
UNIVERZITA KARLOV A V PRAZE 

Fakulta tělesné výchovy a sportu 

BIOMECHANIKA WHIPLASH PORANĚNÍ A JEHO VLIV NA 

STRUKTURY KRČNÍ PÁTEŘE 

Diplomová práce 

Vedoucí práce: Zpracovala: 

prof. Ing. Stanislav Otáhal CSc. Jana Vaňková 

Praha, 2006 



1. SOUHRN 

Název 

Biomechanika whiplash poranění a jeho vliv na struktury krčni páteře 

Cíle práce: Cílem práce je zmapování studií zkoumajících mechanismus a průběh whiplash 

události, jeho vliv na kostní a kloubni struktury, intervertebrální disky, vazy, neurální 

struktury, mozkomíšní mok a vertebrální arterii. Ve zkrácené formě zmínit i možnosti 

prevence v rámci stavby vozu. 

Metoda: Diplomová práce je zpracována ve formě komentované literární rešerše. 

Výsledky: Porovnáni jednotlivých prací přineslo jednoznačné výsledky, co se týče 

kinematiky krční páteře při nárazu zezadu. Zřetelnou dvoufázovou odpověď potvrdila většina 

in vivo i in vitro studií. Bezprostředně po nárazu (50-llOms) vytváří Cp S-formu zakřivení 

s flexí UCS a extenzí LCS, přičemž se jedná o extenzi s abnormální IAR. V této době je celá 

páteř zatížena kompresí. Druhou fází je C-forma zakřiveni s extenzí celé Cp. Riziko poranění 

struktur je nejvyšší v S-fázi. Nejčastěji je lokalizováno v LCS, a to v intervertebrálních 

kloubech včetně kapsulárních vazů, intervertebrálnim disku a lig.longitudinale anterius. 

Ohroženy jsou i neurální struktury, jak vlivem tahové síly aplikované na UCS, tak i tlakovými 

gradienty CSF. Dalšími rizikovými oblastmi ohroženými tahovým zatížením je vertebrální 

arterie a svalstvo při reflexně vyvolané kontrakci. 

Vliv prvků pasivni bezpečnosti na kinematiku Cp po nárazu a závažnost poranění struktur 

naznačuje směr ke snižení přenosu sil na krční páteř omezenim relativní translace mezi 

trupem a hlavou. 

Klíčová slova: whiplash, mechanismus poranění, krční páteř, biomechanika 
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SUM MARY 

Title 

Biomechanics of whiplash in jury and its influence on cervical spine structures 

Objectives: Objective of the work is charting of studies examining mechanism and course 

whiplash event, its influence on osseous and arthral textures, intervertebral discus, ligaments, 

neural textures, cerebro-spinal fluid and vertebral artery. In summary form mention 

possibilities of prevention in terms of construction car. 

Method: Diploma work is processed in the form of commented literary background research. 

Results: Confrontation of individua! works brought definite results, respecting kinematics 

cervical spine at rear impact. Most ofin vivo and in vitro studies confirmed clear two-phase 

answer. Immediately after stroke (50 - 110 msec) cervical spine is forming S-form 

deformation with flection UCS and extension LCS, whereas it is extension with abnormal 

JAR. Whole spine is loaded by compression at this time. The second period is C-form 

deformation with extension whole cervical spine. Risk of structures injury is the highest in S

stage. The most often it is localized in LCS, and it is in intervertebral joints including capsular 

ligaments, intervertebral discus and anterior longitudinale ligament. There are threatened also 

neural textures, both influence oftension force applied to UCS, and pressurized gradient CSF. 

Other risk areas in danger tension loading is vertebral artery and muscles by reflex developing 

contraction. 

lnfluence of the elements passrve safety on kinematics cervical spme after impact and 

relevance of the structures injury indicates tendency to decrease transmission coammg on 

cervical spine by limiting relative translation between torso and head. 

Keywords: whiplash, mechanism injury, cervical spine, biomechanics 
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3. Úvod 

Některé studie uvádějí, že až 50 % automobilových dopravních nehod má za následek 

poranění krku. V západních zemích se odhaduje výskyt whiplash poranění 1 na 1000 

obyvatel. Evropské státy oznamují v posledních letech alarmující zvýšení každoročního 

množství zranění krku vlivem zvýšené hustoty silničního provozu. Je odhadováno, že až 84% 

všech zranění krku je klasifikováno jako poranění měkkých tkání. Ačkoli jsou nyní 

k dispozici moderní zobrazovací metody, často nemají dostatečné rozlišení pro identifikaci 

těchto zranění. Snížená funkce a dlouhodobá bolest přidružené s whiplash traumatem může 

být těmito zraněními vysvětlena. 

Existují rozdíly v závažnosti poranění při různých směrech nárazu. Nejvíce fatálních úrazů se 

vyskytuje v čelních nárazech, následují boční nárazy, nejméně závažné jsou v tomto směru 

nárazy zezadu. Na rozdíl od toho, největší množství zranění nastává při nárazech zezadu, 

které jsou zodpovědné za téměř polovinu celkového počtu zranění. Tento směr je naprosto 

odlišný od výsledků fatálních nehod. Průzkumy, jaká zranění vznikla v nárazech zezadu, 

odhalily, že přibližně v 90 %to byla krční zranění, která odpovídala za přibližně 44 %všech 

zranění. (Watanabe et al., 2000) 

Otlen 
tU 

U. ll 

41.S I 

Obrázek 1 Porovnání úmrtí a zranění při různých směrech nárazu (převzato od Watanabe et al., 2000) 

V současnosti patří tzv. whiplash syndrom mezi častá poranění krční páteře. V MKN 1 O 

whiplash odpovídá kód diagnózy S13.0 až S13.5, distorze krční páteře . Z hlediska 

terminologie je počítán mezi tzv. malé úrazy, u kterých nedochází typicky k frakturám 

obratlů, ale inkompletním zraněním měkkých tkání. Ta nejsou viditelná, natož kvantitativně 

hodnotitelná. 
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Termín whiplash poprvé použil v r.1928 H.E.Crow a byl definován jako efekt náhlé 

akceleračně-decelerační síly na krční páteř a horní trup způsobený vnějšími silami, které 

uplatňují efekt "švihnutí bičem". Poranění kostí tato definice vylučovala (převzato od 

Zemanová a kol., 2003). 

