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Abstrakt

Nazov: Koordina¢né zmeny vo vybranej odl'ahlej ¢asti pohybovej ststavy pri chodzi v rovnej
obuvi a na vysokych podpatkoch.

Ciel’ prace: Cielom dizertacnej prace je zistit, ako chodza na vysokom opitku vplyva na
koordina¢né zmeny a timing pociatku svalovej aktivacie vo vybranej Casti pohybovej ststavy
v porovnani s chddzou v topankach s rovnou podrazkou.

Metody: Tato vyskumna praca ma empiricky, komparativny, intra-individudlny charakter. Ide
o komparativnu analyzu koordinacnych charakteristik pohybovej ststavy s experimentalnym
charakterom ziskavania kvantitativnych dat. Pre sledovanie zmien timingu svalovej
koordindcie pocas chddze v topankach s rovnou podrazkou a topankach s vysokym opatkom po
rovnom teréne ana beziacom pase sme pouzili prenosny elektromyograft BIOMONITOR
ME6000 (Mega Electronics Ltd., Finland), synchronizovany videozdznam sme zachytili na
digitdlnu videokameru Sony HDR-SR12 (SONY Co., Japan). Motorické jednotky aich
elektricky potencial boli snimané samolepiacimi homologovanymi hydrogélovymi elektrodami
MEDICO LEAD-LOK (Medico Electrodes Int., India, ISO 13485:2003). Vyskumny subor
tvorilo 30 zdravych zien (vek 25+5 rokov, hmotnost’ 57+7 kg, vySka 16 +5 cm, BMI 21+£3),
vSetky respondentky patria medzi obCasné nositel’ky topanok s vysokym opitkom.

Vysledky: Statisticki vyznamnost' zmien svalovej koordinacie a timingu vplyvom topanok
s vysokym opidtkom sme potvrdili vo vSetkych meranych svaloch a situiciach, okrem
sledovaného svalu m. trapezius pars transversa. Vplyvom chddze v topankach s vysokym
opitkom a bezeckého trenazéra sa meni diZka svalovej kontrakcie. Cas kontrakcie svalov
hornej €asti trupu sa skracuje a naopak trvanie kontrakcie svalov dolnej €asti trupu sa predlzuje.
Najvyssie hodnoty mikrovoltov sme zistili pri jednotlivych situaciach v oblasti kolenného kibu

a driekovej Casti chrbtice.

Klucdové slova: timing, svalova koordinacia, povrchova elektromyografia, krokovy cyklus,

vysoké opitky.



Abstract

Title: Coordination changes in a selected remote part of the locomotor system when walking
in straight shoes and high heels.

Objective: The aim of the dissertation is to find out how walking on a high heel affects the
coordination changes and timing of the beginning of muscle activation in a selected part of the
musculoskeletal system in comparison with walking in shoes with straight soles.

Methods: This research work has an empirical, comparative intra-individual character.
Comparative analysis of coordination characteristics of the locomotor system with the
experimental character of obtaining quantitative data. We used a portable electromyograph
BIOMONITOR ME6000 (Mega Electronics Ltd., Finland) to monitor changes in the timing of
muscle coordination during walking in flat-soled and high-heeled shoes on flat terrain and on a
treadmill. We recorded the synchronized video on a Sony HDR-SR12 digital video camera
(SONY Co., Japan). Motor units and their electrical potential were sensed by self-adhesive
homologated hydrogels electrodes MEDICO LEAD-LOK (Medico Electrodes Int., India, ISO
13485: 2003). The research group consisted of 30 healthy women (age 25 + 5 years, weight 57
+ 7 kg, height 16 = 5 cm, BMI 21 + 3), all respondents are occasional wearers of high-heeled
shoes.

Results: We confirmed the statistical significance of changes in muscle coordination and
timing due to high-heeled shoes in all measured muscles and situations, except the monitored
muscle m. cross-sectional trapezius. As a result of walking in high-heeled shoes and a treadmill,
the length of muscle contraction changes. The time of contraction of the muscles of the upper
torso is shortened and, conversely, the duration of contraction of the muscles of the lower torso
is prolonged. We found the highest values of microvolts in individual situations in the area of

the knee joint and the lumbar part of the spine.

Key words: timing, muscle coordination, surface electromyography, step cycle, high heels.
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Uvod

Chodza ako jedna zo zdkladnych typov lokomécie Cloveka, prechddza z hladiska
fylogenézy pomerne zna¢nymi zmenami, je najbeznejSou 'udskou lokomociou. Jej vSeobecné
zaklady pozorujeme v pohybe suchozemskych stavovcov, ktoré si hl'adané do doby pred 375
miliénmi rokov. Specifikicia chddze nasledne prebiehala v dobe pred 6 — 7 miliénmi rokov,
kedy sa prehuménni priméati vertikalizovali. Jej sucasna podoba s addukovanym halluxom je
vysledkom spdsobov ziskavania potravy australopitekov (4 - 1 mil. rokov). Spolu s chodzou je
za druhy typicky druhovo lokomoc¢ny vzor aktudlne povazovany vytrvalostni beh s dosl'apom
na prednu ¢ast’ chodidla. Ten u rodu Homo (pred 1 milionom rokov) formoval noznu klenbu
a este viac tak zefektivnil chodzu a beh. (Kra¢mar et al., 2016).

V procese evolucie I'udstvo nohu uzatvorilo do réznych typov obuvi a vlozilo tak vrstvu
medzi chodidlo a podlozku, ktord obmedzila senzitivne podnety z plosky nohy a zmensila
variabilitu krokov. Pre dneSného cloveka je chddza v topankach samozrejmostou. Obuv
v dnesnej dobe patri k neodmysliteI'nej sucasti zZivota, preto vyrobcovia obuvi coraz viac kladu
doraz na ich kvalitu a pohodlnost’. Na opacnej strane je obuv masovo manufaktirne vyrabana
a je neoddelitelnou sucastou designového priemyslu, v ktorom moda casto vitazi nad
komfortom a kvalitou. Rossi (2001) prezentuje zaujimavy fakt a to, ze v 98% obuvi nie je
mozné dosiahnut’ prirodzenu fyziologicki chddzu. Podrazky a pevny povrch predstavuju
prekazku medzi chodidlom a zna¢ne variabilnou podlozkou, ¢o negativne ovplyviuje ziaducu
interakciu chodidla so zemou. K tomuto civilizaénému prvku sa priradzuje aj mdédny prvok,
vysSie a vysoké podpitky. Medzi Zenami vyspelého sveta je nosenie topanok s vysokym
podpdtkom vel'mi rozSirené¢ navzdory tomu, Ze mnohé Studie, zaoberajice sa touto
problematikou, poukazuju na to, ze chodza v takejto obuvi je pre organizmus vo viacerych
smeroch Skodliva (Barnish, Morgan & Barnish, 2017). Percentualne zastipenie zien, ktoré
nosia vysoké opitky pravidelne prezentuji Esenyel, Walsh, Walden a Gitter (2003), ktori
tvrdia, ze 37% - 69% zenskej populacie nosi vysoké podpétky pravidelne, pricom masmédia
tento trend eSte podporuju. Vplyv obuvi na chddzu a drzanie tela ¢loveka je stale aktudlnou
témou. Chodza na vysokych podpétkoch nariSa prirodzeny stereotyp bipedalnej lokomocie,
jedného z nasich zakladnych pohybovych vzorov, tym, Ze sa tazisko posuva na prednu Cast’
chodidla, ktora je nadmerne zatazovana (Barnish et al., 2017). ZvySenie pitove] Casti
prostrednictvom topanky s vysokym opédtkom sa prejavi na zenskom tele tym, Ze opticky
predizi dolné konéatiny, zvyrazni kresbu svalov Iytka, o moze zenam dodavat’ na pritazlivosti

a tym je ich motivécia k noseniu takejto obuvi vyssia (Lewis et al., 2017).



Vysoky opitok vplyva na zmenu pozicie taziska, dochddza aj k zmene prirodzenej svalove;j
koordinacie zabezpecujucej krokovy cyklus. Vplyvom dlhodobého nosenia vysokych
podpitkov méze dojst k Strukturalnym zmendm a deformitam chrbtice, kibov dolnych
koncatin, nohy a svalov. Vel'a zien vSak vplyvom dnesnej spolo¢nosti vysoké podpétky nosia

a na problémy, ktoré postupne pomaly vznikaju, neberu ohl'ad.

Zamerom prace je prispiet’ k rieSeniu problematiky chddze na vysokych podpitkoch
z pohl'adu aktivacie vybranych svalovych skupin v porovnani s chddzou v topankach s rovnou
podrazkou pomocou elektromyografického merania (EMG) aktivity svalu. Tato metdda je
v sucasnej dobe oznacovana ako objektivny nastroj pri hl'adani koordina¢nych suvislosti prace
pohybovej sustavy.

Tato praca bude predovsetkym sledovat’ rozdiely v zapéjani sledovanych svalov pri chodzi
v dvoch typoch obuvi a povrchu v definovanej oblasti pohybovej ststavy, ktora je relativne
vzdialend od efektoru chddze - nohy. Predpokladame, Zze na zéklade zretazeni jednotlivych
svalov, ktoré pri realizacii pohybu nepracuju samostatne ale spolupracuji v ramci urcitého
svalového retazca, bude mat’ zmena opornej plochy pri chodzi vplyv na zmeny koordinaénych

parametrov aj mimo oblasti predkolenia.



Teoretické vychodiska prace

1 Chodza

Ludské chodza patri medzi zékladné prejavy Zivota a pohybu ¢loveka. Mnoho rokov sluzila
ako jediny spdsob prekonavania vzdialenosti a v priebehu rokov l'udska civilizacia vynasla vel'a
dalSich inych sposobov transportu. Bezna chddza vSak ostava jednym z najCastejSie
pouzivanych sposobov presunu cloveka z miesta na miesto. Cudska bipedalna lokomocia stoji
na rovnakych principoch ako pohyb zivo¢ichov po pevnej zemi, napriek tomu je na prvy pohl'ad
vel'mi odlisna (Kracmar & Vystréilova 2007).

Chddza je definovand roznymi spdsobmi domacimi a svetovymi autormi. Chronologicky
uvadzame niekol'ko definicii. Podl'a Jandu, Poldkovej a Véleho (1966) je chdodza hybnym
stereotypom, ktory ¢loveka odliSuje od ostatnych tvorov. Pocas ontogenézy schopnost’ chddze
rozvija na podklade geneticky vrodenych programov. Vzpriamenim chrbtice sa I'udska chddza
vyvinula ako bipeddlna forma pohybu, zarovenn v sebe skryva fylogeneticky podmienenu
kvadrupedalnu formu s rozdielom, ze horné koncatiny nie s v kontakte so zemou a primarne
nezaistuju lokomodciu. Funkcia hornych koncatin sa pretransformovala do vyrovnavania
torznych sil v kooperacii s trupom. Kvadrupedalny charakter stereotypu chodze nachadzame
v jeho skrizenom vzore. VSeobecny pohybovy program je u kazdého jedinca individualny
natol’ko, ze formuje jeho identitu podobne ako daktyloskopicky otlatok (Kra¢mar, 2002). Lanik
(1990) uvadza, Ze chddza je zdkladny a najvyznamnejsi spdsob lokomocie ¢loveka. Bipedalnu
lokomociu charakterizuje ako ortogradne drzanie tela s typickou funkciou dolnych kong¢atin, so
suthybmi trupom, hlavou a hornymi koncatinami. Chddza je podl'a Lanika stereotypny no
sti¢asne vel'mi plasticky, prisposobivy dej fylogeneticky hlboko fixovany. Smitd (1990) dopiia,
Ze vzpriamena chodza je pohybom s optimélnou rychlostou a s minimalnym vydajom energie.
Whittle (2002) definuje chodzu ako spdsob lokomocie, ktory zahfiia striedavé pouZivanie
oboch dolnych koncatin k propulzii a opore, podobne definuje chddzu aj Gross, Fetto a Rosen
(2005). Kirtley (2006) popisuje chddzu ako metddu pohybu, pri ktorej sa rytmicky striedaji
fazy zatazenia a odl'ahcenia dolnych koncatin, pricom kostrové svaly vytvaraju aktivnu silu
potrebni pre zaciatok chodze, jej spomalenie alebo zastavenie. Chddza prebieha ako
translatorny pohyb tela kyvadlového charakteru, ktory zacina v urcitej vychodzej polohe,
prechddza oblukom cez nulové postavenie do prvej krajnej pozicie a pokracuje do druhej
krajnej pozicie, pricom sa nevracia spit’ ako kyvadlo ale pokracuje d’alej dopredu, pretoze
tazisko tela medzi tym posunulo a tym sa cely systém rytmicky posuva vpred (Véle, 2006).

Podobne definuju bipedalnu lokoméciu aj Kraémar et al. (2016) a dopiiajt, Ze pohyb taziska
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pri chodzi prebieha vo vertikdlnom smere po sinusoide a v horizontale sa tazisko tela vychyl'uje
latero-lateralne. Tento spdsob pohybu zaistuje efektivnu zmenu kinetickej energie. Tato
lokomocia je Cloveku vrodena, a ako pohybovy program presla fylogenézou pohybu hominidov
a hominov (Lovejoy, Latimer, Suwa, Asfaw & White, 2009). Od prvej opticke] orientacie
novorodenca az po ukoncenie vyvoja hrubej motoriky vo Stvrtom roku Zivota sa rozvijaju stale
vysSie formy lokomocie az k dosiahnutiu vzpriamenej volnej chddze. V priebehu vyvoja
ziskava kazdy jedinec individualny stereotyp chodze, ktory je pevne zviazany s drzanim tela.
Liska (2010) uvadza, ze kazdodennou fixaciou a automatizaciou stereotypu chodze je neskorsie
skoro nemozné prebudovanie jej charakteru.

Prostrednictvom kvadrupedalneho skrizeného lokomo¢ného vzoru je clovek prispdsobeny
pre pohyb vo vonkajSom prostredi. Podl'a Lewita (1998) je pohyb ohrani¢eny v diagonalnych
mantineloch, ktoré ndm s druhovo urcené, a st v rdmci vrodenych pohybovych programov
vyhodné.

Zakladom stabilnej bipedalnej lokomdcie je spravna kontrola postury. Pocas chodze
dochadza k neustdlemu porusovaniu a znovu nadobtidaniu rovnovahy, preto kI'i¢ova tlohu ma
pri chodzi motoricky kortex a mozocek. Plasticita kortexu vSak dokdze menit’ schémy pohybu
tak, ze pozmeni vrodeny pohybovy vzor (Kraémar et al., 2016). Vyznam tychto Struktar je
omnoho vacsi ako u nizsich stavovcov, u ktorych tak ako u 'udi st lokomo¢né vzorce vytvarané
na spinalnej urovni, najpravdepodobnejSie riadenim z retikulospinalnych drah. ZvySené
posturalne naroky vSak vyzaduju aktivaciu mozocka a kortikospinalnej drahy k modifikécii
kazdého kroku v ramci lokomocéného cyklu (Ijspeert, 2002). Schopnost’ €loveka pohybovat’ sa
mimo vrodené pohybové vzory zdoéraziiuje Véle (1995). Clovek je $pecializovany na
univerzalnost’, spomedzi vSetkych zivo€ichov je obdareny najvy$Sou mierou pohybovej
adaptacie. Bohatost’ pohybovych stereotypov a prisposobenie sa novovzniknutej situdcii alebo
stereotypu, ktory meni napriklad krokovy cyklus, su cennymi v situdciach akou je napr. chddza
na vysokom opétku (Krac¢mar, 2002). Schopnost” adaptacie prostrednictvom u¢enia umoziuje
dosiahnut’ symetrie a synchronizacie pohybov kontralateralnych koncatin. Jedinec tak

v porovnani s vrodenym pohybovym vzorom pohyb dokaze modifikovat’ (PiSvejc, 2006).

Ludskd chodza je pohyb, ktory je vykondvany plne automaticky. Charakter a rytmus
pohybov tela pocas chodze je vseobecne povazovany za rovnaky, napriek tomu je u kazdého
jedinca vyrazne odlisna. M6Zeme povedat,, Ze na svete nendjdeme dvoch 'udi s Gplne rovnakym
stereotypom chodze. Pohyb totiz prebieha pod neustalou kontrolu centralnej nervovej stustavy

(CNS) podrla zdedenych druhovo Specifickych programov, je vSak determinovany aj vplyvom
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vonkajsich a vnutornych podmienok (Kracmar & Vystréilova, 2007). Chodza mé v ramci
svojho vyvoja, tak ako aj mnohé iné pohyby, dve roviny. Prvou rovinou je fylogeneticky vyvoj
v ramci l'udstva, ktoré postupne preslo z kvadrupedalnej na bipedalnu vzpriamenu chodzu.
Druhou rovinou je ontogeneticky vyvoj chddze v ramci Zivota jedného ¢loveka, kedy sa diet’a
dostava k vzpriamenej chddzi prostrednictvom inych druhov pohybu (obr.1) (Kra¢mar et al.,

2016).

vertikalni
ép.'géni

variabiini

kvadrupedie brachiace

HOLOCEN

. bazalni
PLEISTOCEN  kvadru-

PLIOCEN pedin

MIOCEN
OLIGOCEN
EOCEN
PALEOCEN
o Upraveno podle VANCATA, 1980, 1996,
bazalni D'AMORE, FREDERIC, VANCGATA, 2001
KRIDA vadrupedie

Obrdzok 1 Evolucia bipedalnej lokomdcie (Kracmar et al., 2016).
1.1 Fylogeneticky a ontogeneticky vyvoj

Nakol'ko vyvoj 'udského druhu trva uz miliény rokov, forma lokomdcie ¢loveka presla
mnohymi zmenami. Vyvoj stavovcov, cloveka, bol primarne zavisli na prostredi, v ktorom zili
a pohybovali sa. Zivotnym prostredim povodnych stavovcov bola voda, kde sa pohybovali
pomocou plutiev a pravolavého vinenia trupu. Medzi najvyznamnejSie zmeny pohybu
stavovcov patri doba, kedy sa lalokoplutvé ryby prestivaji na sus. Urciti dobu zotrvavaji
v akejsi prechodovej forme medzi rybami a obojzivelnikmi, ale v suchozemskom prostredi
nasledne pouzivaju transformované parové plutvy k udrzaniu stability tela a brzdeniu.
V d’alSom pokracovani fylogenetického vyvoja dochadza k transformacii parovych plutiev na
koncatiny, kedy vlnenie trupu straca efektivnost. Pohyb po pevnej zemi sa deje po Styroch
koncatinach, pricom je organizovany skrizene, s ur¢itymi ¢asovymi posunmi kraca I'avé predna

koncatina s pravou zadnou koncatinou a opacne (Kra¢mar, 2002). Pohyb po vsetkych Styroch
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koncatinach, kvadrupédia, patri medzi zakladné typy lokomocie, ktora sa vyvinula aj u savcov.
Doésledkom toho doslo u opic a nasledne u 'udoopov k mnohym typickym morfologickym,
biomechanickym a funkénym prispésobeniam pohybového aparatu. Postupom casu sa stala uz
premenena kvadrupedalna lokomocia pre l'udoopov nedostatocne efektivna a evolucia priniesla
lokomo¢nu adaptaciu v zmysle vzpriamenia na bipedalny pohyb (Richmond & Jungers, 2008).
Vzpriamenim a chddzou po dvoch koncatinach sa uvolnili primatom horné koncatiny k inym
¢innostiam, k zberu potravy, loveniu, uchopu predmetov sluziacim k obrane. Neustale
vyuzivanie hornych koncatin a tvorba novych nastrojov stimulovali rozvoj mozgu. Nervova
sustava, svaly a kostra boli niutené k novej adaptécii a vyuzitiu. Tato situacia ale nastala az
d’aleko neskor. Od posledného spol¢eného predka ¢loveka a Simpanza priblizne pred siedmimi
milionmi rokov pouZzivali hominini ruky ku zberu potravy. Az najskor pred dvoma miliénmi
rokov zacal rod Homo pouzivat’ ruky k vyrobe technologii, ¢o stimulovalo vykonnost™ a rast
mozgu (Richmond & Jungers, 2008; Bramble & Liebermann, 2004).

Vyhradne clovek pouziva chdédzu ako hlavny spdésob pohybu na premiestiiovanie
v priestore. Predkovia ¢loveka zacali pouzivat’ tento sposob lokomocie pred Styrmi milionmi
rokov (Kra¢mar & Vystréilova, 2007). Z predchadzajiceho pohybu kvadrupédie ostalo 'udske;j
populécii pri chddzi doprovodny pohyb hornych koncatin (obr. 2), ktory slazi k vyrovnavaniu
torznych momentov a rotaénych pohybov panvy, ku ktorym pri chddzi dochéadza.

Podl'a Warda (2002) bola primarna bipedalna lokomoécia oproti sucasnej chodzi s
uritostou energeticky naro¢nejSia a menej vykonnd. Nasledny vyvoj vSak priniesol
zefektivnenie a cely subor réznych vyhod bipédie. Medzi hlavné vyhody patrilo, ako sme uz
spominali, uvol'nenie hornych kongatin pre manipuléciu, zber a lov (Smahel, 2005). Chodza
australopitekov sa vyrazne zefektivnila urodu Homo, ktori vyuzivali vytrvalostny beh
s doSl'apom na Spicku ako evolu¢nu konkurenént vyhodu pre beh. Okrem inych adaptécii sa
sformovala nozna klenba a zosilnila Achillova sl'acha (Kra¢mar et al., 2016). Naopak za
nevyhody vzpriamenej chddze po dvoch dolnych koncatinach povazuju Valouchova a Kolat
(2010) znizenie stability tela, zniZenie rychlosti pohybu alebo vysSie naroky kladené na CNS
v ramci koordindcie jednotlivych segmentov tela a &astejsia zranitelnost kibov (Lieberman,
2012).

Bipédia spojena s napriamenim chrbtice a zmenou postavenia panvy patria medzi zasadné
procesy evolucie ¢loveka. Obrazne mézeme povedat’, ze ¢lovek mé ruku opice riadenit mozgom
Cloveka, ale noha je Specificky l'udsky evoluény produkt, ktory je pocas chodze v trvalom

spojeni s terénom. Bosou nohou teda ,,ohmatdvame” a ,,uchopujeme” svet, s tymto ndzorom sa
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stotoziluju viaceri autori (Pesyna, Pundi & Flanders, 2011; Sarmiento & Meldrum, 2011;
Lieberman, 2012; Dylevsky, 2009; Véle, 2006; Kra¢mar et al., 2016).

Pocas chodze Cloveka je mozné pozorovat’ charakteristiky vlastné vSetkym zivo¢ichom
chodiacich na dvoch koncatinach. Krokovy cyklus tychto zivoc¢ichov prebieha podobne ako
u Cloveka, vSetky tieto zivocichy musia ploskou nohy néjst’ oporu na pevnej zemi (punctum
fixum), néasledne sa ploska nohy k tomuto pevnému bodu pritahuje pomocou koordinovane;j
svalovej aktivity celého tela. Dochadza k prenosu véhy celého tela, chodidlo sa odvija po
podlozke a pokracuje odrazom od uchopeného bodu a naslapuje na d’alsi krok. Tento cely
krokovy cyklus prebieha automaticky pod kontrolu CNS (Kra¢mar, 2002).

Postupné vzpriamovanie I'udskej populacie mohol zaistovat’ len vyssie zmieneny povodne
dvojkibovy sval m. gluteus maximus, ktory neumoziuje plnii extenziu bedrového kibu v stoji
(Crompton et al., 2012; Sellers, Cain, Wang & Crompton, 2005; Steudel, 1996; Morimoto,
Ponce de Ledn, Nishimura & Zollikofer, 2011). Pokial’ sa ale péta pri chodzi v odrazovej faze
dvihne od podlozky méze dojst’ v bedrovom kibe k plnej extenzii. Po¢as odrazovej fazy tlaci
m. gluteus maximus bedrovy kib dopredu. Odraz nohy vyvold zaroveii extenziu v
kontralateralnom kolennom kibe, pretoZe vektor sily vyvinuty odtladenim od podlozky posobi
smerom hore a dopredu. Tento vektor sa moze prenaSat’ v podobe anti gravitacného svalového
napétia aj do hornej Casti pohybovej ststavy, ktora je vychylend po odraze zo Spicky pri chddzi,
v zmysle obrateného kyvadla, vpred. Tento stav pdsobi dovtedy, kym sa $picka nohy neoddiali
od zeme a kym sa odrazové koncatina presunie vpred (Kracmar et al., 2016).

V procese evolucie sa kvadrupedalny stoj a chodza zmenili na bipedélne, tento posun
priniesol vyznamny doésledok pre posturdlnu kontrolu, pretoze je spojeny s podstatnym
znizenim bazy opory. Vzpriamenim sa prakticky vSetky casti nervového systému zacali
podielat’ na kontrole postury. Zlozitost’ a organizacia posturalneho systému ¢loveka vysvetl'uje
preco vyvoj posturalnej kontroly a pohybu ¢loveka po narodeni trva, v porovnani s ostatnymi
stavovcami, viac rokov, a teda minimalne do obdobia adolescencie (Hadders-Algra, 2005).
Clovek sa rodi s kontrolnym systémom podobnym kvadrupedom. Ontogenéza pritom mdze
reflektovat’ fylogenetické zmeny, ktoré sa odohrali pocas evolucie. Ludska vyvojova dréha sa
zacina odliSovat’ od vyvoja I'udoopov po obdobi nezavislej lokomocie u batoliat, dovodom je
prispdsobenie oddeleného pohybu hornych koncatin poc€as rytmickej lokomoécie (Dominici et
al., 2011).

Podkladom pre chodzu su neuroregulacné reflexné deje, ktoré sa v priebehu ontogenézy
ucime ovladat’, selektivne a cielene inhibovat a aktivovat’ (Lanik, 1990). Kineziologia ¢loveka

pohybujuceho sa vo vertikale prechadza v priebehu posturalne pohybovej ontogenézy druhovo
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ludskym Specifickym vyvojom a pre tento vyvoj md podstatny vyznam kranio-kaudalne
dozrievanie CNS. Dotyka sa myelinizdcie nervovych drah, aj vytvaranim neosynapsii
v riadiacich centrach. Uz v prenatalnom obdobi je zrejmy rychlejsi vyvoj ramenného pletenca
a v postnatalnom obdobi tato tendencia pokracuje. Primarne sa vzpriamuje kréna chrbtica ako
kranidlna ¢ast’ axidlneho systému, nasledne dozrievaju distalnejSie Casti tela dietata (Kracmar
et al., 2016). Véle (2006) hovori, Zze vo vyvoji motoriky sa primarne realizuju posturalne
programy a na nich nésledne nadvizuju programy obratnej a lokomocnej hybnosti. Podstatnym
a hlavnym cielom vyvoja dietata je posturdlna kontrola veduca k vertikalizacii do stoja
a chodze bez opory. Vyvoj nezavislej chddze je tizko spéty s vyvojom posturdlnej kontroly,
schopnost’ stat’ bez opory sa vyvija v Stvrtom trimenone (Hadders - Algra, 2010). Priprava na
vertikalizdciu prebieha uz v 6smom a deviatom mesiaci ndkrokom v polohe na Styroch
a vzpriamenym klakom. Zo stoja sa prvotne vyvija chddza vo frontdlnej rovine, tzv.
kontralateralny lokomo¢ny model, na ktory nadvézuje samostatna bipedalna lokomocia (Kolar
et al., 2009). Spociatku ide o nezrelt jednoducht chddzu, kedy horné koncatiny majua balancnu
funkciu a diet’a ich drzi v abdukcii a flexii, nedochddza k suhybu koncatin. Nedochadza ani
k Svihovej faze dolnych koncatin, priCom sa koncatina len flektuje v bedrovom a kolennom
kibe a dieta dostupuje na celé chodidlo. Kroky st kratke a chodza je nestabilna (Cibohova,
2004). S postupnym dozrievanim CNS a muskuloskeletdlneho systému sa meni
charakteristicky vzor chddze, Sirka krokovej bazy sa zuzuje, frekvencia krokov sa znizuje
a dizka kroku sa predlzuje, tak ako sa predlzuje oporna faza kroku (Vaughan, 2003). Pogas
prvych desiatich tyzdiiov chddze deti znizuji drzanie hornych koncatin z vysokej flektovane;j
pozicie. Fyziologicka synkinéza hornych koncatin sa objavuje okolo osemnasteho mesiaca
dietata a ch6dzu mozeme povazovat za zrell vo veku priblizne Styroch rokov (Vojta & Peters,

2010).

1.2 VSeobecné poznatky o Pudskom pohybe

Vzpriamena lokomocia je vSeobecne druhovo typicky atribut ¢loveka, ktord vychddza z
prevazujucej formy lokomoécie suchozemskych tetrapodov, teda z pohybu pomocou Styroch
koncatin, ktoré sa vyvinuli pre prechode stavcov na sis§ z povodnych parovych plutiev ryb
(Romer, 1970). Pohyb zivoc¢ichov vSeobecne sa 1iSi od pohybu nezivych hmotnych objektov
tym, ze maju vlastny vnuatorny zdroj sily a jednak tym ,ze je teleologicky riadeny.
Charakteristickym znakom pohybu vyssich Zivocichov a teda aj ¢loveka je rytmické striedanie
pohybovych faz, flexia - extenzia, ndkrok - opornd faza, propulzia - prenos. Rytmus pocas

chddze popisuje Véle ako rytmus pohybu o urcitej harmonickej frekvencii, ktory je sprevadzany

15



emotivnym zazitkom, ovplyviiuje psychiku a tym aj pohybové spravanie jedinca a Casto byva
zdiel'ana inou skupinou jedincov (Véle, 2006). Aktivny pohyb prebieha podla fyzikalnych
zakonov, je cielene riadeny nervovou sustavou reagujuci na podnety vonkajsieho aj vnutorného
prostredia. Ciel’ a tcel pohybu je riadeny definovany aktudlnymi potrebami organizmu pre
udrzanie jeho integrity a spravnych psychickych funkcii. Pohyb dalej sluzi k zdsahom do
vonkajsicho a vnutorného prostredia &i uz konstruktivne alebo destruktivne. Clovek sa moze
pohybovat’ aj pasivne poOsobenim vonkajSej sily, ako napriklad pri jazde dopravnym
prostriedkom, na bicykli alebo na lyziach. Tento pohyb moéze pri nahlej akceleracii alebo
deceleracii, ktorad svojimi parametrami neodpoveda fylogenéze ¢loveka ako zivocisneho druhu,
ohrozit’ integritu organizmu (Véle, 2006).

Délezitym prvkom podielajicim sa na pohybe ¢loveka je posturdlny systém, ktory tvori
zaklad pre spravnu funkciu pohybového systému ¢loveka, nakol’ko jeden bez druhého nemézu
fungovat. Ontogenéza posturdlna a pohybova je pre kazdého zdravo sa vyvijajaceho jedinca
svojou postupnost'ou totoznd, aj ked’ v detailoch individualizovand. Vojta a Schweizer (2009)
uvadzajl, Ze v populdcii st pohybovo normalni jedinci zastipeni v 70%, ostatni jedinci
potrebuju terapeuticku starostlivost’ o pohybovu ststavu v réznej miere. Pohybové programy
sa sice izolovane v posturdlne pohybovej ontogenéze nevyskytuju, ale su k dispozicii ako
podklady pre vyvoj bipedalnej chddze, pripadne pre terapeuticku intervenciu k optimalizacii
svalovej funkcie. Chodza je cielom a vysledkom ontogenetického vyvoja, prace riadiacich
mechanizmov a efektorov pohybovej sustavy. Liska (2010) hovori, Ze chodza je typickym
prejavom ¢loveka, ktord ma vyznamnu stvislost’ s rozvojom d’alSich schopnosti ¢loveka.

Ako prirodzent formu l'udskej lokomoécie chadpeme aktivny pohyb prostrednictvom
pohybovej ststavy, kedy punctum fixum (PF) je vytvorené na akralnej Casti koncatiny a telo
je k PF najprv pritahované, nésledne cez neho realizuje antigravitacné posobenie, d’alej je od
neho odtlacované a na zaver sa od PF odrdza vpred. Po odraze koncatina pokracuje do d’alSieho
pohybového cyklu. Plati to pre dolni arovnako aj pre horné koncatiny. Zakladnymi
pohybovymi programami druhu Homo sapiens st chodza a vytrvalostny beh s dos'apom na
prednt Cast’ chodidla pre panvovi pletenec a plazeni pro pletenec ramenny, u ktorého je ale
dominantnym pohybovym programom tchop a manipulécia. Prirodzend I'udska lokomocie je
teda ta, ktord vychadza z pohybovych programov chddze, vytrvalostného behu a plazenia

(Kraémar et al., 2016).
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1.3 Riadenie a kontrola pohybu

Riadenie pohybu ovldda CNS dvoma druhmi aktivity, prvou znich je stimulujuca
emocionalna aktivita a druhd je brzdiaca racionalna aktivita. Ugelovy pohyb je teda odozvou
na senzoricky podnet sprevadzany emociou, ktora rozhoduje o kvalite a intenzite pohybu (Véle,
2006). Ak ma byt realizovany pohyb vykonany spravne a méa dosiahnut’ zamysl'any ciel’, musi
byt spravne koordinovany, co prebiecha pod vyvazenou kontrolou oboch druhov riadenia.
Vareka, Janura a Vatekova (2018) zarad’uji medzi faktory ovplyvilujuce riadenie a koordinaciu
pocas chodze predovsetkym princip energetickej uspornosti, anatomicky dané moZznosti
a limity, nocicepciu, aktualny psychicky stav spolu s motivaciou a metabolické a hormonélne
zmeny.

Zakladom motoriky je nervovo-svalovy tonus, ktory zaistuje optimalne postavenie
segmentov. Zamyslany pohybovy zdmer vznikd na podklade zhodnotenia aktudlnej situacie
okolia a anticipacie jej bezprostredného vyvoja. Riadiaca funkcia CNS priebeZne upravuje
pohyb, ktory sa uskuto¢iiuje cyklicky. Fylogeneticky vyvoj viedol postupne k diferencovani
motoriky vyzadujicej vyvoj zlozitejSich riadiacich urovni, ktoré mézeme u ¢loveka rozlisit’ na
4 hierarchicky usporiadané riadiace urovne: 1. autonémna Uroven riadiaca zakladné biologické
funkcie, 2. spindlna Urovenl pre zdkladné ovlddanie svalov ako zdroja fyzickej sily, 3.
subkortikalna Groven pre posturalnu a lokomoc¢nu motoriku, 4. kortikalna troven pre ucelova
ideokinetickli motoriku. Riadenie na jednotlivych trovniach navzijom savisi a pri kazdom
pohybe sa na procese kontroly pohybu podiel'aja (Véle, 1997). Podl'a Kolara et al. (2009) sa
vplyvy z vys§ich oblasti CNS, rovnako ako z proprioceptorov, exteroceptorov, interoceptorov
ainych, koordinuju na spinilnej Urovni miechy cinnostou spinalnych motoneurdnov.
V konec¢nej podobe sa tieto nervové vplyvy pri svalovej kontrakcii uplatiiuji cez alfa-
motoneurény (o-motoneurony). Povrch kazdého motoneuréonu pokryva priblizne 5500
synapsii. Alfa-motoneurény teda predstavuji konecnil spolocnu drdhu pohybu z mnohych
systémov, samotny pohyb spustaji, riadia, upravuji ho na zaklade podnetov vonkajSieho
prostredia a pohyb nakoniec ukoncuju. Tieto impulzy posobia reflexnou cestou na synapsie o-
motoneurénov a vyvolavaju kontrakciu priamo, alebo k nej spolu s d’al§imi synaptickymi
vplyvmi prispievaju. Gama systém je riadeny najmid facilitacnou oblastou retikularne;
formacie, prostrednictvom ktorej sa uplatinuju regulacné vplyvy mozocka, bazalnych ganglii a
mozgovej kory. Riadiaci systém gama predbieha aktivite alfa systému a pripravuje vsetky
podmienky pre pohyb, nastavuje drazdivost motorickych jednotiek, zabezpecCuje prisun
vSetkych metabolickych latok potrebnych pre vznik pohybu (Véle, 2006). Aktivitu svalu

mdzeme chépat’ ako vyjadrenie funkcie CNS. V tejto suvislosti za vykonny organ motoriky
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povazujeme motoricki jednotku. Motoricka jednotka je komplex zlozeny z motoreurénu a
svalovych vldkien, ktoré s s tymto motoneurénom spojené a predstavuje zakladnti funkénu
a Strukturdlnu zlozku motoriky. Motoneurén je spojeny svojimi dendritmi s interneuralnou
sietou v mieche, kde prichadzaju do priameho styku s dradhami, cez ktoré su privadzané signaly
z centra a periférie. Tieto signaly konc¢ia na inhibicnych alebo facilitaénych synapsiach
motoneurénu. Motorickd jednotka tymto predstavuje hlavné koordina¢né centrum nervovych
vplyvov, ktoré sa na motoneurone zbiehaju z periférnych systémov, inych segmentov miechy
a vyssich oddielov CNS (V¢éle, 2006; Dylevsky, 2009; Kolar et al., 2009). Autori d’alej hovoria,
ze sa od seba lisia po¢tom svalovych vldkien a druhom funkcie, preto ich mézeme rozdelit’ na
tonické a fazické. Motoneurony fazické maju kratsie trvanie kontrakcie a dekontrakcie, tonické
naopak dlhsie (Kolaf et al., 2009; Véle, 2006).

Mnozstvo ZzivocisSnych druhov vyuziva siet nervovych buniek Specializovanych v
opakovani konkrétnych ¢innosti k cyklickym vzorom, akymi st chddza, dychanie a iné
rytmické pohyby (Duysens a Van der Crommert, 1998). VSeobecné usporiadanie generatorov
pohybovych vzorcov je pre vSetky druhy podobné, o je prekvapivé, pretoze existuje znacna
odlisnost’ v sposoboch lokomédcie od plavania, cez chodzu, beh, skakanie az po lietanie
(MacKay-Lyons, 2002). Véle (2006) hovori, ze fylogeneticky vyvoj viedol postupne
k diferencovaniu motoriky, ¢o vyzadovalo vyvoj stale zlozitejSich riadiacich urovni.

VoI'né bipedalna lokomdcia je riadena a neustale kontrolovana prostrednictvom CNS. U
StvornoZcov ma reflexné prepojenie prednych a zadnych koncatin funkény vyznam pre rychly
prenos informacii o teréne, stale je vSak nejasné do akej mieri zostavaju takéto drahy u
bipedalneho ¢loveka (Zehr & Haridas, 2003). Dietz (2003) hovori, ze nemdzeme ocCakavat, ze
sa nervovy systém u réznych druhov Zivocichov zdsadne meni s evoluciou. Nie je teda
prekvapenim, Ze medzi bipedmi a kvadrupedmi nie je Ziadny zdsadny rozdiel v zakladnom
mechanizme riadenia vlastnej lokomoécie. Z toho teda vyplyva, Ze zékladny nervovy
mechanizmus je s najvacSou pravdepodobnost’ou u oboch podobny. Nakol'ko st 'udia bipedmi,
bolo dokazané, Ze vyuzivaju zbytkovy kvadrupedalny mechanizmus koordinédcie (Zehr &
Duysens, 2004). Koordinacia hornych a dolnych koncatin pri chddzi ¢loveka je zaistend vd’aka
spojeniu centralnych generatorov pohybovych vzorcov, u ktorych dva kontroluji horné a dva
dolné koncatiny (Balter & Zehr, 2007). Existuju ale aj rozdiely v niektorych aspektoch riadenia,
pokial’ ide o vzt'ah medzi centralnym mechanizmom a periférnym vstupom, napriklad regulacia
bipedalnej chddze vyzaduje Specifické nervové mechanizmy k udrzaniu vzpriamenej polohy
tela. Rozdiel mdéze byt vo zvySenom vplyve kortikospindlnej drahy u T'udi. Bipeddlna

lokomocia primatov zavisi viac na supraspinalnom riadeni, spinalny okruh pre lokomociu je
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teda tlmeny supraspindlnym vstupom. Dévodom tohoto utlmu je pravdepodobne oslobodenie
ruk a hornych konc¢atin od pohybov potrebnych pre pohyb po Styroch konc¢atinach (Dietz, 2003;
Duysens & Van der Crommert, 1998). Jednoduché lokomoc¢né vzory, akym je skrizeny pohyb
koncatin pocas chodze, su ulozené v mieche, zlozitejSie posturdlne ukony zaistujuce
vzpriamenil polohu tela pri chddzi sa nachadzaji v podkérovych centrach. Zlozité
ideomotorické programy st uloZzené v asocianych oblastiach mozgovej kory. Programy
ideomotoriky su odosielané do vystupnych motorickych drdh a integruji sa s posturalnou
aktivitou v neurdnovej sieti miechy (Véle, 2006). Barthelemy a Nielsen (2010) uvadzaju, ze
motoricky kortex, kortikospindlna draha a okruhy miechy vratane potencidlneho centralneho
generatora pohybovych vzorcov (CPG — Central Pattern Generator) v mieche nepracuju
izolovane ale skor ako integrované okruhy, ktoré vzdjomne zaistuji optimalnu kontrolu za
akychkol'vek okolnosti.

