo del escafoides y se estabilizé la region interna

de retropie de forma similar a la descrita en el otro tipo de plantillas. Cada sujeto utilizé los dos
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pares de plantillas durante un periodo de 4 semanas (2 semanas cada par de plantillas) en un
calzado que les entregaron los investigadores. Los resultados mostraron que el uso de
cualquiera de los dos tipos de plantillas produce un incremento del angulo del primer
metatarsiano en relacion al suelo (sin plantillas fue de -20.4° (+1.4°), cuando se colocd la
plantilla con arco interno el valor fue de —23.6° (+1.4°) y cuando se colocé la plantilla con el post
de antepie el valor fue de —23.5° (+1.2°); p=0,001). Estas variaciones en la posicion del
metatarsiano se correspondieron con leves incrementos del rango de FD de la 12 AMTF (unos
39) pero estos incrementos no mostraron significancia estadistica en la fase propulsiva (p=0,53).
El anadlisis de regresién multiple mostré que el pico maximo de FD de la 12 AMTF sin plantilla y
el cambio en el angulo de inclinacién del primer metatarsiano en bipedestacién al colocar una
plantilla son predictores del cambio que se produce en el pico de FD de la 12 AMTF en la fase
propulsiva cuando los sujetos utilizan la plantilla. Sin embargo, estos factores pueden explicar
casi el 60% de la variacion en el pico de FD de la 12 AMTF cuando se usa una plantilla con post
de antepie (r> = 0,58, p = 0,02), mientras que solo se puede explicar el 16% de estos cambios
cuando se utiliza una plantilla solo con arco interno elevado (r?> = 0,16, p = 0,10). Un trabajo
posterior realizado por Michaud y Nawoczenski (132) con la misma metodologia y el mismo tipo
de plantillas sobre un Unico sujeto mostré unos resultados similares en cuanto al incremento en
la posicion de FP del primer metatarsiano con el uso de las plantillas (-15,82 con plantillas vs -
10,29 sin ellas) pero los resultados del rango de FD de la 12 AMTF fueron diferentes ya que el
sujeto tuvo menos rango de FD con el uso de plantillas (48,62 con plantillas vs 56,92 sin ellas).
No obstante los resultados de este trabajo no pueden ser tenidos en consideracién al mostrar
Unicamente el comportamiento cinematico de la 12 AMTF de un sujeto. En su anterior trabajo
Navoczensky (131) ya sefald que las variaciones en el rango de FD de la 12 AMTF habian sido

muy variables en la muestra estudiada.

El estudio de Rao y col (133) muestra que el uso de una palmilla de fibra de carbono de 1,59 mm
durante 4 semanas disminuye el rango maximo de FD de la 12 AMTF y (20,8245,72 con calzado
frente 17,6245,82 con la plantilla; p=0,024) y el rango de FP del primer metatarsiano (56,82+9,4¢
con calzado frente 52,1949,02 con la plantilla; p=0,038). La muestra fueron 30 sujetos con
artrosis de mediopie. Estos cambios cinematicos observados se relacionaron con una reduccion
de dolor de un 25% (41+13 puntos inicio estudio vs 31+11 puntos final; p<0,0001) y una mejoria
de la limitacion para las actividades de un 24% (39119 puntos inicio estudio vs 30+13 puntos
final; p<0,0001). También mejoraron otros aspectos como la sensacién de rigidez en el pie
(p=0,04) y aspectos psicoldgicos (p=0,016). 20 de los sujetos incluidos en la muestra habian

llevado ortesis termoconformadas. A estos pacientes se les valoré también el efecto que
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presentaban estas ortesis sobre la cinematica del pie y se observé que incrementaban el pico de
FD de la 12 AMTF (20,8245,72 con calzado frente 22,3245,82 con la plantilla; p=0,022), el pico de
FP del primer metatarsiano (-0,62+5,72 con calzado frente -3,92+4,42 con la plantilla; p=0,035) y
disminuia el rango de eversion del calcaneo (4,82+5,12 calzado frente 2,6245,62 con plantilla;

p=0,019).

Aungque los estudios dinamicos muestran que los incrementos del rango de FD de la 12 AMTF
con el uso de ortesis plantares son leves y con variable significancia estadistica, lo cierto las
comparaciones se realizan inmediatamente a colocar la plantilla o con un tiempo de evolucidn
corto (4 semanas). Los resultados del trabajo de Munuera y col (134) coinciden con estos
trabajos cuando la evaluacién del efecto de la plantilla sobre la 12 AMTF se realiza
inmediatamente después de entregarsela al paciente. Sin embrgo sus resultados muestran que
a medio plazo el uso mantenido de la plantilla si genera cambios en el pico de maxima FD de la
12 AMTF. Utilizaron para el estudio una ortesis plantar de polipropileno de 3 mm
termoconformada sobre un molde que se tomd en espuma fendlica en semicarga con control
de la pronacidn de retropié que se realizé mediante un movimiento de rotacion externa del
tercio distal de la pierna. La muestra fueron Unicamente 8 sujetos (16 pies) que presentaban
caracteristicas de pronacion. Los registros cinematicos se realizaron mediante un sistema de
videocaptura a través del cual cuantificaban el angulo de maxima FD de la 12 AMTF en la fase
propulsiva de la marcha tomando como referencia la bisectriz medial de hallux y de primer
metatarsiano. Los registros cinematicos se realizaron el dia de la entrega de la plantillay a los 5
meses de uso continuado de la misma. Los resultados muestran que la plantilla mejora
discretamente el rango de FD de la 12 AMTF el dia de la entrega (49,959 sin plantilla y 51,702
con plantilla; p=0,36) pero esta mejoria se incrementa hasta unos 82 al cabo de os cinco meses

de uso (49,9592 sin plantilla y 58,432 con plantilla; p=0,004).

4.2. Efecto de las ortesis plantares sobre la cinética de la 12 AMTF.

Como queda de manifiesto, las ortesis plantares no parece que produzcan cambios significativos
en el pico de maxima FD de la 12 AMTF. Sin embargo la evidencia clinica sefiala que la colocacion
de ortesis plantares es efectiva en el control y mejoria de la sintomatologia dolorosa de la 12
AMTF en patologias relacionadas con limitacién del rango de FD. En este sentido Monteanu y
col (129) sugieren que las ortesis plantares podrian actuar sobre otros parametros, que no son
solo cinematicos, tales como la magnitud de la fuerza que se precisa para realizar la FD de la 12

AMTEF. Son pocos los trabajos que hemos encontrado que valoren este aspecto. Payne y col.
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(135) estudiaron en 20 sujetos con pies pronados el efecto que tiene el uso de una ortesis plantar
prefabricada sobre la fuerza que se precisa para realizar la FD de la 12 AMTF a 102 y 302. Ademas
valoraron el cambio que se produce en el valor de la PRCC con la colocacién de la plantilla. No
se encontraron diferencias en los valores de PRCC con la colocacién de las plantillas (4,29+2,92
en valgo sin plantillas y 3,82+3,22 con plantillas; p=0,81). Sin embargo la colocacién de la plantilla
si disminuyd la fuerza necesaria para llevar la 12 AMTF a FD tanto a valores de 102 (28,7 N+8,9
N sin plantilla frente a 15,2N+7,1 N con plantilla; p<0,0001) como de 302 (88 9N+13,8 N sin
plantilla frente a 49,7 N+11,2 N con plantilla; p<0,0001). Otro trabajo realizado también por
Payne y col en este sentido (136) puso de manifiesto que las ortesis plantares modificaban la
fuerza necesaria para establecer el mecanismo de windlass cuando el paciente se encuentra en
bipedestacidon. Las plantillas que se utilizaron para el estudio fueron prefabricadas en
polipropileno de 3 mm. Unicamente se diferenciaban en que un modelo de plantillas presentaba
un canal fascial y el otro no. Se construyd una plataforma sobre la que se colocaba el sujeto en
su angulo de marcha. Esta plataforma presentaba una bisagra a la altura de la 12 AMTF y se
ejercia una fuerza controlada para generar la FD de la 12 AMTF que se considerd como la fuerza
necesaria para instaurar el mecanismo de windlass. Se cuantificé la fuerza necesaria para llevar
la 12 AMTF hasta los 82, 182 y 282 de FD. Los resultados muestran que la fuerza necesaria para
llevar la 12 AMTF a los grados de FD estudiados (8,8+2,7 N; 18.4+54 N y 48,1+8,4 N
respectivamente) disminuia cuando el sujeto usaba la plantilla prefabrida en polipropileno
(6,7+2,9 N; 14,046,2 Ny 39,0+6,9 N respectivamente; p<0,0001) y esta reduccidn era aun mayor
cuando la plantilla llevaba incorporado un canal fascial (4,8+1,9 N; 8,4+5,3 N y 31,5+8,3 N
respectivamente; p<0,0001). No obstante los resultados de este trabajo deben interpretarse en
el contexto que se han realizado. Los sujetos estaban en posicién de bipedestacion y la fuerza
que se ejerce para hacer FD de hallux no tiene porqué ser la misma que se precisa para
establecer el mecanismo de windlass. Ademas, el mecanismo de windlass se establece en la fase
propulsiva, momento en el que las ortesis plantares no ejercen apenas efecto directo sobre las
estructuras del pie, mientras que las valoraciones que se han realizado en bipedestacidn las

ortesis plantares estdn en todo momento ejerciendo efecto directo sobre las estructuras del pie.

4.3. Elementos ortopédicos selectivos de la 12 AMTF.

En la literatura ortopédica se han descrito elementos ortopédicos que actuan especificamente
sobre la 12 AMTF. Pretenden mejorar su funcidn en el ciclo de la marcha como mecanismo para
la obtencion de un alivio sintomatico, tanto a nivel local como en otras regione anatémicas.

Entre estos dispositivos nos encontramos las cufias cinéticas, las cufias de cluffy y las extensiones
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de Morton inversas, también conocidas como expansiones de segundo a quinto metatarsiano o

cut-out de la 12 AMTF.

La cuia cinética fue descrita por Danamberg con el objetivo de facilitar el movimiento de la 12
AMTF en el plano sagital y restaurar el funcionamiento normal de la articulacién durante la fase
propulsiva de la marcha. Con su colocacién se busca disminuir las fuerzas de reaccién del suelo
bajo la cabeza del primer metatarsiano para, asi, favorecer su movimiento de FP y eversidon
normal que debe producirse durante el tercer rocker de la marcha. De esta manera se favorece
el movimiento de FD de la 12 AMTF y la instauracién del mecanismo de windlass que permite la
resupinacion natural de las articulaciones mediotarsiana y subastragalina. El desarrollo de este
elemento ortopédico toma como fundamento tedrico el modelo biomecdnico de facilitacién del
movimiento en el plano sagital que Danamberg desarroll6 a finales de la década de los ochenta
del siglo XX. (137,138). Segun este modelo durante la fase de apoyo unipodal el pie presenta
tres puntos de rotacidon que facilitan la realizacidon en el plano sagital de los movimientos
necesarios para desplazar el centro de masas hacia anterior. Estos puntos son la curvatura
plantar del taldn durante el primer rocker, la curvatura dorsal del astragalo durante el segundo
rocker y la 12 AMTF durante el tercer rocker. Cualquier alteracion de alguno de estos elementos
(tanto estructurales como funcionales), supone un parén (Danamberg emplea el término
blogueo) en la realizacion del movimiento en el plano sagital. Cuando esto sucede, se necesitan
mecanismos de compensacién para que este movimiento pueda seguir realizdndose
correctamente. De lo contrario el paciente no podria desplazar hacia distal el centro de masas
impidiéndose la marcha. Estas compensaciones se producen a nivel del pie, de la extremidad
inferior o de la regidon lumbosacra y son las responsables del desarrollo de procesos patoldgicos
y de cuadros dolorosos. Cuando el bloqueo de movimiento de la 12 AMTF no obecede a causas
estructurales, Danamberg lo denomina hallux limitus funcional. Serian pacientes que en
descarga presentan rangos normales de FD de la 12 AMTF pero en dindmica no pueden alcanzar

el rango normal de FD durante la fase propulsiva (139).

A pesar de los beneficios clinicos que tiene el uso de la cufia cinética sobre el dolor mecanico de
la 12 AMTF en sujetos que presentan un diagndstico clinico de hallux limitus funcional no hemos
encontrado trabajos que evaluen su efectividad clinica. Y también son muy escasa las referencias
que valoran los cambios cinéticos o cinematicos que se producen en la 12 AMTF. Los estudios
podobarograficos muestran cambios en las presiones plantares a nivel de la 12 AMTF. La
utilizacion de una ortesis termoconformada con una cufia cinética incorporada muestra una
disminucién en el pico de presién maxima bajo la cabeza del primer metatarsiano en algo mas

de un 16% (1.871 kg/cm?2 * 0.459 sin cufa cinética vs 1.554 kg/cm2 +0.409 con cufia cinética;
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p< 0,05). El pico de maxima presidn bajo el hallux también se ve disminuido en un 14%, aunque
en este caso las variaciones no alcanzan significancia estadistica (2,66 kg/cm2 + 0.832 sin cufia
cinética vs 2,28 kg/cm2 * 0.781) (140). Estos resultados dejan entrever que la cufia cinética
podria tener efectos tanto sobre la cinematica como sobre la cinética de la 12 AMTF. En un marco
tedrico podriamos inferir que la disminuciéon de la presién bajo la cabeza del primer
metatarsiano disminuye el momento de FD que soporta este en la fase propulsiva. Esta situacion
facilita su movimiento de FP y, en consecuencia, incrementa el movimiento de FD de la 12 AMTF.
Sin embargo hasta la fecha no se han llevado a cabo estudios que valoren si la cuiia cinética
genera cambios de movilidad en la 12 AMTF y si estas variaciones pueden tener correlacién con

las mejorias clinicas que se observan en la clinica.

La flexién del tronco es una de las adaptaciones que describe el modelo biomecdnico de
facilitacion del movimiento en el plano sagital cuando se produce un bloqueo de movimiento
durante el segundo o tercer rocker de la fase de apoyo unipodal. La flexién del tronco se ha
relacionado con el desarrollo de dolor mecanico lumbar (141). El uso de una ortesis plantar
termoconformada con cufia cinética se ha relacionado con la mejoria clinica del dolor lumbar de
tipo mecanico argumentando que el uso de este dispositivo ortopédico favorece una postura
mas erguida del tronco durante la deambulacién (142). Sin embargo, los escasos estudios
cinematicos realizados no corroboran esta hipdtesis. El uso de ortesis plantares con cuia
cinética no produjo cambios estadisticamente significativos en la posicién de flexién del tronco
al final de la fase de apoyo completo (22 rocker) ni produjo cambios cinematicos en la cadera,
rodilla y tobillo. No obstante, los investigadores sefialan que la ausencia de cambios cinematicos
podria deberse al escaso tiempo de uso de la ortesis con cufia cinética (30 minutos la usaron los
sujetos incluidos en el estudio) y que habria que realizar estudios similares en poblaciones que

hayan usado el dispositivo ortopédico semanas o meses de forma continuada (143).

La cufia de cluffy fue descrita por Clough como una modificacidn ortopédica facil de tolerar por
los pacientes que tiene el objetivo de facilitar el movimiento de FD de la 12 AMTF en aquellos
pacientes que presentaban un hallux limitus funcional. Consiste en una cufa realizada en ethil
vinil acetato que se coloca debajo del hallux y que su maxima altura (5-6 mm) estan colocada en
el extremo distal del hallux. El extremo proximal muere a cero a nivel de la 12 AMTF. Sin
embargo, no existen estudios clinicos ni de laboratorio que hayan evaluado su efectividad clinica
(sobre el dolor en la 12 AMTF o en otras regiones anatémicas como consecuencia de la limitacion
del rango de FD de la 12 AMTF). Tampoco hemos encontrado estudios que analicen los cambios
cinéticos como cinematico que se producen en la 12 AMTF con el uso de esta cufia. El Unico

trabajo publicado que hemos encontrado es el de su descripcion donde se presentan 3 casos
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clinicos en los que la utilizaciéon de esta cufia produce una mejoria del dolor referido por los
pacientes y una variacion en la magnitud de las presiones plantares que soportan tanto la cabeza

del primer metatarsiano como el hallux (144).

Tanto las extensiones de morton invertidas como los cut-out del primer metatarsiano buscan
reducir la magnitud de las presiones que se localizan en la region plantar del primer
metatarsiano. Corbett y col (145) colocaron en un calzado postquirdrgico una lamina de
plastazote de 6 mm de grosor a la que habian hecho un cut-out de la 12 AMTF. Encontraron que
esta modificacion ortopédica produce una reduccién de las presiones plantares en la regién de
la 12 AMTF del 42,7% (p<0,05). Estos resultados fueron mejores que los obtenidos al colocar una
férula dinamica de fibra de vidrio (reduccién del 31,25% de las presiones plantares; p<0,05) y
mucho mejores que con la colocacién solo del calzado postquirtrgico (reduccién de 9,35% de
las presiones plantares; p>0,05). Es cierto que el estudio se hizo utilizando un calzado
postquirugico que esta disefiado para no realizar la fase propulsiva de la marcha. En este sentido
los resultados solo son aplicables al momento de apoyo completo del pie durante la fase de
apoyo unipodal de la marcha. Sin embargo, la disminucidn de las presiones que recibe el primer
metatarsiano en este momento de la marcha reduce la magnitud del momento de FD que
soporta. De esta manera se favorece que mantenga un angulo de inclinaciéon del metatarsiano
favorable para la instauracién del mecanismo de windlass durante el tercer rocker. No obstante
no hemos encontrado trabajos que analicen si esta reduccién de las presiones bajo la 12 AMTF

se mantiene durante la fase propulsiva de la marcha.

Si hay trabajos que relacionan el uso de un cut-out de la 12 AMTF con una disminucién del dolor
localizado en esta articulacion. Welsh y col (146) encontraron que la utilizacion de ortesis
plantares que llevan un cut-out de la 12 AMTF mejora el dolor de esta articulacién. Las
mediciones se realizaron utilizando la escala analdgica visual a las 8, 12 y 24 semanas de
utilizacidn continuada de la plantilla. La puntuacién de dolor basal fue de 48 mm y las obtenidas
tras el uso de la plantilla fueron de 29 mm, 20,5 mm y 14,5 mm respectivamente (p<0,0001). El
tipo de ortesis que utilizaron fue una plantilla prefabricada con arco interno a la que colocaron
una CSR por su region plantar de una altura suficiente como para producir cambios de al menos
dos puntos sobre la puntuacion basal del foot posture index. Sobre esta base realizaron un cut-
out de la 12 AMTF. Sin embargo, la utilizacién de estas ortesis no produjo modificaciones
significativas en el pico de maxima FD de la 12 AMTF (p = 0,954) o en el pico de maxima eversidn
del retropié (p = 0,672) con respecto a los valores obtenidos sin el uso de las plantillas. Es
llamativo el valor tan bajo que obtuvieron de FD de la 12 AMTF en dinamica sin plantillas [8,342

(rango entre 1,812 y 31,079)]. Estos resultados no estuvieron relacionados con una limitacion
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estructural del rango de FD de la articulacién ya que las mediciones en descarga muestran
valores de 63,52415,22. Sin embargo, estdn muy alejado de los resultados mostrados por otros
estudios en los que también se han utilizado sistemas electromagnéticos para la adquisicién de
los datos cinematicos de la 12 AMTF (55,56). Una posible causa de estas diferencias podria ser
gue las valoraciones se realizaron en sujetos que presentaban dolor en la 12 AMTF mientras que
los demads estudios los sujetos estaban libres de dolor. Otra posible causa podria ser el tipo de
plantilla utilizado y las caracteristicas del arco interno en plantilla empleada en el estudio.
Becerro de Bengoa y col (147) utilizando el mismo sistema para la adquisicién de los datos
cinematicos de la 12 AMTF encontraron que la colocacién de un cut-out de esta articulacion en
una plantilla sin arco longitudinal interno producia un incremento en el movimiento de adducion
del primer metatarsiano (2,612 + 2,292 sin ortesis en comparacién con 0,312 £ 0,212 medido con
ortesis; p=0,001) y en su angulo de declinacidn (29,842 + 5,982 usando la ortesis frente a 27,692
+ 5,919 sin usar la ortesis; p = 0,031) durante la fase propulsiva de la marcha. El 86,95% vy el
91,3% de los sujetos mostraron un cambio en el movimiento de adducidén superior a 0,452y en
el movimiento de FP de 0,732 respectivamente. La poblacién de este estudio no presentaba
dolor en la 12 AMTF pero la diferencia fundamental entre ambos trabajos fue el tipo de plantilla
usada. En el trabajo de Becerro de Bengoa y col (147) se usaron plantillas termoconformadas en
polipropileno de 3 mm sobre el molde que se realizé al paciente en escayola a las que se les
elimind el arco interno y se las colocé una cobertura de EVA de 3 mm (450 kg/m?) sobre la que

realizaron el cut-out.

4.4. Elementos ortopédicos selectivos de retropié.

No hemos encontrado trabajos que valoren el efecto de las CSR sobre la 12 AMTF en estatica
pero si se han realizado en dinamica algunos trabajos que ponen de manifiesto que las CSR no
mejoran el rango de FD de las 12 AMTF. Halsted y col (68) utilizaron un sistema electromagnético
de andlisis del movimiento para estudiar los cambios cinematicos que se producian en el
retropie y en la 12 AMTF con la colocacién de una CSR de ethil vinil acetato (450kgr/m?3) de 109,
La muestra fueron 14 sujetos sin dolor del pie ni historia de antecedentes podoldgicos que
presentaban un rango de FD de la 12 AMTF superior a 402 al hacer el test de Jack. Encontraron
que la CSR producia cambios cinematicos en el retropié disminuyendo el rango de eversion un
25% (-10,8492+3,452 sin CSR frente a 8,082+2,882 con CSR; p<0,0001). Sin embargo no se
produjeron cambios en el rango de FD de la 12 AMTF (39,236,062 sin CSR frente a 39,332+7,179

con CSR; p>0,05). Los resultados que mostraron el trabajo de Smith y col (148) sefialan que las
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CSR no solo no mejoran la FD de la 12 AMTF en la fase propulsiva sino que contribuyen a
disminuir su rango de FD, incluso en mayor medida que la colocacién de una cuia pronadora de
retropie. Utilizando un gonidmetro de O’Brien para calcular el pico de maxima FD de la 12 AMTF
en la fase propulsiva encontraron que la colocacién de una CSR de 52 reducia en algo mas de 82
el pico maximo de FD de la 12 AMTF (FD sin cufias fue de 47,03245,942 y con CSR de
39,382+6,102; p =0.001).

Por su parte la colocacidn de cuiias pronadoras de retorpié ha puesto de manifiesto que generan
una disminucion del rango de FD de la 12 AMTF, tanto en los estudios realizados en estatica
como en dindmica. Harradine y Bevans (149) valoraron el efecto que tienen las cufias pronadoras
re retropié sobre el rango de maxima FD de la 12 AMTF en individuos sanos que presentaban
normoalineacién de retropie (PRCC menor a 42 de valgo) y un rango de FD de la 12 AMTF superior
a los 652 medidos con el dngulo que forman bisectriz de hallux y de primer metatarsiano.
Colocaron cufias pronadoras de retropie anguladas a 32, 52 y 82 que se extendian hasta la region
retrocapital del quinto metatarsiano. El material de estas cufias fue ethil vinil acetato de alta
densidad. Se incorporaron las cuiias a un calzado plano al que los autores habian realziado una
modificacién de la region dorso-medial del antepie para poder hacer las mediciones. Todos los
pacientes fueron instruidos adecuadamente para ponerse de puntillas hasta el punto previo a
levantar la 12 AMTF del suelo. Este rango fue considerado como el maximo rango de FD posible.
Los resultados muestran una reduccién del rango de FD de la 12 AMTF con la colocacion de
cualquiera de las cuias pronadoras utilizadas. La reduccidn del movimiento de FD obtenida al
colocar una cufia de 32 (85.912 +15.359 sin cufia frente a 68,232 +14,892 con cufia de 32) y una
cufia de 59 (68,232 +14,892 con cufia de 32 frente a 58.802 +13.809 con cufia de 52) mostraron
significancia estadistica. Sin embargo, al colocar una cuia de 82, aunque hubo reduccién del
movimiento de FD respecto al que se obtiene al colocar una cufia de 52, no mostro significancia
estadistica (58.802 +13.809 con cufia de 52 frente a 51,662 +11.532 con cufia de 89). El estudio
demostré que un incremento inicial de la pronacidn de retropié resulta en una disminucion
significativa del grado de FD de 12 AMTF. Ahora bien, la colocacion de cufias pronadoras de mds
de 52 no produce disminuciones mas significativas. Esto indica que pronaciones grandes no
tienen que significar en una mayor disminucién del grado FD de la 12 AMTF. Los trabajos de
Smith y col (148) para valorar en dinamica el efecto que tiene una cufia pronadora de retropie
de 52 sobre el pico maximo de FD de la 12 AMTF han corroborado los resultados obtenidos por
Harradine y Bevans (149). Encontraron una reduccidon de casi 62 en la FD maxima que se produce
en la 12 AMTF durante la fase propulsiva de la marcha (FD sin cufias fue de 47,032+5,942y con

cufias pronadoras de retropie de 41,63+5,392; p=0,001).
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J USTIFICACION DEL ESTUDIO







JUSTIFICACION DEL ESTUDIO

La 12 ATMF constituye una localizacién frecuente de patologia. Es la articulacion del pie que con
mayor frecuencia desarrolla artrosis como entidad aislada y también constituye el asiento del
hallux valgus, una de las deformidades del pie que con frecuencia lleva a los pacientes a las
consultas de ortopedia. La presencia de estas patologias se ha relacionado con dolor, trastornos
mecanicos, alteracion de la estabilidad y disminucién de las capacidades funcionales de los
pacientes y de su calidad de vida. En la literatura se relaciona el desarrollo de estas patologias
con un incremento de la pronacién del tarso, la presencia de disminucién de la altura del arco
interno o la existencia de hipermovilidad de R1. Se ha descrito que pies con estas caracteristicas
clinicas presentan un incremento de las presiones en la regién medial del antepie. En los
estudios clinicos que realizamos a los pacientes en consulta de ortopedia con frecuencia
observamos que la pronacién del retropie se vincula con un menor rango de FD de la 12 AMTF
en bipedestacidny, sobre todo, con una mayor dificultad para que el clinico pueda llevar el hallux

a una posicion de FD.

Los estudios clinicos que se han realizado para determinar los rangos de normalidad de la 12
AMTF han mostrado valores muy dispares, sobre todo por la variedad de metodologias
utilizadas. Sin embargo la mayoria coinciden en sefialar que una limitacién del rango pasivo de
FD de la 12 AMTF en descarga no es un buen indicador de cémo va a comportarse después en
dindmica, por lo que no podemos utilizar este dato como un factor que nos ayude a predecir la
funcién de esta articulacidon durante la marcha. Por consiguiente, no podemos usar este valor
como un factor que nos ayude a predecir el riesgo que tiene la 12 AMTF de desarrollar una
patologia estructural en un futuro. A nivel de la articulacion del tobillo se ha estudiado la
influencia que tiene el grado rigidez al movimiento de esta articulacién en el desarrollo de ciertas
patologias como las tendinopatias de Aquiles. Asi mismo, a nivel de R1 se ha observado que
procedimientos quirdrgicos como el Lapidus genera un importante incremento de la rigidez al
movimiento de FD. En los estudios biomecdnicos cada vez se tiende a dar mds importancia al
concepto de rigidez al movimiento en detrimento de la cantidad de movimiento que puede
realizar una articulacién. Sin embargo, este concepto no ha sido desarrollado a nivel de la 12

AMTF.
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Por otra parte, se ha demostrado que la respuesta que tienen los sujetos a las intervenciones
ortopédicas orientadas a modificar el rango de FD de la 12 AMTF es muy variable. No obstante
la mayoria de trabajos concluyen que los cambios observados son leves y con variable
significancia estadistica. No hemos encontrado hasta la fecha estudios que valoren si estos
cambios son dependientes de las caracteristicas clinicas de los sujetos y tampoco se han
realizado trabajos encaminados a evaluar cémo influyen las intervenciones ortopédicas en el

grado de rigidez al movimiento de FD que muestra la 12 AMTF.
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HiroTESIS







HIPOTESIS

La colocacién de cuiias supinadoras de retropie (CSR) aumenta el movimiento pasivo de FD de
la 12 AMTF y disminuye la rigidez de esta articulaciéon al movimiento pasivo de FD cuando un

sujeto se encuentra en una posicidon de bipedestacidn.
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OsieTivos







OBJETIVO GENERAL

Determinar el efecto que tiene la cufia supinadora de retropie sobre la primera articulacion

metatarsofalangica cuando el sujeto se encuentra en posicidn de bipedestacién.

OBJETIVOS ESPECIFICOS

1.

Determinar los cambios que se producen en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF

cuando colocamos CSR mientras el sujeto se encuentra en posicion de bipedestacion.

Determinar los cambios que se producen en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento
pasivo de FD cuando colocamos CSR mientras el sujeto se encuentra en posicion de

bipedestacién.

Valorar si existe relacién entre las maniobras clinicas utilizadas habitualmente en la
exploracién ortopédica del pie y los cambios que se producen en el movimiento pasivo
de FD de la 12 AMTF al colocar CSR cuando el sujeto se encuentra en posicidn de

bipedestacion.

Valorar si existe relacién entre las maniobras clinicas utilizadas habitualmente en la
exploracién ortopédica del pie y los cambios que se producen en la rigidez de la 12 AMTF
al movimiento pasivo de FD cuando colocamos CSR mientras el sujeto se encuentra en

posiciéon de bipedestacion.

Analizar si una o varias de las variables independientes que se analizan en el estudio
pueden explicar los cambios que se producen en el movimiento pasivo de FD de la 12

AMTF al colocar CSR cuando el sujeto se encuentra en posicidn de bipedestacién.

Analizar si una o varias de las variables independientes que se analizan en el estudio
pueden explicar los cambios que se producen en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento
pasivo de FD cuando colocamos CSR mientras el sujeto se encuentra en posicién de

bipedestacion.

Valorar si pueden establecerse grupos donde se incluyan los pies con caracteristicas
similares en una o varias de las variables independientes analizadas en funcién de la
respuesta que tienen los sujetos al colocar las CSR, tanto en el movimiento de FD como

en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD.
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IMIATERIAL Y METODOS







1. DESCRIPCION DEL ESTUDIO.

1.1. Tipo de investigacion

Se disefid un estudio de intervencion (ensayo sin grupo control). Dadas las caracteristicas de

la intervencién realizada la orientacion del estudio no fue longitudinal sino transversal.

1.2. Poblacion de estudio.

Se incluyeron en el presente estudio un total de 63 alumnos (126 pies) del Grado de
Podologia de la Universidad Complutense de Madrid (UCM) que cursaron sus estudios en los
afos académicos 2012-2014. Ninguno de los sujetos incluidos en el estudio presentaba

patologia dolorosa en el pie.

Todos los sujetos incluidos en el presente estudio fueron informados previamente de las
caracteristicas del mismo, por escrito y verbalmente, y aceptaron voluntariamente formar
parte de él, mediante la firma del documento de consentimiento informado (Anexo 1). Todos
los sujetos fueron informados de la confidencialidad de sus datos en base a la normativa legal

vigente (Ley Organica 15/99 del 13 de diciembre).

1.3. Criterios de inclusion.

1.- Sujetos de ambos sexos mayores de 18 afios.