V roce 1995 pracovní skupina odborníků různých specializací vydala vědeckou studii 

zabývající se problematikou whiplash. Quebec Task Force on Whiplash-Associated Disorders 

(W AD) přijala následující definici whiplash: Whiplash je akceleračně-decelerační 

mechanismus přenosu síly na krční páteř. Ten může být výsledkem nárazu do zadní části 

vozidla nebo z boku při srážkách motorových vozidel, ale může se také vyskytovat při 

skocích do vody nebo dalších neštěstích. Náraz má za následek zranění kostí nebo měkkých 

tkání (whiplash injury), která může postupně vést do různé klinické manifestace Cwhiplash 

associated disordes/whiplash přidružené poruchy- WAD) (Spitzer et al., 1995). Tato studie 

položila základy potřebě dalších biomechanických informací o whiplash. Přestože mají 

někteří autoři vůči této publikaci výhrady; je zmiňována například příliš široká defmice nebo 

navržená terapie po whiplash (Gurumoorthy et al., 1996); je používána jako východisko pro 

další práce dosud. Nejvýznamnější námitky existují z hlediska metodologických chyb. Výtky 

se týkají výběru použité literatury (nereprezentativní vzorek, nepoměr přijatých a odmítnutých 

prací, nesrovnatelná kriteria pro výběr článků), kohortové studie (výběr subjektů, matoucí a 

nekonvenční použití názvosloví, nevhodná zevšeobecnění), nepodložených závěrů a 

doporučení (Freeman et al., 1998, 1999a). Vzhledem k tomu, že se nesrovnalosti týkají 

zejména následků, chronicity a léčby whiplash poranění nikoliv jeho biomechaniky, nemají 

pro mou práci význam. 

V prvních okamžicích po nárazu je klinický obraz zastřen tzv. míšním šokem, případně 

současným otřesem mozku. Teprve později se dostaví bolesti a další symptomy, mezi které 

patří bolesti šíje, hlavy, ztuhlost krku, bolesti ramen, bolesti mezi lopatkami, projekce do 

horních končetin, parestezie, slabost, bolest temporomandibulárního kloubu, dysfagie, 

zrakové a sluchové potíže, závratě, tinitus, nevolnost, anxieta a poruchy spánku (Barnsley et 

al., 1994; Spitzer et al., 1995; Káš, 1997; Ambler, 2001). Tyto symptomy jsou nespecifické a 

bývají udávány až měsíce nebo roky po nehodách. 

Nejběžnějšími symptomy pozorovanými po akutní srážce vozidel jsou bolesti šíje (88-100 %) 

a bolest hlavy (54--66 %) (Peeters et al., 2001; Ovadia et al., 2002). Young et al. (2001) uvádí 

výskyt bolestí v subokcipitální oblasti až 81 %. Častá je také jednostranná bolest vyzařující do 
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horní končetiny nebo ramene (36 a 24%)(0vadia et al., 2002). Dysfagie se vyskytuje u 7-

18% případů. Neurologické příznaky vykazuje 12-20% pacientů (Young et al., 2001). 

Dle W AD mohou být pacienti s whiplash injury klasifikováni podle závažnosti symptomů a 

doby jejich trvání. 

Quebec Task Farce navrhla klinickou klasifikaci pacientů s WAD do 5-ti skupin: 

O žádné subjektivní nebo objektivní příznaky 

I. bolest šíje a hlavy, ztuhlost, zvýšená citlivost 

žádné objektivní příznaky 

II. jako I. + objektivní muskuloskeletální příznaky (snížený rozsah pohybu a bodová 

citlivost) 

III. jako II. + objektivní neurologické příznaky (snížené nebo chybějící šlachookosticové 

reflexy, oslabení a deficit čití) 

IV. předchozí příznaky+ fraktury, ruptury nebo dislokace 

Skupina O a IV. nejsou považovány za typický whiplash. Některé symptomy jako sluchové 

potíže, závratě, tinitus, poruchy paměti, dysfagie a bolesti temporomandibulárního kloubu se 

mohou vyskytovat v různých skupinách (Spitzer et al., 1995). 

Dělení podle doby trvání: 

akutní whiplash syndrom 

chronický whiplash syndrom - přítomnost symptomů déle jak 6.měsíců 

Studie zabývající se délkou trvání obtíží se různí. Lze říct, že 14 až 42% pacientů s whiplash 

poraněním má chronické obtíže a přibližně 1 O % má stálou, intenzivní bolest po neurčitou 

dobu (Barnsley et al., 1994). 

Ze zobrazovacích metod se k diagnostice závažnosti poranění používá (Young, 2001): 

RTG - bývá patrna ztráta lordózy Cp, kyfotické odchylky 

dynamický RTG- identifikuje nestability Cp 

CT - změny v měkkých tkáních 

MRl- zobrazí změny v ligamentech, svalech, hernie intervertebrálního disku 

Prosté RTG snímky mají nízkou citlivost pro identifikaci traumatických poranění krční páteře. 

