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Abstrakt

Lidska lokomoce je jiz dlouho predmétem védeckého zkoumani. Jeji energetika,
biomechanika a patologie jsou soucasti studia antropologie i mediciny. Pfikr¢ena chize je
specialni formou lidské lokomoce, kterou lidé praktikuji pfi rlznych cinnostech uz
od nepaméti, at uz se jedna o lov, sbér, nebo pohyb ve sloZitém terénu. Tato prace
se souborem 12 dospélych muzli se zabyva analyzou zatiZzeni bérce pfti prikréené chizi
za pomoci pocitatového muskuloskeletalniho modelovani pro simulaci a odhad sil a
momentl ve stfedu délky holenni kosti a svalové sily generované lytkovym svalem.
Ze simulaci snimaného pohybu byla zatéz bérce pfi prikréené chizi odhadnuta jako

Vv

zvySend oproti normalni chlzi s priblizné dvojnasobné vyssimi momenty ohybu
plsobicimi na dorzalni a lateralni ¢ast prifezu holenni kosti a svalova sila generovana
lytkovym svalem byla odhadnuta jako zvySend o pfiblizné 16 %. Tato zjisténi byla
porovndana s dosavadnim vyzkumem o reakci kosti na zatéz, patologiemi bérce spojenymi
s prikrcenou ch(zi u pacientd postizenych détskou mozkovou obrnou a souvislosti

prikr¢ené chize s evoluci bipedie.

Klicova slova: Bérec, tibia, musculus triceps surae, biomechanika, prikrcena chize, zatéz



Abstract

Human locomotion has been a part of scientific studies for a long time. Its energetics,
biomechanics and pathologies are the focus of both anthropology and medicine.
Crouched walking is a special form of human locomotion, practiced for hunting, foraging,
or traversing a difficult terrain. This thesis, using 12 adult male participants, focuses on
analyzing the loading of the crus during crouched walking using a computed
musculoskeletal modeling method and simulation to identify present forces and
moments, especially in the shin bone and calf muscle. According to the simulation,
loading of the crus during crouched walking was estimated to be higher than in normal
walking, with approximately twice higher moments in dorsal and lateral parts of tibial
midshaft cross-section, and force generated by calf muscles was estimated to be
approximately 16 % higher. These findings were compared to recent studies of bone
reaction to loading, of pathologies of the crus associated with crouched walking
in patients affected by cerebral palsy and of the connection between crouched walking

and evolution of bipedalism.

Keywords: Crus, tibia, musculus triceps surae, biomechanics, crouched walking, bone
strain
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1 Uvod

V kontextu zkoumani opérné soustavy ¢lovéka je zatéz jednim z nejdulezitéjSich faktorq,
které ovliviuji celkovou podobu jednotlivych kosti, ale i jejich mikroskopickou strukturu a
fyziologii. Zatéz vyvijenou na kost, neboli kostni napéti (stres), definujeme jako silu, ktera
pUsobi na kost a v reakci na ni se kost stlacuje, natahuje a/nebo zkrouti (Frost, 1990).
Pod pusobenim zatéze jsou kosti schopny se spravné vyvijet (Frost, 1990). Jejich stavba je
totiz regulovana pravé mechanismy, které podporuji rist a depozici kostniho materidlu
do oblasti, které jsou zatézi namahany nejvice (Bassey & Ramsdale, 1994; Jones et al.,
1977). Tyto procesy jsou mediovany hned nékolika mechanickymi, ale i biochemickymi

faktory, uréujicimi mohutnost téchto rlistovych procest (Duncan & Turner, 1995).

V prabéhu Zivota se pravé diky mechanismim prestavby dokaze kost ménit dle potreb
organismu. Je vSak nutné neprekraCovat urcité zatéZové meze, které jsou urcovany
fyziologickou pevnosti a pruznosti kostni tkdné samotné, jinak by mohlo dojit k poSkozeni
kosti (Currey, 2003). Nahla a vysoka zména zatéze vyvijené na kost mlze v okamziku vést
k poruseni struktury, pfipadné pfi velmi vysoké zatézi i ke zlomeniné (Wehner et al.,
2009). V dnesdni dobé mame vsak, diky pokrocilé mediciné, pomérné dobré vyhlidky
na kompletni reparaci i velmi tézkych poskozeni kosti. Navzdory nebezpeci podobnych
zranéni je vsak, jak jiz bylo feceno, zatéz nezbytnou stimulaci pro rlst a vyvoj kosti. Urcita
mira zatéze po cely Zivot je tedy zdsadnim predpokladem pro zdravy rlst kosti a jejich
vyvoj v pribéhu ontogeneze organismu, ale podili se i na celoZivotni udrzovani pevnosti,

pruznosti a stability veskerych opérnych elementt lidského téla (Burr, 2011).

Chuze v ptikréeni je specificky lokomocni proces, typicky pfedevsim pro populace lovcl a
sbéracq, ktefi jej vyuzivali a vyuzivaji k provadéni subsistencnich aktivit. Toto takzvané
»plizeni”, pfipodobnitelné kupfikladu k lezeni na stromy (Venkataraman et al., 2013), je
pomérné zasadni taktikou pfi lovu zvére ze zalohy nebo z vétsi vzdalenosti, aby si kofist
uvédomila pfitomnost lovcl co moznd nejpozdéji, v nejlepSim pripadé do té doby,
kdy jsou schopni ji lovci zranit, ¢i zabit. Chaze v prikréeni by téZ méla byt vyhodn3 i

pfi sbéru plodin rostoucich v zemi, pfimo u zemé, a az do Urovné kefového pasma, jelikoz



by méla umozZnovat sbéra¢iim zUstat relativné blizko substratu, pfiéemz ruce by zUstaly

volné pro sbirani a prenaseni bremene takto nasbiranych zdroja.

Lze tedy predpokladat, Ze v lovecko-sbéracskych spolecenstvich, vyjma vybranych skupin
Zijicich v otevrenych prostredich, jako napriklad arktické plané, byla chlize v pfikréeni byla
provadéna obéma pohlavimi k riznym aktivitam, ale vSichni ji nejspiSe provadéli denné a
pravdépodobné také po pomérné dlouhé ¢asové useky, zvlasté pak na sloZitém terénu a
v hustych podrostech, kde je vyhodnd i kvali minimalizaci padd a zranéni (MacLellan &

Patla, 2006).

Zaroven je nutno podotknout, Ze kosti bérce by nejspiSe mély byt pfi pfikréené chizi
vystavovany pozménéné zatézi, nez pri chizi ¢i béhu. Velky podil prikréené chize
v dennich aktivitach jedincl by tedy teoreticky mohl mit vliv na jejich morfologii. Jak velky
je rozdil zatizeni bérce v prikréené chizi, oproti vzpfimené chizi, a jak by teoreticky
ovlivnit strukturu kosti bérce, zejména tibie, a jakému stresu by byla kostni tkan nucena

se prizpUsobit?

1.1 Anatomie bérce
Bérec je definovan jako zeugopodni ¢ast dolnich koncetin ¢lovéka. Obsahuje dvé dlouhé
kosti, které tvori mezi€lanek mezi stylopodem (stehno) a autopodem (noha) a mnozstvi

svall zajistujicich jejich mobilitu a funkénost.

Pokud se zamérime na kosti bérce (tibia, fibula), tou vyraznéjsi z nich je jednoznacné tibia
(holenni kost). Na jeji proximalni epifyzu totiz nasedd kolenni kloub (articulatio genus),
zatimco fibula se kloubi k tibii az pod nim (articulatio tibiofibularis). Spole¢né pak obé
bércové kosti svymi distdlnimi ¢astmi nasedaji na talus a vytvari tak kloub hlezenni

(articulatio talocruralis).

Tibia je svou charakteristickou stavbou definovana jako dlouha kost. Disponuje tedy
dvéma kratkymi epifyzami tvofenymi prevazné spongiozni kostni tkani a dlouhou diafyzou

z hutné kostni tkané. Nachazime na ni hned nékolik dllezitych anatomickych utvar(, jako



napftiklad condyli medialis et lateralis (kloubni plocha articulatio genus), nebo epicondylus
medialis (vnitini kotnik, tvofi ¢ast articulatio talocruralis) na diafyzarnich koncich. Déle je
tibia typicka trojhrannou stavbou téla kosti, s vyraznymi hranami (margo anterior, margo
medialis, margo interosseus) a plochami (facies medialis, facies lateralis, facies posterior).
Diky jeji specifické anatomické stavbé Ize usoudit, Ze je dobfe pfizplsobena zatézi, ktera
je na ni v bérci vyvijena, hlavné robustni proximalni hlavici s postupné se zuzujici diafyzou

a zvyraznénym margo anterior.

Dals$im nezbytnym prvkem jsou bércové svaly. Nejvétsim z nich je musculus triceps surae,
zacinajici na epicondyli medialis et lateralis femori (musculus gastrocnemius medialis et
lateralis) a proximalnich ¢astech tibie a fibuly (musculus soleus), ktery se skrze tendo
calcaneus upina na tuber calcanei. Zajistuje plantarni flexi a ¢astecné i flexi kolene, tudiz
hraje vyznamnou roli pfi pohybu nejen v bérci, ale celé dolni koncetiné. Také se
zde nachazi musculus tibialis anterior, zaCinajici na proximalni ¢asti diafyzy tibie s Gponem
do kosti nohy, jenz zajistuje dorsalni flexi nohy a je jednim ze svall drZicich nozni klenbu.
Za zminku rozhodné stoji i musculus fibularis longus, ktery se téZz podili na drZzeni nozni

klenby a zéroven funguje jako pronétor nohy (Cihak & Grim, 2011).

Lze tedy usoudit, Ze celkovd anatomie bérce je velmi dobre pfizplisobena lokomocnim
pozadavkim nutnym k chlzi a béhu (Capozza et al., 2010). S témito poznatky mizeme
usoudit, Ze bérce jsou schopny bez vétsich obtizi nést zatéz vyvijenou zbytkem téla béhem

lokomoce, ale jak se tyto adaptace projevi pfi zméné zatéze, ktera na né pusobi?
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Obr. 1: Schematickd demonstrace Poissonova efektu neboli plsobeni tlaku a tahu na kostni burnky a
elementy. Sipky oznacuji sily pGsobici na kost a preru$ovana ¢ara symbolizuje pivodni tvar kostni tkdné.
Je zde znazornéna kostni tkan bez deformace (vlevo), stlacend kostni tkan (uprostred) a kostni tkan

vystavenad tahu (vpravo). Pfevzato z Duncan & Turner (1995).

1.2 Reakce kosti na zatéz

Vsechny kosti v lidském téle jsou vystavovany urcité formé zatéze, kterou by mély byt
schopny unést. Zaroven je zndmo, Ze kosti jsou schopny reagovat na zatéz adaptivni
zménou svého tvaru a struktury (Lanyon, 1992). To se také tyka kosti dolnich koncetin, jez
nesou tihu celého zbytku téla pfi lokomoci. Je na né tedy vyvijena vyssi zatéz, nez na
zbytek téla a jsou namdahany jak tlakem, tak zaroven i ohybdnim a krutem (rotaci) jako

ostatni dlouhé kosti (Burr et al., 1996).