2.- Aceptacién a participar en el estudio habiendo firmado previamente el

consentimiento informado (Ver anexo 1).

1.4. Criterios de exclusion

Se excluyeron del estudio los sujetos que presentaban alguna de las siguientes caracteristicas

1.- Presencia de hallux abductus valgus (HAV). Para la valorar la presencia de HAV se utilizé la
escala visual de Manchester que ha demostrado tener una excelente fiabilidad interobservador

(K=0.86) (150).

2.- Historia previa de fractura en pie o tobillo.
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3.- Diagnéstico de enfermedad neuroldgica, metabdlica, vascular o reumatolégica que tenga

una repercusion o manifestacidn en el pie o tobillo.
4.- Historia previa de cirugia de pie o tobillo.

5.- Presentar alteraciones morfo-funcionales de los miembros inferiores (disimetrias clinicas

superiores a los 5 mm y presencia de genu valgo / genu varo asimétrico).
6.- Llevar tratamiento ortopédico en el momento de participar en el estudio.

7.- Presentar enfermedades que produzcan alteraciones del estado cognitivo del sujeto y le
incapacite para comprender en que consiste el estudio y las pautas que debe segur para su

realizacion.
8.- Presencia de dolor en el pie en el momento de participar en el estudio.

9.- Presentar menos de 402 de FD de la 12 AMTF en descarga medidos mediante la técnica
descrita por Roukis con el sujeto en sedestacién en vez de bipedestacion como se describe

originalmente en la técnica (49).

2. VARIABLES ANALIZADAS Y PROCEDIMIENTO DE OBTENCION DE LAS MISMAS.

2.1. Variables independientes

1.- Edad: Medida en afios (cuantitativa continua).

2.- Sexo: Mujer / hombre (cualitativa dicotémica).

3.- Altura: Medida en centimetros (cuantitativa continua).
4.- Peso: Medida en kilogramos (cuantitativa continua).

5.- indice de masa corporal (IMC) (cuantitativa continua). Se calculd segln la férmula: peso

(kg)/talla2 (m).

6.- Movimiento pasivo de FD del tobillo con rodilla extendida (cuantitativa continua.

Expresada en grados):
7.- PRCC (cuantitativa continua. Expresada en grados).
8.- Posicion del tercio distal de la pierna (cuantitativa continua. Expresada en grados).

9.- Angulo de pronacién (cuantitativa continua. Expresada en grados).
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10.-Orientacion espacial de eje de rotacidn de la ASA: Lateralizado / neutro / medializado.

(Cualitativa).
11.- Navicular drop [cuantitativa continua. Expresada en milimetros (mm.)].

12.- Movimiento de R1. Se valora si el movimiento de FD de R1 es mayor que el movimiento
de FP (FD>FP), es menor que el movimiento de FP (FD<FP) o ambos movimientos son iguales

(FD=FP) (Cualitativa).

13.- Movimiento de R1 en FD. Se valora en mm la cantidad de movimiento en FD que realiza

R1 partiendo desde su posicidon de neutralidad (Cuantitativa continua. Expresada en mm.)
14.- Test de hallux limitus funcional (HLF): Positivo / Negativo. (Cualitativa dicotdmica).
15.- FD pasiva de la 12 AMTF en sedestacion (cuantitativa continua. Expresada en grados).

16.- Test de resistencia a la supinacion (TRS): Muy costoso / costoso / moderadamente

costoso / poco costoso (Cualitativa)

17.- Pinch callus. Se valora la presencia o ausencia de lesién queratédsica en el borde medial

de la articulacidn interfalangica del hallux. (SI/NO. Cualitativa dicotomica)

Las mediciones de altura y peso, se realizardn de acuerdo con los protocolos estandarizados,
utilizando una balanza calibrada con una precision de £100gr, y un tallimetro con una

precision de +1mm. (151).

2.2. Variables dependientes

1. FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion (sin CSR, con 1 CSRy con 2 CSR).

2. Cantidad de cambio que se produce en la FD pasiva de la 12 AMTF en carga cuando
colocamos 1 CSRy 2 CSR.

3. Rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en bipedestacion (sin CSR, con 1 CSR
y con 2 CSR).

4. Cantidad de cambio que se produce en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD

pasivo en carga cuando colocamos 1 CSRy 2 CSR.
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3. METODOS DE RECOGIDA DE LA INFORMACION.

Los datos personales de cada paciente y de relevancia para el presente estudio se recogieron

en una hoja personalizada disefiada para el estudio (anexo 2).

3.1. Valoraciones goniométricas

Para las valoraciones angulares se utilizé un goniémetro rigido de dos brazos de 17,5 cm de
longitud cada uno de ellos. Estos brazos se encontraban unidos a través de un fulcro que
permitia la movilidad independiente de cada uno de los brazos. Presenta una escala angular
de 02-3609 con incrementos de 22 y una escala lineal de 35 cm con una precision de 1 mm
(152) Este es un instrumento de medicién ampliamente usado en la valoracion ortopédica
gue ha demostrado ser vélido para la realizacién de mediciones en la exploracién clinica
(153,154). Aungue no se ha estimado la variabilidad de las mediciones clinicas usando un
gonidmetro, las estimaciones realizadas sobre valoraciones radiolégicas muestran una
variabilidad de +22 siempre se usa el mismo gonidmetro y este es de caracteristicas rigidas.
Asi mismo, esta variabilidad se reduce cuando las mediciones son realizadas por un mismo
observador (155). Las mediciones goniométricas fueron realizadas por un Unico explorador
con amplia experiencia en la valoracién clinica ortopédica. Como se describe en las diferentes
pruebas clinicas que se han valorado en el presente trabajo, la fiabilidad de las mediciones
es mayor cuando las realiza un mismo observador que cuando las mediciones son realizadas
por varios observadores. Para cada una de las mediciones goniométricas se tomo una Unica
medicion. Cuando las mediciones son repetidas por un mismo explorador se ha encontrado

una diferencia media de 12 (rango de 02-62) entre las mediciones realizadas (156).

3.1.1. Movimiento pasivo de FD del tobillo con rodilla extendida:

Se solicita al sujeto que se coloque en la camilla de exploracién en posicidon decubito prono con

las rodillas en extension y con los tobillos y los pies por fuera del borde de la camilla. Se coloca

un brazo del gonidmetro en la cara lateral de la pierna paralelo al tercio distal de la diéfisis del

peroné. El otro brazo del gonidmetro se coloca en la cara lateral del pie paralelo a la diafisis de

quinto metatarsiano y el fulcro se coloca en la cara lateral del calcaneo. El explorador sujeta el

goniédmetro con una mano en esta posicion mientras que con la otra ejerce una fuerza

perpendicular a la superficie plantar del pie que lleve el tobillo a realizar una FD. Mientras el

explorador estd realizando esta maniobra debe realizar la fuerza sobre la cara plantar del pie de

manera que el movimiento de FD se realice en el tobillo de la forma mds pura posible, evitando
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que el movimiento de FD del tobillo se realice conjuntamente con los movimientos de pronacion
de las articulaciones subastragalina y mediotarsiana. Para evitar esta situacidn en la medida de
lo posible, ambas articulaciones deberan encontrarse en una posicion de neutralidad (76)
(Figura 7). Los trabajos revelan que las mediciones realizadas con esta técnica tienen una
fiabilidad moderada - alta intraobservador. Johnson y col (157) refieren un valor del ICC al 95%
de IC de 0.74. Youdas y col (158) de 0.825 (con rangos de 0.64-0.92) y Van Gheluwe y col (159)
de 0,98 con un error estdndar de medicién de 0,72 cuando el explorador tiene mas de 20 afios
de experiencia clinica. Por el contrario las valoraciones realizadas por diferentes exploradores
muestran una fiabilidad mucho menor con valores del ICC al 95% de IC que oscilan entre un
0.26%0,12 con un error estandar de medicién de 3,02 (159), un 0,42 (160) y un 0,65 (157). No
obstante, los resultados de realizar esta medicidn no son dependientes del grado de experiencia

del examinador en la realizacidn de la técnica (161).

O

Figura 7: Medicion del movimiento pasivo de FD del tobillo con rodilla extendida.
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3.1.2. Posicion relajada de calcaneo en carga (PRCC):

Se coloca al sujeto en posicidn de cubito prono con las rodillas extendida y los pies y tobillos por
fuera de la camilla de exploracién. Desde esta posicidn el explorador rota en interno el miembro
inferior del sujeto hasta que la cara posterior de taldn queda perpendicular al explorador. Se
coloca un calibre que sujeta los bordes lateral y medial del tercio superior del talén y se marca
el punto medio entre ambos bordes. Se repite la misma maniobra en el tercio inferior del talén
y se unen ambos puntos a través de una linea que constituye la bisectriz de la cara posterior de
taldn (162). Una vez que se ha trazado se solicita al paciente que se coloque en una posicion de
bipedestacidn. Se le pide que de varios pasos sobre el sitio a fin de que pueda colocar los pies
en su angulo de marcha. Se coloca el gonidmetro de dos brazos con una rama paralela al suelo
y la otra rama paralela a la bisectriz del taldon. Se toma como referencia el valor del dangulo
formado por la bisectriz de la cara posterior de taldn con la perpendicular al suelo. Se otorga un
valor positivo (+) cuando la mediciéon da valores compatibles con valgo de talén y valores
negativos (-) cuando la medicion da valores compatibles con varo de talén (40) (Figura 8).
Cuando las mediciones son realizadas por un mismo observador esta prueba tiene una buena
fiabilidad (ICC 95% IC oscila entre 0,94 — 0,97 con un error estandar de medicion entre 0,72 y
1,09), siendo mejor que cuando las mediciones son realizadas por varios exploradores (ICC 95%
IC es de 0.62+0,45 con un error estdndar medicion de 2,49) (159). Los resultados de la medicién
mejoran su fiabilidad cuando es realizada por personas con experiencia y sesiones de
entrenamiento para corregir errores como demuestran Diamond y col (163), quienes
encontraron una alta fiabilidad en las mediciones intraobservador (ICC 95% IC de 0,91-0,92 con
error de medicién estandar bajo de 12-29) y buena interobservador (ICC 95% IC entre 0-75-0,84
con error de medicion estandar bajo de 12). Las mediciones realizadas de la PRCC con otros
instrumentos como inclindmetros no aportan mejor fiabilidad de las mediciones como muestran
los trabajos realizados por Menz y Keenan (164) quienes encontraron una fiabilidad baja (ICC
99% IC de 0.354) con un error estandar de medicidon elevado (+6.292) en las mediciones
realizadas intraobservador. Las mediciones realizadas interobservador mejoraban la fiabilidad
(ICC 99% IC de 0.742) pero mantenian un error estandar de medicién elevado (+4.329). La
utilizacion de gonidometros digitales tampoco ha aportado mejor fiabilidad de la medicidn ni
intraobservador (ICC 99% IC de 0.197) ni interobservador (ICC 99% IC de 0.61) con errores
estandar de medicidn también elevados para ambos casos (£6.422 y +4.442 respectivamente)

(164)
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Figura 8. Medicion de la posicion relajada de calcaneo en carga (PRCC).

3.1.3. Tercio distal de la pierna.

Para trazar la bisectriz del tercio distal de la pierna tomamos como referencia la descripcion
realizada por Tomaro (165). Se coloca al sujeto en posicién de decubito prono sobre la camilla
de exploracidon con las rodillas extendidas y con los pies y tobillos por fuera de la camilla de
exploracién. Se coloca los miembros inferiores del paciente con la cara posterior paralela al
plano de la camilla. Desde esta posicion se marca el punto central de la pierna a 2/3 de la
longitud total de la pierna desde la linea media interna de la articulacién de la rodilla hasta
el maléolo interno. Un segundo punto se marca en el centro de la linea que une ambos
maleolos. Ambos puntos se unen mediante una linea que forma la bisectriz del tercio distal
de la pierna. Una vez trazada la bisectriz del tercio distal de la pierna se pide al sujeto que se
coloque en bipedestacion y se le pide que de varios pasos sobre el sitio a fin de que pueda
colocar los pies en su angulo de marcha. Con el sujeto en esta posicidn el explorador se coloca
perpendicular a la cara posterior de la pierna y coloca uno de los brazos del gonidmetro
paralelo al suelo y el otro brazo paralelo a la bisectriz del tercio distal de la pierna. Se toma
como punto de partida la posicidon de perpendicularidad de ambos brazos del goniémetro
(09) y se mide el angulo que forma la bisectriz del tercio distal de la pierna con la linea

perpendicular al suelo. Se otorga un valor positivo cuando la medicién da valores de varo del

153

—
| —



tercio distal de la pierna y valores negativos cuando la medicion da valores de valgo del tercio
distal de la pierna (Figura 9). Esta medicidn ha mostrado una buena fiabilidad
intraobservador. Lohmanny col (166) han referido un ICC al 95% IC de 0.83 y Van Gheluwe y
col (159) entre 0,85-0,92 con un error estandar de medicidn entre 0,72 y 1,02. Como sucede
con la PRCC, la fiabilidad de esta medicién es peor cuando se comparan las mediciones
realziadas por varios exploradores (ICC al 95% IC de 0.42+0,27 con un error estandar de
medicion de 2,12) y mejora cuando es realizada por personas con experiencia y sesiones de
entrenamiento para corregir errores como demuestran Diamond y col. (163) que
encontraron una alta fiabilidad en las mediciones intraobservador (ICC 95% IC de 0,84-0,86
con error de medicidn estandar bajo de 12) y buena interobservador (ICC 95% IC entre 0,62

— 0,66 con error de medicidn estandar bajo de 19).

Figura 9: Medicion del tercio distal de la pierna

3.1.4. Angulo de pronacion.

Con el paciente en una posicién de bipedestacidn se le pide que de varios pasos sobre el sitio
a fin de que pueda colocar los pies en su dangulo de marcha. Con el sujeto colocado en esta
posiciéon el angulo de pronacion o también conocido como angulo retropié-pierna, se mide

tomando como referencia las bisectrices que se han trazado en la cara posterior de talény
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en la cara posterior del tercio distal de la pierna. El punto de corte entre ambas bisectrices
formara un angulo cuyo valor serd igual o inferior a los 1809. Sin embargo a efectos clinicos
no se toma como referencia este angulo sino el valor del dngulo complementario. Para
realizar la medicidn se coloca un brazo del gonidmetro se coloca paralelo a la bisectriz del
tercio distal de la piernay el otro brazo paralelo a la bisectriz de la cara posterior de calcaneo.
Se consideraron como positivos los valores de este angulo superiores a 02 (valores
compatibles con posicién de pronaciéon de retropié) mientras que si el angulo no llegaba a un
valor de 02 se considerd como negativo (valores compatibles con posicién de supinacion de
retropié) (Figura 10). Johnson y Gross (157) mostraron una alta fiabilidad de este angulo

tanto en valoraciones intraexplorador (ICC de 0.88) como interexplorador (ICC de 0.86).

Figura 10: Medicion del dngulo de pronacion.
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3.1.5. Orientacion espacial de eje de rotacion de la ASA:

En 1987 Kevin Kirby desarrollé una técnica para proyectar la orientacién espacial del eje de
rotacion de la articulacion subtalar sobre la superficie plantar del pie (118). El paciente debe
colocarse en posiciéon decubito supino con los pies y tobillos por fuera de la camilla de
exploracién y con una separacidn y angulacidn de las piernas en el plano frontal que simule la
base de sustentacién del paciente durante la bipedestacién y la marcha. En esta posicién el
explorador realizara movimientos de pronacion y supinacién del pie hasta que la bisectriz de la
cara plantar del pie desde el talon hasta el segundo dedo sea vertical al plano transverso y que
la superficie plantar del pie se encuentre en una posicidon paralela al plano frontal. A esta
posicién de partida se la conoce como posicién plantar paralela. Para poder mantener al
paciente en esta posicién plantar paralela el examinador debera sujetar el pie ejerciendo una
ligera fuerza con el pulgar sobre la superficie plantar de la cabeza del quinto metatarsiano. Se
utilizard el pulgar de la mano contralateral para localizar el eje de la ASA. Partiendo de esta
situacion, el explorador localizara en primer término el eje de la ASA en el retropié. Se ejercera
con el pulgar una fuerza paralela al plano sagital del paciente sobre la superficie plantar del talén
para simular los efectos de las fuerzas de reaccién del suelo sobre el eje de rotacion de la ASA
en bipedestacién. Cuando la fuerza ejercida por el pulgar se localice medial al eje de rotacion de
la ASA se generarad un movimiento de supinacién del pie y el explorador notara como el antepie
se invertird en relacién a la pierna del paciente. Cuando la fuerza se localice lateral al eje de
rotacion de la ASA se generara un movimiento de pronacion del pie y el explorador notara como
el antepie se coloca en eversidn en relacidon a la pierna del paciente. El explorador deberd
continuar ejerciendo fuerzas sobre la superficie plantar del taldn hasta que la fuerza ejercida no
genere ninglin movimiento. Este punto de no movimiento se marcara ya que coincide con la
region por la que pasa el eje de rotacién de la ASA (cuando se aplica una fuerza directamente
sobre el eje de rotacion no hay movimiento porque el valor del brazo de momento es cero). Una
vez que se localiza el eje de rotacion de la ASA en el taldn, se realiza la misma operacién en las
zonas de mediopie y de antepie para poder trazar una linea que una estos puntos y determinar
asi la localizacidn del eje de rotacidén de la ASA y su proyeccion sobre la superficie plantar del pie
(Figura 11a). Tomando como base las observaciones realizadas en mas de 2000 pacientes, el Dr.
Kirby establecié que en aquellos pacientes que presentaban un pie con patrones de normalidad
en la exploracion clinica y de la marcha el eje de la ASA se dirigia desde una localizacion postero-
lateral del talén al primer espacio intermetatarsal (figura 11b). Asi pues, utilizando estas
observaciones establecid ésta como la localizacion normal del eje de rotacién de la ASA. Como

variaciones de la situacion de normalidad del eje de rotacion de la ASA, el Dr. Kirby definid la
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presencia de un eje de rotacion de la ASA con una orientacion medializada y un eje de rotacion
de la ASA con una orientacion lateralizada. Cuando presenta una orientacién medializada el eje
de rotacién se caracterizan por tener una orientacién mas perpendicular con el plano sagital
(mayor angulacién con la linea media del pie). Asi la parte distal del eje de rotacidn de la ASA se
proyectara por cualquiera de las estructuras anatdmicas que quedan proximales al sesamoideo
medial (diafisis y base del primer metatarsiano, primera cufia, escafoides) (Figura 11c). Por su
parte, el eje de rotacion de la ASA desviado hacia lateral se caracteriza porque su parte distal se
proyecta por cualquiera de las estructuras que se localizan laterales al sesamoideo fibular
(cabeza de metatarsianos centrales o espacios intermetatarsianos segundo y tercero) (Figura
11d). De Schepper y col (120) valoraron la fiabilidad intra e interobservador de estas técnica y
encontraron una alta precision intraobservador (ICC de 0.72 a 0.93) a pesar de la diferente

experiencia que presentaban los tres exploradores que participaron en el estudio.

Figura 11: Valoracion del eje de rotacion de la ASA y tipos de eje de rotacion de ASA.

3.1.6. Navicular drop.

Este test fue inicialmente descrito por Brody en 1982 (167). En su descripcion original se
valora la diferencia de altura de la tuberosidad del escafoides entre dos posiciones del
paciente: la posicion de bipedestacidon relajada en apoyo bipodal y la posicién de
bipedestacion en apoyo bipodal con la ASA en su posicion de neutralidad. Dada la
controversia que existe en la literatura ortopédica sobre la posicidn neutra de la ASA y dado
que es muy complejo definir clinicamente la posicion de maxima congruencia articular entre
astragalo y calcdneo, Menz propuso utilizar la posicion de maxima congruencia de la

articulacién talo-navicular como maniobra clinica alternativa para valorar la posicién de
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neutralidad del retropié (168). Sin embargo, como describe Kirby (169), en la exploracion
clinica el cdlculo de la posicién neutra de la ASA a través de la posicion de maxima
congruencia de la articulacién talo-navicular también es impreciso. El clinico no tiene
referencias objetivas que utilizar para definir la posicion de maxima congruencia de esta
articulacién y tiene que definirla en base a las sensaciones que obtiene al palpar la relacion
entre cabeza del astragalo y el escafoides mientras realiza movimientos suaves de prono-
supinacién. En base a esto se utilizé una variante del test de caida del escafoides descrito por
Brantingham y col (170). Con el paciente en posicion de sedestacién con las rodillas y tobillos
a 902 se palpa la tuberosidad de escafoides y se marca con un rotulador el punto mas
prominente de la misma y se mide la distancia desde el suelo hasta el punto marcado de la
tuberosidad de escafoides (Figura 12a). Esta distancia se anota como distancia A.
Seguidamente se pide al paciente que se coloque en posicién de bipedestacion y de varios
pasos sobre el sitio para que pueda colocar los pies en su dngulo de marcha. Con el sujeto en
esta posicion el explorador vuelve a medir la distancia desde el punto marcado en la
tuberosidad del escafoides hasta el suelo (Figura 12b). Esta distancia se anota como distancia
B. Para el calculo del test de caida del escafoides (navicular drop) se resta a la distancia Al
valor de la distancia B. El resultado en milimetros es el valor que se toma de este test. Las
mediciones se realizaron utilizando un calibre digital que tiene un rango de medida de 0-150
mm con una precision de medicidn de +0,02 mm. (Powerfix®; Alemania). Aunque no hemos
encontrado estudio que valoren la fiabilidad de esta medicidon intraobservador o
interobservador, los trabajos que valoran la fiabilidad de las mediciones realizadas con la
técnica descrita por Brody (167) demuestran una correlacion moderada tanto si las
mediciones son realizadas por un mismo observador [ICC 95% Cl de 0.45 (0.26 —0.60) con un
error estdandar maximo de 3.2 (-6.1 — 5.3)] como por varios observadores [ICC 95% Cl de 0.43

(0.23 — 0.59) con un error estandar maximo de 2.5 (-5.6 — 6.1)] (171).

Figura 12: Medicion de test de navicular drop.

158

)|
J

—



3.1.7. Movimiento de R1.

Se coloca el sujeto en posicién de decubito supino sobre la camilla de exploracidn con las
rodillas extendidas. Partiendo de esta posicién el explorador coloca una mano sujetando los
metatarsianos menores (22 a 52 metatarsiano) a la altura de las cabezas metatarsales de
forma que el dedo indice queda colocado en la superficie dorsal de la cabeza del segundo
metatarsiano. Esta mano se mantendra fija y el dedo indice de esta mano servira como punto
de referencia para calibrar el movimiento del primer metatarsiano. Con la mano contralateral
el explorador sujetard la cabeza del primer metatarsiano de forma que su dedo indice
quedard en la superficie dorsal de la misma y el pulgar en la superficie plantar. Una vez que
tiene sujeta la cabeza del primer metatarsiano se movera esta hasta una posicidon de
neutralidad entendiendo esta como la situacién en la que ambos dedos indices se encuentran
enfrentados a la misma altura (Figura 13a). Desde esta posicidn el explorador ejercera una
fuerza de FD y se cuantificara de forma visual la excusién de movimiento de R1 en FD (Figura
13b). Una vez realizado este movimiento se volvera a la posicion de neutralidad y se realizara
una fuerza de FP para poder cuantificar de forma visual la excursidon de movimiento de R1 en
FP (Figura 13c). En condiciones de normalidad se establece la existencia de igual rango de
movilidad en FD que en FP (40). De esta forma se establecera una estimacion visual de ambos
rangos de movilidad. El resultado se registrara como mayor movimiento de FD de R1 (FD>FP),

mayor movimiento de FP de R1 (FD<FP) o igualdad de ambos movimientos (FD=FP).

En todos los casos se coloco tanto la articulacidn del tobillo como la ASA en una posicién de
neutralidad para evitar su influencia en los resultados de movilidad de R1. Bevans (172)
sefialé que la posicidn de la ASA modifica el rango de movimiento en FD de R1, de forma que
una posicion en eversion incrementa el rango de FD de R1 y una posicion de inversion lo
disminuye. Por su parte Grebing y Coughlin (173) sefialaron que la posicidn de FP del tobillo

incrementa el rango de movimiento de FD de R1 y la posicion de FD del tobillo lo disminuye

Aunque algunos autores han sefialado que esta forma de valorar el rango de movilidad de R1
podria tener una fiabilidad pobre tanto intraobservador (indice kappa 0.03-0.26) como
interobservador (indice kappa entre 0.02-0.14) (174), otros autores han sefialado que la
concordancia intraobservador seria buena (indice kappa entre 0.50 y 0.80). Sin embargo, las
estimaciones manuales del rango de movilidad de R1 no han mostrado una relacién con el rango
total de desplazamiento en FD de R1 cuando se cuantifica en mm. (r = -0.21). (175). Por dicho
motivo, ademas de realizar una estimacién visual del rango de movilidad de R1, realizamos una

cuantificacion del desplazamiento en FD de R1 medido en mm. Para realizar esta medicion
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utilizamos la misma técnica que se ha descrito para la estimacion visual del rango de movimiento
de R1 con pequefias variantes encaminadas a permitir la medicién en mm del desplazamiento
en FD de R1. Partiendo de la posicidon en decubito supino que se ha descrito anteriormente, el
explorador coloca una mano sujetando los metatarsianos menores (22 a 52 metatarsiano) a la
altura de las cabezas metatarsales de forma que el dedo indice y medio quedan colocados en la
superficie dorsal de la cabeza del segundo metatarsiano. Utilizando estos dedos se sujeta un
goniémetro de forma que la parte milimetrada del brazo quede mirando hacia el primer radio.
Con la mano contralateral el explorador sujetard la cabeza del primer metatarsiano de forma
que su dedo indice quedara en la superficie dorsal de la misma y el pulgar en la superficie
plantar. Una vez que tiene sujeta la cabeza del primer metatarsiano se movera esta hasta una
posicion de neutralidad entendiendo esta como la situacién en la que ambos dedos indices se
encuentran enfrentados a la misma altura (figura 14a). Desde esta posicién el explorador
ejercera una fuerza de FD. El dedo indice se utiliza como referencia para marcar en el brazo del
gonidometro los mm que se desplaza el R1 en FD (figura 14b). Van Gheluwe y col (159) mostraron
para la medicién del rango de FD de R1 una alta fiabilidad intraobservador (ICC al 95% de IC

entre 0,86 y 0,98 con un error estandar de medicion entre 0,7 y 1,6) y baja interobservador (ICC

al 95% de IC de 0,16+0,06 con un error estandar de medicién de 3,2).

Figura 13a-c: Medicion del movimiento de R1.

Figura 14a-b. Cuantificacion del movimiento en FD de R1
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3.1.8. Test de hallux limitus funcional (HLF):

Se solicita al sujeto que se coloque en la camilla de exploracion en posicidon de decubito supino
con las rodillas extendidas. El explorador coloca el pie del sujeto con la ASA en posicidn de
neutralidad. Desde esta posicidn con el pulgar de una mano el explorador ejerce una fuerza en
la superficie plantar de la cabeza del primer metatarsiano, perpendicular a la misma, que lleva
al primer metatarsiano a colocarse en una posicién de FD. Simultdneamente con el pulgar de la
mano contralateral el explorador ejerce una fuerza en la cara plantar del hallux intentando
realizar un movimiento de FD de la 12 AMTF. Se considera negativo el test cuando
inmediatamente se produce un movimiento de FP del primer metatarsiano y de FD de la 12
AMTF y se considera positivo cuando el primer metatarsiano no realiza un movimiento de FP o
hay un retardo en la realizacién de este movimiento del primer metatarsiano y del movimiento
de FD dela 12 AMTF. (137) (Figura 15). Aunque no existen trabajos que nos muestren la fiabilidad
de este test ni intraobservador ni interobservador, Payne y col. (176) han sefialado que es una
prueba clinica que tiene una sensibilidad del 0.72 y una especificidad de 0.66 como predictor

de una funcién anémala en pronacién del pie durante la fase de apoyo del ciclo de la marcha.

Figura 15: Test de hallux limitus funcional.
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3.1.9. Movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF (sedestacion y bipedestacion).

En términos generales se han descrito dos formas de realizar una valoracién clinica del rango de
FD de la 12 AMTF: La estimacién visual y la valoracidon goniométrica. Los estudios muestran que
la valoraciones goniométricas realizada por clinicos con experiencia tiene mayor fiabilidad (ICC
95% IC entre 0.827 y 0.975 con un error de medicidn estandar de 1.82-2.52), que las valoraciones
realizadas mediante estimaciones visuales (ICC 95% IC entre 0.167 y 0.672 con un error de
medicidon estandar de 3.82-6.49), tanto cuando las realiza un mismo clinico como cuando son
realizadas por diferentes clinicos (46). Asi mismo, cualquiera de las valoraciones goniométricas
del rango de FD de la 12 AMTF que se han descrito en la literatura (tanto en descarga como en
carga) han mostrado muy buena fiabilidad (ICC entre 0.90 — 0.976 con errores de medicion
estandar entre 0.802-1.449) (44). En todas ellas se utiliza como referencia para realizar las
mediciones la diafisis del primer metatarsiano y el hallux. En unos casos la medicidn se realiza
colocando los brazos del gonidmetro sobre la superficie dorsal de ambas estructuras con el
fulcro sobre la 12 AMTF. En otros casos se traza la bisectriz de la diafisis del primer metatarsiano
y de la falange proximal del hallux por su cara medial y los brazos del goniémetro se colocan
paralelos a ambas bisectrices. Al realizar el movimiento de FD del hallux hasta su rango final se
forma un angulo entre los dos brazos del gonidmetro cuyo valor se toma como referencia del
rango de FD de la 12 AMTF. Esta medicién puede realizarse tanto en descarga (paciente sentado
con rodillas y tobillos a 902) como en carga (paciente en bipedestacién con los pies colocados
en su angulo de marcha). Aunque esta es la descripcién mas estandarizada para valorar el rango
de FD de la 12 AMTF, dadas las caracteristicas del estudio, nosotros optamos por utilizar la
variante descrita por Roukis (49). El utilizé la maniobra de Jack como método para calcular el
rango de FD de la 12 AMTF. Asi pues, se coloca al paciente en bipedestacién en su angulo de
marcha sobre una plataforma de manera que el hallux quede por fuera de dicha plataforma. Un
brazo del gonidmetro se coloca paralelo al suelo, el fulcro en el centro de la 12 AMTF
perpendicular a la misma y el otro brazo del gonidmetro paralelo al hallux. Con el paciente en
esta posicion se realiza una fuerza sobre la cara plantar del hallux realizando una FD de la 12
AMTF hasta que el examinador nota una resistencia al movimiento de FD y justo antes de que
el primer metatarsiano comience a realizar el movimiento de FP. Este se considera el punto de
maxima FD de la 12 AMTF en carga (Figura 16a). En nuestro estudio hemos utilizado la misma
metodologia para la valoracion del rango de FD de la 12 AMTF en descarga (Figura 16 b). La Unica
diferencia es la posiciéon de partida del paciente que era sentado con los tobillos y rodillas

angulados a 902y con el hallux y el primer metatarsiano apoyados en el suelo. Los pies del sujeto
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estaban separados a una distancia similar a la distancia entre sus espinas iliacas antero

superiores para evitar posiciones de abducion o de adducién del miembro inferior.

Figura 16. Medicion del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en sedestacion (A) y en

bipedestacion (B).