Proto by oběti traumat s negativním nálezem na nativním RTG, ale s vysokým klinickým 

podezřením na zranění, měly podstoupit CT nebo MR vyšetření k definitivnímu vyhodnocení 

poranění Cp. Kromě vyšší senzitivity, než má prostý RTG v odhalování fraktur, je CT 
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schopno odhalit také abnormality v měkkých tkáních. MR je definitivní způsob k zhodnocení 

zranění měkkých tkání Cp, obzvláště v hodnocení míchy, intervertebrálního disku a vazů 

(Van Goethem et al., 2003). Názory na využití zobrazovacích metod pro identifikaci whiplash 

poranění se však liší a nebyly dosud ujednoceny. Standardně se používá pouze nativní RTG 

Cp. Ovadia et al. (2002) v kohortové studii pacientů po whiplash události nenalézá 

opodstatněnost CT a MR vyšetření, za postačující a jediný potřebný považuje nativní RTG 

provedený po úrazu. CT a MRl vyšetření nespecifikovalo diagnózu s výjimkou pacientů 

trpících degenerativními změnami a sníženým rozsahem pohybu. Tomuto názoru odporuje 

nález Jonssona et al. (1991), který provedl pitevní rozbor obětí fatálních dopravních nehod. 

RTG snímek nezobrazil převážnou většinu poškození, která byla následně nalezena při pitvě. 

Dle Quebec Task Force on Whiplash-Associated Disorders pacient se stupněm I nevyžaduje 

vyšetření zobrazovacími metodami. U stupně II a III postačuje standartní RTG snímek 

v předozadním, laterálním směru a projekce na CC přechod (Sandberg). Efekt využití CT a 

MR považuje za nejistý (Spitzer et al. 1995). 

Dlouho neexistoval žádný konsenzus na definici whiplash. Termín whiplash byl užíván pro 

popis mechanismu zranění, zranění samotné vyplývající z tohoto mechanismu, různé klinické 

manifestace tohoto zranění, a znaků a symptomů popisovaných jako whiplash syndrom. 

Z hlediska terminologie se whiplash dělí na whiplash událost, whiplash poranění a whiplash 

syndrom. Whiplash událost znamená biomechanický proces který postihne osoby 

v motorovém vozidle po nárazu dalšího vozu, whiplash poranění je výsledek whiplash 

události, zranění samotné vyplývající z whiplash události a whiplash syndrom je souhrnem 

symptomů následujících whiplash poranění (Freeman et al., 1998; Spitzer et al. 1995; 

Bamsley et al., 1994). Přes toto ujasnění je termín whiplash často používán nesprávně. 

Rozsah a typ poškození krční páteře závisí na mnoha faktorech. Mezi diskutované patří: 

rychlost nárazu, velikost akceleračních sil 

směr nárazu 

typ úrazu a kinetika při nárazu 

poloha hlavy a trupu při nárazu 

jízda v pozici řidiče nebo spolujezdce 

stavba sedadla automobilu, přítomnost hlavové opěrky a použití bezpečnostních pásů 

Je zmiňována existence řady rizikových faktorů pro whiplash poranění, které přispívají k 

vysoce variabilní individuální náchylnosti k zranění. Jako vnitřní rizikové faktory jsou 
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uváděny ženské pohlaví (Dolinis, 1997), vyšší věk (Radanov et al., 1996), dříve existující 

degenerativní změny páteře (Parmar et al., 1993), netypická pozice ve vozidle během nárazu 

(Dolinis, 1997), rotace hlavy během nárazu (Sturzenegger et al., 1994), chybějící příprava 

před nárazem (Sturzenegger et al., 1994) a štíhlá postava. Vnější rizikové faktory zranění 

jsou směr nárazu (Radanov et al., 1995), přítomnost a pozice opěrky hlavy (Olsson et al., 

1990; Spitzer et al., 1995; Minton et al., 2000; Gentle et al., 2001). Za nepotvrzený 

pravděpodobný rizikový faktor je považována stavba sedadla automobilu (Freeman et al., 

1999a; Jacobsson et al., 2000; Watanabe et al., 2000). Akcelerační síly působí společně s 

výše uvedenými rizikovými faktory. 
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4. Cíl práce 

Whiplash studie mají rozsah od přehledů klinických dat k rozmanitým laboratorním 

výzkumům prováděným matematickým modelováním, fyzikálními modely, pokusy na 

zvířatech, kadaverických vzorcích nebo dobrovolnících. Nicméně, pevné porozumění 

whiplash poranění vyžaduje znalost intervertebrální kinematiky, a jasnou definici toho, co 

představuje zranění měkkých tkání. Cílem této práce je zmapovat dostupné studie zabývající 

se průběhem whiplash události u celé Cp i na segmentální úrovni a možným poraněním 

jednotlivých struktur krční páteře a přilehlých tkání. V práci budou krátce zmíněny i možné 

externími vlivy, působící při whiplash události, jako je rychlost nárazu, konstrukce sedadla a 

opěrky hlavy spolu s jejím umístěním. 

5. Hypotézy 

• Při whiplash poranění dochází k typickému sledu událostí, které probíhají u každého 

téměř stejně 

• Aplikací nejnovějších poznatků o průběhu poranění lze předpokládat postižení různých 

struktur krční páteře v jednotlivých etážích 

• Whiplash událostí budou postiženy všechny struktury krční páteře, jen v různé míře 

• Rychlost nárazu bude mít vliv na rozsah poškození struktur Cp 

• Složky pasivní bezpečnosti automobilu mají vliv na průběh whiplash události a následné 

poranění struktur 
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6. Biomechanika krční páteře 

Krční páteř patří k nejpohyblivějším a nejfragilnějším částem axiálního systému díky tomu, 

že je spojujícím článkem mezi trupem a hlavou, tzn. oblastmi s větší tuhostí. Tuhost krční 

páteře je dána svaly. 

6.1 Rozsah pohybu 

Podle tvaru a orientace kloubních ploch jsou v intervertebrálním kloubu možné v různém 

rozsahu posuny ve směru os x,y,z a pootočení kolem os x,y,z, to znamená 6 stupňů volnosti 

obratle (Karas, Otáhal, 1991). Pro popis pohybu v jednotlivých segmentech se používá obecně 

přijatá soustava rovin, os a směrů. 