Je vsak také zjevné, Ze kdyz jsou sily plsobici v kostni tkani redukovany a nedochazi
ke stimulaci zatézi, dochazi k ,,ekonomické” redukci kosti v kortikalni i houbovité hmoté
(Currey, 2003). Kost jako takova je tvorena pevnou, osifikovanou kostni tkani, ktera je
schopna urcité miry deformace (Obr. 1), ale je zejména odolnou proti tlaku. V tahu je vsak
kfrehka a nepoddajna (Cowin, 1983), proto je zde zajisténa urcita pruznost (viskoelasticita)
kosti kolagennimi vldkny. Je zndmo, Ze v dUsledku zvysené aktivity jsou kosti robustné;jsi

a jsou schopny odolavat vétsi zatézi (Jones et al.,, 1977). Lidska kostra je v ramci



mikrostruktury velmi specificky usporfadand a schopna se remodelovat, podobné jako u
vétsiny dlouhovékych savcl s vysokou lokomocni aktivitou (Biewener, 1990). Vysoké
poZadavky na vice impulzivni a castéjsi lokomoci za delS$i dobu Zivota vedly u
dlouhovékych savcli k trendu sloZitého mikroskopického usporadani kortikalni kostni
tkdné a vznik Haversovych kanalkl a sekundarnich osteon( (Schaffler & Burr, 1984; Burr,
2011). Je ale nutno podotknout, Ze naptiklad u mysi a dalSich malych savc( s kratSim
Zivotnim cyklem v porovnani s vétSimi savci, je kortikalni kostni tkdn usporadana pouze

lameldrné, tedy bez slozitéjSiho mikroskopického usporadani (Burr, 2011).

Tibia
Soleus muscle

Gastrocnemius
muscle

Obr. 2: Anatomické schéma bérce (A), schéma posteriorniho ohybu tibie (B) s vyznacenym uhlem
posteriorniho ohnuti (a,,s) a schéma torzni (kroutiva, rotacni) deformace tibie (C) s vyznalenym

torznim dhlem (f;,,). Pfevzato z Yang et al. (2014).

Pti zatézi vyvijené na kost, napfriklad na tibii pfi chlzi (Obr. 2), je kostni tkan vystavena
tlakovému, tahovému i kroutivému stresu zaroven. Mira takové deformace je vyjadrena
jako microstrain (us), ktery je stanoven jakozto 1 um deformace na 1 m kosti (Duncan &
Turner, 1995). Pfi standardni vzpfimené chizi bez zatéze dosahuje mira deformace v tibii

az 400 ps, avsak pti béhu se tato hodnota pohybuje az okolo 850 us (Lanyon et al., 1975).
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Pfi pohybu koncetin se napéti v kostech vyrazné méni a zpravidla nejvyssi je pravé
v pribéhu lokomoce, jak bylo odhaleno experimentdlnim zavedenim sondy do tibie
subjektu a nasledné demonstraci chlize (Rolf et al., 2007). Nejvyssi fyziologicka deformace
tibie u ¢lovéka dosahuje az 2000 us, coz je pfiblizné pétinasobné vétsi deformace nez
pfi standardni chlzi (Wehner et al., 2009), a to u velmi namahavych aktivit, kupfikladu
béh do kopce po trase s prfekazkami, které nuti subjekt klickovat z jedné strany zkosené
plochy na druhou (Burr et al., 1996). Pruznost, zajistovana obsahem kolagenu v kostni
matrix, ale v pfipadech zvysené zatéZze na kost ani tak neni dost vysokd, tudiz je kost
nucena se prizpUsobovat i vyssi mife deformace, nez je fyziologické maximum, neboli
hodnot presahujicich 2500 us (Pattin et al., 1996). Jak se ale s nepfiméfenym stresem

kostni tkan vyrovnava?

Kostni mikrostruktury maji nenahraditelnou roli v reakci kosti na zatéz a jeji zpracovani.
Jejich usporadani totiz umozniuje kosti pod zatézi uvolnit napéti, které by jinak mohlo
pfi akumulaci vést ke zlomeniné. PfiliSné napéti kumulované kosti Ize uvolfiovat v podobé
mikroskopickych prasklin v mikrostrukture kosti (microdamage) (Burr, 2011). Takto
zpusobeny microdamage vsak vede k oslabeni pevnosti kosti a pfi vétsi koncentraci mize
také zpuUsobit vyraznéjsi posSkozeni, takze je nutné ho co nejdrive opravit. V kostni tkani
jsou pro tento ucel vyuzivany remodelacni mechanismy, které mohou byt aktivovany
specificky pravé zplsobenim microdamage (Raab-Cullen et al., 2009) a apoptotickou

aktivitou osteocytl (Burr, 2011).

Remodelace v kosti vSak nema pouze roli opravy poskozeni, naopak pfi ¢astému utrpéni
microdamage se kortikalni kostni tkan rozsifuje a remodeluje tak, aby byla poskozeni
v namahaném misté jesté vice odolna (Burr, 2011). Zvlasté pak v tibii, kde je zatéz natolik
znatelnad, Ze u vyssich jedincu, jejichZ kosti jsou delsi a plsobi na né vétsi tiha, se tyto kosti
pruznosti (Rittweger et al., 2000). KdyZ zvySime zatéz vyvijenou na kosti bérce, da se
predpokladat vyssi nachylnost k microdamage a kompresnimu poskozeni i v trabekularni
oblasti (Wang & Niebur, 2006). Na druhou stranu, pokud se v kontextu zatéze

soustfedime na chlzi v prikréeni, sily vyvijené na kosti bérce by se nemély zvySovat, ale
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jejich distribuce kostni tkani by se méla zménit v zavislosti na jejich poloze vici télu a
prostiedi. Lze vtomto pfipadé odhadnout, Ze diafyza by méla byt vystavena mnohem
vétSimu ohnuti nezZ pfi vzpfimené chlizi, coz by mohlo znamenat vétsi miru microdamage
(Reilly & Currey, 1999). Obecné ale mechanismy remodelace a kompenzace microdamage
nejsou u dlouhych kosti zcela tak dobre predikovatelné, jelikoz tvar pficného prirezu
stfedni ¢asti diafyzy ve skutecnosti neni mozné in vivo asociovat s teoretickym modelem,
ktery by mél odpovidat tvarem prarezu kosti ku kompenzaci zatéZze na ni vyvijenou

(Lieberman et al., 2004).

Dale je dulezité zminit, Ze pokud dojde k redukci a oslabeni kostni tkané a jeji geometrie,
napfiklad vlivem osteopordzy, dojde k posunu distribuce napéti, které je na kost vyvijeno.
Na ptikladu femuru bylo prokdzano, Ze pokud je osteoporoticka kost zatéZovdna stejnou
mirou jako zdrava kost, v nizZ je, i pfes absenci jakychkoliv patologii, napéti distribuovano
kostnimi elementy znacné nerovnomérné, osteopordza zpUsobi jeSté vétsi vychyleni
v primérném zatizeni kosti, a to az o 70% (Van Rietbergen et al., 2003). Zaroven s témito
poznatky se ale ukazalo, Ze vzrostl i podil méné namdahané tkané, tudiz Ize usoudit, Ze
v osteoporotickych kostech je zatéz v kosti distribuovana mnohem hire a ma tendenci se
koncentrovat (Van Rietbergen et al., 2003), tedy muze vést k vétSimu riziku zasadniho
poskozeni kosti. Jednorazové poskozeni kortikalni kostni tkdné a opravné mechanismy,
jez se ho tykaji, ztejmé nejsou hlavnim faktorem, ktery ovliviiuje konec¢nou stavbu kosti,
schopnou pfizpUlsobit se specifickému typu zatéze. Mnohem dulezitéjsi roli ma v ohledu
konecné stavby kosti spiSe cyklicky opakovana zatéz (Hsieh & Turner, 2001), kterd ma tim
vétsi vliv, ¢im vice cykl( této zatéze kost prodéla (Cullen et al., 2001). Bylo prokazano, Ze
nékteré remodelacni zmény v kortikalni kostni tkani jsou zplsobeny disledkem pohybu
tekutiny v kostnich kandlcich a lakunach, pfiéemz tato zména proudéni, zpUsobena
cyklickym namahanim kosti, pldsobi stresové na osteocyty lemujici pravé zminéné lakuny
a kanalky (Weinbaum et al., 1994). Stres vyvijeny na osteocyty je pfimo umérny vyvijené
zatézi, kterad svou opakovanou stimulaci vede ke stejné umérné depozici lamelarni kosti

(Burr et al., 2002; Forwood & Turner, 1994). Dale je nutné, aby mohla kost projit i
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odpocinkovymi periodami mezi zminénymi cykly zatéze, aby mohlo dojit k reparaci

pfipadné zplsobené microdamage, tedy i remodelaci samotné (Burr et al., 2002).

Dale se ukazalo, Ze kostni buriky reaguji na opakovanou stresovou stimulaci oscilujicim
proudénim tekutiny az témér 6,5 krat lépe, nezi na staly nebo pouze jednordzové
opakovany stres (Jacobs et al., 1998). Genova exprese, potiebnd k takto indukovanym
prestavbam, je spousténa téz stresovym plsobenim pohybu tekutiny v kostnich kandlcich
(Obr. 3), pficemz uvniti osteocytl je tento signdl mediovan zvySenim intracelularni
hladiny vapenatych iontl (Chen et al., 2000). MzZeme tedy z téchto poznatkid vyvodit, Zze
kost sama o sobé je dobre pfizpUsobena k odoldvani zatézi a opravam poskozeni
zpUsobenych praveé zatizenim. Jak se ale kost zachova v anatomickém kontextu svaloviny,

kterd je na ni napojena?
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Obr. 3: Schéma tlakového a tahového stresu v kostni tkani, zplsobujici proudéni

tekutiny ze stlacovaného do roztahovaného prostoru. Pfevzato z Burr et al. (2002).

Je nezbytné zohlednit, Ze mékké tkdné a svalovd hmota napojend na jednotlivé kosti
napomaha kostni tkani omezit napéti zplsobené zatézi. Na toto zjisténi bylo poukazano
experimentdlnim zatizenim kosti zadnich koncetin kralik oscilaénim pohybem, coz
odhalilo, Ze pfi nizsi frekvenci oscilace ma nejvétsi vliv na zmirnéni napéti v kosti pravé
svalova tkan, ktera svou aktivitou zplsobenou zatéz kompenzuje (Paul et al., 1978). Je

také znamo, Ze pokud dojde k Unavé svall predchozi aktivitou, jejich podil na kompenzaci
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napéti v kostech rapidné klesd, stejné jako ktomu dochazi pfi zménach pohybového
aparatu se zvysujicim se vékem (Fyhrie et al., 1998). Kromé zatéze samotné ale svalova
hmota ovliviiuje spiSe ohyb, ke kterému v kosti dochazi (Rittweger et al., 2000). Napfiklad
v kontextu zatéze kosti bérce ma m. triceps surae vyznamnou roli pfi redukci ohybani tibie,
takze ji pti vy$Sich zatézich svou aktivitou chrani ptred posSkozenim (Derrick et al., 2016;
Milgrom et al., 2007). Je téz zfejmé, Ze rlst kosti a napéti na takto rostouci kost, zpravidla
vyvijené praveé svaly, které jsou na ni napojené, tvori funkéni jednotku, na niz je praveé rist
kosti zavisly, jelikoZ rostouci kost potfebuje neustdlou zatéZzovou stimulaci (Fricke et al.,

2010).