3.1.10. Test de resistencia a la supinacion (TRS).

Es una maniobra clinica que se ha descrito para estimar la magnitud del momento de fuerza
pronador que estd soportando el pie a nivel de la ASA. De esta forma se puede realizar un calculo
aproximado de la magnitud del momento supinador que debe generarse en la ASA con el uso
de una ortesis plantar. Este test fue descrito por Kirby (177). Con el paciente en una posicion de
bipedestacidn se le pide que de varios pasos sobre el sitio a fin de que pueda colocar los pies en
su angulo de marcha. Con el sujeto colocado en esta posicion el explorador coloca los dedos
indice y medio en la regidn plantar y medial del escafoides y ejerce una fuerza ascendente con
la intencién de supinar el pie (figura 17). En base a la fuerza que se precise para generar un
movimiento de supinacion del pie se puede estimar la magnitud de las fuerzas pronadoras que
estd soportando el pie. De esta forma podemos clasificar el resultado del TRS en cuatro

categorias:

1.- TRS muy costoso: Al ejercer la fuerza supinadora el explorador no consigue generar

ningln movimiento de supinacion en el pie.

2.- TRS costoso: Al ejercer la fuerza supinadora el explorador consigue generar un

pequefio movimiento de supinacion en el pie.

3.- TRS moderadamente costoso: Al ejercer la fuerza supinadora el explorador consigue
generar un movimiento de supinacién en el pie aunque nota resistencia a la realizacién del

movimiento.
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4.- TRS poco costoso: Al ejercer la fuerza supinadora el explorador consigue generar un
claro movimiento de supinacién en el pie sin que note una resistencia a la realizacion del

movimiento.

Noakes y Payne (178) encontraron que este test tiene una alta fiabilidad intraobservador cuando
es realizado por clinicos con experiencia (ICC entre 0,82 [95% IC; 0,72-0,88] y 0,78 [95% IC; 0,69-
0,86]) mientras que cuando es realizado por clinicos con poca o nula experiencia la fiabilidad es
menor (ICCentre 0,56 [95% IC; 0,32-0,71]y 0,62 [95% IC; 0,41-0,75]). Por su parte el test muestra
una fiabilidad interobservador también alta (ICC entre 0,79 [95% IC; 0,71-0,84] y 0,84 [95% IC;
0,77-0,89]).

Figura 17. Test de resistencia a la supinacion.

3.1.11. Pinch callus.

El pinch callus se define como la presencia de una queratosis en el borde medial y plantar de la
articulacion interfalangica del hallux (figura 18). Su aparicién se relaciona con la presencia de un
déficit en el rango de movilidad en FD de la 12 AMTF que obliga al paciente a realizar un
movimiento de rodamiento alrededor del hallux durante la fase propulsiva. Esta situacidon
genera fueras de cizallamiento en la region plantar y medial del hallux que son las responsables
del desarrollo de esta queratosis (76). La presencia de un pinch callus es un hallazgo clinico
predictivo de la existencia de compensaciones en la marcha como consecuencia de limitaciones
de movimiento en el plano sagital (179) En nuestro estudio se ha registrado la presencia o

ausencia de esta lesidn queratosica.
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Figura 18. Lesion queratdsica en el borde medial de la articulacion interfaldngica del hallux (pinch

callus)

3.2. Protocolo de actuacion.

3.2.1. Valoracion goniométrica de la FD pasiva de la 12 AMTF en situacion basal y con la

colocacion de 1 CSRy de 2 CSR.

Una vez recogidos los datos personales de cada sujeto y las variables goniométricas se paso a
recoger los datos relacionados con las variables dependientes. En primer lugar se instruyd al
sujeto para que pudiera colocarse en bipedestacidén en su dngulo de marcha sobre la plataforma
que utilizamos para el desarrollo del estudio. Esta plataforma es el banco de marcha que hay en
las consultas del servicio de Patologia y Ortopedia de la Clinica Universitaria de Podologia para
realizar el estudio visual y cualitativo de la marcha de los pacientes. Tiene una longitud de 7
metros de largo por 1,5 metros de ancho y estd situado a una altura de 1 metro, de manera que
permite al clinico manipular cbmodamente el pie del paciente. Se instruyé al paciente para que
se colocara de forma que las AMTF se colocaran en el borde distal de la plataforma para que los
dedos quedaran por fuera de la misma a fin de facilitar la aplicacién de la fuerza de FD sobre la

cara plantar del hallux.

Una vez colocado el paciente en la posicién de partida lo primero se procede a realizar es la
medicidon goniométrica de la FD pasiva de la 12 AMTF en carga segun la técnica descrita por

Roukis (49) como se ha sefialado en el punto 3.1.9. En todos los casos la fuerza se aplica con el
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dedo pulgar del explorador en la cara plantar del hallux a nivel de la articulacion interfalangica.
El valor de esta medicion se anota y se deja de ejercer la fuerza de FD sobre el hallux permitiendo
qgue vuelva a su posicién de partida. Sin modificar la posicién del paciente se le solicita que
levante ligeramente el taldon para poder colocar en el borde su borde medial una CSR. Para
mantener la simetria de ambos miembros inferiores la CSR se colocd en ambos pies. Se utilizaron
para el estudio CSR estandar de 6 mm de altura maxima y con una angulacion de 72 (fabricada
en conglomerado de caucho y serrin con una dureza de 702-752 shore A y una densidad de 1,58
gr/cm?3. Comercializada por Herbitas®; Espafia). Una vez colocada la CSR se procede a realizar de
nuevo la valoracidn goniométrica de la FD pasiva de la 12 AMTF en carga segun la técnica descrita
por Roukis (49) (Figura 19). El valor de esta medicién se anota y se deja de ejercer la fuerza de
FD sobre el hallux permitiendo que vuelva a su posicién de partida. Sin modificar la posicion del
paciente se coloca en el borde interno del taldon del sujeto una segunda CSR de las mismas
caracteristicas y siguiendo el mismo procedimiento. Una vez colocadas las dos CSR en el borde
medial del talén del sujeto (12 mm altura y 152 de angulacidn) se procede a realizar de nuevo la
valoracion goniométrica de la FD pasiva de la 12 AMTF en carga segun la técnica descrita por

Roukis (49) (Figura 20). El valor de esta medicién se anota y se deja de ejercer la fuerza de FD

sobre el hallux permitiendo que vuelva a su posicion de partida.

Figura 19. Medicion de la FD pasiva de la 19 AMTF en bipedestacion con 1 CSR colocada.
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Figura 20. Medicion de la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion con 2 CSR colocadas.

3.2.2. Cantidad de cambio que se produce en la FD pasiva de la 12 AMTF en carga con la

colocacion de 1 CSRy de 2 CSR.

Para el calculo de las variables cantidad de cambio que se produce en la FD pasiva de la 12 AMTF
en carga al colocar 1 CSR y cantidad de cambio que se produce en la FD pasiva de la 12 AMTF en
carga al colocar 2 CSR se utilizaron los valores obtenidos al medir el movimiento de FD de la 12
AMTF en bipedestacion tanto en situacién basal (sin CSR colocadas) como al colocar 1 CSR y al

colocar 2 CSR.

Para calcular la variable cantidad de cambio que se produce en la FD pasiva de la 12 AMTF en
carga al colocar 1 CSR se realizé una resta entre los valores obtenidos al medir la FD pasiva de la
12 AMTF al colocar 1 CSR y la FD pasiva de la 12 AMTF en situacién basal. El resultado de esta
resta es el valor neto del cambio que se produce en el movimiento de FD de la 12 AMTF en carga
cuando colocamos al sujeto 1 CSR. Cuando el valor es positivo indica que la colocacién de 1 CSR
ha incrementado el movimiento de FD pasivo de la 12 AMTF mientras que cuando el valor es
negativo indica que la colocacién de 1 CSR ha disminuido el movimiento de FD pasivo de la 12

AMTF.

Por su parte, para el calculo de la variable cantidad de cambio que se produce en la FD pasiva

de la 12 AMTF en carga al colocar 2 CSR se realizd una resta entre los valores obtenidos al medir
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la FD pasiva de la 12 AMTF cuando colocamos 2 CSR y la FD pasiva de la 12 AMTF cuando
colocamos 1 CSR. El resultado de esta resta es el valor neto del cambio que se produce en el
movimiento de FD de la 12 AMTF en carga cuando colocamos al sujeto una segunda CSR. Cuando
el valor es positivo indica que la colocacion de la segunda CSR ha incrementado el movimiento
de FD de la 12 AMTF mientras que cuando el valor es negativo indica que la colocacion de la

segunda CSR ha disminuido el movimiento en FD de la 12 AMTF.

3.2.3. Valoracion del cociente de rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en

situacion basal y con la colocacion de 1 CSRy de 2 CSR.

Una vez que se han realizado las mediciones goniométricas de la 12 AMTF tanto en situacion
basal (sin colocar CSR) como al colocar 1 CSRy 2 CSR se procede a realizar las mediciones de
rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en bipedestacién. Como ya se ha comentado
en la introduccidn, la rigidez es una razén entre la fuerza que se aplica y el desplazamiento que
se obtiene por la aplicacion de esa fuerza. En el caso que nos ocupa la fuerza sera la que ejerce
el explorador en la cara plantar del hallux y el desplazamiento serdn los grados de FD que realiza
la 12 AMTF. Asi pues en nuestro caso el calculo de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD

vendra definido por la siguiente férmula:
K = F
-8

Donde K representa el cociente de rigidez de la 12 AMTF; F representa la fuerza aplicada medida

en Newtons (N) y 6 representa el desplazamiento en FD de la 12 AMTF medido en grados.

Para el cdlculo de la fuerza que se aplicaba a la cara plantar del hallux cuando se realiza de forma
pasiva el movimiento de FD de la 12 AMTF, se utilizé un dinamdmetro digital modelo PCE-FG 500
(PCE-lbérica SL; Espaiia) con una resolucion de 0,1 N, un error de medicion estimado de +0,05%

del valor de medicién y una carga maxima de 500 N

Solicitamos de nuevo al sujeto que se coloque en la posicidn de partida (bipedestacién con su
angulo de marcha con las AMTF apoyadas en el borde del banco de marchay los dedos por fuera
de este). Una vez colocado el paciente en esta posicidn se coloca el goniometro en la cara medial
del pie de forma que el fulcro este perpendicular a la 12 AMTF, uno de sus brazos paralelo al
suelo y el otro paralelo al hallux. Este brazo se desplazara junto con el hallux para medir el rango
de FD de la articulacion. Con la otra mano el explorador colocara el dinamdmetro en la cara

plantar del hallux a la altura de la articulacién interfalangica y ejercera una fuerza perpendicular
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a la cara plantar del hallux hasta que note una resistencia al movimiento de FD y justo antes de
qgue el primer metatarsiano comience a realizar el movimiento de FP. En ese momento se
registra el valor de la fuerza que se estd aplicando en newtons. Se repitidé esta medicion tres
veces en cada sujeto y se obtuvo la media de las tres mediciones que fue el valor que se utilizé
en el estudio. Dada la resolucidn del dinamoémetro, las caracteristicas viscoelasticas que tienen
los tejidos y la forma de aplicar la fuerza (se hizo de forma manual y no utilizando dispositivos
que aplican fuerza de forma controlada) el valor en newtons de la fuerza que se aplicé no fue
posible adquirirla con todos los decimales que permite registrar el dinamémetro por lo que se
tendié a redondear la magnitud de la fuerza que se ejercia en intervalos de 0,5 N. Una vez
obtenidos los valores de FD de la 12 AMTF y de la fuerza aplicada para flexionar el hallux, se
obtiene el cociente de rigidez segun la férmula antes indicada y este es el valor que se utiliza
como variable en el estudio. Una vez registrados los valores, se deja de ejercer la fuerza de FD
sobre el hallux permitiendo que vuelva a su posicién de partida. El mismo procedimiento se
repitiod tras la colocacidn de una CSR y tras la colocacidn de dos CSR (Figuras 21 y 22). Las CSR
que se utilizaron para la realizacidén de estas mediciones y la forma de colocarlas en el talén son
iguales a las descritas en el punto 3.2.1. En cada una de las mediciones se obtuvo un cociente de

rigidez que fue la variable utilizada en el estudio.

En todos los sujetos primero se realizaron las mediciones en el pie derecho y luego en el pie

izquierdo.

Figura 21. Medicion de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en bipedestacion

con 1 CSR colocada.
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Figura 22. Medicion de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en bipedestacion

con 2 CSR colocadas.

3.2.4. Cantidad de cambio que se produce en el cociente de rigidez de la 12 AMTF al

movimiento de FD pasivo con la colocacién de 1 CSR y de 2 CSR.

Para el calculo de las variables cantidad de cambio que se produce en la rigidez de la 12 AMTF al
movimiento de FD pasivo en carga al colocar 1 CSR y cantidad de cambio que se produce en la
rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en carga al colocar 2 CSR se utilizaron los
valores obtenidos al medir la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en bipedestacién

tanto en situacion basal (sin CSR colocadas) como al colocar 1 CSR y al colocar 2 CSR.

Para calcular la variable cantidad de cambio que se produce en la rigidez de la 12 AMTF al
movimiento de FD al colocar 1 CSR se realizé una resta entre los valores obtenidos al medir la
rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en situacion basal y la rigidez de la 12 AMTF al
movimiento de FD pasivo al colocar 1 CSR. El resultado de esta resta es el valor neto del cambio
que se produce en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en carga cuando
colocamos 1 CSR. Cuando el valor es positivo indica que la colocacién de 1 CSR ha disminuido la
rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo mientras que cuando el valor es negativo
indica que la colocacién de 1 CSR ha incrementado la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD

pasivo en bipedestacion.
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Por su parte, para el calculo de la variable cantidad de cambio que se produce en la rigidez de la
12 AMTF al movimiento de FD pasivo en carga con la colocacién de 2 CSR se realizé una resta
entre los valores obtenidos al medir la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo cuando
colocamos 1 CSRy larigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo cuando colocamos 2 CSR.
El resultado de esta resta es el valor neto del cambio que se produce en la rigidez de la 12 AMTF
al movimiento de FD pasivo en carga cuando se afiade una segunda CSR. Cuando el valor es
positivo indica que la colocacién de la segunda CSR ha disminuido la rigidez de la 13 AMTF al
movimiento de FD pasivo mientras que cuando el valor es negativo indica que la colocacién de
la segunda CSR ha incrementado la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en

bipedestacion.
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4. METODO ESTADISTICO

La descripcidn de las variables cualitativas se realizé mediante la distribucién de frecuencias y
porcentajes. Para la descripcién de las variables cuantitativas se utilizdé la media, la desviacién
estdndar y los valores maximo y minimo cuando la distribucién de datos se consideré normal
mientras que en el caso contrario se utilizé la mediana, los cuartiles y los valores maximo y
minimo. La distribucidn normal de los datos de una variable se comprobara mediante el test de

Shapiro-Wilk.

El andlisis de asociacidn entre variables cualitativas se realizd mediante la prueba de la Chi-
cuadrado (x?). Sin embargo, se utilizé la prueba exacta de Fisher en aquellas variables donde fue
menor de 5 alguna de las frecuencias esperadas en las tablas de contingencia en la hipdtesis de
independencia de las variables. Para las variables cuantitativas se utilizd el coeficiente de
correlacién lineal de Pearson cuando las variables presentaban una distribucion normal y el
coeficiente de correlacion de Spearman (Rho Spearman) cuando no presentaban una

distribucién normal.

El estudio de los cambios que se producen en el movimiento de FD y en la rigidez al movimiento
de FD pasivo de la 12 AMTF en bipedestacién al colocar CSR se realizén con el andlisis de la
varianza no paramétrico de Friedman para muestras relacionadas y con las pruebas de Kruskall-
Wallis o de la U de Mann-Whitney para muestras independientes. Cuando se utilizd el analisis
de la varianza no paramétrico de Friedman o la prueba de Kruskall-Wallis, al comprobar la
existencia de las diferencias entre las diferentes posiciones se realizé un test de comparaciones
multiples a posteriori no paramétrico para ver entre que posiciones habia diferencias. Se realizo
un ajuste de Bonferroni de los p-valores multiplicdndolos por el nimero de comparaciones

analizadas.

Se realizé un analisis de regresion lineal por pasos para valorar la relacidn de las diferentes
variables con las variables dependientes (rango de FD y rigidez al movimiento de FD pasivo de
la 12 AMTF en bipedestacidén). En cada regresion se introdujo la variable mas relacionada y
posteriormente fueron entrando aquellas variables que anadian informacién adicional a la
explicacion de la variable dependiente. Se realizaron pruebas diagndsticas como el estudio de la

colinealidad, el analisis de puntos influyentes y el analisis de normalidad los residuos.

Se valoré si en la muestra estudiada existian pies que pudieran agruparse en funcién de los
valores obtenidos en las variables de FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion y de la rigidez al

movimiento de FD pasivo de la 12 AMTF en bipedestacidn, asi como de los cambios que se
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obtienen en estas variables con la colocacién de una CSR y de una segunda CSR. Los conjuntos
de pies obtenidos se caracterizaron con el resto de variables cualitativas y cuantitativas. Para
ello se realizé6 un analisis de conglomerados ascendente jerarquico sobre las puntuaciones
factoriales de un andlisis de componentes principales (variables de FD pasiva y rigidez a la FD
pasiva de la 12 AMTF en bipedestacidon). En el analisis de conglomerados se utilizé la medida de
Ward. Se realizd un corte en la jerarquia de conglomerados quedando 4 conglomerados
definidos. Este corte queda determinado por un salto importante en la pérdida de inercia
(variabilidad) inter-conglomerados que se obtiene al formar un nuevo conglomerado por uniéon
de dos conglomerados en el proceso jerarquico. Cada uno de los conglomerados resultantes
muestra las relaciones que presentan las diferentes variables estudiadas con las variables de
rango de FD pasivo y rigidez al movimiento de FD pasivo de la 12 AMTF en bipedestacion. La
caracterizacién de los conglomerados por las variables cuantitativas se realiza mediante la
comparacién de los valores promedio de las variables con el valor promedio que tienen en la
muestra general utilizando la prueba de la t de Student. Por su parte, la caracterizacién de los
conglomerados por las variables cualitativas se realiza mediante la comparacién del porcentaje
gue tiene una caracteristica de la variable en el conglomerado con el porcentaje que tiene esa

caracteristica en la muestra general utilizando la prueba de la Chi-cuadrado (x?).

El analisis estadistico se realizé mediante el paquete informatico SPSS v.22.0 para Windows.

Para el analisis de conglomerados se utilizé el programa SPAD 8.2.8. (Coheris analytics spad).

En todos los test realizados se han asumido diferencias significativas para valores de a del 5%;

p<0.05.
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5. CARACTERISTICAS DEMOGRAFICAS DE LA MUESTRA

La distribucion por género de la poblacion de estudio queda reflejada en el grafico 1. Por su

parte, sus caracteristicas antropométricas se reflejan en la tabla 2 mediante la descripcion de la

media, desviacion estandar, mediana, valores maximos y minimos y percentiles 25y 75.

Grdfico 1. Distribucion por género de la muestra estudiada.

Tabla 2: caracteristicas antropométricas de la poblacion de estudio.

M MASCULINO

H FEMENINO

N= 126 Media (+SD) | Mediana | Maximo | Minimo P25 P75 p-valor
EDAD 26,10+7,38 23,50 58,00 19,00 21,25 27
Hombre | 73,19+13,62 77,50 100,00 48,00 63,50 80,50
PESO <0,0001
Mujer 59,74+11,04 57,00 111,00 47,00 53,00 62,00
Hombre | 177,23411,26 | 181,00 190,00 150,00 | 172,75 | 185,25
TALLA <0,0001
Mujer 164,5115,97 164,00 177,00 150,00 | 160,00 | 169,00
Hombre | 23,13%2,62 22,83 27,99 18,92 21,21 25,28
IMC 0,116
Mujer 22,08+3,94 21,23 41,27 15,29 20,19 23,08
IMC: indice de masa corporal.
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1.- CARACTERISTICAS DE LAS VARIABLES ANALIZADAS EN LA MUESTRA

1.1.  Variables cualitativas.

En los siguientes graficos se describen las caracteristicas de las variables clinicas cualitativas
analizadas en la muestra que hemos estudiado. Casi dos tercios de la muestra estudiada
presentaban el eje de rotacidn de la ASA medializado (65,9%) (grafico 2) y un TRS costoso o muy
costoso (57,2%) (grafico 3), lo que indica que la muestra estudiada presentaba caracteristicas

clinicas compatibles con pronacién.

Grdfico 2: Cracteristicas del eje de rotacion de la ASA
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Grdfico 3: Caracteristicas del TRS de la muestra estudiada.
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El patrén de movilidad clinica de R1 muestra predominio del rango de movilidad en FD (58,2%)
como se refleja en el grafico 4. Por su parte la 12 AMTF mostré un THL positivo en el 56,3% de
la muestra (grafico 5) y la presencia de una queratosis en el borde medial de la articulacion

interfalangica del hallux (pinch callus) en un 61,9% de la misma (grafico 6).

Grdfico 4. Caracteristicas de la movilidad de R1 en la muestra estudiada.

3 (58,0%

Grdfico 5. Distribucion de la muestra estudiada segun las caracteristicas del HLF.
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Grdfico 6. Distribucion de la muestra estudiada segun las caracteristicas del pinch callus.
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1.1. Variables cuantitativas.

Las caracteristicas (resultados) de las variables cuantitativas analizadas en la poblacion de

estudio se reflejan en la tabla 3.

Tabla 3: Caracteristicas de las variables cuantitativas analizadas en la poblacidn de estudio.

N= 126 Media (tSD) | Mediana | Maximo Minimo P25 P75
Navicular Drop (mm) 6,38 £2,57 6,00 12,00 1,00 5,00 8,00
PRCC (2) 5,17 + 4,08 5,00 15,00 -5,00 2,00 8,00
Tercio pierna (2) -4,84 + 2,50 -5,00 0,00 -12,00 -6,00 -3,00
Angulo pronacion (2) 9,98 + 4,50 10,00 20,00 1,00 6,75 13,00
FD tobillo rodilla extension (2) 89,49 + 6,82 89,50 108,00 76,00 85,00 94,00
Movimiento FD R1 (mm) 9,15+2,83 9,50 15,00 3,00 7,00 11,12
FD 12AMTF sedestacion (2) 66,55 £ 2,30 66,00 90,00 35,00 58,75 74,00
FD 12AMTF bipedestacion (2) 40,48 + 13,44 38,00 80,00 10,00 31,75 48,50
FD 12AMTF con 1 CSR (2) 47,76 £ 12,94 46,00 88,00 18,00 39,00 54,25
Cambio FD con 1 CSR (2) 7,28 £5,21 6,50 26,00 8,00 4,00 10,00
FD 12AMTF con 2 CSR (2) 52,50 £12,73 50,50 90,00 22,00 44,00 60,00
Cambio FD con 2 CSR (2) 4,74 + 4,30 5,00 16,00 -7,00 2,00 8,00
Rigidez FD 12 AMTF (N/2) 1,374 £ 0,874 1,274 7,00 0,250 0,734 1,922
Rigidez FD 12AMTF 1CSR (N/2) | 1,137+0,708 1,038 5,00 0,220 0,614 1,542

Cambio rigidez FD 12AMTF
0,237 0,298 0,183 2,00 -0,32 0,050 0,330

con 1 CSR (N/2)

Rigidez FD 12AMTF 2CSR (N/2) 1,013 +£ 0,705 0,841 6,00 0,187 0,558 1,417

Cambio rigidez FD 12AMTF
0,124 % 0,245 0,088 0,94 -1,00 0,005 0,230

con 2 CSR (N/29)

PRCC: Posicién relajada calcaneo en carga; FD: Flexion dorsal; R1: Primer radio; 12 AMTF: Primera articulacion
metatarsofalangica; CSR: Cufia supinadora de retropié
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2.- MODIFICACION DEL MOVIMIENTO DE FD PASIVO DE LA 12 AMTF EN
BIPEDESTACION CON LA COLOCACION DE CSR. (Tabla 4)

Tanto la colocacion de una CSR como la colocacion de dos CSR incrementaron, en ambos casos,
el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacion. En ambos casos las diferencias de
movimiento observadas mostraron una significancia estadistica (p<0,0001) al comparar sus
valores con el movimiento pasivo de FD que presentan los sujetos sin la colocacion de CSR

(grafico 7).

La cantidad de cambio que se observé en la FD pasiva de la 12 AMTF en carga fue mayor cuando
pasamos de la situacién de bipedestacién sin cufia a tener una CSR (media 7,282 + 5,219). La
colocacién de una segunda CSR cuando el sujeto ya tenia colocada una CSR mostré menor
cambio en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF (media 4,742 + 4,309). Esta diferencia que
encontramos en la cantidad de cambio que se produce en la FD pasiva de la 12 AMTF en carga
entre la colocacién de la primera CSR y la segunda CSR también mostré una significancia

estadistica (p=0,003) (grafico 8).

Tabla 4: Modificacion del movimiento de FD pasivo de la 19 AMTF en bipedestacion con la

colocacion de CSR.

N=126 Media (+SD) Mediana (P25 — P75) | Minimo - Maximo
FD 12AMTF bipedestacion (2) 40,48 + 13,44 38,00 (31,75 — 48,50) 10,0 — 80,0
FD 12AMTF con 1 CSR (2) 47,76 + 12,94 46,00 (39,00 — 54,25) 18,0 - 88,0
FD 12AMTF con 2 CSR (2) 52,50 + 12,73 50,50 (44,00 — 60,00) 22,0-90,0
Cambio FD con 1 CSR (2) 7,28+5,21 6,50 (4,00 — 10,00) 8,0-26,0
Cambio FD con 2 CSR (2) 4,74 + 4,30 5,00 (2,00 — 8,00) -7,0-16,0

12 AMTF: Primera articulacion metatarsofalangica; CSR: Cufia supinadora de retropié.
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Grdfico 7. Variaciones del movimiento pasivo de FD de 12 AMTF en bipedestacion con la

colocacion de CSR.
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Grdfico 8. Cambio en el movimiento pasivo de FD de la 19 AMTF en bipedestacion tras la

colocacion de CSR.
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2.1. Correlacidn de las variables cuantitativas estudiadas con el movimiento pasivo de
FD de la 12 AMTF en bipedestacion y con el cambio de FD que se produce al colocar

CSR (Tabla 5).

Se encontré que la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacidon presentaba una correlacién
positiva moderada con la FD pasiva de la 12 AMTF en sedestacion (Rho=0,546; p<0,0001) y una
correlacién positiva baja con la FD pasiva del tobillo con rodilla en extension (Rho=0,234;
p=0,009). De igual forma se encontrd una correlacidén inversa muy alta con la rigidez que
presenta la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en bipedestacidn tanto en sitacion basal sin
cuias (Rho=-0,858; p<0,0001) como cuando colocamos una CSR (Rho=-0,825; p<0,0001) y
cuando colocamos dos CSR (Rho=-0,782; p<0,0001).

Se encontrd una correlacion inversa moderada con los valores del navicular drop (Rho=-0,433;
p<0,0001), de la PRCC (Rho=-0,548; p<0,0001), del angulo de pronacion (Rho=-0,462; p<0,0001)
y del cambio de rigidez en la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en bipedestacidon que se
produce cuando colocamos 1 CSR (Rho=-0,509; p<0,0001). También se encontrd una correlacion
inversa baja con la movilidad de R1 en FD (medida en mm) (Rho=-0,332; p<0,0001) y el cambio
de rigidez en la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo de la 12 AMTF en bipedestacion que se

produce cuando colocamos una segunda CSR (Rho=-0,354; p<0,0001).

La cantidad de cambio que se produjo en la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestcién cuando
colocamos 1 CSR mostré una correlacién positiva baja con el valor del navicular drop
(Rho=0,258; p=0,005), la movilidad de R1 en FD (medida en mm) (Rho=0,320; p<0,0001) y el
cambio de rigidez que presenta la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacién cuando

se coloca 1 CSR (Rho=0,217; p=0,015).

La cantidad de cambio que se produjo en la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestcion cuando
colocamos una segunda CSR mostrd una correlacién positiva moderada con el cambio que se
produce en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion cuando se
coloca una segunda CSR (Rho=0,462; p<0,0001) y una correlacién positiva baja con los valores
del navicular drop (Rho=0,181; p=0,05), de la PRCC (Rho=0,297; p=0,001), del angulo de
pronacion (Rho=0,299; p=0,001), del cambio que seproduce en la rigidez de la 12 AMTF al
movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacion cuando se coloca 1 CSR (Rho= 0,198;

p=0,026) y de la FD pasiva de la 12 AMTF en sedestacién (Rho= 0,190; p=0,033).
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Tabla 5. Correlacion de las variables cuantitativas con el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF

y los cambios de este que se producen cuando se colocan CSR.

FD dela 12 AMTFen | Cambiode FD dela 12 | Cambio de FD dela 12
bipedestacion AMTF con 1 CSR AMTF con 2 CSR
N=126
Coeficiente Coeficiente Coeficiente
p-valor p-valor p-valor
correlacion correlacion correlacion
Navicular Drop (mm) -0,433 <0,0001 0,258 0,005 0,181 0,050
PRCC (2) -0,548 <0,0001 0,078 0,387 0,297 0,001
Tercio pierna (2) 0,74 0,412 0,004 0,965 -0,061 0,499
Angulo pronacién (2) -0,462 <0,0001 0,065 0,468 0,299 0,001
FD tobillo rodilla extension (2) 0,234 0,009 0,094 0,299 0,079 0,383
Movimiento FD R1 (mm) -0,332 <0,0001 0,320 <0,0001 0,124 0,174
FD 12AMTF sedestacion (2) 0,546 <0,0001 0,024 0,790 0,190 0,033
Rigidez FD 12 AMTF (N/2) -0,858 <0,0001 0,037 0,697 0,166 0,063
Rigidez FD 12AMTF 1CSR (N/2) -0,825 <0,0001 -0,028 0,757 0,144 0,108
Cambio rigidez FD 12AMTF
-0,509 <0,0001 0,217 0,015 0,198 0,026
con 1 CSR (N/9)
Rigidez FD 12AMTF 2CSR (N/2) -0,782 <0,0001 -0,027 0,763 0,144 0,108
Cambio rigidez FD 12AMTF
-0,354 <0,0001 -0,017 0,850 0,462 <0,0001
con 2 CSR (N/2)

Coeficiente de correlacidn lineal de Spearman. PRCC: Posicidn relajada calcdneo en carga; FD: Flexion dorsal; R1:
Primer radio; 12 AMTF: Primera articulacién metatarsofalangica; CSR: Cuiia supinadora de retropié
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2.2. Relacidn de las variables cualitativas estudiadas con el movimiento pasivo de FD

de la 12 AMTF en bipedestacion y con el cambio de esta que se produce al colocar CSR.

2.2.1. Relacion del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacion y el eje de

rotacion de la ASA.

Mediante el analisis bidimensional de la varianza de Friedman se encontraron diferencias al
comparar las distribuciones del movimiento pasivo de FD de la 12AMTF entre la situaciones de
bipedestacidn sin CSR, bipedestacién con una CSR y bipedestacion con dos CSR (p<0,0001). Estas
diferencias se encontraron para todas las caracteristicas del eje de rotacion de la ASA

(medializado, neutro, lateralizado).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostré que cuando el eje de rotacion de la ASA tiene una
posicién medializada se observa una diferencia significativa en la FD pasiva de la 12 AMTF que
tienen los sujetos entre la situacién de bipedestacidon sin CSR y la colocacién de una CSR
(p<0,0001), la situacién de bipedestacion y la colocacion de dos CSR (p<0.0001) y al colocar una

segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una CSR colocada (p<0,0001) (grafico 9).