Osy 
y kraniokaudálni (rotace) 
x 1aterolaterálni (flexe/extenze) 

z ventrodorzálni Oateroflexe) 

Roviny 
y,z sagitální 

1 .. fl x,y frontálni 
z,x transvers álnílhorizontálni 

Směr 

+z ventrálne 
-z dorzálně 
+x vlevo 
-x vpravo 

+y kraniálne 

-y kaudálne 

Obrázek 2 Soustava rovin, os a směrů (převzato od Foreman et al., 1988) 
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Tabulka 1 Rozsahy pohybu krční páteře (převzato od White, Panjabi, 1991) 

Combined One Side One Side 
Flexion/Extension Lateral Bending Axial Rotation 
(± x-axis rotation) (z-axis rotation) (y-axis rotation) 

Limits of Representative Limits of Representative Limits Representative 
Interspace Ranges Angle Ranges Angle os Range Angle 

(degrees) (degrees) (degrees) (degrees) (degrees) (degrees) 
Upper 
CO-Cl 25 5 5 
Cl-C2 20 5 40 
Midle 
C2-C3 5-16 10 11-20 10 0-10 3 
C3-C4 7-26 15 9-15 ll 3-10 7 
C4-C5 13-29 20 0-16 ll 1-12 7 
Lower 
C5-6 13-29 20 0-16 8 2-12 7 
C6-7 6-26 17 0-17 7 2-10 6 
C7-Thl 4-7 9 0-17 4 0-7 2 

Tvar a orientace kloubních ploch v krční páteři podmiňují její pohyblivost. V úseku C2-C7 je 

nejčastější tvar dorsocylindrický (střed křivosti leží za tělem obratle), ventrocylindrický (střed 

křivosti leží v těle nebo před tělem obratle) a rovinný frontální (Karas, Otáhal, 1991). 

Intervertebrální klouby mají sklon dorzokaudální, je velmi variabilní (kolem 45st.) a bývá 

největší mezi C2-C3 (Lewit, 1996). Pohyblivost je také úměrná šířce intervertebrálního disku, 

ta bývá největší v segmentech C4-5 a C5-6. 

Z Tabulka 1 vyplývá, že rotace je největší v segmentu C1-C2, lateroflexe ve středním úseku 

Cp a flexe/extenze je v podobném rozsahu ve všech segmentech. 

Při flexi a extenzi se po sobě kloubní plochy nejdříve posouvají a v krajní poloze na sebe 

nalehnou a ukončí pohyb. Také obratlová těla se při předklonu mírně sunou dopředu (2-3mm) 

a při záklonu se posunují zpět (Dylevský et al., 2000). Tento pohyb kraniálního obratle vůči 

kaudálnímu se vpřed (při flexi) a vzad (při extenzi) se nejlépe znázorňuje jako rotace horního 

proti dolnímu obratli pohybového segmentu v sagitální rovině okolo osy, uložené v dorzální 

části těla dolního obratle (Lewit, 1996). 

6.2 Sdružené pohyby 

Sdružené pohyby obratlů krční páteře jsou způsobeny šikmou orientací intervertebrálních 

kloubů. Lateroflexe je spojena s rotací obratlů, které se díky šikmým kloubním plochám 

postupně v kraniokaudálním směru otáčejí do konvexity páteře (Dylevský et al., 2000). 

Lateroflexe začíná rotací axisu ve směru úklonu a současně dochází k synkinezi atlasu, při 
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které se posouvá relativně ke kondylům i axisu ve směru úklonu. Pokud chybí rotace C2 

nerotují ani kaudální obratle. Rotace vyvolává lateroflexi stejným směrem (Lewit, 1996). 

6.3 IAR, ICR- okamžitá osa otáčení, okamžitý střed otáčení 

Při hodnocení kvality pohybu obratle je jeho normalita či abnormalita vyjádřena umístěním 

okamžité osy otáčení (IAR) a s ní souvisejícím okamžitým středem otáčení (ICR). IAR je 

hypotetická osa, kolem které dochází k rotaci tělesa a je kolmá k rovině pohybu (White, 

Panjabi, 1990). Všechny body které leží na ose otáčení jsou v klidu, tzn. nemají rychlost 

(Karas, Otáhal, 1991). ICR je bodem, kde se promítá tato osa na rovinu pohybu. Jedná se o 

spolehlivý parametr kvality pohybu obratle. 

V jednotlivých segmentech páteře je ICR umístěna lehce odlišně. V dolním úseku krční páteře 

je ICR umístěn blízko u intervertebrálního disku, ve vyšších úsecích leží kaudálněji. Směrem 

k nižším segmentům je ICR umístěna výš a blíž k intervertebrálnímu disku daného segmentu. 

Kritický determinant tohoto posunu je výše procesus articularis a tím i kloubních pilířů. Ty 

jsou nízké v segmentu C2-3 a postupně se zvyšují směrem k C6-7. Výše nadřazeného 

kloubního výběžku v dané úrovni ovlivní, kolik ventrodorzální rotace se musí vyskytnout 

v části, aby umožnila jednotkové množství translace. Vysoký procesus articularis předem 

zamezí translaci, jestliže rotace je relativně velká. Kraniální segmenty mají větší tendenci 

k translaci, kaudální segmenty s větší tendencí k rotaci. Procento mezi translací a rotací určí 

umístění ICR. 

Umístění IARje zjistitelné při bočných RTG snímcích páteře 

v extenzi a flexi. To odhalí extenční a flekční pozici 

pohybujícího se obratle vůči spodnímu obratli. Umístění ICR 

je určené kresbou kolmé sečny z intervalů spojujících body ve 

dvou pozicích pohybujícího se obratle. Průsečík kolmých 

sečen určí umístění ICR (Bogduk et al., 2000). 