Clovek méze chodit’ bez pohybu hornych konéatin, ktoré sa pocas lokomocie prirodzene
rytmicky pohybuju a ¢lovek im nemusi venovat’ vedome pozornost. Pohybové aktivity ako je
chddza, beh alebo plavanie zahtiiaji viditeI'né rytmické vzorce pohybu hornych koncatin a ich
svalovu aktivitu. Pohyby hornych koncatin po€as chddze je kontrolovany spinalnymi CPG
okruhmi, ktoré pomahaju koordinovat’ rytmicky pohyb hornych a dolnych koncatin pocas
lokomocie (Zehr et al., 2004).

Prirodzena chddza patri medzi najCastejSie trénované pohybové stereotypy. Pretoze v mysli
dominuje ciel’ pohybu, je nutné aby bol jeho priebeh riadeny programom, ktory nevyZzaduje
priamu ucast’ vedomia na riadeni pohybu. Vybrany pohybovy program (napr. chddza) ulozeny
v paméti sa realizuje prostrednictvom svalového aparatu. Pokial’ sa ale obmedzi pouzivanie
tohto pohybového programu, zranenie dolnych koncatin, postupne sa povodny pohybovy
program meni na nahradny vzniknuty pre nova situdciu. Ak chceme tomuto zabranit' je
nevyhnutné poSkodené pohybové programy reedukovat’ castym opakovanim podporenym
spravnou motivaciou. Touto ¢innostou sa pohybovy program nie len udrzuje ale zdokonal'uje

sa jeho kvalita a zabera vacSiu cast’ mozgovej kory (Véle, 2006).

1.3.1 Pohybové stereotypy a programy

Pohybové stereotypy su stale sa opakujuce totozné situacie, z ktorych vznikaji rovnaké
spatné informécie zostavujice presné pohybové programy. Tieto reflexné deje predstavuja
vztahy medzi receptormi a efektormi, a s vymedzené centralnym programom, pohybovymi
stereotypmi a motorickymi vzormi. Pohybové prejavy (programy) sa skladaju z jednotlivych

pohybovych vzorov, ¢asopriestorovych schém urc¢itého motorického tkonu ulozené v pamiti,
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odkial' ich mdzeme vyvolat. Zlozitejsi pohybovy program sa skladd zjednoduchsich
pohybovych vzorov. Motoricky prejav je podmieneny volovou hybnostou a reflexami,
pripadne motorickymi vzormi (Véle, 2006).

Otazka tvorby, stability a zmien pohybovych stereotypov bola spracovana Jandom,
Poldkovou a Vélem (1996), kde hovoria o dynamickom pohybovom stereotype ako o nemenne;j
sustave podmienenych a nepodmienenych reflexov, ktoré vznikaji na zaklade stereotypne sa
opakujucich podnetov a chdpu pohybovy stereotyp ako zdkladnu jednotku pohybu. Pohyb
v mantineloch, ktory je nam druhovo uréeny v ramci vrodenych pohybovych programov je
podla Lewita (1998) vyhodny. Svalové skupiny podiel'ajiice sa na pohybe pracuji v primeranej
facilitacii. Tomuto konceptu odpoveda proprioceptivna neuromuskularna facilitacia, znama ako
Kabatova metodika a reflexnd lokomoécia podla Vojtu. Podl'a Kolara et al. (2009) chapeme
pohybové vzory a programy ako Standardizované pohybové reakcie, co st motorické odpovede
CNS na presne definované podnety. Pohyby reflexné vnimame ako zékladné jednotky prekryté
komplexom koordinovanej hybnosti. Popri reflexoch na trovni miechy a mozgového kmena je
pohyb podmieneny aj senzomotorickymi funkénymi vztahmi usporiadanymi na vysSich
urovniach riadenia vratane korovych oblasti. Tieto motorické vzory vplyvaju na vyvoj drzania
tela a zakladnej funkcie pohybu, ako funkcia konc¢atin ndkro¢na (ichopova) a funkcia oporna.
Fixéacia pohybovych vzorov a programov sa deje ich Castym opakovanim. NajCastejSie
opakovanym pohybovym stereotypom je chddza. Pri obmedzeni pohybu zranenim dochadza
k jeho destrukcii (Koléf et al., 2009; Véle, 2006).

Na tvorbe dynamickych stereotypov sa podl'a KraCmara et al. (2016) podielaju dve zlozky.
Zlozka kognitivna (kinestetickd) a zlozka ekonomicka. Kognitivna zlozka predstavuje
vnimanie pohybu v jeho priebehu apod zlozkou ekonomickou rozumieme -efektivnu

systematizaciu procesu pohybu.
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2 Kineziolégia a biomechanika chodze

Chodza cloveka je vykonavana prostrednictvom panvového pletenca a dolnych koncatin
so sprievodnymi pohybmi trupu a hornych koncatin. Nazyvame ju volnou bipedalnou
lokomdciou, vol'nou preto lebo horné koncatiny stratili oporu o podlozku, a bipedalnou preto,
ze je realizovand vylucne dolnymi koncatinami (Kra¢mar et al., 2016). Centralna nervova
sustava je schopna zaistit’ svalovym aparatom jej stabilizaciu za predpokladu pevnej opory
v mieste dotyku s opornou bazou na podlozke, tak aby mohla posobit’ reaktivna sila, ktora
vznikd posobenim gravitacie a propulznej svalovej sily (Véle, 2006).

V nasledujucej kapitole zosumarizujeme dostupné poznatky o chodzi z hladiska

kineziologie, biomechaniky, zapojenia svalovych retazcov a energetickej narocnosti chddze.

2.1 Krokovy cyklus

Chddza sa ako lokomoc¢na cyklicka ¢innost’ skladd z neustaleho opakovania zakladnych
prvkov, krokov (Nestera et al., 2007). Lanik (1990) popisuje krok (step) ako stibor pohybov,
ktoré sa odohravaju v ¢ase medzi analogickymi polohami jednej a druhej koncatiny. Smith,
Michael a Bowker (2004) definuju chodzu ako opakovanie sekvencie svalovo kontrolovanych
pohybov, ktoré sa cyklicky opakuju. Tieto pohyby sucasne postuvaju telo vpred a udrzuja
stabilitu tela. Chodza je teda subor opakujucich sa pohybov, ktorych je zakladnou jednotkou
krokovy cyklus, dvojkrok (stride) (Valouchové, 2010). Krivosikova (2011) popisuje krokovy
cyklus ako casovy interval alebo sekvenciu pohybu medzi rovnako sa opakujucimi javmi
v priebehu lokomoécie. Podobne definuje cyklus chddze aj Seymour (2002) a popisuje cyklus
ako translaciu tela z jedného bodu do druhého.

Dizka kroku je vzdialenost medzi dotykom pravej pity a dotykom pity lavej dolnej
kongatiny, pri¢om sa dizka kroku meni v zavislosti na zvolenej obuvi, rychlosti chddze alebo
teréne (Véle, 2006; Gross et al., 2005; Cronin, 2014). Dvojkrok prebieha v intervale medzi
dotykom péty pravej dolnej koncatiny a opitovnym dotykom péty tej istej koncCatiny (obr. 2).
Krokovy cyklus (gait cycle, GC) je rozdeleny na dve hlavné fazy, opornu a Svihovu. Tieto fazy
su d’alej delené urc¢itymi udalostami (events) na jednotlivé obdobia (periods) (Vateka et al.,
2018). Pri kazdom vykonanom dvojkroku, musia byt podl'a Perry (1992) splnené tri funkéné
ulohy, prenesenie telesnej hmotnosti, prekonanie fazy, kedy je v kontakte s podlozkou len jedna

koncatina a posun dolnej koncatiny vpred do fazy Svihu.
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Obrazok 2 Dvojkrok so suhybom hornych koncatin (Kracmar et al., 2016).

V literattre sa najéastejsie stretdvame s terminoldgiou delenia faz chodze, ktort popisuji

Perry (1992) a Vaieka et al. (2018) a dopliiaji percentualny podiel jednotlivych &asti

v krokovom cykle:

Oporna faza (stance phase):

1
2

pociato¢ny kontakt, typicky na pite (heel strike HS) — initial contact (IC) — 0%,
Stadium postupného zat'azovania — loading response (LR) — 0-10%, faza je
ukoncéend v okamihu plného kontaktu plosky nohy s podlozkou (foot flat, FF)
medzistoj — midstance (MSt) — 10-30%, v tejto faze dochadza k dvihaniu palca

kontralateralnej nohy (opposite toe off, 0TO), fdza kon¢i okamzikom nadvihnutia

péty (heel off, HO),

faza aktivneho odrazu — terminal stance (TSt) — 30-50%, nazyvana aj faza aktivnej

propulzie, kon¢i v okamihu kontrelateralneho IC,
faza pasivneho odrazu — preswing phase (PSw) — 50-62%, kon¢i okamzikom

dvihnutia palca (toe off, TO).

Svihové faza (swing phase):

1

Pociato¢ny Svih — initial swing (ISw) — 62-75%, ktora pocas miniania néh (foot
clearence, FC), prechadza do d’alsej fazy,

Obdobie stredného §vihu — midswing (MSw) — 75-87%, obdobie kon¢i vertikalnym
postavenim tibie (tibia vertical, TV)

Konec¢ny $vih — terminal swing (TSw) — 87-100%.
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Obrazok 3 Rozfazovanie krokového cyklu podla Vareka et al. (2018).

Legenda: DS duble support — faza dvoyjitej opory, SS single support — faza jednej opory, initial contact
(IC) — pociatocny kontakt; loading response (LR) — postupné zatazovanie, foot flat (FF) — plny kontakt
plosky nohy,; midstance (MSt) — medzistoj; heel off, (HO) — odvinutie pdty;, terminal stance (TSt) — fiza
aktivneho odrazu; preswing phase (PSw) — faza pasivneho odrazu, initial swing (ISw) — pociatocny
Svih; foot clearence (FC) — faza minania noh, midswing (MSw) — faza stredného svihu, tibia vertical
(TV) —vertikalne postavenie tibie, terminal swing (TSw) — konecny svih; oposite loading responce (oLR)
— postupné zatazovanie druhej nohy, oposite midstance (oMSt) — medzistoj druhej dolnej koncatiny,
oposite terminal stance (0TSt) — faza aktivneho odrazu druhej nohy; oposite preswing phase (oPSw) —
faza pasivneho odrazu druhej nohy; oposite initial swing (0ISw) — pociatocny kontakt druhej nohy;
oposite midswing (oMSw) — faza stredného Svihu druhej dolnej koncatiny; oposite terminal swing
(0TSw) — konecny $vih druhej nohy.

Pocas kroku dolné koncatiny rytmicky striedaji svoje funkcie. Jedna koncatina nesie
hmotnost’ tela (stojna koncatina), kym druhd je vo faze Svihu a chysta sa na dostup a zachytenie
padania tela (kro¢na koncatina). PoCas beznej volnej chodze nenasleduji obe fazy po sebe,
sCasti sa ale prekryvaju. RozliSujeme preto fazu jednej opory (single support, SS), kedy je
v kontakte s podlozkou jedna koncatina a fdzu dvojitej opory (duble support, DS), kedy st
v kontakte s podlozkou obe dolné koncatiny (obr. 3) (Véle, 2006; Lanik, 1990; Vareka et al.,
2018).

Propulzna sila produkovana svalmi odrazovej dolnej koncatiny dviha trup Sikmo nahor
a dopredu, pri¢om $vihova koncatina brani padu trupu pri posune t'aziska smerom dopredu,

vyvolanom odrazovou koncatinou (Véle, 2006).

2.1.1 Biomechanicky podklad ch6dze
Perry (1992) popisuje, ze chddza vznikd protismernymi rotacnymi pohybmi jednotlivych
segmentov dolnych koncatin, ktoré sa moézu vzdjomne kompenzovat alebo su

nekompenzované. Pokial’ maju pocas chodze pohyby vo vietkych kiboch dolnej konéatiny
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rovnaky rozsah pohybu (bedrovy, kolenny a ¢lenkovy kib), a vzajomne rovnaky zmysel

(flexia), konéatina sa prirodzene skracuje po osi bedrovy kib — &lenok (a=p) (obr. 4a).

Obrazok 4 Skratenie koncatiny pocas chodze (Lanik, 1990).

Legenda: o-uhol, ktory zvierajii spojnica bedrového a kolenného k[bb{ a spojnica bedrového
a clenkového klbu; (- uhol, ktory zviera spojnica bedrového a kolenného klbu a spojnica kolenného
a clenkového kibu.

Takéto skratenie pocas chddze potrebujeme v momente prechodu $vihovej koncatiny cez
vertikdlu. Ak nastane situacia, kedy je pohyb v bedrovom kibe $vihovej koncatiny
nekoordinovany spravne, vysledkom je neoptimalny pohyb jedné¢ho konca koncatiny voci
druhému a tym sa meni koordinacia svalovych skupin podielajtcich sa na pohybe (a<p) (obr.
4b) (Lanik, 1990).

Svihova konéatina sa takto pocas chddze premiestiiuje dopredu okolo bedrového kibu
a naopak sa okolo ¢lenkového kibu stojnej konéatiny podobne premiestiiuje panva (obr. 5)

(Perry, 1992; Collins & Kuo, 2010).

vV,

Obrdzok 5 Premiestiiovanie panvy a clenkového kibu pocas krokového cyklu, princip
obrateného kyvadla (upravené podla Lieberman, 2012).

Panva pocas chodze po rovnom teréne opisuje v rovine horizontalnej obluky, dviha sa
a klesa vo vertikalnej rovine. Vo fyzikdlnom zmysle slova sa na dvihanie panvy proti gravitacii

spotrebuje mechanicka praca. Na vyvolanie pohybu pri chddzi je potrebné prekonat
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zotrvacnost’ hmotnosti tela, k comu sluzi propulzna sila. Energeticky vyhodné je aj to, ze sa na
propulziu vyuziva kinetickd energia, ktord dodava v descendentnej faze oscilacie tela
gravitacna sila. Popri mechanickej praci, nevyhnutnej na dvihanie taziska tela, sa d’alSia energia
spotrebuiva na svalovu aktivitu potrebnt pre lokomdéciu. Téato energia, ktoru telo uvolniuje pri
latkovej premene, mozno merat’ a vyjadrovat’ bud’ uréovanim spotreby energie, alebo spotrebou

kyslika a tvorbou oxidu uhli¢itého (Perry, 1992; Collins & Kuo, 2010).

2.1.2  Stojna faza kroku

Oporna faza kroku zacina kontaktom pédty Svihovej dolnej koncatiny na podlozku, ktory
zabrzdi postupujuci pad, odpruzi naraz padajiceho tela a zvyS$nl energiu premeni na propulziu.
Zachytit pad znamena zabranit’ tomu, aby tazisko tela nekleslo vel'mi nizko. Dotyk nohy
s podlozkou sa d’alej rozvija z paty na celti plochu nohy anoZznou klenbou sa dynamicky
uchopuje ¢lenitd plocha podlozky, tak aby vznikol pevny a spolahlivy kontakt (obr.6).
Odpruzenie svojou aktivitou zaistuji m. quadriceps femoris a dorzélne flexory ¢lenkového

kibu, ktoré kontroluju dostup na celt plosku nohy (Véle, 2006; Kra¢mar et al., 2016).

mnitial contact loading rezponce midstance terminal stance preswing phase

Obrdazok 6 Kinogram priebehu kontaktu plosky nohy s podlozkou (upravené podla Kracmar et
al., 2016).

Legenda: initial contact - pociatocny kontakt,; loading response - postupné zatazovanie; midstance -
medzistoj, terminal stance - faza aktivneho odrazu, preswing phase - faza pasivneho odrazu.

Stabilny kontakt sa prejavuje striedanim supinacie a pronacie nohy atym aj zmenami
klenby nohy, aby sa zaistila pevnd opora pre posobenie reaktivnej sily podlozky. Dolna
koncatina, ktord povodne brzdila pad sa od toho okamihu stava koncatinou opornou, na ¢o
nadvézuje propulzny pohyb a odvinutie pity plantarnou flexiou a z opornej koncatiny sa tym
stava koncatina odrazova, ktord je zdrojom propulzne;j sily. Zaroven koncatina dviha telo nahor
a dopredu, ¢o sposobuje aktivita m. gastrocnemius (Mokosakova & Hlavacka, 2012). Této faza
je ukoncena odvinutim palca nohy, ¢im sa koncatina stojna stava koncatinou Svihovou. Perry
(1992) poukazuje na to, Ze hlavnou tlohou stojnej koncatiny je preniest’ panvu a hornt polovicu
tela zozadu dopredu, €o najnizSim oblukom. Autorka d’alej pripomina, ze pocas fazy TSt,

nedochadza k plantarnej flexii, naopak je dosiahnuta dorzélna flexia ¢lenkového kibu, z &oho
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vyplyva, Ze mohutna kontrakcia plantarnych flexorov nie je koncentricka ale excentricka.
Vyrazna plantarna flexia ¢lenkového kibu nastava aZ v nasledujucej faze PSw, kedy je ale
aktivita plantdrnych flexorov na minime. V obdobi TSt dochadza v oblasti plosky
k prehupnutiu nohy cez hlavicky metatarzov, pocas ktorého posobi tiazova sila na relativne
dlhom ramene paky proti dvihaniu pity. Ulohou plantarnych flexorov je zabranit’ tejto
dorzélnej flexii a udrzat’ vzajomné postavenie nohy a predkolenia, a tym umoznit’ prehupnutie
cez hlavicky metatarzov a nasledny pad t'aziska dopredu k oIC druhostrannej nohy, ¢o je podla
Perry hlavna propulzna sila pri chodzi (Vareka, Janura & Varekova, 2018).

8
)

\

X

/\

pociato¢ny kontakt ~ postupné zat'azovanie medzistoj faza aktivneho odrazu faza pasivneho odrazu

Obrazok 7 Stojna faza a jej casti (Perry, 1992).

Kyvadlovy pohyb bedrového kibu prebieha podla Lafond, Duarte a Prince (2004)
nasledovne. Po dosl'ape na pitu je bedrovy kib v Giasto¢nej flexii. Pri prenose tela ponad stojnu
kongatinu sa bedrovy kib extenduje, pri¢om nasledna flexia prebieha uz vo faze §vihovej. Pohyb
bedrového kibu v celej stojnej faze kroku je od kontaktu péty az po odvinutie palca v zmysle
dorzalnej flexie, princip inverzného kyvadla kde os otd¢ania predstavuje noha (obr. 8) (Perry,
1992; Kuo & Donelan, 2010). VonkajSia rotacia dolnej koncatiny sa v priebehu stojnej fazy
znizuje a prechadza do rotdcie vnutornej ako prevencia addukcie stehna a poklesu panvy
k druhej strane. Bedrovy kib opisuje v stojnej faze kroku obluk, ktory ma svoju vzostupni
a zostupnui &ast’, v ktorej je stojna konéatina vo vertikale, to znamena, Ze bedrovy kib stojnej
kon¢atiny je priamo nad kibom ¢lenkovym. Chodza je tym uspornejsia, ¢im je amplitida
vertikalnych oscilécii taziska tela menSia. Pri predstave, Ze je dolnd koncatina nepohybliva
v kolennom kibe a pri do§lape na celé chodidlo by bedrovy kib opisal kruhovy obluk so
stredom v ¢lenkovom kibe a polomerom, ktory je rovny vzdialenosti medzi stredom bedrového
a ¢lenkového kibu. Vyska obluku V je teda relativne velka (Kuo & Donelan, 2010). Pri
»idealnej chddzi* nedostupujeme vSak na celu plosku nohy ale na pétu pocas IC, ¢im sa dostava
&lenkovy kib, okolo ktorého sa pohyb bedrového kibu odohrava vyssie a s nim aj zadna &ast’
obliik p. Klesanim nohy na podlozku sa &lenok dostava niZsie, takze sa v bode H bedrovy kib
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dostava na hlavny oblik H-M. Cast’ obltika H-V tvori jeho vzostupnii &ast’, ktorého vyska zavisi
od toho, ¢&i je kolenny kib stojnej konéatiny v exzenzii, alebo sa koleno mierne flektuje. Mierna
flexia v kolennom kibe méZe premenit’ pohyb v bedrovom kibe na valivy v horizontale v Giseku
H-M. Poziciou M kon¢i hlavny obluk, po prechode tejto pozicie by telo vel'mi klesalo, nasleduje
ale novy odraz, odvijanie pity a dvihanie ¢lenkového kibu okolo metatarzofalangealnych
kibov. Toto nové dvihanie je pri¢inou vzniku predného oblika p . Skuto¢nii drahu bedrového
kibu pocas stojnej fazy znaéne ovplyviiuje poohnutie kolenného kibu, ktoré je v kazdom
krokovom cykle iné, a ovplyvnuje vzdialenost’ ¢lenok — bedro v zmysle skratenia. Vysledny
oblik, po ktorom sa bedrovy kib pohybuje v stojnej faze je zloZeny z troch oblukov. Zadny
doplnkovy obluk (P-H), hlavny obluk (H-M) a predny doplnkovy obluk (M-P’), z ktorého
prechadza do vychodiskovej pozicie pre d’alSiu fazu kroku p” (obr.8) (Kuo & Donelan, 2010;
Lanik, 1990).

Kolenny kib je extendovany pri kontakte pity s podlozkou, ale pri dotyku celej plosky sa
mierne flektuje, ¢im eliminuje a tlmi dopad tela na stojni dolnti koncatinu (Perry, 1992).
Nasledne sa kolenny kib dostava opit’ do extenzie a poas odvijania pity z podlozky prebieha
opat’ mierna flexia. Tato flexia limituje zdvih taZiska, ¢im sa chodza ekonomizuje. V oblasti
kolena sa aktivuje dotykom pity o podlozku m. quadriceps femoris, ktory ako prvy zachyti pad
a prispieva k udrzaniu miernej flexie v kolennom kibe. Jeho aktivita v priebehu fazy opory
klesa, a zvySuje sa pri odvijani pity a prstov. V prvej polovici stojnej fazy je aktivny m. vastus
intermedius. Pri dosiahnuti vertikalnej pozicie sa koleno uzamkne, ¢im je funkcia extenzorov
zbyto€na. Koncom stojnej fazy sa pri odvijani chodidla aktivuje flexorova skupina svalov
kolena (Lafond et al., 2004; Véle, 2006).

Noha sa pri prenose tela zozadu dopredu dostava postupne do dorzalnej flexie, nasledne sa
péta dviha a noha plynule prechddza do flexie plantarnej, pri si¢asnom udrZovani priblizne
pravého uhla v ¢lenkovom kibe v priebehu celého odvijania. Sti¢asne s odvijanim v plantarnej
flexii ¢lenkového kibu sa pripaja aj hyperextenzia v metatarzofalangealych kiboch (Lafond et
al., 2004; Véle, 2006; Dylevsky, 2009; Kra¢mar et al., 2016).

Pocas stojnej fazy dochadza v chrbtici k torznému pohybu s hypomochlionom na Grovni
Th8 a 'ahkému presunu trupu na stranu opornej dolnej koncatiny. Priemet t'aZiska (CoP-centre
of pressure) pre stabilizaciu polohy prechadza stredom stojnej nohy. V axidlnom systéme sa
pocas tejto fazy aktivuji hlboké kratke interspindlne svaly otacajuce stavce protismerne na
oboch koncoch chrbtice, v mensej miere sa zapdjaji dlhSie medzisektorové svaly strednej

vrstvy svalov chrbtice (Véle, 2006; Dylevsky, 2009; Kra¢mar et al., 2016).
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stojna faza

rychlefsi dihai krok

=

Obrdzok 8 Pohyb bedrového kibu pocas stojnej a §vihovej fizy krokového cyklu po oblitku P-
P’, ktory je podrobne rozdeleny na jednotlivé casti (upravené podla Kuo & Donelan, 2010).

Legenda: p — zaciatok obluka; p’ - koniec obluka; H— bod zaciatku hlavného oblika; M — konecny bod
hlavného oblitka; V — najvyssi bod oblika.

Kontaktom pity s podlozkou sa v pociatku stojnej fazy aktivuju glutedlne svaly a flexory
kolenného kibu, ktorych aktivita v strednej ¢asti opory klesa. Ku koncu sa zapajajii adduktory
stehna. Pri rychlejSej chddzi je aktivita glutedlnych svalov a adduktorov vyssia.

Svalstvo nohy a predkolenia je aktivne pocas celej fazy opory. Na zaciatku opornej fazy sa
aktivuje m. tibialis anterior a mm. peronei, ktoré¢ zabranuji padaniu $picky, v d’alSom priebehu
ich aktivita klesd a opédtovne rastie pri odvijani prstov. Podobnym spdsobom pracuji aj m.
extenzor hallucis longus a m. extenzor digitorum longus. Trojhlavy sval lytka pracuje ako celok
od odvijania pdty po odvinutie prstov. Pracuje excentricky a vyvija silu, ktora presahuje
hmotnost’ tela a posuva telo nahor a dopredu. Dorzélne flexory pdsobia aj na tibiu, ktora
naklanajii nad nohu asu aktivnejSie u osob s napriamenou chddzou a dlh§imi krokmi. M.
tibialis posterior je najviac aktivny pocas strednej Casti opornej fazy, brani everzii a pronacii
nohy. Komplex svalov predkolenia ventralnej a dorzalnej skupiny maji okrem inych funkcii
pocas krokového cyklu aj funkciu stabilizacie kolenného kibu. Svalové skupiny palca nohy sa
aktivuju spolu s vnitornymi svalmi nohy podla velkosti tlaku na nohu, ich aktivita je najvyssia
pri odvijani nohy a to najmé pri chodzi naboso (MokoSakova & Hlavacka, 2012). Naopak

aktivita svalov nohy je nizSia pri chddzi v topankach. Obuv na jednej strane ochranuje plosku
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nohy pred poskodenim, ale na strane druhej potlacuje ¢innost’ vnatornych svalov nohy, signalov
z planty do CNS a tym aj pohyblivost’ klenby nohy. Dovodom je to, Ze tieto svaly maju ulohu
v prilnuti k podlozke a jej uchopeniu, ¢o pri chddzi v topankach neprichadza do tivahy (Véle,

2006; Mokosakova & Hlavacka, 2012).

2.1.3 Svihova faza kroku

Podl'a Véleho (2006) je faza Svihu narocna na udrzanie rovnovahy a vodorovnej polohy
panvy, ktord ma tendenciu v tejto Casti krokového cyklu klesntt’ na stranu Svihovej koncatiny,
pretoze stratila jeden z dvoch bodov opory. Tento pokles a nerovnovahu telo kompenzuje
aktivitou abduktorov opornej koncatiny a m. quadratus lumborum a m. iliopsoas na strane
Svihovej. DOleziti ulohu pri udrzani rovnovdhy ma m. gluteus medius, ktory drzi panvu
v horizontale (Kra¢mar et al., 2016).

Lanik (1990) rozdel'uje pociatocnu fadzu Svihu na dve casti. Prvou je kyv celej dolnej
kon¢atiny s mierne flektovanym v kolennym kibom, v ktorej je dolezity tGsek prechodu celej
dolnej koncatiny cez vertikalu. Druhou ¢ast’'ou je samotny kyv predkolenia dotiahnuty do plne;j
extenzie kolena v kombinécii s dorzalnou flexiou ¢lenkového kibu. Gross et al. (2005), Véle
(2006), Kra¢mar et al. (2016), Perry (1992), Vateka et al. (2018) zhodne rozdel'uju tito fazu
kroku na 3 casti (obr. 9).

Svih celej dolnej konéatiny vznika aktivitou flexorov kolena po odvinuti nohy, tym sa
predkolenie dostava vyssie nad podlozku, ¢im sa telo dostava do labilnej pozicii. Labilita
vyvolana excentrickou poziciou taziska sa vyrovnava zotrvaénym prechodom celej konc¢atiny
smerom dopredu za vertikalu za pomoci aktivity flexorov bedrového kibu. V okamihu pohybu
celej dolnej konéatiny v bedrovom kibe smerom dopredu, flexory kolena svoju aktivitu znizuji
a pustaju predkolenie smerom k zemi, ndsledne ho uvol'nia a pésobenim tiaZe, zotrvacnosti
a stipajucou aktivitou extenzorov kolena sa predkolenie dostdva za vertikalu a noha je
pripravena na fazu opornt. Lanik (1990) konStatuje, ze krocna koncatina vo svojej faze

vykonava dvojity kyvadlovy pohyb, kyv stehna a kyv predkolenia.
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Obrazok 9 Svihova fiza a jej casti (Perry, 1992).

Pocas Svihovej fazy dochadza v axidlnom systéme k torznému pohybu, panva rotuje
smerom k opornej koncatine a ramenny pletenec rotuje opacnym smerom, vznikd rotaény
pohyb s hypomochlionom na tGrovni 6smeho hrudného stavca. Pri zvdcSeni rozsahu torzného
pohybu chrbtice sa dizka kroku predlzuje a zniZuje lateralne vychylky taZiska pocas propulzie.
Svalové skupiny aktivne v tejto faze su najmi: mm. semispinales, mm. rotatores, mm. multifidi,
m. obliquus abdominis externus na strane kam rotuje panva a m. obliquus abdominis internus
na strane opacnej, podla zdsady dynamického vyvaZovania a mm. erector spinae. Svalové
skupiny, ktoré udrzuji panvu na strane Svihovej konc¢atine v horizontale st m. iliopsoas a m.
quadratus lumborum, a m. glutesus medius na strane stojnej koncatiny (Lanik, 1990; V¢le,
2006).

V bedrovom kibe dochadza v pociatku §vihovej fazy k flexii a miernej extrarotcii,
addukcia na zaciatku kroku prechadza do abdukcii ku koncu, a to najmé pri dlh§om kroku.
Pogiatoénu flexiu bedrového kibu iniciuja m. iliopsoas, m. rectus femoris, m. tensor fasciae
latae, m. pectineus, m. biceps femoris caput breve a m. sartorius. Skupina flexorov kolena sa
aktivuje na zadiatku kro¢nej fazy, kedy skracuju dizku dolnej konéatiny a nasledne aj pri
extenzii kolena, aby sa spevnila koncatina pri dopade na podlozku. V druhej polovice §vihu sa
aktivuju adduktory a ku koncu sa mierne zapajaju aj glutedlne svaly (Véle, 2006).

Kolenny kib vykonava pocas §vihovej fazy kroku najprv pohyb v zmysle flexie a v druhej
polovici pohyb do extenzie. Aktivita svalov kolena stupa s vys$Sou rychlostou chddze, pri
extenzii sa aktivuju m. quadriceps femoris, m. sartorius a medialna ¢ast’ flexorov kolena.

Pogas tejto fazy prechadza ¢lenkovy kib dorzalnou flexiou a miernou everziou nohy. Tento

pohyb zabezpecuji m. tibialis anterior, m. extenzor digitorum longus a m. extenzor hallucis
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longus. Tieto svalové skupiny su aktivne na zaciatku Svihovej fazy, uprostred ich aktivita klesa
a opitovne rastie v poslednej faze Svihu. Plantarne flexory st relaxované (Véle, 2006;

Mokosakova & Hlavacka, 2012).

2.1.4 Faza dvojitej opory

Tato faza je prechodom medzi §vihovou a opornou fazou, vznika pri dostupe jednej nohy
na podlozku, pri¢om sa druha noha e$te zo zeme neodlepila (obr. 10). TaZisko tela je na
najnizsej urovni a predstavuje nulovu polohu kyvadla, na ktorti nadvézuje propulzné a Svihova
faza chdodze. Prenos tiaze sa odohrava zo stojnej koncatiny na druhu, ktord sa stojnou stava.

V behu je tato faza nahradena fazou letu (Véle, 2006).
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Obrdzok 10 Rozfazovanie krokového cyklu s vyznacenim fazy dvojitej opory - DS (Kracmar et
al., 2016, upravené podla Winter, 1991).

Legenda: DS double support — faza dvojitej opory,; SS single support — faza jednej opory.

2.1.5  Uloha hornych konéatin po¢as chédze

Horné koncatiny vykonavaju pri chddzi kolisavy pohyb. Pri beznej a rychlej chodzi, okolo
3.6 m.s! aviac, sa hornd kondatina pohybuje s kontralateralnou dolnou koncatinou, ale pri
vel'mi pomalej chddzi, okolo 0.56 m.s™!, sa obe horné kongatiny pohybujii sucasne dopredu
a dozadu s frekvenciou dvakrat rychlejSou ako je frekvencia dolnych koncatin (Li, Wang,
Crompton & Gunther, 2001; Whittlesey, Van Emmerik & Hamill, 2000). Prirodzeny pohyb
hornych koncatin nie je pre chddzu nutny, clovek je schopny chodit’ aj pri vykonavani réznych
manipulaénych ¢innosti, ktoré zabranuju hornym koncatinam kyvat’ sa (Park, 2008). Rytmické
pohyby hornych koncatin mézu byt jednoducho vysledkom pasivnej lokomo¢nej dynamiky
a mozu sluzit' ako pasivne zotrvaéné tlmide, ktoré vyrovnavaji rotaciu trupu a hlavy. Dalsou
moznostou je pohyb hornych koncatin ako vysledok aktivneho nervového riadenia

prostrednictvom subkortikalnych alebo spindlnych generatorov lokomoc¢nych vzorov. To by
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mohol byt’ systém, ktory sa vyvinul, aby pomahal pri unikatnej l'udskej lokomécii, alebo
pozostatok kvadrupedického obdobia ontogenetického ¢i fylogenetického vyvoja (Blouin &
Fitzpatrick, 2010). Dolezitym faktom je kraniokaudalne dozrievanie CNS, €o vytvorilo riadiacu
funkciu pletenca hornej koncatiny. Panvovy pletenec je tak riadeny frekvencne, preto je pre
chodzu a jej ekonomizéciu pohyb hornych koncatin nutny. Podl'a autorov Pontzer, Holloway,
Raicheln a Lieberman (2009) bol pohyb hornych koncatin pri chodzi ¢asto mylne oznacovany
ako pasivny dej, tento pohyb je vSak riadeny svalmi pletenca ramena. Huang a Ferris (2009) vo
svojej Stadii prezentuji, Ze aj napriek zabraneniu pohybu hornych koncatin pri chodzi
zaznamenali aktivitu svalov pletenca hornej koncatiny. Collins, Adamczyk a Kuo (2009) tvrdia,
ze pohyby hornych koncatin st vysledkom pasivnej dynamiky s vyuzitim svalovej aktivity
k zahajeniu pohybu, oprave pripadnych nepresnosti, riadeniu a ¢asovaniu pohybu. Pocas
pomalej chodze je pohyb hornych koncatin ovladany prostrednictvom nizkouroviiovej fazickej
svalovej aktivity (Ferris, Huang & Kao, 2006). Koordinaciu hornych a dolnych kon¢atin pocas
chodze zaistuje pravdepodobne propriospindlne spojenie medzi nervovymi sietami koncatin
(Huang & Ferris, 2009).

Aktivita svalov pletenca hornej koncatiny si vyzaduje spotrebu urcitého mnozstva energie
Tento vydaj by mal byt preto vyvazeny u€inkami pre celkovy prospech organizmu. Aj napriek
roznym diskusidm, v ktorych sa uvazovalo, Ze pohyb hornych kon¢atin pri chodzi méze byt len
pozostatok evolucie kvadrupédie bez vel'kého ucelu, je evidentné, Ze pohyb hornych koncatin
ma pocas chodze svoj fyziologicky vyznam (Collins et al., 2009). Pohyb hornych kon¢atin pri
chddzi modze stabilizovat’ telo tym, Ze redukuje laterdlne vychylky trupu. Ortega, Fehlman
a Farley (2008) hovoria, Ze pri strednej rychlosti chddze sa koncatiny pohybuju spolocne
s protilahlymi dolnymi konc¢atinami, ¢im posobia proti momentu hybnosti dolnych koncatin
a eliminuju tak pohyb trupu okolo pozdiznej osy. Pokial’ sa horna konéatina pohybuje spoloéne
s kontralateralnou dolnou koncatinou, moment hybnosti konc¢atin sa navzdjom vyvazi, tym sa
znizi reakény moment medzi chodidlom a podloZzkou (Ferris et al., 2006; Collins et al., 2009).
Pri obmedzeni suhybu hornych koncatin pocas bipédie vzrastd spotreba metabolickej energie
(Ortega et al., 2008; Umberger, 2008). Ortega et al. (2008) d’alej dodava, ze suhyby hornych
koncatin pravdepodobne zniZuju spotrebu energie pri chodzi tym, Ze klesa potreba vytvarat
energeticky narocnejsiu stratégiu stabilizacie pocas chddze (Bruijn, Meijer, Beek & Van Dieen,
2010; Collins et al., 2009), alebo su znizené vertikalne vychylky taziska tela pocas chodze
(Umberger, 2008). Pri chddzi sa pohybuje horné koncatina do flexie v ramennom a laktovom
kibe. Druhostranna horna kon¢atina je extendovana vo vietkych kiboch a sleduje pohyb dozadu

spolu s dolnou koncatinou na opacnej strane. Tento popis by mal byt sémanticky skor
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vykonany v opa¢nom zmysle, pretoze pletenec ramenny je v organizacii pohybu nadradeny
panvovému pletencu. Svalovou aktivitou koncatin je telo so stratou rovnovahy akcelerované

vpred, aby vo faze opory bola dynamicka rovnovaha opat’ ziskana (Dungl, 1989).

2.1.6 Pohyb panvy a taZiska pocas chédze

Pocas chddze dochédza k pohybu panvy, ktory mézeme sledovat’ v priebehu kroku. Pri
faze pociatocného kontaktu prednou dolnou koncatinou je panva v maximalnej rotacii dopredu
priblizne 5% oproti stredu tela (Perry, 1992). V d’alSich fazach krokového cyklu sa panva vracia
spat’ cez neutralne postavenie, nasledne rotuje dozadu do okamihu inicidlneho kontaktu druhe;j
nohy. Opédtovna rotacia je opat’ v rozsahu 5%. Rotacia vpred je rotdciou vnutornou, a naopak
rotacia dozadu je rotacia vonkajsia. Jej celkovy rozsah sa pohybuje od 8% do 10% (Gage,
2002). Michaud, Gard a Childress (2000) hovoria, Ze pri kontakte paty s podlozkou je panva vo
frontdlnej rovine v takmer neutrdlnom postaveni a v priebehu zatazovania sa tento uklon
navysSuje. K maximalnemu uklonu dochadza tesne po odraze palca na opacnej strane tela.
V priebehu $vihovej fizy sa panva vracia do neutrdlneho postavenia. Uklony panvy podas
prirodzenej bipeddlnej lokomocie sa pohybuje u ¢loveka v intervale 5° - 7°.
Centre of mass

Tazisko (centre of mass, CoM) definuje Vaieka (2002) ako hypoteticky hmotny bod,
v ktorom sa sustred’uje hmotnost’ celého tela. Pozicia CoM je zévisla na konstitacii tela ¢loveka,
pohlavia, veku a inych. Pri zakladnom anatomickom stoji (stoj spojny, horné kon&atiny pozdiz
tela, dlane obratené vpred) sa t'azisko nachadza priblizne vo vyske 2. sacroiliakalneho stavca.
U Zien je to priblizne o 1-2% niZSie z dovodu rozdielneho anatomického tvaru panvy. Pocas
ontogenetického vyvoja sa taZisko posuva nizSie. Batolatd a kojenci maju vicsSiu hlavu
v porovnani s trupom a koncatinami. Celkové tazisko tela ale nemusi byt uprostred tela,
pretoze suvisi s udrZzovanim stability v jednotlivych polohdch behom pohybu. Posturdlna
rovnovaha zaistuje koordinaciu motorickych stratégii, ktoré si nevyhnutné pre stabilizaciu
CoM voci opornej baze, ¢ize drzanie taziska v hraniciach stability (Mancini & Horak, 2010).
CoM podsobi pocas chodze nepreruSene, noha prechddza Styrmi fazami vytvarania energie,
alebo jej absorpcie (Kuo & Donelan, 2010): 1. dotyk zo zemou, pri ktorom vediica noha vytvéra
negativnu pracu, v zmysle zachytenia padu tela, voci CoM pocas prechodu z kroka na krok; 2.
odraz, pri ktorom postojova etapa poskytuje malu Cast’ pozitivnej prace, v zmysle postupného
dvihania tela hore a dopredu; 3. predpétie, v ktorom stojnd noha absorbuje malé mnozstvo
energie; 4. odputanie (push off), pri ktorom $vihova dolné koncatina poskytuje podstatnu cast’

pozitivnej prace na presmerovanie CoM behom prechodu z kroka na krok (Collins, 2008). V

33



suvislosti s CoM popisuji Kuo a Donelan (2010) dynamicku chodzu, ktora sa spoliecha na
pasivnu dynamiku noh. Vyuziva balistické pohyby stojnej fazy kroku a $vih dolnych koncatin,
ktoré sa spravaju ako kyvadla, prediZené na celu periodu pohybu (obr. 11). Kontakt predne;
nohy s podlozkou presmeruje CoM a spusti nasledujtci krok. Predpoklada sa, Ze sa dynamicka
chdodza vzt'ahuje aj na jedincov, kde pasivna dynamika umoziuje, aby sa krokovy cyklus
realizoval bez prace, kedy je telesnd hmotnost’ podporovana malou svalovou silou. Straty
zrazok ale nemusia byt kompenzované pozitivnou pracou, ktord je velkou Castou vo fazy

odputania nohy od podlozky (Kuo, Donelan & Ruina, 2005).