1.3 Svaly a zména postoje pri pohybu
PIné vyvinuta lidska lokomoce, je definovdna jako obligdtné bipedni pohyb jedince

po extendovanych dolnich koncetinach. Evolu¢ni pozadi bipedniho pohybu a adaptace
s nim souvisejici jsou rozebrany v budoucich kapitolach, avsak v této casti je nutno

nastinit, jak vlastné vypada prikréena chize.

Ve védecké literature se pro prikréenou chlzi pouziva oznaceni ,,Crouched walking“ jak
v kontextu patologickych forem prikréené chize (Steele et al.,, 2010), rozebrany
v nasledujici kapitole, tak i jako definice prikréené chiize u zdravého ¢lovéka (Foster et al.,
2013). Jednd se totiz o chizi, kde v rdmci kroku nedochazi k uplné extenzi koncetiny,
obzvlasté pak kycelniho a kolenniho kloubu. Nadmérné ohnuti v kycli a koleni, neboli
skréeni, ma dale vliv na miru aktivace odlisSnych svalovych skupin, zménu napéti v kostni

tkani a energetickou naro¢nost lokomoce (Foster et al., 2013; Steele et al., 2010).

Vliv svall je ale mnohem S$irsi, nez je mozno v rdmci jejich vztahu vzhledem ke kostem
pojmout. V zavislosti na postoji, ktery jedinec pfi lokomoci zaujme, se sila generovana
svaly dolnich koncetin muze liSit od normalnich hodnot generované sily pfi vzpfimeném
postoji, jelikoZz dolni koncetiny jsou pti chizi v pfikréeni mechanicky znevyhodnény

(Biewener, 1990). Aby byla lokomoce moznd i pfes znevyhodnéni v konéetindch, musi
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tedy byt kompenzovano vyssi silou (Obr. 4) generovanou ve svalech dolnich koncetin

(Grasso et al., 2000).

Je evidentni, Ze systém kosti a svall je velmi dobre pfizplisoben zvladat fyziologickou i
urcitym zplsobem pozménénou zatéz na néj vyvolavanou. Jak se ale tento systém zméni,

pokud se manifestuje néktera lokomoc¢ni patologie?
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Obr. 4: Graf elektromyografické (EMG) aktivity ve svalu m. gastrocnemius lateralis pfi pohybu 1 m/s
v ramci oporové faze kroku. Osa x zndzorfiuje procenta oporové faze, osa y zndazornuje elektrické
potencidly generované svalem v mikrovoltech (uV). Sedé stinované pole predstavuje potencidl pfi
normalni chlzi, teckovana linie predstavuje potencidl pfi chlzi s pokréenymi koleny, plna linie
predstavuje potencial pfi chlzi v pfikréeni v kolenou s ohnutym trupem. Pfevzato z Grasso et al. (2000),

upraveno.

1.4 Definice prikréené chiize a patologie s ni souvisejici
V kontextu prikréené chize byly prozkoumavany patologické formy této lokomoce

u jedincd s diagndzou mozkové obrny. Na nékolika experimentech s détmi postizenymi
pravé détskou mozkovou obrnou bylo ukdzano, Zze oproti normalni chlizi u nich dochazi
k odliSnému pouzivani jednotlivych lokomocnich svalll dolnich koncetin. Tento problém
se tykd zejména m. soleus a m. gastrocnemius (Steele et al., 2010), alespon co se
bércovych svali tyce, jelikoz m. gastrocnemius je vyznamnym flexorem kolene,

vvvvvv

jako extenzor kotniku, kde je jeho funkce zdsadni pro pohyb vpred (Steele et al., 2010).
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M. soleus ma vtomto pohybu spiSe antagonistickou funkci, tudiz nejvice pfispiva
k udrZeni tihy téla dolnimi koncetinami v ptikréené chizi (Steele et al., 2010). V dalSim
setu experimentl, tentokrat v porovnani déti s détskou mozkovou obrnou a déti
s normalnim zdravym vyvinem, bylo prokdzano, Ze ¢im hlubsi je pfikréeni pfi chizi jedince,
tim jsou extenzory kolenniho kloubu vyvinutéjsi, kvili vyss§imu momentu v extenzi kolene
(Steele, et al., 2012b). Dale bylo zjiSténo, Ze dochazi k oslabeni nékterych svalovych
skupin, zejména pak abduktorl kycle a svalll zajistujicich plantarni flexi v kotniku (Steele,
et al., 2012b). Naopak k posileni svalové hmoty doslo v oblasti flexor kolenniho kloubu,
zejména u m. biceps femoris a m. semimembranosus (Guess & Razu, 2018), jelikoz svym
plUsobenim odtahuiji tibii posteriorné a podili se na udrzeni ptikréeného postoje. K témto
poznatklim byly ddle pridany i zjisténi, Ze u pacientd s détskou mozkovou obrnou se
Castéji vyskytuje bolest kolenou, nejspise v dusledku zvysené zatéze vyvijené na femur a
m. quadriceps femoris, pravé kvlli patologické prikréené chizi, a to tim vic, ¢im hlubsi
bylo pfikréeni (Steele, et al., 2012a). Bylo téZ prokazano, Ze jedinci postizeni détskou
mozkovou obrnou vyuZivaji svaly dolnich koncetin v jinych synergiich, nez zdravi jedinci,
atoiv pripadé, kdy zdravi jedinci pouzivali stejny typ patologické lokomoce jako postizeni
jedinci, coz také vypovida o pisobeni tohoto onemocnéni na nervovou soustavu (Spomer

et al.,, 2022).

Je nutno znovu zminit, Ze tato forma chlize v prikréeni je patologicka, a tedy pripady
s détskou mozkovou obrnou slouZi pouze jako rozsifeni referenci pro analyzu prikréené

chlize ve zdravych jedincich.

1.5 Prikrc¢ena chuize a jeji souvislosti s bipednim pohybem

Evoluéni kontext bipedniho pohybu hominin( je stale velmi relevantnim predmétem
védeckého zkoumani. Existuje hned nékolik hypotéz, které vysvétluji vznik vylucné
bipedni, vzpfimené (normalni) chize, ale vSechny maiji spole¢ny zaklad, a to prechod
z plivodné arboredlni bipedie (Thorpe et al., 2007). Vramci tohoto prechodu je

spekulovano, Ze v urcitém stadiu prechodu k obligatni bipedii se jednalo pravé o chlzi
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v prikréeni. Jaké dalsi souvislosti tyto hypotézy maiji a co bylo hlavnim evoluénim tlakem

pro vyvoj vzprimené chlze, kterou disponuje anatomicky moderni ¢lovék?

Obligatni bipedie je u homininl jednim z hlavnich znak( vymezujicich jejich specifitu
od ostatnich druh(l hominidd, pfiéemz je pfekvapivé pomérné evolucné stary. Nejstarsim
nalezem adaptovanym na habitudlni bipedii je ptiblizné 6 milion( let stary exemplar
proximalni ¢asti femuru, a to jedince druhu Orrorin tugenensis (Galik et al., 2004), ktery
disponoval delSim femoralnim krékem s kranialné rozsifenym prirezem kostni tkané, coz
vypovida o anatomické adaptaci na zatéz pravé pti bipednim pohybu (Galik et al., 2004).
Dalsi ndlezy fosilnich pozlstatk(, se stafim kolem 3,5 milionl let, ukazuji, Ze znaky
vypovidajici o habitualné bipednim pohybu se vyskytovaly i u druhu Australopithecus
afarensis, a to naptiklad vyvoj bikondyldrniho dhlu (Obr. 5)(Shefelbine et al., 2002).

Z nalezenych ostatkl bylo odhaleno, Ze zvySeni zatéze na medialni kondyly o 20 %

| bicondylar
| angle

femoral

condyles / condyles \‘

I
(c) U

Obr. 5: Schéma bikondylarniho uhlu u anatomicky moderniho ¢lovéka (a),

australopitheca (b) a Simpanze (c). Pfevzato z Shefelbine et al. (2002).
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napomahalo k vytvoreni bikondylarniho Uhlu a valgézniho kolene, neboli kolene bliz
k medidlni ose téla ve vzpfimené pozici (Shefelbine et al., 2002). Kromé bikondyldrniho
Uhlu je ale také zrovna u Australopithecus afarensis nutno zminit i Uhel kycelniho kloubu,
ktery se pravé diky ustanoveni bikondylarniho Ghlu také zménil, coz mélo za nasledek

energeticky vyhodnéjsi bipedni lokomoci (Ward, 2002).
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Obr. 6: Znazornéni pohybu dolni koncetiny v rdmci bipedni lokomoce Simpanze. Stance phase oznacuje
zménu postoje pfi délani kroku (oporova faze), pfi némzZ se podlozky dotykaji nejdrive obé koncetiny
(Double support 1), pak pouze sledovana koncetina (Single support), poté opét obé koncetiny (Double
support 2) a nasledné Swing phase, kdy se sledovana koncetina nedotyka podloZky. Pfevzato z O’Neill et al.

(2015).
Jednou z nejvice pfijimanych hypotéz fixace bipedniho pohybu u homininl je obrovska
energetickd vyhodnost pohybu pouzivajiciho pouze dvé koncetiny misto ¢tyf. MnozZstvi
energie, kterd je spotfebovavana svalovou aktivitou pfi lokomoci, je udavano hlavné
velikosti jedince a vzdalenosti, po jejiz pribéh se tento jedinec pohybuje (Kram & Taylor,
1990). Zalezi vsak také na délce koncetin, po nichz se pohybuje. Bylo totiz prokazano, ze
delsi koncetiny jsou energeticky vyhodnéjsi nez kratsi (Kramer & Eck, 2000). Dlouhd
koncetina sice potfebuje vice energie pro pohyb konéetiny samotné v ramci lokomoce,
ale tato zvysSend spotieba je zanedbatelnd v porovnani vyhodami, které pfrinasi.
ProdlouZeni koncetin totiz umoziuje jedinci délat vétsi kroky nez s kratkymi koncetinami,
tudiz potrebuje méné krokl k prekonani stejné vzdalenosti a tim padem spotrebuje i
méné energie (Pontzer, 2005; Pontzer et al., 2009). Bylo prokazano, Ze uZ v nalezech
jedincl rodu Australopithecus byl pfitomen trend prodlouzeni dolni koncetiny (Pontzer,

2012), pticemz zrovna u druhu Australopithecus afarensis je ziejmy vliv selekéniho tlaku
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k ekonomictéjsSimu bipednimu pohybu, jelikoZ jeho spekulovany pohyb prikréenou chizi
by byl az 0 50 % méné vyhodny, neZ vzpfimenou chuzi (Carey & Crompton, 2005). Lepsi
energetika pohybu je nejlépe zjevna az u early Homo, a to kvlli celkovému zvétSeni

postavy a télesné hmoty oproti druhu Australopithecus ptiblizné o 33% (Pontzer, 2012).