V souvislosti s whiplash událostí se hovoří o abnormálním 

umístění IAR s následným rizikem poranění daného 

segmentu. Viz. kap.8.3.2 

Obrázek 3 Průměrné umístění IAR v Cp (převzato od Bogduk et al., 2000) 
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6.4 Vlastnosti jednotlivých struktur krční páteře 

6.4.1 Ligamenta 

Ligamenta jsou jednoosé struktury, které kladou odpor tahovým silám. Nicméně, některé vazy 

jsou díky své orientaci schopny vzdorovat tahu v řadě směrů. Jsou citlivé na rychlost 

protažení (i deformace zvýší tuhost). 

Odezva jednotlivých ligament je závislá na povaze vektoru zevní zátěže. Ligamentum 

longitudinale anterius je nejvíce efektivní v extenčním ohybovém momentu, ligamenta 

interspinalia ve flekčním. V závislosti na velikosti vektoru zátěže, vnitřní síly různých vazů 

vzdorují různě. Vazy, jako ligamentum longitudinale posterius, které leží blízko ICR, 

odpovídají s menším silovým odporem než lig. longitudinale anterius nebo lig. interspinalia. 

Vazy jsou nejvíce efektivní, když je tah v podélném směru vláken. Ačkoliv jsou vazy 

mechanicky jednoosé, díky jejich komplexní anatomii, odpovídají pod proměnnou povahou 

externích zatížení. Jejich vnitřní odezva (napětí nebo odpor) sekundární pro zatížení je závislá 

na mechanických vlastnostech jednotlivých vazů. Elastin přispěje k více mechanicky 

pružnému chování než kolagen. Roztržení vazů bylo zdokumentováno během rychlých 

přenosů zatížení, na rozdíl od toho odtržení vazu z přiléhajícího obratle během pomalých 

zatěžování (Y oganandan et al., 2001 ). 

Tabulka 2 Biomechanické vlastnosti ligament Cp (převzato od Yoganandan et a!., 2001) 

S !lm :Setlin. -~ 11114 filtijy Cl~ ~f eetVkal ~tli(llftWW (MW~ (SD)) 

s-tre. ( MPa) sum <%l Stif.- (NI'IIim) ~(Nm} 

(;l.C5 
ALL 1..34(1;76) ]Q.ll (~.0) ltiO (2.7) 10.61 (0.2$) 
PLL 6.19(2.2*) 112 ().l) 25.4 (7.2) 0.21 (0.10} 
U" ::2..64 (0..79) 17.0 (li.~) 2S.O (1.0) IO • .W(O.I?) 
ISL 2.91 (0.76) &.9 (11.2) 7.74 (1.6) 0.1) (0.03} 

(."~Tl 

ALL ll.O (t.-4l) )S,( ($.'-J f'M0.4) IO.S4(10.1)} 
PLL I::Z...(U8} Ml (U) D.O (l.4) OAO(IUI} 
Lf' 2..64 (0.34) 8&4 (U. I) 2*.60.7) (1.91 (022) 

ISL 2.W(0.74) ~I (ll.&) +.•&,7) (1,1$((1,(16} 

Jliomccl!anical cilt• ror lipmmu ill uppcr ocrvi::Bispb (M'eu (SD)) 

Sf!iuJ lffll Type fOKt(N) Def6tll\Ui01l (llftl'll} ~etaf (N M) Stil&eu. (N!mm) 

OC...CI JC 3:ll0 (ll9) 9.9(3.4) 2.01 (1.,00) )Uat.O) 
OC.CI M...()M Vl (Zl) IU{2.7J l-.44 (0.~)) lU0.2} 
OC:.CI PA-OM U(l7) IU{l.1J CU7 {0.21) 11(0.4) 
Cl-Cl ALL ~3(1SZ} ll.8(7.0) 2.07 (1.81) lf.(l (Jl.1') 

Cl-Cl JC 314 (l4J) 9.)(4.» 2.S' (Z.S5) )2:.)(21.5) 
Cl ..O LF IU (8S)o U(4.:l) ~SS (0.4?) ti.6(U.GI) 
oe-o TM 76("") II.!I'(U) lk~) (0..31) 7.1 (2.3) 
oc..a Aplc;af 214 (USJ 8.0{$.)) I.,S (t.S1.1 2Ui(lM) 
C>C-Cl AJar J$7 (22(1} 14,D (7.2) 2:.12 (J.11) li.Z(l$.1') 
QC..Cl CLV 4l6(69) 12.:5 {4.9) 4.29 (2..98) 19.0 (11.2) 

• X'•jc)ilU Q~les; AA...OM .. anmior 1111a'M~·al lmfllbme: PA..oM • PQIIr.oriOf Ul11n~~tl n:~~ AU- anterior lo!DP. 
11Mlinal ~fam~M~; L.F • lipmet~tum11avuno~ TM .. ~ee!ONJ mcmlnaDe: CL V • cNciale ip&neftl. vctlieat portion. 
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6.4.2 Intervertebrální disk 

Intervertebrální disk reaguje na více vektorů zatížení. Základní funkční mechanická role je 

reagovat na zatížení kompresí. Protože hlava, která je přibližně třikrát težší než krk, je 

umístěna excentricky s ohledem na krční páteř, intervertebrální disk nenese čistou zátěž 

kompresí. Nucleus pulposus také není anatomicky umístěn v centru disku, přispívá tak 

k nestejným zatížením anteriomí a posteriomí části anulus fibrosus. Během fyziologických i 

traumatických zatížení intervertebrální disk Cp reaguje na různorodé vektory zatížení, včetně 

tlaku, ohybu, krutu a smyku. 