Inveried Step-to-Step
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Obrazok 11 Pohyb CoM pocas krokového cyklu (Collins & Kuo, 2010), upravené podla Vareka
etal. (2018).

Legenda: Inverted pendulum — obrdtené kyvadlo; roll-off — prevalenie; COM velocity — smer a rychlost
CoM; collision — naraz; Step-to-step transition — pokracovanie k dalSiemu kroku, redirection —
presmerovanie.

Pocas chodze sa CoM pohybuje v dvoch rovindch (obr. 12), v rovine sagitilnej sa
pohybuje po sinusoide, kedy je najnizsi bod definovany vo faze dvojitej opory a najvyssi bod
nachadzame v polovici jednooporovej fazy. Trup a hlava tvoria akési obratené kyvadlo, kedy
strata rovnovahy smerom dopredu je zachytend a vyrovnana nékrokom dolnej koncatiny.
Rozsah pohybu CoM do stran je v horizontdlnej rovine ur¢eny individudlnou Sirkou oporne;j
bazy (Neumann, 2002; Kra¢mar et al., 2016). Karas, Otahal a Susanka (1990) uvadzaji rozsah
pohybu taziska z biomechanického pohladu po sinusoide v rozmedzi 4-5cm. Protismernt
rotaciu hrudnika a panvy v horizontalnej rovine suvisi so synkynetickym pohybom trupu
a hornych koncatin, ¢o rovnovazne vyrovnava cely proces chodze (Pontzer et al., 2009). Ich
povod nachiddzame podl'a Kra¢mara et al. (2016) v charaktere bazéalnej dedi¢nej pohybove;j
Struktiry vychadzajucej z fylogenetického vyvoja. Vykyvy taziska ovplyviiuju najmé sklon

a charakter terénu, typ obuvi ¢i rychlost’ chodze.
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Obrazok 12 Pohyb taziska pocas krokového cyklu vo vertikdlnej a horizontdlnej rovine
(Neumann, 2002).

Legenda: A — pohyb CoM pocas chodze v rovine sagitilnej; B — pohyb CoM pocas chédze v rovine
horizontalnej.

Centre of pressure

S pohybom taziska pocas krokového cyklu uzko suvisia aj centre of pressure (CoP)
a centre of gravity (CoG). CoP je miesto, v ktorom pdsobi vektor reak¢nej sily podlozky. Jeho
polohu moéZeme vypocitat’ ako vzajomny priemer vSetkych tlakovych sil, ktorymi pdsobi telo
na podlozku v mieste vzajomného kontaktu (Winter, 1995; Vareka, 2002). Podobne definuje
CoP aj McGinnis (1999) a Holton (2003), ktori hovoria, Ze CoP je bod posobenia dynamickych
sil na objekt a zodpoveda priebehu vektoru vyslednej reakénej sily posobiacej na podlozku.
Pocas stoja na jednej nohe je CoP lokalizované vnutri opornej plochy, pri kontakte podlozky
s oboma nohami by vysledné CoP leZalo medzi opornymi plochami, preto sa uréuje CoP pre
kazdt nohu zvlast'. Presna poloha vysledného CoP zavisi na rozlozeni telesnej hmotnosti medzi
oboma dolnymi koncatinami (Winter, 1995).

CoP sa d4& odmerat’ pomocou tenzometrickych ploSin, ktoré znazornuju priemet CoP
v aktudlnej situdcii za dynamickych podmienok. Pozicia CoP je ovplyvnena polohou taZiska
a aktivitou svalstva predkolenia, kedy sa aktivita flexorov predkolenia prejavi posunom CoP

dopredu, a naopak aktivitou extenzorovych skupin svalov a sa CoP posunie dozadu. Rovnakym
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mechanizmom funguje zmena lokalizacie CoP pri aktivite svalov, ktoré¢ spdsobuju inverziu,
everziu a d’alSie pohyby. Prenos zataZenia chodidla zavisi tiez na rychlosti chodze, typologii
nohy alebo individualnej chddzi jedinca (Winter, 1995; Gefen, Megido-Ravid, Itzchak &
Arcan, 2002).

Pocas chddze sa presiva CoP zlaterdlneho okraja pdty pri inicidlnom kontakte s
podlozkou na os cuboideum, pokracuje stredom chodidla smerom k druhému metatarzu
a v predsvihovej faze sa dostava k palcu, ktory je poslednym bodom dotyku chodidla stojnej
fazy (obr.13) (Kirtley, 2006). Autori De Cock, Vanrentherghem, Willems, Witvrouw a De
Clercq (2008) dopliiaji, Ze podas stojnej fazy dochadza aj k malému posunu v medio-
laterdlnom smere.

Pri obycajnej klasickej chodzi naboso je péta prvou €astou, ktord prebera celt hmotnost’
tela. Prvym kontaktom na péte je jej posterolaterdlna Cast’ a maximalny vrchol tlaku je priblizne
v 25% trvania krokového cyklu, kedy je péta, stredonozie a prednozie v kontakte so zemou.
Dopadom pity CoP intenzivne zrychluje, nasledne spomaluje po dopade pity a behom
kontaktu stredonozia opat’ zrychl'uje. Tlak stredonozia je teda znacne premenlivy, ale relativne
s nizkymi hodnotami. Doba kontaktu péty a stredonoZia trva spolu priblizne 50% stojnej fazy
krokového cyklu. Centre of pressure sa nasledne pohybuje z pdty pod prednozie cez oblast’
strednej Casti chodidla. Ked’ dosiahne priblizne 40% zataze hmotnosti tela spomali, kvoli
vyraznému prenosu zataze na hlavicky metatarzalnych kosti. Zataz prechadza postupne od
piateho metatarzu smerom k prvému kde tlak kon¢i. Maximalny vrchol tlaku (maximal peak
pressure) pod prednozim sa pohybuje okolo 80% opornej fazy kroku. Napriek spravne funkcii
nohy sa priebeh CoP lisi v kazdom kroku jedinca a u kazdého ¢loveka, u niektorych jedincov
dochddza k nadmernému zat'aZeniu strednej Casti chodidla ako ddsledok poklesu medialnej
pozdiznej klenby a prsty sa do fazy odrazu vobec nezapajaju (Nicolopoulos, Giannoudis, &
Stergiopoulos, 2001). Vyskyt maximalneho vrcholu tlaku pod oblastou metatarzou je vel'mi
variabilny, vysledky $tadii zaoberajucimi sa zdtazou bosej nohy pri chodzi sa liSia. Niektori
autori tvrdia, ze maximalny vrchol tlaku sa vyvija pod oblastou metatarzov rovnomerne, ini
tvrdia Ze je jeho distribucia nerovnomerna. Dal3i autori uvadzaji miesto najvyssieho tlaku pod
tretim metatarzom. Naproti tomu véic¢Sina autorov vel'mi podobne prezentuju maximum tlaku
pod pétou (Nicolopoulos et al., 2001). Podstatnt tlohu pri postvani CoP dopredu pocas fazy
odvinutia paty z podlozky ma m. tibialis posterior, naopak pri dysfunkcii tohto svalu dochadza
k vyraznému posunu CoP vzad (Imhauser, Siegler, Abidi & Frankel, 2004). Na priebeh CoP
vplyvaju viaceré faktory ako senzorické vnemy z oblasti nohy, sklon opornej plochy, jej profil,

trecie vlastnosti podlozky a obuvi (Gross et al., 2005).
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Obrdzok 13 A Priebeh CoP pocas stojnej fazy krokového cyklu (Kirtley, 2006), B priebeh CoP
pocas chodze naboso (biela linia) zaznamenané tenzometrickou plosinou (archiv autora).

Legenda: initial contact — pociatocny kontakt; toe-off — odlepenie prstov od podlozky,; pronated —
prondcia; supinated — supindcia.
Centre of gravity
Centre of gravity (CoG) predstavuje priemet spolocného t'aziska tela do roviny opornej
bazy, ktora je vymedzena plochou sustentaéného polygonu. CoG sa premieta priblizne do jeho
stredu, viac dozadu a 'ahko na stranu podl'a toho, ktori respondent viac zatazuje (obr. 14)
(Véle, 2006). Centre of gravity je podla Winter (1995) pasivnou premennou, ktora sa riadi
systémom posturalnej kontroly. U ¢loveka nie je CoP identické s CoG, ale odraza jeho polohu.
Vd’aka tomuto vztahu je CoP vyuZivané ako metdda kvantifikacie posturalnej stability cloveka.
Mozeme povedat, ze Clovek sa nachddza v stabilnej polohe vtedy ak sa smer pdsobenia

vektorov sil pésobiacich na ¢loveka premieta do opornej bazy (Palmieri-Smith, Ingersoll, Stone

& Krause, 2002; Nashner, 1993).
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Obrazok 14 Umiestnenie CoG pri idealnom stoji (Véle, 2006).
2.1.7 Svalové ret’azce

Vicsina pohybov ¢loveka vratene chdodze neprebieha len v zakladnych rovindch (Véle,
20006). Tieto pohyby sa vykondvaju najcastejSie diagonalne a vo viacerych segmentoch sucasne,
pretoze pri pohybe posobi vzdy niekol'ko svalov sucasne a tvoria tym svalové skupiny so
spolo¢nou funkciou. Samostatné svaly st poprepajané do SirSich funkénych celkov, ako je
axidlny systém alebo koncatiny, prostrednictvom vézivovych a kostnych Struktar. Diagonalny
pohyb v kiboch, kon&atinach a trupe popisuje v metode proprioceptivnej neuromuskularne;
facilitacie (PNF) (Voss, lonta & Myers, 1985). Svaly spéjajice pohyblivy kostny segment
s dvoma pevnymi Struktirami tvoria svalovi slucku, ktord pritahuje pohyblivy segment
k jednému alebo druhému bodu, pripadne fixuje pevne jeho poziciu medzi opornymi bodmi.
Tymto spdsobom fixovany kostny segment sa stava oporou pre iny pohybujici sa segment.
Spojenie svalov do jednoduchych a zlozitejSich ret'azcov integruje ich funkciu. Z tohto dovodu
je nutné pri analyze pohybu vychddzat’ nielen z jednotlivych svalov posobiacich priamo na
segment, ale aj zo svalovych sluciek pdsobiacich zaroven na viacero segmentov urcujucich
kone¢ny priebeh pohybu, do ktorého je sledovany sval zapojeny (Véle, 2006). Jednotlivé
vybrané svalové retazce a integrované svaly, ktoré suvisia priamo s nas$im vyskumom

popisujeme v praktickej Casti prace.

2.1.8 Vzorce kibovych svalov

Kostroveé svaly si dolezité pri presuvani jedinca z jedného miesta na druhé (lokomocia),
nastavovanie jednotlivych segmentov voci sebe navzajom a pri udrzovani polohy tela (postura).
Na tieto svaly mézeme nazerat’ z roznych pohl'adov a v tejto suvislosti tiez urcovat’ ich funkciu.

Prvym hl'adiskom je anatomické, kedy svaly delime podl'a funkcie na flexory, extenzory atd.,
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jednohlavé, dvojhlavé (biceps), trojhlavé (triceps) atd. (Cihak, 2001). Z druhého hladiska
fyziologického, berieme do uvahy akym sposobom vyrabaju jednotlivé svalové vldkna energiu
pre svoju kontrakciu (Trojan, 2003). Dal§im hl'adiskom je hl'adisko rehabilita¢né (Janda, 1984),
kedy vychadzame z pohladu fyziologie a svaly s prevahou bielych vlaken oznacujeme ako
fazické a s prevahou Cervenych ako svaly tonické. Pokial’ dojde k poruche rovnovahy medzi
svalmi tonickymi a fazickymi moze nastat’ chybné drzanie tela. Poslednym hladiskom je
pohlad kineziologicky (Véle, 2006), ktory podava obraz o pohybe a fungovani celého
svalového aparatu ¢loveka v dynamickych podmienkach.

Tichy, Mackova, Jelinek a Tupa (2010) vo svojej praci ale uvadzaju, ze vietkym tymto
deleni svalov chyba konkrétnejsi pohl'ad na ich ulohu v pohybe jednotlivych kibov. Klinicka
sktisenost’ totiz poukazuje na to, Ze kostrové svaly okolo jedného kibu sa na zaklade ich funkcie
nespravajui rovnako. Niektoré z nich maju totiz vacsiu tlohu pri lokomdcii, iné su dolezité pri
stabilite kibu. Kazdy kostrovy sval vykonava v prislusnom kibe pri prirodzenej aktivite pohyb
vo vietkych rovinach (sagitalna, frontdlna a rotacna), ktoré ma kib k dispozicii. Kazdy kib
Pudského tela ma svoj typicky fyziologicky vzorec pohybu, vychadzajuci z pohybovych
stereotypov ako je napriklad chddza. Tento pohybovy vzorec sa sklada z charakteristickej
kombinacie pohybov vo vietkych rovinach. V kazdom kibe mozeme rozoznat' fyziologické
vzorce flekéné a extenéné. Kostrové svaly v okoli jedného kibu méZzeme rozdelit' na tzv.
vzorcové anevzorcové. Prvy sa podiela predovSetkym na prirodzenych pohyboch
a vykonavajii bud’ flekény alebo extenény vzorec pohybu v kibe, tieto svaly oznatujeme ako
prevazne lokomoc¢né. Na druhej strane svaly nevzorcové vykonavaji niektory pohyb
z flekéného vzorca a iny zo vzorca extenéného, ¢im pdsobia proti vychyTovaniu kibu v kazdom
smere. Ich hlavnou funkciou je stabilizacia kibu.

Tieto zavery potvrdzuji u viacerych svalov detailnym popisom ich funkcie anatomické
udebnice &i vedecké periodika (Cihak, 2001; Grim, Druga, Fiala & Pa¢, 2006; Borovansky,
1976). U niektorych svalov je ale popisand iba hlavna funkcia, je vSak isté, Ze napr. vel'ké
ploché svaly maji viac funkénych casti, ktoré sa Casto fylogeneticky alebo ontogeneticky
vyvinuli samostatne, a maji okrem rovnakej hlavnej funkcie celého svalu este odliSné pomocné
(synergistické) funkcie (Tichy et al., 2010). V naSej praci je potrebné tieto zistenia reSpektovat

a vyvodzovat’ zavery s ohl'adom na tieto skuto¢nosti.
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2.1.9 Energeticka naro¢nost’ chodze
Sposob chodze menime z roznych dovodov ako napriklad pri pondhlani alebo pri prechadzke
v parku, iny stereotyp chdodze je pri vystupe na hory a pri prechadzke po chodniku v meste alebo
v posiliiovni na beziacom pase. VAicSina vyskumov tykajucich sa chddze je ¢asto merana
v laboratornych podmienkach na beziacom pase, ¢o prinasa isté vyhody ako moznosti rychleho
ziskania dat za steady state podmienok, pri stalej rychlosti a smere. Pri beznej chddzi dochédza
k priebeznému spomalovaniu alebo zrychleniu chodze aj napriek tomu, Ze sa ¢lovek snazi
udrzat’ stdlu rychlost, postupne sa jeho chodza vychyluje od Startovacich hodnot.
Premenlivost’ chodze sa prejavi s urCitostou na viacerych faktoroch, metabolickych,
psychologickych a neuromuskularnych (Schmitt, 2003; Kra¢mar et al., 2016).

LCudska lokomocia realizuje posun tela v priestore s ¢o najmensou mechanickou
a fyziologickou energetickou narocnostou. Zdkladom pre plynulu progresiu je udrzanie
symetricky nizkej amplitddy posunu t'aziska hlavy, hornych koncatin a trupu vo vertikdlnom
a horizontalnom smere podla principu biologickej konzervacie energie (Waters & Murloy,
1999). Rotacia panvy, klopenie panvy a flexia kolena minimalizuju absorpciu silu dopadu péty
na podlozku a obmedzuju vertikalny posun trupu a nasledky reak¢énych sil podlozky. Lateralny
posun panvy znizuje laterdlny posun trupu, a tym sa zniZuji energetické naroky. Efektivna
aktivita svalovych skupin dolnych koncatin aich tvar umoznuji zapojenie svalov
s minimalnymi zmenami v ich celej diZke, ¢im sa priblizujeme k izometrickej aktivite svalov
a metabolicky neefektivna koncentrické aktivita je minimalizovana (Waters & Murloy, 1999).
Saunders, Inman a Eberhart (1953) definovali anatomické mechanizmy, ktoré znizuju
energetickll naro¢nost’” chddze. Pri formulacii tychto mechanizmov vychadzali z Il
Newtonovho zdkonu, kde sila je sucinitel’ hmotnosti a zrychlenia. V energeticky optimalnom
modeli bipedalnej lokomdcie sa tazisko pohybuje po sinusoide s nizkou amplitidou, pri¢om
prave plynulost’ pohybu je dolezitym faktorom energetickej uspornosti (Vareka et al., 2018).
Princip energetickej spornosti d’alej rozvinul aj Ralston (1958), ktory v experimente zistil, ze
I'udia maju tendenciu kracat’ prirodzenou rychlost'ou, ktord sa blizi optimu. Toto optimum je
dané najnizSou spotrebou O2 na kilogram hmotnosti tela. Pri znizeni alebo naopak zvySeni tejto
rychlosti chodze spotreba O2 stupa, pricom krivka spotreby O2 ma parabolicky tvar.
Energetické straty pocas chddze je nutné doplnit’. Novi mechanickt energiu dodavaju systému
svaly dolnych koncatin. Podl'a Wintera (1980) plantarne flexory predkolenia poskytuju 85%
potrebnej energie, zvy$nych 15% dodavaju flexory bedrového kibu. Gage (2002) toto
percentualne rozdelenie upresnil tak, ze 36% energie poskytujui plantarne flexory predkolenia

vo faze aktivneho odrazu (TSt - terminal stance). V nasledujucich fadzach kroku, obdobie
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pasivneho odrazu (PSw - preswing) a obdobie inicialneho $vihu (ISw- initial swing), dodavaju
flexory bedového kibu 22%, extenzory kolena 10% a su¢asne kontralaterdlne extenzory
bedrového kibu 32% energie pocas fazy postupného zatazenia nohy (oLR - oposite loading

responce) (Vareka et al., 2018).

Rychlost’ chodze

Bezna rychlost’ chodze sa u dospelého ¢loveka pohybuje v hraniciach medzi 1-1,67 m.s™,
u muzov je tato rychlost’ vyrazne vyssia. Podl’a stadie realizovanej na dospelych jedincoch vo
veku 20-60 rokov bola obvykla rychlost muzov 1,37 m.s! oproti Zendm 1,23 m.s™' (Waters &
Mulroy, 1999). V nasledujucich stadiach boli pacienti testovani pri obvyklej rychlej a pomale;j
chddzi, kedy bol rozsah rychlosti 0,62 — 1,65 m.s™. Pri zvyseni rychlosti okolo 100 m/min je
moznost’ vyberu medzi behom a chddzou. K prechodu z chddze do behu dochadza, podla
studie Thorstenssona a Robertsona, pri rychlosti 113 m/min (Waters & Mulroy, 1999).

Priemerne spotrebuje dospely ¢lovek pocas obvyklej chodze 12,1 ml/kg/min kysliku,
pri¢om vyraznejSie rozdiely nie st ani u seniorov. U deti je prijem kysliku vyssi 12,9 — 15,3
ml/kg/min.

V praci autorov Allor, Pivarnik, Sam a Perkins (2000) bola porovnavana skupina mladych
dievéat (13,3 + 0,9 rokov) smladymi Zenami (21 + 1,5 rokov), pri porovnatel'nych
antropometrickych meraniach (vySka, vaha, koZna riasa) pri chodzi na beZiacom pase
o rychlosti 1,3 m/s. Vyrazné rozdiely zistili v hodnotdich VO2 sub max, 16,4 + 1,7 vs. 14,4 £
1,1 ml/ kg/min, pri chddzi. V kI'udovom rezime rozdiely neboli vyrazné, 4,4 vs. 3,9 ml/ kg/min.
Tepova frekvencia bola pri chodzi vyrazne vyssia u dievcat, 118 £ 11 tepov/min vs. 104 £+ 12
tepov/min. V porovnani s rychlou chddzou u deti, adolescentov a mladych dospelych neboli
v hodnotach prijmu kysliku vyrazné rozdiely odpovedajiice hodnotdim 19,6, 19,1, 18,4
ml/kg/min. VyraznejSie rozdiely boli zaznamenané u seniorov 15,4 ml/kg/min, o stvisi
s obvykle nizSie volenou rychlostou chodze. ZniZenie energetickych narokov koresponduje
s poklesom ostatnych fyziologickych parametrov, ako svalovej sily. Pokles hodnot obvyklej
chdodze a obvyklej rychlej chddze je spojeny s poklesom VO2 max, a to nezdvisle na veku
(Waters & Mulroy, 1999).

Pacienti ¢asto menia kadenciu behom vol'ne zvolenej chddze na beziacom pase. Pokial je
rychlost’ kontantna, tak sa pri zvysujucej kadencii znizuje dizka kroku. Priemerné frekvencia
113 krokov za minltu sa priblizuje kadencii pri najnizSom prijme kyslika. Naproti tomu
znizovanie frekvencie od preferovanej hodnoty za su¢asného zvicsovania dizky kroku je menej

ekonomické ako porovnatelné zvysenie kadencie a skratenia dizky kroku. V pripade
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konstantnej dizky kroku, kedy pacient znizuje alebo zvy3uje rychlost’ chdodze zmenou
frekvencie alebo dizky kroku, je zvysenie spotreby kysliku so zvySujucou sa kadenciou
minimalne, dovtedy kym nie je prekrocena preferovana kadencia. Po prekroceni preferovane;j
frekvencie vyrazne rastie spotreba 02. Podl'a dizky dolnych konéatin a rozlozenia svaloviny
moézeme predpokladat’ preferovany a najviac ekonomicky stereotyp chodze. Tento fakt suvisi
s zvySenou energetickou narocnostou chodze u jedincov, ktori nie st schopni udrzat

preferovanu rychlost’ chodze (Waters & Mulroy, 1999; Allor, et al., 2000) .

2.1.10 Chdédza na beZeckom trenaZéri

Mnozstvo poznatkov tykajucich sa bipedalnej lokomocie boli ziskané analyzou chodze na
beziacom pase. K takejto moznosti viedlo autorov Studii viacero vyhod ako, stacionadrne
postavenie respondenta a umiestnenie pristrojov pre zaznam analyzy pohybu bez akychkol'vek
problémov. Napriek tomu je v pocetnych vyskumoch chddza analyzovana v prirodzenych
podmienkach, chédza po zemi, podlahe, proband si tak mdze zvolit’ beznl pre neho prirodzent
chddzu, na ktort sa nemusi adaptovat’. Pri beznej chodzi po podlahe si respondent méze zvolit’
rychlost’ chddze individuélne s najekonomickejSim energetickym vydajom (Sutherland, Olsen,
Cooper & Woo, 1980; Stolze et al., 1997; Kra¢mar et al., 2016).

Stolze et al. (1997) zistili, Ze pri chddzi na beZiacom pase pri rovnakej rychlosti ako pri
chddzi po zemi doglo k skrateniu dizky kroku o 4%, pri¢om kadencia krokov vzrastla o 6%.
Tento fakt vedie k redukcii krokového cyklu spolo¢ne s vyznamnymi zmenami v trvani stojnej
a §vihovej faze kroku. Nasledkom prediZenie §vihovej fazy sa znizila faza dvojitej opory
0 27%, toto zniZenie moze viest’ k charakteristickému rozdielu medzi r6znymi typmi chodze,
&o sa prejavi v balanéne podmienenych parametroch chodze. Sirka kroku sa na beZiacom pase
zvysila 0 22% so sucasnou zmenou uhla nohy o 19%. Tieto zmeny vedu pocas chdodze na
beziacom pase k chddzi o SirSej baze. Praca Murray, Spurr, Sepic, Gardner a Molhnger (1985)
porovnava chodzu na beziacom pase s chddzou po zemi z hl'adiska kinematiky, posudenim
EMG zaznamu a tepovej frekvencie, pocas troch roznych rychlosti. Pocas chddze na beziacom
pase respondenti inklinovali k vy$3ej pulzovej frekvencii a kratiej dizke krokov ako pri
normalnej chddzi. Spominani autori zaznamenali signifikantné rozdiely v posune hlavy, stehien
a ¢lenkovych kibov v sagitalnej rovine medzi meranymi chédzami. Podla merania EMG
aktivity sledovanych svalovych skupin bola vysSia aktivita zaznamenana pocas chodze na
beziacom pése v porovnani s chddzou po zemi, pricom najvyznamnejsi rozdiel bol ndjdeny
v aktivite m. quadriceps femoris. Podobne ako svalova aktivita aj sledovanie hodnét tepove;j

frekvencie bolo zaznamenané s vyssimi hodnotami pri chodzi na beziacom pase ako po zemi.
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Komparaciou kinematiky chddze na beziacom péase a na zemi sa zaoberali aj Alton, Baldey,
Caplan a Morrissey (1998), nasli vyraznii zmenu kadencie krokov rasticu z 114 krokov/min
na 121 krokov/min na beziacom pase u muzov. U Zien boli zistené vyznamné rozdiely pocas
chddze na beziacom pase najmi vo zvysenej flexii bedrového kibu. V komplexnom hodnoteni
muZov a Zien spoloéne boli signifikantné rozdiely v dizke stojnej fazy, kadencii a rozsahu
pohybu v bedrovom kibe. Vyssiu frekvenciu autori predpokladaji z dovodu, Ze stojna dolna
koncatina je tahand dozadu pohybom pasu.

Na predchadzajuce stidie nadvizuje aj préaca Stolze et al. (1997), v ktorej doplnili, Ze sa
kadencia zvysila poc¢as chodze na beziacom pase aj u deti a dospelych. V tomto vyskume sa
autori snazili zistit zmeny v parametroch chodze v pripade, Ze frekvencia bude rovnaka
v oboch pripadoch. Doba krokového cyklu bola u oboch komparovanych pokusov vcelku
identickd, ale trvanie jednotlivych subfaz ostalo odlisné. Faza dvojitej opory a stojné faza boli
mierne dlhsie pri frekvencii kontrolovanej chddze na beziacom pase. Balan¢ne podmienené
parametre, ako Sirka kroku a uhol nohy boli zmenené len miniméalne, ale napriek tomu dosiahli
podstatne vysSie hodnoty ako pri chddzi po zemi.

Dan¢ stadie poukazuju vyrazné rozdiely v priestorovych a ¢asovych parametroch v oboch
typoch chddze. V porovnani s chodzou po podlahe sa kadencia zvySila, za sucasne znizenej
doby krokového cyklu a zniZenia dizky kroku (Pearce et al., 1983; Strathy, Chao & Laughman,
1983). Murray et al. (1985) na rozdiel od inych autorov, vo svojej $tudii nezaznamenali rozdiely
medzi chodzou na beziacom pase a na zemi. Pocas chddze na beZiacom pase posudzovali autori
aj dobu, potrebnti k stabilizacii dizky kroku. Porovnavali dizku kroku po 5 a 10 mindtach
chddze. V prvych piatich minatach doslo k postupnému znizovaniu dizky kroku, po uplynuti
10 minut uz k vyraznym zmenam v dizke kroku nedoglo. U deti boli pozorované podobné
vysledky, ktoré sa zhoduju so stidiou Walla a Charterisa (1981). Spominani autori zistili, ze
k prispdsobeniu chddzi na beziacom pase dochadza pocas prvych minut, ale potom nasleduje
druha faza intenzivnejSej adaptacie, pri ktorej dochddza k znizeniu variability medzi
nasledujucimi krokmi (Stolze et al., 1997). Nilsson, Thorstensson a Halbertsam (1985) popisali,
7e pri konstantnej rychlosti, dizka kroku, doba stojnej a §vihovej fazy a fazy dvojitej opory
nepriamo koreluje so zvySujucou sa kadenciou. Casovanie faz krokového cyklu sa
pravdepodobne meni v dosledku viacerych faktorov, medzi ktoré mozeme zaradit' faktory
aferentného systému, chovanie jedinca, odliSné kinematické vzory, ktoré indikuji rdzne
proprioceptivne informacie alebo nedostatok optickych informdcii. Vplyv optickej informacie
na parametre chodze popisali vo svojej §tadii Prokop, Schubert a Berger (1997). Dal§im

podstatnym faktorom moze byt ,senzoricky zmétok” medzi nedostatkom informacii
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z optického a vestibuldrneho aparatu, a proprioceptivnymi informaciami z dolnych koncatin
a trupu (Stolze et al., 1997). Po desiatich minutach behu na beziacom pése sa telo probanda
vychyl'uje smerom dopredu. Senzoricky nepomer sa teda moze podiel’at’ aj na zmene stereotypu
chddze. Na udrzani rovnovahy pocas bipedalnej lokomocie mé vplyv aj Sirka kroku a vonkajsia
rotacia nohy. Tieto faktory boli vyrazne vyssSie poc¢as chodze na beziacom pase (Stolze et al.,

1997).
Rychlost’ a variabilita chodze

Zavislost’ rychlosti na ¢asovych a priestorovych premennych bola spracovana vo viacerych
stadiach. Frekvencia a dizka kroku predstavuji priamy linedrny vztah v rozmedzi hodnoty
rychlosti od 0,8 — 2,0 m.s™'. Pri rychlostiach chddze klesajticich k 0,3 m.s! sa meni vztah
kadencie a diZky kroku na rychlost’, na krivku. Doba fazy opory o jednu dolnt konéatinu a faza
dvojitej opory predstavuju nepriamu zévislost na rychlosti a tento vztah moézeme vyjadrit’
krivkou, ak pocitame s aktudlnymi ¢asovymi hodnotami. Pri normalizécii krokového cyklu sa
stdva tento vzt'ah linearny (Craik & Oatis, 1995).

Percentualne vyjadrenie krokového cyklu stradveného vo $vihovej a stojnej faze je platné
pre strednu a rychlu chodzu. Doba dvojitej opory klesa so zvySujicou sa rychlost'ou takmer na
minimum, napr. priSportovej chodzi. Pocas behu doba dvojitej opory uplne zanika. Pri pomalej
chodzi stojnd faza zabera az 80% krokového cyklu a Svihovéa faza zvys$nych 20%. Krokovy
cyklus sa u starSej populédcie vyznacuje pomalym tempom chddze a teda nizSou kadenciou
a kratSou dizkou kroku. Tieto vysledky potvrdzuje aj vyskum Craik a Oatis (1995), ktori
porovnavali fazu kontaktu nohy s podloZzkou u mladych a star§ich jedincov pri pomale;j,
strednej a rychlej chodzi. Po€as pomalej chddze bola rychlost’ v oboch skupinach rovnaka, pri
strednej arychlej chodzi bola v skupine starSich respondentov rychlost’ podstatne nizsia.
V pomalej chddzi bolo percentudlne vyjadrenie fazy dvojitej opory a opory o jednu DK zhodné
v oboch skupinach. Vysledkom tejto stidie bolo nie len zhodnotenie, Ze starsi jedinci chodia
nizSou rychlostou, ale aj, Ze frekvencia krokov je podstatne nizSia navzdory kontrole rychlosti.
Kadencia krokov teda moze byt dolezitym senzitivnym parametrom pre posudzovanie
motorickych schopnosti jedincov v jednotlivych vekovych kategdriach.

Autori Crowinshield, Johnston, Andrews a Brand (1978) posudzovali rychlostnu zavislost’
premennych chddze ako rychlost, vek a ostatné premenné, dizka kroku a sagitdlna exkurzia
stehna pomocou regresnej priamky. Autori v zavere hodnotili, ze krokovy cyklus starSej
populacie je kratsi a sagitalna exkurzia stehna je mensSia, pri¢om tieto rozdiely st viac vyrazné

pri vySSich rychlostiach. Tieto priestorové a Casové charakteristiky chodze mozeme
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posudzovat’ ako finalny vysledok konfrontacie neuromuskularneho systému s prostredim
(Craik & Oatis, 1995). Pri zjednodusenom predpoklade by sa mohlo zdat’, Ze variabilita chddze
je ovplyvnena velkost'ou rychlosti. Z vysledkov stidie Danion, Varraine, Bonnard a Pailhous
(2003), je ale zrejmé, Ze pri zvy$eni frekvencii a dizky nedochadza k rovnakym zmenam
variability chodze. K zmendm variability chodze dochédza, aj ked’ je udrzovana konstantna
rychlost’ a zmenena je len kadencia a dizka kroku. Variabilita rychlosti podas volnej chddzi je

vysledkom zmeny dizky kroku, preto zmena rychlosti vplyva na zmenu dizky kroku.
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3 Chédza naboso vs. chodza v obuvi

Postupny vyvoj bipedalnej lokomocie druhov smerujucich k rodu Homo bol realizovany
bez ochrannych medzivrstiev medzi chodidlom a zemou. Topanky st pouzivané uz desiatky
tisic rokov, a chddza naboso je tak vlastne pévodnou formou pohybu ¢loveka v teréne (Kracmar
et al., 2016). Koordina¢né vzt'ahy v oblasti dolnej koncatiny a panvy pocas chodze naboso
a v obuvi skumali vo svojej praci Chrastkova, Bacdkova, Spulak, Kraémar a Cmejla (2012),
vysledky autorov poukazuju na to, Ze pre dnesné¢ho ¢loveka je chddza v obuvi samozrejmostou
a je tiez efektivnejsia (tab. 1).

Tabulka 1 Kovariancia priemerného krokového cyklu pocas chodze naboso a v Sportovych
bezeckych topankach, P-proband (Chrastkova et al., 2012).

Kovariancia priemerného P1 P2 P3 P4 priemer
krokového cyklu

chddza naboso 0,813 0,938 0,776 0,781 0,827
smerodatna odchylka 0,091 0,032 0,145 0,112 0,095
chodza v topankach 0,758 0,774 0,786 0,789 0,777
smerodatna odchylka 0,112 0,136 0,173 0,079 0,125

Vzpriamenu chddzu rozvinuli uzZ australopitekovia pred priblizne Styrmi miliardami rokov.
Nemohla byt zd’aleka tak efektivna ako chodza rodu Homo, ktory rozvinul vytrvalostnym
behom s dosl'apom na Spicku (konkuren¢ny evolu¢ny vyhoda pre lov) noznu klenbu, ktora
bezpochyby chodzu d’alej zefektivnila.

Vykonanim topografickej pocitacovej simuldcie stopy z Laetoli uvedenej na obrazku 15., v
komparécii s priemernou experimentalnou stopou sucasnych I'udi (n=10). Na pozicii A stopa
tvora z Laetoli, oznac¢ena ako G1, na pozicii B priemerna stopa 10 sucasnych l'udi vo vlhkom

jemnom piesku (Crompton et al., 2012).
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Obrazok 15 Topograficka pocitacova simulacie stop (Crompton et al., 2012).

Z pohl'adu periodicity aktivacie svalovych skupin dolnych koncatin je pre stcasného
¢loveka chddza v topankach prijatelnejSia ako chodza naboso. Pri porovnani vypocitanych
kovariancii pre jednotlivych probandov (n=12) autori zist'uju, ze pri chddzi v topankach nabera
tento koeficient vyssie hodnoty ako v pripade chodzi bez topanok. Medzi priemernymi
hodnotami celého vyskumného stiboru bol nasledne najdeny relativne znacny rozdiel, chddza
naboso a chodza v obuvi (cov + sd): 0,78+0,12 vs 0,83+0,10 v prospech chdodze v obuvi.
Testovanie vykonavali autori v Sportovej tréningovej beZeckej obuvi, ktora je vybavena
tlmiacimi prvkami, gélom, a neposkytuje tak pevni oporu pre vytvorenie punctum fixum.
Dnesny moderny ¢lovek je pravdepodobne na obuv plne privyknuty a tento dyskomfort mu teda
nerobi ziadne t'azkosti po€as lokomocie, prave naopak chddza na boso robi dneSnej populécii
vicsie tazkosti. Noha civilizovaného ¢loveka sa uz nevie ekonomicky prisposobit’ terénu, preto
zistené kovariancie maju niz§ie hodnoty (Chréastkova et al., 2012).

Neuromechanické prisposobenie timingu a zatazenia svalov dolnych koncatin odpoveda
ochrannej stratégie proti bolesti pri dosl'apu. Stereotyp chodze a jej vzorce su podl'a Morio,
Nicol, Barla, Barthelemy a Berton (2012) uzatvorené a tazko menitel'né¢. Chddza bez obuvi
vytvara podmienky pre to, aby kroky od seba mierne odliSovali. Tymto su svaly odliSne
zatazovan¢ a odd’al'uje sa faktor unavy (Kracmar et al., 2016)

Zaujimaveé vysledky boli zistené v pripade svalu m. gastrocnemius sin. caput medialis,
u ktorého boli scitané najvysSie hodnoty kovariancie v pripade oboch typoch chodze,
v topankach 0,92 ana boso 0,88. Najmenej sa periodicky zapaja m. peroneus longus dx.,
v topankach 0,59 a na boso 0,57. De Souza Moraes, Mendes a Papini (2012) uvadzajt, Ze m.
gastrocnemius je propulznym svalom pri bipedéalnej lokomocii Cloveka a dodava, ze ma
dolezita funkciu pri stabilite celého tela, absorpcii a rozptyleni reakénych sil, a ako dvojkibovy

sval je inicidtorom flexie v kolennom kibe. S tymto nazorom Kraémar et al,. (2016) nestihlasia.
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Podla nich vektory pdsobenia svalu m. gastrocnemius poukazuji na minimalnu propulzni
zlozku svalu. Sval ma v krokovom cykle vo faze odrazu za ulohu kranidlne dvihat' trup do
smeru dynamickej rovnovahy (obr. 16). Spominani autori povazuju za hlavny propulzny sval
m. gluteus maximus, pricom obojstranné svaly mm. glutei medii udrzuju stabilitu panvy pocas
nakroku v jednooporovom postaveni. Kovariacné vysledky svalu m. gastrocnemius autori
nachddzaju vo vedomom tlmeni reakcii na neocakavané podnety z bosej nohy pocas chodze.
Krokovy stereotyp sa tak dostava svojim riadenim zo subkortikalnych oblasti do kortexu so
zapojenim limbického systému pri nezvyklych prezitkoch. Podobne je m. gastrocnemius

vedome zapajany pri poruche rovnovahy v stoji a prejavuje sa ako tzv. hra sliach.

e

pohyb trupu

m.gastr.

A1°

15% cykiu 30% cyklu 45% cykiu
potatedni faze stredni faze faze odrazu

Obrazok 16 Aktivita lytkového svalstva pocas stojnej fazy krokového cyklu — vektory ukazuju
pomery zapojenia jednotlivych casti m. triceps surae — obe hlavy svalu m. gastrocnemius a m.
soleus (upravené podla Zajac, Neptune & Kautz, 2002).