Pro vyzkum energetiky u druhl predchazejicich anatomicky moderniho c¢lovéka se
nejcastéji pouziva asociace s nejbliz§im druhem a jejich poslednim spole¢nym predkem.
Pro ¢lovéka je nejblizSim pribuznym druhem Simpanz (Pan troglodytes), ktery také byva
uvadén jako analog pro model pfikréené chlize u ¢lovéka a jeho predk(. Je vsak nutno
podotknout, Ze bipedni lokomoce Simpanze se sice podoba pfikréené chlzi ¢lovéka (Obr.
6), ale Simpanz musi k bipedni chlizi spotfebovat v priméru az o 75 % vice energie
nez vzptimené jdouci ¢lovék (Sockol et al.,, 2007). Tento drasticky rozdil ve spotfebé
energie je zplUsoben nizkym pfizpGsobenim Simpanzld k efektivni bipedii, ale
pokud u Simpanz(i porovndme kvadrupedni pohyb oproti bipedii, jejich spotifeba energie
tolik nelidi (Pontzer et al., 2014). Simpanzi p¥i bipednim pohybu délaji kratsi kroky nez
Clovék a kvlli absenci laterdlnich hyzdovych svalli se musi kyvat ze strany na stranu
ve frontdlni roviné, aby udrzZeli rovnovahu pfi kroku (Pontzer et al., 2014). Dal$im rozdilem

je sloZeni svalovych vlaken v m. soleus, kde ¢lovék disponuje kratkymi, silnymi viakny
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Obr. 7: Znazornéni rozdild kosterni morfologie Simpanze (A) a ¢lovéka (B)
s vyznacenymi anatomickymi markery (rliZova). Prevzato z Johnson et al.

(2022), upraveno.
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pro impulzivni pohyb, ale Simpanzi potfebuji delsi svalova vldkna, uzplisobena ke Splhani
(O’Neill et al., 2013). Clovék ma navic oproti Simpanzdm pfi chdzi stabilngj$i panev,
zatimco Simpanzi pfi bipednim pohybu rotuji panvi dvakrat tolik nez ¢lovék (Johnson et
al., 2022) a kycle pritahovat ke trupu, coz znamend, Ze u nich dochazi k vy$sSimu uhlu
abdukce kycle, a to az o 30° (O’Neill et al., 2015). Navic, co se tyce distdlni ¢asti dolnich
koncetin, lidsky hlezenni kloub se v ramci pohybu ohyba v dorzalni flexi, coz znamena, Ze
v kroku vidy na zem dosedne pata jako prvni, avSak Simpanzi hlezenni kloub se
pfi bipednim pohybu ohyba v plantarni flexi, takze dosedaji na prsty (Johnson et al.,,
2022). Prestoze prikr¢end chize je mechanicky blize Simpanzi bipedalni chlizi nez lidské,
kvlli lokomocnim a anatomicko-morfologickym rozdilim (Obr. 7) je Simpanzi model
bipedni lokomoce nevhodny jako analogie lidské prikréené chlze, a to jak z pohledu

anatomického, tak energetického (Johnson et al., 2022).

Pro clovéka s pIné manifestovanou bipedni lokomoci je pfikréena chlize, navzdory svym
taktickym prednostem, energeticky nevyhodna. V porovnani se vzpfimenou chazi
spotfebovavd chlze v prikréeni az o 52 % vice energie (Foster et al., 2013). Podobny
pripad ale plati i pro vzpfimeny béh, jelikoz oproti chlzi je v béhu koleno vice pokréené
kvlli jeho vyuZiti pfi odrazu (Biewener et al.,, 2004). Lze tedy konstatovat, Ze skréend
chlize je podobna jakémusi mezistupni chlize a béhu (McMahon et al., 1987). Je ale nutno
dodat, Ze pfi standardnim vzpfimeném béhu je trup vertikdalné pevnéjsi a prendsi vic
energie dopadu z napfimené dolni koncetiny ddle do téla, coz m(ize byt redukovano pravé
dals$im pokréenim kolenou pfi dopadu koncetiny, ¢imz se snizi vertikalni pevnost trupu a
tim padem i pfenos narazové energie z dolnich koncetin, ale nasledkem toho se spotfeba

kysliku zvysi az o 50% (McMahon et al., 1987).

Dale je nutno pripomenout, Ze nezavisle na rychlosti oscilace koncetin pfi lokomoci,

vevs

koncetinach, potiebné k udrzeni prikréeného postoje (Grasso et al., 2000).
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Obr. 8: Fotografie stylG lezeni v lovecko-sbéracskych populacich Mbuti (A, B) a Batek (C). Prevzato

z Venkataraman et al. (2013).

Ptikréend chuze slouZi ¢lovéku k mnoha ¢innostem (lov, sbér, pohyb po sloZitém terénu),
pficemzZ jejich vykondvani po vétSinu lidského Zivota ssebou prindsi i nékolik
ontogenetickych adaptaci, jako napfiklad zvySenou mobilitu hlezenniho kloubu k lepSimu
pohybu po kmenech strom( u populaci lovch a sbéracl v tropickych lesich (Obr. 8),

zvlasté pak extrémni dorzalni flexi (Venkataraman et al., 2013).

Pokud se ale soustifedime na anatomii bérce v souvislosti s prikréenou chzi, neni zcela

zfejmé, jak se zméni plsobeni sil, které ovliviuji bércové kosti a svaly v pfikrceni.
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2 Cile prace

Na zakladé dostupnych informaci je pfi chlizi v pfikréeni oekavana urcita alterace zatéze
v holenni kosti a taktéZz modifikace svalové sily generované svaly bérce. Cily prace tedy je
pomoci experimentu, muskuloskeletdlniho modelovani a nasledné simulace zjistit, jakym
zpUsobem je ovlivnéna zatéz vyvijend na stredni cast délky tibie pfiprikréené a
pfi normalni chlzi, a také objasnit, zda se lisi sila generovana svaly bérce (m. triceps surae)
pfi zkoumanych typech chlize. Na zakladé stanovenych cild byly formulovany hypotézy.
Prvni hypotéza stanovuje, Ze sila generovana m. triceps surae je pfi prikréené chlzi vyssi
oproti normalni chlzi. Druha hypotéza stanovuje, Ze pti pfikréené chizi je tibia vystavena

vyssi zatézi oproti normalni chizi.
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3 Material a metody

3.1 Material
Primarnim materialem pro tuto préci je soubor 19 dospélych (vék v rozmezi 20-42 let)

muzu, pricemz vsichni jedinci byli vdobé méreni zdravi, fyzicky aktivni a bez poranéni
patefe nebo pohybového apardtu dolnich koncetin. VSichni probandi byli sezndmeni
s postupem meéreni a také podali podepsany informovany souhlas, ktery byl schvdlen
etickou komisi Prirodovédecké Fakulty Univerzity Karlovy (Hora et al.,, 2024).
Pro zpracovani této prace byla jako primarni materidl obdrZena data pravé z téchto
méreni. BohuZel u ¢asti probandd byla sesbirana data nevhodnd pro plynulé provedeni
analyzy v navazujicich programech nutnych k ziskani potfebnych dat, jelikoz by musela

projit dalSim zpracovanim, které by podstatné zdrzelo feSeni diplomové prace, proto byl

pocet probandd snizen na 12 muz(.

Tabulka 1: Zakladni udaje o probandech

Udaj Pocet |Prdmér | Minimum | Maximum | Smérodatna
jedinct odchylka
Vyéka (m) 12 1,80 1,71 1,92 0,066
Hmotnost (kg) | 12 76,1 55,0 90,0 11,378
3.2 Metody

3.2.1 Postup méreni a zpracovani primarnich dat
U vSech zahrnutych proband( byly nejprve zjisStény antropometrické udaje, zejména vyska

probandd a hmotnost probandld. Poté jim byly nasazeny markery pro zaznam
lokomocnich dat na anatomické body vybrané za uUéelem méreni, zejména kosterni
vybézky dolnich koncetin a panve, dale pak na acromion a temeno hlavy (Hora et al.,
2024). Predtim, nez byly probandim pfipevnény anatomické markery za pomoci
oboustranné lepici pasky, byla pokoZzka proband( v prislusnych mistech zbavena pripadné

pritomného ochlupeni a ocisténa zdravotnickym alkoholem. Temenni marker byl, kv(li
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zachovani integrity vlasového porostu, pripevnén na pokryvku hlavy, kterda byla
pred kazdym sbérem dat nasazena probandovi. Pohyb téchto specifikovanych markerf(
pfi lokomoci byl zaznamenan sadou sedmi kamer pro trojrozmérné zobrazeni, které

pred kazdym sbérem dat prosly standardni kalibraci.

Obr. 9: llustracni znazornéni drzeni téla probanda pfi snimani hodnot

pro normalni chlizi (vlevo) a pro chlizi v prikréeni, zde pro ptikréeni o

10 % vysSky probanda (vpravo). Snimky byly pofizeny v programu

OpenSim.
Poté byly na podlahu mistnosti, v niz probihal sbér dat, pfipraveny specidlni silové desky
zaznamenavajici zménu zatéze na né vyvijenou pro méreni reakcnich sil pfi lokomoci,
které taktéz pred kazidym sbérem dat prosly standardni kalibraci. Probandi byli
instruovani svym pfirozenym tempem prejit pres pfipravené silové desky nejprve
normalni chizi, dale pak chlzi v prikréeni o 10 % své vysky a nasledné chlzi v prikréeni

0 20 % své vysky (Obr. 9).
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Visual3D Professional

Obr. 10: Vizualizace namérenych pohybovych dat v Programu Visual3D. Fialové Ctyruhelniky
predstavuji silové desky zaznamenavajici reakcéni sily (modré Sipky v modelu) pohybujiciho se
modelu. Vlevo od modelu se nachazi také zobrazeni prostorovych os, v nichZ se model pohybuje

(osa x Cervené, osa y zelené,osa z modie). Snimek byl pofizen v programu Visual3D.