Tabulka 3 Zátež intervertebrálních disků a limity jejich poškození (převzato od Yoganandan et al., 2001) 

Púlarecla1aol ~ dilc ~te:mioll use ;bi:lm~dlwtot~t.atciac IJiidcr~ tca 

l.iMI Fomi (1llJ Der'o.rlll8Uoa (DD) E!HqyCJ) ~~fl:m} 

A- Uali=r ltolioe tes& 
cz..o 6)6 11..4 ).70 61.5 
C3-C4 6)6 12..1 Ul líU 
~ nt 9.J $$0 ~u 
cs-<:6 391 11.7 2M 22.0 
~ ", I OJ) :Ul 69.0 
C7-Tl 5lS 11.3 3.18 81.2 

B - U Dli« CIOIII(il'taiod lilllt 
Q.O 602 u OJ. I ~7J 
Q-04 68l u OJ.3 16S.3 
01-CS m l.6 0.40 114.6 
C'S-01 ~ 1.6 OJ.J IUIO.l 
C6-C1 m u Ol4 m.1 
cr-Tl 910 u OA-8 9'7:U 

6.4.3 Intervertebrální kloub 

lntervertebrální klouby reagují na více vektorů zatížení. Společně s diskem vzdorují 

kompresivním silám, podíl tlakového zatížení v jednotlivých segmentech Cp závisí na 

orientaci kloubu a excentricitě externí tlakové síly. Tyto klouby obsahují struktury citlivé na 

bolest, odchylky z jejich fyziologické funkce mohou vést k bolestem šíje nebo hlavy. 

Kapsulámí vaz je důležitý lokální stabilizátor kloubu. Sdružené pohyby LCS při lateroflexi a 

rotaci jsou způsobeny šikmou orientací intervertebrálních kloubů (Yoganandan et al., 2001). 

Tabulka 4 Biomechanické vlastnosti lig. capsulare (převzato od Yoganandan et al., 2001) 

JliGIIIIIdwli;al data ol"jaiad capulas (MIIIIJI ~ 

c-a 
C5-TI 

~ťMM 

S.67 (U7) 
7.36 (1.27) 

l.ft.O(~.s) 
116.0{196} 
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6.4.4 Specifika atlanto-okcipitálního skloubení 

Horní kloubní plošky Cl jsou oválného tvaru, jejich osa probíhá šikmo, takže obě konvergují 

směrem dopředu se středem uloženým nad oběma kloubními jamkami. V craniocervikálním 

skloubení ligamentum alare a transversum poskytují velkou část stability tohoto úseku. 

Ligamentum alare omezuje rotaci horní krční páteře, zatímco ligamentum transversum 

omezuje flexi při anteriomím posunutí atlasu. Mez pevnosti in vitro alámích ligament je 200 

N, a lig. transversum 350 N. Histologické analýzy odhalily hlavně kolagenní povahu těchto 

vazů. Klinické důkazy předpokládají, že lig.transversum je dostatečně silný aby odolal 

fyziologickým zatížením. Alámí vaz kvůli jeho nižší síle a jeho axiálnímu směru zatížení by 

mohl mít sklon ke zranění (Dvorak et al., 1988). 

Rotace v CO- Cl větší než 8st., v Cl- C2 56st. nebo pravo-levá diferenciace CO- Cl větší než 

5st. a Cl- 2 větší než 8st. signalizuje hypermobilitu. Rotace v části Cl- C2 méně než 28st. 

signalizuje hypomobilitu (Dvorak et al., 1987a). 
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7. Termíny používané při popisu kolize 

Rychlost- charakterizuje pohyb hmotného tělesa, v praxi se rozlišuje rychlost průměrná 

(podíl dráhy a doby za kterou hmotný bod tuto dráhu urazí) a okamžitá (je určena pomocí 

změny polohového vektoru hmotného bodu). Hlavní jednotka rychlosti je mls, u dopravních 

prostředků kmih. 

Zrychlení - vyjadřuje poměr změny rychlosti vzhledem k času. Je to vektorová veličina. 

Zrychlení souvisí se sílou působící na objekt a jeho hmotností. Newtonův druhý zákon říká, 

že zrychlení rovná se síla děleno hmotnost. To znamená, že velikost zrychlení tělesa je přímo 

úměrná velikosti výslednice sil působících na těleso a nepřímo úměrná hmotnosti tělesa. 

Jednotkou je m/s2
• 

Při popisu sil generovaných hlavou a krkem při hodnocení whiplash se konvenčně používá 

termín g (gravity). V simulacích whiplash události akcelerace sání (g) simulovala určitou 

nárazovou rychlost. Acelerace je uváděna jako násobek tíhového zrychlení -g, které je 

9,81m/s2
. 

Waltz et al. (2000) přibližuje princip akcelerace a decelerace vozidel na Obrázek 4. 

~ ~~ carA carB ] 1000kg 1500kg 
' • .... ....... 

&OIImlh• Mkmlh = Skmlh:!:t 
ItaWlllot~ CQIIIM!n Collsh:m 
ageQ ~ ~ 
befooJ IIJ1)8Ct Qf~A ofeuB 

The pacl dttttmnc;g iG 25 kmih. 
Oda-v fOJTN.Jta (ftJty pludc lm pacl): 

oarta-vA = [ma/(mA+ITIB)) • (YA-IJB). 

Conoiuslon 

ThiM 11 na IJt!lll&ra1 ,.Maldl!lril ~.-~ wll.lls.6f s, 10, 1s. 25j ac 
..and 50 kmih are ll'l'II'OMid. 
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Obrázek 4 Znázornění změn rychlostí 

po nárazu (převzato od Waltz et al., 

2000) 

Při rozdílné hmotnosti dvou vozů záleží 

na rozdílu jejich kolizní rychlosti, která 

ovlivní výslednou akceleraci nebo 

deceleraci vozidla. 