3.1 Chodza na vysokom podpitku

Walford (2007) definuje podpétok ako spodnu cCast’ topanky, ktord by mala ulahCovat
chodzu a sCasti absorbovat’ ndrazy terénu. Pociatky vzniku podpétku siahaji do Antiky, kde sa
pouzivali napriklad v divadlach pre odliSenie hlavného hrdinu, pomocny nadstavec na topanky
pouzivali v Anglicku a Japonsku aby si nezaSpinili topanky od blata. DneSny trh pontka Siroky
vyber obuvi na podpétkoch. Od nizkych az po extrémne vysoké podpétky, ktoré maji viac ako
10 cm. Za idealnu vysku opitku povazuje Rihovsky (1975) podpitok rovnajuci sa 1/14 dizky
nohy. Autor d’alej uvadza, ze vyska opétku u deti by nemala byt’ vyssia ako 0,5 cm. U panskej
obuvi by mala byt vyska podpitku do 2,5 cm a idedlnu vysku opatku pre Zenska populaciu
autor stanovuje pri celodennom noseni na 3 cm.

American podiatric association (2003) opisuju topanky na vysokom opitku ako topanky,
ktorych pétova Cast’ je vyssia ako prednd Cast’ topanky. Vyber topanky pre chddzu ma dolezita
ulohu, typické topanky maju patovu Cast’ vyvySent menej ako 2 cm. Na druhej strane topanky
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na vysokych podpitkoch mozu mat’ zvysenie pitovej ¢asti a2 o 10 cm a viac. Dal$imi typickymi
znakmi topanok na vysokom opatku st uzka Spicka, zakrivena plantarna oblast’ a tvrda pitova
Zast’. Vietky tieto vlastnosti topanok nepriaznivo vplyvaju nie len na pohodlie noh, ale aj kibov
dolnych koncatin, svalovych Struktur a chrbtice.

Doméca a svetova literatira poskytuje rozne $tadie venujuce sa problematike a vplyvu
nosenia vysokych podpitkov najmé na organizmus zZenskej populacie (Barton, Coyle & Tinley,
2009; Cronin, Barret & Carty, 2012; Cronin, 2014; Ebbeling, Hamill & Crussemeyer, 1994;
Iunes, Monte-Raso, Santos, Castro & Salgado, 2008; Lee & Li, 2014; Stefanyshyn, Nigg,
Fisher, O'Flyn & Liu, 2012; Mokosakova & Hlavacka, 2012 a iné). Autori svoje prace a
studium vplyvu topanok na vysokom podpitku hodnotili z réznych pohladov s pouzitim
modernych diagnostickych systémov, ako povrchovd EMG, Pedar system, 3D kineziologicka
analyza, baropodometrické ploSiny a iné. Vysledky vyskumov su z vicSej Casti zamerané na
vplyv podpitkov na krokovy cyklus a zatazenie makkych Struktur dolnych koncatin. V d’alsej

podkapitole uvadzame prierez vysledkov dostupnych stadii.

3.1.1 Vplyv vysokého podpitku na dolnu kon¢atinu

Topanky na vysokom opitku vytvéraju ilaziu opticky predizenych dolnych konéatin a
zvyraznuju kresbu lytkovych svalov vd’aka trvale zvySenému tonusu spdsobenti postavenim
nohy v topanke s vysokym podpdtkom. Aby telo vykompenzovalo tito labilnt poziciu sedacie
svaly sa vysuvaju smerom dozadu, hrudnik dopredu (Mokosdkova & Hlavacka, 2012). V
obuvi s podpiatkom dochadza k zvac¢Seniu vardézneho uhla zadonozia a k deformadcii klenby
nohy. Noha je skratend, ¢im sa narusuje architektonika klenby, ¢o mdze viest podl'a Gastwirth,
O’Brien, Nelson, Manger a Kindig (1991) pri dlhodobom zat’aZeni nohy k vzniku pes cavus.
Obuv s vysokym opitkom zniZuje anatomicky stilad medzi talom a tibiofibularnym skibenim.
Chodidlo sa nachadza v plantarnej flexii, ktora sposobuje nestabilitu talocruralneho kibu
a pozicia sa stava mechanicky nestabilnou (obr. 17 A) (Cowley, Chevalier & Chockalingam,

2009).
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Obrazok 17 Postavenie nohy v topanke na vysokom opdtku (A) (Prochovnikovd, 2016),
fyziologicky priebeh medial longitudinal arch angle (B) (Mcpoil & Cornwall, 2007).

Legenda: Medial malleolus — vniitorny ¢lenok,; Navicular tuberosity — drsnatina navikuldrnej kosti; 1*
Metatarsal head — hlavicka prvého metatarzu.

Pocas nosenia topanok s vysokym podpitkom sa telo dostava do labilnej polohy a dochddza
ku kompenzaénym zmenam stratégie posturdlnej adaptacie. Chodidlo je v postaveni, kedy linia
prebiehajuca od hlavi¢ky prvého metatarzu cez os naviculare k medidlnemu malleolu (medial
longitudinal arch angle - LAA) (obr. 17 B), zviera uhol bliziaci sa 0° (Mcpoil & Cornwall,
2007). Poloha, v ktorej topanky na vysokom podpitku fixuju chodidlo sposobuju skratenie
dorzalnych flexorov nohy. Pezzan, Sacco a Jodo (2009) tym vysvetl'uji vardzne postavenie
¢lenkového kibu, ktorym je zaistena lepsia stabilita nohy. Skratenie m. triceps surae spdsobuje
obmedzenie jeho mozZnosti vykonat koncentricki kontrakciu, sval teda musi pocas stahu
produkovat’ vacsiu silu. Sucasne dochédza aj ku skrateniu Achillovej sSlachy (Burnfield, Few,
Mohamed & Perry, 2004). Ddsledkom obmedzenia vplyvu perimaleolarnych svalov na
¢lenkovy, subtalarny a talonavicularny kib, je telo nutné vytvorit' kompenzaéné mechanizmy
zaistujuce stabilitu nohy (Lindemann et al., 2003). ZniZenie pronacie nohy v subtalarnom kibe,
ktort topanky na vysokom podpétku obmedzuju, mdze spdsobit’ podl'a Gastwirtha et al. (1991)
cez generalizaciu funkénych porach bolesti kolena, bedrového kibu a driekovej chrbtice,
pricom dodavaji, Ze s narastajucou vyskou opitku sa tieto obmedzenia zhorSuju. Bolest
vznikajica pocas nosenia obuvi s vysokym podpidtkom moze byt zapriCinend aj zmenSenim
kontaktnej plochy chodidla s podlozkou. Noha je v supina¢nom postaveni, ktoré méze sposobit’
zvysent laxacitu ligament &lenkového kibu a chodidla, ¢o v kone¢nom vysledku spdsobuje

instabilitu kibu (Corrigan, Moore & Stephens, 1993).
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Pocas stojnej fazy kroku v topankach s vysokym opétkom vo faze inicialneho kontaktu
nohy so zemou, dochadza k vzrastu maximalnych sil, k rastu celkového tlaku vyvijaného na
chodidlo a rastie aj doba pdsobenia tychto sil (Pezzan, Joao, Riberio & Manfio, 2011; Cowley
et al., 2009). Zat'azenie sa presuva najméd do oblasti hlavicky prvého a druhého metatarzu,
priCom oblast’ tretiecho, Stvrtého a piateho metatarzu nie je zatazend takmer vobec. Toto
neprimerané zat'azenie je Casto pri¢inou vzniku hallux valgus alebo tzv. kladivkovitych prstov
(Soamers, 1985).

Stoj a chodza na vysokom podpétku vplyva nielen na nohu, ale toto nefyziologické
postavenie sa prenasa aj na vysSie ulozené segmenty tela. Ak vychadzame z ideélneho drzania
tela a taziska, kedy naroky na kosti, svaly a kiby st najnizsie rovnako ako vydaj energie a nizke
rizikom straty stability, tak vysoky podpédtok toto postavenie naruSa a uvadza telo do labilnej
pozicie (Tichy, 2017). Stoj v topankach s vysokym podpédtkom sposobuje elevaciu calcanea
spojent s plantarnou flexiou v tibiotaldrnom skibeni. Dochédza k posunu t'aziska tela smerom
hore a dopredu, ¢o ovplyviluje posturalnu stabilitu a je nevyhnutna adaptacia k obnoveniu
rovnovahy, tym dochadza k neprimeranej aktivacii muskuloskeletdlneho systému (Opila-
Correia, Wagner, Schiowitz & Chen, 1988). Podl'a Zvonat, Lutonska, Vespalec a Petr (2010)
vysoky opitok posuva kolenny kib vred, hlava ahrudna chrbtica smeruja posteriérne

a driekové lorddza sa zviac¢suje, ako je schematicky prezentované na obrazku 18.

Rovné podrazky Vysoké opitky
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Obrazok 18 Schematické zobrazenie vplyvu vysokych podpdtkov na posturu cloveka (upravené
podla Zvonar et al., 2010).

Rozsah flexie v bedrovom kibe je pri chddzi na vysokom opitku vyssi ako pri chodzi na

strednom a nizkom opitku. Zmeny zat'azenia sa pri chodzi na vysokom opitku tykaju aj oblasti
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kolennych kibov (Park, 2010). Pri vy3ke opitku 7 cm sa aktivita m. vastus medialis et lateralis
znizila, naopak aktivita m. rectus femoris, m. soleus a m. peroneus longus sa zvysila (Park,
2010; Blanchette, 2011). Nosenie opdtkov tak moze prispievat’, kvoli spominanej aktivite m.
vastus medialis et lateralis, m. rectus femoris a svalov lytka, k vzniku patelofemoralnej bolesti
a degeneretivnych zmien kolennych kibov u Zien dlhodobo nosiacich vysoké opitky (Davis,
Ettinger, Neuhaus & Mallon, 1991; Stefanyshyn et al., 2012; Lichota, 2003; Park, 2010;
Blanchette, 2011). Podobné zavery prezentujt aj Kerrigan, Todd & Riley (1998) a doplnaju, Ze
vznik degenerativnych zmien kolenného kibu je u Zien dvakrat astej$i ako u muZov. Autor vidi
ako jednu z pri¢in nosenie vysokych opitkov, a tym vzrast posobiacich sil na koleno. K
najvicsiemu zat'azeniu kolenného kibu dochadza v prvej polovici stojnej fazy krokového cyklu,
kedy sa dvojnasobne zvysil extenény moment sil a flekény uhol v kolennom kibe. Vo frontalne;
rovine vplyvom zvySenia opétku narastd abdukény moment sil (Opila-Correia, 1990; Simonsen
et al., 2012), a dlhodobym nosenim vznik4 fixovana deformita kolena — genua vara (Baliunas
et al., 2002). Najvacsie rotacné momenty sil pdsobia na medidlnu ¢ast’ kolena, tieto sily
znasobuje aktivita m. quadriceps femoris. Napitie svalu je prendsané cez lig. patellae na
patellofemoralne skibenie kde sposobuje bolesti. Pogas stojnej fazy kroku pri chodzi na 5 cm
opitku dochadza k narastu posobiacich sil to¢ivého momentu na kolenny kib o 23% (Kerrigan
et al, 1998). U niektorych nositelieck vysokych podpédtkov dochiddza ku supinacnej
kompenzacii v &lenkovom kibe s jeho everznym postavenim. Tato kompenzacia spdsobuje
nadmerné zat'aZenie medialnej Casti kolena. Zat'azenie medidlnej alebo lateralnej Casti kolena
vedie ku akceleracii degenerativnych procesov (Barkema, Derrick & Martin, 2012).

Vysledky vyskumu autorov Csapo, Maganaris, Seynnes a Narici. (2010) poukazali na to,
ze dlhodobym nosenim vysokych opidtkov dochadza k skrateniu m. gastrocnemius, pars
medialis a zvySeniu tuhosti Achillovej slachy, ¢o spdsobuje obmedzenie rozsahu pohyblivosti
&lenkového kibu. EMG aktivita m. gastrocnemius medius je pocas chodze v topanke s vysokym
opédtkom na maxime pri vyske opitku 7,5 cm v porovnani s 5 cm a 2,5 cm vySkou opétku.
Oproti tomu je vrchol EMG aktivity m. tibialis anterior pri vySke opétku 2,5 cm, a s rastucou
vyskou opitku jeho aktivita klesa (Lee, Shieh, Matteliano & Smiehoworski, 1990). S vyskou
opitku sa zvySuje aj plantarna flexia ¢lenkového kibu, zniZuje sa jeho everzia a zvysuje sa flexia
v kolennom kibe pri nakroku na pitu, nefyziologicky zmeneny je aj pohyb subtalarneho a
kolenného kibu (Ebbeling et al., 1994; Mika, Oleksy, Mika, Marchewka & Clark, 2012a).
Totozny nézor prezentujii aj Cronin (2014) a doplnajt, Ze k najvia¢siemu uhlu do plantarne;
flexie dochadza pri ndkroku a dotyku péty s podlozkou, kedy je u dlhodobych nositeliek

vysokych opitkov m. gastrocnemius medius vyrazne skrateny v porovnani s prilezitostnymi
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nositel’kami. Pri porovnani chodze na boso a na vysokom opétku bola u dlhodobych nositeliek
vyrazne zvySena aktivita m. tibialis anterior a m. soleus. Najvicsia aktivita m. soleus bola na
konci stojnej fazy pred odrazom koncatiny, behom Svihovej fazy sa jeho aktivita tiez zvySovala.
Aktivita m. tibialis anterior sa naopak v strednej Casti Svihu znizila a na konci stojnej fazy bola
ich aktivita totozna (Stefanyshyn et al., 2012; Blanchette, 2011; Cronin et al., 2012).

Podobnu stadiu realizovali Mokosakova a Hlavacka (2012), ktori sledovali EMG aktivitu
troch vybranych svalov predkolenia (m. gastrocnemius medialis, m. soleus, m. tibialis anterior)
pocas chodze naboso, v topankach snizkym opdtkom (3-5 cm) a v topankach s vysokym
opatkom (7-12 cm). Autori zaznamenali pri chddzi naboso (Cierna krivka) dva vrcholy EMG
aktivity m. gastrocnemius medialis (obr. 19). Prvy pocas celej stojnej fazy krokového cyklu,
a druhy v strede Svihovej fazy. V porovnani s chddzou na nizkom a vysokom opétku je prvy
vrchol aktivity svalu niz§i ako pri chddzi naboso. Podobne je viditelna aj dizka kontrakcie
sledovanych svalovych skupin v opornej faze kroku. Cim bol podpitok vyssi, tym bola aktivita
svalu dlhs$ia. V druhom vrchole aktivity svalu, v strednej faze Svihu, nastala situacia kedy so
stupajucou vyskou opdtku sa zvySovala aj aktivita svalu. Pred koncom krokového cyklu
v prechode medzi §vihovou a stojnou fazou sa objavila zvySujuca aktivita sledovaného svalu
na nizkom a vysokom podpitku, ¢im autori konStatuju, ze nedoSlo k relaxacii svalu ako

v pripade naboso. Kazdy krok na vysokom opétku teda zacina so zvySenym napdtim svalu.
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Obrazok 19 Aktivita m. gastrocnemius medialis pri chodzi naboso (Cierna krivka), na nizkom
podpdtku (modra krivka) a na vysokom podpditku (cervena krivka) (Mokosdkova & Hlavacka,
2012).
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Podobny priebeh autori zaznamenali aj u druhého sledovaného svalu m. soleus, ked’ze ide
o synergistu predoslého svalu (obr. 20). Autori potvrdili rozdiely medzi aktivitou svalov m.
gastrocnemius medialis a m. soleus pri chddzi naboso, na nizkom a vysokom opétku aj

Statisticky na hladine vyznamnosti p<0.001.
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Obrazok 20 Aktivita m. soleus pri chodzi naboso (Cierna krivka), na nizkom podpdtku (modra
krivka) a na vysokom podpdtku (Cervena krivka) (Mokosakova & Hlavacka, 2012).

Poslednym sledovanym svalom autorov Mokosakova a Hlavacka (2012) bol m. tibialis
anterior, pri ktorom pocas merania EMG aktivity v priebehu krokového cyklu zaznamenali
opit’ dva vrcholy aktivity (obr. 21). NajvyraznejSia kontrakcia svalu nastala na zaciatku stojnej
fazy pri dotyku péty na podlozku, v chddzi na vysokom a nizkom opétku bola aktivita svalu
priblizne rovnaka, no zaroven vysSia ako pocas chodze naboso. Druhd mensia kontrakcia
nastala zaciatkom Svihovej fazy kedy sa Spicka nohy odrdza z podlozky. V oboch pripadoch sa
noha nachadza v dorzalnej flexii, ktort spolu s d’al§im svalmi zabezpecuje sledovany m. tibialis
anterior. Vrchol druhej aktivity dosiahol sledovany sval skor na vysokom a nizkom podpétku
a bola niZSia ako aktivita pri chddzi naboso. Poc¢as priebehu stojnej fazy bol sval relaxovany,
ale z priebehu EMG kriviek je viditel'né, ze jeho aktivita je na vysokom a nizkom opatku vyssia

ako naboso a sval sa nedokaze uplne zrelaxovat'.
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Obrazok 21 Aktivita m. tibialis anterior pri chodzi naboso (Cierna krivka), na nizkom podpditku
(modra krivka) a na vysokom podpdtku (Cervena krivka) (Mokosakova & Hlavacka, 2012).

Z priebehu EMG aktivity svalov predkolenia je viditeI'na ko-kontrakcia m. tibialis anterior
ako agonistu a m. gastrocnemius medialis a m. soleus ako antagonistov, tato spolo¢na aktivita
sa objavila len pri chddzi na nizkych a vysokych opitkoch v poslednej faze Svihu a prvej faze
stoja. V zavere autori dosiahli podobné vysledky ako v predchédzajucich stadidch a konStatuju,
Ze so zvySujucim opatkom sa aktivita svalov predkolenia zvysuje, trva dlhSie a nedochadza
k ich relaxdcii. Svaly predkolenia su teda pocas chodze na vysokom podpdtku v neustilej
aktivite, co mdze spdsobovat’ bolesti a pretazenie tychto Struktur. Malé negativa tejto Stadie
vidime v nejednotnej vyske opétku pre vSetky respondentky Studie a v tom, Ze probandky si
mohli doniest’ vlastné topanky, nakol’ko Cronin (2012, 2014) odporuca realizovat’ merania
podobného typu s jednotnou vyskou a typom podpitku a rovnakym typom topanky pre vSetky
respondentky.

Autori Ebbeling et al. (1994), Snow a Williams (1994) sledovali a porovnavali vel'kost’
flexie v bedrovom kibe pocas stojnej fazy chdodze medzi 1 cm a 8 cm opitkom. Zistili, Ze
velkost' flexie je rovnakd. ZvySenie uhla flexie a kratkodobt zvySenu aktivitu flexorov
bedrového kibu na zaciatku stojnej fazy potvrdili vo svojej $tidii Kerrigan et al. (1998) a
Esenyel et al. (2003). Vo §vihovej faze je pri noseni vysokych opitkov flexia v bedrovom kibe
zniZzena oproti rovnej obuvi alebo naboso (Opila-Correia, 1990). Lee (2014) vo svojej Studii

skiimal rozdiely v zmene velkosti uhlov v bedrovom, kolennom a &lenkovom kibe v zavislosti
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na zvySujucej sa velkosti opitku. Zistil, ze najvécsia zmena vel'kosti uhla pri dostipeni nastava
v &lenkovom kibe, a vplyvom zvysujiiceho sa opitku dochadza aj k stale va¢siemu obmedzeniu

pohyblivosti kibov dolnej konéatiny.

3.1.2  Vplyv vysokého podpiitku na driekovil lordézu, panvu a poziciu taziska

Russell (2010) vo svojej Studii hodnoti vplyv nosenia vysokych opdtkov na postavenie
driekovej chrbtice a prilahlych segmentov. Vysledky si rozdielne, ndzory autorov sa pri
hodnoteni vplyvu nosenia podpétkov na postavenie driekovej chrbtice a panvy rozchadzaju.
Podrla niektorych autorov sa pocas chodze na vysokych opétkoch driekova lordéza prehlbuje
(Lee, Jeong & Freivalds, 2001). Naproti tomu zavery inych §tudii poukazuji na to, Ze sa
driekova lorddza znizuje (Baaklini et al., 2017; Kramers-Quervain, Attinger Bnez, Miiller &
Stiisi, 1996; Franklin, Chenier, Brauninger, Cook & Harris, 1995), alebo ostdva nezmenena
(Schroeder & Hollander, 2018; Russell, Muhlenkamp, Hoiriis & De Simone, 2012; Przybylo,
Scienska & Jankowicz-Szymanska, 2016; Iunes et al., 2008; Weitkunat et al., 2016). Oblast’
panvy a driekovej Casti chrbtice tak ostdva najviac diskutovanou a nejasnou témou pri chodzi
na vysokych opitkoch. Autori (Lee et al., 2001) uvadzaju, ze s kazdym zvySenim opitku o 1
cm sa zvySuje extenzia trupu o 1°. Toto prehibenie lordézy driekovej chrbtice mozeme chapat’
ako kompenzaciu vychyl'ovania taziska pred padom, na €o zareaguji aj ostatné segmenty
axialneho systému. Zmenou svalového napitia paravertebralnych svalov v driekovej oblasti pri
chodzi na vysokych opitkoch sa meni sklon panvy, o v dlhodobom meradle vedie k prehibeniu
driekovej lord6zy (Opila-Correia et al., 1988). Podobny vyskum realizovali aj Pezzan et al.
(2009), v ktorom porovnavali dve skupiny zien, priCom bola vyska opétku v oboch skupinach
10 cm. Prva skupinu tvorili Zeny, skiisené nositel’ky vysokych opétkov, ktoré nosili tito obuv
minimalne 4x tyZdenne, po dobu Styroch hodin denne za posledny rok. Obcasné nositel’ky
tvorili druhu, kontrolnt skupinu, tieto Zeny nosili vysoké opitky zriedkavo, menej ako 2x za
tyzden alebo pod 3 hodiny denne. U zriedkavych nositeliek sa driekova lordoza oplostila a
panva sa sklonila do retroverzie v priemere o 2°, naopak u skusenych nositeliek sa driekova
lordéza prehibila a panva sa sklonila do anteverzie. Franklin et al. (1995) hodnotili stoj a chodzu
na boso a na vysokych opitkoch s vySkou 5,1 cm, z relaxovaného stoja, kedy su spina iliaca
anterior superior niz§ie oproti spina iliaca posterior superior. Pocas stoja sa uhol panvy znizil,
zvicsila sa tak retroverzia panvy o 1° a pri chodzi o 2° v porovnani so stojom a chddzou na
boso. S vysledkami tejto Stadie sa stotoznuji aj Kramers-Quervain et al. (1996), ktori vo svojej

praci merali uhol, ktory zviera os trupu s osou panvy pri chodzi na vysokom opétku s vyskou
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7,5 cm. Panva sa pri chodzi v topankach s vysokym opédtkom sklonila do retroverzie v priemere
02°.

Mika, Clark a Oleksy (2013) sa zaoberali zmenou postavenia panvy na vysokom opétku
pri merani pocas predklonu a spitného napriamenia. Meranie s respondentmi realizovali na
boso, na 4 cm opitku a 10 cm opétku. Autori pozorovali skorSiu aktivaciu m. erector spinae v
L oblasti a naopak oneskoreny nastup m. gluteus maximus pri stoji na 10 cm opétku v porovnani
s 4 cm opidtkom a naboso. Vysledky vyskumu naznacuju, ze nosenim vysokych opétkov sa
meni aktivacia a koordinacia svalov v oblasti driekovej chrbtice a dolnych koncatin, ¢im autori
predpokladaju, ze nosenie vysokych opédtkov mé vplyv na zatazenie driekovej chrbtice a
zvySuju tak riziko poskodenia pohybového aparatu. Porovnavanie chddze na vysokom opétku
s vySkou 10 cm a na boso u zZien vo veku 20-25 rokov a 44-55 rokov realizovali Mika et al.
(2012). Vysledky potvrdzuji zavery predosSlych autorov, ze rozsah pohybu sa v driekovej
chrbtici zvicsil u ob&asnych nositeliek vysokych opitkov. Uplne opaéné zavery viak popisali
vo svojej Studii Lauter, Giaconi, Questad, Ko a Lehman (1991) pocas chodze na 2,2 cm opitku
v porovnani s 8,9 cm opitkom a chddzou na boso nezaznamenali vyznamné zmeny v oblasti
panvy a driekovej chrbtice. Podobné zavery zaznamenali aj Iunes et al. (2008), ktori
komparovali tri typy stoja, na boso, na ihlickovom opitku s vySkou 8 cm a v topanke s
platformou s vyskou 6,5 cm. Autori nezaznamenali vyznamné rozdiely v zmene sklonu panvy.
Russell et al. (2012), merali driekovu lordézu v topankach s vysokym opdtkom a na boso
pomocou systému Spinal Mouse v stoji kde vysoky opdtok neovplyvnil velkost’ driekovej
lordozy a celkové zakrivenie chrbtice. Podobny vyskum realizovali aj Przybylo et al. (2016),
ktori hodnotili drzanie tela Zien v stoji na 4 cm a 8 cm opétku a porovnavali so stojom na boso.
Ich zavery sa vel'mi priblizuji predoslej Studie, zistili, ze vysoké podpétky nemaji zasadny
vplyv na drZanie tela Zien.

Pri postupnom zvySovani opétku sa zvdcSuje aj vertikalny posun taZiska tela (Lee et al.,
2001). Opila-Correia et al. (1988) tvrdia, Ze posteriornym posunom hlavy a hrudnej chrbtice sa
vychyl'uje relativna rovina taziska dozadu v porovnani so stojom na boso (obr. 22). Podl'a
Januru (2011) je vertikalne a horizontalne vychyl'ovanie taziska pri beznej chddzi do 5 cm.
Pri narastani Unavy paravertebralnych svalov v C a L oblasti pocas stoja aj chodze v
submaximalnej zat'azi, sa zvicsila oscilacia v sagitalnej rovine v oboch usekoch chrbtice. Tieto
skuto¢nosti naznacuju, Ze Unava svalov modze ovplyvnit telesni rovnovahu pocas chodze

(Kavanagh, Morrison & Barrett, 2006).
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Obrazok 22 Zmena vertikalneho posunu tazZiska pocas stoja na boso a na vysokom podpdtku
(Knoeringer, 2003).

3.1.3 Vplyv vysokého podpiitku na rychlost’ a kadenciu chodze

Optimalna dizka kroku a rychlost’ chddze su pre kazdého jedinca individualne. Pri zmene
rychlosti alebo dizky kroku sa chddza stava v akejkol'vek obuvi energeticky naroénejsia. Podas
chédze so zvysenim pity na 2 cm sa dizka ani rychlost’ kroku v porovnani s rovnou podrazkou
nezmenili (Barton et al., 2009). Stefanyshyn et al. (2012) skimali dizku kroku pri roznej vyske
opétku, 3,7 cm, 5,4 cm a 8,5 cm v porovnani s rovnou podrazkou. Pri vSetkych vyskach opétku
sa dizka kroku skrétila. Pri porovnani rychlosti chodze na vysokych opétkoch s roznymi typmi
obuvi je chddza na zvySenom opitku pomalSia v priemere o 6% (Esenyel et al., 2003).
NajvyraznejSie zmeny v rychlosti chodze pozorovali autori Blanchette (2011) a Barton et al.
(2009) pri strednych a vysokych opdtkoch, 5 cm a vysSie. Anteroposteriorna oscildcia driekovej
chrbtice sa vyrazne zvysila v segmente L4 - L5 pri zvySeni rychlosti chddze, zaroven sa zvysila
aktivita m. erector spinae a mm. multifidi v driekovej oblasti pri spomaleni chddze (Callaghan,
Patla & McGill, 1999).

Pocas chddze na vysokom opidtku sa zvySuje srdcova frekvencia a spotreba kyslika
(Ebbeling et al. 1994). McGill, Hughson a Parks (2000) dodavaju, Ze dlhodobou izometrickou
kontrakciou m. erector spinae v driekovej oblasti, pri intenzite 2-30% vypocitanej z maximalne;j
vol'nej kontrakcie, sa znizuje okyslicenie danej oblasti, ¢o priamo vplyva na vznik
muskuloskeletdlnej bolesti. Nefyziologickym postavenim driekovej a krénej chrbtice sa
svalové skupiny tychto oblasti pretazuju a pracujii neekonomicky. Pretazené svaly vytvaraju
svojou aktivitou napitie, ¢im pdsobia na okolité¢ mékké tkaniva zvacSenim cirkulacie, lokélnou

svalovou unavou a ovplyvnenim d’alSich fyziologickych a biomechanickych parametrov. Sval,
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ktory nie je dostatoCne regenerovany sa prejavi bolestou, opuchom a obmedzenim pohybu

(Armstrong, Buckle, Fine, & Hagberg, 1993; Yassi, 1997).
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4 Elektromyografia - EMG

Nervovy impulz je potrebny k tomu, aby mohlo dojst k svalovej kontrakcii, ktora ma urcita
prahova hodnotu. Tento impulz putuje k ciel'ovej svalovej skupine z miechy po odstredivom
eferentnom motoneurdne. Jedno motorické vlakno zasobuje viacero svalovych vlakien, ktoré
spolu tvoria motorick jednotku. Motorickd jednotka predstavuje zékladny funkény prvok
svalovej aktivity. Svalové tkanivo vedie elektricky potencidl rovnako ako nervové vlakna.
Tento jav je oznaCovany ako ak¢ény potencial, ktory predstavuje elektricky impulz vznikajtci
na membrane svalovych buniek. Membréana excitabilnych buniek nie je len nositel'om, ale jej
schopnost’ou je aj tento potencial prechodne zmenit'. Prostrednictvom tejto zmeny elektrického
potencidlu v priebehu svalovej kontrakcie dochadza k ¢asopriestorovej aktivacii motorickych
jednotiek, ktorych elektricki sumaénii odpoved moZeme zaznamenat pomocou
elektromyografie. Metddou, ktord dokaze zaznamenat’ tento akény potencidl je teda povrchova
elektromyografia (Panek, Pavlti & Cemusova, 2009).

Elektromyografia patri medzi elektrofyziologické techniky, ktoré napomahaji pri
hodnoteni funkéného stavu motorického systému ¢loveka. K vySetreniu a meraniu je potrebny
pristroj, elektromyograf. Aplikaciou elektromyografie v kineziologii a d’alSich odboroch sa
zaoberaju viaceri autori (De Luca, 1997; Vannozzi, Conforto, & D’Alessio, 2010; Masso, et
al., 2010; Kra¢mar et al., 2016; Bacakova, 2013; Swinnen, Baeyens, Meeusens & Kerckhofs,
2012).

VSeobecné informacie ohl'adom povrchovej elektromyografie a jej zaciatkoch uvadza
Keller (1999). Francesco Redi v roku 1666 ako prvy logicky zdokumentoval svalstvo raje, ktoré
dokaze produkovat’ elektricky potencidl. V roku 1792 napisal publikdciu Luigi Galvani,
v ktorej popisuje dosiahnutie svalovej kontrakcie pomocou elektrickej aktivity. Dal§im
autorom, ktory sa zaoberal skimanim elektrickej ¢innosti svalu bol du Bois-Reymond, ktory
vroku 1849 objavuje, Ze elektricku aktivitu svalu je mozné zaznamenat pocas volovej
kontrakcie svalu. Na zistenie tejto elektrickej aktivity pouzil banky s elektrolytom. Predstavenie
a definovanie pojmu elektromyografia ako prvi zrealizoval roku 1890 Marey, ktory vykonal aj
prvy zaznam elektrickej aktivity svalu. Gasser a Erlanger v roku 1922 pouzili pre ziskavanie
elektrickej aktivity svalu osciloskop, ale vzhl'adom na stochasticki povahu
elektromyografického signalu bolo mozné ziskanie len hrubych informécii na zaklade
pozorovania. KvalitnejSie vybavenie a elektrédy zacali vedci pouzivat’ az medzi rokmi 1930-
1950. Vyuzitie elektromyografie pre kliniku a liecbu Specifickych poruch zacalo v 60. rokoch
20. storoc¢ia. Prv povrchovu elektromyograficki metdédu pouzil Hardy v roku 1966. Dnes
mame k dispozicii niekol'’ko komerénych zariadeni uréenych k snimaniu a zdznamu svalove;j
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aktivity. Elektromyografia sa pouziva v mnohych réznych odboroch a odvetviach (Reaz,
Hussain & Mohd-Yasin, 2006).

Povrchova elektromyografia je nezastupitel'nd v kineziologickej analyze pohybu pretoze
umoziuje sledovanie aktivity niekol’kych svalovych skupin sucasne a hodnotit’ ich
synergistické alebo antagonistické vzt'ahy v sledovanej aktivite. Tato metéda povrchovej
elektromyografie je preto Siroko uzndvand a vyuzivand k s$tidiu biomechanickych
a neurologickych aspektov I'udského pohybu (De Luca, 1997; Merletti, 1999). Detailny popis
elektromyografickej analyzy popisuju vo svojej rozsiahlej publikéacii Merletti a Parker (2004).
Pre hodnotenie pohybovych vzorov pri ur¢itom pohybe vyuzivame tzv. polyelektromyografiu.
Tato metdda vyuziva k monitorovaniu povrchové elektrédy a nehodnoti presny tvar akénych
potencialov, ale vzdjomny timing alebo synergiu medzi jednotlivymi sledovanymi meranymi
svalmi, ich koaktivéciu alebo antagonizmus. Z tychto dévodov je pre stidium biomechanickych
a neurologickych aspektov I'udského pohybu metéda povrchovej elektromyografie podstatna

(De Luca, 1997).

4.1 Pozitiva a negativa elektromyografie

Signal zpovrchovej EMG je ziskavany pomocou elektrdéd a musi byt zosilneny
zosiliovacom. Pre neskresleny zaznam elektrickych signalov, ktoré vznikaji pri svalovej
¢innosti, je potrebné pouzit’ zariadenie pre zosilnenie meraného signalu, ktoré zosiliiuje vstupny
signal. Keller (1999) uvadza, Zze moderné pristroje umoznujl zosilnenie signalu s minimalnym
naborom Sumu, ¢o je pridruzeny elektricky signal, ktory nie je sti€astou poZzadovaného EMG
signalu. Pre zlepSenie kvality meraného signalu je nutné, aby odstup signalu od Sumu obsahoval
¢o najvacsie mnozstvo informdcii a aby minimum signalu bolo znecistené Sumom (Reaz et al.,
2006). Pred samotnym uloZenim je potrebné signal spracovat’ v zmysle eliminacie nizkych
kmitoctov, vysokych frekvencii Sumu a d’al§ich moZnych artefaktov.

Signal je spriemerovany a rektifikovany z dovodu identifikacie amplitidy signalu, ktora
byva predmetom analyzy (Reaz et al., 2006). Analyzu EMG signalu v asovej oblasti mézeme
popisat’ ako funkciu, vyjadrujucu zavislost’ okamzitej vychylky signalu na ¢ase. Takato analyza
signalu obsahuje casové priebehy signalov a ich modifikécie, ako je rektifikacia alebo obalka
signalu. Rozbor ¢asovych priebehov je prave najjednoduchSou cestou pri analyze diskrétnych
signalov. Casovy priebeh je zaznamenavanie okamzitych vychyliek signalu, pricom je kazdej
vzorke priradené poradové ¢islo. Amplitida EMG signélu vSeobecne rastie v zavislosti na sile
alebo rychlosti kontrakcie svalu, tato zavislost’ poskytuje ale len kvalitativne tdaje o vzt'ahu

medzi premennymi (Kadetabek, 2008). De Luca (1997) uvadza, Ze pri pouzivani
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elektromyografie nemdzeme hovorit’ o svalovej sile pretoze meriame elektricky potencial,
ktory existuje pri svalovej kontrakcii, resp. z elektrického potencidlu usudzujeme na aktivitu
motorickej jednotky a z nej na svalova pracu. Amplitida sily signalu je r6zna vd’aka vntitornym
anatomickym a fyziologickym faktorom.

Oneskorenie medzi EMG signalom a pdsobiacou silou je rozne a zavisi na nasledujucich
faktoroch: na Struktire svalovych vldkien, na rychlosti naboru motorickych jednotiek, na
elastickych vlastnostiach sliach a svalov. Viac aerébne a pomaly sa unavujuce svalové vlakna
maju pomalsi nastup sily, ako rychlejSie unavitelné glykolitick¢ vlakna. To znamena, ze
svalové skupiny obsahujtice viac rychlych vlakien budi mat kratSie oneskorenie medzi EMG
signalom a produkovanou silou, ktoré je radovo okolo niekol’ko stoviek milisektiind (De Luca,
1997).

Autori Kraémar a Vystrcéilovd (2007) upozorfiuju na to, ze modzeme kvantitativne
porovnavat’ len vysledky meranie jednej osoby, a to bez prelepovanie elektrod a bez velkej
¢asovej pauzy medzi meranim, ¢o povazujui za nevyhodni moznost’ zov§eobecnenia vysledkov.
Pri hodnoteni ur¢itého pohybového stereotypu je idealne ak si vyberieme probandov s vysokou
mierou pohybovej koordinicie v danom pohybe a s fixovanym pohybovym stereotypom, ¢o
zaist'uje vysoku mieru autokorelacie krivky EMG. Lepenie a lokalizacia elektrod je mozné len
na pevne urcenych bodov na svaloch, ktoré doporucuju Standardy ISEK (2017) a vyrobca
pouzitého elektromyografu. Analyzujeme teda aktivaciu sledovanych svalov v mieste

lokalizacie elektrod.

4.2 Faktory ovplyviiujice EMG signal

Merané hodnoty z povrchovej elektromyografie zavisia na fyziologickych faktoroch a na
zvolenom metodickom postupe detekcie a spracovania signalu. Medzi tieto faktory zarad'uje
De Luca (1997) nacasovanie a intenzitu kontrakcie svalu, vzdialenost’ elektréd od aktivnej
svalovej oblasti, vlastnosti podkozného tkaniva (hrtibka tukovej vrstvy a koze), kozna potivost’,
kvalita kontaktu medzi elektrodami a povrchom koze, vlastnosti elektrod a zosilfiovaca. Pocas
detekcie a zapisu signalu EMG sa vyskytuju dva podstatné problémy, ktoré maji vplyv na
kvalitu signdlu. Prvym znich je odstup signidlu od Sumu adruhym skreslenie signalu,
odchylenie pri jeho prenose od tvaru, ktory mal pred prenosom. Pri¢inné faktory, ktoré maji
priamy vplyv na signal su vonkajSie a si dané umiestnenim elektrody a jej Struktarou. Patri sem
oblast’ zachytdvania EMG signalu, tvar elektréd, vzdialenost medzi elektrodami a ich

umiestnenie vzhl'adom na sval (De Luca, 1997).
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Medzi vnutorné kauzalne faktory patria fyziologické, biomechanické a anatomické
vlastnosti svalu, ako napriklad poéet motorickych jednotiek, druh svalového vlakna, hibka
a umiestnenie svalovych vlakien, zmena pH a krvného obehu vo svale pocas kontrakcie
a hrubka tkaniva medzi elektrédou apovrchom svalu. Prechodové kauzéalne faktory su
fyzikélne a fyziologické javy ovplyvnené jednym alebo viacerymi tymito faktormi. Pric¢inou
moéze byt band-pass filter alebo pasmova filtracia, superpozicia akénych potencidlov
v detekovanom signale, rychlost vedenia akéného potencialu a fyziologické presluchy
(crosstalk), Co je zaznamenanie elektrickej aktivity svalu leziaceho v blizkosti sledovane;j
svalovej skupiny alebo EKG zaznam pri lokalizacii elektrod v hornej polovici tela.
Deterministické faktory su ovplyvnené faktormi prechodovymi, ako napr. po¢tom motorickych
jednotiek, rychlostou aktivity motorickych jednotiek, amplitidou, mechanickou interakciou
medzi svalovymi vldknami, tvarom a trvanim akéného potencialu (De Luca, 1997; Kra¢mar et
al., 2016).