Cuando el eje de rotacidon de la ASA tiene una posicidon neutra, se observa una diferencia
significativa en la FD pasiva de la 12 AMTF que tienen los sujetos entre la situacion de
bipedestacion sin CSR y la colocacidn de una CSR (p=0,036) y de dos CSR (p<0,0001). No se
observaron cambios significativos entre la FD pasiva de la 12 AMTF que presentaban los sujetos

con una CSR y la que presentaban al colocar una segunda CSR (p=0,063). (Gréfico 9).

Cuando el eje de rotacion de la ASA tiene una posicidn lateralizada solo se encontraron una
diferencia significativa en la FD pasiva de la 12 AMTF que tienen los sujetos entre la situacidn de
bipedestacidon sin CSR y la colocacién de dos CSR (p=0,009). No se observaron cambios
significativos en la FD pasiva de la 12 AMTF entre las situaciones de bipedestacién sin CSR y la
colocacién de una CSR (p=0,291). Tampoco se observaron cambios significativos entre la FD
pasiva que presentaban los sujetos con una CSR y la que presentaban al colocar una segunda

CSR (p=0,621) (Grafico 9).

Los resultados muestran que la colocacién de CSR modifica siempre la FD pasiva de la 12 AMTF
en carga mientras que a medida que se lateralizaz el eje de rotacién de la ASA es necesario la
colocacién de CSR de mayor altura para llegar a producir cambios en la FD pasiva de la 12 AMTF

en bipedestacion.
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Grdfico 9. Variaciones del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacion con la

colocacion de CSR segun las caracteristicas del eje de rotacion de la ASA.
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Mediante la prueba de Kruskall-Wallis se realizdé una comparacion entre todas las categorias del
eje de rotacién de la ASA (eje localizado medial, lateral o neutro) de la distribucién que tienen
las variables FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacién sin CSR, cambio en la FD pasiva de la 12
AMTF al colocar una CSR y cambio en la FD pasiva de la 12 AMTF al colocar una segunda CSR. Se
observaron diferencias significativas entre todas las caracteristicas del eje de rotacién de la ASA
en la distribucién de la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacién (p<0,0001) y en la cantidad de
cambio que se produce en la FD pasiva de la 12 AMTF al colocar una segunda CSR (p=0,007). No
se encontraron diferencias en la cantidad de cambio que se produce en la FD pasiva de la 12

AMTF al colocar una CSR (p=0,197).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostré en la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacidn sin
CSR una diferencia una diferencia significativa en entre la presencia de un eje de rotacion
medializado y neutro (p<0,0001) y entre la presencia de un eje medializado y lateralizado
(p<0.0001). No se encontraron diferencias significativas entre la presencia de un eje neutro y

lateralizado (p=0,123) (Grafico 10).
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Grdfico 10. Movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacion segun las caracteristicas

del eje de rotacion de la ASA.
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El cambio que se produce en la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacién al colocar una segunda
CSR solo mostré cambios significativos entre la presencia de un eje medializado y un eje
lateralizado (p=0,007). Las diferencias no fueron significativas entre la presencia de un eje
medializado y un eje neutro (p=0,480) y entre la presencia de un eje neutro y eje lateralizado

(p=0,344) (Grafico 11).

Grdfico 11. Cambio en el movimiento pasivo de FD de la 19 AMTF en bipedestacion con la

colocacion de CSR segun las caracteristicas del eje de rotacion de la ASA.
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2.2.2. Relacion del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacion y el TRS

Mediante el andlisis bidimensional de la varianza de Friedman se encontraron diferencias al
comparar las distribuciones del movimiento pasivo de FD de la 12AMTF entre la situaciones de
bipedestacidn sin CSR, bipedestacién con una CSR y bipedestacion con dos CSR (p<0,0001). Estas
diferencias se encontraron para todas las caracteristicas del TRS (muy costoso, costoso,

moderadamente costoso y poco costoso).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostré que cuando el TRS es muy costoso se observa una
diferencia significativa en la FD pasiva de la 12 AMTF que tienen los sujetos entre la situacion de
bipedestacidon sin CSR y la colocacion de una CSR (p<0,0001), entre la situacion de bipedestacion
sin CSR y la colocacion de dos CSR (p<0,0001) y al colocar una segunda CSR a los sujetos cuando

ya tenian una cufia colocada (p=0,042) (Grafico 12).

Cuando el TRS es costoso se observa una diferencia significativa en la FD pasiva de la 12 AMTF
gue tienen los sujetos entre la situacién de bipedestacién sin CSR y la colocacién de una CSR
(p<0,0001), entre la situacion de bipedestacion y la colocacion de dos CSR (p<0,0001) y al colocar

una segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una cufia colocada (p=0,036) (Grafico 12).

Cuando el TRS es moderadamente costoso se observa una diferencia significativa en la FD pasiva
de la 12 AMTF que tienen los sujetos entre la situacién e bipedestacién sin CSR y la colocacidn
de una CSR (p=0,027), entre la situacion de bipedestacién y la colocacion de dos CSR (p<0,0001)
y al colocar una segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una cufia colocada (p=0,027) (Grafico

12).

Cuando el TRS es poco costoso se observa una diferencia significativa en la FD pasiva de la 12
AMTF que tienen los sujetos entre la situacidn e bipedestacion sin CSR y la colocacién de una
CSR (p=0,042) y entre la situacién de bipedestacion y la colocacion de dos CSR (p<0,0001). No se
observaron diferencia significativas al colocar una segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian

una cufia colocada (p=0,120) (Grafico 12).
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Grdfico 12. Variaciones del movimiento pasivo de FD de la 1¢ AMTF en bipedestacion con la

colocacion de CSR segun las caracteristicas del TRS.
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Mediante la prueba de Kruskall-Wallis se realizé una comparacién entre todas las categorias
del TRS (muy costoso, costoso, moderadamente costoso, poco costoso) de la distribucion que
tienen las variables FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacidn sin CSR, cambio en la FD pasiva
de la 12 AMTF al colocar una CSR y cambio en la FD pasiva de la 12 AMTF al colocar una segunda
CSR. Sdlo se observaron diferencias significativas en la distribucién de la FD pasiva de la 12 AMTF
en bipedestacion (p<0,0001). No hubo diferencias significativas entre todas las caracteristicas
del TRS en la distribucién de la cantidad de cambio que se observa en el movimiento pasivo de

FD de la 128 AMTF al colocar una CSR (p=0,308) y al colocar una segunda CSR (p=0,108).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostrd para una diferencia significativa en la FD pasiva de la
12 AMTF en bipedestacion sin cuiias entre la presencia de un TRS muy costoso y nada costoso
(p<0,0001), moderadamente costoso (p=<0,0001) y costoso (p=0,019). También se encontraron
diferencias significativas entre la presencia de un TRS costoso y nada costoso (p<0,0001). La
presencia de un TRS moderadamente costoso no mostré diferencias significativas con la
presencia de un TRS costoso (p=0,231) ni con la presencia de un TRS poco costoso (p=0,070)

(Gréfico 13).
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Grdfico 13. Movimiento pasivo de FD de la12 AMTF en bipedestacion segun las caracteristicas

del TRS.
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2.2.3. Relacion del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacidn y el movimiento

de R1.

Mediante el andlisis bidimensional de la varianza de Friedman se encontraron diferencias al
comparar las distribuciones del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF entre la situaciones de
bipedestacidn sin CSR, bipedestacién con una CSR y bipedestacion con dos CSR (p<0,0001). Estas
diferencias se encontraron para todas las caracteristicas del movimiento pasivo de FD del R1

(movimiento FD=FP, movimiento FD>FP, movimiento FD<FP).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostré que cuando el movimiento de R1 es mayor en FD que
en FP (FD>FP) se observa una diferencia significativa en la FD pasiva de la 12 AMTF que tienen
los sujetos entre la situacion de bipedestacion sin CSR y la colocacion de una CSR (p<0,0001),
entre la situacion de bipedestacion sin CSR y la colocacion de dos CSR (p<0,0001) y al colocar

una segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una cufia colocada (p<0,0001) (Grafico 14).

Cuando el movimiento de R1 es igual en FD que en FP (FD=FP) se observa una diferencia
significativa en la FD pasiva de la 12 AMTF que tienen los sujetos entre la situacion de

bipedestacidon sin CSR y la colocacion de una CSR (p<0,0001), entre la situacion de bipedestacion
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y la colocacion de dos CSR (p<0,0001). Sin embargo, al colocar una segunda CSR a los sujetos
cuando ya tenian una cufia colocada no se encontré significancia estadistica (p=0,132) (Grafico

14).

Cuando el movimiento de R1 es menor en FD que en FP (FD<FP) se observa una diferencia
significativa en la FD pasiva de la 12 AMTF que tienen los sujetos entre la situacion de
bipedestacidon y la colocacidn de dos CSR (p=0,002). No hubo significancia estadistica entre la
situacidn e bipedestacion sin CSR y la colocacién de una CSR (p=0,477) ni al colocar una segunda
CSR a los sujetos cuando ya tenian una cufia colocada no se encontrd significancia estadistica

(p=0,096) (Grafico 14).

Grdfico 14. Variaciones del movimiento pasivo de FD de la 19 AMTF en bipedestacion con la

colocacion de CSR segun las caracteristicas de movilidad de R1.
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Mediante la prueba de Kruskall-Wallis se realizd una comparacion, entre todas las categorias
del movimiento de R1 (movimiento FD=FP, movimiento FD>FP, movimiento FD<FP), de la
distribucidn que tienen las variables FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacién sin CSR, cambio
en la FD pasiva de la 12 AMTF al colocar una CSR y cambio en la FD pasiva de la 12 AMTF al
colocar una segunda CSR. Se observaron diferencias significativas en la distribucion de la FD
pasiva en bipedestacidn (p=0,049) y en la cantidad de cambio que se observa en el movimiento

pasivo en FD al colocar una CSR (p=0,030). Sin embargo, no se encontraron diferencias
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significativas en la distribucion de la cantidad de cambio que se observa en el movimiento pasivo

en FD al colocar una segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una cufia colocada (p=0,451).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni no mostré diferencia significativa para la FD pasiva de la 12
AMTF en bipedestacion sin cufias entre la presencia de un movimiento de R1 igual en FD que en
FP (FD=FP) y un movimiento de R1 mayor en FD que en FP (FD>FP) (p=0,102). Tampoco mostré
diferencias significativas entre la presencia de un movimiento de R1 igual en FD que en FP
(FD=FP) y un movimiento de R1 menor en FD que en FP (FD<FP) (p=1,000). Ni mostré diferencias
significativas entre la presencia de un movimiento de R1 mayor en FD que en FP (FD>FP) y un

movimiento de R1 menor en FD que en FP (FD<FP) (p=0,241).

En el caso del camibo que se produce en la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacién al colocar
una CSR se observd una significancia estadistica entre la presencia de un movimiento de R1
mayor en FD que en FP (FD>FP) y un movimiento de R1 menor en FD que en FP (FD<FP)
(p=0,024). No se encontro significancia estadistica entre la presencia de un movimiento de R1
igual en FD que en FP (FD=FP) y un movimiento de R1 menor en FD que en FP (FD<FP) (p=0,225).
Tampoco se encontrd significancia estadistica entre la presencia de un movimiento de R1 igual
en FD que en FP (FD=FP) y un movimiento de R1 mayor en FD que en FP (FD>FP) (p=1,000)
(Gréfico 15).

Grdfico 15. Cambio en movimiento pasivo de FD de la 1¢ AMTF en bipedestacion con la

colocacion de CSR segun las caracteristicas de movilidad de R1.

Cambio FD 1° AMTF
30 1 csr
Cambio FD 12 AMTF
o o 2 csr
20
- o
10—
0—
o
=10

T
21 1:1 1:2
Movimiento R1

192

—
| —



2.2.4. Relacion del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacion y el HLF.

Mediante el andlisis bidimensional de la varianza de Friedman se encontraron diferencias al
comparar las distribuciones del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF entre la situaciones de
bipedestacidn sin CSR, bipedestacién con una CSR y bipedestacion con dos CSR (p<0,0001). Estas

diferencias se encontraron para todas las caracteristicas de la variable HLF (positivo; negativo).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostrd que para ambas caracteristicas del HLF (positivo y
negativo) se observa una diferencia significativa en la FD pasiva de la 12 AMTF que tienen los
sujetos entre la situacion de bipedestacion sin CSR y la colocacidn de una CSR (p<0,0001), entre
la situacion de bipedestacidn sin CSR y la colocacion de dos CSR (p<0,0001) y al colocar una

segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una cuia colocada (p<0,0001) (Grafico 16).

Grdfico 16. Variaciones del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacion con la

colocacion de CSR segun las caracteristicas de HLF.
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Mediante la prueba U de Mann-Whitney se realizd una comparacion, entre todas las categorias
de la variable HLF (positivo; negativo), de la distribucién que tienen las variables FD pasiva de la
12 AMTF en bipedestacion sin CSR, cambio en la FD pasiva de la 12 AMTF al colocar una CSRy
cambio en la FD pasiva de la 12 AMTF al colocar una segunda CSR. Se observaron diferencias

significativas en la distribucion de la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion (p<0,0001)
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(Gréfico 17). No se observaron diferencias significativas en la cantidad de cambio que se produce
en la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion al colocar una CSR (p=0,145) ni al colocar dos

CSR (p=0,832) (Tabla 6).

Tabla 6. Movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacion y cambio de este con la

colocacion de CSR segun las caracteristicas del HLF.

HLF POSITIVO HLF NEGATIVO

N total= 126 p-valor
N=71 N=55

Media (+SD) | Mediana | Media (+SD) Mediana

FD 12 AMTF sin CSR 36,19+11,17 ¢ 34,00 ¢ 46,02£14,17 ° 44,00 <0,0001

Cambio FD 12 AMTF
7,96+4,82 8,002 6,40+5,61 ¢ 6,00 ¢ 0,145

al colocar 1 CSR

Cambio FD 12 AMTF
4,73+£3,85 2 5,00 ¢ 4,74+4,86 2 5,00 ¢ 0,832
al colocar 2 CSR

Prueba U de Mann-Whitney

Grdfico 17. Movimiento pasivo de FD de la 129 AMTF en bipedestacion segun las caracteristicas

de HLF.
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2.2.5. Relacion del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacion y la presencia de

pinch callus.

Mediante el andlisis bidimensional de la varianza de Friedman se encontraron diferencias al
comparar las distribuciones del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF entre la situaciones de
bipedestacidn sin CSR, bipedestacién con una CSR y bipedestacion con dos CSR (p<0,0001). Estas
diferencias se encontraron para todas las caracteristicas de la variable pinch callus (presente,

ausente).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostré que cuando esta presente el pinch callus se observa
una diferencia significativa en la FD pasiva de la 12 AMTF que tienen los sujetos entre la situacion
de bipedestaciéon sin CSR y la colocacion de una CSR (p<0,0001), entre la situacion de
bipedestacidn sin CSR y la colocacion de dos CSR (p<0,0001) y al colocar una segunda CSR a los

sujetos cuando ya tenian una cuia colocada (p<0,0001) (Grafico 18).

Cuando no estd presente un pinch callus los resultados que se obtienen son muy similares. Se
mantiene una significancia estadistica en la FD pasiva de la 12 AMTF que tienen los sujetos entre
la situacion de bipedestacién sin CSR y la colocacidn de una CSR (p<0,0001), entre la situacién
de bipedestacion sin CSR y la colocacion de dos CSR (p<0,0001) y al colocar una segunda CSR a

los sujetos cuando ya tenian una cufia colocada (p=0,003) (Grafico 18).

Grdfico 18. Variaciones del movimiento pasivo de FD de la 1¢ AMTF en bipedestacion con la

colocacion de CSR segun las caracteristicas de pinch callus.
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Mediante la prueba U de Mann-Whitney se realizd una comparacion, entre todas las categorias
de la variable pinch callus (presente; ausente), de la distribucién que tienen las variables FD
pasiva de la 12 AMTF en bipedestacidon sin CSR, cambio en FD pasiva de la 12 AMTF en
bipedestacién al colocar una CSR y cambio en la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion al
colocar una segunda CSR. Se observaron diferencias significativas en la distribucién de la FD
pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion (p=0,001) (Grafico 19). Sin embargo, no se encontraron
diferencias significativas en la cantidad de cambio que se produce en la FD pasva de la 12 AMTF

en bipedestacion al colocar una CSR (p=0,129) ni al colocar dos CSR (p=0,964). (Tabla 7)

Tabla 7. Movimiento pasivo de FD de la 19 AMTF en bipedestacion y cambio de este con la

colocacion de CSR segun las caracteristicas de pinch callus.

PINCH CALLUS POSITIVO PINCH CALLUS NEGATIVO
N total= 126 p-valor
N=78 N=48

Media (+tSD) | Mediana | Media (+SD) Mediana

FD 12 AMTF sin CSR | 37,85%13,32¢ 35,50 ¢ 44,75+12,64 ¢ 42,00 2 0,001

Cambio FD 12 AMTF
6,79+4,53 ¢ 6,00 ¢ 8,08+6,13 ¢ 8,002 0,129
al colocar 1 CSR

Cambio FD 12 AMTF
4,75+3,88 2 4,00 ¢ 4,714,952 5,50 ¢ 0,964
al colocar 2 CSR

Prueba U de Mann-Whitney

Grdfico 19. Movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacion segun las caracteristicas

de HLF.
80,00 o
(o]
o
70,001 .
S 60,00
=3
i)
wn
.
T 50,00~
o
2
=
E 4000
=L
3
S
2 30,00
20,00
10,00

Pinch Callus

196

—
| —



3.- MODIFICACION EN LA RIGIDEZ DE LA 12 AMTF AL MOVIMIENTO PASIVO DE FD EN

BIPEDESTACION CON LA COLOCACION DE CSR. (Tabla 8)

Tanto la colocacién de una CSR como la colocacidon de dos CSR disminuyeron, en ambos casos,
la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacién. En ambos casos las
diferencias observadas mostraron una significancia estadistica (p<0.0001) al comparar sus
valores con los valores de rigidez que muestra la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en

bipedestacidn sin la colocacién de CSR (Grafico 20).

Grdfico 20. Variaciones de la rigidez de la 19 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion

con la colocacidn de CSR.
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El cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD fue mayor cuando pasamos
de la situacion de bipedestacion sin cufia a tener una CSR (media 0,237 N/grado 0,298
N/grado). La colocacién de una segunda CSR cuando el sujeto ya tenia colocada una CSR mostré
menor cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD (media 0,124 N/grado +
0,245 N/grado). Esta diferencia que encontramos en la cantidad de cambio que se produce en
la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga entre la colocacién de la primera

CSR y la segunda CSR también mostré una significancia estadistica (p=0.002) (Grafico 21).
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Grdfico 21. Cambio en la rigidez de la 19 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion con

la colocacion de CSR.
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Tabla 8. Modificacion de la rigidez de la 19 AMTF al movimiento pasivo en bipedestacion con la

colocacion de CSR.

N= 126 Media (1SD) Mediana (P25 - P75) Minimo - Maximo
Rigidez a la FD de la 12AMTF
1,374 0,874 1,274 (0,7344 - 1,922) 0,250 -7,000
bipedestacién (N/grado)
Rigidez a la FD de la 12AMTF
1,137 £ 0,708 1,038 (0,614 — 1,542) 0,220 - 5,000
con 1 CSR (N/grado)
Rigidez a la FD de la 12AMTF
1,012 £ 0,705 0,841 (0,558 — 1,417) 0,187 - 6,000
con 1 CSR (N/grado)
Cambio derigidezala FD de la
0,237 0,298 0,183 (0,05 - 0,330) -0,320 - 2,000
12 AMTF con 1 CSR (N/grado)
Cambio derigidezala FD de la
0,124 + 0,245 0,088 (0,005 —0,230) -1,000 - 0,940
12 AMTF con 2 CSR (N/grado)

Analisis de la Varianza de Friedman. 12 AMTF: Primera articulacién metatarsofaldngica; CSR: Cufia supinadora de
retropié
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3.1. Correlacion de las variables cuantitativas estudiadas con la rigidez de la 12 AMTF
al movimiento pasivo de FD en bipedestacion y con el cambio de rigidez que se

produce al colocar CSR (Tabla 9).

Se encontré que la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion
presentaba una correlacion positiva moderada con la PRCC (Rho=0,542; p<0,0001) y el angulo
de pronacién (Rho=0,479; p<0,0001) y una correlacidn positiva baja con los valores de navicular
drop (Rho=0,272; p=0,003) y con el movimiento de R1 en FD (medida en mm) (Rho=0,303;
p=0,001).

De igual forma se encontrd que presentaba una correlacidn negativa muy alta con la FD pasiva
de la 12 AMTF en bipedestacion tanto cuando el sujeto se encuentra en situacion basal sin CSR
(Rho=-0,858; p<0,0001), como cuando se coloca una CSR (Rho=-0,853; p<0,0001) y cuando se
colocan dos CSR (Rho=-0,822; p<0,0001). Se encontrd una correlacion negativa moderada con
la FD pasiva de la 12 AMTF en sedestacién (Rho=-0,536; p<0,0001) y una correlacion negativa

baja con la FD pasiva del tobillo con rodilla en extension (Rho=-0,314; p<0,0001).

El cambio en larigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacién que se obtuvo
al colocar una CSR mostréd una correlacion positiva baja con el valor del navicular drop
(Rho=0,222; p=0,016), de la PRCC (Rho=0,397; p<.0001), del angulo de pronacion (Rho=0,381;
p<0,0001), del cambio en la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion cuando se coloca una CSR
(Rho=0,217; p=0,015) y del cambio en la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacién cuando se
colocan dos CSR (Rho=0,198; p=0,026). Asi mismo se encontrd una correlacién negativa
moderada con la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacién (Rho=-0,509; p<0,0001) y con la FD
pasiva de la 12 AMTF en bipedestacién al colocar 1 CSR (Rho=-0,442; p<0,0001). Hubo una
correlacién baja con la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion al colocar 2 CSR (Rho=-0,397;

p<0,0001).

El cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestcion que se obtuvo
al colocar una segunda CSR mostré una correlacién positiva moderada con el cambio en la FD
pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion cuando se colocan dos CSR (Rho=0,462; p<0,0001) y una
correlacién baja con los valores de la PRCC (Rho=0,332; p<0,0001) y del dangulo de pronacion
(Rho=0,265; p=0,003). Asi mismo se encontrd una correlacidon negativa moderada con la FD
pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion al colocar 1 CSR (Rho=-0,401; p<0,0001) y una correlacion
baja con la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacidn (Rho=-0,304; p<0,0001) y con la FD pasiva
de la 12 AMTF en bipedestacion al colocar 2 CSR (Rho=-0,245; p=0,006).
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TABLA 9. Correlacion de las variables cuantitativas con el grado de rigidez de la 1¢ AMTF al

movimiento pasivo de FD en bipedestacion y con los cambios de rigidez que se producen al

colocar CSR.

Rigidez de la 12 AMTF a

la FD en bipedestacion

Cambio de rigidez de

la 12 AMTF ala FD con

Cambio de rigidez de

la12 AMTF ala FD

N= 126 1CSR con 2 CSR
Coeficiente Coeficiente Coeficiente p-
p-valor p-valor
correlacion correlacion correlacion | valor
Navicular Drop (mm) 0,272 0,003 0,222 0,016 0,161 0,081
PRCC (9) 0,542 <0,0001 0,397 <0,0001 0,332 <0,0001
Tercio pierna (2) 0,042 0,642 -0,075 0,407 0,032 0,720
Angulo pronacion (2) 0,479 <0,0001 0,381 <0,0001 0,265 0,003
FD tobillo rodilla extension (2) -0,314 <0,0001 -0,174 0,054 -0,135 0,136
Movimiento FD R1 (mm) 0,303 0,001 0,161 0,076 0,138 0,129
FD 12AMTF sedestacion (2) -0,536 <0,0001 -0,167 0,061 -0,075 0,405
FD 12 AMTF bipedestacion (2) -0,858 <0,0001 -0,509 <0,0001 -0,354 <0,0001
FD 12AMTF con 1CSR (2) -0,853 <0,0001 -0,442 <0,0001 -0,401 <0,0001
Cambio de FD 12AMTF con 1 CSR (2) 0,037 0,679 0,217 0,015 -0,017 0,850
FD 12AMTF con 2 CSR (2) -0,822 <0,0001 -0,397 <0,0001 -0,245 0,006
Cambio de FD 12AMTF con 2 CSR (9) 0,166 0,063 0,198 0,026 0,462 <0,0001

Coeficiente de correlacidn lineal de Spearman. PRCC: Posicidn relajada calcdneo en carga; FD: Flexion dorsal; R1:
Primer radio; 12 AMTF: Primera articulacién metatarsofalangica; CSR: Cuiia supinadora de retropié
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3.2. Relacion de las variables cualitativas con el grado de rigidez de la 12 AMTF al
movimiento pasivo de FD en bipedestacion y con el cambio en la rigidez que se

produce al colocar CSR.

3.2.1. Relacién de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion vy el

eje de rotacion de la ASA.

Mediante el andlisis bidimensional de la varianza de Friedman se encontraron diferencias al
comparar las distribuciones que tiene la rigidez de la 12AMTF al movimiento pasivo de FD entre
la situaciones de bipedestacién sin CSR, bipedestacién con una CSR y bipedestacion con dos CSR
(p<0,0001). Estas diferencias se encontraron para todas las caracteristicas del eje de rotacion de

la ASA (medializado, neutro, lateralizado).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostré que cuando el eje de rotacion de la ASA tiene una
posicion medializada se observa una diferencia significativa en la rigidez de la 12 AMTF al
movimiento pasivo de FD en carga entre la situacién de bipedestacion sin CSR y la colocacién de
una CSR (p<0,0001), la situacion de bipedestacién y la colocacion de dos CSR (p<0.0001) y al
colocar una segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una cufia colocada (p<0,0001) (Grafico

22).

Cuando el eje de rotacidon de la ASA tiene una posicidn neutra, se observa una diferencia
significativa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga entre la situacion
de bipedestacién sin CSR y la colocacion de una CSR (p=0,013) y la situacién de bipedestacién y
la colocacion de dos CSR (p<0,0001). No se observaron cambios significativos entre la rigidez de
la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacidén que presentaban los sujetos con una

CSR y la que presentaban al colocar una segunda CSR (p=0,080) (Grafico 22).

Cuando el eje de rotacion de la ASA tiene una posicidn lateralizada solo se encontraron una
diferencia significativa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga entre la
situacion de bipedestacion sin CSR y la colocacidon de dos CSR (p<0,0001). No se observaron
cambios significativos en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD entre las
situaciones de bipedestacién sin CSR y la colocacion de una CSR (p=0,368). Tampoco se
observaron cambios significativos entre la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en
bipedestaciion que presentaban los sujetos con una CSR y la que presentaban al colocar una

segunda CSR (p=0,062) (Grafico 22).
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Grdfico 22. Variacion de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion

segun las caracteristicas del eje de rotacion de ASA.
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Mediante la prueba de Kruskall-Wallis se realizé una comparacién entre todas las categorias del
eje de rotacion de la ASA (eje localizado medial, lateral o neutro) de la distribucidon que tienen
las variables rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacidn sin CSR, cambio
en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en bipedestacién al colocar una CSRy
cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacién al colocar una
segunda CSR. Se observaron diferencias significativas en la distribucién de la rigidez de la 12
AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion (p<0,0001), en la cantidad de cambio que
se observa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion cuando se
coloca una CSR (p<0,0001) y en la cantidad de cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento

pasivo de FD en bipedestacion que se produce cuando se coloca una segunda CSR (p=0,008).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostré para la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de
FD en bipedestacidn sin cuias una diferencia significativa en entre la presencia de un eje de
rotacion medializado y neutro (p=0,009), entre la presencia de un eje medializado y lateralizado

(p<0.0001), y entre la presencia de un eje neutro y lateralizado (p=0,019) (Gréfico 23).
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Grdfico 23. Cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion

segun las caracteristicas del eje de rotacion de ASA.
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El cambio que se produce en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en
bipedestacidon cuando se coloca una CSR solo mostré cambios significativos entre la presencia
de un eje medializado y un eje lateralizado (p<0,0001). Las diferencias no fueron significativas
entre la presencia de un eje medializado y un eje neutro (p=0,099) y entre la presencia de un eje

neutro y eje lateralizado (p=0,109) (Grafico 24).

El cambio que se produce en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en
bipedestacidon cuando colocamos una segunda CSR solo mostré cambios significativos entre la
presencia de un eje medializado y un eje lateralizado (p=0,009). Las diferencias no fueron
significativas entre la presencia de un eje medializado y un eje neutro (p=0,392) y entre la

presencia de un eje neutro y eje lateralizado (p=0,440) (Grafico 24).
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Grdfico 24. Cambio en el grado de rigidez de la 19 AMTF al movimiento pasivo de FD en

bipedestacion segun las caracteristicas del eje de rotacion de ASA tras la colocacidn de CSR.
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3.2.2. Relacion de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion y el

TRS.

Mediante el analisis bidimensional de la varianza de Friedman se encontraron diferencias al
comparar las distribuciones de la rigidez de la 12AMTF al movimiento pasivo de FD entre la
situaciones de bipedestacion sin CSR, bipedestacién con una CSR y bipedestacién con dos CSR
(p<0,0001). Estas diferencias se encontraron para todas las caracteristicas del TRS (muy costoso,

costoso, moderadamente costoso Yy poco COStOSO).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostré que cuando el TRS es muy costoso se observa una
diferencia significativa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD que tienen los
sujetos entre la situacién de bipedestacidn sin CSR y la colocacion de una CSR (p<0,0001) y entre
la situacion de bipedestacion sin CSR y la colocacién de dos CSR (p<0,0001). No se observaron
diferencia significativas al colocar una segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una cufia

colocada (p=0,335) (Grafico 25).
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Cuando el TRS es costoso se observa una diferencia significativa en la rigidez de la 12 AMTF al
movimiento pasivo de FD que tienen los sujetos entre la situacidon de bipedestacidn sin CSRy la
colocacién de una CSR (p=0,001), entre la situacion de bipedestacion y la colocacién de dos CSR
(p<0,0001) y al colocar una segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una cuia colocada

(p=0,004) (Grafico 25).

Cuando el TRS es moderadamente costoso se observa una diferencia significativa en la rigidez
de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD que tienen los sujetos entre la situacién de
bipedestacidn sin CSR y la colocacion de una CSR (p=0,004), entre la situacidn de bipedestacion
y la colocacidn de dos CSR (p<0,0001) y al colocar una segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian

una cuia colocada (p=0,004) (Grafico 25).

Cuando el TRS es poco costoso se observa una diferencia significativa en la rigidez de la 12 AMTF
al movimiento pasivo de FD que tienen los sujetos entre la situacidn de bipedestacién sin CSRy
la colocacidn de una CSR (p=0,003) y entre la situacion de bipedestacidn y la colocacion de dos
CSR (p<0,0001). No se observaron diferencia significativas al colocar una segunda CSR a los

sujetos cuando ya tenian una cuia colocada (p=0,364) (Grafico 25).