Tyto procentudlni hodnoty byly zvoleny z dlivodu sjednoceni miry prikréeni u kazdého
jedince pro analyzu dat obdrZenych z provedenych méreni. UdrZeni konzistentni miry
prikréeni po celou dobu lokomoce probanda a jejiho méreni bylo zajiSténo provazkem,
jenz byl natazen v Urovni ramen probanda tak, aby vidy odpovidala vySce ramen v kyZzené
urovni prikréeni. Ziskana pohybova data byla zpracovavéna programem Visual3D (Obr.
10), v némz pro tento experiment byl vytvoren model probanda, ktery obsahoval kostru
dolnich koncetin a kostru trupu. Temenni marker byl do zpracovani mérenych dat taktéz
zahrnut, avSak modely ve Visual3D neobsahovaly lebku, tudiz temenni marker slouzil
jakozto vodici marker pro ovéreni spravné miry prikréeni probanda. Data sesbirana
v téchto mérenich tedy byla v programu Visual3D pfevedena do formatu lokomocniho
zaznamu, ktery byl asociovan s vytvorenymi modely (Hora et al., 2024). V této formé byla

data obdrzena pro nasledujici analyzu a zpracovani tématu diplomové prace.
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3.2.2 Muskuloskeletalni modelovani

Zpracovani primarnich dat bylo zapocato v programu Visual3D, v némZ byla z dostupného

lokomocniho zaznamu probanda vyselektovana data odpovidajici kritériim analyzy.

Pro ucely zpracovani této prace byla zvolena oporova cast kroku pravé dolni koncetiny,

pricemz zacatek pouzivaného zaznamu byl stanoven na ¢as tésné pred dopadem pravé

dolni koncetiny na podlozku (silovou desku) a konec byl
stanoven jakozto cas tésné po odrazu pravé dolni
koncetiny od podlozky (silové desky). Takto vybrana
lokomocni data od kazdého probanda a z kazdého typu
zkoumané chize byla prevedena na pohybové soubody
(.mot) pro poutZiti v programu OpenSim 4.4 (Delp et al.,
2007; Dembia et al., 2020; Seth et al.,, 2018), v némz
probihala samotna simulace. Pro muskuloskeletdlni
simulace  vSech  typl lokomoce byl pouzit
standardizovany model gait2392, ktery obsahuje
kompletni kostru dolnich koncetin a trupu a model lebky,
pricemzZ kostra dolnich koncetin je rozdélena do sedmi
pevnych segmentl (panevni pletenec, femur, patella,
bérec, talus, noha a prsty), na néz jsou napojeny svaly
reprezentovany linii svého plsobeni s odpovidajicim

zacatkem i uponem (Delp et al., 1990).

Tento model vsak musel byt modifikovan pfidanim
pevného (nepohyblivého) kloubu do stfedu délky holenni
kosti (tibial_midshaft) pro zjisténi biomechanickych
hodnot pro tento anatomicky bod v ramci simulované

lokomoce (Hora et al, 2020). Upraveny

Obr. 11: K analyze pouZity model

gait2392 simbodyTiSplit.osim.

Cervené linie predstavuji
simulované svaly modelu.
Snimek byl pofizen v programu

OpenSim.

model nesouci nazev

gait2392_simbodyTiSplit.osim (Obr. 11) byl v OpenSim déle zpracovan za pomoci funkce

Scale Model, aby vidy odpovidal antropometrickym udajim (vyska v metrech, vaha

v kilogramech) jednotlivych proband( pfed samotnou simulaci odpovidajicich
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lokomocnich dat. Zaroven byla hodnota faktoru maximalni izometrické sily (maximum
isometric force) kazdého modelu zvySena na dvojnasobek, aby |épe odpovidala skute¢nym
hodnotam testovanych probandl, jelikoz model gait2392 byl vytvofen za poufZiti
pitevnich studii provadénych na télech starsSich jedincl (Arnold et al., 2010). Pro kazdy
takto upraveny model probanda pak vznikla sloZzka s podsloZzkami pro jednotlivé instance
lokomocnich dat s nimi asociovanych, tedy jedna zakladni slozka obsahujici tfi podslozky

na jednoho probanda.

Jako prvni byla s upravenymi modely asociovdna data zaznamendna pti normalni chzi
(NCH), dale pak pfi chdziv pfikréeni o 10 % vysky probanda (pfikréena chilize prvniho typu,
PCH1) a nasledné pfi chizi v prikréeni o 20 % vysky probanda (prikréena chize druhého
typu, PCH2), pficemi ve stejném poradi byly pro kazdou zdakladni slozku probanda
organizovany jeji vlastni podslozky. V téchto vytvofenych podslozkdch byly kromé
upravenych modell a odpovidajicich zaznam( lokomocnich dat taktéZz umistény soubory
automatizovaného skriptu, ktery byl vytvoren za ucelem provedeni muskuloskeletalniho
modelovani a simulace ve vice instancich najednou. Soubory skriptu v kazdé slozce byly
upraveny tak, aby mohly byt automaticky spustény jednim, nadfazenym, vedoucim
skriptem, aby taktéZz odpovidaly udajim jednotlivych model( proband( a aby provadély

analyzu pouze jim pfislusnych dat.

Automaticky skript byl naprogramovan postupné provést na kazdém modelu
s asociovanymi pohybovymi daty procesy nutné k simulaci jejich lokomoce. Jako prvni byl
pouzit nastroj s nazvem Static Optimization, ktery umoznil ziskani simulovanych udaj
o sile generované sledovanymi svaly dolni koncetiny. Hodnoty svalové aktivace a sily
vypocitava jako optimalni pro stanovené podminky (pozice modelu, externi sily plsobici
na model, rychlost pohybu) vkaZdém casovém uUseku zvlast. Z generalizovanych
pohybovych dat asociovanych s modelem, které obsahuji pouze uréené pozice modelu,
rychlost a zrychleni stanovenych bodd, vypoditava neznamé pro generalizované sily
v modelu na zakladé rovnic pro prevedeni aktivace svall na silu jimi generovanou. Tyto
rovnice obsahuji proménné poctu svall v modelu, jejich uroven aktivace v kazdém

Casovém useku, jejich maximalni izometrickou silu, dale jejich délku, rychlost zkracovani
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a jejich silu a moment ohledné kloubl, kterymi pohybuji, ale nezohlednuji pruznost

svalovych vldken a vaz(i asociovanych se svaly. Pocitaji pouze aktivni silu svalovych vidken.

Dalsim pouzitym ndstrojem byl Analyze: Joint Reaction Forces, diky némuz byly
simulovany sily a momenty pusobici v kloubech dolni konéetiny a v nami sledovaném
bodé na modelu, tibial_midshaft. Nastroj Analyze umoZiuje analyzovat jiz existujici
simulaci provedenou v OpenSim, tudiZz byl pouZit v pfimé ndvaznosti na pouZity Static
Optimization, coZ znamenad, Ze analyzovanad simulace nemusela projit restartem a
zamezilo se tim moinym chybdm spojenym s opétovnym zadavanim simulace
do programu. Funkce nastroje Joint Reaction Forces Cte praveé sily a momenty simulované
v kloubech dolnich koncetin modelu, které mohou byt takto izolovany a ddle
zpracovavany. Momenty jsou v tomto kontextu definovany jakoZto ohyb kosti zplsobeny

otacivym ucinkem fyzikalnich sil, v rdmci danych os, pisobicich na kost (Rice et al., 2019).

Obr. 12: Znazornéni os definovanych programem OpenSim

ve stfedu délky tibie. Osa x (modre) jako dorzo-ventralni,
osa y (oranzové) jako proximo-distalni a osa z (zelené) jako
medio-lateralni. Snimky byly pofizeny v programu

OpenSim.
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Osy byly orientovany podle programu OpenSim, tedy osa x jakoZto dorzo-ventrdlni, osa y

jakoZto proximo-distdlni a osa z jakoZzto medio-lateralni (Obr. 12).

Sily namérené pfi muskuloskeletalnich simulacich jsou svym smérem korespondujici
k orientaci danych os. Momenty mérené pfi simulacich taktéz korespondovaly k orientaci
danych os, tedy moment kolem osy x je definovan jako medio-laterdini ohyb, moment
kolem osy y je definovan jako pficny krut kosti a moment kolem osy z je definovan jako

dorzo-ventralni ohyb.

Vysledna data celého procesu, zahrnujici analyzu muskuloskeletalniho modelovani
ze vsech simulovanych svall a simulovanych bodu pro kazdy zkoumany typ lokomoce byla
vypsana do odpovidajicich podslozek v souborech Microsoft Excel, tudiz musela byt

nasledné vyselektovana do nového Excel souboru pro dalsi zpracovani.

3.2.3 Analyza ziskanych dat
Vyselektovana data z provedenych simulaci byla podrobena Upravé pro sjednoceni

méritka. Zejména se jednalo o prevedeni zaznamu ¢asového Udaje trvani oporové faze
kroku na procenta oporové faze, pficemz 0 % oporové faze predstavovalo ¢as dopadu
nohy na podlozku, kdy se hodnoty zaznamendvané silovymi deskami zvysSily z nulové
hodnoty, a 100 % oporové faze cCas odrazu nohy od podlozky, kdy se hodnoty
zaznamendvané silovymi deskami sniZzily opét na nulu. Tento postup je zalozen
na praktickych biomechanickych déjich, jimiz doIni koncéetiny prochazi v ramci kroku, tedy
absorpce energie dopadu nohy na podlozku, a sou¢asné zachovavani stability pfi pohybu,
pro stanoveni zacatku, a dale prechod z podlozky, odrazenim Spicky nohy do Svihu
koncetinou vpred, pro stanoveni konce oporové faze kroku (Perry, 2010). Prevod
na procenta oporové faze byl proveden za pomoci predpripraveného Excelového skriptu
pro normalizaci dat, ktery byl téZ prozpracovani tohoto experimentu obdrzen
od Skolitele. Z takto upravenych dat byly dale vypocitany primérné hodnoty pro svalovou
silu m. triceps surae v pribéhu oporové faze, a to sou¢tem vypoctené priimérné svalové
sily generované jeho dil¢imi svaly v pribéhu oporové faze kroku, spole¢né s priimérnymi
maximalnimi hodnotami svalové sily generované v m. soleus. Dale byly vypocitany
pramérné pribéhy kostnich sil pUsobicich v jednotlivych osdach tibial_midshaft a také
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pramérné pribéhy kostnich momentl kolem jednotlivych os v tibial_midshaft. VSechny
tyto hodnoty byly vypoditadny pro kazidy typ zkoumané lokomoce u kazdého probanda
zvlast. Tato data byla ndasledné podrobena statistické analyze, jmenovité Repeated
measures ANOVA (Analyza rozptylu opétovnych méreni), v programu Jamovi (The jamovi
project, 2024), kde pro kazdy typ chlize byla u probanda stanovena instance opakovaného
méreni, které byly porovnany mezi sebou. Pro kontrolu sfericity dat byla v pfipadé
potfeby zvolena Greenhouse-Geisser korekce a jako mira signifikance byla zvolena
hodnota p < 0,05 podle Tukeyho korekce.