Organizacia Surface EMG for the Non-Invasive Assesment of Muscles (SENIAM)
poskytuje informacie venujuce sa problematike povrchovej EMG a odporucania vhodné pre
meranie a spracovanie signdlu. SENIAM je eurdpsky projekt, ktory sa zaoberd vyskumom
a aplikiciou EMG v Eurépskej Unii, zhromazd’uje vysledky zklinickych hodnoteni
a zameriava sa na odporucania pri aplikécii elektrod, spracovaniu signdlu EMG a d’alSej
edukacii v oblasti povrchovej EMG (SENIAM, 2017).

Dalfou vyznamnou narodnou organiziciou, ktora sa zaoberd pohybom
a neuromuskularnym systémom je The International Society of Electrophysiology and
Kinesiology (ISEK). Organizacia sa zaobera vzdelavanim a Stidiou v oblasti kineziologie

a elektrofyziologie (ISEK, 2017).

4.3 Spracovanie signalu EMG

Snimanie optimalneho frekvencného spektra umozni spravna lokalizacia elektrod, pricom
idedalne frekvenéné spektrum EMG je v rozpiti medzi 20Hz — 500Hz. Aktivitu svalu a jeho
akény potencial sa zaznamenava pomocou hydrogélovych elektréd s pouzitim kablov
s predzosiliiovacom do pristroja Biomonitor ME6000 (obr. 23). Tento pristroj obsahuje
zosilnovac, ktory umoZiiuje zosilnenie signalu s minimalnym naborom Sumu (Reaz et al.,

2006).
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Obrazok 23 Biomonitor ME6000 (Mega Electronics, Ltd., Finland).

K poklesu frekvencného spektra dochadza pri tinave svalu, median frekvencného spektra
neunavenej svalovej skupiny je obvykle medzi 50Hz — 80Hz. S unavou frekven¢né spektrum
postva k niz§im hodnotdm a ma niz$i median. Zakladom analyzy Unavy je Fourierova
sekvencnd transformdcia. Tato transformécia umoznuje ziskanie obrazu signalu, ktory sa da
nasledne d’alej spracovavat a analyzovat’ (Stiorek, 1999). DéleZitym prvkom pri vzorkovani je
tzv. vzorkovaci teorém, ¢o znamend, ze dokonald rekonstrukcia signalu je mozna len vtedy, ak
je frekvencia vzorkovania vicSia ako dvojnasobok maximalnej frekvencie vzorkovaného
signalu. Napriklad ak je maximalna frekvencia signalu 500Hz, vzorkovacia frekvencia je vacsia
ako 2x max. f=min. 1000Hz. V naSom vyskume sme pouzili obalkové vzorkovanie z dovodu
jednoduchej detekcie zaciatku aktivity, ktora redukuje frekvenény obsah EMG. Mozna je aj
niz§ia frekvencia vzorkovania (100Hz) (Storek, 1999; Konrad, 2005).

Signal povrchovej] EMG sa upravuje filtraciou hornym priepustnym pasmom (high-pass
filter) 20Hz, Butterworth 6, aproximacia Butterworth $iesteho stupiia, ¢o znamena maximalne
plochy. Pokial ma high-pass filter vacsi rad, ma vacsi filter a vacsSiu strmost. Pohyboveé
artefakty sa vyskytuju pod frekvenciou 20Hz. Nasledne prebehne rektifikacia digitalnej
nespracovane] EMG krivky, teda usmernenie prevedenim do absolitnych hodndt kedy
ziskavame tzv. raw EMG, €o je hruby surovy nespracovany signal (obr. 24) (De Luca, 1997,

Konrad, 2005).
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Obrazok 24 Digitalna nespracovand krivka EMG signadlu (modrad) a priemernd obalka EMG
(Cervena) s vyznacenym maximom (Sipka nahor), minimom (Sipka nadol) a zaznamenanym
zaciatkom (Sipka doprava) a koncom (Sipka dolava) svalovej aktivity v ramci pohybového
cyklu. Graf ukazuje dva cykly pohybu oddelené zvislou azurovou ciarou (Zborilova, 2017).
Spracovanie signalu pokracuje vyhladenim dolnym priepustnym filtrom 20Hz (low-pass
filter) a je vytvorena priemerna obalka signalu ako absolutna hodnota EMG signalu. Nasledne
je potrebnd vizualna kontrola a vyber relevantnych usekov bez zaciatkov a koncov merania
kvoli artefaktom, na ktorom prebehne segmentécia jednotlivych peridod pohybu. Segmentacia
prebieha cez normovant autokorela¢nu funkciu komplexnej signalovej obalky, parametrizaciu
(stiradnice bodov ako funkcia parametrov), zhlukovanie dat na zaklade ich vlastnosti (k-means)
a priemerovanie, pripadne segmentidcia pomocou dodatocného signalu z akcelerometra.
Vysledkom tychto procesov je hodnota autokorelacnej funkcie pre kazdy kandl. Tieto
jednotlivé cykly (segmenty) komplexnej signalovej obalky su linedrne interpolované na
jednotnu dizku 1000 bodov, normalizicia ¢asového meradla na 0% - 100% pracovného cyklu.
Korelaciou medzi vzdjomnymi interpolovanymi obalkami sa vylic¢ia periddy, obsahujlice
artefakty, ktoré maju Statisticky vyznamne odlisntt EMG aktivitu. Priemernd signalova obalka
pre kazdy kandl je vypocitand z interpolovanych obélok jednotlivych pohybovych cyklov,
nasledne je vykonané ich hodnotenie analyzou inflexnych bodov (vyber podstatnych
pouzitel'nych bodov) a st zistené lokdlne extrémy, z ktorych je stanoveny vypocet svalovej
aktivity. Hladdme hranice pohybovych cyklov a pozicie lokalnych maxim, pokles amplitady
(Konrad, 2005; De Luca, 1997; Kadetabek, 2008). Viac aktivacii pocas pohybového cyklu
znamena viac vyznacenych tsekov aktivity. Prebehne stanovenie zaciatkov a koncov svalove;j
aktivity aur€enie priemerného vzoru aktivacie. Volitelnymi detektormi su prahovanie
pomocou metdd treshold a triangle (Spuldk, 2015). Pokraujeme expertnym hodnotenim
a interpretaciou vysledkov, pre lepSiu segmenticiu pohybovych cyklov sme pouzili

akcelerometer (Konrad, 2005).
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Prakticka cast’ prace

5 Ciele, ulohy a hypotézy prace
5.1 Ciel’ prace

Cielom dizertacnej prace je zistit koordinacné zmeny vybranych svalovych skupin
pohybovej ststavy pri chddzi v rovnej obuvi (FS) a v topankach s vysokym podpitkom (HH)

vo vzdialenejSich oblastiach pohybovej ststavy.

5.2 Ulohy prace
1. ReSer§ vedeckych a odbornych prameinov a zhrnutie teoretickych vychodisk, ktoré
podajii komplexny ndhl'ad do aktudlneho stavu problematiky chdédze v obuvi na

vysokom podpitku a rovnej obuvi, a s tym stvisiacimi zmenami svalovej aktivity.
2. Stanovenie ciel’a, formuldcia vedeckej otazky a hypotéz.
3. Tvorba designu vyskumu

e Vyber skimanej lokomdcie, stanovenie vysky podpétku, vyber topanok a terénu.
e Minimalizacia vplyvu nesledovatel'nych premennych.

e Vyber sledovanych svalov.

e Vyber metodiky ziskavania objektivnych dat.

e Stanovenie kvot pre vyber homogénneho vyskumného stuboru.

e Realizicia pilotnej Studie.

e Realizacia samotného terénneho vyskumu pre ziskanie dat.
4. Spracovanie, analyza, Statistické vyhodnotenie a naslednd interpretacia ziskanych dat.
5. Interpretécia vysledkov vyskumu.

6. Formulacia zaverov dizertacnej prace, rozSirenie teoretickych vedeckych poznatkov

danej problematiky.

5.3 Hypotézy
Hypotézy sme stanovili na zaklade prehl'adu odbornej literatary, teoretickych vychodisk,

aktualneho stavu vybranej problematiky vo vedeckej spoloc¢nosti a pilotného merania.
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HO1: Svalova aktivacia a deaktivéacia vybranych svalov pri chodzi v obuvi na vysokom opétku
nebude z hl'adiska timingu Statisticky vyznamne rozdielna v porovnani so svalovou aktivaciou

pri chodzi v rovnej obuvi na bezeckom trenazéri.

Alternativna hypotéza:
HA\1: Timing pociatku a konca svalovej aktivity pri chddzi v obuvi na vysokom bude Statisticky

vyznamne rozdielna, v porovnani s chodzou v rovnej obuvi na bezeckom trenazéri.

HO:2: Svalova aktivécia a deaktivacia vybranych svalov pri chodzi v obuvi na vysokom opétku
nebude z hladiska timingu Statisticky vyznamne rozdielna v porovnani so svalovou aktivaciou

pri chodzi v rovnej obuvi na bezeckom trenazéri.

Alternativna hypotéza:
HA:: Svalova aktivacia a deaktivacia vybranych svalov pri chodzi v obuvi na vysokom opitku
bude z hl'adiska timingu Statisticky vyznamne rozdielna v porovnani so svalovou aktivaciou pri

chddzi v rovnej obuvi na bezeckom trenazéri.

HO03: Timing svalovej aktivacie a deaktivacie pri chodzi v obuvi na vysokom podpitku nebude
Statisticky vyznamne rozdielny pri chddzi na beziacom pase v porovnani s chodzou v obuvi na

vysokom opitku na rovnom teréne.

Alternativna hypotéza:
HAs: Timing svalovej aktivacie a deaktivacie pri chodzi v obuvi na vysokom podpitku bude
Statisticky vyznamne rozdielny pri chodzi na beZiacom pase v porovnani s chddzou v obuvi na

vysokom opitku na rovnom teréne.

HO04: Timing svalovej aktivacie a deaktivacie pri chdodzi v rovnej obuvi nebude Statisticky
vyznamne rozdielny pocas chddze na beziacom pése v porovnani s chddzou v rovnej obuvi na

rovnom teréne.

Alternativna hypotéza:
HA4: Timing svalovej aktivacie a deaktivacie pri chodzi v rovnej obuvi bude Statisticky
vyznamne rozdielny poc¢as chddze na beZiacom pase v porovnani s chddzou v rovnej obuvi na

rovnom teréne.
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6 Metodika vyskumu

6.1 Charakteristika vyskumu

NasSa praca je primarne zamerana na objasnenie urcitej diferencie v ramci aktivacie
svalovych skupin v oblasti dolnych koncatin a trupu pri chddzi v rovnej obuvi a na vysokom
podpétku. Pouzitim povrchovej polyelektromyografie synchronizovanej s videozaznamom sme
na vybranom vyskumnom subore postupne analyzovali, vyhodnotili a objasnili zmeny
v koordina¢nych parametroch, v nastupe (timingu) svalovej aktivacie, a v ekonomii ¢innosti
sledovanych svalov. Pouzitd metdda povrchovej EMG ziskava diskrétne kvantitativne data (2D
kinematicka analyza, synchronizacia s akcelerometrom pre fizovanie pracovnych cyklov,
plocha pod krivkou, vyska amplitady, frekvencné spektrum a iné), na zdklade ktorych je tvorena
analyza kvality pohybu, a ta tvori zdklad pre stanovenie koordinacnych ukazovatelov.

Pre potreby vyskumu sme pouzili kvantitativne-kvalitativnu metodu vyskumu. Ide o
komparativnu analyzu koordina¢nych charakteristik pohybovej sustavy s experimentdlnym
charakterom ziskavania kvantitativnych dat.

Problematiku zhodnotime na zaklade ziskanych dat v praktickej Casti prace. Data sme
ziskavali pri Styroch r6znych podmienkach chodze:

- Chodza v rovnej obuvi na bezeckom trenazéri.

- Chddza v rovnej obuvi na rovnom teréne v interiéri.

- Chddza v topankach s vysokym podpédtkom na beZzeckom trenazéri.

- Chodza v topankach s vysokym podpédtkom na rovnom teréne v interiéri.

Za zmenu budeme povazovat’ rozdielne poradie aktivacie sledovanych svalov a fazovy
posun timingu ich aktivacie (detekcia pohybovych cyklov akcelerometrom). ZvySenim pitove;j
Casti chodidla, teda postavenim na vysoky podpitok, rovnako aj zmenou terénu ocakédvame
modifikéciu tonickej a fazickej svalovej aktivity a predpokladdme rozdiely v kineziologickej
svalovej ¢innosti. Zo zistenych vysledkov a verifikaciou hypotéz v pripade ich potvrdenia buda

formulované zavery a odporucania pre prax a Sirokd najmé zenskd populaciu.
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6.2 Charakteristika vyskumnej vzorky

Reprezentativnu vzorku pre potreby nasho vyskumu tvorili Zeny, menej skusené nositel’ky
vysokych podpitkov. Za sktisené nositel’ky sa povazuju zeny, ktoré nosia takato obuv
minimalne 4x tyzdenne, po dobu 4 hodin za posledny rok (Pezzan et al., 2009). Pre ¢o najvacsiu
homogenitu siboru sme na zaklade kvétneho vyberu, zhodnotenia kineziologického rozboru
a hodnotenia klenby nohy kazdej respondentky vylucili s vyskumného stiboru tie, ktoré utrpeli
v minulosti zranenie v oblasti dolnych koncatin a nohy, alebo sme diagnostickym vySetrenim
zistili znizenu klenbu nohy, ¢o bolo vylucovacim kritériom pre zaradenie do finalnej vzorky
probandiek a mohlo by tak negativne ovplyvnit’ vysledky vyskumu. Po zhodnoteni vysledkov
vstupnej diagnostiky sme do vyskumu zaradili 30 respondentiek.

Charakteristické a priemerné hodnoty respondentiek zaradenych do vyskumu:

e Vek 25 + 5 rokov (priemer 26,3)

e Hmotnost 57 + 7 kg (priemer 58,6)
e Vyska 165 £ 5 cm (priemer 166, 3)
e BMI 21 + 3 (priemer 22,1)

Pocet krokovych cyklov n=20 (40 krokov), pricom podl'a dostupnej literatiry (Konrad,
2005; De Luca, Roy & Erim, 1993) je minimalny potrebny pocet 7 cyklov (14 krokov).

VySetrenie klenby nohy sme realizovali diagnostickym systémom 3D Laser Footscan
(SensorMedica, Taliansko, Rim), ktory poskytuje objektivne déta o stave klenby nohy. Systém
hodnoti vysku klenby prostrednictvom Arch indexu, valgozitu alebo varozitu piat. Arch index
patri medzi celosvetovo uznavané reliabilné metédy hodnotenia vysky medidlnej pozdizne;
klenby nohy (Cavanagah & Rodgers, 1987), ako pomer stredne;j tretiny chodidla k celej ploche
chodidla okrem palcov. Optimalne hodnoty indexu s v rozmedzi 0,21 — 0,26. Hodnoty menSie
ako 0,21 poukazuji na vysoku klenbu a hodnoty vyssie ako 0.26 indikuji zniZenie klenby.
Tento index bol pouzity v mnohych celosvetovych Stidiach (Hironmoy, Bhattacharya, Deb &
Kuntala, 2012). VSetkym respondentkam zaradenym do Stadie bol diagnostikovany Arch index
v optimdlnom vysSie popisanom rozmedzi a tym sme vylucili probandky s plochou alebo
naopak vysokou klenbou nohy. Priklad vySetrenia Arch index prezentujeme v prilohe €. 4.

Spracovanie vysledkov prebehlo anonymne a bolo potvrdené informovanym stthlasom
probandiek a schvélené Etickou komisiou UK FTVS v Prahe diia 14.03.2018 pod jednacim

¢islom 061/2018. Platnost’ vysledkov vyskumu je obmedzena na vyssSie uvedent populaciu.
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6.3 Charakteristika obuvi

Obuv potrebnu pre vyskum sme zvolili na zéklade ziskanych poznatkov z predoslych
studii, teoretickych vychodisk prace a dostupnosti topanok. Vo vedeckej literatire je Casto
kritizovany fakt, a to, ze v Stadiach sa Casto pouzival rézny typ topanok s rovnakou vyskou
opétku, pretoze autori publikacii dovolili probandkdm nosit’ svoje vlastné topanky na vysokom
opitku, ¢o podla Cronin et al. (2012) a Cronin (2014) znizuje kvalitu vysledkov. Tuto
premennu sme odstranili tak, Ze sme respondentkdm vyskumu poskytli jednotny typ topanok
s vySkou opédtku 7 cm a plochou 2x2 cm (HH). Rovnako sme postupovali aj pri vybere Sportove;j

obuvi s rovnou podrazkou (FS) (obr. 25). Velkost’ topanok sme vybrali na zaklade najcastejSich

vel'kosti noh respondentiek, vybrané boli velkosti ¢islo 37,38 a 39 (EU).

Obrazok 25 Obuv pouzita vo vyskume, vlavo topanka na podpdtku vysky 7cm, vpravo Sportova
obuv s rovnou podrazkou (archiv autora).

6.4 Zber objektivnych dat

Meranie chodze v oboch typoch obuvi vSetkych respondentiek prebehlo v jeden den
15.6.2017 v priestoroch laboratoria Katedry fyzioterapie Fakulty zdravotnickych odborov
PreSovskej univerzity v PreSove. Zber dat v jeden denl zachova pre vSetky respondentky
rovnaké podmienky merania. Priestory laboratéria boli pred a pocas merania vetrané a teplota
ovzdusia bola ustalena. Respondentky postupne prichadzali do laboratoria v pol hodinovych
odstupoch. Po prichode sa respondentka prezliekla do pohodlného Sportového oblecenia,
vybrala si vel'kost’ oboch topanok, nasledovalo lepenie elektrod a pripnutie meracieho pristroja
okolo pasu respondentky cez rychloupinacie popruhy. BlizSie podrobnosti o postupe
a lokalizacii lepenia elektrod popisujeme v nasledujucej kapitole. Po tejto nevyhnutnej priprave

sme presli k samotnému meraniu chddze. Poradie modifikécii bolo nasledovné (obr. 26).
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1. Chdédza v topankach s vysokym podpitkom na bezeckom trenazéri (A)
2. Choédza v topankach s vysokym podpitkom po rovnom teréne (B)

3. Chddza v topankach s rovnou podrazkou na beZzeckom trenazéri (C)

4

. Chddza v topankach s rovnou podrazkou po rovnom teréne (D)

Vstupné premenné: obuv s vyskou opétku 7 cm, rovna obuv (velkost’ topanok zaistena podl'a
velkosti noh probandiek), rychlost chodze v=3,6 km/h (1 m.s™). Rychlost’ chodze merana
programom Dart Fish, sklon beziaceho pasu 0%.

Vystupné premenné: svalova koordinacia, timing, intenzita a dizka svalovej kontrakcie v

jednotlivych fazach kroku vybranych svalov trupu a dolnych koncatin.

C D

Obrazok 26 Merané typy lokomocie v presnom poradi (archiv autora).
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Legenda: A chddza na vysokom podpdtku na trenazéri, B chédza na vysokom po rovnom teréne, C
chédza v rovnej obuvi na trenazéri, D chodza v rovnej obuvi po rovnom teréne.

Nesledované premenné: aktualny psychicky stav, unava, predchadzajuca pracovna zataz,
rodinnd anamnéza.

Pred prvym meranim sme kazdl respondentku nechali 5 mintit vol'ne prejst’ na bezeckom
trenazéri z dovodu adaptacie organizmu na thto situdciu (Murray et al., 1985). Nasledovala
merana chddza so zapnutymi pristrojmi. Respondentky postupne prechadzali plynule bez
prelepenia elektrod z prvej testovanej situacie a druhti atd’., s asistenciou pri prezivani topanok
a minimalnou prestidvkou. Unava respondentiek bola minimalna, nemeratelna. Pri meranej
chddzi sme zvolili pevnt rychlost’ 3,6 km/h (1 m.s™!). Meranim sme zaznamenali pri kazdom
type lokomocie 20 pohybovych cyklov (40 krokov). Absolvovanim Stvrtého typu lokomocie sa
meranie skoncilo, nasledovalo odlepenie elektrod a ich likvidacia v biologickom odpade.

Hygienicku starostlivost’ topanok pre respondentky sme zabezpecili jednorazovymi
silonovymi ponozkami, ktoré kazda respondentka dostala pred vyberom velkosti topanok

a samotnym obutim.

6.5 Pouzité inStrumentirium

Hlavnym meracim pristrojom bola povrchova elektromyografia umiestnend v puzdre
a nesend za pasom respondentiek a video-analyza pohybu pomocou bezdrotovej synchronizécii
EMG pristroja s videokamerou.

Svalova elektrickd aktivita bola zaznamenavana prenosnym elektromyografom
BIOMONITOR ME6000 (Mega Electronics Ltd., Finland), s rozmermi 181 x 85 x 35 mm
a hmotnostou 344 g. Tento elektromyograf umoziiuje vytvorit' 16 kandlovy EMG zaznam. Styri
vstupné kandly sme vSak pouzili na zapojenie akcelerometra pre snimanie signalu
reprezentujuceho uhlové zrychlenie, ¢o je vyhodné pre ndslednii segmenticiu zdznamu.
Vstupné obvody dosahuju Cinitel’a potlacenia suhlasného rusenia typicky 110 dB. Vzorkovacia
frekvencia pre digitalizaciu bola stanovena na 1 kHz v kazdom kanéle, pricom rozliSenie
prevodnika je 14-bitové. Frekvenciu vzorkovania pristroja sme stanovili na 1000 Hz na kazdy
kanal. Zaznam aktivity svalu pri merani bol ukladany do internej pamditi pristroja.
Synchronizovany videozaznam sme zachytili na digitalnu videokameru Sony HDR-SR12
(SONY Cao., Japan). Motorické jednotky a ich elektricky potenciél boli snimané samolepiacimi
homologovanymi hydrogelovymi elektrodami s priemerom 2,7cm Ag/AgCl MEDICO LEAD-
LOK (Medico Electrodes Int., India, ISO 13485:2003). Elektr6dy pre EMG analyzu boli na tele
probandiek lokalizované na zaklade Standardov SENIAM a ISEK, ktoré determinuju zasady

elektromyografického merania. Spomenut¢ Standardy popisuja lokalizaciu elektrod ako poziciu
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dvoch bipolarnych miest prekryvajacich sval vzhl'adom k linii dvoch anatomickych bodov
v smere svalovych vldkien, vo vzajomnej vzdialenosti 2cm. Pri vybere miest na lepenie elektrod
sme postupovali aj na zéklade doporucenia daného vyrobcom pouzitého elektromyografu
spolo¢nosti Mega Electronics Ltd. Elektrody boli k EMG pristroju pripojené prostrednictvom
kablov s predzosiliovacom (Mega Electronics Ltd., Finland). Akcelerometer (Mega
Electronics Ltd., Finland) bol zapojeny v prvych Styroch kandloch. Prenosné meracie
zariadenie bolo umiestnené vzdy za pasom respondentky a neobmedzovalo ju tak v pohybe.
Elektrédy a umiestnenie pristroja neboli po€as merania zmenené.

Namerané data sme po ukonceni merania stiahli z paméat'ovej karty pristroja do PC (schéma
zapojenia EMG pristroja a prevedenie dat do PC je znazornend na obr. 27). Nésledne sme ich
analyzovali, algoritmicky spracovali a vyhodnotili pomocou softwaru MegaWin (Mega
Electronics, Ltd., Finland) a Matlab 2013a (Math Works, Inc, USA). Data boli doplnené
zvolenymi metrickymi parametrami ziskanymi z akcelerometru a 2D kinematickej analyzy.
Vysledky sme potom interpretovali na zaklade doterajSich poznatkoch o koordina¢nych

a kineziologickych aspektoch svalovej prace pri chodzi.

EMG Preamplifier i
Cables Measurement Unit

(MESP 4 pcs.) (MEB000 16¢ch.)

USB-interface

Surface
Electrodes
(M-00-3)
Wian-interface
=
ME Trigger Cable Q:- MegaWin
Memory Card
256 MB

Obrazok 27 Jednoducha schéma zapojenia EMG pristroja ME6000 (Mega Electronics Ltd.,
Finland).

Pre potreby porovnania vybraného typu lokomocie Cloveka sme zvolili bezecky trenazér

ENERGETICS PW 880 (Woelflistrasse 2CH-3006 Bern, Switzerland) (obr. 28). Trenazér je
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vybaveny pocitatom s LCD displejom so 7 funkciami a 19 predvolenymi tréningovymi
programami. Pocita¢ meria Cas, rychlost, vzdialenost’, spotrebu kaldrii a tepovu frekvenciu
pomocou dlanovych senzorov. Rychlost’ chddze alebo behu je mozné nastavit manudlne
v rozpiti 0,8-16 km/h. Bezecku plochu s rozmermi 120 x 40 cm je mozné naklonit’ pre moznost’
chodze alebo behu do kopca v rozmedzi 0 - 10%. Samotné rozmery zostaveného stroja su 166

x 73 x 134 cm pri maximalnej hmotnosti uzivatel'a 100 kg.

Obrazok 28 Pouzity bezecky trenazér (http://katalog.intersport.sk/produkt/bezecky-pas-
energetics-pw-880-1242007).

6.6 Sledované svaly a lokalizacia elektrod

Sledované svalové skupiny sme vybrali na zdklade ich bazalnej anatomickej funkcie podl'a
Cihaka (2001), Mréaza, Binovského, Holomafovej, Osvaldovej a Ruttkay-Nedeckej (2015)
a Jandu, Herbenovej, Jandovej a Palvli (2004), na zéklade ich aktivite pri bipedalnej lokomocii
a zaradenia do svalovych retazcov podl'a Véleho (2006) a Kra¢mara et al. (2016). Vybrané
svaly boli merané unilaterdlne na pravej polovici tela z dovodu mozného ovplyvnenia
elektrického potencialu srdcovou frekvenciou.

Pred samotnou aplikéciou elektrdd bola pokozka v mieste nalepenia ocistend, odmastena
alkoholom a zbavena ochlpenia. Umiestnenie elektrod bolo vzdy v smere svalovych vlakien
tak, Ze ich spojnica bola v mieste najvicsieho svalového napétia pri vybranom pohybe podla
doporucenia SENIAM, ako bolo uvedené v predchadzajicej kapitole. Tymto boli na svaloch
vybranych k meraniu stanovené najvhodnejsie miesta k nalepeniu elektrod, ktoré aplikoval
vyskoleny fyzioterapeut s minimalne 5 ro¢nou praxou v odbore. Rovnako sme postupovali
u vSetkych probandiek. Nasledne prebehlo meranie chddze v rovnej obuvi ana vysokych

podpétkoch.
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Pre potreby nasho vyskumu sme vybrali tychto 8 svalov na pravej polovici tela:

1. M. pectoralis major

. gluteus maximus

e o

M
M
M
M. gluteus medius
M
M
M

. trapezius, pars transversa
. obliquus externus abdominus

. erector spinae, v driekovej Casti

. quadriceps femoris, rectus femoris

. biceps femoris, caput longum

Popis meranych svalov, ich anatémiu, ontogenézu, funkciu aucast vo svalovych

retazcoch, sme &erpali z publikacii autorov Cihak (2001), Mraz et al. (2015), Véle (2006),

anatomické obrazky pri popise jednotlivych svalov sme ziskali z internetového sidla KENHUB

(2012) (https://www.kenhub.com/en/start/basics).

M. pectoralis major

Obrazok 29 M. Pectoralis
major
(www.kenhub.com/en/start/ba
sics).

Sval pokryvajuci ventralnu ¢ast’” hrudnika, deli sa na tri Casti:
pars clavicularis (odstupuje od medialnej tretiny kvalikuly),
pars sternocostalis (odstup od sterndlnej kosti a chrupaviek
druhého az piateho rebra), pars abdominalis (odstup od posvy
priamého brusného svalu). VSetky cCasti sa upinaji do sulcus
lateralis ramennej kosti (Cihék, 2001; Mraz et al., 2015).

Primarnou funkciou tohto svalu ako celku je addukcia, flexia
a intrarotacia hornej koncatiny. Pars clavicularis je aktivny pri
ventralnej a horizontalnej flexii, addukcii aje synergistom
intrarotacie ramena. Pars sternalis et abdominalis sa zapéjaja pri
extenzii, addukcii, horizontdlnej flexii a spolupracuje pri
vnutornej rotacii (Cihék, 2001; Véle, 20006).

Tento sval vyvija pri reflexnej lokomocii tah k punctum

fixum, ktory je umiestneny na laktovom kibe. Pri otadani je spojeny s velkym diagonalnym

retazcom, ktory dviha a rotuje horny trup, na ¢o nadvézuje rotacia dolného trupu.

Sval je sucast’ou dlhého skrizeného ret'azca na ventralnej strane tela:
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Humerus jednej strany — m. pectoralis major — fascia prednej plochy hrudnika — cez posvu
priamych brusnych svalov na druht stranu — mm. obliquui abdominis — lig. Inguinale —
stehenna fascia — m. tensor fasciae lataec — kolenny kib.

Ret'azec rameno — hrudnik:
Ventralna strana hrudnika — m. pectorralis major — humerus — m. latisimus dorsi — dorzélna

strana hrudnika (Véle, 2006).

M. trapezius

W

Lichobeznikovy sval je situovany na dorzalnej strane
hornej cCasti trupu. Odstupuje od protuberantia occipitalis
externa, linea nuchae, spinalne vybezky krénych a hrudnych
stavcov (Th1-Th12). Popisovany sval sa deli na tri Casti s
rdznym miestom uponu. Horna Cast’ sa upina na laterdlnu
tretinu klavikuly, akromion a spina scapulae. Cast’ stredna sa

upina na spina scapulae a ipon dolnej Casti je zdola na spina

scapulae od vnutorného okraja po tuberculum deltoideum
Obrazok 30 M. trapezius (Cihak 2001; Mraz et al., 2015).

(www.kenhub.com/en/start/basics). Tento sval sa svojou funkciou podiela na pohyboch
lopatky, kedy pri kontrakcii vSetkych Casti ju pritahuje k hrudniku. Funkcia hornej Casti svalu
spoc¢iva v elevacii pletenca hornej koncatiny, extenzie hlavy proti §iji a rotacia na
kontralaterdlnu stranu. Primérnou funkciu strednej Casti trapezu je addukcia lopatky, teda pohyb
ramien vzad. Dolnd Cast’ svalu plni funkciu depresie lopatky a ramena, a vzpaZenie hornej
kon¢atiny nad horizontalu(Cihak 2001; Véle, 2006).

Z pohladu ontogenézy je funkcia svalu nasledovnd. Pocas reflexného plazenia je na
tvarovej strane aktivna najmé spodna a stredna Cast’ svalu, pricom ich smer tahu je riadeny
smerom k lopatke cez spojenie na spinalnych vybeZzkoch, ¢im rotacne posobi na strednu a dolnt
cast’ hrudnej chrbtice. Hornd Cast’ svalu ma na tvarovej strane silny extenény vplyv na
autochtonne svalstvo. Na strane zahlavnej zaist'uje sval pohyb spodného uhlu lopatky(Cihak
2001; Véle, 2006).

M. trapezius je sucast’ou svalového retazca, ktory sa aktivuje pri flexii a elevacii hornej
koncatiny:

Rebra — m. pectoralis minor — scapula — m. trapezius — stavce

Druhym svalovym zretazenim, v ktorom ma svoju funkciu je slucka fixujtaca lopatku:

M. trapezius — scapula — m. serratus anterior — rebra.
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Obidva svalové retazce su dolezité pre poziciu jamky ramenného kibu a tym aj pre

komplexnu funkciu pletenca a celej hornej koncatiny (Véle, 2006).

M. obliquus externus abdominus

-----

lateralnej strane dolnej Casti trupu. Sval odstupuje z poslednych 8
rebier a upina sa labium externum cristae iliacae a do linea alba.
Spolu s m. obliquus internus abdominis tvoria suvisli pas okolo
brucha, pretoze vldkna m. obliquus externus abdominus jedne;j
strany plynule funkéne nadvizuju na vldkna m. obliquus internus
abdominis na strane druhej a naopak (Cihak 2001; Mréz et al.,
2015).

Sval sa svojou funkciou podiela na flexii a lateroflexii trupu, a

na dychacich pohyboch. Sikmé bruiné svaly spolupracuju s

paravertebralnymi svalmi pri rotacii trupu, pri rotacii do prava sa aktivuje pravy m.
Obrazok 31 M. obliquus

externus abdominis
(www.kenhub.com/en/sta  internus abdominis. Tieto svaly sa takymto spdsobom aktivuju

rt/basics).

obliquus externus abdominus a synergisticky l'avy m. obliquus

pocas rotacie trupu pri chodzi ¢loveka (Cihak 2001; Véle, 2006).
Sikmé svaly brucha st zaclenené do sluéiek, ktoré prebichaju krizom cez telo ¢loveka.

Prvou z nich je skrizeny dlhy retazec trupu:

Humerus jednej strany — m. pectoralis major — fascia prednej plochy hrudnika — cez posvu

priamych bruSnych svalov na druht stranu — mm. obliquui abdominis — lig. Inguinale —

stehenna fascia — m. tensor fasciae latae — kolenny kib

Druhy retazec spaja nohu s hrudnikom:

Os cuneiforme I. — m. peroneus longus — tibia — fascia cruris — m. biceps femoris a m.

adductor longus — m. obliquus internus abdominis — m. obliquus externus abdominis (druhej

strany) — hrudnik (Véle, 2006).
M. erector spinae

Skupina paravertebralnych svalov chrbta so spoloénym nazvom, m. erector spinae,
prebiehajii pozdiZ celej chrbtice od atlanto-okcipitalneho spojenia po os sacrum. Sval sa
anatomicky deli na tri svaly.

M. longissimus odstupuje od zadnej Casti crista iliaca, spindlnych vybezkov driekovych

a hrudnych stavcov a prie¢nych vybezkov hrudnych a dolnych krénych stavcov. Upina sa na
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prie¢ne vybezky driekovych stavcov, posledné rebra, priecne vybezky C5 — C2 a na dorzalnu
stranu processus mastoideus.

M. iliocostalis za¢ina na crista iliaca a lateralnom okraji 12. — 3. rebra. Postupne sa upina na
rebra a priecne vybezky krénych stavcov kranialne po C2.

M. spinalis odstupuje zo spindlnych vybezkov driekovej Casti chrbtice po krénu oblast’. Upina
sa postupne aZ do oblasti kréne, pricom vzdy preskakuje niekol’ko vybezkov (Cihak 2001; Mraz
etal., 2015).

Funkcia tychto svalov je delena podla vrstiev. Ako celok pri
symetrickej aktivacii extenduju chrbticu pri fixacii panvy. Zvacsuju
driekova lordézu a spolupracuju na dychacich pohyboch a rotacii

trupu. Hlboko uloZené svaly vykonavaji segmentalnu adjustaciu uz

AR IARAAsL

pri predstave pohybu a patria k zdkladnej zlozke hlbokého
stabiliza¢ného systému. Stredna vrstva spdja viacero segmentov a

ovladaju jednotlivé sektory chrbtice. Povrchové silné svaly ako

celok sa uplatiiujt pri destabilizacii a labilnych polohach tela, kedy
musia vyvinat’ intenzivny silovy moment aby nedoglo k padu (Cihak
2001; Véle, 2006).

M. erector spinae je ako celok aktivny najmé v dlhych svalovych

Obrazok 32 M. erector

spinae retazcoch prebiehajucich cez celé telo, ako napr. retazec pri
(www.kenhub.com/en/start/ba

sics) zaklone so vzpazenim: m. tibialis anterior, m. semitendinosus,

m. biceps femoris, m. erector spinae, m. trapezius (Véle, 2006).
M. gluteus medius

M. gluteus medius prebieha na lateralnej Casti panvy,
spaja panvu s femurom, odstupuje od vonkajSej plochy
bedrovej kosti a upina sa na trochanter major. Tento sval
ma pri aktivacii vel’ky vyznam, pocas chddze stabilizuje
panvu, aby nedochéadzalo k jej poklesu na Svihovej strane.
Pri poskodeni dochadza ku kolisavej chddzi (kacacej
chodzi) (Cihak 2001; Mraz et al., 2015).

Hlavnou funkciou svalu je abdukcia bedrového kibu,

Obrazok 33 M. gluteus medius

. stabilizacia panvy pocas chddze, predna Cast’ svalu
(www.kenhub.com/en/start/basics). panvy p p

spolupracuje pri intrarotacii bedrového kibu a antevrzii

panvy, zadna &ast’ je aktivna pri extrarotacii a retroverzii panvy (Cihdk 2001; Véle, 2006).
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Tento sval je na tvarovej strane vo fazy opory najdolezitejsi, pretoze zabezpecuje fixaciu
hlavice bedrového kibu v jamke, nakolko sa sval rozprestiera na tymto kibom. Smer jeho
kontrakcie je vo flekénej faze k punctum fixum lateralne, ventralne a kranialne, rovnako ako
dalie svaly bedrového kibu. V opornej faze posobi ako vzpriamovaé panvového pletenca a ma
obrateny bo¢ny smer tahu cez hlavicu femuru. Na strane zdhlavnej sa sval je kontrakcia svalu,
pri opornej aj §vihovej faze, smerom distalnym a na bedrovy kib ma extrarotaény vplyv (Cihak
2001; Véle, 2006).

M. gluteus medius spolu s m. gluteus minimus umoznuju tklon panvy a pdsobia na neho
v tomto spojeni homolateralne:
M. gluteus medius, m. gluteus minimus, mm. obliqui abdominis, m. erector spinae, m.

quadratus lumborum, mm. scaleni (Véle, 2006).

M. gluteus maximus

Vel'ky sedaci sval patri medzi najmohutnejsie svaly v tele.
Nachadza sa na dorzalnej strane panvy, odstupuje od
lateralneho okraja kostrée, krizovej kosti a vonkajSej plochy
bedrovej kosti. Upina sa na tractus iliotibialis a tuberositas
femoris (Cihék 2001; Mraz et al., 2015).

Primarnymi tlohami svalu st, vzpriamenie trupu zo sedu

alebo drepu a extenzia bedrového kibu. Je synergistom pri

Obrazok 34 M. gluteus ' addukcii ale aj abdukcii femuru apodporuje extrarotaciu

maximus bedrového kibu. Pri jeho inaktivite by nebola mozna chodza
(www.kenhub.com/en/start/b

cs) hore schodmi, do kopca a vyskok. V stoji brani padu trupu
asics).

dopredu (Cihak 2001; Véle, 2006).

M. gluteus maximus ma vo vzore reflexného plazenia vedl'ajSiu ulohu. Extenzia bedrového

kibu je aktivovana flexormi kolena a tento sval sa tohto pohybu neztéastiiuje v plnom rozsahu.
Sval je zacleneny do dlhého dorzalneho svalového retazca:

Humerus jednej strany — m. latissimus dorsi — fascia thoracolumbalis — chrbtica —
kontralateralna crista iliaca — fascia glutea — m. gluteus maximus — fascia lata — m. tensor
fasciae latae — koleno druhej strany.

Retazec medzi panvou a femurom:
Os ilium — m. gluteus maximus — femur — m. iliacus — os ilium — femur — m. psoas major

— driekova chrbtica — os sacrum — os ilium (Véle, 2006).
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M. quadriceps femoris, rectus femoris

Obrazok 35 M. rectus
femoris

(www.kenhub.com/en/st

art/basics).

Stvorhlavy sval stehna nachadzame na ventralnej strane stehennej
kosti. Jednou z jeho ¢asti je m. rectus femoris. Dalsimi ¢astami svalu st
m. vastus lateralis, m. vastus intermedius a m. vastus medialis. M. rectus
femoris patri medzi dvojkibové svaly, pricom ma svoju funkciu v
bedrovom a kolennom kibe. Sval odstupuje z tuberositas iliaca nad
acetabulom a upina sa spolu s ostatnymi hlavami svalu cez ligamentum
patellae na tuberositas tibiae (Cihak 2001; Mraz et al., 2015).

Ked’Ze je tento sval dvojkibovy v bedrovom kibe zabezpecuje flexiu
a v kolennom kibe ako sti¢ast m. quadriceps femoris patria medzi hlavné
extenzori kolena. Sval sa podiel'a na udrzani vzpriameného stoja (Cihak

2001; Véle, 2006).
M. rectus femoris je zacleneny do dlhého retazca medzi panvou a
lytkom:

Panva (spiana iliaca) — m. rectus femoris — tibia — ischiokruralne

svaly — panva (tuber ischiadicum) — fibula — m. biceps femoris — panva (tuber ischiadicum)

(Véle, 2006).