Grdfico 25. Variacion de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion

segun las caracteristicas del TRS tras la colocacion de CSR.
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Mediante la prueba de Kruskall-Wallis se realizd6 una comparacion, entre todas las categorias
del TRS (muy costoso, costoso, moderadamente costoso, poco costoso), de la distribucién que
tienen las variables rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacidn sin CSR,
cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD cuando se coloca una CSR y
cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD cuando se coloca una segunda
CSR. Se observaron diferencias significativas tanto en la distribucidn de la rigidez de la 12 AMTF
al movimiento pasivo de FD en bipedestacion (p<0,0001) como en la cantidad de cambio que
se observa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacidon cuando

colocamos una CSR (p<0,0001) y cuando colocamos una segunda CSR (p=0,001).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostro para la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de
FD en bipedestacidn sin cuias una diferencia significativa en entre la presencia de un TRS muy
costoso y nada costoso (p<0,0001), moderadamente costoso (p=0,002). También se
encontraron diferencias significativas entre la presencia de un TRS costoso y nada costoso
(p<0,0001). La presencia de un TRS moderadamente costoso mostré diferencias significativas
con la presencia de un TRS poco costoso (p=0,018). No se encontraron diferencias significativas
entre la presencia de un TRS costoso y muy costoso (p=0,097) ni entre la presencia de un TRS

moderadamente costoso y un TRS costoso (p=0,787) (Grafico 26).

Grdfico 26. Rigidez de la 19 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion segun las

caracteristicas del TRS.
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El cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacidon cuando
colocamos una CSR mostré que los sujetos con TRS poco costosos presentaban diferencias con
significancia estadistica frente a los sujetos con TRS costoso (p=0,006) y muy costoso (p<0,0001).
También se observaron diferencias significativas entre los sujetos con TRS moderadamente
costoso y muy costoso (p=0,035). El resto de comparaciones no mostraron diferencias

significativas (Grafico 27).

El cambio que se produce en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en
bipedestacién cuando colocamos una segunda CSR sélo mostro cambios significativos entre la
presencia de un TRS nada costoso con un TRS muy costoso (p=0,032), un TRS costoso (p=0,001).
En el resto de comparaciones no se observaron diferencias significativas si bien las diferencias
observadas entre los sujetos con TRS poco costosos y moderadamente costosos presentan un
p-valor préximo a la significancia estadistica (p=0,054) lo que sugiere que quiza con mayor

muestra podria darse una significancia estadistica (Grafico 27).

Grdfico 27. Cambio en el grado de rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en

bipedestacion segun las caracteristicas del TRS tras la colocacidon de CSR.

Cambio rigidez FD 1°

1,57 AMTF 1 csr
Cambio rigidez FD 1°
AMTF 2 csr

o) *
1,07 & o
S
0,5 Q

00

o
o
0,5 o
o
-1,0 o
T T T T
Muy costoso Costoso Moderadamente Nada costoso
costoso
TRS
{ 207 }



3.2.3. Relacidn de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion con

el movimiento de R1.

Mediante el andlisis bidimensional de la varianza de Friedman se encontraron diferencias al
comparar las distribuciones de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD entre la
situaciones de bipedestacién sin CSR, bipedestacién con una CSR y bipedestacién con dos CSR
(p<0,0001). Estas diferencias se encontraron para todas las caracteristicas del movimiento de

FD del R1 (movimiento FD=FP, movimiento FD>FP, movimiento FD<FP).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostré que cuando el movimiento de R1 es mayor en FD que
en FP (FD>FP) se observa una diferencia significativa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento
pasivo de FD que tienen los sujetos entre la situacion de bipedestacion sin CSR y la colocacion
de una CSR (p<0,0001), entre la situacién de bipedestacion sin CSR y la colocacién de dos CSR
(p<0,0001) y al colocar una segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una cufia colocada

(p<0,0001) (Gréfico 28).

Cuando el movimiento de R1 es igual en FD que en FP (FD=FP) se observa una diferencia
significativa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD que tienen los sujetos entre
la situacion e bipedestacidn sin CSR y la colocacién de una CSR (p<0,0001) y entre la situacion
de bipedestacién y la colocacidn de dos CSR (p<0,0001). Sin embargo, al colocar una segunda
CSR a los sujetos cuando ya tenian una cuia colocada no se encontrd significancia estadistica

(p=0,487) (Grafico 28).

Cuando el movimiento de R1 es menor en FD que en FP (FD<FP) se observa una diferencia
significativa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD que tienen los sujetos entre
la situacién de bipedestacion y la colocacion de dos CSR (p<0,0001). No hubo significancia
estadistica entre la situacién de bipedestacion sin CSR y la colocacién de una CSR (p=0,053) ni al
colocar una segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una cufia colocada (p=0,173) (Gréfico

28).
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Grdfico 28. Variacion de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion

segun las caracteristicas del movimiento de R1 tras la colocacion de CSR.
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Mediante la prueba de Kruskall-Wallis se realizé una comparacién entre todas las categorias
del movimiento de R1 (movimiento FD=FP, movimiento FD>FP, movimiento FD<FP) de la
distribucidon que tienen las variables rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en
bipedestacion sin CSR, cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en
bipedestacidon cuando colocamos una CSR y cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento
pasivo de FD en bipedestacion cuando colocamos una segunda CSR. Se observaron diferencias
significativas en la distribucion de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo en FD en
bipedestacidon (p=0,006). Sin embargo, no se encontraron diferencias significativas en la
distribucidn de la cantidad de cambio que se observa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento
pasivo en FD en bipedestacion al colocar una CSR (p=0,067) ni al colocar una segunda CSR a los

sujetos cuando ya tenian una cufia colocada (p=0,151).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostro diferencias significativas para la rigidez de la 12 AMTF
al movimiento pasivo de FD en bipedestacién sin cufias entre la presencia de un movimiento de
R1 igual en FD que en FP (FD=FP) y un movimiento de R1 mayor en FD que en FP (FD>FP)

(p=0,017). No hubo diferencias significativas entre la presencia de un movimiento de R1 igual en
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FD que en FP (FD=FP) y un movimiento de R1 menor en FD que en FP (FD<FP) (p=1,000).
Tampoco hubo diferencias significativas entre la presencia de un movimiento de R1 mayor en
FD que en FP (FD>FP) y un movimiento de R1 menor en FD que en FP (FD<FP) (p=0,078) aunque
la proximidad del p-valor a la significancia estadistica sugiere que podria haber significancia con

mayor tamafio muestral (Grafico 29).

Grdfico 29. Rigidez de la 19 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion segtn las

caracteristicas del movimiento de R1.
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3.2.4. Relacidn de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasico de FD en bipedestacion con

el HLF.

Mediante el andlisis bidimensional de la varianza de Friedman se encontraron diferencias al
comparar las distribuciones de la rigidez que tiene la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD entre
la situaciones de bipedestacién sin CSR, bipedestacién con una CSR y bipedestacién con dos CSR
(p<0,0001). Estas diferencias se encontraron para para todas las caracteristicas de la variable

HLF (positivo; negativo).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostrd que para ambas caracteristicas del HLF (positivo y
negativo) se observa una diferencia significativa en larigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo
de FD que tienen los sujetos entre la situacion de bipedestacion sin CSR y la colocacién de una

CSR (p<0,0001), entre la situacién de bipedestacion sin CSR y la colocacion de dos CSR (p<0,0001)
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y al colocar una segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una cufia colocada (p<0,0001 cuando

el HLF es positivo y p=0,017 cuando el HLF es negativo) (Grafico 30).

Grdfico 30. Variacion de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion

segun las caracteristicas del HLF tras la colocacion de CSR.
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Mediante la prueba U de Mann-Whitney se realizd una comparacion, entre todas las categorias
de la variable HLF (positivo; negativo), de la distribucion que tienen las variables rigidez de la 12
AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacién sin CSR, cambio de la rigidez de la 12 AMTF
al movimiento pasivo en FD en bipedestacion cuando colocamos una CSR y cambio de la rigidez
de la 12 AMTF al movimiento pasivo en FD en bipedestacidn cuando colocamos una segunda
CSR. Se observaron diferencias significativas en la distribucidn de la rigidez de la 12 AMTF al
movimiento pasivo en FD en bipedestacion (p<0,0001) (Grafico 31) y en la cantidad de cambio
que se observa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo en FD en bipedestacion al
colocar una CSR (p=0,048). No se observaron diferencias significativas en la cantidad de cambio
que se observa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo en FD en bipedestacion al

colocar dos CSR (p=0,120) (Tabla 10) (Grafico 32).
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Grdfico 31. Rigidez de la 19 AMTF al movimiento de FD segun las caracteristicas del HLF.
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Grdfico 32. Cambio en el grado de rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD segun las

caracteristicas del HLF tras la colocacion de CSR.
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TABLA 10. Rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion y cambio de esta

con la colocacion dde CSR segun las caracteristicas del HLF.

HLF POSITIVO HLF NEGATIVO
N total= 126 p-valor
N=71 N=55
Media (+SD) | Mediana | Media (+SD) Mediana
Rigidez FD 12 AMTF
1,58+0,88 N/° 1,54 N/° 1,1140,79 N/¢ 0,98 N/¢ <0,0001
sin CSR
Cambio rigidez a la
FD 12 AMTF al 0,26+0,29 N/° 0,21 N/¢ 0,21+0,31 N/¢ 0,12 N/¢ 0,048
colocar 1 CSR
Cambio rigidez a la
FD 12 AMTF al 0,13+0,26 N/° 0,13 N/¢ 0,12+0,23 N/¢ 0,05 N/¢ 0,120
colocar 2 CSR

Prueba U de Mann-Whitney

3.2.5. Relacidn de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacién con

la presencia de pinch callus.

Mediante el andlisis bidimensional de la varianza de Friedman se encontraron diferencias al
comparar las distribuciones de rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD entre las
situaciones de bipedestacion sin CSR, bipedestacién con una CSR y bipedestacién con dos CSR
(p<0,0001). Estas diferencias se encontraron para para todas las caracteristicas de la variable

pinch callus (presente, ausente).

La aplicacién del test de comparaciones multiples a posteriori no paramétrico con la correccion
de p-valores mediante Bonferroni mostré que cuando esta presente el pinch callus se observa
una diferencia significativa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD que tienen
los sujetos entre la situacién de bipedestacion sin CSR y la colocacién de una CSR (p<0,0001),
entre la situacién de bipedestacion sin CSR y la colocacién de dos CSR (p<0,0001) y al colocar
una segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una cufia colocada (p<0,0001). Cuando no esta
presente un pinch callus se mantiene una significancia estadistica en la rigidez de la 12 AMTF al

movimiento pasivo de FD que tienen los sujetos entre la situacion de bipedestacion sin CSRy la
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colocacién de una CSR (p<0,0001) y entre la situacidn de bipedestacion sin CSR y la colocacion
de dos CSR (p<0,0001). Sin embargo, no se observan diferencia significativas al colocar una

segunda CSR a los sujetos cuando ya tenian una cufia colocada (p=0,157) (Gréfico 33).

Grdfico 33. Variacion de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion

segun las caracteristicas del pinch callus tras la colocacidon de CSR.
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Mediante la prueba U de Mann-Whitney se realizd una comparacion entre todas las categorias
de la variable pinch callus (presente; ausente) de la distribucién que tienen las variables rigidez
de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacién sin CSR, el cambio en la rigidez de
la 12 AMTF al movimiento pasivo en FD en bipedestacion cuando colocamos una CSR y el cambio
en larigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo en FD en bipedestacidén cuando colocamos una
segunda CSR. Se observaron diferencias significativas en la distribucién de Ila rigidez de la 12
AMTF al movimiento pasivo en FD en bipedestacién (p=0,001) (Grafico 34), en la cantidad de
cambio que se observa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo en FD en bipedestacion
al colocar una CSR (p=0,016) y en la cantidad de cambio que se observa en la rigidez de la 12

AMTF al movimiento pasivo en FD al colocar dos CSR (p=0,014) (Tabla 11) (Grafico 35).
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Grdfico 34. Rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion segun las

caracteristicas del pinch callus.
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Grdfico 35. Cambio en el grado de rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en

bipedestacion segun las caracteristicas del pinch callus tras la colocacion de CSR.
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Tabla 11. Rigidez de la 1¢ AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion y cambio de esta

con la colocacidn de CSR segun las caracteristicas del pinch callus.

PINCH CALLUS POSITIVO | PINCH CALLUS NEGATIVO

N total= 126 p-valor
N=78 N=48
Media (+SD) | Mediana | Media (+SD) Mediana
Rigidez FD 12 AMTF
1,56+0,91N/® 1,47 N/° 1,0840,73 N/¢ 0,81 N/¢ 0,001
sin CSR
Cambio rigidez a la
FD 12 AMTF al 0,26+0,22 N/° 0,22 N/¢ 0,19+0,32 N/¢ 0,12 N/¢ 0,016
colocar 1 CSR
Cambio rigidez a la
FD 12 AMTF al 0,15+0,14 N/° 0,14 N/¢ 0,08+0,20 N/¢ 0,04 N/¢ 0,014
colocar 2 CSR

Prueba U de Mann-Whitney

4. ANALISIS DE REGRESION LINEAL POR PASOS.

Se realizd un analisis de regresién por pasos para determinar en qué medida las variables
dependientes (cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion
y cambio de la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedesatacion que se producen cuando se colocan

una y dos CSR) puede explicarse por las variables independientes.

Las variables se han incorporado al modelo cuando el coeficiente de regresidn parcial es
significativamente distinto a cero al 5% y, una vez incorporada la variable, solo se elimina del
modelo si con la incorporacion de otra u otras variables en un paso posterior su coeficiente de
regresion parcial deja de ser significativamente diferente de cero al 10%. Cuando existen varias
variables que tienen un coeficiente de regresién parcial significativamente diferente de cero al
5%, se incorporara al modelo la variable que tenga el coeficiente de regresidn parcial de mayor

valor absoluto (al ser la que mas se correlaciona con la variable dependiente).

Al construir el modelo de regresién que analiza el cambio del movimiento pasivo de FD de la 12
AMTF en bipedestacién se excluyd, en todos los casos, la variable FD pasiva de la 12 AMTF en

bipedestacidn. Por su parte, al construir el modelo de regresidén que analiza el cambio de rigidez
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de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion, se excluyd, en todos los casos, la

variable de rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacidn.

4.1. Regresion lineal por pasos y movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en

bipedestacidn.

El modelo de regresién que se construyd para explicar el cambio que se produce en la FD pasiva
de la 12 AMTF en bipedestacidn cuando se colocaba una CSR mostré una correlacidn significativa
entre la variable dependiente y el movimiento de FD de R1 medido en milimetros (R=0,410;
P<0,0001). No obstante, esta variable solo explica el 16,80% del cambio que se produce en la FD
pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion al colocar una CSR (R?=0,168; R? ajustada=0,161). Asi
mismo, el modelo sefiala que por cada milimetro que cambia el movimiento de FD de R1, el
cambio medio de la FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion es de 0,721 grados cuando se

coloca una CSR (Tablas 12 a y b) (Grafico 36)

TABLA 12 a. Modelo de regresion por pasos para el cambio de FD pasiva de la 19 AMTF en

bipedestacion con la colocacion de una CSR.

Coeficiente no Coeficiente
R2=0,168; p<0,0001
estandarizado estandarizado t p-valor
Modelo B Error estandar Beta
Constante 0,447 1,449 0,329 0,743
Movimiento de FD R1
0,721 0,153 0,410 4,720 <0,0001
(mm)

Los resultados que se muestran no incluyen los valores del caso 31 y 115 que fueron excluidos por ser

puntos influyentes

Tabla 12 b. Resumen de los pasos para la obtencion del modelo de regresion para el cambio de

FD pasiva de la 19 AMTF en bipedestacion tras la colocacion de una CSR.

Modelo R R2 R? ajustado | Error estandar Variable introducida

Sig. de R?

1 0,410 | 0,168 0,161 4,45491 Movimiento de FD R1 (mm)

<0,0001

Los resultados que se muestran no incluyen los valores del caso 31 y 115 que fueron excluidos por ser puntos

influyentes
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Grdfico 36. Correlacion entre el cambio que se produce en el movimiento pasivo de FD de la 1¢

AMTF en bipedestacion al colocar 1 CSR y la movilidad en FD de R1 (mm).
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El modelo de regresidén que se construyé para explicar el cambio que se produce en la FD pasiva

de la 12 AMTF en bipedestacién cuando se colocaba una segunda CSR mostré una correlacion

significativa entre la variable dependiente y el angulo de pronacion (R=0,304; P=0,001). No

obstante, esta variable solo explica el 9,2% del cambio que se produce en la FD pasiva de la 12

AMTF en bipedestacion al colocar una CSR (R?=0,092; R? ajustada=0,084). Asi mismo, el modelo

sefiala que por cada grado que cambia el angulo de pronacién, el cambio medio de la FD pasiva

de la 12 AMTF en bipedestacién es de 0,290 grados cuando se coloca una segunda CSR (Tablas

13 ay b) (Grafico 37)

TABLA 13 a. Modelo de regresion por pasos para el cambio de FD pasiva de la 19 AMTF en

bipedestacion con la colocacion de dos CSR.

R2=0,092; p=0,001

Coeficiente no

estandarizado

Coeficiente

estandarizado

t p-valor
Modelo B Error estandar Beta
Constante 0,447 1,449 2,108 0,037
Angulo de pronacién 0,290 0,086 0,304 3,378 0,001
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TABLA 13 b. Resumen de los pasos para la obtencion del modelo de regresion para el cambio

de FD pasiva de la 12 AMTF en bipedestacion tras la colocacion de dos CSR.

Modelo R R? R? ajustado | Error estdndar || Variable introducida Sig. de R?

1 0,304 0,092 0,084 4,07282 Angulo de pronacion 0,001

Grdfico 37. Correlacion entre el cambio que se produce en el movimiento pasivo de FD de la 19

AMTF en bipedestacion al colocar 2 CSR y el dngulo de pronacion.

17

Cambio FD 12 AMTF con2 CSR

| | I | I |
1 3 5 7 9 11 13 15 17 19 21

Angulo Pronacién

4.2. Regresion lineal por pasos y rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en

bipedestacion.

El modelo de regresidn que se construyd para explicar el cambio que se produce en la rigidez de
la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacidon cuando se colocaba una CSR mostré
una correlacion significativa entre la variable dependiente y la FD pasiva de la 12 AMTF en
bipedestacidn, el angulo de pronacidn, la FD pasiva del tobillo con rodilla en extensién y la FD
pasiva de la 12 AMTF en sedestacion (R=0,584; P=0,019). No obstante, las cuatro variables que
se incluyeron en el modelo solo explica el 34,10% del cambio que se produce en la rigidez de la
12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacién cuando colocamos una CSR (R?=0,341;
R? ajustada=0,316). La variable que mayor peso tiene es la FD pasiva de la 12 AMTF en

bipedestacion (beta= -0,485), seguida de la FD pasiva de la 12 AMTF en sedestacion (beta=
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0,241), la FD pasiva del tobillo con rodilla en extensién (beta=-0,219) y del dngulo de pronacién
(beta=0,218). El modelo sefala que por cada grado que cambia la FD pasiva de la 12 AMTF en
bipedestacion se produce un cambio medio de de -0,006 N/grados en la rigidez de la 12 AMTF
al movimiento pasivo de FD el bipedescién cuando se coloca una CSR. Por cada grado que cambia
la FD pasiva de la 12 AMTF en sedestacién se produce un cambio medio de -0,003 N/ grados en
la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacién cuando se coloca una
CSR. Por cada grado que cambia la FD pasiva del tobillo con rodilla en extensidn se produce un
cambio medio de -0,006 N/grados en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en
bipedestacidn cuando se coloca una CSR. Por cada grado que cambia el dngulo de pronacion se
produce un cambio medio de 0,008 N/grados en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo

de FD en bipedestacidn al colocar una CSR (Tablas 14 ay b).

TABLA 14 a. Modelo de regresion por pasos para el cambio de rigidez de la 19 AMTF al

movimiento pasivo de FD en bipedestacion con la colocacion de una CSR.

Coeficiente no Coeficiente
R?=0,341; p<0,0001
estandarizado estandarizado t p-valor
Modelo B Error estandar Beta
Constante 0,684 0,195 3,457 0,001
FD 12 AMTF
-0,006 0,001 -0,485 -4,541 <0,0001
bipedestacion
Angulo pronacion 0,008 0,003 0,218 2,466 0,015
FD tobillo rodilla
-0,006 0,002 -0,219 -2,630 0,010
extension
FD 12 AMTF
-0,003 0,001 0,241 2,386 0,019
sedestacién

Los resultados que se muestran no incluyen los valores de los casos 7,12, 66, 87, 115, 116 y 125 que fueron excluidos

por ser puntos influyentes
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TABLA 14 b. Resumen de los pasos para la obtencion del modelo de regresion para el cambio de

rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion tras la colocacion de una

CSR.
Sig. del
R2 Error Variable Cambio
Modelo R R2 cambio
ajustado | estandar introducida de R?
de R?
FD 12 AMTF
1 <0,0001
0,470 0,221 0,213 0,15095 bipedestacion 0,221
Angulo
2 0,008
0,521 0,272 0,258 0,14659 pronacion 0,051
FD tobillo
3 0,552 | 0,305 | 0,285 | 0,14393 rodilla 0,033 | 0029
extension
FD 12 AMTF
4 0,584 0,341 0,316 0,14078 0,036 0,019
sedestacion

Los resultados que se muestran no incluyen los valores de los casos 7,12, 66, 87, 115, 116 y 125 que fueron excluidos

por ser puntos influyentes

El modelo de regresién que se construyo para explicar el cambio que se produce en la rigidez de
la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion cuando se colocaba una segunda CSR
mostré una correlacion significativa entre la variable dependiente y la FD pasiva de la 12 AMTF
en bipedestacidn y la PRCC (R=0,473; P=0,017). No obstante, las dos variables que se incluyeron
en el modelo solo explica el 22,30% del cambio que se produce en la rigidez de la 12 AMTF al
movimiento pasivo de FD en bipedestacién cuando colocamos una segunda CSR (R?=0,223; R?
ajustada=0,208). La variable que mayor peso tiene es la FD pasiva de la 12 AMTF en
bipedestacion (beta=-0,310). El modelo sefiala que por cada grado que cambia la FD pasiva de
la 12 AMTF en bipedestacion, se observa un cambio medio de de -0,004 N/grados en la rigidez
de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacidn cuando se coloca una segunda CSR.
Por cada grado que cambia la PRCC, se observa un cambio medio de 0,011 N/grados en la rigidez
de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacién cuando se coloca una segunda CSR

(Tablas 13 ay b) (Gréficos 38 ay b).
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TABLA 15 a.

movimiento pasivo de FD en bipedestacion con la colocacion de dos CSR.

Modelo de regresion por pasos para el cambio de rigidez de la 12 AMTF al

Coeficiente no Coeficiente
R?=0,223; p<0,0001
estandarizado estandarizado t p-valor
Modelo Error estandar Beta
Constante 0,269 0,074 3,637 <0,0001
FD 12 AMTF
-0,004 0,001 -0,310 -3,147 0,002
bipedestacion
PRCC 0,011 0,005 0,239 2,431 0,017

Los resultados que se muestran no incluyen los valores de los casos 7,12, 42, 66, 87, 109, 110, 115, 116 y 125 que

fueron excluidos por ser puntos influyentes.

TABLA 15 b. Resumen de los pasos para la obtencion del modelo de regresion para el cambio de

rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en bipedestacion tras la colocacion de dos CSR.

R2 Error Cambio Sig. del
Modelo R R? Variable introducida
ajustado | estandar de R? cambio de R?
FD 12 AMTF
1 <0,0001
0,423 0,179 0,171 0,17308 bipedestacion 0,179
2 0473 | 0,223 | 0,208 | 0,16914 PRCC 0,045 0,017

Los resultados que se muestran no incluyen los valores de los casos 7,12, 42, 66, 87, 109, 110, 115, 116 y 125 que

fueron excluidos por ser puntos influyentes.
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Grdfico 38 a. Relacion entre el cambio que se produce en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento
pasivo de FD en bipedestacion al colocar 2 CSR y las variables PRCC y FD pasiva de la 1¢ AMTF en

bipedestacion.

Cambio rigidez FD 12 AMTF
2 csr

Grafico 32 b. Relacion entre el cambio que se produce en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento

pasivo de FD en bipedestacion al colocar 2 CSR y las variables PRCC y FD pasiva de la 1¢ AMTF en

bipedestacion.

2 csr

Cambio rigidez FD 12 AMTF

i)

60 a0 ©
FD 12AMTF bipedestacion
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5. ANALISIS DE CONGLOMERADOS DE LA MUESTRA.

Mediante el analisis de conglomerados se valord si en la muestra estudiada existian pies que
pudieran agruparse en funcion de los valores obtenidos en las variables de FD pasiva de la 12
AMTF en carga y de rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo, asi como de los cambios
gue se obtienen en estas variables en funcidn de la colocacion de una CSR y de una segunda CSR.
Se realizd un corte en la jerarquia de conglomerados quedando 4 conglomerados definidos. En
cada uno de estos conglomerados se pueden observar la relacién que presentan las diferentes
variables, cualitativas y cuantitativas, incluidas en el estudio con las variables variables
dependientes (FD pasiva de la 12 AMTF en carga y rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD

pasivo en carga) (Grafico 39).
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Grdfico 39. Proyeccion de los conglomerados y de las variables cualitativas sobre los ejes factoirales. Cada punto representa un pie de la muestra estudiada.
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5.1. Caracterizacion de los conglomerados.

Conglomerado 1. Engloba el 32,8% de la muestra. Son pies que se caracterizan por presentar
una mejoria mas importante que la muestra general en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento
de FD pasivo en carga cuando colocamos una CSR (la rigidez de la 12 AMTF disminuye mas que
en la muestra general). En relaciéon a la FD pasiva de la 12 AMTF en carga, los pies incluidos en
este conglomerado presentan un menor rango de FD que la poblacién general tanto en las
mediciones realizadas en bipedestacién sin CSR como en las mediciones realizadas tras la
colocacién de una CSR y de una segunda CSR. En la caracterizacion de los pies que se incluyen
en este conglomerado mediante las variables cuantitativas cabe destacar que son pies que
pertenecen a sujetos con menor talla que la muestra estudiada en su conjunto (Tabla 16). La
caracterizacién de los pies que se incluyen en este conglomerado mediante las variables
cualitativas muestra que son pies con un TRS costoso, un eje de rotacion de la ASA medializado
y que presentan un pich callus en un porcentaje superior a la muestra general estudiada (Tabla

17).

Tabla 16. Caracterizacion del conglomerado 1 mediante las variables cuantitativas.

Variable Ll Ll DS Cluster DS muestra VIR (S p-valor
Cluster muestra (t Student)
—— 2
Cambio rigidez FD 12 AMTF 0,306 0,223 0,305 0,252 2,576 0,005
1CSR
2 - —
FD 12 AMTF bipedestacion 48,659 52,744 4,519 12,437 -2,556 0,005
con 2 CSR
Talla 163,805 167,151 8,425 8,977 -2,936 0,002
2 - —~
FD 12 AMTF bipedestacion 43,220 48,000 4,636 12,661 -2,938 0,002
con 1 CSR
FD 12 AMTF bipedestacion 35,000 40,724 6,065 13,160 -3,384 0,000
Cluster: conglomerado DS: Desviacion Estandar
Tabla 17. Caracterizacion del conglomerado 1 mediante las variables cualitativas.
o, H o
. Caracteristica | % sujetos del | % sujetos de la % sujetos Valor test N
Variable . muestra en 2 p-valor sujetos
de la variable cluster muestra (x%)
el cluster muestra
Pinch Callus Si 78,049 61,600 41,558 2,492 0,006 77
TRS Costoso 43,902 28,800 50,000 2,367 0,009 36
Eje ASA Medializado 80,488 65,600 40,244 2,295 0,011 82

Nota: Todos los valores que aparecen en las diferentes columnas hacen referencia a la caracteristica de la variable
(columna 2). Cluster: Conglomerado
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Conglomerado 2. Engloba el 32,00% de la muestra. Los pies que se incluyen en este
conglomerado se caracterizan por presentar una rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD
pasivo en carga claramente superior a la rigidez que muestra la poblacién estudiada (tanto la
rigidez que se mide con el sujeto en bipedestacidn como la rigidez que se mide al colocar una o
dos CSR). El cambio neto en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasiva en carga que
se observa en estos pies al colocar una CSR y una segunda CSR es mayor que en la muestra
estudiada (se produce mayor disminucién de la rigidez de la 12 AMTF en los pies incluidos en
este conglomerado). Sin embargo, si comparamos estos cambios con los que se observan en los
pies incluidos en el conglomerado 1 encontramos que los pies del conglomerado 2 presentan
menores cambios en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en carga cuando se
coloca una CSR. En lo referente a la FD pasiva de la 12 AMTF en carga se observa que los pies de
este conglomerado muestran valores mas bajos de FD que la poblacién estudiada (tanto los
medidos con los sujetos en sedestacion como los medidos con los sujetos en bipedestacion sin
CSR y tras colocar una y dos CSR). De igual forma al comparar estos pies con los incluidos en el
conglomerado 1 observamos que los pies del conglomerado 2 muestran valores inferiores en la
FD pasiva de la 12 AMTF en carga para todas las mediciones en bipedestacion (sin CSR, con una
CSR y con dos CSR). El resto de variables cuantitativas que caracterizan el conglomerado son el
angulo de pronacién, PRCC, el rango de movilidad de R1 en FD (medido en milimetros) y el
navicular drop que muestran todas ellas valores superiores a los observados en la poblacién de
estudio. La FD del tobillo con rodilla en extensidn es la Unica variable cuantitativa que muestra
valores inferiores a los encontrados en la poblaciéon general estudiada. Entre las variables
antropomeétricas encontramos que los pies de este conglomerado pertenecen a sujetos que
presentan mayor talla, peso y edad que lo sujetos estudiados en la muestra general (Tabla 18).
La caracterizacion de los pies que se incluyen en este conglomerado mediante las variables
cualitativas muestra que son pies con un TRS muy costoso, un eje de rotacidon de la ASA
medializado, un THL positivo, un mayor rango de movilidad en FD de R1y que presentan un pich
callus en un porcentaje superior a la muestra general estudiada. El género masculino esta
presente en los sujetos de este conglomerado en mayor proporcidén con en la muestra general

(Tabla 19).
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Tabla 18. Caracterizacion del conglomerado 2 mediante las variables cuantitativas.