3.2.4 Odhad reakce kosti na zatéz

S uzitim ziskanych hodnot priimérnych momentl kolem osy x a osy z v tibial_midshaft
pro kazdy typ zkoumané lokomoce byly provedeny vypocty celkovych primérnych
momentl pUlsobicich ve stfedu délky tibie pro odpovidajici typ lokomoce. Ty byly
nasledné pouzity kvypoctu hodnot celkovych pramérnych momentld pUsobicich
v tibial_midshaft a také GhlU jejich plsobeni pro porovnani normalni chlize s obéma typy
prikréené chlize. Momenty kolem osy y nebyly pro tuto analyzu zohlednény z divodu
velmi nizké signifikance jejich rozdild v obou typech pfikréené chlize oproti normalni
chlzi. Vzorce ke zjisténi vysledného momentu a jeho Uhlu byly tedy definovany

nasledovné:

Vysledny moment ohybu:

Mb = /sz + M,?

Vysledny moment ohybu (Mb; Nm) je vypocitdn odmocninou souctu druhé mocniny
momentu kolem osy x (M,.; Nm) a druhé mocniny momentu kolem osy z (M,; Nm). Stejna
rovnice byla pouzZita i pro vypocet celkového primérného vysledného momentu ohybu

z prmérnych momentU kolem osy x a osy z.
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Uhel momentu ohybu:

. tan~! (%_;C) x 180
s

Uhel vysledného momentu ohybu 8 vzhledem kose z je vypocitan je inverzi funkce
tangens pro zlomek s Citatelem obsahujicim moment kolem osy x (M,; Nm) a
jmenovatelem obsahujicim moment kolem osy z (M,; Nm), krat 180 a to celé déleno
hodnotou pi (rt) pro ziskani hodnot v Uhlovych stupnich. Stejnd rovnice byla pouZita i pro
vypocet celkového primérného uUhlu vysledného momentu z primérnych momentd

kolem osy x a osy z.

Na zakladé téchto vypoctld byly zkonstruovany grafickd zobrazeni odhadl vyslednych
momentQ v tibial_midshaft a nasledné byla odhadnuta reakce namahanych oblasti kostni

tkané na vyslednou zatéz.
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4 Vysledky

4.1 Svalova sila
Jako prvni byl v ramci feSeni diplomové prace zkouman rozdil ve svalové sile generované

dilcimi svaly m. triceps surae, tedy m. gastrocnemius medialis, m. gastrocnemius lateralis
a m. soleus. Z dilcich svalu je zvlasté uveden pouze m. soleus, jehoZ aktivita dosahovala
pfi oporové fazi nejvyssich hodnot ze vSech dilcich svali m. triceps surae (Graf 1).
Experiment ukdzal, Ze maximalni hodnoty svalové sily se v m. soleus pfi pfikréené chlzi
prvniho typu zvysi pfiblizné o 19 % oproti normalni chizi a pfi pfikréené chizi druhého
typu pfiblizné o 14 % oproti normalni chlzi. Celkovd primérna svalova sila generovana
m. triceps surae se ukazala jako signifikantné zvysena pfi pfikréené chlzi prvniho typu nez
pfi normalni chlzi, a to priblizné o 16 %, avsak u prikréené chlize druhého typu, s pfiblizné
stejnym procentualnim rozdilem, nebyl zaznamenany rozdil oproti normalni chuzi

signifikantni (Graf 2).

F(N)

Celkovy prameérny prabéh sily generované m. soleus

2500
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—NCH —PCH1 —PCH?2 % oporoveé faze

Graf 1: Znazornéni celkového primérného pribéhu svalové sily generované m. soleus

pfi normalni chizi (NCH) a obou typech prikréené chiize (PCH1, PCH2).
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Graf 2A (vlevo) znazornuje celkovy primérny pribéh svalové sily generované m. triceps surae
pfi normalni chiizi (NCH) a obou typech prikrc¢ené chlize (PCH1, PCH2). Graf 2B (vpravo) znazornuje rozdil
v primérné sile generované v ramci kroku. Barevné odliSené svorky a p-hodnoty pfiblizuji rozdily mezi
hodnotami normaini chiize (NCH) a hodnotami obou typu pfikréené chiize (PCH1 — fialovd, PCH2 —

cervena).

4.2 Sily puasobici v kosti
Dale byly za pomoci simulaci s upravenymi muskuloskeletdInimi modely odhadnuty sily

pUsobici na stred délky tibie ve sméru zakladnich os. V ose x (dorzo-ventralni) doslo
ke zvyseni ventralni pramérné sily priblizné o 12 % pfi prikréené chizi prvniho typu oproti
normalni chizi a o pfiblizné 13 % pfi pfikréené chlzi druhého typu oproti normalni chizi,
avsak ani v jednom pripadé nebyl rozdil signifikantni, pfestoze pfiblizné v 80 % oporové
faze v obou typech prikréené chlize mizZzeme pozorovat znacné zvySeni primérné sily
(Graf 3). Vose y (proximo-distdlni) dosSlo pfi prikrécené chizi prvniho typu
k signifikantnimu zvyseni distalni prdmérné maximalni sily oproti normalni chlizi, avsak
pouze o jednu desetinu procenta, zatimco pfi prikréené chizi druhého typu doslo oproti
normalni chlzi ke snizeni této sily o 4 %, které ale nebylo signifikantni (Graf 4).
V ose z (medio-lateralni) se pfti prikréené chlzi prvniho typu, oproti normalni chazi,
lateradlné smérujici pramérna maximalni sila signifikantné snizila o0 37 % a pfi prikréené

chlzi druhého typu se oproti normalni chizi snizZila o 33 %, taktéz signifikantné, zaroven

33



A

v pfiblizné 70 % oporové faze se simulovana sila zna¢né snizila v obou typech pfikréené

chlze (Graf 5).
F(N) Priiméry sil plisobicich v ose x FIN) Priimérné sily v ose x B
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Graf 3A (vlevo) znazorfiuje celkovy primeérny prabéh plsobeni sily v dorzo-ventralni ose stfedu délky
tibie. Graf 3B (vpravo) znazornuje rozdil v primérné sile plsobici v dorzo-ventralni ose stredu délky tibie.
Barevné odlisené svorky a p-hodnoty pfiblizuji rozdily mezi hodnotami normalni chize (NCH) a

hodnotami obou typl pfikréené chlize (PCH1 — fialova, PCH2 — Cervena).
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Graf 4A (vlevo) zndazorriuje celkovy primérny pribéh plsobeni sily v proximo-distalni ose stfedu délky
tibie. Graf 4B (vpravo) znazorriuje rozdil v primérné sile plsobici v proximo-distalni ose stredu délky
tibie. Barevné odlisené svorky a p-hodnoty pfribliZuji rozdily mezi hodnotami normalni chize (NCH) a

hodnotami obou typU prikréené chiize (PCH1 - fialova, PCH2 — Cervena).
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Graf 5A (vlevo) znazornuje celkovy prdmérny pribéh plsobeni sily v medio-lateralni ose stfedu délky
tibie. Graf 5B (vpravo) znazornuje rozdil v primérné sile plisobici v medio-lateralni ose stredu délky tibie.
Barevné odlisené svorky a p-hodnoty pfiblizuji rozdily mezi hodnotami normaini chize (NCH) a

hodnotami obou typu pfikréené chlize (PCH1 — fialova, PCH2 — Cervena).

4.3 Momenty ohybu v kosti
Z provedenych simulaci byly taktéZz odhadnuty momenty sil kolem zdakladnich os.

Primérné momenty kolem osy x v pfikréené chizi vykazovaly pfiblizné 62% zvyseni
v pfipadé prvniho typu a pfiblizné 36% zvySeni v pfipadé druhého typu oproti normalni
chlizi, vobou ptipadech signifikantné (Graf 6). Primérné momenty kolem osy y
v prikréené chlizi vykazovaly pfiblizné 30% sniZeni v pripadé prvniho typu a pfiblizné 25%
snizeni v pfipadé druhého typu oproti normalni chizi, avsak ani v jednom pripadé nebyly
signifikantni (Graf 7). Prlmérné momenty kolem osy z v prikréené chizi vykazovaly 7%
zvySeni v pfipadé prvniho typu a 6% zvySeni v pfipadé druhého typu oproti normalni

chizi, v obou pripadech lehce za hranici (p > 0,05) signifikance (Graf 8).

35
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Graf 6A (vlevo) znazornuje celkovy primérny prilbéh momentd kolem osy x (medio-lateralni ohyb) stfedu délky
tibie. Graf 6B (vpravo) znazornuje rozdil v prlmérném momentu plsobicim kolem osy x stfedu délky tibie.
Barevné odliSené svorky a p-hodnoty pfiblizuji rozdily mezi hodnotami normalni chiize (NCH) a hodnotami obou

typU prikréené chlize (PCH1 — fialovd, PCH2 — Cervena).
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Graf 7A (vlevo) znazornuje celkovy priimérny pribéh moment( kolem osy y (pricny krut) stfedu délky tibie. Graf
7B (vpravo) znazornuje v priimérném momentu pUsobicim kolem osy y stfedu délky tibie. Barevné odlisené
svorky a p-hodnoty pfibliZuji rozdily mezi hodnotami normalni chlize (NCH) a hodnotami obou typu pfikréené

chlize (PCH1 - fialova, PCH2 — ¢ervena).
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Graf 8A (vlevo) znazornuje celkovy primérny pribéh momentd kolem osy z (dorzo-ventralni ohyb) stfedu
délky tibie. Graf 8B (vpravo) zndzorruje rozdil v primérném momentu pusobicim kolem osy z stfedu
délky tibie. Barevné odlisené svorky a p-hodnoty pfiblizuji rozdily mezi hodnotami normalini chlize (NCH)

a hodnotami obou typl prikréené chiize (PCH1 — fialova, PCH2 — Cervena).

4.4 Vysledny moment ohybu
Na zakladé ziskanych dat z muskuloskeletalnich simulaci o momentech sily ve stfedu délky

tibie byly vypocitany primérné vysledné momenty ohybu a jejich uhly pro kazdy
z pozorovanych typl chlize. Primérny vysledny moment ohybu se oproti normalni
ch(zi pfi prikréené chlizi prvniho typu pfiblizné dvojndsobné zvysil a pfi prikréené chizi
druhého typu bylo oproti normalni chlzi toto zvyseni témér totozné. Tyto zmény byly
statistickou analyzou identifikovany jako signifikantni (Graf 9, Tabulka 2). Uhly téchto
momentl se téZ zménily, a to z uhlu vysledného primérného momentu ohybu
pfi normalni chlzi o velikosti priblizné -8,34°, na pfriblizné 14,13° pro pfikrcenou chizi
prvniho typu a pfiblizné 11,56° pro prikréenou chizi druhého typu (Tabulka 2). Tyto

rozdily vSak ani v jednom pfipadé nebyly signifikantni (p > 0,3).

Zohlednény byly taktéz maximalni hodnoty momentu sily, z nichz byly taktéz vypocitany
vysledné primérné maximalni momenty ohybu. Primérny maximdlni moment sily byl
u prikréené chlze prvniho typu vyssi priblizné o 2 % nez u normalni chlize a u prikréené

chlize druhého typu vyssi pfiblizné o 1 % nez u normalni chlze (Tabulka 2).
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Graf 9A (vlevo) znazornuje celkové pribéhy vyslednych primérnych ohybovych momentd
v tibial_midshaft. Graf 9B (vpravo) zndazornuje rozdil v primérném vysledném momentu pUsobicim

ve stfedu délky tibie. Barevné odliSené svorky a p-hodnoty pfiblizuji rozdily mezi hodnotami normalni

chlize (NCH) a hodnotami obou typu pfikréené chlize (PCH1 — fialova, PCH2 — Cervenad).