8. Biomechanika poranění při přímém nárazu zezadu 

Porozumění mechanismu úrazu je důležité v hodnocení poranění. Správná znalost úrazového 

mechanismu bude signalizovat potenciální úrazová místa, a zároveň, které anatomické 

struktury budou nejpravděpodobněji poškozeny. Dodatečně také může pomoci v rozvíjení 

efektivnějších úrazových prevenčních strategií. 

8.1 Přehled jednotlivých studií 

V následujících kapitolách jsou uvedeny studie zabývající se whiplash událostí a whiplash 

poraněním. Vzhledem k tomu, že byly prováděny v různých podmínkách a na odlišném 

materiálu, byly uspořádány podle data publikování. U jednotlivých studií jsou uváděny i 

podmínky testování, což je důležité při hodnocení platnosti získaných výsledků. 

8.1.1 Historie výzkumu whiplash 

Mechanismus whiplash zůstával od doby kdy se jím poprvé zabýval v roce 1928 Crowe 

dlouho nejasný. 

Několik pokusů definovat mechanismus poranění bylo provedeno Macnabem, který whiplash 

studoval v letech 1963-77. Klinické studie považoval za problematické, a obrátil se 

k experimentální traumatizaci anestetizovaných opic. Našel převahu zranění anteriorních 

elementů a vyslovil proto hypotézu, že je to hyperextenze krční páteře, která působí zranění. 

(převzato od Foreman a Croft, 1988) 

Severy et al. pracoval v 60tých letech s dobrovolníky, které podrobil nárazům zezadu 

v rychlostech 12 a 15 kmih s následnou akcelerací hlavy 3 a 5 g. Vrchol akcelerace vozu 

předcházel akceleraci ramen o 1 OOms a hlavy o 200ms. Akcelerace hlavy vrcholila v 250 ms 

po nárazu. Prokázal tak zatížení krku ve fázi, kdy se trup pohybuje a hlava zůstává na místě. 

(převzato od Foreman a Croft, 1988; Bogduk, 2001) 

Mezi lety 1967-71 Mertz a P atrick publikovali výsledky experimentů na kadaverických 

vzorcích a dobrovolnících vystavených nárazům v rychlostech 16 a 37 kmih. Vypočítali 

maximální pohyb, smykové a kompresivní síly v jednotlivých podmínkách a porovnával je 

s úrovněmi nalezenými při RTG nálezech poranění. (převzato od Bogduk, 2001) 
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Clemens a Burow v roce 1972 porovnával na 21 lidských kadaverických modelech efekt 

použití hlavové opěrky na poranění v rychlosti 25 kmih. Poranění intervertebrálních kloubů 

našel u 90 % případů ve skupině bez opěrky hlavy, roztržení ligamentum longitudinale 

anterius v 80 %, roztržení kloubního pouzdra intervertebrálních kloubů u 40 % a fraktury 

zadní části obratlového těla a procesí spinosi u 30 %. Ve skupině s hlavovou opěrkou nenašel 

poranění žádná. (převzato od Foreman a Croft, 1988; Bogduk, 2001) 

8.1.2 Současné studie 

S-forma zakřivení byla předpokladem, na kterém Penning et al. (1992) založil teorii 

úrazového mechanismu. Penning považoval za východisko, že primární mechanismus 

whiplash zranění je hypertranslace hlavy při nárazu zezadu (hlava zůstane na místě a trup 

akceleruje vpřed), což oponuje více tradičnímu pohledu - hyperextenzi. Studoval boční 

rentgenové snímky s bradou v protrakci a retrakci, jako zástupce zadní a přední translace 

hlavy. Srovnával pak tyto snímky s funkčními rentgenogramy zhotovenými v aktivní flexi a 

extenzi hlavy. Zjistil, že pohyb v kraniovertebrálním skloubení (CO-C2) je větší s prostou 

translací hlavy než s hlavou ve flexi a extenzi. V intervertebrálních kloubech dolní krční 

páteře tomu tak nebylo. Tato translace vytváří maximální pohyb v kraniovertebrálním 

skloubení, z plné extenze v protrakci k plné flexi s bradou v retrakci. Pohyb se snižuje od C2-

C3 kaudálně. Od segmentu C6 je směr pohybu obrácený. Prokázal také fatální 

kraniocervikální disrupce při experimentech ve vysoko akceleračních nárazech na opicích 

Makak Rhesus. Po akceleračním zranění však hodnotil pouze poškození kraniovertebrálního 

skloubení (všechny další typy z poranění jsou z úvahy vynechané). Porovnatelné 

kraniovertebrální disrupce nastávají i ve velkém podílu zranění krční páteře způsobených 

fatálními dopravními nehodami a u některých pacientů, kteří tyto nehody přežili. 

Přinejmenším část těchto dislokací byla způsobená akceleračním zraněním. Předpokládá tedy, 

že hypertranslace hraje roli také v méně krutých whiplash poraněních. Vyvodil z toho závěr, 

že u whiplash poranění by měla převládat zranění horní Cp. Vyslovil hypotézu, že 

kraniovertebrální spojení je hlavní místo zranění krku u whiplash. (Penning et al, 1992 a,b) 

S dobrovolníky pracoval ve svém experimentu Geigl et al. (1994). Video záznam prokázal, že 

měkké opěradlo zpočátku dovolí trupu přesunout se do sedadla. To je znatelné v počátečních 

stupních, 0-40 ms, kdy akcelerace trupu zůstává malá. Od 40 ms do 130 ms trup akceleruje 

rychle. V 130 ms, je relativní rychlost trupu k vozu nula, a od této chvíle se trup začne 

pohybovat dopředu uvnitř vozu díky katapultovému účinku sedadlové konstrukce. Je 

23 



znatelné, že se hlava začne zrychlovat až později, 100 ms po nárazu, a proto nastane relativní 

translační pohyb mezi hlavou a tělem. Akcelerace hlavy je mnohem větší, a vede k vysokým 

napětím v krku, který jedná jako pružná spojka mezi trupem a hlavou. Výklad video dat 

ukázal, že opěradlo sedadla automobilu se ohýbá dozadu a tím zvýší mezeru mezi hlavou a 

opěrkou hlavy. (převzato z Gentle et al., 2001) 

Castro et a!. (1997) v kinematické, EMG a RTG studii nízko rychlostních nárazů do zadní 

části vozidla v rozsahu od 10 do 15 kmih použil rovněž dobrovolníky (14c3', 5~). 