. Media Media Valor test (t
Variable Cluster S DS Cluster | DS muestra Student) p-valor
Rigidez FD 12 AMTF 2 CSR 1,702 0,974 0,359 0,545 8,729 0,000
Rigidez FD 12 AMTF 1 CSR 1,899 1,106 0,435 0,617 8,387 0,000
Rigidez FD de 12 AMTF 2,190 1,329 0,440 0,713 7,890 0,000
PRCC 8,063 5,144 3,436 4,075 4,679 0,000
Angulo Pronacion 12,938 9,928 3,881 4,464 4,404 0,000
Talla 171,393 167,151 8,946 8,977 2,847 0,002
Mov FD R1 (mm) 10,266 9,112 2,758 2,800 2,707 0,003
Navicular Drop 7,310 6,363 2,705 2,572 2,277 0,011
Peso 67,250 62,664 11,384 12,853 2,150 0,016
Edad 28,750 26,160 10,845 7,320 2,132 0,016
— 2
E:g‘b'o rigidez FD 12 AMTF 2 0,197 0,133 0,302 0,223 1,368 0,031
— 2
gz;ﬂb'o rigidez FD 12 AMTF 1 0,291 0,223 0,256 0,252 1,771 0,038
FD Tobillo Rodilla Extensién 87,000 89,520 5,367 6,805 -2,323 0,010
FD 12 AMTF bipedestacion 28,984 40,724 4,714 13,160 -5,827 0,000
2 - —
EDCSlR AMTF bipedestacion con | ;¢ 10g 48,000 5,150 12,661 6,610 0,000
FD 12 AMTF sedestacion 54,031 66,608 8,553 12,287 -6,686 0,000
2 - —
;Dcis AMTF bipedestacion con 39,625 52,744 5,830 12,437 -6,390 0,000
Cluster: conglomerado; DS: Desviacion Estandar.
Tabla 19. Caracterizacion del conglomerado 2 mediante las variables cualitativas.
. . . % sujet Ne
. Caracteristicas % sujetos del | % sujetos de la ORI Valor test )
Variable . muestra en 2 p-valor sujetos
Variable cluster muestra (x%)
el cluster muestra
TRS Muy costoso 62,500 28,000 57,143 4,649 0,000 35
Eje ASA Medializado 93,750 65,600 36,585 3,975 0,000 82
Genero Masculino 43,750 23,200 48,276 2,853 0,002 29
HLF Positivo 78,125 56,000 35,714 2,775 0,003 70
Pinch Callus | si 78,125 61,600 32,468 2,055 0,020 77
MovFxDR1 |2:1 71,875 56,000 32,857 1,911 0,028 70

Nota: Todos los valores que aparecen en las diferentes columnas hacen referencia a la caracteristica de la variable
(columna 2). Cluster: Conglomerado

Conglomerado 3. Engloba el 33,60% de la muestra. Los pies que se incluyen en este

conglomerado se caracterizan por presentar una menor rigidez de la 12 AMTF al movimiento de

FD pasivo en carga que la poblacion estudiada (tanto la rigidez que se mide con el sujeto en

bipedestacion como la rigidez que se mide al colocar una o dos CSR). El cambio neto en la rigidez

de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo que se observa en estos pies al colocar una CSRy una

segunda CSR también es menor que en la muestra estudiada (se produce menor disminucién en
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la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD en los pies incluidos en este conglomerado). En lo
referente a la FD pasiva de la 12 AMTF en carga se observa que los pies de este conglomerado
muestran valores de FD mas altos que la poblacién estudiada (tanto los medidos con los sujetos
en sedestacion como los medidos con los sujetos en bipedestacidn sin CSR y tras colocar unay
dos CSR). El resto de variables cuantitativas que caracterizan este conglomerado son el angulo
de pronacion, la PRCC, el rango de movilidad de R1 en FD (medido en mm.) y el navicular drop
qgue muestran todas ellas valores inferiores a los observados en la poblacién de estudio. La FD
del tobillo con rodilla en extensién es la Unica variable cuantitativa que muestra valores
superiores a los encontrados en la poblacién general estudiada (Tabla 20). La caracterizaciéon de
los pies que se incluyen en este conglomerado mediante las variables cualitativas muestra que
son pies con un TRS poco costoso, un eje de rotacién de la ASA neutro o lateralizado, un THL
negativo, y con ausencia de un pich callus en un porcentaje superior a la muestra general

estudiada (Tabla 21).

Tabla 20. Caracterizacion del conglomerado 3 mediante las variables cuantitativas.

Variable Media Media DS Cluster | DS muestra LIRSS p-valor
cluster muestra Student)
- . —
E?Rl AMTEF bipedestacion con 2 60,286 52,744 5,039 12,437 4,803 0,000
; . —
EERl AMTF bipedestacion con 1 55,667 48,000 5,519 12,661 4,797 0,000
FD 12 AMTF bipedestacion 47,905 40,724 6,622 13,160 4322 0,000
FD 12 AMTF sedestacion 73,119 66,608 9,813 12,287 4,198 0,000
FD Tobillo Rodilla Extension 92,048 89,520 7,509 6,805 2,954 0,002
Movilidad FD R1 (mm) 8,487 9,112 2,338 2,800 1,654 0,049
— .
g:;“b'o rigidez FD 12 AMTF con 2 0,064 0,133 0,122 0,223 -2,451 0,007
Navicular Drop 5,512 6,363 2,243 2,572 -2,618 0,004
— ;

g:;“b'o rigidez FD 12 AMTF con 1 0,131 0,223 0,148 0,252 -2,889 0,002
PRCC 3,476 5,144 4,165 4,075 3,242 0,001
Angulo Pronacién 7,952 9,928 4,680 4,464 -3,506 0,000
Rigidez FD 12 AMTF con 2 CSR 0,568 0,974 0,180 0,545 -5,899 0,000
Rigidez FD 12 AMTF con 1 CSR 0,631 1,106 0,208 0,617 -6,097 0,000
Rigidez FD 12 AMTF 0,762 1,329 0,290 0,713 -6,302 0,000

Cluster: Conglomerado; DS: Desviacidn Estandar.
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Tabla 21. Caracterizacion del conglomerado 3 mediante las variables cualitativas.

o, H N2
. Caracteristicas % sujetos del | % sujetos de la GO Valor test )
Variable . muestra en 2 p-valor sujetos
Variable cluster muestra (x%)
el cluster muestra
TRS Nada costoso 57,143 24,000 80,000 5,880 0,000 30
Pinch Callus | No 64,286 38,400 56,250 4,026 0,000 48
Eje ASA Lateralizado 30,952 13,600 76,471 3,651 0,000 17
HLF Negativo 61,905 44,000 47,273 2,678 0,004 55
Eje ASA Neutro 35,714 20,800 57,692 2,636 0,004 26

Nota: Todos los valores que aparecen en las diferentes columnas hacen referencia a la caracteristica de la variable
(columna 2). Cluster: Conglomerado

Conglomerado 4. Engloba el 8% de la muestra. Los pies que se incluyen en este conglomerado
se caracterizan por presentar una menor rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD psivo en
carga que la poblacion estudiada (tanto la rigidez que se mide con el sujeto en bipedestacion
como la rigidez que se mide al colocar una o dos CSR). El cambio neto en la rigidez de la 12 AMTF
al movimiento de FD pasivo en carga que se observa en estos pies al colocar una CSR es menor
que en la muestra estudiada (se produce menos disminucidn en la rigidez de la 12 AMTF al
movimiento de FD pasivo en los pies incluidos en este conglomerado). En lo referente a la FD
pasiva de la 12 AMTF se observa que los pies de este conglomerado muestran valores de FD mas
altos que la poblacidn estudiada (tanto los medidos con los sujetos en sedestacion como los
medidos con los sujetos en bipedestacion sin CSR y tras colocar una y dos CSR). El resto de
variables cuantitativas que caracterizan el conglomerado son la PRCC y el rango de movilidad
de R1en FD (medido en mm.) que muestran valores inferiores a los observados en |la poblacion
de estudio. La posicidn del tercio distal de la pierna es la Unica variable cuantitativa que muestra
valores superiores a los encontrados en la poblacién general estudiada (muestra valores de
mayor varo) (Tabla 22). La caracterizacién de los pies que se incluyen en este conglomerado
mediante las variables cualitativas muestra que son pies con un THL negativo y que nunca

presentan un TRS muy costoso (Tabla 23).
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Tabla 22. Caracterizacion del conglomerado 4 mediante las variables cuantitativas.

Variable LD Ll DS cluster | DS muestra Vel oS p-valor
cluster muestra Student)
FD 12 AMTF bipedestacién 71,600 40,724 3,666 13,160 7,704 0,000
2 - —
chis AMTF bipedestacion con | ¢ o, 48,000 5,499 12,661 7,366 0,000
2 - —
;DC;R AMTF bipedestacion con | g g, 52,744 6,660 12,437 7,143 0,000
FD 12 AMTF sedestacion 80,800 66,608 4,996 12,287 3,793 0,000
IMC 20,435 22,339 0,911 3,697 -1,694 0,045
Movilidad FD R1 (mm) 7,650 9,112 3,347 2,800 -1,716 0,043
PRCC 2,400 5,144 3,666 4,075 -2,211 0,014
- — 2

Cambio de rigidez FD 12 AMTF 0,048 0,223 0,034 0,252 2,276 0,011
con 1CSR

Tercio distal Pierna -6,600 -4,832 1,744 2,494 -2,328 0,010
Rigidez FD 12 AMTF con 2 CSR 0,274 0,974 0,125 0,545 -4,213 0,000
Rigidez FD 12 AMTF con 1 CSR 0,302 1,106 0,127 0,617 -4,281 0,000
Rigidez FD 12 AMTF 0,350 1,329 0,115 0,713 -4,512 0,000
Cluster: Conglomerado; DS: Desviacion estandar
Tabla 23. Caracterizacidon del conglomerado 4 mediante las variables cualitativas.

0, H N2
. Caracteristicas % sujetos del | % sujetos de la OIS Valor test )
Variable . muestra en 2 p-valor sujetos
variable cluster muestra (x%)
cluster muestra
HLF Negativo 80,000 44,000 14,546 2,069 0,019 55
TRS Muy costoso 0,000 28,000 0,000 -1,849 0,032 35

Nota: Todos los valores que aparecen en las diferentes columnas hacen referencia a la caracteristica de la variable

(columna 2). Cluster: Conglomerado
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DISCUSION

Movilidad pasiva de la 12 AMTF en carga.

Para poder realizar correctamente la fase propulsiva del ciclo de la marcha se asume que la 12
AMTF debe tener un movimiento de FD que oscila entre los 652-752 (40). Sin embargo a lo largo
de las ultimas décadas se han ido realizando diferentes estudios sobre el movimiento de FD de
esta articulacidn que han ofrecido resultados muy variados. Los primeros trabajos fueron
realizados por Joseph (42) a mediados del siglo XX sobre radiografias laterales realizadas en
carga. Para realizar las mediciones del angulo de FD de la 12 AMTF tomd como referencia la
bisectriz de la diafisis del primer metatarsiano y la bisectriz de la difisis de la falange proximal.
El valor del angulo que forman ambas lineas al cortarse fue tomando como el valor de FD de la
articulacién. Sobre una muestra de 50 sujetos encontré que el movimiento pasivo de FD de la
articulacién oscilaba entre los 632 y los 782 segun la edad de los sujetos y que la FD activa
presentaba valores inferiores que se situaban en el rango de los 442-562. Una apreciacién que
realizé fue que utilizando esta técnica de medicidn la 12 AMTF ya presentaba una posicién inicial
de discreta FD (entre 132 y 199) que es achacable al angulo de inclinacién del primer
metatarsiano. Este aspecto también lo recoge Navoczensky y col (55) en sus trabajos realizados
con sistemas de analisis del movimiento electromagnéticos y reflejan una posicion de FD de 119.
La mayoria de los trabajos que se han realizados sobre pacientes han utilizado también como
referencia las bisectrices de primer metatarsiano y de la falange proximal del hallux para la
medicion clinica del rango de FD. Sin embargo han sido muy variadas las posiciones que se han
utilizado para realizar estas mediciones. Desde situaciones en descarga con el paciente en
decubito supino y en sedestacidn a situaciones en carga con el paciente en bipedestacion o con
el paciente simulando la fase propulsiva de la marcha. Los primeros trabajos que se hicieron
sobre pacientes mostraron valores de FD pasiva de la 12 AMTF en descarga que oscilaban entre
los 852 y los 10592 (43,44). De la misma forma los valores que se obtuvieron simulando la fase
propulsiva de la marcha mostraron valores medios entre 1002 y 1109. Los resultados obtenidos
por Chuter y Payne (48) en descarga usando la técnica descrita por Joseph (42) sobre una
muestra de 26 sujetos sin patologia muestran valores muy parecidos a los que él encontré al
valorar la FD pasiva sobre radiografias. Sin embargo se ha demostrado que el valor obtenido al
medir la FD pasiva de la 12 AMTF es muy dependiente de la técnica utilizada para realizar su

medicidn y que no pueden compararse los valores obtenidos con técnicas diferentes (44).

La técnica de medicién que hemos utilizado en el presente trabajo es la misma que describid

Roukis (49). Se toma como referencia el plano del suelo y la bisectriz del hallux y se considera
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como valor de FD de la 12 AMTF el angulo que forma la interseccién de la bisectriz del hallux con
el plano del suelo. Los valores obtenidos con esta medicion no incluyen el angulo de inclinacion
del primer metatarsiano como si hacen las mediciones cldsicas que utilizan la bisectriz del primer

metatarsiano.

Los valores que hemos obtenido de FD pasiva de la 12 AMTF en carga (40,482+13,449) son
superiores a los obtenidos por Roukis y col (49) (22,079+049) y también fueron muy diferentes
los valores minimos y maximos que hemos obtenido [38,02-80,02 en nuestro estudio frente a
20,02-26,02 de Roukis y col (49)]. Posiblemente esta diferencia esté motivada en parte por el
tamafio muestral de ambos estudios. Mientras que la muestra utilizada por Roukis y col (49) fue
baja (10 sujetos; 20 pies) la nuestra es mas numerosa (63 sujetos 126 pies), incluso si la
comparamos con las muestras utilizadas en el resto de estudios donde las mediciones clinicas
se han realizado a partir de las bisectrices de hallux y del primer metatarsiano. Otro aspecto que
puede justificar estas diferencias son las caracteristicas clinicas de los sujetos incluidos en la
muestra. Aunque en ambos estudios la muestra la constituyen sujetos jovenes que no presentan
patologia dolorosa en el pie, no podemos valorar si existen diferencias en las caracteristicas
clinicas de los sujetos de ambas muestras ya que Roukis y col (49) Unicamente sefialan que eran
sujetos con rangos de movilidad de las articulaciones del pie dentro de la normalidad y que no
presentaban posicién de inversién o de eversién del calcdneo en bipedestacién, si bien no
refleja los valores de esta posicidn. Otro trabajo que muestra valores de FD pasiva de la 12 AMTF
en carga utilizando la misma técnica descrita por Roukis (49) es el de Paton (74). Sobre 24 sujetos
refiere valores 22,782 (rango entre 82 y 362), préoximos a los descritos por Roukis (49). Sin
embargo este trabajo no refiere que el valor de FD de la 12 AMTF que obtiene en la mediciéon
sea el valén maximo de FD pasiva en carga de la 12 AMTF, sino el valor que se obtiene aplicando
una fuerza constante de 16 N sobre la region plantar del hallux a 11 mm de la 12 AMTF
concretamente). La fuerza que se aplicd en los sujetos de nuestra muestra fue la necesaria para
llevar la 12 AMTF a su punto de maxima FD, por lo su valor fue variable. Esta situacidon no permite

una comparacién de nuestros resultados con los obtenidos por Paton (74)

No hemos encontrado otros trabajos que utilicen esta técnica para determinar el valor de FD
pasiva de la 12 AMTF utilizando como instrumento de medicién un goniémetro. Sin embargo si
se han realizado estudios clinicos en los que se valora el movimiento pasivo de FD en carga
utilizando como sistema de medicidn equipos de andlisis del movimiento electromagnéticos.
Estos sistemas determinan el movimiento de FD de la 12 AMTF a partir de la localizacion espacial
del hallux en el plano sagital. Aunque la instrumentacidon para medir el rango de FD es muy

diferente la técnica se asemeja bastante a la que hemos utilizado en nuestro estudio.
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Nawoczensky y col (55) encontraron valores de 37,02+3,12 sobre una muestra de 33 sujetos
sanos mientras que Halstead y Redmond han referido en sus trabajos valores en torno a los 39¢
sobre muestras de 15 sujetos (56,68). Todos ellos son valores que se asemejan bastante a los

gue hemos obtenido en nuestro trabajo (40,482+13,442).

Los valores medios de FD de la 12 AMTF que hemos obtenido en este trabajo son menores que
los referidos por y por Joseph (42) y estan muy alejados de los mostrados por los trabajos de
Hopson y col (44). Al tratarse de mediciones realizadas con técnicas diferentes no pueden ser
comparados los resultados. Este es un aspecto que deben tener presente los clinicos a la hora
de hacer sus valoraciones del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF y a la hora de interpretar
los resultados obtenidos. Ahora bien, esta diferencia en los valores obtenida se debe con mucha
probabilidad al dngulo de inclinacién que presenta el primer metatarsiano. Esta situacién implica
que cuando utilizamos las bisectrices de hallux y del primer metatarsiano para realizar las
mediciones del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF la posicidn de partida ya es de cierta FD.
Joseph (42) sefiala que los sujetos incluidos en su muestra presentaban una posicién de partida
de 132-18¢2. Si restamos estos grados del valor medio de FD de la 12 AMTF encontramos valores
mas préximos a los encontrados en nuestro estudio aunque sigue siendo superiores (rangos de
FD entre 452 y 609 si restamos 182 a los valores obtenidos al hacer FD pasiva). Dada la diferencia
gue existe en los valores de FD de la 12 AMTF que se obtienen seglin el método de medicién
utilizado y segun la posicidn del paciente, seria deseable la realizacion de estudios con muestras
mas amplias que permitan establecer los valores de normalidad para las diferentes técnicas que
se han descrito para medir el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF. Los trabajos que se han

publicado hasta la fecha no permiten extraer estos datos.

El grado de pronacion que presenta el retropié durante el ciclo de la marcha ha sido relacionado
con la funcién de la 12 AMTF en dindmica. Payne y Aquino (89) han sefialado que un exceso de
pronacion del retropie podria alterar el movimiento de FD de la 12 AMTF y dificultar la
instauracién del mecanismo de windlass. Kappel-Bargas (90) establece una relacion entre los
valores de pronacion del retropie durante la fase de apoyo completo y la instauraciéon del
mecanismo de windlass. Aquellos pacientes que tardaban mas tiempo en instaurar el
mecanismo de windlass presentaban valores mas elevados en el pico de maxima eversién del
retropié. Por su parte Nakamura y col (91) encontraron que los pacientes que tardaban mas
tiempo en iniciar el movimiento de FD de la 12 AMTF presentaban un valor mas elevado del pico
de maxima eversion del retropié y mantenian esta posicién durante un porcentaje mayor de la
fase de apoyo unipodal. Ninguno de estos trabajos sefiala el movimiento de FD de la 12 AMTF

en dindamica ni en estatica, ni compara los valores de FD pasiva (en carga o descarga) de esta
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articulacién con los datos cinematicos del retropie. Pero los datos que aportan sugieren que el
grado de pronacién del retropie influye en el movimiento de FD que realiza la 12 AMTF. Gatty
col (69) reflejaron que los pacientes con pronacion severa (la clasificacion se establecieron en
base al foot posture index) muestran menor movimiento de FD en dindmica de la 12 AMTF que
los pacientes con pronacion moderada (p=0,004), existiendo una relacidén inversa entre la
severidad de la pronacién y el movimiento de FD de la 12 AMTF (r= -0,534). Los autores
concluyen que la pronacién influye en el movimiento de FD que realiza la 12 AMTF, de forma
gue cuanto mds severa sea la pronacién que presentan los sujetos menor movimiento de FD de
la 12 AMTF presentaran en dindmica. Por su parte Halsted y col (68) también encontraron una
relacion moderada entre el pico de maxima eversion de retropié (obtenido al 68% de la fase de
apoyo completo de la marcha) y el pico de maxima FD de la 12 AMTF (obtenido al 98% de la fase
de apoyo de la marcha) (r=0,471; p=0,01). Aunque nuestro trabajo solo realiza valoraciones del
movimiento de FD de la 12 AMTF en estatica, los resultados que hemos obtenido también
indican que el pico maximo de FD pasiva de esta articulacion en carga estd relacionado con el
grado de pronacidn que presente el sujeto. Hemos utilizado para valorar el grado de pronacion
gue presentaban los sujetos de la muestra la localizacién del eje de rotacion de la ASA, el TRS,

la PRCC, el dngulo de pronacién del retropié y el navicular drop.

La localizacion espacial del eje de rotacidn de la ASA mediante la técnica descrita por Kirby (113)
sefiala que en condiciones de normalidad el eje de la ASA tiene una direccidn oblicua desde una
localizacion postero-lateral en el talén a una localizacién antero-interna a nivel del sesamoideo
lateral. Como variantes de esta normalidad establece la presencia de un eje de la ASA
medializado y un eje de la ASA lateralizado. En los pacientes con un eje de la ASA medializado el
centro de presiones se localiza lateral al mismo de forma que las fuerzas de reaccién del suelo
producen un momento de fuerza pronador sobre la ASA que la llevard a colocarse en una
posicién de pronaciéon durante la bipedestacion. Esta posicidon sera de mayor o menor pronacién
en funcion del grado de medializacion del eje de la ASA y de la magnitud de las fuerzas de
reaccion del suelo que soporta el pie. En cualquiera de los casos, podemos decir que los
pacientes con un eje de rotacion de la ASA medializado son pacientes con un pie pronado.
Aquino y Payne (89) encontraron un eje de rotacién de la ASA medializado que el 80,0% de los
pies que no instauraban el mecanismo de windlass durante la marcha. Seihalan que la presencia
de un eje de rotacion de la ASA medializado es un factor prondstico de pobre funcionamiento
del mecanismo de windlass y, consecuentemente, de la funciéon de la 12 AMTF. En nuestro
trabajo también encontramos relacién entre la localizacién espacial del eje de rotacidén de la ASA

y el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga. Los sujetos que presentaban un eje de la
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ASA medializado (65,9%) tuvieron valores de FD de la 12 AMTF mas bajos que los sujetos con un
eje de la ASA neutro (35,842+11,432 vs 46,192+13,289; p<0,0001) y que los sujetos que
presentaban un eje de ASA lateralizado (35,842+11,432 vs 54,41949,762; p<0,0001) (Grafico 10).

El TRS es una prueba clinica descrita por Kirby (177) para estimar la magnitud del momento de
fuerza pronador que esta soportando la ASA. Es una prueba muy dependiente de la localizacién
espacial del eje de rotacién de la ASA ya que el explorador coloca los dedos indice y corazén en
la regidn plantar de la tuberosidad del escafodies para generar un momento de fuerza supinador
sobre la ASA. Asi cuando el eje de rotacién de la ASA presenta una localizacion medializada, se
reduce la distancia de este a la tuberosidad del escafodies. Se produce, pues, una disminucién
del brazo de momento supinador y el explorador debera ejercer mayor fuerza para superar la
magnitud del momento de fuerza pronador que soporta la ASA. Por el contrario, cuando el eje
de rotacidn de la ASA esta lateralizado la distancia a la tuberosidad del escafoides aumenta, lo
que se traduce en un incremento del brazo de momento supinador. De esta forma el explorador
tendra que generar menos fuerza para superar la magnitud del momento de fuerza pronador
que soporta la ASA. Payne y col (119) encontraron que la fuerza necesaria para supinar la ASA
con este test tiene una relacién positiva moderada con la distancia del eje de rotacion de la ASA
a la cabeza del quinto metatarsiano (r=0,59; p=0,02). Es decir que a mayor medializacion de este
eje mayor magnitud de fuerza hay que aplicar para poder supinar el pie. También encontraron
una relacion moderada entre el peso de sujeto y la magnitud de la fuerza necesaria para supinar
el pie (r=0,52; p=0,001). No hemos encontrado trabajos en los que se valore de forma directa o
indirecta el efecto que tienen los resultados de esta test con el movimiento de FD de la 12 AMTF
por lo que no podemos establecer comparacion de nuestros resultados con la literatura. Hemos
encontrado una relacion entre el resultado del TRS y el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF
en carga. La presencia de un test muy costoso o costoso es indicativo de que la ASA estd
soportando un momento de fuerza pronador muy elevado. Por el contrario, la presencia de un
test poco costoso indica que las fuerzas de reaccion del suelo estan ejerciendo un momento de
fuerza pronador bajo sobre la ASA. Aquellos pies que soportaban momentos de fuerza
pronadores elevados mostraron menor movimiento de FD de la 12 AMTF que los pies donde la
ASA soportaba momentos de fuerza pronadores moderados o bajos. Asi los sujetos que
presentaban un TRS muy costoso tuvieron valores de FD de la 12 AMTF mas bajos que los sujetos
con un TRS costoso (29,659+6,822 vs 37,172+8,99; p=0,019), los sujetos con un TRS
moderadamente costoso (29,652+6,822 vs 45,752+14,812; p<0,0001) y que los sujetos que
presentaban un TRS poco costoso (29,65246,822 vs 53,232+10,119; p<0,0001). De igual forma,

los sujetos con un TRS costoso mostraron valores de FD de la 12 AMTF menores que los sujetos
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con un TRS poco costoso (37,172+8,92 vs 53,232+10,119; p<0,0001) (Grafico 13). En nuestro
trabajo no se considerd valorar la relaciéon que existe entre la presencia de un eje de la ASA
medializado y las caracteristicas del TRS dado que este test no se realizd mediante una
instrumentacidon que permitiera cuantificar la fuerza necesaria para supinar el pie como si

hicieron Payne y col (119).

Otra de las variables que hemos medido como indicador del grado de pronacién del pie es el
test de navicular drop. Este test descrito originalmente por Brody (167) valora el grado de
hundimiento del arco interno. Valores de este test superiores a los 10 mm se han relacionado
con un exceso de pronacidn del retropie. Paton (74) encontré una correlacion inversa entre
ambos valores (r=-0,474; p=0,02), de forma que un incremento del valor en el test de navicular
drop llevaba a una disminucién del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF. Asi mismo, sefiald
gue los cambios en el valor del navicular podian explicar el 33,2% de las variaciones en el pico
maximo de FD pasiva de la 12 AMTF en carga. Nuestros resultados también muestran la
existencia de una correlacidn inversa similar (r=-0,433; p<0,0001), aunque en nuestro trabajo
no se hizo un andlisis de regresién para determinar el grado de influencia que tiene el navicular

drop sobre el valor maximo de FD pasivo de la 12 AMTF en carga.

Tanto la PRCC como el angulo de pronacion son valores clinicos ampliamente utilizados en la
valoracion del grado de pronacién que tiene el pie. Segun el modelo de equilibrio rotacional
propuesto por Kirby (113,123) la PRCC no es mas que un indicador en el plano frontal de la
posicidon en la que la ASA ha alcanzado una situacién de equilibrio rotacional mientras el sujeto
se encuentra en bipedestacién. Debemos considerar que las fuerzas de reaccion del suelo
generan en su conjunto un momento de fuerza neto que tiende a pronar o supinar la ASAy que
esta se moverd en pronacién o supinacidn hasta que el momento neto que generan las
estructuras anatdmicas del pie que se oponen al movimiento sea de la misma magnitud. En ese
momento cesara el movimiento y el dngulo que forme la bisectriz del taldn con la perpendicular
al suelo serd el valor de la PRCC. Es razonable asumir que a mayor magnitud del momento
pronador que soporta la ASA, mayor valor tendrd tanto la PRCC como el dngulo de pronacion ya
que la bisectriz del taldn forma parte de este angulo. Desde esta perspectiva son esperables los
resultados obtenidos en nuestro estudio que establecen una relacién inversa entre el
movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga con los valores de la PRCC (r=-0,548) y con los
valores del dngulo de pronacién(r=-0,462). No obstante es muy probable que la correlacién de
la PRCC y el movimiento de FD de la 12 AMTF sélo se pueda establecer en las valoraciones
estaticas de FD de la 12 AMTF que se realicen en carga. Sin embargo no hay estudios que lo

valoren especificamente. Unicamente Aquino y Payne (89) valoraron la relacién que existe entre
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los valores de la PRCCy la instauracién del mecanismo de windlass. Encontraron que los sujetos
gue no instauraban el mecanismo de windlas no presentaban valores de la PRCC
significativamente diferentes a los sujetos que si instauraban el mecanismo de windlass
(p=0,629). Sin embargo estos resultado lo Unico que indican es que la 12 AMTF realiza un
movimiento de FD suficiente como para que se instaure el mecanismo de windlass, pero no se
puede deducir de ellos si hay diferencias en el valor maximo de FD de la 12 AMTF en dindmica

entre los sujetos con valores altos y bajos de PRCC

Todas las variables medidas en el estudio que determinan el grado de pronacién del pie
mostraron correlacién con el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF que se midié en carga.
Estas correlaciones senalan que la posicién de pronacion del pie actia como un factor que limita
el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF cuando se mide en bipedestacién y tomando como
referencia el dngulo que forma la bisectriz del hallux con el suelo. Una posible explicacién a las
correlaciones obtenidas la aporta Fuller en su trabajo sobre el mecanismo de windlass (110).
Cuando un sujeto se encuentra en una posicion de bipedestacién las fuerzas de reaccién del
suelo que se derivan de la accién del peso corporal se localizan en la region del talén y en la
region de los metatarsianos y de los dedos. Si analizamos esta situacion desde el plano sagital
podemos observar que ambas fuerzas de reaccion del suelo generan un par de fuerzas con
respecto a la fuerza que ejerce el peso corporal. Las fuerzas de reaccién del suelo en el talén
generaran un momento de fuerza de FP sobre el retropie que tendera a equinizarlo y las fuerzas
de reaccidn del suelo sobre el antepie generara un par de fuerzas de FD que tendera a llevarle
a una posicidon de FD. Esta situacion produce un hundimiento del arco interno. Como han
demostrado los estudios anatémicos la estructura que mas contribuye al mantenimiento del
arco interno en situacion de bipedestacién es la fascia plantar (27,28). Esta situacion es logica
desde un punto de vista mecdnico ya que es la estructura con mayor brazo de momento al ser
la mas alejada de las articulaciones de la columna interna. Este brazo de momento de la fascia
plantar se va disminuyendo a medida que la altura del arco interno desciende por lo que se
produce un incremento de la fuerza tensil que soporta la fascia que se ird incrementando hasta
gue el momento de FD que ejerce sobre el retropie y el momento de FP que ejerce sobre el
antepie sean de la misma magnitud que los momentos de fuerza generados por las fuerzas de
reaccion del suelo sobre estas regiones anatomicas. Sin embargo el incremento de tensidn sobre
la fascia plantar produce también un efecto sobre las AMTF que ya describié Hicks y que
denomindé mecanismo de windlass inverso (104). Asi la tensidn de la fascia plantar genera sobre
las AMTF un momento de fuerza de FP que tiende a pegar los dedos al suelo. De esta manera

cuando el explorador quiere realizar sobre un sujeto un movimiento de FD de la 12 AMTF en
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carga la resistencia que nota al movimiento de FD es proporcional a la magnitud del momento
de FP que estd generando la fascia sobre la 12 AMTF. A mayor magnitud de este momento de
FP mayor serd la fuerza que debemos hacer para poder llevar a FD la 12 AMTF. El movimiento
de FD de la 12 AMTF es una situacion que tanto los estudios sobre cadaveres (23) como los
trabajos con elementos finitos (36) han mostrado que incrementa la tensién de la fascia plantar.
Por tanto, a medida que se incrementa el angulo de FD de la 12 AMTF se incrementa el momento
de fuerza de FP que se genera sobre la articulacion como consecuencia de la tensidn de la fascia.
Cuando este momento de FP sea de la misma magnitud que el momento de FD el movimiento
de la articulaciéon se detiene. En presencia de un pie pronado, el eje de la ASA tiene una
orientacién espacial medializada y el centro de presiones se localiza lateral al eje de rotacién de
la ASA. Asi, el momento de fuerza neto que generan las fuerzas de reaccién del suelo sobre la
ASA sera pronador. Como ya se ha comentado, la articulacién subtalar se movera en pronacion
hasta que el momento de fuerza supinador generado por la accidn de las partes blandas que se
localizan mediales y plantares al eje de rotacién de la ASA sea de la misma magnitud que el
momento de fuerza pronador generado por las fuerzas de reaccion del suelo. Esta situacidn de
equilibrio rotacional se consigue en una posicién de la ASA de mayor pronacidn que si su eje de
rotacion presenta una localizacién normoalineada. Anatdémicamente la pronaciéon de la ASA
produce que el retropié se encuentre en una posicion de mayor adducién, mayor equinizacién
y de mayor eversion (1) que conlleva una disminucion de la altura del arco interno y un
incremento de las FRS que se localizan en los metatarsianos internos. En esta situacion la tension
que soporta la fascia plantar serd de mayor magnitud, lo que implica que el momento de FP que
genera sobre la 12 AMTF serd también de mayor magnitud. Asi, cuando se realiza la FD pasiva
de la 12 AMTF en bipedestacién el equilibrio entre los momentos de fuerza supinadores y los
momentos de fuerza pronadores que soporta la articulacién se logrard con un menor angulo de

FD de la articulacion.