M. biceps femoris, caput longum

Obrazok 36 M.
biceps femoris
(www.kenhub.com
/en/start/basics).

Tento sval patri do skupiny flexorov kolena spolu s m. semitendinosus
a m. semimembranosus, prebiehaji na dorzalnej strane stehna. M. biceps
femoris ma dve hlavy, caput longum dvojkibovy sval, ktory odstupuje od
tuber ischiadicum a caput breve za¢ina v hornej Casti stehennej kosti, obe
hlavy sa upinaju na caput fibulae (Cihdk 2001; Mraz et al., 2015).

Primarnou funkciou tychto svalov je flexia kolenného kibu. Caput
longum je synergistom pri extenzii a extrarotacii bedrového kibu. Sval
je aktivny aj pri addukcii abdukovaného stehna (Cihdk 2001; Véle, 2006).

Biceps femoris je podobne ako m. rectus femoris zacleneny do dlhého
retazca medzi panvou a lytkom:
Panva (spiana iliaca) — m. rectus femoris — tibia — ischiokruralne
svaly — panva (tuber ischiadicum) — fibula — m. biceps femoris —
panva (tuber ischiadicum).

Sval je aktivny pri zdklone so vzpazenim spolu so svalmi:

80



M. tibialis anterior, m. semitendinosus, m. biceps femoris, m. erector spinae, m. trapezius (Véle,

2006).

6.7 Spracovanie a analyza ziskanych dat

Pouzita metéda povrchovej EMG poskytuje kvantitativne data, na ktorych zaklade je
tvorena analyza kvality pohybu, ktora tvori zaklad pre stanovenie koordina¢nych ukazovatel'ov.
Vzdialené hodnoty boli o$etrené designom pouzitého softwaru (Spulék, 2015). Pre hodnotenie
svalovej aktivity sme vyuzili dve metddy. Detekciu prahovania a trojuholnikovi metodu,
pricom obe vyuzivaji namiesto surového EMG signalu jeho tzv. obalku. Nespracovany
digitalny elektromyograficky signal bol v kazdom kanale usmerneny a prevedeny do
absolutnych hodnot, tym sme ziskali obalky EMG krivky filtrovanim absolutnej hodnoty EMG
signalu dolnou priepustou (low pass filter), filter FIR o dizke 1501 koeficientov s hrani¢nym
kmitoctom priepustného pasma 4,14 Hz a nepriepustnym pasmom s utlmom 55dB pre signaly
s vzorkovacou frekvenciou 1000Hz. Na obalkach krivky EMG boli néasledne vyznacené
jednotlivé cykly pohybu. Obalky tychto cyklov boli interpolované na jednotna dizku a pre
kazdy sval bol vytvoreny ich priemer v podobe priemernej obalky (obr. 37). V praci sme vyuzili

metodu detekcie podla Spulaka (2015).

Channel: 4, Erector spinae muscle -R
T I I T

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
% of movement cycle

Obrdzok 37 Obdlky jednotlivych pohybovych cyklov interpolované na jednotnii dizku 0-100%.
(archiv autora).

Legenda: Jednotlivé EMG obalky krokovych cyklov (modrou) a ich priemerna obalka (Cervenou). Zvisla
Cervena ciara oznacuje maximum priemernej obalky. Vo vyznacenom intervale okolo maxima prebieha
nasledne hladanie maxim v jednotlivych pohybovych cykloch. Zvislé azurové ciary oznacuji minimum
priemernej obdlky pracovného cyklu.

K detekcii pociatkov a koncov svalovej aktivity sme pouzili metodu prahovania obalky

EMG signalu, ktoru vyuziva viacero autorov (De Luca, 1997; Konrad, 2005; Hug & Dorel,
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2011), a ktort je mozno pouzit’ aj v doddvanom Mega Win software. Obalka EMG signalu je
stanovena ako jeho absolitna hodnota filtrovand dolnou priepustou (low pass filter)
s hrani¢nou frekvenciou 20Hz. Sucast'ou detekcie zaCiatkov a koncov svalovej aktivity je pri
tejto metdde urcenie vhodnej hodnoty prahu. Prah detekcie je stanoveny na zaklade lokalnych
extrémov obalky signalu ako (max-min) * 0.25 +min. Detekcia zaCiatkov vyuziva prah urceny
z minimalnej hodnoty obalky predoslej EMG aktivacie a detekcia konca vyuziva prah urceny
z minimalnej hodnoty obalky nasledujicej po EMG aktivite. Presné pozicie lokalnych
extrémov su stanovené¢ na zdklade analyzy priemernej obalky, ktord predchddza samotnej
detekcii EMG aktivacii. V kazdom pohybovom cykle bolo na obalke EMG signalu najdené
lokalne maximum a tseky obalky presahujuce 25% tohto maxima boli oznacené ako svalova
aktivita (gpulék, Cmejla, Bacédkova, Kraémar, Satrapova & Novotny, 2014). Pri zvoleni niZsej
hodnoty prahu nastava riziko zachytenia Sumov EMG signalu a pri cyklickom pohybe vznika
moznost’ vysokého tonicko-posturalneho pozadia, kedy sval méze zotrvat’ dlhodobo v urcitom
reziduu svalovej aktivacie (Hug & Dorel, 2011).

Vdaka detekcii vykonavanej v jednotlivych pohybovych cykloch bolo mozné zobrazit
priebeh svalovej aktivity v celom spracovanom useku pohybového cyklu a zaroven posudit’
opakovatel'nost’ ¢innosti jednotlivych svalov a pripadné rozdiely v poradi zaciatku a konca
aktivity svalu.

Trojuholnikovéa metoda detekcie aktivacie a deaktivécie svalovej aktivity dobre funguje na
spojitych signaloch. Na priemernej obadlke EMG signalu musime vyznacit’ maximum leZiace
v intervale £ 10% cyklu od polohy maxima priemernej obalky, podobnym spdsobom bolo
ndjdené aj minimum. Nasledne sa trojuholnikovou metédou vyznacil bod povaZzovany za
zaciatok svalovej aktivity, teda bod pod spojnicou minima s maximom, ktory spolo¢ne s tymito
bodmi tvori trojuholnik s najvdcSou moznou plochou. Prepona trojuholnika zacina v bode
lokalneho minima priemernej obalky pohybového cyklu a kon¢i v bode lokalneho maxima
daného EMG signalu (obr. 38).

Podobnym sposobom bol urceny aj koniec svalovej aktivity s vyuZzitim minima leziaceho
za maximom, nasledne boli graficky vyjadrené intervaly aktivit svalov v jednotlivych
pohybovych cykloch, ktoré boli spriemerované. Okrem priemernej polohy aktivacie
a deaktivacie boli ur¢ené ak smerodatné odchylky tychto hodnot.

Vysledky tejto metddy st ovplyvnené hrani¢nou frekvenciou filtracie dolnou priepustou
(low pass filter) pouzitej pri vypocte priemernej obalky. Vysledky su interpolované na zaklade

fazovych posunov pociatku a konca aktivity sledovanych svalov v priebehu krokového cyklu.
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Triangls

Obrazok 38 Trojuholnikovad detekcia, bod 1 je poloha lokalneho minima, bod 2 je poloha
lokdlneho maxima, bod 3 je pociatocny bod svalovej aktivity. Bod S oznacuje plochu
najrozlahlejsieho trojuholnika, zvislé cierne ciary oznacuju hranice cyklu (upravené podla
Zborilova, 2014).

Vyhodnotenie dat a ich algoritmické spracovanie sme realizovali pomocou SW MegaWin
(Mega Electronics Ltd., Finland) a Matlab 2013a (Math Works, Inc, USA), a metddy
automatickej segmentacie pohybovych cyklov. Programom Matlab bola vytvorend priemerna
poloha pociatkov a koncov svalovej aktivity jednotlivych svalov v zavislosti na aktivite m.
quadriceps femoris — rectus femoris. Tento sval sme vybrali ako rozhodujuci, ktory by mal mat’
teoreticky prevazujucu tendenciu aktivity ithned’ od zaciatku sledovaného pohybu. Na podstate
tychto vstupov bola vytvorend matica nastupu meranych svalovych skupin v ramci jednej
periddy a ziskané hodnoty boli zaokrihlené na celé Cisla.

Detekcia prostrednictvom parametrizacnej techniky + K-Means, detektor pouZiva
parametrizaciu elektromyografického signdlu pomocou variancie, entropie, spektralnych
vlastnosti a dizky krivky v okne o dizke 100ms s prekryvom 75%. Vysledky parametrizacie
st delené do dvoch tried prostrednictvom klasifikatora K-means. Trieda s vyS$Sou priemernou
variaciou je povazovand za svalova aktivaciu, pricom vysledky klasifikdcie st nasledne

prevedené na detekciu svalovej aktivity s oh'adom na sekvenciu lokalnych extrémov.
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vyznacenymi grafickymi vystupmi podla ciselnych vysledkov (Spuldk, 2015).

Pocas posudzovania svalovej koordinacie sme vyhodnocovali polohu nastupu alebo
poklesu svalovej aktivity, ktord sa vzt'ahuje k referencnému svalu (m. quadriceps femoris —
rectus femoris), z dovodu velkej autokorelacie EMG krivky. Algoritmus vytvarajaci grafické

a Ciselné vystupy umoziuje zadat’ referencny sval a priemerné polohy zaciatkov a koncov

svalovej aktivity, ktoré sa k tomuto svalu vzt'ahuju (obr. 40).

zndzornuje trojuholnikovii metodu a prahovanie s
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Obrazok 40 Priklad grafického spracovania priemernej pozicie aktivacie a deaktivacie svalovej
aktivity, kde aktivity svalu oznaceného zelenou farbou je definovand ako referencnda hodnota

(Spuldk, 2015).
Aktivita detekovana prahovanim v jednotlivych cykloch pohybu bola oddelena zvislymi
¢iarami v miestach, v ktorych priemernéd obdlka prekrocila prah stanoveny ako 25% maxima

obalky v sledovanom pohybovom cykle (obr. 41).
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Obrazok 41 Priklad intervalov svalovej aktivity vyznacenych aziirovou ciarou (Spulék, 2015).

Pre kompletné vysledky prahovania v jednotlivych pohybovych cykloch bola graficky

spracovana 0 — 100% pravdepodobnost’, Ze sval bol v danom mieste aktivny (obr. 42).
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Obrazok 42 Priklad grafického znazornenia pravdepodobnosti svalovej aktivity v rozlicnych
fazach pohybového cyklu s vysvetlenim hrubky vodorovnych ciar (Spuldk, 2015).
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Vystupy z detekcie je mozné rozdelit’ na tie, ktoré popisuju priebeh kazdého pohybového

cyklu zvlast, ¢o znamend, ze kazdému pohybovému cyklu zodpoveda jeden vystupny udaj,

a tie, ktoré predstavuju celkové informécie o ¢innosti svalu pocas celého spracovaného useku

teda daj, ktory je spolo¢ny pre vSetky pracovné cykly pohybu.

Pri priemernych, celkovych informaciach ide o:

priemerni EMG obalku signalu,

pocet intervalov svalovej aktivity poc¢as pohybového cyklu,

pozicia relevantnych lokalnych extrémov priemernej obalky EMG signalu,
priemernu relativnu poziciu zaciatkov a koncov aktivity svalu,

smerodatntl odchylku polohy zaciatkov a koncov svalovej aktivity.

Pri hodnotach popisujucich priebeh kazdého pohybového cyklu osobitne ide o:

poziciu relevantnych lokélnych extrémov obalky EMG signalu,

poziciu detekovanych zaciatkov a koncov aktivity svalu,

Informacia o opakovatel'nosti pohybu a zapojenia jednotlivych svalov poskytujti vysledky

detekcie svalovej aktivity zistené z ¢iselnych vystupov:

priemerna korelacia po sebe iducich interpolovanych obalok,

priemernd korelacia interpolovanych obalok z jednotlivych pohybovych cyklov

a priemernej obalky,

priemerné kovariancia po sebe iducich interpolovanych obalok,

priemerna kovariancia interpolovanych obélok z jednotlivych pohybovych cyklov

a priemernej obalky.

Kovariancia je vypocitand z korelacie vektorov po odcitani ich priemernej hodnoty to

znamena, ze kovariancia popisuje premenlivl zlozku pohybu, fazicku aktivitu svalu. Zlozku

pohybu v rovnakom smere, tonicku aktivitu na pozadi, ale nezachycuje. Korelacia zahfiia obe

zlozky, pre vypocet korelacii a kovariancii st vyuzivané interpolované obalky EMG signalu

z kazdého pohybového cyklu. Spocitana je kovariancia a korelacia interpolovanych obalok

z kazdych dvoch po sebe iducich pracovnych cyklov a z tychto hodnoét je vypocitana priemerna

korelacia a kovariancia po sebe iducich obalok. Kazda interpolovand obdlka je zarovei

porovnavand z priemernou obdlkou, priCom vypocitané hodnoty s tiez spriemerované

a prezentované ako priemernd koreldcia a kovariancia s priemernou obalkou EMG signalu.

Vysledky na zdklade expertného hodnotenia vyzeraji nasledovne:

Envelopes - priebeh EMG signalu pocas priemerného pohybového cyklu jednotlivych svalov.
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Boats — interval vyznamnej aktivity sledovanych svalov v ramci priemerného kroku.

Grafické prezentovanie intervalov aktivity jednotlivych svalov v pohybovych cykloch sa rovna
priemernej pozicii spriemerovanych intervalov, okrem priemernej pozicie zaciatku a konca
aktivity svalu boli urené aj smerodatné odchylky tychto hodnot.

Priemerné intervaly svalovej aktivity su prezentované graficky, Boats. Graf je obohateny pre
vacsiu nazornost’ 0 50% z predchadzajuceho cyklu pohybu a 50% z pohybu nasledujiceho.

Znézorneny Usek ma tymto rozsah od -50% do 150% pohybového cyklu (obr. 43).

priemema pozicia  priemema pozicia .
zatiatku aktivity  konca aktivity i

A2 = s - - - - - - oo t e e - - oo oo i
i i
40 0 50 100 150
%e periody

Obrazok 43 Priklad intervalov aktivit jednotlivych svalov v priebehu priemerného pracovného
cyklu, sirka pruhu prezentuje vyznamnu intenzitu aktivacie (Spulak, 2015).

iim 759% cycles is
muscle active

median 50% cycles

in 25% cycles is
muscle active

Obrazok 44 Priemerny zaciatok a koniec svalovej aktivity a ich smerodatnych odchylok
znazornené graficky (Spulak, 2015).
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Namerané hodnoty z pamit'ovej karty pouzitého elektromyografu sme stiahli do PC a boli
nahrané do SW Megawin v stiboroch formatu tff. Subory boli nasledné transformované do
formatu mat., v ktorom presli vSetky data v nezavislom SW Matlab 2013a automatickou
segmentaciou pohybovych cyklov. Korelaénymi a kovariacnymi koeficientami boli odstranené
pohybové cykly s odlisnou aktivitou (kovariaéné koeficienty stvisia so stabilitou pohybu 1 —
st rovnaké, 0 — st odlisné, minus st opacné, korelacné koeficienty urcuju priemerna hodnotu
opakovatel'nosti aktivity). Kovariancie su koreladcie po odstraneni jednosmernych zloziek
signalu, ¢ize sa odstrani strednd hodnota a nasobi sa ako u korelacie. Korelacia priemernych
obalok medzi svalmi znamena korelaciu priemernych obélok pre kazda dvojicu svalov, zistime
¢i sa zapajaju podobnym spdsobom.

Komparativna analyza je vykonana na zaklade:

- Priemernej obalky EMG signalu: normovanou korelaciou a detekciou presnej pozicie
maxima svalovej obalky v ramci jedného cyklu pohybu

- Svalovej aktivity: podla zistenia aktivacie a deaktivacie svalovej ¢innosti, pripadne
dizky svalovej kontrakcie. Jednotlivé aktivacie svalu su triedené podl'a poradia
v pohybovom cykle. Pre kazdu aktivaciu je vypocitand empirickd distribu¢na funkcia
zaCiatkov a koncov aktivity v celom signaly. Na zdklade empirickej distribu¢nej funkcii
je vypocitany median, dolny a horny kvartil distribucie aktivacie a deaktivéacie (Hendl,

2015).

Skor ako sme zacali testovat hypotézy data sme podrobili testovaniu normality
prostrednictvom Shapiro-Wilkov testu (tab. 2). Na zéklade pravidiel sme formulovali hypotézy
o normalite:

- HO: vyberovy subor mé4 normalne rozdelenie.

- HA: vyberovy subor nema normalne rozdelenie.

88



Tabulka 2 Vysledky testu normality dat vSetkych probandov (vlastné spracovanie).

Test

Nazvy svalov normality Normalita

m. pectoralis major <0,0001 porusena (Ha)

m. trapezius, pars transversa 0,12 normalne data (Ho)
m. obliquus abdominis externus 0,00 poruSend (Ha)

m. erector spinae <0,0001 poruSena (Ha)

m. gluteus medius <0,0001 poruSena (Ha)

m. gluteus maximus <0,0001 poruSena (Ha)

m. rectus femoris <0,0001 porusena (Ha)

m. biceps femoris <0,0001 porusena (Ha)

Nasledne sme podl'a vysledku normality zvolili vhodnu Statisticki metodu. U dat
s neporusenou normalitou a potvrdenim nulovej hypotézy o normalite sme zvolili parovy
t-test, ktory je vhodny na data, ktoré tvoria par s Casovym odstupom, resp. pri zmene
podmienok. Tento parovy t-test je vSeobecne pouzivany na vyhodnotenie rozdielu v priemeroch

dvoch skupin (obr. 45).

_ XX ! \/Zf(aﬁaf

t_i =
n-—1

Sca’
Sy n

Obrazok 45 Vzorec vypoctu t-testu pre zavislé vzorky (Hendl, 2015).

Pri datach, ktoré neboli normalneho rozdelenia, sme pouzili jednovyberovy Wilcoxonov
test (obr. 46), ktory patri medzi neparametrické testy a je popisovany ako alternativa parového
t-testu pre zavislé vzorky. Tento test je vhodny aplikovat’ na tom istom stbore na zaklade
casového rozliSenia a pracuje s poctom nenulovych rozdielov. Tato metdda testuje hypotézu:
HO : p = po.

o

S

min

1
—an (nd +1)
V= |
\/ﬂ n,(n, +1)\2n, +1)

Obrazok 46 Vzorec vypoctu pre Wilcoxonov parovy test (Andeél, 2005).
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Aby sme dokézali Statisticku, prakticka ale aj vecnii vyznamnost’ Statistického testu
(maximalizovali vierohodnost’ zamietnutia nulovej hypotézy) vyuzijeme koeficient velkosti
ucinku (Effect Size) vychadzajuceho z jeho odhadu. Naj¢astejSie pouzivana rovnica je znama
ako Cohenov koeficient u¢inku ,,d* (obr. 47), ktory sa pouziva pri posudzovani vel’kosti efektu

u zavislych skupin.

ES=d= )

pooled

M, - M, - \] [(n, —1)SD? + (n, —1)SD?]
T SD =
[7, + n, —2]

pooled

Obrazok 47 Vzorec vypoctu Cohenovho koeficient ucinku ,,d* (Sigmundova & Fromel, 2005).

BezZne pouzivané hodnotenie velkosti koeficientu d je nasledujiice (Cohen, 1988; Sheskin,

2007):

- d>0,80 — velky efekt;
0,50-0,80 — stredny efekt;
- 0,20-0,50 — maly efekt.

Nami stanovené hypotézy sme overovali na hladine vyznamnosti a = 0,05, t. j. na 95%
pravdepodobnosti. Vysledkom je p-hodnota (p-value), ktoré ak je menSia ako stanovend hladina
vyznamnosti (o), potom nulovu hypotézu zamietneme a prijimame alternativnu. Znamena to,
ze rozdiel medzi pocetnost'ami zistenymi vo vzorke je prili§ vel’ky na to, aby bol iba dosledkom
nahodného vyberu, teda je Statisticky vyznamny. Ak je
p-hodnota mensSia ako stanovend hladina vyznamnosti (o), potom nulovi hypotézu
nezamietneme, pretoze rozdiel medzi pocetnost'ami zistenymi vo vzorke moze byt dosledkom
nahodného vyberu, teda nie je Statisticky vyznamny.

Na vyhodnotenie nami zostaveného dotaznika sme pouzili PC program MS Excel 2010
a PC program Statistica.

Pouzité expertné semautomatické hodnotenie vyskumu:

- Priemerné obélky sledovanych svalov

- Grafy boats — ako vzor svalovej koordnécie.

Analyzované data prezentujeme ako aritmeticky priemer a smerodatni odchylku vsetkych
meranych pohybovych cyklov.

Data sme synchronizovali podla referen¢ného svalu, u ktorého sme nepredpokladali

odlisnost’ v jednotlivych pohybovych aktivitich, pouzili sme akcelerometer pre validaciu

90



segmentacie pohybovych cyklov. Segmentécia pohybu bola vypocitand z videozdznamu, ktory
bol synchronizovany s EMG.

Intraindividudlna analyza zo zistenych vysledkov bola vykonana na zaklade korelacie
jednotlivych  svalov. Pre urCenie nastupu svalovej aktivity s naslednou intra
a interindividudlnou analyzou vybrané¢ho useku bude zvolend detekcia zaciatku a konca
svalovej aktivity cez metddu treshold. Na zéklade zistenych vysledkov sme vyhladali urcité
trendy v aktivite jednotlivych svalov. Sledovali sme podobnost’ ich aktivacie v rdmci celej
skupiny sledovanych probandiek. Casova os sme normalizovali na percentd z dovodu roznej

dizky trvania pohybovych fiz a moznosti lepsej komparacie.
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7 Vysledky
Pred samotnou detekciou pohybovych cyklov sme vybrali u kazdej probandky pre vSetky

merané kandly relevantny usek sledovanej lokomocie pri kazdej meranej situacii (chodza
v topankach s vysokym podpitkom na bezeckom trenazéri, chddza v topankach s vysokym
podpétkom po chodbe, chodza v topankach s rovnou podrazkou na bezeckom trenazéri, chodza
v topankach s rovnou podrazkou po chodbe). Spolu sme vyhodnotili 1680 cyklov. Vyber
prebiehal semiautomaticky, expertnym posudenim. Vo vSetkych pohybovych cykloch sme
odstranili useky signalu medzi prvym pohybovym cyklom a pohybovym cyklom so stabilnym
vzorom svalovej koordinécie bez artefaktov, a teda prvy pripadne druhy a posledny krokovy

cyklus (obr. 48). Vsetky merané zaznamy boli konzistentné.
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Obrazok 48 Zdaznam nameraného EMG signalu (raw EMG) zo vsetkych osmych kandalov
u probandky ¢.1. Zvislé cervené ciary vymedzuju usek vybraného EMG signalu (archiv autora).
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Obrazok 49 Zaznam signalovych linearnych obdlok EMG vyslednej segmentacie zo vSetkych
sledovanych kandlov. Zelené zvislé ciary ohranicuju detekované pohybové cykly (archiv
autora).
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Obrazok 50 Zaznam segmentdcie signalu vsetkych 8 kandlov. Zvislé cervené ciary v spodnom
grafe ohranicuju jednotlivé pohybové cykly vo vybranom useku EMG signalu. Lavy horny graf
oznacuje clusterovanie kandlov cCervenymi kriZikmi, ktoré su vhodné na analyzu sledovanej
lokomocie. Graf vpravo hore prezentuje krizovu koreldciu medzi priemernou obalkou a obalkou
v jednotlivych cykloch. Farba tmavozita az cervena oznacuje vysoku autokoreldaciu pohybovych
cyklov. Modra farba naopak oznacuje nizku autorkorelaciu pohybového cyklu (archiv autora).
Prostrednictvom metddy detekcie pohybovych cyklov, popisanej v predoslej kapitole, bolo
v jednotlivych pohybovych cykloch vykonané automatické prahovanie signdlovej obalky
pomocou detektorov. Vysledky prahovania boli dodato¢ne u kazdej probandky a kazdého svalu

vo vSetkych meranych situdciach vizualne skontrolované s pripadnou korekciou. Obrazok 51.

prezentuje priemerné polohy minima a maxima EMG aktivity sledovaného svalu m. gluteus
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medius dx. Pri EMG z4azname dosiahol sval v tejto situacii jedno maximum a dve minima. Prvé
minimum aktivity sa nachddza v 19% pohybového cyklu, nasledne aktivita svalu stipa a jeho
maximum je v 45% pohybového cyklu. Pokles tejto aktivity nastava v 95% pohybu co
predstavuje druhé minimum aktivity. Na obrazku s modrou farbou zaznamenané
interpolované EMG obalky jednotlivych pohybovych cyklov. Rozptyl jednotlivych realizécii
obalok je v sulade s va¢sim kolisanim polohy nastupu a konca aktivity. Cervena krivka ukazuje
priemerny priebeh aktivity vramci sledovanej lokomocie analyzovaného datasetu
v definovanom pocte merani. Azurovo modré zvislé Ciary oznacuju polohu dosiahnutych
minim a ¢ervend zvisla ciara oznacuje polohu dosiahnutého maxima aktivity v tomto
pracovnom cykle. Spodny graf zobrazuje jednotlivé aktivity svalu v ¢ase na ose x a intenzitu

aktivity svalu v mikrovoltoch (uV), osa y.
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Obrazok 51 Vysledky vzorovej detekcie svalovej aktivity sledovaného svalu m. gluteus medius
dx. (archiv autora).

Obrazok 52. prezentuje grafické znazornenie svalovej aktivacie vSetkych sledovanych
svalovych skupin na dvoch priemernych pracovnych cykloch. Na grafe vidime konkrétnu
aktivaciu a presny timing sledovanych svalov (osa Y). Osa X oznacuje percentd pohybového
cyklu. Kedze ide ohomogénny stbor kde predpokladame, ze sledovand lokomocia je
periodickd, je v grafe zachyteny nie len jeden priemerny pohybovy cyklus (0%-100%), ale aj
koniec predoslého cyklu (-50%-0%), a za¢iatok nasledujiceho cyklu (100%-150%). Casovy
udaj ¢itame zl'ava doprava, 'avy okraj farebnej vodorovnej tsecky oznacuje pociatok svalovej

aktivity a pravy okraj oznaCuje jej koniec. Priemerny zaciatok a koniec svalovej aktivity

.....
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smerodatnej odchylky polohy poklesu alebo nastupu svalovej aktivity v jednotlivych
pracovnych cykloch.

Mean Envelope NEXT

Channel name and number

Pectoralis major muscle -R -1 24/23(23

Trapezius muscle -R - - | 24124
ternal abdominal oblique muscle - R - 2424
Erector spinae muscle -R - 24/24/24
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Gluteus maximus muscle - R - 24124
Femoris muscle - rectus femoris - R -

24/23

24124
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Obrazok 52 Grafické znazornenie svalovej aktivacie (Boats) vSetkych sledovanych svalovych
skupin na dvoch priemernych pracovnych cykloch (archiv autora).

Tabulka 3 Priemerné hodnoty medianov zaciatkov a koncov svalovej aktivity vSetkych
probandiek pre jednotlivé sledované svalové skupiny pocas chédze v FS po rovnom povrchu.
Vsetky uvedené ciselné hodnoty suv % v jednom pracovnom cykle (archiv autora).

Nazvy svalov aktivacia deaktivacia dizka
kontrakcie

priemer +sd priemer +sd priemer

m. pectoralis major 28,25 3,21 45,07 3,56 20,34

m. trapezius, pars 58,35 3,58 84,82 3,53 31,96

transversa

m. obliquus 41,14 3,55 69,35 3,35 33,89

abdominis externus

m. erector spinae- I. 41,97 3,63 50,69 3,29 21,05

aktivacia

m. erector spinae- 89,47 3,20 20,16 3,48 28,24

I1. aktivacia

m. gluteus medius- 37,60 3,52 57,20 3,43 22,71

I. aktivacia

m. gluteus medius- 79,07 3,33 18,02 3,39 31,27

II. aktivacia

m. gluteus maximus 81,88 3,37 21,43 3,41 32,04

m. rectus femoris 88,99 3,09 20,26 3,62 31,26

m. biceps femoris 77,46 3,13 23,15 3,26 46,98
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Tabulka 4 Priemerné hodnoty medianov zaciatkov a koncov svalovej aktivity vSetkych
probandiek pre jednotlivé sledované svalove skupiny pocas chodze v HH po rovnom povrchu.
Vsetky uvedené ciselné hodnoty su v % v jednom pracovnom cykle (archiv autora).

Nazvy svalov aktivacia deaktivacia dizka
kontrakcie

priemer +sd priemer +sd priemer

m. pectoralis major 44,11 3,23 62,56 3,91 20,94

m. trapezius, pars 54,69 4,44 67,68 3,83 22,36

transversa

m. obliquus 56,28 3,95 83,66 3,35 29,87

abdominis externus

m. erector spinae- I. 34,58 3,77 56,45 4,04 25,06

aktivacia

m. erector spinae- 72,37 3,44 24,82 3,83 37,45

I1. aktivacia

m. gluteus medius- 40,57 4,05 65,03 4,09 25,07

I. aktivacia

m. gluteus medius- 86,54 2,51 19,72 3,02 33,05

I1. aktivacia

m. gluteus maximus 74,45 3,81 29,41 3,97 45,77

m. rectus femoris 84,92 3,52 19,70 3,79 30,57

m. biceps femoris 72,92 3,75 24,94 4,23 49,23
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Tabulka 5 Priemerné hodnoty medianov zaciatkov a koncov svalovej aktivity vSetkych
probandiek pre jednotlivé sledované svalové skupiny pocas chodze v FS na bezeckom trenazéri.
Vsetky uvedené ciselné hodnoty su v % v jednom pracovnom cykle (archiv autora).

Nazvy svalov aktivacia deaktivacia dizka
kontrakcie

priemer +sd priemer +sd priemer

m. pectoralis major 27,51 4,57 44,29 5,40 16,78

m. trapezius, pars 50,96 4,32 69,19 3,49 21,38

transversa

m. obliquus 43,32 4,37 62,00 3,69 24,42

abdominis externus

m. erector spinae- I. 33,90 4,59 55,93 441 22,03

aktivacia

m. erector spinae- 74,64 4.49 14,11 4,65 33,66

I1. aktivacia

m. gluteus medius- 35,23 4,46 51,25 4,57 22,39

I. aktivacia

m. gluteus medius- 83,56 3,50 17,00 3,65 36,64

II. aktivacia

m. gluteus maximus 80,72 4,06 27,32 4,58 40,63

m. rectus femoris 85,34 4,60 22,06 4,62 36,90

m. biceps femoris 71,32 4,15 20,21 4,13 44,99
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Tabulka 6 Priemerné hodnoty medianov zaciatkov a koncov svalovej aktivity vSetkych
probandiek pre jednotlivé sledované svalové skupiny pocas chéodze v HH na bezeckom
trenazeri. Vietky uvedené ciselné hodnoty su v % v jednom pracovnom cykle (archiv autora).

Nazvy svalov aktivacia deaktivacia dizka
kontrakcie

priemer +sd priemer +sd priemer

m. pectoralis major 30,83 3,95 49,63 3,80 18,79

m. trapezius, pars 53,64 3,96 77,29 3,81 26,23

transversa

m. obliquus 34,85 4,12 65,54 3,60 30,05

abdominis externus

m. erector spinae- I. 31,80 3,74 61,55 3,83 30,21

aktivacia

m. erector spinae- 77,80 3,74 11,55 3,83 28,29

I1. aktivacia

m. gluteus medius- 45,50 3,77 61,25 3,78 24,24

I. aktivacia

m. gluteus medius- 81,11 3,52 27,33 3,61 47,52

II. aktivacia

m. gluteus maximus 69,58 3,69 26,34 4,02 58,99

m. rectus femoris 83,83 431 26,15 3,90 38,02

m. biceps femoris 73,48 3,97 28,55 3,65 53,54

Tabulky 3, 4, 5 a 6 prezentuji hodnoty pociatkov a koncov svalovej aktivity v jednom

pracovnom cykle vSetkych respondentiek postupne jednotlivo vo vSetkych testovanych

situdciach spolu s hodnotami smerodatnej odchylky (sd). Tabulky zaroven obsahuju priemernti

dizku svalovej kontrakcie sledovanych svalov, priemerne bol zo vietkych najdlhsie aktivny m.

gluteus maximus (59%) pocas chodze v HH na beZeckom trenazéri. NajkratSie m. pectoralis

major (17%) pracovného cyklu pocas chodze v FS rovnako na bezeckom trenazéri.
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Obrazok 53 Grafické spracovanie porovnania zaciatkov aktivdcie meranych svalovych skupin
v jednotlivych sledovanych situdciach vsetkych probandiek. Uvedené su priemerné hodnoty
zaciatkov aktivity vyjadrené v %. Osa ,,x” predstavuje 0 — 100% pracovného cyklu, na ose ,,y”
vidime jednotlivé svalové skupiny. Farebné linie oznacuju %, v ktorom nastal pociatok aktivity
svalu. Svalové skupiny su usporiadané zostupne (archiv autora).

Legenda: HH trenazér — chddza na vysokom opdtku na bezeckom trenazéri; HH chodba — chddza na
vysokom opdtku po rovnom teréne; RO trenazér — chodza v rovnej obuvi na bezeckom trenazéri; RO
chodba — chédza v rovnej obuvi po rovnom teréne.
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Obrazok 54 Grafické spracovanie porovnania koncov aktivacie meranych svalovych skupin v
jednotlivych sledovanych situdciach vsetkych probandiek. Uvedené su priemerné hodnoty
koncov aktivity vyjadrené v %. Osa ,,x” predstavuje 0 — 100% pracovného cyklu, na ose ,,y”
vidime jednotlivé svalové skupiny. Farebné linie oznacuju %, v ktorom nastal koniec aktivity
svalu. Svalové skupiny su usporiadané zostupne (archiv autora).

Legenda: HH trenazér — chddza na vysokom opdtku na bezeckom trenazéri; HH chodba — chddza na
vysokom opdtku po rovnom teréne; RO trenazér — chodza v rovnej obuvi na bezeckom trenazéri; RO
chodba — chédza v rovnej obuvi po rovnom teréne.
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Tabulka 7 Priemerné hodnoty medianov zaciatkov a koncov svalovej aktivity, a priemernda
dizka kontrakcie v pracovnom cykle vietkych probandiek pre jednotlivé sledované svalové
skupiny vo vSetkych testovanych situdciach. Vsetky uvedené ciselné hodnoty su v % (archiv
autora).

Svaly FS-rt HH- rt FS-t HH- t

start end con. start end con. start end con. start end con.

m.
pectoralis 28,25 45,07 20,34 44,11 62,56 20,94 27,51 44,29 16,78 30,83 49,63 18,79
major

m.
trapezius,
pars
transversa

58,35 84,82 31,96 54,69 67,68 22,36 5096 69,19 21,38 53,64 77,29 26,23

m.
obliquus
abdominis
externus

41,14 69,35 33,89 56,28 83,66 29,87 43,32 62,00 2442 34,85 65,54 30,05

m. erector
spinae- 1. 41,97 50,69 21,05 34,58 56,45 25,06 33,90 5593 22,03 31,80 61,55 30,21
aktivacia

m. erector
spinae- II. 89,47 20,16 28,24 72,37 24,82 37,45 74,64 14,11 33,66 77,80 11,55 28,29
aktivacia

m. gluteus
medius- I. 37,60 57,20 22,71 40,57 65,03 25,07 3523 51,25 2239 4550 61,25 2424
aktivacia

m. gluteus
medius- II. 79,07 18,02 31,27 86,54 19,72 33,05 85,56 17,00 36,64 81,11 2733 4752
aktivacia

m. gluteus o) oo 5143 3204 7445 2941 4577 8072 2732 40,63 69.58 2634 58.99
maximus
m.rectus  ge 99 2026 3126 8492 1970 30,57 8534 22,06 3690 83,83 26,15 38,02
femoris
;‘;nb()‘:;ps 7746 23,15 46,98 72,92 2494 4923 7132 2021 4499 7348 2855 53,54

Legenda: FS (flat shoes) — topanka s rovnou podrazkou;, HH (high heels) — topanky s vysokym opditkom;
FS-rt — chédza po rovnom teréne v rovnej obuvi; HH-rt — chodza po rovom teréne na vysokych
podpdtkoch; FS-t— chédza na bezeckom trenazéri v rovnej obuvi; HH-t — chédza na beZeckom trenazéri
na vysokych podpitkoch; strat — zaciatok aktivity svalu; end — koniec aktivity svalu; con. — dlzka
kontrakcie.

Na zaklade zaciatku a konca EMG aktivity sledovanych svalov pri vSetkych typoch
lokomoécie sme vytvorili poradie svalovej aktivity v jednotlivych pracovnych cykloch.
Premenlivost’ je zobrazena zaspicatenim koncov €iar vyznacujucich intervaly svalovej aktivity
na grafe zobrazenom na obrazku 52. Zuzujuce sa useky v jednotlivych svaloch poukazuji na
smerodatné odchylky pociatkov a koncov svalovej aktivity v jednotlivych pracovnych cykloch.
Cim je usec¢ka $picatejsia, tym st nastupy aktivacie a deaktivacie menej periodické a s va¢simi

intraindividualnymi odchylkami.
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Obrazok 55 Krabicové grafy prezentuju priemerny pociatok aktivity vybraného svalu m. biceps

femoris vietkych respondentiek pocas testovanej lokomocie vo vsetkych situaciach. Osa y
prezentuje % krokového cyklu (archiv autora). Zvysné krabicové grafy priemernej aktivdcie
sledovanych svalov uvadzame v prilohe ¢.5.

Legenda: F'S (flat shoes) — topdnka s rovnou podrazkou; HH (high heels) — topanka s vysokym opdtkom,
FS-rt — chodza v rovnej obuvi na rovnom teréne; FS-t — chodza v rovnej obuvi na bezeckom trenazeéri;
HH-rt — chédza v topankach s vysokym opdtkom na rovnom teréne; HH-t - chédza v topankach
s vysokym opdtkom na bezeckom trenazéri.

Krabicové grafy na obrazku 55. demonstruji priemerny poc€iatok aktivity vybraného svalu
m. biceps femoris u vSetkych respondentiek v testovanych situdcidch. Vplyvom zmeny vysky
opétku alebo terénu vidime aj zmenu timigu pociatku svalovej aktivity. Pri chodzi v FS na
rovnom teréne (FS-rt) sa sval priemerne aktivoval v 77,46% krokového cyklu. Na bezeckom
trenazéri doslo v rovnej obuvi (FS-t) k priemernej aktivite v 71,32% pohybového cyklu. Pocas
chddze v topankach s vysokym opidtkom na rovnom teréne (HH-rt) sa sledovany sval priemerne
aktivoval v 72,92% pohybu. Pri chddzi na beZeckom trenaZéri v topankach s vysokym opédtkom
(HH-t) nastal priemerny pociatok aktivity svalu v 73,48% krokového cyklu. Na grafoch vidime
aj hodnoty (extrémy) kedy sa sval aktivoval najskor (hodnota pod grafom) a najneskor (hodnota

nad grafom) vzhl'adom k priemernej hodnote aktivacie.
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Tabulka 8 Priemerné poradie aktivdcie sledovanych svalovych skupin. Tabulka je stanovena
z Statistiky medianov zaciatkov a koncov svalovej aktivity vsetkych probandiek pre jednotlivé
testované svaly v jednotlivych situdciach. Hodnoty su z percentudlneho vyjadrenia nahradené
poradim (archiv autora).

Nazvy svalov aktivacia deaktivacia

FS-rt HH-rt FS-t HH-t | FS-rt HH-rt FS-t HH-t
m. pectoralis major 1. 2. 1. 1. 6. 7. 6. 6.
m. trapezius, pars transversa 5. 4. 5. 5. 10. 9. 10. 10.
m. obliquus abdominis externus 3. 5. 4. 3. 9. 10. 9. 0.
m. erector spinae- I. aktivacia 4. 1. 2. 2. 7. 6. 8. 8.
m. erector spinae- IL. aktivacia 10. 6. 7. 8. 2. 3. 1. 1.
m. gluteus medius- I. aktivacia 2. 3. 3. 4. 8. 8. 7. 7.
m. gluteus medius- I1. aktivacia 7. 10. 10. 9. 1. 2. 2. 4.
m. gluteus maximus 8. 8. 8. 6. 4, 5. 5. 3.
m. rectus femoris 9. 9. 0. 10. 3. I. 4. 2.
m. biceps femoris 6. 7. 6. 7. 5. 4. 3. S.