Tabulka 2: Znazornéni celkovych vyslednych momentd sily s hly jejich plisobeni a primérnych
maximalnich moment sily spolecné s Ghly jejich plisobeni. Hodnoty byly zaokrouhleny na tfi

desetinna mista.

Proménna Primérny Smérodatna Maximalni Primérny
vysledny odchylka hodnota uhel
moment vysledného vysledného pusobeni

(Nm) momentu (Nm) | momentu (Nm) | vysledného
momentu (°)
Normalni chlize 8.530 6.749 23.774 -8.338

Prikréena 16.481 5.490 24.231 14.127

chtize 1. typu

Prikréena 16.029 5.257 23.945 11.588

chtize 2. typu
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5 Diskuse

Vysledky této prace, zamérujici se na zatéz bérce pfi prikréené chizi, prokazaly, Ze pfi
chizi v ptikréeni skutecné dochazi ke zméné zatéze na né vyvijené. Muskuloskeletalnim
modelovanim s vyuzitim pohybovych dat od probandu a jejich antropometrickych adaji
se podafilo simulovat touto praci zkoumané typy lidské lokomoce a analyzovat
odhadované biomechanické déje odehravajici se ve stfedu délky pravé holenni kosti

probandu.

Nase vysledky ukdzaly, Ze pfi prikréené chizi se zatéz vyvijend na bérce, reprezentovana
vypocitanymi momenty ohybu, pfiblizné dvakrat zvysi, pfiCemzZ zvyseny tlak zplsobeny
timto ohybem bude pUsobit hlavné na dorzo-lateraini ¢ast tibie. Svalova sila v m. triceps
surae, jez byla také objektem zajmu této prace, vykazovala v prikréené chizi zvySeni s

priblizné 16% narlstem.

Pokud se soustredime na krivky pramérnych prabéha svalové sily m. triceps surae a také
sila moment( puUsobicich v tibii béhem oporové faze kroku, které byly simulovany v rdmci
nami provadéného vyzkumu, je zjevné, Ze hlavni rozdil mezi normalni a pfikréenou chazi
lezi hlavné ve druhé poloviné oporové faze kroku. Zde je rozdil hodnot mezi normalni
chlizi a obéma typy prikréené chize nejmarkantnéjsi, o ¢emz vypovidaji pravé zvysené
pramérné hodnoty nami zkoumanych proménnych. Co se ale tyce odliSnosti v nami
zkoumanych typech prikréené chlze, rozdily mezi hodnotami byly oproti rozdilim
prikréené a normalni chlze malé, a to jak u svalové sily m. triceps surae, tak u sil a
momentl puUsobicich v kosti a takrka nikdy se neprojevily jako signifikantni. Také se
ukazalo, Ze prikréena chlze druhého typu, tedy prikréeni o 20 % vysky probanda, nabyvalo
v nékolika pripadech méné signifikantné odliSnych hodnot od normalni chlize nez

prikréend chlze prvniho typu, tedy prikréeni o 10 % vysky probanda.
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5.1 Svalova sila pfi pfikréené chuzi

Z vysledkl experimentalni simulace Ize vycist markantni zvySeni svalové sily generované
m. triceps surae oproti sile potiebné pro udrZeni téla pfi normalni chlzi. Tato
experimentalni zjisténi koresponduji s pfedchozimi vyzkumy o zméné svalové aktivity a
sily jimi generované souvisejicimi se zménou pfirozené vzpfimeného postoje na postoj
prikréeny (Grasso et al., 2000). Nase vysledky také odpovidaji predchozimu zkoumani
ohledné zvysené spotreby energie pfi prikréené chizi (Carey & Crompton, 2005), a to
predevsim kvlli potfebé generovat vyssi svalovou silu nez pti normalni chizi, jak bylo i

v této préci objasnéno.

Zména generované svalové sily je tedy specifickd i pro jedince postizené détskou
mozkovou obrnou, jak jiz bylo feceno, hlavné pro svaly stehna, ale také bérce. Takto
zvysené naroky na svaly plati zejména u pacientt se stfednim a tézkym prikréenim, ktefi
vykazuji oslabeni urcitych svalovych skupin kvili vyssimu energetickému vydeji, zejména
v m. gastrocnemius co se bércl tyce a jejich terapeutické posilovani by mohlo pomoci
postizenym jedincim dosahnout lepsi Urovné pohybu i pres ostatni pretrvavajici
patologie (Ravera et al., 2022). Slabost ve svalech bérce je s nejvétsi pravdépodobnosti
zpUsobovana rozdilnym vyuZivanim téchto svalovych skupin pro lokomoci pravé u jedinct
s détskou mozkovou obrnou (Correa et al., 2012). Bylo totiz prokdzano, Ze pfi patologické
prikréené chlzi zkoumani jedinci pouZivaji m. soleus a m. gastrocnemius spiSe
pro generovani pohybu vpred, nez smérem proximalné k odrazu od podlozky, jak tomu je
u normalni formy chGzi (Steele et al.,, 2013). Také se ukazalo, Ze m. soleus a m.
gastrocnemius poutzivali patologicti jedinci spiSe jako pruZinu k jiz zminénému odrazu
vpred, oproti plynulému ohybu kotniku potfebnému k odrazu v normalni chizi (Ebrahimi
et al.,, 2022). Pozménéna aktivita svall dolnich koncetin zaroven také nejspis muze
souviset s vyssi energetickou narocnosti prikréené chlize, zvlasté pak u jedincl s détskou
mozkovou obrnou (Ebrahimi et al., 2023). Dale bylo prokazano, Ze pfi chlzi v prikréeni se
snizuje kapacita jedinci extendovat kycelni a kolenni klouby, v kontextu bérce pravé

ve zméneé aktivity m. soleus ( Arnold et al., 2005), coZ opét vypovida o zvySené energetické
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narocnosti prikréené chlze a také do urcité miry objasfiuje, Ze patologické prikréeni se

v souvislosti s détskou mozkovou obrnou m{iZe progresivné zhorsSovat ( Hicks et al., 2008).

VyuZzivani svall bérce odlisSnym zplsobem taktéZ ovlivriuje i vazy, které zajistuji propojeni
prave téchto svall s kostmi. Nejvétsi vliv prikréené chiize u jedincl postizenych mozkovou
obrnou byl sledovan pravé na m. triceps surae a tendo calcaneus (Achillova Slacha), které
podléhaly zkraceni. Pro jedince stémito obtizemi byla moZnost operativné vazy
prodlouZit, coz se projevilo ve vyssi cetnosti chirurgickych zasahll do vazli bérce a m.
triceps surae u jedinc(, ktefi trpéli na patologickou formu prikréené chlize (De Morais
Filho et al., 2010). Zjisténi o dalSich svalovych anomadliich Gzce souvisejicich s kostnimi
patologiemi manifestujicimi se v souvislosti s détskou mozkovou obrnou jsou

specifikovany v nasledujici kapitole diskuse.

5.2 Zatéz kosti pti prikréené chuzi

Co se tycCe zatéze kosti, tato prace se soustredi zejména na holenni kost a zatéz pasobici
ve stfedu jeji délky. Experimentalni biomechanickou analyzou za pomoci
muskuloskeletdlniho modelovani bylo prokazano, ze pfi prikréené chazi je tibia
vystavovana vyssi celkové zatézi nez pfi normalni chlzi. Zména zatéze holenni kosti
v prikréené chizi se prokazatelné projevuje ve znatelném zvyseni sil ptsobicich ve stfedu

jeji délky, a to jak v maximalnich hodnotach, tak v primérnych hodnotach.

Podobné zmény byly zaznamenany i v momentech sily plisobicich ve stejném bodé, jelikoz
i momenty sily namérené v tibial_midshaft se ukazaly jako zvySené v pfikréené chuzi
oproti normalni chizi. Toto zvySeni se vSak projevilo markantnéji spiSe v celkovém
pramérném momentu ohybu nez v maximalnich hodnotach celkového momentu ohybu,

které nabiraly do urcité miry podobnych hodnot a bez signifikantniho rozdilu.

Nase data tedy koresponduji s predchozimi zjisténimi v pokusech podobného razu,
napfiklad u vyzkumu zatizeni tibie pfi experimentalnim méreni zatéze pri dopadu z urcité
vysky, v nichz byly zaznamenany velmi podobné vysledky. Probandi byli instruovani

dopadnout ze tfi parametrl vysky na podloZzku, pficemz bylo prokdzano, ze ¢im vyssi byla
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vyska, z niZz probandi dopadali, tim vyssi byla vyvijend zatéZ na tibii (Wang & Dueball,
2017). Je ale nutno podotknout, Ze v experimentech s dopadem z urcité vysky jsou
holenni kosti proband( vystaveny mnohem razantnéjSim zméndm biomechanickych sil,

tudiz tento vyzkum neni vhodny pro porovnani reakce kostni tkané na prikréenou chizi.

Dal$im korespondujicim vyzkumem jsou také zkoumani zatéze pfi chlizi s bremenem,
v jedné z nichZ byli sportujici probandi testovani na rozdil zatéze v holenni kosti s rlznymi
urovnémi neseného bremene. Provedena studie ukdzala Ze pfi zvySeni hmotnosti
bfemene se stejnou mirou zvysila i zatéz vyvijena na tibii probandl (Wang et al., 2019).
Tyto aktivity totiz také kladou na holenni kost urcitou formu pozménéné zatéze, stejné
jako tomu je u pripadu prikréené chize, coz ukazuje, Zze i bfemeno pfi lokomoci ma
biomechanicky vliv na zatéz, kterd je vyvijena na specifické ¢asti kostry dolnich koncetin.
Je ale nutno také podotknout, Ze chlze s bremenem samotna neodpovida plné analogu
prikréené chlze, jelikoZ distribuce zatéZe v holenni kosti je pfi neseni bremene se lisi
od nami zjisténé zatéze pravé pri prikréené chlzi. Bylo experimentdlné ukazano, Ze
pfi chlzi s bremenem je vice namahana medidlné a posteriorné (Xu et al., 2016). Nami
provedeny experiment poukazuje spiSe na zvySeni zatéze v lateralni a posteriorni ¢asti
tibie.