En nuestro trabajo no hemos planteado un analisis de regresién para determinar en qué medida
la pronacién puede explicar las variaciones que se observan en el movimiento de FD de la 12
AMTF entre diferentes individuos. Pero a tenor de la fuerza que tienen las correlaciones
obtenidas es facil pensar que la posicion de pronacién del pie solo explica una parte de estas

variaciones.
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Cambios en el rango de FD de la 12 AMTF con la colocaciéon de 1 y de 2 cuias supinadoras de

retropié.

Son pocos los estudios que se han realizado en estdtica para valorar el efecto que tienen las
ortesis plantares. Shereff y col (129) encontraron que la utilizacién de una plantilla funcional
estabilizada a 02 y con un medial heel skive incorporado generaba cambios en el rango de FD de
la 12 AMTF que llegaban al 90% (9,89+2,62 vs 18,612+3,372). Sin embargo los resultados del
trabajo de Munteanu y col (130) usando ortesis invertidas de Blake a 302 solo mostraron leves

mejorias en el rango de FD (83,42+8,962 vs 85,32+8,759)

La mayoria de los trabajos que intentan determinar cdmo influyen las intervenciones
ortopédicas sobre el movimiento de FD de la 12 AMTF se han realizado utilizando plantillas. Las
caracteristicas de las plantillas empleadas han sido variadas y los resultados que muestran estos
estudios son muy variados. Kilmartin (131) encontré que la utilizaciéon de una ortesis elaborada
con la metodologia que describe Root (40) disminuia el movimiento de FD de la 12 AMTF
(55,0+6,352 con plantilla en calzado frente a 57,0245,82 solo con calzado). Estas variaciones
fueron bajas y no mostraron significancia estadistica. Munuera y col (135) utilizando plantillas
termoconformadas en polipropileno no observaron cambios en el movimiento de FD de la 12
AMTF inicialmente pero si en las valoraciones realizadas a los cinco meses de uso (49,952 vs
5892,439). Nawoczensky y col (132) encontraron cambios en torno a lo 32 que no mostraban
significancia pero el analisis de regresién lineal mostro que los cambios en la el movimiento de
FP del primer metatarsiano que observaron explicaban el 60% de las variaciones del pico de
maxima FD de la 12 AMTF cuando se utilizaba una plantilla con estabilizaciones externas de
antepie y retropie. Finalmente Rao y col (134) mostraron que el uso de ortesis
termoconformadas en sujetos con artritis reumatoide incrementaba el pico maximo de FD de la
12 AMTF (20,825,792 vs 22,32+5,82 con plantilla; p=0,022), aumentaba el movimiento de FP del
primer metatarsiano (-0,62+5,72 vs 3,92+4,49 con plantilla; p=0,035) y disminuian la eversién del

retropie (4,8+5,12 vs 2,62+5,62 con plantilla; p=0,019).

Son muy pocos los trabajos donde se ha evaluado el efecto que tienen las cuiias de retropie
sobre el rango de FD de la 12 AMTF. Unicamente hemos encontrado tres trabajos. Uno realizado
en estatica por Harradine y col (148) donde se valora el efecto que tiene la colocaciéon de cuias
pronadoras de retropie de diferentes angulaciones y otros dos realizado en dinamica por Smith
y col (147), que valoran el efecto que tienen las cuias supinadoras y pronadoras de retropie, y
por Haltead y col (68) que valora el efecto de la CSR sobre la cinematica de retropie y de 12

AMTF.
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Es complejo comparar nuestros resultados con la literatura dada las escasas referencias que
hemos encontrado y la diferencia tan importante que hay en la metodologia empleada. El
trabajo que emplea una metodologia mas similar al que hemos usado en nuestro trabajo es el
de Shereffy col (129) que utilizaron un dispositivo como el descrito por Roukis (49) para realizar
las valoraciones del movimiento de FD de la 12 AMTF. Aunque en su intervencidn ortopédica
incluyen un medial heel skive, esta es una modificacién ortopédica que va incluida en el armazén
de la plantilla por lo que los resultados que muestra su serie no pueden ser comparables a la
nuestra ya que nosotros sélo colocamos la cufias de retropié como elemento ortopédico aislado
y no incluido en el contexto de una plantilla. No obstante el trabajo de Shereff y col (129) apunta
que los cambios obtenidos en el movimiento de FD de la 12 AMTF con la intervencidn ortopédica

no tuvieron relacién con los cambios en el valor de la PRCC que encontraron.

Sin embargo, en los trabajos que valoran especificamente el efecto de la CSR sobre la 12 AMTF
los registros del movimiento de FD de esta articulaciéon se han realizado en la fase propulsiva de
la marcha mientras que nuestros registros se han realizado con el sujeto en bipedestacién. El
trabajo de Smith y col (148) muestra que la colocacidn de CSR de 52 como elemento ortopédico
aislado no solo no mejoran el movimiento de FD de la 12 AMTF sino que lo disminuyen (FD sin
cuias fue de 47,032+5,942 y con CSR de 39,382+6,109; p =0.001), incluso mas que el uso de
cufias pronadoras de retropié (FD sin cufias fue de 47,032+5,942 y con cufias pronadoras de
retropie de 41,6315,392; p=0,001). Por su parte Halsted y col (68) encontraron que la colocacién
de una CSR de 102 de ethil vinil acetato (450kgr/m3) producia cambios cineméticos en el retropié
disminuyendo el movimiento de eversién un 25% (-10,849+3,452 sin CSR frente a 8,082+2,88¢
con CSR; p<0,0001) pero no modificaba el movimiento de FD de la 12 AMTF (39,23+6,062 sin CSR
frente a 39,332+7,172 con CSR; p>0,05).

Finalmente el trabajo de Harradine y Bevans (149) se ha realizado en estatica como el nuestroy
se han utilizado cufias de retropié como elemento ortopédico aislado para ver su efecto sobre
el movimiento de FD de la 12 AMTF. Sin embargo estos autores utilizaron cufias pronadoras y
no supinadoras y para cuantificar el cambio en el movimiento de FD de la 12 AMTF solicitaban
al paciente que se colocara de puntillas en apoyo bipodal. Encontraron que la colocacién de
cuias pronadoras de retropié de EVA de alta densidad de 32, 59, 82 que se extendian hasta la
region retrocapital del quinto metatarsiano dentro un calzado plano muestran una reduccidn
del movimiento de FD de la 12 AMTF. El estudio demostré que un incremento inicial de la
pronacion de retropié resulta en una disminucién significativa del grado de FD de 12 AMTF. Con

la cufia de 32 se redujo en mas de 172 el movimiento de FD de la 12 AMTF. Sin embargo la
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colocacién de cufias pronadoras de 52 y de 82 producian un incremento de la reduccién de FD

de la 12 AMTF cada vez menor (9,432 con una cufia de 52 y 7,142 con una cufia de 89).

Nuestros resultados muestran que se produce un incremento del movimiento de FD pasivo de
la 12 AMTF tanto la colocacién de 1 CSR (40,482+13,442 sin cufia y 47,762+12,942 con cufia;
p<0,0001) como la colocacion de 2 CSR (40,482+13,449 sin cufia y 52,502+12,732 con cufia;
p<0,0001). Estos incrementos se relacionaron con las caracteristicas del eje de rotacién de la

ASA, del TRS y de la movilidad de R1.

Los valores de FD pasiva de la 12 AMTF en carga que obtuvimos al colocar 1 CSR fueron mayores
en sujetos que presentaban el eje de rotacidon de ASA medializado (35,842+11,432 sin cufias y
43,64°+12,082 con cufias; p<0,0001) y neutro (46,192+13,289 sin cufas y 53,132+11,332 con 1
CSR; p=0,036). Sin embargo, solo los sujetos que presentaron un eje de rotacion de ASA
medializado mostraron incrementos significativos en su movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF
en carga cuando se colocd una segunda CSR (43,642+12,082 con 1 CSR y 49,122+12,762 con 2
CSR; p<0,0001). Estos resultados muestran que los sujetos con eje de rotacion de la ASA
medializado contindan modificando su movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga a
medida que se incrementa la altura e inclinacion de la CSR. Sin embargo, los cambios que se
observan en pacientes con eje de rotacion de ASA neutro se obtienen con la colocacién de la
primera CSR. El incremento de altura de la CSR en estos pacientes no se relaciona con
incrementos mayores del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga. Por su parte los
pacientes con eje lateralizado de la ASA solo mostraron cambios en el movimiento de FD de la
12 AMTF cuando la altura de la CSR y su inclinacidn es elevada ya que en estos sujetos solo la
colocacién de 2 CSR mostrd un incremento significativo del movimiento de FD pasivo de la 12
AMTF (54,412+9,772 sin cufias y 62,002+8,592 con 2 CSR; p=0,009). La colocacién de CSR de 6

mm no se asocid a cambios en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF.

Todas las caracteristicas del TRS mostraron incrementos en el movimiento pasivo de FD de la 12
AMTF en carga que se obtiene cuando se coloca 1 CSR y Unicamente los sujetos que mostraron
un TRS poco costoso no tuvieron incrementos significativos en su movimiento pasivo de FD de
la 12 AMTF en carga cuando se colocé una segunda CSR (59,43249,162 con 1 CSRy 62,73949,92¢
con 2 CSR; p=0,120). Podemos considerar que en todas aquellas situaciones en las que la ASA se
encuentra soportando un momento de fuerza pronador moderado o alto la colocacidn de cuias
supinadoras de retropié generard un cambio en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF y
este cambio seguird produciéndose a medida que incrementamos la altura y pendiente de la

CSR. La Unica excepcidén seran los pies con un TRS poco costoso donde la colocacién de cuias
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superiores a 6 mm no supone un incremento en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en

carga.

Podemos decir que la modificacion de la magnitud del momento de fuerza pronador que soporta
la ASA en una situacion de bipedestacion trae consigo un incremento del movimiento pasivo de
FD de la 12 AMTF. La colocacion de una CSR ha mostrado en estudios que incrementa las fuerzas
en la regién medial del taldon y que este incremento es mayor a medida que se incrementa la
altura de la CSR (180). Esta situacién supone que el centro de presiones en el talon tienda a
desplazarse hacia medial disminuyendo su brazo de momento pronador. El equilibrio rotacional
entre el momento de fuerza pronador y supinador que soporta la ASA se obtiene en una
posiciéon de menor pronacidn de la ASA lo que conlleva una modificacién hacia lateral del eje de
rotacién de la ASA. Esto no implica que un eje de rotacion medial tenga que colocarse en una
posicidn lateral, sino que su posicidn serd menos medial que antes de colocar la CSR. La nueva
orientacién del eje de la ASA que se obtiene con la colocacién de una CSR genera una nuevo
reparto de la fuerzas de reaccién del suelo en la regidon metartarsal, de forma que disminuiran
en los metatarsianos mediales y se incrementaran en los laterales. Esta disminucidn de la
magnitud de las fuerzas de reaccién del suelo conlleva una disminuciéon de la magnitud del
momento de fuerza de FD que soporta R1 por lo que tendrd un menor desplazamiento en FD,
facilitdndose de esta forma el movimiento de FD de la 12 AMTF. Cuanto mayor sea la altura de
la CSR mayores seran todos los cambios que se han descrito, por eso, tanto los pies que tienen
un eje de rotacién de la ASA medializado como los que presentan un TRS compatible con
momentos de fuerza pronadores entre moderados y muy altos, muestran que siguen
modificando el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga a medida que incrementamos
la altura de la CSR. Sin embargo aquellos pies que ya en su situacion basal soportaban fuerzas
de reaccion moderadas o bajas (especialmente esto sucede en los pies con eje de rotacién de la
ASA lateralizado) los cambios en el movimiento de FD pasivo de la 12 AMTF en carga se observan
solo con la colocacidn de la primera CSR, pero seguir incrementando la altura de la CSR en estos
casos no se asocia con mayores incrementos del movimiento de FD pasivo de la 12 AMTF en
carga porque los cambios que se generan en la magnitud de las fuerzas de reaccion del suelo
son menores. Esta hipdtesis es consistente con los resultados que hemos encontrado en nuestro

estudio.

En la linea de esta hipdtesis se encuentran los resultados que hemos obtenido en al analizar el
efecto que tienen las CSR sobre el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga segun las
caracteristicas de movilidad de R1. Encontramos incrementos de la FD al colocar 1 CSR tanto los

sujetos donde predominaba el movimeinto de R1 en FD (37,442+11,732 sin cufias y
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45,57°411,942 con 1CSR; p<0,0001) como aquellos que tenian un movimiento simétrico de FD y
de FP (44,429+14,699 sin cufias y 51,392+14,672 con 1 CSR; p<0,0001). Sin embargo solo aquellos
sujetos que presentaban un predominio del movimiento de R1 en FD mostraron incrementos
del movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga al colocar una segunda CSR (45,572+11,94¢
con 1CSR y 50,49,2412,182 con 2 CSR; p<0,0001). En aquellos sujetos que presentaban un
predominio del movimiento de FP se necesitd colocar mucha altura e inclinacién de la CSR (12
mm; 142 inclinacién) para conseguir cambios en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en

carga (44,059+16,049 sin cuiias y 54,40,2412,002 con 2 CSR; p=0,002).

Los pies que presentan mayor movimiento de FD de R1 en descarga son los que tienen menor
grado de rigidez al movimiento de FD ante la accién de las fuerzas de reaccion del suelo. Asi
seran los sujetos donde el primer radio se coloque en una posicion de mayor FD. Esta posicion
conlleva una modificaciéon del centro instantdneo de rotacién de forma que adquiera una
posiciéon mas dorsal y distal. Localizaciones mas dorsales del centro instantdneo de rotacion se
han relacionado con una disminucién del movimiento de FD de la 12 AMTF en los estudios sobre
caddveres (50). Es de esperar, pues, que la colocacion de CSR favorezca la realizacién del
movimiento de FD de la 12 AMTF en bipedestacion al disminuir la magnitud de las FRS que
soporta el primer metatarsiano. Los resultados que hemos encontrado apoyan esta idea. Al
colocar 1 CSR aumenta la FD pasiva de la 12 AMTF en carga tanto los sujetos donde predominaba
el movimiento de R1 en FD (37,4492+11,739 sin cufias y 45,572+11,949 con 1CSR; p<0,0001) como
aquellos que tenian un movimiento simétrico de FD y de FP (44,422+14,692 sin cufias y
51,399+14,672 con 1 CSR; p<0,0001). Sin embargo solo aquellos sujetos que presentaban un
predominio del movimiento de R1 en FD mostraron incrementos de la FD pasiva de la 12 AMTF
en carga al colocar una segunda CSR (45,572+11,942 con 1CSR y 50,4992+12,182 con 2 CSR;
p<0,0001).

Tanto la presencia de un THL positivo como la presencia de un pinch callus se han relacionado
con un pobre funcionamiento de la 12 AMTF (137). En nuestros resultados encontramos que la
presencia de ambas situaciones se relacioné con una disminucién del movimiento pasivo de FD
de la 12 AMTF en carga (tablas 6 y 7). Sin embargo la respuesta que tienen los sujetos con estas
situacioens a la colocacién de 1 o de dos CSR no mostro diferencias con la respuesta que tuvieron
los sujetos que mostraban un THL negativo o no presentaban un pinch callus. En ambas
situaciones se encontrd incrementos de la FD pasiva de la 12 AMTF al colocar 1 CSR y 2 CSR.
Ademas el cambio de FD que se observd al colocar 1 CSR y 2 CSR en el movimiento pasivo de FD
de la 12 AMTF en carga no fue diferente para las dos caracteristicas que presentan ambas

variables.
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Cantidad de cambio que se produce en la FD de la 12 AMTF al colocar 1y 2 CSR.

Al igual que sucede en el estudio de Harradine y Bevans (149) el incremento de angulacién con
las cufias no se tradujo en un incremento lineal del movimiento de FD de la 12 AMTF. La
colocacién de 1 CSR produjo un mayor cambio en el movimiento de FD de la 12 AMTF que la

colocacién de 2 cuiias supinadoras (7,28915,212 frente 4,742+4,309; p=0,003).

La cantidad de cambio que se produce al colocar 1 CSR solo mostrd una correlacién leve con el
test de navicular drop (r=0,258; p=0,005), mientras que con otras variables que miden la
pronacion del pie, como son la PRCC o el angulo de pronacién, no mostrd ninguna correlacion.
Aungque leve, si hubo correlacidn positiva entre la cantidad de cambio que se produce al colocar
una segunda CSR y los valores que presentaban los sujetos de PRCC (r= 0,297; p=0,001) y de
angulo de pronacidn (r=0,299; p=0,001). El andlisis de regresion lineal por pasos mostré una
relacidn significativa entre la cantidad de cambio que se produce en la FD pasiva de la 12 AMTF
en carga cuando colocamos 2 CSR y el angulo de pronacién (r? = 0,092; p=0,001). No obstante
esta relacidon fue muy débil y solo puede explicar el 9,2% de las variaciones en el movimiento
pasivo de FD de la 12 AMTF en carga que se producen cuando colocamos 2 CSR. El modelo
sefala que por cada grado que se modifica el angulo de pronacién se produce un cambio de

0,292 en el valor de FD pasivo de la 12 AMTF en carga.

La cantidad de cambio que se produce en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF cuando se
coloca 1 CSR no mostro diferencias significativas para las diferentes categorias de localizacién
del eje de rotacién de la ASA (7,8214,822 eje medializado, 7,094£6,292 eje neutro y 5,2915,04¢
eje lateralizado). Es cierto que los sujetos con un eje de rotacién de la ASA medializado
mostraron cambios algo superiores a los sujetos con eje neutro o lateralizado. La colocacion de
1 CSR muestra una tendencia a generar un cambio de mayor magnitud a medida que se
medializa el eje de rotacién de la ASA y un cambio de menor magnitud a medida que se lateraliza
este. Sin embargo las diferencias observadas son leves por lo que podemos sefalar que al poner
1 CSR la cantidad de cambio que se genera en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en
carga no esta determinado por la localizacién del eje de rotacion de la ASA. Sin embargo, si
encontramos que esta localizacién tiene influencia en la cantidad de cambio que generamos en
el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga cuando colocamos 2 CSR. En este caso la
cantidad de cambio que se obtuvo fue significativamente mayor en los pies con un eje de
rotacion de la ASA medializado que cuando este eje tenia una orientacion lateral (5,482+4,452
vs 2,352+3,589; p=0,007). Asi pues, nuestros resultados muestran que la cantidad de cambio que

generamos en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga al colocar CSR solo es mayor
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en presencia de un eje de rotacion medializado cuando se colocan 2 CSR (12 mm y 142 de
inclinacién). Para el resto de situaciones los cambios que se produjeron fueron similares con

independencia de la localizacidn del eje de rotacidon de la ASA.

Con referencia al TRS nuestros resultados no muestran diferencias significativas en la cantidad
de cambio que se produce en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga cuando
colocamos 1 CSR en funcion de las caracteristicas del TRS (8,652+6,052 muy costoso; 7,722+4,602
costoso; 5,919+4,102 moderadamente costoso y 6,209+5,382 poco costoso). De igual forma
tampoco se encontraron diferencias significativas cuando se colocan 2 CSR (5,472+4,922 muy
costoso; 5,419+4,232 costoso; 4,41243,152 moderadamente costoso y 3,302+4,199 poco
costoso). Como sucedia con la localizacidn del eje de rotacidén de la ASA, la cantidad de cambio
gue se observa en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga es superior en los pies
gue soportan mayor momento de fuerza pronador que en los pies que soportan un momento
de fuerza pronador de menor magnitud. Sin embargo estas diferencias son leves y para todas
las caracteristicas del TRS la colocacion de CSR muestra una cantidad de cambio significativa en

el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga.

Los resultados que hemos obtenido en nuestro trabajo sefialan que ninguna de las variables
analizadas que nos indican el grado de pronacidn que presenta el pie puede ser utilizada para
predecir la magnitud de cambio que se va a producir con la colocacién de 1 CSR o de 2 CSR en el
movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga. De las variables cuantitativas solo el valor del
angulo de pronacién ha mostrado una leve relacién con estos cambios, pero la cantidad de
cambio en el movimiento pasivo de FD que puede explicar es muy leve (9,6%). Por su parte las
variables cualitativas aunque han mostrado una tendencia a generar un mayor cambio de la FD
pasiva de la 12 AMTF en aquellos pies con caracteristicas de pronacion, no parece que puedan
explicar los cambios que se observan ya que cuando los pies no mostraban caracteristicas de
pronacién también mostraron cambios similares. Unicamente en pacientes que presentan un
eje de rotacién de la ASA medializado se puede predecir que la colocacién de 2 CSR va a generar
mayor cambio en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga que en pacientes que

presentan otras localizaciones del eje de rotacidon de la ASA.

Entre las variables especificas que miden el comportamiento mecanico de R1 encontramos una
correlacién leve entre el movimiento de R1 en FD medido en mm y la cantidad de cambio que
se produce en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga cuando colocamos 1 CSR
(r=0,320; p<0,0001). El analisis de regresion lineal por pasos mostrd una relacidn significativa

entre ambas variables (r? = 0,168; p<0,0001). No obstante esta relacién solo puede explicar el
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16,8% de las variaciones en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga que se producen
al colocar 2 CSR. El modelo sefiala que por cada mm que se modifica el valor de FD de R1 se
produce un cambio de 0,7212 en el valor de FD pasivo de la 12 AMTF en carga. El andlisis de la
proporcién de movimientos de R1 en descarga arroja resultados en la misma linea. El cambio
gue se observa en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga cuando se coloca 1 CSR
solo fue mayor en los sujetos que presentaban un predominio del movimiento en le movimiento
de FD de R1 respecto a los sujetos que presentaban un predominio del movimiento de FP de R1
(p=0,024). Estos resultados también son consistentes con los resultados que hemos obtenido
en el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga al colocar CSR y refuerzan la idea que
estas piezas ortopédicas, a través de la modificaciéon de la magnitud del momento de fuerza
pronador que soporta el pie, disminuyen la magnitud de las fuerzas de reaccion del suelo en la
region plantar de la cabeza del primer metatarsiano. Esta disminucidon produce un efecto
estabilizador de R1 disminuyendo su desplazamiento en FD. Evidentemente seran aquellos
sujetos que tengan mayor grado de movimiento en FD de R1 los que se vean mas beneficiados
del efecto estabilizador que tiene la reduccién de las fuerzas de reaccion del suelo bajo la cabeza
del primer metatarsiano. De esta forma el menor desplazamiento en FD que se genera por la
accion de las FRS se traducird en un mayor movimiento de FD pasivo de la 12 AMTF en carga. Sin
embargo este efecto estabilizador se obtiene con la colocacién de la primera CSR y seguir
incrementando la altura de la misma no se traduce en mayores cambios en el movimiento pasivo
de FD de la 12 AMTF en carga, como indican nuestros resultados (p=0,451). Probablemente
porque R1 no continla disminuyendo su desplazamiento en FD. Por el contrario, aquellos
sujetos donde predomina el movimiento en FP de R1 o es similar al movimiento en FD ya
presentan un R1 estable que tiene pocos desplazamientos en FD ante la accidn de las fuerzas de
reaccioén del suelo. En estas circunstancias las modificaciones que se observan en el movimiento
pasivo de FD de la 12 AMTF en carga son leves y sin significancia estadistica, como se ha

encontrado en nuestros resultados.

Rigidez al movimiento de FD de la 12 AMTF.

No hemos encontrado referencias bibliograficas en las que se valore el grado de rigidez de la 12
AMTF al movimiento pasivo de FD en carga ni como se modifica esta con las intervenciones
ortopédicas. Solo hemos encontrado un trabajo sobre la rigidez del primer radio al movimiento
de FD cuando se realiza un tratamiento quirurgico del hallux valgus con técnica de Lapidus y un

trabajo de Kirby donde se propone que la valoracidn del primer radio deberia hacerse en base
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al grado de rigidez que muestra al movimiento de FD mas que en base a la cantidad de
movimiento que se genera. Es mds precisa la valoracién de la rigidez ya que un mismo
movimiento puede realizarse con diferentes magnitudes de fuerza y esto lleva a que un primer
radio con el mismo rango de movimiento en FD se comporte de forma diferente ante la accién
de las fuerzas de reaccidon del suelo. Aquellos radios que necesitan menos fuerza para generar
el movimiento de FD se comportaran con mayor inestabilidad ante la accién de las fuerzas de
reaccién del suelo que los radio que precisan mayor grado cantidad de fuerzas para realizar el

movimiento.

Antes de pasar a comentar los resultados que hemos obtenido en nuestro trabajo debemos
sefalar que la técnica de cuantificacién del grado de rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo

de FD en carga presenta ciertas limitaciones.

La primera de las limitaciones esta relacionada con la localizacién donde se ha aplicado la fuerza
para generar el movimiento de FD de la 12 AMTF. En todos los sujetos esta fuerza se aplicd en
la zona de la articulacién injterfalangica del hallux. Sin embargo no todos los sujetos presentaban
la misma longitud de la falange proximal del hallux por lo que la magnitud del momento de
fuerza de FD que se aplicé a todos los sujetos no fue el mismo. No obstante el momento de
fuerza de FP que soporta la articulacién tampoco es el mismo en todos los sujetos. Su magnitud
dependerd del peso del paciente, la longitud del pie del mismo y de las caracteristicas
estructurales que presente el pie. Dado que nuestro trabajo no pretende valorar el grado de
rigidez que tiene la 12 AMTF a su movimiento pasivo de FD ante la accién de un momento de
fuerza concreto sino la rigidez que muestran los sujetos con diferentes caracteristicas clinicas y
como se modifica esta con la intervencidn ortopédica, consideramos que esta es una limitacién
menor, aunque no podemos decir en qué medida los resultados presentados pueden estar
influidos por este hecho. Seria recomendable en futuros trabajos contemplar el brazo de
momento y cuantificar la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga en base a

la magnitud del momento de fuerza.

Otra de las limitaciones del trabajo es la forma que se aplicé la fuerza de FD. Como demostraron
Pavany col (16), la tension que soporta la fascia plantar cuando se aplica una fuerza deformante
constante disminuye entre un 8%-10% a los 0,1 segundos de aplicarse, entre un 23%-27% a los
6 segundos, entre un 36%-39% a los 72 segundos y entre 40%-43% a los 240 segundos. Estos
cambios en la tensién fueron independientes del grado de deformacidn que sufria la fascia por
las fuerzas aplicadas. Estas caracteristicas viscoeldsticas de la fascia plantar determinan que a

medida que trascurre el tiempo de aplicacion de una fuerza deformante la fascia plantar
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disminuye su grado de tensidn, por lo que disminuye la magnitud del momento de FP que se
genera sobre la 12 AMTF. Esto puede llevar a obtener datos de rigidez de la 12 AMTF al
movimiento pasivo de FD por debajo de la realidad. Seria deseable controlar el tiempo de
aplicacién de la fuerza y que esta se aplicara mediante dispositivos que mantuvieran constante
la magnitud y la velocidad de aplicacién de la fuerza para disminuir, en la medida de lo posible,

el efecto de la viscoelasticidad de los tejidos blandos plantares a la 12 AMTF.

Teniendo en consideracidn estas limitaciones, en nuestro trabajo encontramos que la rigidez
de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga presenta una correlacién con todas las
variables que miden el grado de pronacidon que presenta el pie. Presento una correlacién
moderda con el valor de la PRCC (r=0,542; p<0,0001) y con el angulo de pronacion (r=0,479;

p<0,0001) mientras que con el test de navicular drop la correlacidon fue leve (r=0,272; p=0,003).

Estos resultados estan en la linea de los resultados encontrado al analizar el movimiento pasivo
de FD de la 12 AMTF en carga. Como ya se ha sefialado entonces, el incremento de la tensién
fascial que se genera por la posicidon de pronacidn del pie va a determinar que el momento de
FP que se genera sobre la 12 AMTF en bipedestacién sea mayor. Esto nos lleva a necesitar aplicar
una mayor fuerza para que la magnitud del momento de FD que generamos sea superior y
podamos realizar un movimiento de FD de la articulacion. El propio movimiento de FD de la 12
AMTF seguird incrementando la magnitud del momento de FP que ejerce la fascia plantar sobre
la articulacion al incrementar la tension de esta, por lo que se llegara de forma precoz a una
situacién de equilibrio rotacional (el momento neto que soporta la 12 AMTF serd cero) y el
movimiento se detendra. Poco movimiento de FD de la 12 AMTF y mucha fuerza para obtener
el movimiento de FD explican que los pies con pronacidon tengan mayor grado de rigidez al
movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga. Esta situacidn esta en consonancia también
con la correlacién inversa alta que hemos encontrado entre la rigidez y el movimiento de FD de

la 12 AMTF en bipedestacién que (r=-0,858).

Asi mismo se observd una correlacidn inversa moderada con el movimiento pasivo de FD del
tobillo con rodilla en extension (r=-0,314; p<0,0001). La presencia de una retraccion de Aquiles
en bipedestacidn lleva a los sujetos a adelantar su centro de masas lo que genera un incremento
de la magnitud de las fuerzas de reaccién del suelo en la regidn del antepie. Los estudios in vitro
realizados sobre caddveres a los que se simulaba incrementos de fuerza tensil del tenddn de
Aquiles han mostrado que estos incrementos llevan asociado un progresivo desplazamiento en
FD y en inversién de R1 (181). Este desplazamiento de R1 lleva asociado un mayor movimiento

de FP de la 12 AMTF los que se traduce en un incremento de la magnitud del momento de fuerza
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de FP que soporta esta articulacidn. Esto explicaria la mayor rigidez de la 12 AMTF al movimiento
pasivo de FD en carga que se ha observado en los sujetos con menor movimiento pasivo de FD
de tobillo con rodilla en extension. Asi mismo, también explicaria la correlaciéon que se ha

observado con el movimiento en FD de R1 cuantificado en mm (r=0,303; p=0,001).

Nuestros resultados muestran que la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga
es dependiente también de la orientacion espacial del eje de rotacién de la ASA, de forma que
son los sujetos que presentan un eje de ASA medializado tuvieron una rigidez mayor que los
sujetos con eje de ASA lateral (1,631+0,899 N/2 eje medial y 0,537£0,220 N/° eje lateral;
p<0,0001) y que los sujetos con eje de ASA neutro (1,631+0,899 N/¢ eje medial y 1,10+0,60 N/2
eje neutro; p=0,009). Los sujetos con ejed de ASA neutro también mostraron mayor rigidez que
los sujetos con eje de ASA lateralizado (1,10+0,60 N/2 eje neutro y 0,53740,220 N/2 eje lateral;
p=0,019). Se observa que a medida que el eje de rotaciéon presenta una localizacidn mads

lateralizada el grado de rigidez va disminuyendo.

Larigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga que se observo segun las categorias
del TRS mostré valores que fueron disminuyendo a medida que los resultados del test
mostraban que el pie soportaba menos magnitud de momentos pronadores. Asi los sujetos con
un TRS poco costoso mostraron menor rigidez que los sujetos con TRS muy costoso
(0,645N/2+0,0,280 N/2 TRS poco costoso y 1,99N/2+1,01 N/2 TRS muy costoso; p<0,0001),
costoso(0,645N/9+0,0,280 N/2 TRS poco costoso y 1,490N/2+0,680 N/ TRS costoso; p<0,0001)
y moderadamente costoso (0,645N/2+0,0,280 N/2 TRS poco costoso y 1,185N/2+0,661 N/2 TRS
moderadamente costoso; p=0,018). Estos ultimos solo mostraron menor rigidez que los sujetos
con test muy costoso (1,185N/2+0,661 N/2 TRS moderadamente costoso y 1,99N/2+1,01 N/¢
TRS muy costoso; p=0,002) y no hubo diferencias entre los sujetos con test costoso y muy

costoso.

Los valores de rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga mostraron una
tendencia a disminuir a medida que se incrementaba el movimiento de FP de R1, de forma que
los sujetos con mayor movimiento en FP mostraron menor grado de rigidez que los sujetos con
mayor movimiento de R1 en FD (1,206 N/2+1,02 N/° mayor FP y 1,560 N/2+0,96 N/2 mayor FD;
p=0,017). De igual forma se relaciond con incrementos de la rigidez la presencia de un HLF
positivo (1,58 N/2+ 0,88 N/2 en HLF positivo; 1,11 N/2+ 0,79 N/° en HLF negativo; p<0,0001) y
de un pinch callus positivo (1,56 N/2+0,91 N/ en pinch callus positivo; 1,08 N/2+0,73 N/2 en

pinch callus negativo; p<0,0001).
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Efecto de la colocacion de 1 CSR y 2 CSR sobre la rigidez al movimiento de la 12 AMTF.

Al valorar el efecto que tiene la colocacion de CSR sobre la rigidez de la 12 AMTF al movimiento
pasivo de FD en carga encontramos que disminuye tanto si colocamos 1 CSR (1,374+0,874 N/°
sin cufias y 1,137+0,708 N/2 con 1 CSR; p<0,0001) como si colocamos 2 CSR (1,374+0,874 N/¢
sin cufias y 1,013+0,705 N/2 con 2 CSR; p<0,0001). Como sucedia con el movimiento pasivo de
FD de la 12 AMTF en carga, la disminucion que hemos observado en la rigidez de esta articulaciéon
al movimiento pasivo de FD en carga se ha relacionado con las caracteristicas del eje de rotacidn

de la ASA, del TRS y de la movilidad de R1.

Los valores de rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga que obtuvimos al
colocar 1 CSR fueron menores en los sujetos que presentaban el eje de rotaciéon de ASA
medializado (1,631+0,899 N/2 sin cufias y 1,354+0,729 N/2 con cufias; p<0,0001) y neutro
(1,10£0,60 N/2 sin cufias y 0,879+0,472 N/2 con 1 CSR; p=0,013). Sin embargo, solo los sujetos
gue presentaron un eje de rotacion de ASA medializado mostraron una disminucién significativa
de larigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga cuando se colocd una segunda
CSR (1,354+0,729 N/2 con 1 CSR y 1,201 N/2 +0,769 N/2 con 2 CSR; p<0,0001). Estos resultados
muestran que los sujetos con eje de rotacién de la ASA medializado contindan dsiminuyendo el
grado de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga a medida que se
incrementa la altura e inclinacién de la CSR. Sin embargo, los cambios que se observan en
pacientes con eje de rotacidon de ASA neutro se obtienen con la colocacién de la primera CSR. El
incremento de altura de la CSR en estos pacientes no se relaciona con mayor reduccion de la
rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga. Por su parte los pacientes con eje
lateralizado de la ASA solo mostraron cambios en su rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo
de FD cuando la altura de la CSR y su inclinacion es elevada ya que en estos sujetos solo la
colocacion de 2 CSR mostrd un incremento significativo de rigidez (0,537 N/2 0,220 N/2 sin
cufias y 0,461 N/2 £0,198 N/2 con 2 CSR; p<0,0001). La colocacién de CSR de 6 mm no se asocio
a cambios en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga (p=0,368) en sujetos

con eje de rotacidn de ASA lateralizado.

Todas las caracteristicas del TRS mostraron una disminucidn de la rigidez de la 12 AMTF al
movimiento pasivo de FD en carga que se obtiene tanto al colocar 1 CSR. Se observd una
reduccion de la rigidez al colocar una segunda CSR en aquellos sujetos que presentaron un TRS
costoso (1,487 N/2 £0,680 N/2 sin cufias y 1,068 N/2 +0,604 N/2 con 2 CSR; p=0,004) y
moderadamente costoso (1,185 N/2 0,661 N/9 sin cufias y 0,856 N/ +0, 464 N/2 con 2 CSR;
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p=0,004) pero no en aquellos sujetos que su pie estaban soportando una cantidad muy elevada
(TRS muy costosos) o muy baja (TRS poco costoso) de momentos de fuerza pronadores. Nuestros
resultados sugieren que mientras que la magnitud de momentos pronadores que soporta el pie
del paciente se encuentre en unos rangos intermedios el incremento de altura y de inclinacién
de la CSR se acompaiia de una mayor reduccion en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo
de FD en carga. Sin embargo esto no sucede cuando el pie esta soportando una cantidad muy
elevada de momentos pronadores. Posiblemente esta situacion esta relacionada con la cantidad
de cambio que se puede producir en la altura del arco interno al colocar una segunda CSR
cuando el sujeto ya tiene 1 CSR. Es probable que esta situacion esté relacionada con el indice de
masa corporal o con el peso que presente el paciente ya que, como demostrd Payne y col (119)
el peso es una variable que esta moderadamente relacionada con la magnitud del TRS que
tienen los sujetos. De forma que sujetos con mayor peso tendran valores de TRS mds elevados.
La colocacion de una CSR no tendria efecto sobre el peso por lo que la magnitud del TRS que sea
dependiente del peso no se modificard aunque se continte incrementando la altura e inclinacidn
de la CSR. Solo habra modificaciones en la magnitud del TRS dependientes del grado de
pronacion que tenga el sujeto y estas se cambiaran con la colocacidon de 1 CSR. No obstante en
nuestro trabajo no estudiamos esta situacién por lo que tampoco podemos decir que esta sea
la causa real de los resultados que hemos obtenido. Cuando el pie estd soportando una cantidad
de momentos de fuerza pronadores muy bajos también hemos observado que no hay
modificacion en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga. Debemos tener
en cuenta que esta rigidez esta relacionada con la magnitud del momento de fuerza de FD que
tiene el primer radio, con la cantidad de momento de FP que soporta la 12 AMTF y con el grado
de rigidez que tienen las estructuras plantares de la 12 AMTF, en especial de la fascia plantar.
Las dos primeras situaciones seran dependientes de la magnitud de fuerzas de reaccién del suelo
que soporta el primer radio y de la magnitud de la fuerza tensil que soporta la fascia plantar. Es
posible que los cambios que se observan en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD
al colocar 1 CSR se deban a cambios en estas situaciones. Sin embargo la rigidez que presenta
un tejido es una caracteristica inherente a él que no se va a modificar con la colocacién de
elementos ortopédicos, por lo que parte de la rigidez de la 12 AMTF que se observa al
movimiento pasivo de FD en carga serd debido al grado de rigidez de las partes blandas, en
especial de la fascia plantar. Se ha mostrado con modelos de elementos finitos que cuando se
simula in incremento de rigidez de la fascia plantar la altura del arco interno se incrementa y el
descenso del mismo ante la accion de fuerzas axiales es menor y esta situaciéon es compatible
con la presencia de un pie cavo que presenta localizacidn del eje de rotacidon mas lateralizada y

un TRS poco costoso. Podemos asumir, pues, que en sujetos que tienen TRS poco costosos el
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incremento de altura y de inclinacion de la CSR no llevaria a mayor reduccién de la rigidez de la
12 AMTF al movimiento pasivo de FD como consecuencia del grado de rigidez que presenta su
fascia plantar. No obstante, esta es una situacién que tampoco ha sido evaluada en nuestro

trabajo.

Encontramos una disminucién de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga
cuando colocamos 1 CSR tanto los sujetos donde predominaba el movimiento de R1 en FD
(1,560 N/2 +0,96 N/ sin cufias y 1,305 N/2 +0,700 N/2 con 1CSR; p<0,0001) como aquellos que
tenian un movimiento simétrico de FD y de FP (1,087 N/2 +0,632 N/2 sin cufias y 0,913 N/°
40,550 N/2 con 1 CSR; p<0,0001). Sin embargo solo aquellos sujetos que presentaban un
predominio del movimiento de R1 en FD mostraron una disminucion de la rigidez al movimiento
pasivo de FD de la 12 AMTF en carga al colocar una segunda CSR (1,305 N/2 0,700 N/2 con 1CSR;
1,173 N/2 0,770 N/2 con 2 CSR p<0,0001). Estos datos son iguales, pero en sentido inverso, a
los que hemos encontrado para el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en carga al colocar
CSR, lo que parece indicar que la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga
también estd relacionado con el grado de estabilidad que tenga R1. Las CSR podrian facilitar la
estabilidad de R1 a través de generar menor magnitud del momento de FD que soporta en
situacién de bipedestacion y esto podria justificar que a medida que se incrementa la altura de
la CSR y su pendiente se obtengan menores valores en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento
pasivo de FD en carga si los sujetos tienen baja rigidez al movimiento de FD de R1. Pero en los
sujetos con buena estabilidad solo se producen cambios cuando la altura e inclinacién de la cuiia
son muy elevados, como sucede con los sujetos con predominio de movimiento de R1 en FP que
necesitaron 2 CSR (12 mm; 149 inclinacién) para generar menor rigidez de la 12 AMTF al
movimiento pasivo de FD que en condiciones basales (1,20 N/2 1,02 N/2 sin CSR y 0,806 N/¢
+0,629 N/2 con 2 CSR; p<0,0001).

Tanto los sujetos con HLF positivo como negativo tuvieron una disminucidn en la rigidez de la 12
AMTF al movimiento pasivo de FD en carga cuando colocamos 1 CSR o 2 CSR (grafico 31). Esta
misma situacién se observé en los sujetos con pinch callus positivo (positivo y negativo) al
colocar 1 CSR. Sin embargo al afadir una segunda CSR solo se observé una disminucion de la
rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga en los sujetos que presentaban un
pinch callus positivo (1,29+0,700 N/2 con 1 CSR y 1,14+0,749 N/ con 2 CSR p<0,0001) (grafico
33).
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Cambios en la rigidez al movimiento de FD de la 12 AMTF con la colocacion de 1y de 2 cuiias
supinadoras de retropié.

Al igual que sucede en el cambio al movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF, la colocacién de 1
CSR también generd mayor cambio en la rigidez a este movimiento de FD que la colocaciéon de

2 CSR (0,237+0,298 N/2 con 1 CSRy 0,124+0,245 N/2 con 2 CSR; p=0,002).

Como mostro el andlisis de regresion por pasos, el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en
carga, el angulo de pronacion, el movimiento pasivo de FD del tobillo con rodilla extendida y el
movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en sedestacién tienen una relacién significativa con el
cambio que se produce en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga cuando
colocamos 1 CSR (r?=0,341; p<0,0001). No obstante, estas cuatro variables sélo explican el
34,10% de las variaciones que se produce en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de

FD en carga cuando colocamos 1 CSR (tabla 14 ay 14 b).

El cambio de rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga que se observa al colocar
2 CSR mostrd una correlacion con la PRCC (r=0,397; p<0,0001), el angulo de pronacion (0,381;
p<0,0001) y el movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacion (r=-0,509; p<0,0001).
El andlisis de regresion lineal por pasos mostrd una relacion significativa con la PRCC y con el
movimiento pasivo de FD de la 12 AMTF en bipedestacidn (r? = 0,223; p<0,0001). Estas variables
explican el 22,30% de los cambios que se producen en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento

pasivo de FD en carga cuando colocamos 2 CSR.

La cantidad de cambio que se produce en la rigidez de lla 12 AMTF al movimiento pasivo de FD
en carga cuando se coloca 1 CSR fue mayor en los sujetos con un eje de rotaciéon de la ASA
medializado que en los sujetos que presentan un eje de ASA lateralizado (0,2782/N+0,2922/N
eje medializado y 0,0612/N+0,0962/N eje lateralizado; p<0,0001). Los sujetos que presentaron
un eje de ASA neutro también mostraron una tendencia a tener mayor cantidad de cambio de
rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga que los sujetos con eje de ASA
lateralizado (0,2202/N+0,3612/N eje neutroy 0,0612/N+0,0962/N eje lateralizado; p=0,109). Los
cambios que se observaron en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga
cuando colocamos 2 CSR tuvieron la misma tendencia. El cambio fue mayor en los sujetos con
eje de rotacion de ASA medializado que en los sujetos con eje de rotacién de ASA lateralizado
(0,1522/N+0,2809/N eje neutro y 0,0162/N+0,0812/N eje lateralizado; p=0,009) y los sujetos con
eje de rotacidén neutro solo mostraron una tendencia a tener mayor cantidad de cambio que los

sujetos con eje de rotacion de ASA lateralizado (0,1052/N+0,1652/N eje neutro y
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0,0162/N+0,0812/N eje lateralizado; p=0,440). Asi pues, nuestros resultados muestran que la
cantidad de cambio que generamos en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo en
carga cuando colocamos CSR solo es mayor en presencia de un eje de rotacién medializado,
aunque los valores de cambio mas importantes se obtienen con la colocacién de 1 CSR. Cuando
colocamos una segunda CSR (incrementamos el plano de inclinacién y la altura de la CSR) la

cantidad de cambio que generamos es de menor magnitud.

Con referencia al TRS nuestros resultados muestran que los sujetos con un TRS poco costoso
muestran menor cantidad de cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD
cuando se coloca 1 CSR que los sujetos con un TRS costoso (0,102N/2+0,128N/2 TRS poco
costoso y 0,236N/2+0,211N/2 TRS costoso; p=0,006) o muy costoso (0,102N/2+0,128N/2 TRS
poco costoso y 0,386N/2+0,426N/2 TRS costoso; p<0,0001). El incremento de altura y de
inclinacién de la CSR (afiadir una segunda CSR) también produce un menor cambio en los sujetos
con TRS poco costoso que en los sujetos con TRS costoso (0,021N/2+0,089N/2 TRS poco costoso
y 0,182N/2+0,215N/2 TRS costoso; p=0,001) o muy costoso (0,021N/2+0,089N/2 TRS poco
costoso y 0,134N/2+0,359N/2 TRS muy costoso; p=0,001). Como sucedia con la localizaciéon del
eje de rotacion de la ASA, la cantidad de cambio que se observa en la rigidez de la 12 AMTF al
movimiento pasivo de FD en carga es superior en los pies que soportan mayor momento de
fuerza pronador que en los pies que soportan un momento de fuerza pronador de menor

magnitud.

Los resultados que hemos obtenido en nuestro trabajo sefialan la colocacién de CSR modifica el
grado de rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD en carga en aquellos sujetos que tienen un
pie pronado. Esta disminucién es mayor a medida que se incrementa la altura y la inclinacién de
la CSR. Asi pues, podemos predecir que colocar CSR en sujetos con pies pronados va a disminuir
la rigidez que muestra la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga. Lo que han demostrado
los analisis de regresidn por pasos es que el porcentaje de cambio en la rigidez a este
movimiento de la 12 AMTF que podemos explicar con las variables que miden cambios
estructurales del pie (PRCC, dangulo de pronacion o navicular drop) es bajo y oscila entre un

34,10% al colocar 1 CSR y un 22,30% al colocar 2 CSR.

La cantidad de cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga que se
observd al colocar 1 CSR y 2 CSR fue similar con independencia de las caracteristicas de
movilidad de R1. La presencia de un mayor movimiento en FD de R1 no fue un factor que
determinara mayor cantidad de cambio en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD

en carga que la presencia de un mayor movimiento de FP tanto si colocamos 1 CSR (0,256 N/2
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10,288 N/2 FD>FP y 0,239 N/2+0,465 N/2 FD<FP; p=0,067) como si colocmaos 2 CSR (0,132 N/¢
+0,255 N/2 FD>FP y 0,161 N/2+0,276 N/? FD<FP; p=0,151). Sin embargo si encontramos una
disminucién de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga con la colocacion
de 1 CSR tanto en los sujetos que presentaban un HLF positivo (0,26 N/2+0,29 N/ THL positivo
y 0,21 N/2+0,31 N/2 THL negativo; p=0,048) como en los sujetos que presentaban un pich callus
positivo (0,26 N/2+0,22 N/2 pinch callus positivo y 0,19 N/2+0,32 N/2 pinch callus negativo;
p=0,016). Estos ultimos sujetos mostraron también una reduccion de la rigidez con la colocacién
de 2 CSR (0,15 N/2+0,14 N/2 pinch callus positivo y 0,08 N/2+0,20 N/2 pinch callus negativo;
p=0,014). Estos datos ponen de manifiesto que la colocacién de CSR modifican los parametros
cinéticos de la 12 AMTF mas que sus parametros cinemdticos. Nuestros resultados no mostraron
modificaciones diferentes de la cantidad de movimiento de FD que se produce en sujetos que
tenian estas variables normales o patoldgicas. Sin embargo si han mostrado que cuando estas
variables son patoldgicas (HLF positivo y pinch callus presente), las colocacién de CSR genera
una mayor disminucién de la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD en carga. Segun
estos resultados seria deseable que los estudios dindmicos que pretenden valorar el efecto de
las plantillas sobre la 12 AMTF determinen los efectos que tienen sobre la rigidez de la 12 AMTF

durante la fase propulsiva.
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CONCLUSIONES

1. La colocacion de CSR incrementa la FD pasiva de la 12 AMTF cuando el sujeto se
encuentra en bipedestacion.

2. El cambio que se observa en la FD pasiva de la 12 AMTF con el sujeto en bipedestacion
es mayor cuando se coloca la primera CSR que cuando se coloca la segunda CSR.

3. Las variables cuantitativas analizadas explican un porcentaje bajo del cambio que se
produce en la FD pasiva de la 12 AMTF en carga al colocar CSR. El desplazamiento en FD
de R1 medido en mm. explica el 16,8% del cambio que se produce al colocar 1 CSR y el
angulo de pronacion el 9,2% del cambio que se produce al colocar 2 CSR.

4. Las categorias de las variables cualitativas estudiadas que se asocian con pronacion del
pie y con mayor movimiento de FD de R1 son las que mostraron incrementos de la FD
pasiva de la 12 AMTF en carga con todas las intervenciones ortopédicas. Sin embargo,
estas variables aportan poca informacién sobre el cambio neto que se produce en la FD
pasiva de la 12 AMTF en carga. Al colocar 1 CSR solo los sujetos con mayor movimiento
de FD de R1 mostraron un cambio neto superior a los sujetos con mayor movimiento de
R1 en FP. Al colcoar 2 CSR solo los sujetos con un eje de rotacion de la ASA medializado
tuvieron un cambio neto superior a los sujetos con un eje de rotacién de la ASA

lateralizado.

5. La colocacidn de CSR disminuye la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD de

la 12 AMTF cuando el sujeto se encuentra en posicion de bipedestacion.

6. El cambio neto que se observa en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento pasivo de FD
con el sujeto en posicién de bipedestacién es mayor cuando se coloca la primera CSR

gue cuando se coloca la segunda CSR.

7. Las variables cuantitativas analizadas explican un porcentaje bajo del cambio neto que
se produce en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo cuando se colocan
CSR. El 34,10% del cambio que se produce al colocar 1 CSRy el 22,10% del cambio que

se produce al colocar 2 CSR puede explicarse por dos 0 mas de estas variables.

8. Los pies que presentan un momento de fuerza pronador extrinseco elevado tuvieron
una disminucion en la rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo con todas las

intervenciones ortopédicas. Ademas, el cambio neto en la rigidez que se observé en
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estos pies al colocar 1 CSR y 2 CSR fue mayor que el observado en los pies con un

momento de fuerza pronador extrinseco bajo.

Las variables cualitativas que miden la funcionalidad de la 12 AMTF no mostraron
diferencias entre todas sus categorias para el cambio neto que se produce en la FD
pasiva de la 12 AMTF al colocar CSR. Sin embargo el cambio neto que se produce en la
rigidez de la 12 AMTF al movimiento de FD pasivo si mostré diferencias entre las

categorias de estas variables con las intervenciones ortopédicas.
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ANEXO 1. CONSENTIMIENTO INFORMADO

CONSENTIMIENTO INFORMADO PARA PARTICIPAR EN UN ESTUDIO DE INVESTIGACION

Titulo del estudio: Cambios en el rango de flexion dorsal (FD) y en la rigidez al movimiento de

FD de la 12 AMTF con la colocacion de cufias supinadoras de retropie (CSR).

Investigador principal: ....ccccovceirineenen.

Sede donde se realizara el estudio: Clinica Universitaria de Podologia, Facultad de Medicina,

Universidad Complutense de Madrid.

Nombre del paciente:

DNI:

A usted se le estd invitando a participar en este estudio de investigacién. Antes de decidir si
participa o no, debe conocer y comprender cada uno de los siguientes apartados. Este proceso
se conoce como consentimiento informado. Siéntase con absoluta libertad para preguntar sobre
cualquier aspecto que le ayude a aclarar sus dudas al respecto. Una vez que haya comprendido
el estudio y si usted desea participar, entonces se le pedird que firme este impreso de

consentimiento, del cual se le entregara una copia firmada y fechada.

JUSTIFICACION DEL ESTUDIO

La 12 AMTF es un elemento muy importante para que se realice correctamente la fase propulsiva
del ciclo de la marcha. En condiciones de normalidad se estima que el rango libre de FD de esta
articulaciéon esta entre los 652 y 902 aunque los estudios clinicos demuestran que durante la
deambulacién normal utilizamos entre los 302 y 402 de este rango de movimiento. Se ha
teorizado que limitacién del rango de movimiento de FD de esta articulacién estd relacionado
con el desarrollo de deformidades como el hallux valgus, de enfermedades degenerativas del
cartilago como el hallux rigidus y con el desarrollo de cuadros dolorosos en la propia articulacion

y en las articulaciones metatarsofalangicas adyacentes (metatarsalgias mecanicas). Sin embargo
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los estudios que se han realizado no han sido capaces de relacionar la presencia de cambios
cinematicos (cambios de movimiento) de la 12 AMTF con el desarrollo de estas deformidades y
cuadros dolorosos de la articulacion. Asi mismo los estudios realizados para evaluar el efecto de
dispositivos ortopédicos sobre la 12 AMTF también se han centrado en analizar los cambios
cinematicos que se producen. Esta situacion nos ha llevado a realizar el presente estudio para
determinar si cambios en la posicidn del retropié tienen influencia no solo sobre la cinematica
de la 12 AMTF (rango de FD de la articulacidn) sino también sobre aspectos cinéticos que no han
sido evaluados hasta la fecha como es la rigidez al movimiento de FD de esta articulacidn. Esto
nos permitiria comprender mejor la patomecdnica de la 12 AMTF y desarrollar nuevas

estrategias terapéuticas en el abordaje ortopédico de las enfermedades de esta articulacion.

OBJETIVO DEL ESTUDIO

A usted se le esta invitando a participar en un estudio de investigacidn que tiene como objetivos:

- Determinar el efecto que tiene la colocacién de CSR sobre el rango de FD de la 12 AMTF.
- Determinar el efecto que tiene la colocacidn de CSR sobre la rigidez al movimiento de FD de la

12 AMTF.

BENEFICIOS DEL ESTUDIO

Con el presente estudio se pretende determinar si modificar la posicion del retropie mediante
la colocacidn de CSR lleva asociado cambios en el rango de FD y en la rigidez al movimiento de
FD de la 12 AMTF. Esta situacién permitiria disefiar en un futuro estudios encaminados a evaluar
nuevas estrategias terapéuticas para las enfermedades que afectan a la 12 AMTF. De esta forma,
pacientes con dolencias en esta articulacion podrian beneficiarse del conocimiento obtenido a
partir de este estudio y del conocimiento que se derive de futuros estudios que puedan

realizarse como consecuencia de los resultados que se obtengan en este estudio.

PROCEDIMIENTOS DEL ESTUDIO

En caso de aceptar participar en el estudio se le realizaran algunas preguntas sobre usted, sus

habitos y sus antecedentes médicos y podoldgicos. Se procederd a realizarle una exploracion

ortopédica del pie y miembro inferior quedando registrados los datos clinicos que se deriven de

las maniobras y mediciones clinicas realizadas en dicha exploracion. Asi mismo se le realizaran
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mediciones clinicas del rango de FD y de la rigidez al movimiento de FD de la 12 AMTF en
bipedestacidon (de pie). Estas mediciones se repetiran en todos los casos colocando al sujeto en

el borde interno del taldn una CSR y dos CSR.

RIESGOS ASOCIADOS CON EL ESTUDIO

Las mediciones y valoraciones clinicas se realizan a los sujetos en una Unica sesién. Ninguno de
estos procedimientos requiere el empleo de métodos invasivos. No se han descrito efectos
adversos ni secundarios derivados de la colocacidn temporal de CSR ni de la realizacién de
maniobras clinicas para la evaluacion ortopédica del pie. No obstante, puede haber riesgos
impredecibles que desconocemos. En caso de que aparezcan problemas o efectos adversos
derivados de la intervencién realizada en este estudio seran atendidos en los términos que se

les ha ofrecido

ACLARACIONES

1. Su decisidn de participar en el estudio es completamente voluntaria.

2. No habra ninguna consecuencia desfavorable para usted, en caso de no aceptar la
invitacion.

3. Si decide participar en el estudio puede retirarse en el momento que lo desee, aun
cuando el investigador responsable no se lo solicite, informando las razones de su
decisidn, la cual serd respetada en su integridad.

4. No tendra que hacer gasto alguno durante el estudio.

5. No recibira pago por su participacion.

6. En el transcurso del estudio usted podra solicitar informacidn actualizada sobre el
mismo, al investigador responsable.

7. Lainformacidn obtenida en este estudio, utilizada para la identificacion de cada sujeto,
sera mantenida con estricta confidencialidad por el grupo de investigadores con arreglo
a la Ley Organica de Proteccion de Datos (LOPD 15/1999, de 13 de diciembre).

8. Siconsidera que no hay dudas ni preguntas acerca de su participacién, puede, si asi lo
desea, firmar la Carta de Consentimiento Informado anexa a este documento.

9. La utilizaciéon de los datos que estos estudios aporten tiene como fin exclusivo la
investigacion de los cambios en la FD y la rigidez al movimiento de FD de la 12 AMTF con
la colocacién de CSR. Los resultados se comunicardan en los medios habituales de

difusién cientifica, incluyendo presentaciones orales o en formato péster en Congresos,
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10.

Jornadas u otras reuniones de interés cientifico; publicaciones técnicas y otros medios
de divulgacion profesional, salvaguardando siempre la intimidad del sujeto y sus
procesos patoldgicos conocidos.

Los datos de los sujetos recogidos en el presente estudio seran manejados por un
equipo de investigadores cuyo investigador principal es el Prof. Dr
................................................. Estos datos estdn sometidos a la legislacién reguladora
por Ley Organica de Proteccidn de Datos (LOPD) 15/1999, de 13 de diciembre y a ley
41/2002, de 14 de noviembre, basica reguladora de la autonomia del paciente y de

derechos y obligaciones en materia de informacién y documentacién clinica.
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CARTA DE CONSENTIMIENTO INFORMADO

Yo, he leido y comprendido la

informacidn anterior y mis preguntas han sido respondidas de manera satisfactoria. He sido
informado y entiendo que los datos obtenidos en el estudio pueden ser publicados o difundidos
con fines cientificos. Convengo en participar en este estudio de investigacidn. Recibiré una copia

firmada y fechada de esta forma de consentimiento.

Firma del participante. Fecha:

Esta parte debe ser completada por el Investigador (o su representante):

He explicado al Sr(a). la naturaleza y los

propdsitos de la investigacidn; le he explicado acerca de los riesgos y beneficios que implica su
participacién. He contestado a las preguntas en la medida de lo posible y he preguntado si tiene
alguna duda. Acepto que he leido y conozco la normatividad correspondiente para realizar
investigacion con seres humanos y me apego a ella. Una vez concluida la sesidn de preguntasy

respuestas, se procedié a firmar el presente documento.

Firma del investigador. Fecha:
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CARTA DE REVOCACION DEL CONSENTIMIENTO

Titulo del estudio: Cambios en el rango de flexion dorsal (FD) y en la rigidez al movimiento de

FD de la 12 AMTF con la colocacion de cufias supinadoras de retropie (CSR).

Investigador principal: ...ccccccoeevevnreenene.

Sede donde se realizara el estudio: Clinica Universitaria de Podologia, Facultad de Medicina,

Universidad Complutense de Madrid.

Nombre del paciente:

DNI:

Por este conducto deseo informar mi decision de retirarme de este protocolo de investigacidn

por las siguientes razones:

Firma del participante: Fecha
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ANEXO 2. HOJA DE RECOGIDA DE DATOS.

HOJA DE RECOGIDA DE DATOS

N¢ DE FILIACION:

NOMBRE Y APELLIDOS: GENERO:
EDAD: PESO: TALLA: IMC:

1. HRIA DE FRACTURAS EN PIE, TOBILLO O MIEMBRO INFERIOR:

2. HRIA DE CIRUGIAS DE PIE O TOBILLO:

3. HRIA DE ENFERMEDADES SISTEMICAS:

4. ¢PRESENTA DOLOR EN PIE O EN TOBILLO EN MOMENTO ACTUAL?:

5. ¢ESTA UTILIZANDO TRATAMIENTO ORTOPEDICO ACTUALMETNE DE FORMA REGULAR?:

VALORACION ORTOPEDICA

HAV: GVL/GVR: ASIMETRIA PLIEGUES:

Pie derecho Pie izquierdo

FD de tobillo rodilla extendida

PRCC

1/3 distal de la pierna

Angulo de pronacién

Eje de rotacion de la ASA

TRS

Navicular drop

Movilidad de R1 (proporcidn)

Movilidad de R1 (mm.)

HLF

Pinch callus

FD 12 AMTF sedestacion

FD 12 AMTF bipedestacion

FD 12 AMTF bipedestacion 1 CSR

Cambio de FD 12 AMTF bipedestacion 1 CSR

FD 12 AMTF bipedestacion 2 CSR

Cambio de FD 12 AMTF bipedestacion 2 CSR

Rigidez a la FD 12 AMTF bipedestacion

Rigidez a la FD 12 AMTF bipedestacion 1 CSR

Cambio de rigidez a la FD 12 AMTF bipedestacion 1 CSR

Rigidez a la FD 12 AMTF bipedestacion 2 CSR

Cambio de rigidez a la FD 12 AMTF bipedestacion 2 CSR
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