Legenda: FS-rt — chédza v rovnej obuvi po rovnom teréne;, HH-rt — chédza na vysokych opdtkoch po
rovnok teréne; FS-t — chodza v rovnej obuvi na bezeckom trenazéri; HH-t — chédza na vysokych
opdtkoch na bezeckom trenazéri; FS (flat shoes) — topanka s rovnou podrazkou; HH (high heels) —
topanky s vysokym opdtkom.

Tabulka 8 demonStruje zmeny poradia aktivacie a deaktivacie sledovanych svalov pri
testovanych chodzach. Vidime posun pri zmene poradia aktivity. Zmena vysky pétovej Casti
nohy (HH) alebo terénu (bezecky trenazér) menia svalova koordinaciu predovsetkym svalov
oblasti panvy a dolnych koncatin. Poradie aktivacie a deaktivacie svalov hornej Casti trupu

ostalo podobné.
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Tabulka 9 Tabulka prezentuje vysledky zavislosti svalovej aktivacie a deaktivicie sledovanych
svalov pocas chodze na vysokom opdtku a v topankach s rovnou podrazkou na bezeckom
trenazeri vSetkych respondentiek (archiv autora).

Nazvy svalov aktivita p d
m. pectoralis major aktivacia <0,0001 0,52
dekativacia <0,0001 0,29
dizka kontrakcie <0,0001 0,42
m. trapezius, pars transversa  aktivacia 0,23 0,69
dekativacia 0,80 0,57
dizka kontrakcie 0,60 0,42
m. obliquus abdominis aktivacia <0,0001 0,5
externus dekativécia <0,0001 0,62
dizka kontrakcie <0,0001 0,73
m. erector spinae- L. aktivacia  aktivacia <0,0001 0,77
dekativacia <0,0001 0,86
dizka kontrakcie <0,0001 0,51
m. erector spinae- II. aktivacia <0,0001 0,68
aktivacia dekativacia <0,0001 0,94
dizka kontrakcie <0,0001 0,73
m. gluteus medius- I. aktiviacia aktivacia <0,0001 0,79
dekativacia <0,0001 0,60
dizka kontrakcie <0,0001 0,88
m. gluteus medius- I1. aktivacia <0,0001 0,62
aktivacia dekativacia <0,0001 0,54
dizka kontrakcie <0,0001 0,49
m. gluteus maximus aktivacia <0,0001 1,32
dekativacia <0,0001 1,07
dizka kontrakcie <0,0001 0,64
m. rectus femoris aktivacia <0,0001 0,99
dekativacia <0,0001 1,29
dizka kontrakcie <0,0001 1,08
m. biceps femoris aktivacia <0,0001 0,5
dekativacia <0,0001 0,68
dizka kontrakcie <0,0001 0,43

Pri porovnani zavislosti chdédze v oboch typoch obuvi na bezeckom trenazéri sme

zaznamenali $tatisticky vyznamna zmenu timigu (p<0,0001) v aktivécii, deaktivacii a dizke

kontrakcie u siedmych z 6smych sledovanych svalovych skupin s priemernou velkostou

koeficientu u¢inku (Cohenov koeficient - d) 0,72, ¢o znamena strednt zavislost’ testovanych

skupin. Sval m. trapezius nevykazoval §tatisticky vyznani zmenu v timingu.
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Tabulka 10 Tabulka prezentuje vysledky zavislosti svalovej aktivacie a deaktivacie sledovanych
svalov pocas chodze na vysokom opdtku a v topankach s rovnou podrazkou na rovnom teréne

vSetkych respondentiek (archiv autora).

Nazvy svalov aktivita p d
m. pectoralis major aktivacia 0,12 0,67
dekativacia 0,61 0,84
di7ka kontrakcie 0,78 0,38
m. trapezius, pars transversa  aktivacia 0,06 0,6
dekativacia 0,31 1,28
di7ka kontrakcie 0,07 0,85
m. obliquus abdominis aktivacia <0,0001 1,23
externus dekativéacia <0,0001 0,96
dizka kontrakcie <0,0001 0,72
m. erector spinae- L. aktivacia  aktivacia <0,0001 3,48
dekativacia <0,0001 1,08
dizka kontrakcie <0,0001 0,85
m. erector spinae- II. aktivacia <0,0001 2,54
aktivicia dekativacia <0,0001 0,84
diZka kontrakcie <0,0001 0,88
m. gluteus medius- I. aktivacia aktivacia <0,0001 0,68
dekativacia <0,0001 0,72
diZka kontrakcie <0,0001 0,68
m. gluteus medius- I1. aktivacia <0,0001 0,47
aktivacia dekativécia <0,0001 1,02
dizka kontrakcie <0,0001 1,68
m. gluteus maximus aktivacia <0,0001 1,80
dekativacia <0,0001 1,20
dizka kontrakcie <0,0001 0,46
m. rectus femoris aktivacia <0,0001 0,57
dekativacia <0,0001 1,06
dizka kontrakcie <0,0001 0,89
m. biceps femoris aktivacia <0,0001 1,23
dekativacia <0,0001 0,54
dizka kontrakcie <0,0001 0,87

Statisticky vyznamnii zmenu v timingu aktivacie deaktivacie av dizke kontrakcie
(p<0,0001) pocas chddze v oboch typoch obuvi na rovnom teréne sme zaznamenali u Siestich
meranych svalovych skupin. U svalov m. pectoralis a m. trapezius sme nezaznamenali hodnoty,
ktoré by spiiali hladinu $tatistickej vyznamnosti o, ¢o znamend, Ze timing sa pri tychto
svalovych skupinach Statisticky vyznamne nemenil. Velkost” Cohenovho G¢inku zavislosti (d)

testovanych skupin bol v tomto pripade 1,03, a teda vysoku zavislost'.
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Tabulka 11 Tabulka prezentuje vysledky zavislosti svalovej aktivacie a deaktivacie sledovanych
svalov pocas chodze na vysokom opdtku na bezeckom trenazéri a po rovnom teréne vsSetkych

respondentiek (archiv autora).

Nazvy svalov aktivita p d
m. pectoralis major aktivacia <0,0001 0,60
dekativacia <0,0001 0,70
di7ka kontrakcie <0,0001 0,87
m. trapezius, pars transversa  aktivacia 0,110 0,77
dekativacia 0,006 0,70
di7ka kontrakcie 0,112 0,55
m. obliquus abdominis aktivacia <0,0001 1,48
externus dekativéacia <0,0001 0,61
dizka kontrakcie < 0,0001 0,52
m. erector spinae- L. aktivacia  aktivacia <0,0001 1,21
dekativacia <0,0001 1,01
dizka kontrakcie < 0,0001 0,92
m. erector spinae- II. aktivacia <0,0001 0,74
aktivicia dekativacia <0,0001 0,59
dizka kontrakcie <0,0001 0,65
m. gluteus medius- I. aktivacia aktivacia <0,0001 0,73
dekativacia <0,0001 0,74
dizka kontrakcie <0,0001 0,55
m. gluteus medius- I1. aktivacia <0,0001 0,62
aktivacia dekativécia <0,0001 1,22
dizka kontrakcie < 0,0001 0,88
m. gluteus maximus aktivacia <0,0001 1,29
dekativacia <0,0001 0,81
dizka kontrakcie < 0,0001 0,65
m. rectus femoris aktivacia <0,0001 0,83
dekativacia <0,0001 1,47
dizka kontrakcie <0,0001 0,65
m. biceps femoris aktivacia <0,0001 2,03
dekativacia <0,0001 1,10
diZka kontrakcie < 0,0001 0,94

Vysledky hodnét Statistickej vyznamnosti pri chddzi v topankach s rovnou podrazkou na
bezeckom trenazZéri a po rovnom povrchu ukazuji na vyznamni zmenu (p<0,0001) v timigu
pociatku a konca svalovej aktivity vSetkych svalovych skupin okrem m. trapezius, kde boli
hodnoty vécsie ako hladina vyznamnosti a 0,05. Priemernd hodnota velkosti zdvislosti

testovanych skupin (d) je 0,87, teda vysoka zavislost'.
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Tabulka 12 Tabulka prezentuje vysledky zavislosti svalovej aktivacie a deaktivacie sledovanych
svalov pocas chodze v rovnej obuvi na bezeckom trenazéri a po rovnom teréne vSetkych
respondentiek (archiv autora).

Nazvy svalov aktivita p d
m. pectoralis major aktivacia <0,0001 2,04
dekativacia <0,0001 0,59
dizka kontrakcie <0,0001 0,74
m. trapezius, pars transversa aktivacia 0,92 2,02
dekativacia 0,03 1,56
dizka kontrakcie 0,09 0,59
m. obliquus abdominis aktivacia <0,0001 0,81
externus dekativacia <0,0001 1,01
diZka kontrakcie <0,0001 0,49
m. erector spinae- 1. aktivacia <0,0001 3,82
aktivicia dekativacia <0,0001 1,29
dizka kontrakcie <0,0001 0,70
m. erector spinae- II. aktivacia <0,0001 3,13
aktivacia dekativécia <0,0001 0,46
dizka kontrakcie <0,0001 0,43
m. gluteus medius- L. aktivacia <0,0001 1,22
aktivacia dekativécia <0,0001 1,14
dizka kontrakcie <0,0001 0,88
m. gluteus medius- I1. aktivacia <0,0001 0,94
aktivicia dekativacia <0,0001 0,58
diZka kontrakcie < 10,0001 1,04
m. gluteus maximus aktivacia <0,0001 0,49
dekativacia <0,0001 0,98
dizka kontrakcie <0,0001 0,79
m. rectus femoris aktivacia <0,0001 0,65
dekativacia <0,0001 0,70
dizka kontrakcie <0,0001 0,52
m. biceps femoris aktivacia <0,0001 0,81
dekativacia <0,0001 0,64
dizka kontrakcie <0,0001 0,75

Pri porovnani chddze v topankach s vysokym opitkom na bezeckom trenazéri a po rovhom
teréne sme zaznamenali Statisticky vyznamnu zmenu timigu pociatku a konca svalovej aktivity
av dizke kontrakcie opit’ vo vietkych testovanych svaloch okrem m. trapezius. Velkost
Cohenovho koeficientu zavislosti ma priemernt hodnotu d=1,06, vysoka zavislost’ testovanych

suborov.
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Tabulka 13 Hodnoty Statistickej vyznamnosti na hladine o 0,05, a priemerné hodnoty
Cohenovho koeficientu ucinku (d) v sledovanych kombinacidach chédze (archiv autora).

Nazvy svalov FS-t x HH-t FS-rt x HH-rt HH-t x HH-rt FS-t x FS-rt

P d p d p d p d
m. pectoralis major 0,0001 0,22 0,02 0,67 0,000 0,60 0,0001 0,04
m. trapezius, pars 0,23 0,29 0,04 0,6 0,01 0,77 0,92 0,02
transversa

m. obliquus abdominis 0,0001 04 0,000 0,23 0,0001 0,48 0,0001 0,11
externus

m. erector spinae- I. 0,0001 0,27 0,0001 348 0,0001 0,21 0,0001 3,82
aktivacia
m. erector spinae- II. 0,0001 0,68 0,0001 2,54 0,0001 0,14 0,0001 3,13
aktivacia
m. gluteus medius- I. 0,0001 0,09 0,0001 0,68 0,0001 0,3 0,0001 0,22
aktivacia
m. gluteus medius- I1. 0,0001 0,62 0,0001 1,22 0,0001 0,57 0,0001 0,14
aktivacia
m. gluteus maximus 0,0001 1,32 0,0001 1,80 0,0001 0,29 0,0001 0,09
m. rectus femoris 0,0001 0,19 0,0001 0,57 0,0001 0,23 0,0001 0,65
m. biceps femoris 0,0001 0,5 0,0001 0,23 0,000 0,03 0,0001 0,21

Legenda: FS-rt — chédza v rovnej obuvi po rovnom teréne; HH-rt — chédza na vysokych opdtkoch po
rovnok teréne; FS-t — chodza v rovnej obuvi na bezeckom trenazeri; HH-t — chddza na vysokych
opdtkoch na bezeckom trenazéri; FS (flat shoes) — topanka s rovnou podrazkou; HH (high heels) —
topanky s vysokym opdtkom; p — hodnota Statistickej vyznamnosti (p<0,05),; d — velkost Cohenovho
koeficientu zavislosti.
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Tabulka 14 Porovnanie rozdielov dizky kontrakcie meranych svalovych skupin medzi
Jednotlivymi sledovanymi situdciami, vyjadrené v % . Tabulka prezentuje priemerné dizky
kontrakcie v jednotlivych situacidach a ich rozdiel (archiv autora).

Svaly FS-t x HH-t FS-rt x HH-rt HH-rt x HH-t FS-rt x FS-t
dizka rozdiel  dizka rozdiel ~ dizka rozdiel  dizka rozdiel
kontrakcie kontrakcie kontrakcie kontrakcie
m. 16,78 18,79 2,01 20,34 20,94 0,6 20,94 18,79 2,15 20,34 16,78 3,56
pectoralis
major
m. 21,38 26,23 4,85 31,96 22,36 9,6 22,36 26,23 3,87 31,96 21,38 10,58
trapezius,
pars
transversa
m. 24,42 30,05 5,63 33,89 29,87 4,02 29,87 30,05 0,18 33,89 2442 9,47
obliquus
abdominis
externus
m. erector 22,03 30,21 8,18 21,05 25,06 4,01 25,06 30,21 5,15 21,05 22,03 0,98
spinae- 1.
aktivacia

m. erector 33,66 2829 537 28,24 3745 9,21 37,45 2829 9,16 2824 33,66 5,42
Spinae-

II.

aktivacia

m. gluteus 22,39 2424 1,85 22,71 2507 236 2507 2424 0,83 22,71 2239 0,32

medius- 1.
aktivacia
m. gluteus 3664 47.52 1088 3127 3305 178 3305 4752 1447 3127 3664 537

medius-

II.

aktivacia

m. g]uteus 40,63 58,99 18,36 32,04 45,77 13,73 45,777 58,99 13,22 32,04 40,63 8,59

maximus
m. rectus 36,90 3802 1,12 3126 3057 0,69 30,57 3802 745 3126 3690 564

femoris
m. biceps 4499 5354 855 4698 4923 1225 4923 5354 431 3698 4499 801

femoris

Legenda: FS-rt — chédza v rovnej obuvi po rovhom teréne; HH-rt — chédza na vysokych opdtkoch po
rovnok teréne; FS-t — chodza v rovnej obuvi na bezeckom trenazéri; HH-t — choédza na vysokych
opdtkoch na bezeckom trenazéri; FS (flat shoes) — topanka s rovnou podrazkou; HH (high heels) —
topanky s vysokym opdtkom.

Pre lepsi prehl'ad a jednoducht komparaciu sme do vyslednych grafov vlozili vSetky
testované situacie pre kazdu sledovant svalovu skupinu (obr. 56). Ide o spojité linky, ktoré

ukazuju pociatok a koniec EMG aktivity v pracovnom cykle. Udaje su normalizované na %
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z dovodu lepsej interpretacie. Ako priklad uvddzame sval m. biceps femoris, zvy$né grafy su

uvedené v prilohach prace.

m. biceps femoris

85

80 aktivacia ; 77,46
75 aktivacia ; 73,48
70 aktivécia ; 72,92
65 aktivécia ; 71,32
60

55

50

45

40

35
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25 o o

20 deaktivacta,; 23,15
15 deaktivacia ; 20,21

10

®— RO trenazér RO chodba —@— HH chodba HH trenazér

Obrdzok 56 Priemerné hodnoty aktivacie a deaktivacie svalu m. biceps femoris vo vSetkych
testovanych situdciach. Osa ,,y " predstavuje percenta pohybového cyklu, v ktorych sa sval
aktivoval a deaktivoval. Ciselné hodnoty sii v % (archiv autora).

Legenda: HH trenazér — chodza na vysokom opditku na bezeckom trenazéri; HH chodba — chodza na
vysokom opdtku po rovnom teréne; RO trenazér — chédza v rovnej obuvi na bezeckom trenazéri; RO
chodba — chddza v rovnej obuvi po rovnom teréne.

Channel: 8, Bi femoris muscle - R cwmmﬂg-ﬁ
T T T T T T T T T T

B " e e S weow B
Obrazok 57 Priemerna signalovda obdlka pravého svalu m. biceps femoris, zobrazujuca
priemerny pohybovy cyklus pocas chodze v rovnej obuvi (Cervena krivka) a na vysokom opdtku
(modra krivka) na rovnom teréne jednej probandky. Na ose ,,x” je normalizovany cas
priemerného analyzovaného pohybového cyklu. Zvisle modré a cervené ciary oznacuju lokdlne
maximum aktivity svalu, zelené zvislé ciary oznacuju minima aktivity. Graf zobrazuje dva
priemerné za sebou idiice pohybové cykly (archiv autora).
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Obrazok 58 Priemerna signdlova obdlka pravého svalu m. biceps femoris, zobrazujuca
priemerny pohybovy cyklus pocas chodze v rovnej obuvi (Cervend krivka) a na vysokom opditku
(modra krivka) na bezeckom trenazéri jednej probandky. Na ose ,,x” je normalizovany cas
priemerného analyzovaného pohybového cyklu. Zvisle modré a cervené ciary oznacuju lokdlne
maximum aktivity svalu, zelené zvislé ciary oznacuju minima aktivity. Graf zobrazuje dva
priemerné za sebou iduce pohybové cykly (archiv autora).

Channal: 8, Biceps femaris muscle - R Channel: 8, Biceps femoris muscle - R
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Obrazok 59 Priemerna signalova obdlka pravého svalu m. biceps femoris, zobrazujuca
priemerny pohybovy cyklus pocas chodze v rovnej obuvi na bezeckom trenazéri (cervenda
krivka) a po rovnom povrchu (modra krivka) jednej probandky. Na ose ,,x” je normalizovany
cas priemerného analyzovaného pohybového cyklu. Zvisle modré a cervené ciary oznacuju
lokalne maximum aktivity svalu, zelené zvislé ciary oznacuju minima aktivity. Graf zobrazuje
dva priemerné za sebou iduce pohybové cykly (archiv autora).
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Obrazok 60 Priemerna signdlova obdlka pravého svalu m. biceps femoris, zobrazujuca
priemerny pohybovy cyklus pocas chédze na vysokom opdtku na beZeckom trenazeéri (modra
krivka) a po rovnom povrchu (Cervend krivka) jednej probandky. Na ose ,,x” je normalizovany
cas priemerného analyzovaného pohybového cyklu. Zvisle modré a cervené ciary oznacuju
lokalne maximum aktivity svalu, zelené zvislé ciary oznacuju minima aktivity. Graf zobrazuje
dva priemerné za sebou iduce pohybové cykly (archiv autora).
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Zmeny v aktivite sledovanych svalovych skupin:

1.

M. pectoralis major — sval vykazuje pri chodzi v oboch typoch obuvi na rovnom teréne
aj na bezeckom trenazéri jednovrcholovu aktivitu, zaznamenali sme ale rozdielne
nastupy a poklesy EMG aktivity svalu. Pocas chodze vo FS (flat shoes — topanka
srovnou podrazkou) na rovnom teréne priemerna aktivita svalu zacina v 28%
krokového cyklu, svoje maximum dosahuje v 45% kedy aktivity zacina klesat’ a druhé
minimum dosahuje v 63% krokového cyklu. Priemerna dizka aktivity svalu je 20,34%
pracovného cyklu. Pocas chodze na beZzeckom trenazéri v FS sme zaznamenali podobny
priemerny nastup a pokles aktivity svalu, kedy aktivita za¢ina na 27% pracovného cyklu
a svoje maximum dosahuje v 44% pohybu. Priemerna dizka kontrakcie v porovnani
chddzou po rovnom teréne sa skratila priemerne o 3,5%.

Topanky s vysokym opdtkom (HH — high heels) pri chddzi na rovnom teréne vyrazne
zmenili aktivaciu a deaktivaciu svalu. Priemerny pociatok aktivity svalu je v 44% cyklu,
a maximum dosahuje pri 63% pohybu. DiZka kontrakcie svalu je v§ak ale podobné ako
v FS, m6zeme teda konStatovat’, Ze topanka s vysokym podpitkom spdsobila neskorsi
nastup EMG aktivity svalu a posunula celt aktivitu v porovnani s FS o 16%. Chodza na
beZeckom trenazéri rovnako priniesla neskorsi nérast aktivity. Pociatok nastal v 31%
pohybového cyklu a absolutne maximum dosiahol sval v 50% pohybu. Priemerna doba
kontrakcie bola 18%.

Na zaklade vysledkov m6Zeme povedat’ Ze sval m. pectoralis major mal pocas chodze
na rovnom teréne v oboch typoch obuvi priemerne rovnaku dizku kontrakcie
s rozdielom 0,6%, vysoky opdtok ale sposobil oneskoreny nastup EMG aktivity.
Bezecky trenazér sice skratil dobu kontrakcie svalu v oboch typoch obuvi, ale
kontrakcia svalu narastala prudsie a rovnako prudsie klesala, ¢o pripisujeme menej
stabilnej chddzi na bezeckom trenazéri.

M. trapezius, pars transverza — poc¢as chddze v oboch typoch obuvi po rovnom teréne
a beZzeckom trenazéri sme rovnako zaznamenali jednovrcholova aktivitu svalu. Na
rovnom teréne v FS sa sval aktivoval v 58% cyklu, maximum svojej aktivity dosiahol
v 84% s priemernou dizkou kontrakcie 32%. Bezecky trenazér sposobil skor$i nastup
aktivity o 8%, lokdlne maximum dosiahol skér v porovnani s rovnym terénom a to
v 69% pohybu. Zaroven trenazér skratil dobu kontrakcie svalu priemerne o 11% .

V HH sme zaznamenali takmer totozny nastup aktivity svalu pocas chddze po rovnom

teréne v 54% a na bezeckom trenazéri v 53% pohybu. Lokalne maxima su ale rozdielne
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priemerne o 10%. Na bezeckom trenazéri je vrchol aktivity v 77% a na rovnom teréne
v 67% pohybu.

Pri porovnani chddze v FS a HH na rovnom teréne mal sval skorsi nastup aktivity v HH
04% ale s kratSou dobou kontrakcie v priemere o0 9,5%. Pri chddzi na bezeckom
trenazéri sme naopak zaznamenali skorsi pociatok aktivity v FS o 3%, ale zarovenn HH
predizil svalovia kontrakciu v porovnani s FS o 5%.

M. obliquus abdominis externus — tento sval vykazoval vo vSetkych testovanych
situdciach jedno lokdlne maximum. Pri chddzi v rovnej obuvi po rovnom teréne sa sval
aktivoval v 41%, svoje maximum dosiahol v 70% pohybového cyklu kedy zacala
aktivita svalu klesat’ s priemernou diZkou kontrakcie 33%. Chodza na bezeckom
trenazéri v FS oneskorila nastup EMG aktivity svalu o 2% ale zéroven sval vykézal
svoje maximum v 62% pohybu a teda o 8% skor, dizka kontrakcie sa prirodzene skratila
na 24% z pracovného cyklu.

Pri chddzi na HH po rovnom teréne nastal pociatok svalovej kontrakcie v 56%
pohybového cyklu, aktivita svalu stupala na 83% pohybu kde je jeho lok4lne maximum.
Na bezeckom trenaZéri sa sval aktivoval skor a to v 35% pohybu teda o 20% skor
v porovnani s rovnym terénom. Maximum dosiahol sval v 66%, diZka kontrakcie bola
zhodne v HH na beZeckom trenazéri a rovnom teréne 30% z krokového cyklu.

Pri porovnani chodze v FS a HH na rovnom teréne je rozdiel v pociatku aktivity 15%,
HH oneskoril nastup kontrakcie svalu, dizka kontrakcie svalu bola v FS dlhsia oproti
HH o0 4%. Chddza na beZecko trenazéri zmenila poradie nastupu aktivity svalu, pri
chodzi v HH nastal nastup aktivity o 9% skor ako v FS. Dizka kontrakcie svalu bola
v HH na bezeckom trenazéri dlhsia ako v FS o 6%.

M. erector spinae — pri analyze EMG signélu tohto svalu sme zaznamenali dve lokalne
maxima pri vSetkych sledovanych situdciach. Pociatok aktivity svalu pocas chodze vo
FS na rovnom teréne nastal v 42% krokového cyklu a prvé maximum sval dosiahol
v 51%, kedy nastal pokles aktivity. V rovnakom type obuvi na bezeckom trenazéri
vykazoval sval aktivitu pri 34% pohybu, deaktivacia nastala v 54%. Na bezeckom
trenazéri sme zaznamenali skor$i ndstup aktivity svalu priemerne o 8%, pri rovnake;j
dizke kontrakcie. Druhy nérast kontrakcie svalu na rovnom teréne nastal v 90%
krokového cyklu, pokles EMG signalu bol na zaciatku nasledujiceho pracovného cyklu
atov 29%, vzhl'adom k aktivite m. rectus femoris. Na bezeckom trenazéri pocas chodze
v FS sme zaznamenali, rovnako ako pri prvej kontrakcii, skorsi nastup EMG aktivity

ato v 75% pohybu. Sval dosiahol svoje druhé maximum v 15% nového krokového
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cyklu. Néastup aktivity bol teda o 15% skor, pri¢om sa v tomto pripade kontrakcia svalu
na bezeckom trenazéri predizila o 5%.

Pocas chodze na rovnom teréne v HH sme zaznamenali prvy ndrast aktivity svalu v 35%
pohybu, s lokdlnym maximom v 57%. V totoznom type obuvi sme na bezeckom
trenazéri zaznamenali narast aktivity svalu v 32%, teda o 3% skor. Maximum aktivity
sval dosiahol v 62%, kedy nastal pokles jeho aktivity. Dizka kontrakcie svalu sa na
bezeckom trenazéri prediZila o 5%. Druhy po&iatok kontrakcie po¢as chodze v HH na
rovnom teréne nastal v 73% pohybu, s maximom v 95% pohybu. Nésledne nastal pokles
aktivity s koncom v 25% nasledujiuceho krokového cyklu. V HH na bezeckom trenazéri
nastal neskorsi druhy pociatok aktivity svalu a to v 78%, maximum aktivity sa posunul
0 3% teda na 98%, kedy hodnoty mikrovoltov klesajii na d’alsie minimum v 12%. Dizka
kontrakcie je ale pri chodzi v HH na beZeckom trenazéri kratsia o 9%.

Pri porovnani chddzi v FS a HH na rovnom teréne nastala aktivéacia svalu o 7% skor
v HH, di’ka kontrakcie bola rovnako dlhia pocas chdodze v HH o 4%. Podobné
stereotyp sme zaznamenali aj v druhej aktivdacii svalu v pracovnom cykle, kedy sa sval
aktivoval skor v HH, rovnako jeho aktivita trvala dlhsi usek krokového cyklu. Na
beZeckom trenazZéri poc¢as chodze v HH nastala aktivita svalu v pracovnom cykle skor
ako v FS 0 2%, dizka kontrakcie bola ale v prvej aktivacii v HH vyrazne dlhsia a to
0 10%. V druhej aktivite svalu vtom isto pracovhom cykle sa situdcia obratila,
zaznamenali sme skorsi nastup aktivity svalu pri chddzi na FS o 3%. Rovnako aj dizka
kontrakcie bola v FS dlhsia oproti HH priemerne o 5%.

M. gluteus medius — analyzou EMG signalu sledovaného svalu sme zaznamenali pocas
krokového cyklu v FS na rovno povrchu dvojvrcholovi aktivitu. Prvotna aktivita svalu
zacina v 38% cyklu s prvym lokalnym maximom v 45% pohybu. Hodnoty mikrovoltov
nasledne klesali na minimum v 58%. Na bezeckom trenazéri pocas chodze v FS aktivita
svalu zacina o 2% skor na 36% pohybu. krivka EMG signélu nésledne prudko stiipa na
lokalne maximum v, ktoré sa nachadza priemerne v 41% pohybového cyklu. Dizka
kontrakcie svalu v FS pocas chddze na rovnom teréne a na bezeckom trenazéri bola
rovnaka. Druhd aktivacia svalu v FS na rovnom teréne nastala v 80% cyklu s druhym
lokalnym maximom v 93% a deaktivaciou v 19% nasledujuceho krokového cyklu. Na
bezeckom trenazéri v rovnakom type obuvi sme zaznamenali druhé lokdlne maximum
v 98% pohybu s neskor§im pociatkom aktivity o 6%. Deaktivécia svalu nastala v 17%

dalsieho cyklu, dizka kontrakcie sa na bezeckom trenaZéri predizila o 5%.
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Pocas chodze v HH po rovnom povrchu ana bezeckom trenazéri sme rovnako
zaznamenali dvojvrcholovu aktivitu svalu. Pociatok aktivity m. gluteus medius pocas
chddze v HH na rovnom povrchu zacal v 41% pohybu, svoje prvé lokdlne maximum
sval dosiahol v 47% cyklu. Deaktivacia svalu nastala v 66%. Na bezeckom trenazéri sa
sval aktivoval neskor ato v 46% cyklu, nastala teda zmena timigu aktivacie o 5%.
deaktivacia svalu nastala v 62%, dizka kontrakcie svalu bola skoro totozna s rozdielom
len 1%. Druhy zaciatok aktivity v HH na rovnom teréne dosiahol sval v 87% pohybu.
lokédlne maximum nastalo v 93%, kedy nastala postupné deaktivacia s minimom na 20%
nasledujuceho pracovného cyklu. Na bezeckom trenazéri sme zaznamenali neskorsi
nastup aktivity svalu o 5%, sval sa deaktivoval v 28% nasledujuceho krokového cyklu,
teda o 8% neskor ako na rovnom povrchu.

Pri chodzi v FS a HH na rovnom teréne v prvej aj druhej aktivacii nastala podobna
zmena timigu kedy sa aktivacia svalu zacala skor v FS v prvej aktivacii o 4% a v druhej
0 7%. Deaktivacia svalu nastala v prvej aktivite poc¢as chodze v FS v 58% pohybu
a v HH v 66%. Deaktivacia svalu nastala v druhej aktivite pocas toho istého pracovného
cyklu vFS 19% avHH 20%. Dizka kontrakcie bola v oboch situaciach podobna
s rozdielom 3% v oboch aktivitach svalu. Na bezeckom trenaZéri pocas chddze v FS
a HH pri prvej aktivite nastal rozdiel v pociatku a konci kontrakcie o 10%, s tym, Ze
neskor nastupila aktivita v HH. Dizka kontrakcie sa ale predizila len 0 2% pri HH.
Druha aktivita svalu zacala ale skor v HH o0 4%. Dizka kontrakcie sa ale vyrazne
predizila na HH o 11%, beZecky trenaZér teda predizil aktivitu svalu.

M. gluteus maximus — sval vykazuje vo vSetkych testovanych situécii jednovrcholovi
EMG aktivitu. Pocas chdodze v FS na rovnom teréne sa sval aktivoval v 82%
pohybového cyklu, jeho deaktivdcia nastala v 22% nasledujuceho krokového cyklu
s lokalnym maximom v 5% a dizkou kontrakcie priemerne 32%. Na bezeckom trenazéri
pociatok aktivity svalu nastal skor o 2% v porovnani s rovaym terénom. Deaktivacia
svalu sa posunula neskér a to na 28% nasledujuceho pohybu, teda sa predizila aj doba
kontrakcie o 8%.

Aktivita svalu pri chédzi v HH na rovnom teréne zacala v 75% cyklu s dizkou
kontrakcie 46% z celého krokového cyklu a deaktivaciou v 30%. Vysoky opétok teda
vyrazne predizil dobu kontrakcie svalu porovnani s FS na rovnom teréne o 14%.
Aktivita svalu na bezeckom trenazéri zacala skor ako na rovnom teréne a to v 70%
pohybu, deaktivacia svalu nastala v 27% d’alieho krokového cyklu, pri¢om sa dizka

aktivity svalu prediZila priemerne na 59% sledovanej lokomécie.
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Pri porovnani chédze v FS a HH na rovnom teréne nastala zmena v timingu kedy sa
sval aktivoval skor v HH o 7%, pricom sme zaznamenali v HH neskorSiu deaktivaciu
atym aj dlhSiu dobu kontrakcie svalu o 15%. Vysledky na bezeckom trenazéri boli
podobné ako na rovnom teréne. Zaznamenali sme rovnako skorsi nastup aktivity svalu
v HH o 11% s priblizne rovnakym poklesom aktivity a minimom s rozdielom 1% ale
vyraznym predizenim kontrakcie o 18%.

M. rectus femoris — testovanim vsetkych lokomdcii sme zistili jednovrcholovu aktivitu
svalu. Sledovany sval zacal svoju aktivitu pri chddzi v FS na rovnom teréne v 89%
pohybového cyklu, s lokdlnym maximom v 5% pohybu a deaktivaciou v 21%. Sval bol
priemerne aktivny 32% z celého krokového cyklu. Na bezeckom trenazéri sme
v rovnakom type obuvi zaznamenali zmenu timingu v zmysle skorSiecho nastupu
aktivity svalu o 3% v 86% pohybu, zaroven bol sval deaktivovany neskorSie ako na
rovnom teréne a to v 23%. Priemerna dizka kontrakcie bola 37%.

Pocas chodze v HH na rovnom teréne nastala aktivita svalu v 85% pracovného cyklu,
deaktivacia svalu bola v 20% pohybu. Lokéalne maximum svalovej aktivity nastalo v 3%
pohybu. Sval bol celkovo v pracovnom cykle aktivny 20%. Na beZeckom trenaZéri sme
zaznamenali podobny nastup aktivity svalu s oneskorenim 1%. Deaktivécia svalu sa ale
na bezeckom trenaZéri oneskorila o 7% a nastala v 27%. lokalne maximum sa rovnako
oneskorila o 5%. Dizka kontrakcie svalu bola na bezeckom trenazéri o 8% dlhsia.
Porovnanie chodze v FS a HH na rovnom teréne prinieslo zmenu timingu v zmysle
skorSieho nastupu aktivity v HH o 4%. Doba kontrakcie a deaktivacia svalu nastala
v rovnakom useku pohybu. Lokéalne maximum a hodnoty mikrovoltov boli vyssie pri
chddzi v HH. Choédza na bezeckom trenazéri priniesla podobny nastup aktivity so
skorSim nastupom v HH o 2%. Ten isty percentudlny rozdiel sme zaznamenali aj pri
dizke kontrakcii v prospech HH. Deaktivacia svalu nastala o 4% skér v FS. Lokalne
maximum a hodnoty mikrovoltov boli opét’ v vyssie na HH.

M. biceps femoris — na rovnom teréne v FS sa sval priemerne aktivoval v 78% pohybu,
deaktivoval sa v 24% nasledujuceho pracovného cyklu s lokdlnym maximom v 89%
a dizkou kontrakcie 47%. Pocas chddze v FS na bezeckom trenaZéri sa sval aktivoval
skor o 6%, deaktivoval sa rovnako skor o 3% teda v 21% pohybu, dizka kontrakcie sa
ale skratila o0 2% na 45% s vys$Sou hodnotou mikrovoltov.

Chodza v HH po rovnom povrchu a na bezeckom trenazéri priniesla podobny néstup

aktivity s rozdielom 1%, rovny terén v 73% a bezecky trenazér v 74% pohybu. Pokles
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hodnét mikrovoltov z totozného lokalneho maxima v 95% sa zastavilo na minime
v 25% na rovnom teréne a 29% na bezeckom trenazéri.

Skorsi timing nastupu aktivity pri porovnani FS a HH na rovnom teréne bol pocas
chddze v HH o 5% pohybového cyklu. Hodnoty deaktivéacie boli FSv24% a HH v 25%
teda z rozdielom 1%. Dlh$iu dobu kontrakcie o 3% a vysSie hodnoty mikrovoltov sme
zaznamenali pri chodzi v HH. Nastup aktivity na bezeckom trenazéri bol skorsi v FS
0 2%, hodnoty deaktivacie a dizky kontrakcie sval boli viac rozdielne. Deaktivacia
nastala v FS v 21% a v topankach s vysokym opitkom v 29%, na bezeckom trenazéri
sa rovnako prediZil percentualny podiel aktivity svalu v pohybe 0 9%.

Tabulka 15 Maximalne (uVmax) a priemerné (uVpriemer) hodnoty mikrovoltov jednotlivych
svalovych skupin pocas chodze v testovanych situdacidach vsetkych probandiek (archiv autora).

Svaly FS-rt FS-t HH-rt HH-t

uVmax pVpriemer upuVmax upVpriemer pVmax pVpriemer uVmax upVpriemer

m. pectoralis 87 45 85 52 110 54 125 62
major

m. trapezius, 146 48 161 50 92 47 226 55
pars
transversa

m. obliquus 49 18 44 21 95 30 97 49
abdominis
externus

m. erector 91 60 98 63 105 65 145 78
spinae- 1.
aktivacia

m. erector 82 49 99 57 207 61 237 80
spinae- II.
aktivacia

m. gluteus 98 72 124 77 219 79 255 92
medius- 1.
aktivacia

m. gluteus 95 49 102 57 141 65 298 88
medius- II.
aktivacia

m. gluteus 129 51 162 60 188 68 302 85
maximus

m. rectus 165 47 144 58 201 61 285 72
femoris

m. biceps 201 73 132 82 298 85 355 93
femoris

Legenda: FS-rt — chodza v rovnej obuvi po rovnom teréne; HH-rt — chédza na vysokych opdtkoch po
rovnok teréne; FS-t — chodza v rovnej obuvi na bezeckom trenazéri; HH-t — chodza na vysokych
opdtkoch na bezeckom trenazeri; FS (flat shoes) — topanka s rovnou podrazkou; HH (high heels) —
topanky s vysokym opdtkom,; uVmax — maximalna hodnota mikrovoltov, uVpriemer — priemrna hodnota
mikrovoltov.
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Tabulka 15 prezentuje priemerné a maximalne hodnoty mikrovoltov dosiahnutych pocas
chdodze v sledovanych situaciach vsetkych respondentiek. V tabulke vidime, ze najvyssie
hodnoty mikrovoltov nastali poc¢as chodze v HH na bezeckom trenazéri, kde predpokladame
vysSiu aktivitu svalovych skupin z dévodu labilnej polohy celého tela, ktor spdsobuje na
jednej strane samotné vysoké opétky a na strane druhej beziaci pés, ktory meni prirodzenu
aktivitu svalovych skupin pocas chodze. Tieto dva faktory sposobuji vyssiu svalovu aktivitu

z dovodu udrzania tela vo vertikéalnej polohe pocas lokomocie.

Zaverom mozeme konstatovat, ze grafy a tabulky prezentované v tejto kapitole poskytuji
suhrnné vysledky zo ziskanych dat. Zmenu timigu aktivacie a deaktivacie sledovanych
svalovych skupin pri chddzi v FS a HH po rovnom teréne a na bezeckom trenazéri sa podarilo
Statisticky dokazat’ u 7 z 8 sledovanych svalov. Sval m. trapezius pars transversa nevykazoval
Statisticky vyznamni zmenu v Ziadnej z testovanych situécii. Predpokladame teda, ze aktivita
tohto svalu je pri bipedalnej lokomdcii minimdlna. Ziskané vysledky indikuju premenlivost’

v ¢asovani poc€iatku a konca aktivity.

Hypotéza HA1, v ktorej sme predpokladali, Zze pociatok a koniec svalovej aktivity pri chodzi na
vysokom opitku vyvola z hladiska timingu sledovanych svalov pocas chodze Statisticky
vyznamni zmenu na hladine vyznamnosti 0<0,05, v porovnani s chddzou v rovnej obuvi na

beZeckom trenaZéri sa potvrdila.

Hypotéza HA», svalova aktivécia a deaktivacia pri chodzi na vysokom opitku vyvola z hl'adiska
timingu sledovanych svalov pocas chodze $tatisticky vyznamna zmenu na hladine vyznamnosti

a <0,05, v porovnani s chddzou v rovnej obuvi na rovnom teréne, sa potvrdila.

Hypotéza HA3, kde sme predpokladali, Ze timing svalovej aktivacie a deaktivacie pri chddzi na
vysokom podpitku vyvola Statisticky vyznamny rozdiel (o <0,05) pri chodzi na beziacom pase

v porovnani s chddzou na vysokom opidtku na rovnom teréne, sa potvrdila.