Mozny vliv na zatiZzeni tibie mGze mit i drzeni téla. V experimentu zkoumajicim odolnost
holenni kosti proti narazu pfi rznych Uhlech zatiZzeni prokazala, Ze nejodolnéjsi je kost
zatizena axialné a odolnost je snizena, pokud je namdahdana pod Uhlem podobnym tomu
v prikréeni (Chakravarty et al., 2017). Je tedy mozné fici, Ze urcitd zména zatéze je
pfitomna i pfi pouhé zméné postoje, cemuz napovidd pravé snizend odolnost tibie

proti narazu, zminénad v takto provedené studii.
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Obr. 13: Znazornéni pradmérnych vyslednych momentd ohybu (kolem nichz pUsobi otaciva sila ohybu
kosti) a uhll jejich plsobeni v pticném prirezu stfredem délky tibie pro normalini chlizi (vlevo),
prikréenou chizi prvniho typu (uprostied) a prikréenou chlzi druhého typu (vpravo). Pfevzato z Taylor
et al. (2021), upraveno.

5.3 Reakce kosti na prikréenou chuizi
Zména stavby kortikdIni kosti, jak jiz bylo receno, nastava pfi cyklicky opakovaném

zatéZovani kostni tkané (Hsieh & Turner, 2001). Je tedy zfejmé, Ze pfi tomto pokusu neni
mozné s jistotou fici, jak se anatomicka struktura tibie zméni pfi dlouhodobém plisobeni,
avsak na zakladé vypoctu celkovych momentu a jejich uhli plsobeni bylo odhaleno, Ze
tibie se pfi prikrcené chlizi ohyba lehce dorzalné a lateralné (Obr. 13) oproti normalni
chizi, tudiz by mohlo dochazet dlouhodobym plsobenim chiize v pfikréeni k urcité mire
remodelace v dorzo-lateralni ¢asti tibie kvali plsobeni zvySeného tlakového stresu. Toto
pUsobeni by mélo byt téZ vyvazeno ve stejné mire zvyseného tahového stresu v medio-
ventralni Casti tibie, coz by mélo vyvolat stejnou remodelaéni reakci. Takové prestavby
vsak diky pomérné stabilnimu plsobeni ohybového stresu bez explozivnich vykyvi
s nejvétsi pravdépodobnosti nebudou doprovdzeny velkou mirou zatézi zplsobované
microdamage (Jones et al., 1989). Toto tvrzeni je v pfipadé probandl uvedenych v této
studii podporeno i zjiSténim, Ze historie pfedchoziho pohybu a multiaxidlni zatéz posiluje
tibii a chrani ji pred poskozenim pravé zménénou zatézi na ni vyvijenou, coz bylo zjisténo
v experimentu, pfi némzZ skupina sportujicich probandd a skupina nesportujicich
probandu s odpovidajici hmotnosti a vySkou podstoupily méreni pfi chizi s bremenem.
Tento vyzkum prokazal, Ze nizsi a opakovana zména zatéze snizuje riziko stresovych

poskozeni kosti (Hughes et al., 2019).
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Ziskané poznatky z nami provedeného experimentu byly téZ aplikovany na dosavadni
vyzkum souvisejici s détskou mozkovou obrnou. Zde je vsak slozité konstatovat vliv
patologické formy pfrikréené chize, jelikoZz bylo prokdzano, Ze v ramci vyvoje ditéte
s mozkovou obrnou ma realizace tohoto pfiznaku vliv nejenom na délku tibie jejim
celkovym zkracenim (Oeffinger et al., 2010), ale i na jeji tvar a funkci, a to celkovou torzni
deformaci, ktera navic ovliviiuje i funkci sval(i bérce (Stefko et al., 1998). Bylo prokazano,
Ze tato torzni deformace v tibii snizuje kapacitu svalQ pfi chlzi, typické pro jedince
postizené détskou mozkovou obrnou, extendovat kycel a koleno, pficemz u m. soleus je

tato kapacita snizena o pfiblizné 10 % (Hicks et al., 2007).

Tato zjisténi vzhledem kvyzkumu provedenému v této praci poukazuji na fakt, Ze
pfikréend chlze specifickd pro jedince s détskou mozkovou obrnou je pfilis odlisna
fyziologické formé pfrikréené chlze u zdravych probandd, ktefi byli subjektem naseho
zkoumdni. Nami ziskana data tedy nejsou dobrym analogem k analyze dat pfikréené chlize
specifické pro détskou mozkovou obrnu a vtomto odvétvi biomechanického vyzkumu
bude tfeba provést studie pfimo se vzorkem postizenych jedincl pro zajisténi presnéjsich
vysledkl odpovidajicich vSem patologiim, které se kvuli tomuto onemocnéni v ramci

Zivota manifestuji.

5.4 Evolucni a subsistencni kontext prikrcené chiize
Ohledné srovndvani evolu¢niho kontextu clovéka a prikréené chlize je zrejmé, Ze tato

souvislost je spiSe nepodloZzena. Experimentdlnimi simulacemi s modelem
Australopithecus afarensis bylo prokazano, Zze pokud by se homininé pohybovali spiSe
Ze se pohybovali vzpfimenou chuzi (Sellers et al., 2004). Toto zjisténi koresponduje
s nasSimi vysledky o zvysené svalové sile v bérci pfi prikrcené chizi a predpokladanym
zvySenim metabolickych narokll na pohyb v pfikréeni. Pfi dalsSim porovnani modelu
Australopithecus afarensis s modelem Homo ergaster (KNM-WT 15000) se ukazalo, Ze
pro ranéjsiho hominina je pomér vydeje energie vztahnuty na hmotnost jedince velmi
podobny anatomicky modernimu ¢lovéku, avsak pokud jde o vydej energie v zavislosti

na hmotnost a vzdalenost, jez musi prekonat, byl by Australopithecus afarensis oproti
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Homo ergaster v nevyhodé, coZ napovida uréitému selekénimu tlaku pro bipedni pohyb
pres vétsi vzdalenosti a/anebo s vyssi rychlosti (Wang et al., 2004). Dalsi studie ukazuji, Zze
Clovék je vramci chlize schopen pfi zméné preferované frekvence kroku upravit svou
lokomoci tak, aby usetfil co nejvétsi mnozstvi energie, tudiz urcity trend pro energetickou
vyhodnost pohybu miZeme sledovat i v anatomicky modernim ¢lovéku a také lze tvrdit,
Ze energeticky vydej spojeny s pohybem neni jen jeho vysledkem, ale také zaroven i

faktorem, ktery provadénou lokomoci stdle ovliviiuje (Selinger et al., 2015).

Pokud vztahneme pfikréenou chlzi na samotné lezeni na stromy, homininé pouzivali zcela
jinou strategii nez Simpanzi (DeSilva, 2009). Zaroven, jak jiz bylo feceno, Simpanzi nejsou
vhodnym analogem pro vyvoj ¢lovéka a jeho bipedniho pohybu (Johnson et al., 2022).
Dale je zfejmé, Ze Clovék se dokaZze ontogenetickymi adaptacemi dolnich koncetin Iépe
prizplsobit lokomoci nutné ke Splhani, podobné primatdm Zijicich na stromech, jako jsou
extrémni dorzélni flexe, inverze a plantarni flexe, naptiklad jako u jedinc(, ktefi lezou
na kokosové palmy (George, 2013), coz by se teoreticky mohlo tykat i urc¢itych modifikaci

v holenni kosti, podobnych jako u dlouhodobého plisobeni prikréené chlize. Pro potvrzeni

téchto spekulaci je viak tfeba dal$iho vyzkumu.
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6 Zaver
Tato prace se zabyvala vyzkumem zatizeni bérce v ptikréené chlizi za pomoci

muskuloskeletdlniho modelovani a simulace pohybu. V ramci provadéného vyzkumu byly

testovany dvé hypotézy.

Prvni hypotézou bylo stanoveno zvySeni svalové sily generované m. triceps surae pfi ch(izi
v prikréeni. Na zdkladé dat ziskanych vyzkumem této prdce byla prvni hypotéza
podporena, jelikoZ sila generovand m. triceps surae se signifikantné zvysila pfi prikréené

chuzi.

Druhou hypotézou bylo stanoveno zvysSeni zatéze vyvijené na tibii pfi chizi v pfikréeni.
Diky simulaci pohybovych dat a ndaslednym vypoctim byla primérnd zatéz vyvijena
na stfred délky tibie pfi pfikréené chlzi stanovena jako pfiblizné dvojnasobné zvysena
s odhadovanym vyssim laterdlnim a dorzalnim ohybem. Timto zjisténim byla podporena i

druha hypotéza.

Nejvétsi rozdil v plisobeni sil a momenta ve stfedu délky holenni kosti pfi pfikréené chiizi
oproti normalni chlzi bylo mozno pozorovat v druhé poloviné oporové faze kroku.

Dochazelo zde ke zvySeni hned v nékolika zkoumanych silach i momentech.

Zjisténi, ktera tato prace prinesla, byla porovnana s poznatky o chovani svalG a kosti
pfi prikréené chlzi jak ve zdravych jedincich, tak v jedincich postizenych détskou
mozkovou obrnou, pficemz bylo zjisténo, Ze fyziologicka pfikr¢ena chlize je kvili absenci
Cetnych patologii svald i kosti spojenych s détskou mozkovou obrnou nevhodna

pro pouziti jakozto analogie pro lokomoci typickou tomuto postizeni.

Dale byla ziskand data porovnana s predchdzejicimi studiemi o zatézi holenni kosti,
jmenovité s vyzkumem dopadu z urcité vysky a chazi s bremenem. Nami provedena
studie pfinesla podobné vysledky jako predchazejici vyzkum a je tedy mozno konstatovat,
Ze odhadovand zatéz tibie pti prikréené chlzi se velice podobd zatiZeni tibie jako pfi
dopadu z vysky nebo pfi chlizi s bremenem, avsak pfi prikréené chizi tato zatéz plsobi
delsi ¢asovy Usek a narlista pomaleji nez pfi dopadu z vysky a pUsobi na jiné ¢asti holenni
kosti nez pti chlzi s bremenem.
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Na zakladé studii reakce kostni tkdné na zatéz byla vyslednd data této prace promitnuta
do holenni kosti a s jejich pomoci bylo odhadnuto, Ze zmény v magnitudé vypocitanych
momentl ohybu by mohly pfi dlouhodobém vyuZivani ptikréené chlize vést kurcité
adaptacni remodelaci kortikalni kostni tkané, ktera vsak nejspiSe nebude doprovazena
velkou mirou microdamage, jelikoz sily a momenty pUlsobici ve stftedu délky tibie
nenastdvaji explozivné, ale postupné. Markantni rozdil v plsobeni sil a momentu v kosti
je ztetelny primdrné vdruhé poloviné oporové faze kroku. Tento rozdil se odrazi
v primérnych hodnotdch celkového momentu ohybu kosti a v Uhlu, v némz pUsobi. Jeho
plUsobeni bylo odhadnuto jako dorzalni a lateralni, tudiz lze konstatovat, Ze v dorzo-
laterdlni ¢asti dochdzi k nejvétsi kompresi. Je tedy mozné ocekdvat, Ze zde dojde
k rozsiteni kortikalni kostni tkané kvlli zvySené zatézi vyvijené na tuto ¢ast kosti, ale
zaroven je tatdz reakce ocekdvana v antero-medidlni ¢asti, kde naopak dochazi

k nejvétSimu tahovému stresu.
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