Hypotéza HA4, v ktorej sme predpokladali, ze timing svalovej aktivacie a deaktivacie pri chddzi
v rovnej obuvi vyvola $tatisticky vyznamny rozdiel (a <0,05) poc¢as chodze na beziacom pase

v porovnani s chddzou v rovnej obuvi na rovnom teréne, sa potvrdila.

Blizsie suvislosti uvadzame v diskusii.
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8 Diskusia

V predlozenej praci sme sa zamerali na hodnotenie a komparaciu svalovej koordinacie
chddze vo vysokych opédtkoch a v rovnej obuvi v definovanej oblasti pohybovej sustavy
relativne vzdialenej od nohy. Ilustrovali sme tak vplyv zmeny vysky opornej plochy nohy pocas
chodze vd’aka zretazeni svalovych funkcii na zmeny v timingu sledovanych svalovych skupin
mimo oblasti nohy a predkolenia. Za zmenu sme povazovali rozdielne poradie aktivacie
a deaktivacie, a fazovy posun z hl'adiska timingu pociatku ich aktivacie. Ako hlavni metodu
zberu objektivnych déat sme si zvolili model svalovej koordinécie ziskany snimanim svalovej
aktivity prostrednictvom povrchovej polyelektromyografie, ktora patri medzi zékladné
podklady pre vyskum lokomocie. Zo ziskanych vysledkov nam vyplyvaju urcité vSeobecné
skutoCnosti. V nameranych hodnotach a signaloch zachytdvajicich aktivitu sledovanych
svalovych skupin pri testovanych typoch lokomo¢ného pohybu bolo vo vécsine pripadov
mozné sledovat’ urCit¢ zmeny ¢i trendy v aktivacii svalovej kontrakcie, ktoré boli dané
odliSnymi podmienkami pre lokomociu.

Problematikou chddze na vysokych opétkoch a jej vplyvu na pohybovu sustavu zenskej
populacie sa zoberd viacero domacich a svetovych autorov (Wiedemeijer & Otten, 2018;
Pezzan et al., 2009; Lopez-Lopez, et al., 2017; Cronin et al., 2012; Cronin, 2014; Schroeder &
Hollander, 2018; Mokosadkova & Hlavacka, 2012) a mnoho dalSich. VécSina autorov sa
zaobera predovSetkym vplyvu topanok s vysokym opédtkom na oblast’ nohy a driekovej Casti
chrbtice.

Pri porovnani chodze v topankach s vysokym opédtkom (high heels-HH) a topankach
s rovnou podrazkou (flat shoes-FS) na rovnom teréne sme zaznamenali pri analyze Statisticky
vyznamni zmenu timingu pociatku aktivity u Siestich z 6smych sledovanych svalov v zmysle
skorSieho nastupu svalovej aktivity v HH. U svalov m. pectoralis major a m. trapezius pars
transversa sme ale vyznamni zmenu nepotvrdili napriek tomu, Ze sa podiel’aju na ovladani
pohybov hornych koncatin a st sti€astou svalovych zret'azeni, ktoré prebiehaju od nohy cez
ventralnu a dorzélnu stranu tela na hornu ¢ast’ trupu (Véle, 2006). Predpokladame, Ze aktivita
tychto svalov je vyrazne ovplyvnena rozsahom pohybu hornych koncatin pocas krokového
cyklu, ktory je plne individualny a neovplyvnitel'ny, rovnako aj poziciou hlavy pocas chodze.
Horné koncatiny vykonavaju pocas prirodzenej bipédie kyvavy pohyb. Pri rychlosti chodze 3.6
m.s™! a viac sa hornd kon¢atina pohybuje s druhostrannou dolnou konéatinou a vyrovnavaju tak
rotaciu trupu a hlavy (Park, 2008) a svojim pasivnym pohybom plnia funkciu Gspory energie
(Meyns, Brujin & Duysens, 2013). Funkciu hornych konc¢atin pri chddzi popisuju Collins et al.
(2009), ktori postupne obmedzili ich mobilitu pocas bipedalnej lokomdcie a zaznamenali
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zvySenie spotreby metabolickej energie potrebnej pre chodzu. Tento relativne pasivny pohyb
je Casto mylne oznacovany ako pasivny dej riadeny prostrednictvom CNS svalstvom ramena,
¢o potvrdili aj nase vysledky zhodne so Studiou Pontzer et al. (2009). Cromwell, Aadland-
Monahan, Nelson, Stern-Sylvestre a Seder (2001) hodnotili EMG aktivitu paravertebralnych
svalov v oblasti krénej chrbtice, so zistenim, ze ich aktivita je oproti svalom ulozenym blizsie
k nohe vyrazne nizSia. Dospeli k podobnym zaverom, napriek tomu, ze hlava mé tendenciu k
pohybu pri chddzi v HH do extenzie. Rovnako sme zaznamenali fAzovy posun v EMG aktivite
sledovanych svalov pri porovnani FS a HH. Fazovy posun bol zaznamenany a popisany aj
v §tadii Ivanenko, Poppele a Lacquaniti (2004), kde autori tito zmenu hodnotili len pri zmene
rychlosti chodze v FS. Intenzita svalovej aktivity testovanych svalov hornej casti trupu sa
postupne zvySovala pri chddzi v HH len u m. pectoralis major. Paradoxne hodnoty mikrovoltov
na rovnom teréne. HH teda meni koaktivaciu tychto svalov na ventralnej a dorzalnej strany
trupu tak, Ze vysoké opitky znizuju aktivitu trapézového svalu. Zvysenie alebo znizenie
intenzity testovanych svalov je dosiahnutelny zmenou rychlosti chddze, najmid zmenou
rychlosti, podobne ako v praci Andres, Wagner, Puta, Grassme, Petrovitch a Scholle (2007), Li
a Hong (2007), ktori popisali priamo imerny vztah medzi zvySujicou sa rychlost’ou chodze
a zvySujucou sa intenzitou meranych svalov. Pri chddzi v HH sme rovnako zaznamenali vyssie
priemerné hodnoty mikrovoltov v testovanych svaloch trupu a dolnych koncatin v porovnani
s FS (tab. 15), podobné vysledky zaznamenali aj Park (2010) a Blanchette (2011).
NajvyraznejSie rozdiely v hodnotach mikrovoltov vykazovali m. rectus femoris a m. erector
spinae. ZvySené¢ hodnoty mikrovoltov pri chodzi v HH v porovnani s FS boli namerané aj
v oblasti cerviko-kranidlneho prechodu v §tadii autorov Mika, Oleksy, Mikolajczyk,
Marchewka a Mika (2011). Park (2010) a Blanchette (2011) zaznamenali rovnako zvySenie
aktivity m. restus femoris pri chodzi v HH s rovnakou vyskou opétku ako v tejto praci. Nosenie
opitkov tak mdze v suvislosti k neustale zvySenej aktivite tohto svalu prispievat’ k vzniku
patelofemorélnej bolesti a degeneretivnych zmien kolennych kibov u Zien dlhodobo nosiacich
vysoké opdtky (Davis et al., 1991; Stefanyshyn et al., 2012; Lichota, 2003; Park, 2010;
Blanchette, 2011). Podobné zavery prezentuju aj Kerrigan et al. (1998) a dopliiaju, ze vznik
degenerativnych zmien kolenného kibu je u Zien dvakrat ¢astejsi ako u muzov. Autori vidia ako
jednu z pri¢in nosenie vysokych opédtkov, a tym vzrast pdsobiacich sil na koleno.

Pocas chddze v HH su na aktivne svalové skupiny kladené zvySené koordina¢né naroky
(Lee et al., 2001; Barton et al., 2009), vplyvom labilnej pozicie tela, o modze viest' pri

dlhodobom pretazovani k vzniku bolesti a reflexnych zmien. Vplyvom vysokého opidtku sa
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skracuje dizka kroku (Barton et al., 2009; Stefanyshyn et al., 2012; Jandova, Gajdos, Urbanova
& Mikul'akova, 2019), €o priamo vplyva na skorsi nastup EMG aktivity testovanych svalovych
skupin. Pri vyhodnoteni zmien poradia aktivovanych svalov sme zistili rozdielne poradie
a fazovy posun pociatku aktivity pri chddzi v HH a FS, pricom vyrazné rozdiely v poradi
svalovej aktivacie sme zistili v svaloch trupu (tab. 8). So skratenim kroku v HH uzko suvisi aj
dizka svalovej kontrakcie, kde sme zistili percentualne priemerne dlhsiu svalova kontrakciu
v HH okrem svalov m. trapezius, m. obliquus abdominis externus a m. rectus femoris (tab. 14).

Pocas chddze na bezeckom trenazéri v oboch typoch obuvi (HH a FS) sme zaznamenali
podobné vysledky, napriek tomu, Ze bezecky trenazér meni stereotyp chddze. Chddza na
trenazéri skracuje krok priemerne o 4%, zvySuje kadenciu krokov priemerne o 6% a Sirku kroku
zvySuje 022% (Stolze et al. 1997; Alton et al., 1998). Vysledky naSej Studie dokazuji
Statisticky vyznamny rozdiel v timingu pociatku svalovej aktivity. Zaznamenali sme skorsi
nastup EMG aktivity v HH u siedmych sledovanych svalov. Podobne ako pri chddzi po rovhom
teréne, sval m. trapezius nevykazoval Statisticky vyznamnil zmenu. Tento sval ale vykazoval
vysSiu intenzitu ako pri chddzi po rovnom teréne (Ivanenko, et al. 2004). Sval sa teda aktivne
zlcastiuje na stereotype chddze, je ale vzdialeny od efektoru chodze natol'ko, Ze jeho ucast nie
je vtomto pripade Statisticky vyznamna. Napriek tomu, ze chdédza v HH skracuje krokovy
cyklus podobne ako bezecky trenazér, zaznamenali sme dlhSiu svalovu kontrakciu priemerne
0 10% v porovnani s FS. Predpokladame, Ze je to z dovodu samotnej vysky opétku, kedy je
noha v kontakte so zemou skor ako pri chodzi v FS a dlhodobym nosenim HH kedy dochadza
podla Yu-Jin (2020) k biomechanickym adaptivhym zmendm v l'udskom tele. Meranim
a hodnotenim intenzity svalovej kontrakcie sledovanych svalov na zédklade hodn6t mikrovoltov
sme zaznamenali vy$Sie hodnoty pri chodzi v HH. NajvyraznejSie rozdiely, podobne ako
v §tadii Dongwook (2015), boli v m. erector spinae a m. obliquus abdominis externus. Autori
Soo-Jin, Min-Jeong, So-Jung, Duck-Won a Hyun-Ju (2014) sa zaoberali podobnou
problematikou hodnotenia elektromyografickej aktivity paravertebralnych svalov a m. rectus
abdominis v HH s vySkou opétku 3 cm a 7 cm. Zaverom konStatuj, Ze pri vy$Som opétku bola
aktivita tychto svalov vysSia ako pri nizSom a doporucujii nositel’kam HH nosit’ topanky
v niz§im opdtkom ako prevenciu muskuloskeletdlneho poskodenia. Ked’Zze su tieto svaly
sucast'ou posturalneho systému a ich synergia spolu z d’als$im svalmi zabezpecuju stabilitu tela
(Véle, 2006; Kolar et al., 2009) predpokladame, ze sa ich intenzita zvySila na bezeckom
trenazéri v HH z dovodu zabezpecCenia vertikdlnej pozicie tela. Rozdielne vysledky ale
zaznamenali Murray et al. (1985), ktori porovnavali chddzu na bezeckom trenazéri a po rovnhom

teréne z hl'adiska EMG aktivity a tepove] frekvencie. NajvyraznejSie rozdiely v hodnotach
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mikrovoltov zistili v svale m. quadriceps femoris. HH spdsobili pri chddzi na bezeckom
trenazéri v porovnani s FS intenzivnejSiu aktivitu paravertebralnych svalov v driekovej casti
chrbtice. Podobné vysledky svalovej aktivity zistili aj Mika et al. (2013), ktori pozorovali
skorsiu aktivitu m. erector spinae v driekovej Casti chrbtice v HH. Vysledky teda zhodne
snasou pracou naznacuju, Ze nosenim topanok s vysokym opidtkom sa meni svalova
koordinacia, aktivita svalov sa zvySuje a pri dlhodobej submaximalnej zatazi moze dojst
k poskodeniu pohybového aparatu (Kavanagh et al., 2006).

Nasa studia je, okrem porovnania chodze v FS a HH na rovnom teréne a bezeckom
trenazéri, zamerana aj na komparaciu bipédie v jednom type obuvi na oboch zvolenych
terénoch. Porovnanim chodze v HH po rovnom teréne a na bezeckom trenazéri sme zistili
Statisticky vyznamny rozdiel v timingu pociatku aktivity u siedmych testovanych svalov.
Podobne ako v predoSlych situacidch pri svale m. trapezius pars transversa Statisticky
vyznamna zmena nenastala. Narast EMG aktivity nastal priemerne skor v HH na bezeckom
trenazéri okrem svalov m. erector spinae a m. gluteus maximus. Najvyraznejsi rozdiel pri
percentudlnom vyjadreni pociatku aktivity svalov nastal pri svale m. obliquus abdominis
externus, kedy sa jeho aktivacia oneskorila na rovnom teréne o 22%, pri¢om je rozdiel v dizke
kontrakcie tohto svalu minimdlna, 0,18% pohybového cyklu. Zaznamenali sme teda vyrazny
fazovy posun v aktivite svalu (Ivanenko, et al. 2004). Sledovanim hodndt mikrovoltov sme
zistili vyssie priemerné hodnoty na bezeckom trenazéri v HH. Pri hodnoteni dizky svalovej
kontrakcie sme zistili, Ze svalstvo oblasti panvy a dolnych koncatin malo priemerne dlhsiu
kontrakciu na beZeckom trenaZéri ako na rovnom teréne. Najdlh$iu kontrakciu sme zaznamenali
pri svale m. gluteus maximus, ktory bol priemerne aktivny 59% krokového cyklu v HH na
bezeckom trenazéri. Naopak kontrakcia sledovaného svalstva hornej casti trupu malo
priemernt dizku okolo 20% pohybu. Najkratsiu svalovi kontrakciu sme zistili pri svale m.
pectoralis major, 19%. Rozsah pohybu do flexie je v bedrovom kibe pri chddzi na vysokom
opétku vyssi (Park, 2010), a ked’Ze chddza na vysokom opétku a bezecky trenazér skracuju krok
a aktivita svalov nastala skor, rozsah extenzie bedrového kibu, ktor(i zabezpe&uje predovietkym
m. gluteus maximus je aktivita tohto svalu na bezeckom trenazéri najdlhSia spomedzi vsetkych
testovanych situdcii.

Chodza v topankach s rovnou podrazkou je pre ¢loveka prirodzend a z pohl'adu periodicity
aktivacie svalovych skupin dolnych koncatin je pre sucasného cloveka chodza v topankach
prijate'nejSia ako chddza naboso. Tuto skutoCnost’ potvrdzuji hodnoty vypocitanych
kovariancii pre jednotlivych probandov, kde autori Chréstkova et al. (2012) zistuju, Ze pri

chddzi v topankach nabera tento koeficient vyssie hodnoty ako v pripade chodzi bez topanok.
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Porovnanim chodze v FS na rovnom teréne a bezeckom trenazéri sa vo svojej praci zaoberala
aj Danicova (2014) a Vogt a Banzer (1999), ktori hodnotili pomocou povrchovej EMG aktivitu
a najma poradie aktivacie testovanych svalovych skupin dolnej Casti trupu a dolnych koncatin.
Autori zhodne zistili, Ze beZecky trenazér zasadne nemeni poradie aktivacie sledovanych
svalovych skupin, na rozdiel od nasej Studie, kde sme zistili zmeny v poradi pociatku svalove;j
aktivity na rovnom teréne a bezeckom trenazéri (tab. 8), nase vysledky podporuje aj stadia De
Séze, Falgairolle, Viel, Assaiante a Cazalets (2008). Studia autorov Arsenault, Winter
a Marteniuk (1986) realizovali Studiu kde sledovali EMG aktivitu svalov predkolenia, m.
biceps femoris a m. rectus femoris poc¢as chodze v FS na rovnom teréne a trenazéri. Dospeli
k zaveru, ze sa aktivita svalov predkolenia zmenou terénu zdsadne nemeni, ale zaroven
zaznamenali zna¢ny f4zovy posun aktivity flexorov a extenzorov kolena.

Rovnako ako v predchadzajucich situadciach sme zistili Statisticky vyznamny rozdiel
v timingu testovanych svalov a zhodne m. trapezius pars transversa tito zmenu vykazoval.
Testované svalové skupiny sa aktivovali skor na bezeckom trenazéri, pricom percentudlne
rozdiely v skorSom nastupe svalovej aktivity boli minimdalne, ¢o priamo suvisi s krat§im
krokom na trenazéri. Svaly m. pectoralis major a m. trapezius ale nastupili do aktivity skor v FS
(tab. 7). Skratenie krokového cyklu na beZzeckom trenazéri teda zjavne vyrazne nevplyva na
aktivitu tychto svalov na rozdiel od nizsie ulozenych svalovych skupin, a tieto spominané svaly
si plnia funkciu vyrovnéavania rotacie trupu a energetickej tspory (Meyns et al., 2013; Collins,
et al., 2009). VSetky testované svalové skupiny vykazovali vy$Sie hodnoty mikrovoltov na
bezeckom trenaZéri, najvyraznejSie rozdiely sme zaznamenali vo svale m. rectus femoris,
podobne ako Danicova, (2014) a Murray et al. (1985). Tento sval podobne ako v HH na
bezeckom trenaZéri je niiteny pracovat’ intenzivnejsie a kolenny kib stabilizovat” a tlmit* sily
pdsobiace na koleno vo faze kontaktu pdty s podloZkou (heel strike). DIhodobéa chodza alebo
beh na beZzeckom trenazéri v FS moZe rovnako ako HH viest’ k vzniku patelofemoranej bolesti
a degenerativnych zmien v kolennom kibe. Porovnanim dizky svalovej kontrakcie v FS na
bezeckom trenazéri a rovnom teréne sme zistili rozdiely najmé v hornej a dolnej Casti trupu.
Svalové skupiny hornej Casti trupu mali svalovu aktivitu kratSiu na bezeckom trenazéri
priemerne o 7%, na rozdiel od svalov dolnej Casti trupu kedy aktivita trvala dlhSie na bezeckom
trenazéri.

HH meni svalovu koordinaciu nie len v oblasti dolnej koncatiny, ale prostrednictvom
svalovych zretazeni aj v oblasti hornej Casti trupu. Pri hodnoteni timingu pociatku svalovej
aktivity sme zistili najvyraznejsie rozdiely u svalov m. pectoralis major, m obliquus abdominis

externus, a m. erector spinae, na opacnej strane sme zaznamenali najmensie rozdiely a fazovy
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posun aktivity u svalu m. trapezius, na ktory pravdepodobne zmena vysky patovej Casti a zmena
terénu nevplyva, kedze nie je sucastou svalovych zretazeni spdajajicich so svalovymi
skupinami dolnych koncatin (Véle, 2006). Najdlhsiu svalovl kontrakciu sme zaznamenali pri
testovani svalu m. gluteus maximus pri chddzi v HH na bezeckom trenazéri. Sval bol aktivny
59% pracovného cyklu. Vyska opitku rovnako ako zmena terénu menia dizku svalovej
kontrakcie testovanych svalov v krokovom cykle. U svalov m. pectoralis major, m obliquus
abdominis externus a m. trapezius sa diZka svalovej kontrakcie v porovnani s chddzou v FS na
rovnom teréne skratila. Opaény jav ale nastal pri ostatnych svalovych skupinach kedy sa dizka
svalovej kontrakcie v porovnani s FS po chodbe predizila. Najvyssie hodnoty mikrovoltov
dosiahli testované svaly zhodne pocas chodze v HH na bezeckom trenazéri. Pricinou je
pravdepodobne krajne labilnd pozicia celého tela. Pri porovnani hodnét mikrovoltov medzi
jednotlivymi svalmi a chodzami zistujeme, ze pri kazdej chddzi najintenzivnejSie pracovali
svalové skupiny zaistujice stabilitu kolenného kibu a panvy. Pri dlhodobom noseni HH
vznikaju zdravotné tazkosti a progres degenerativnych ochoreni kolenného kibu (Davis et al.,
1991; Stefanyshyn et al., 2012; Lichota, 2003; Park, 2010; Blanchette, 2011). HH nuti svalové
skupiny v oblasti panvy (m. gluteus medius et maximus, m. erector spinae, m. obliquus
abdominis externus) k vysSej aktivite. Tieto svaly drzia panvu pri prirodzenej chddzi
v horizontéalnej pozicii (Véle, 2006), zmena vySky pity alebo terénu meni intenzitu prace tychto
svalov, podobnym ziverom dospeli aj autori Mika et al. (2012, 2013). Rovnako ako pri
kolennom kibe predpokladame pri dlhodobom noseni HH a zvysenej kontrakcii spominanych

svalov vznik bolesti najma v oblasti driekovej Casti chrbtice.
Limity prdce

Jednym z limitov tejto prace mdze byt konStantnd rychlost’ chodze, ktora bola nastavena
pre vSetky probandky rovnako bez ohl'adu na ich antropometrické charakteristiky a nie prili$
vel'ké skusenosti probandiek schodzou v topankach s vysokym opidtkom na bezeckom
trenazéri. Dal§im limitom mohlo byt pouZitie len jedného typu topanok s vysokym opétkom.
Pre lepSie vyvodenie zaverov a objasnenie zmien svalovej koordinacie by mohli byt pouzité
topanky sroznou vysSkou aSirkou opdtku. V §tidii sme rovnako nesledovali faktor
unavitelnosti probandiek po¢as merania. Samotné meranie ale nebolo fyzicky ndro¢né a tinava
bola minimalna a takmer nemeratel'nd. Limitom prace je aj samotna velkost’ testovaného
suboru, pre SirSie zovSeobecnenie vysledkov potrebné mat’ sto a viac ¢lenné skupiny. Vysledky
Studie st platné pre Zzenski populaciu s vlastnostami, ktoré si uvedené v kapitole

charakteristika vyskumnej vzorky.
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V nasledujtcich stadiach by sme sa teda mohli zamerat’ na svalové skupiny v oblasti krénej
chrbtice a vplyvu nosenia HH a bezeckého trenazéra na tieto Casti tela, rovnako aj vplyvu rdzne;j
rychlosti na svalovi koordinaciu. Zaradit' do d’alSiecho vyskumu by sme mohli aj probandky
s rtoznym vekom pre lepSie porovnanie zmien svalovej koordinacie vzhladom na vekové
rozdiely. Neovplyvnitelnym limitom a zaroven tolerovanym je individualita stereotypu chddze

kazdej probandky a ich emociondlny stav poc¢as samotného merania.
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9 Zavery
Chodza v topankach s vysokym opdtkom (v nasom pripade opétok vysoky 7cm s plochou
2x2cm) a bezecky trenazér menia koordinaciu a timing pociatku aktivity svalov aktivnych pri

chodzi nielen v oblasti dolnych koncatin ale aj v oblasti vzdialenej od nohy pri rychlosti chddze

3,6 m.s!.

Vplyvom HH a bezeckého trenazéra sa meni diZka svalovej kontrakcie. Pri porovnani
s chddzou v FS po rovnom teréne sa dizka kontrakcie hornej ¢asti trupu (m. pectoralis major,
m. trapezius, m. obliquus abdominis externus) postupne pri testovanych typoch lokomocie
skracuje, pricom najkratSie boli spominané svaly aktivne pri chddzi v FS na bezeckom
trenazéri. Dizka svalovej kontrakcie sledovanych svalovych skupin dolnych konéatin
vykazovali v porovnani s chddzou v FS po chodbe naopak prediZenie kontrakcie, priom
svalové skupiny dolnych koncatin boli najdlhsie v aktivite poc¢as chddze v HH na bezeckom
trenazéri.

Zaznamenali sme zmeny hodnét mikrovoltov pocas testovanych situacii najma v oblasti
namerali pri chddzi v FS na rovnom teréne, nasledovala chodza v FS na bezeckom trenazéri,
potom chddza v HH po chodbe a nakoniec najvyssie hodnoty sme zaznamenali pri chddzi v HH
na bezeckom trenazéri. Chodza v HH teda zvySuje intenzitu aktivity svalov aktivnych pocas

krokového cyklu.

Statisticky vyznamni zmenu pri porovnani timigu aktivacie sledovanych svalov sme
dosiahli vo vSetkych testovanych situaciach ale nie u vSetkych svalov. Sval m. trapezius pars
transverza nesplnil hladinu Statistickej vyznamnosti a v Ziadnej situécii. Predpokladdme, ze
tento sval nie je sucast’ou svalovych zret'azeni prebiehajicich z dolnej koncatiny na hornt ¢ast’
trupu a zmena vySky pétovej Casti nohy nevplyva na tento sval. Svalové skupiny hornej Casti
trupu teda nepodliehaji zmendm zvySenia pitovej Casti nohy a teréne tak intenzivne ako

svalové skupiny dolnej ¢asti trupu a dolnych koncatin.

Vysledky prace poukazuji na jednu evoluént suvislost’. Topanky s plochou podrazkou su
vysledkom kultirnej evolucie, tymto bola vytvorena prekazka kontaktu plosky nohy s terénom.
Vd'aka dokazom reakcie vysSich oblasti pohybovej sustavy na chddzu v HH mo6Zeme tento typ
obuvi oznacit' za eSte vacSiu prekdzku kontaktu nohy s podloZkou, ktord vplyva na celi

pohybovu ststavu a meni je prirodzenu koordinaciu.
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Prakticky prinos

Préca prinaSa nové poznatky o chddzi v topankach s vysokym podpétkom a jej porovnanie
s chddzou v topankach s rovnou podrazkou po chodbe a na bezeckom trenazéri, z hl'adiska
elektromyografickej aktivity a koordinacie sledovanych svalov. Zistili sme, ze chddza v HH
a bezecky trenazér predlzuju aktivitu svalov dolnych koncatin a paravertebralnych svalov, ¢o
moze viest' pri dlhodobom noseni HH a chddzi alebo behu na trenazéri v FS k vzniku bolesti
a degenerativnych zmien najmi v oblasti kolenného kibu a driekovej ¢asti chrbtice. Rozna
vyska pitovej Gasti nohy nema zasadny vplyv na timig a dizku kontrakcie m. trapezius, a teda
pri zdravotnych problémoch suvisiacich s tymto svalom sa nosenie HH alebo chddza na
bezeckom trenazéri nevyluéuje. Podobne aj sval m. pectoralis major vykazuje skratenie dizky
kontrakcie pri noseni HH. Doporucujeme skiisenym aj neskisenym nositel’kdm HH nosit’ tieto
topanky len vynimoc¢ne v nevyhnutnych pripadoch a pri ich noseni dbat’ na spravnu poziciu
driekovej Casti chrbtice. Zaroveinn nedoporuc¢ujeme chodzu a beh na bezeckom trenazéri v FS,

ked’Ze v celku tato chddza dosiahla horsie vysledky ako chodza v HH po chodbe.
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CNS — centralna nervova sustava

CoP - center of pressure, posobisko vektoru reakénych sil podlozky
CoG - center of gravity, priemet spol¢eného taziska do opornej plochy
CoM - center of mass, t'azisko tela

CPG - central pattern generator, generator pohybovych vzorov
DK — dolna koncatina

d — Cohenov koeficient

DS — double support

EMG - elektromyografia

FF — foot flat

FC — foot clearence

FS — topanky s rovnou podrazkou

FSrt - chodza v topankach s rovnou podrazkou na rovnom teréne
FSt — chddza v topankach s rovnou podrazkou na beZeckom trenazéri
GC — gait cycle, krokovy cyklus

H — bod zaciatku hlavného obluka

HH — topanky s vysokym opdtkom

HHrt — chddza v topankach s vysokym opédtkom na rovnom teréne
HHt - chddza v topankach s vysokym opitkom na bezeckom trenazéri
HO — heel off

HS — heel strike

IC — initial contact, inicidlny kontakt

ISw — initial swing

LAA — longitudinal arch angle

LR — loading responce

m. — musculus

M — bod konca hlavného obluka

MSt — midstance

MSw - midswing
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oTO — oposite toe off

p — zaciatok obluka

p’ - koniec obluka

PNF — proprioceptivna neuromuskularna facilitacia
PSw — pre swing phase

SS — single support

SwP — swing phase

TO — toe off

TSt — terminal stance

TSw — terminal swing

TV — tibia vertical

V —najvyssi bod hlavného obluka

pVmax — maximalne hodnoty mikrovoltov

pVpriemer — priemerné hodnoty mikrovoltov
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Priloha €. 1: Vyjadrenie etickej komisie

UMIVERZITA KARLOWVA
FAKULTA TELESME WYCHOWY & SPORTU
José Martiho 31, 162 52 Praha 6-Veleslavin

Zadost o vyjadieni Etické komise UK FTVS
k projekiu vizkumné, kvalifikadni 8 seoindmi price, zahmugici lidské Géasiniky

MNizev projekiu: Koordinatng mmeny vo vybranej odlahlej tasti pohybove) sistavy pri chidzi v rovne) obuvi o
na vysokych podpitkoch

Forma projelitu: vizkumni price

Obdobi realizace: Duben 2018

Predkladatel: Mgr. Jakub Cuj

Hiavni Fefitel: Mgr. Jakub Cuj

Misto v¥zhumu (pracoviftd): Kaedr yveioterapie, Fukulta sdravotnickyeh odbord, Prefovaka universita v Prefove
Vedouci prace (v piipade studentské price): doc. PaedDr, Bronislav Kratmar, CSc.

Popis projekiu: Cilem price jo komparace a monitorovini aktivity sledovangeh svalovieh skupin dolnich kondetin a trupu,
pii chitzi na vysokjch podpatcich avrovné obuvi. Projekt je vedeny jako empiricky kvantitativai viekum s hlavnim
zaméfenim na hledini vzlahl mezi proménnimi, Z metodologického hlediska jde o komparativni experiment. Svalovou
koordinaci pfi chitzi na vysokych podpatcich a v rovné obuvd porovname v dvou rychlostech chiize, a to v rychlosti 2km/h
a 3,5kmvh. Méfeni budeme realizovat na béZeckém trenadéru, kde mi¥eme nastavit paZadovanou rychlost chitze a sklon 0%,
Reprezentativnl veorku bude tvofit 20 2en, kieré nosi topanky & vysekim podpatkem jen zfidka, metoda wvybiry vzorku bude
kvitni vyber. Probandky musi mit tito pofadavky: vik 2545 rokd, viha 57+7 kg, BMI 2123, aviika 16545 cm.
Respondentky jsou zdrave nikdy nemnéli Edny draz, kiery by ovlivnil visledky studie. Pro shér potfebnych objektivnich
dat poukijeme tilo diagnostické systémy. Pro sledovani akfivity a timingu vybrangch svalowieh skupin poulijeme
povrchovou EMG. Elekirody EMG budu rozmisiiné na télo probanda ve spolupréci se zkuenym fyzioterapeutem na presni
lokalizovanjch mistech vybranjch svall definovanych projekiem SENTAM, Tento projekt determinuje zasady EMG méfeni
a tito lokalizece popisuje jako pozici dvou bipolamich mist plekrivajicich sval vzhledem k linii dvow anatomickgch bodi v
sméru svalovich vidken, ve vadilenosti 20mm, a té# virobcem poutittho clekiromyoprafu Biomonter MES000, Mamefené
hodnoty budou pfeneseny do PC a naslednd analyzoviny, zpracoviny a interpretoviny na zakladé soulasnych poenatki o
koordinatnich aspekiech price pohybové soustavy a bipedilni chize. Casové synchronizovans akeelerometrie, umodiigici
na zikladé kritickych bodd pohybu pesné lokalizoval rozheani mezi Jednotlivimi krokevimi cykli. Na tomto zikladé je
moEné ziskal reklifikovami obdlku priiméméha pracovnibo cyklu kaidéhe probanda po odstranéni vzdalenych hodnot, start,
efl, nerovnost terému. Casovd synchronizovany 2D video zéznam, umoZiujici lokalizovat krokovou fazi a vyrovnal s¢ s tv.
vzdalenymi hodnotami zésadnich pravidelnosti.

Predkladate] se zavazuje, e tento vizkumni projekt miiZe bt rezlizovin za predpokiadu, e bede schvaleny soutasnd i
elickou komisi na Fakulté zdravotnickich odbord Prefovsky univerzity v PreSove, na Katedie fyzioterapie, kde ma bit
vizhum uskutetngng - pfipadné vihrady 18to etické komise budou pfi realizaci projektu zohlednény.

Viechna méfeni budou realizoving na Katedfe Fyzioterapie; Fakulty edravotnickich odborld Prefovsky univerzity v Predove.

Charakteristika Gfastnikd vizkumu: Reprezentativni veorku bude tvofit 30 Zen, kieré nosi boty s vysokim podpatkem jen
zfidka, metoda vibéru vzorky bude kvdtni vibér. Respondentky musi mit iyto pokadovicy: vEk 25+5 rokil, vaha 57+7 kg,
BMI 213, a vyska 165£5 cm. Respondentky jsou zdravé nikdy nemnéli #adny iraz, ktery by ovlivail visledky studic. Do
vizkumu nemchou byt zafazeny respondentky, kierd mély jakvkoliv draz pohyboviho systému a piedeviim dolnich

kondetin, respondentky s akutnim onemocnfnim nebo v rekonvalescenci po pemeci. Zdravomnl stay respondentky posowdi
rehabilitalni I€kat,

Eajisténi bezpefnosti pro posouzeni odborniky: Sbér potfebnych dat bude realizovin neinvazivaimi a bezbolestnymi
metodami. Rizika vyzkumniho projekie jsou minimilni. Projekt bude realizovin na Katedre fyziolerapic, Fakulty
zdravotnickich odbord, Prefovské univerzity, Béhem samotniho miéfeni zabezpecime bezpetnost respondentek v phipade
straty rovnovihy. V pfipads drazu respondentky ji peskyimeme okamitou prvni pomos. Rizika providéného vizkumu
nebudou vyiEi neZ bdEnk ocekdvina rizika u akiivit a testovani providiéngch v ramei whato typu vizkumu, Zabezpeteni proti
phdu bude zajisiino standardnim jisténim béhatka, Pied kaidym méfenim si respondentka vyzkousi chilzl v dané obu,
v které méfeni probehne, abychom predefli nepfijemnim pocitim, ancho potencionalnimu riziku padu pii chilzi a mofnému
podvrtnuti hlezenniho kloubu, Obuv bude po kaddém pouditi dezinfikovina dezinfekinim sprejem Thymosan a kakdd
respondentka obdrli par silonovich ponoZek s antibakterialni dpravow.




UNIVERZITA KARLOVA
FAKLLTA TELESME WYCHOVY A SPORTU
Jasé Martiho 31, 162 52 Praha 6-Veleslavin

Eticke aspekty vizhumu:

Ochrana ssobnich dat: Ziskani data budou zpracovipa o bezpetng uchovéna v anomymni podobé a publikovina
v dizertadni praci, pfipadné v odbomyjch Casopisech, monografiich a prezentovana na konferencich, pfipadng budou vvuita
pfi daldi wizkwmné praci na UK FTVS, Po anonymizaci budou osobni data smazina,

Pofizovini fategrafiifvidel déastnikil: Anonymizace osob na folografiich bude provedena zafeménimrozmazinim oblicejd
€i Easti 18la, znaki, které by mohly vést k idemifikaci jedince. Neanonymizované fotografie budou po ukonteni vizkumu
smazany. V maximilni mo¥né mife zajistim, aby ziskand data nebyla sneuiita,

Informovany souhlas: pFilofen

Povinnesti viech dEastnikil vyzkumu na strané Pesitele jo chrinit Eivot, adravi, disiopost, integritu, privo na sebearfeni, soukromi a
osobni data zkoumangeh subjekid, a podniknout k tomy veskerd prevemtivnd opatfeni. Odpovidnest za ochrany soumanych subjektl lesi
vidy na Gastnicich vizkume na strnd fesitele, nikidy no shoumangch, byf dali svij soublas k Gtasti na vizkumu, Viichni dastnic
vizkumu na strand fefitede musi bedt v potaz etické, privni o regulatni normy a standardy vizkumu na lidskjch subjekeech, kierd plati
v Ceské republice, sicjn jako ty, jef platl mezindrodns.

Potvrmji, 2o tento popis projekms odpovidi nivrbu realizace projektu o #e phi jakékoli zménd projek, zejména pauditich metod, zadlu
Etické komisi UK FTVS revidevanou Sidost. )

V Praze dne 7. 3. 2018 Podpis predkladatele;
2

Vyjadieni Etické komise UK FTVS

SloZeni komise:  Predsedhyné: doc. PhDy. lrena Parry Martinkova, Ph.D,
Clenové: prof. PhDr. Pavel Slepitka, DrSe,
doc. MUDy. Jan Heller, CSc.
Phir, Favel Hrdskg, Fh.D,
Mgr. Eva Proketovi, Ph.D.
MUIDr, Simona Majorovi

Projekt price byl schvilen Etickou kamisi UK FTVS pod pednacim Sislem: ﬂé fy’w"/j

we. A0S, Lo 7Y

Etickd komiss UK FTVS zhodnotils phediofeny projekt a neshledals 3dné roz

 kom pory s platngmi sdsadami, isy @ mezindrodni
smémmicemi pro providéni viekumu, zalmujiciho lidske oéastnlky. predpisy

Resitel projekt spinil podminky nutné k ziskini sauhlasy Etické komise,

””“§§M towa, ~ %
Fakulta t asngﬁmy a sportu podpis pledsedkyne R UK FTVE

José Martiho 31, 162 52, Praha 6
= M=




Priloha ¢. 2: Informovany suhlas

INFORMOVANY SUHLAS RESPONDENTA

Ja, dole podpisand, suhlasim s tym, Ze som bola dostato¢ne a zrozumitel'ne oboznamena

s ucelom a cielom tohoto vyskumu.
Bola som informovand o tom, akou formou bude vyskum prebiehat’.

Bola som informovand o sposobe dokumentacie a prezentacie vysledkov tejto vyskumnej

Stadie.
Bola som informovana o tom, Ze poskytnuté osobné udaje budi dokumentované anonymne.

Bolo mi umoznené si vsSetko zvazit a s postupom vyskumu a s pouzitymi vyskumnymi

metddami sthlasim.
Respondentka
Meno:

Vek:

Vyska:

Vaha:

V PreSove dia Podpis:.....cooviiiii

Osoba, ktora vykonala poucenie: Mgr. Jakub Cuj

V PreSove dia Podpis:....ccovvviiiiii

Informacie podané respondentovi pred zacatim merania:

Behom merania budi snimané bioelektrické signaly generované aktivitou kostrovych svalov,

za pomoci metddy povrchovej elektromyografie. Vysledky budu spracované vyhodnotené a



publikované anonymne. Vyskum vykonaju za ucelom vyskumnej prace ¢lenovia Katedry

fyzioterapie PreSovskej univerzity a ¢lenovia Katedry sportd v ptirodé FTVS UK v Prahe.

Priebeh merania:

Umiestnenie hydrogelovych elektrdd pre snivanie signdlu EMG bude realizované za pomoci
fyzioterapeutickych vySetrovacich postupov (svalovy test podl'a Jandu). Povrch koze bude
oCisteny lekarskym liechom. Meraci pristroj elektromyograf Biomonitor ME6000 bude

umiesteny v puzdre pripevnenom okolo pasu respondentky.



Priloha ¢. 3: Grafy priemernej aktivacie a deaktivacie (archiv autora)
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Priloha ¢. 4: Priklad vySetrenia Arch index (archiv autora)

K]

-
o Foot Foot Heel Arch 1-5Met Point Area Arch  Heel Leg
Length Width Wldth Length Width Height Height Index  Angle : Angle
Left 240 90 59 172 63 1M1 9 023  Odeg 4deginv
Right 239 91 5 173 60 11 8 025  Odeg 4deglnv
Low High Inv Eve
LeftArch Type  [EET |17 i LeftHeel NI || 10
Low High Inv Eve
Right ArchType I | | | i Right Heel |'|
A



Priloha ¢.5 Krabicové grafy priemernej aktivacie sledovanych svalovych skupin (archiv

autora)
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m. obliquus abdominis externus- FS-rt
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