Kinematická analýza ukázala, že whiplash mechanismus se sestává z translace/extenze krční 

páteře s návaznou flexí. Hyperextenze krční páteře během nárazů vozidel nebyla pozorována. 

Pohyb hlavy začal 90 ms po začátku akcelerace sedící osoby a sedadla. Posteriorní krční svaly 

se staly aktivními 60 ms po začátku akcelerace vozidla. Dobrovolníci byli vyšetřeni fyzikálně 

i MRl v den, 1 den a 4-5 týdnů po testu. Nebyly nalezeny žádné známky poranění. Studie 

byla uzavřena tím, že "limit neškodnosti" vzhledem k rychlostním změnám leží mezi 1 O a 15 

kmih. 

Grauer et a!. (1997) ve své studii pracoval s kadaverickými vzorky, nepoužil však replikaci 

svalové síly. Jeho výsledky nepotvrdily extenzi hlavy mimo fyziologické limity. Pozoroval 

rozvoj S-tvaru zakřivení začátkem simulace, který přešel do C-formy zakřivení s tím, jak 

trauma postupovalo. lntervertebrální extenze shodně překonala fyziologické hranice v C6-C7 

a C7-Th1, zatímco v horních krčních etážích žádná flexe ani extenze nepřekonala 

fyziologické hranice. Také zaznamenal, že vrchol extenze nejnižší intervertebrální etáže (C6-

C7 a C7-Th1) se vyskytl zatímco CO-C 1 a C 1-C2 zůstaly ve flexi. Prezentovaná studie 

demonstrovala, že vrchol LCS extenze se zpravidla vyskytl během fáze C-tvaru whiplash, 

ačkoli průměrně 84% z vrcholné hodnoty LCS extenze proběhlo již během fáze S-tvaru. 

Cholevicky et al. (1998) se zabýval kinematikou hlavy během simulace whiplash na sedmi 

kadaverických vzorcích. Používal trauma o horizontální akceleraci sání 2.5, 4.5, 6.5, 8.5, a 

10.5 g měřené potenciometry a akcelerometry. Přírůstkové akcelerace sáně měly za následek 

průměrné rychlostní změny sání v rozsahu 5.8 až 15.8 kmih. Potvrdil v počáteční translaci 

hlavy vůči Th1 bez rotace. V pozdější fázi, hlava rotovala vzad v rozsahu fyziologických 

limitů. Maximální rotace hlavy 31.5 st. nastala při 2.5 g traumatu a byla menší než maximální 

fyziologická extenze hlavy 55.1 st. 
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Ve studii zahrnující dobrovolníky Kaneoka et al. (1999) jako první zdokumentoval in vivo 

intervertebrální pohyby segmentů C2-C3 až C5-C6 během experimentálního whiplash 

traumatu simulujícího náraz do zadní části vozidla. Dobrovolníci byli posazeni na 

standardním sedadle automobilu bez opěrky hlavy připevněném na sáních, které klouzaly 

dozadu na kolejnicích nakloněných 10°. Na konci těchto kolejnic sáně narazily do tlumiče v 4 

kmih (1.1 m/s). Pohyb krční páteře byl zaznamenán vysokorychlostním kinematografickým 

RTG (Obrázek 5), použity byly i akcelerometry a povrchová EMG. Vzestupná akcelerace 

(kaudokraniální) začala v 40 ms a dosáhla vrcholu přibližně v 100 ms. Anteroposteriomí 

akcelerace se začala zvyšovat v 60 ms a dosáhla vrcholu přibližně v 130 ms po nárazu. 

Prvním intervertebrálním pohybem byla nejprve flexe (do 100 ms), která přecházela do 

extenze od dolních úseků Cp, s postupujícím traumatem. Přibližně v ll O ms pozorovali S

formu zakřivení krční páteře. V této pozici, byl patrný pohyb jednotlivých segmentů s 

vzestupným posunem okamžité osy otáčení (IAR). Dále kap.8.3.2 

.. =.·::;: ..• 

133ms 156ms 
' ' ' . ·'> 
. .· · !~ 1· : · ·178m.s 
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Obrázek 5 RTG krční páteře během nárazu, testování na dobrovolnících. (Převzato od Kaneoka et al., 1999) 

Vliv předvídaného a nepředvídaného nárazu zezadu na odpověď hlavy a ramen v porovnání 

s akcelerací sedadla sledoval Kumar et al. (2000). Použil k tomu 14 dobrovolníků (9Sj? a 5o). 

Rozbory změn odhalily, že vrchol akcelerace hlavy byl významně ovlivněn pohlavím, silou 

25 



nárazu a jeho očekáváním. Při očekávaném nárazu došlo ke zpoždění akcelerace hlavy, u 

žen byl čas prodloužen v porovnání s muži. Autoři to vysvětlují aktivitou svalů krku a u žen 

zvýšenou obavou z nárazu; Toto zpoždění se snižovalo se zvyšující se intenzitou nárazu. 

Velmi podrobnou studii provedl Luan et al. (2000). Sledoval intervertebrální kinematiku u 

šesti celých kadaverických vzorků včetně trupu umístěných na sedadle automobilu s 

opěrkou nebo bez opěrky hlavy. Sedadlo bylo připevněno na saních simulujících náraz 

zezadu. K hodnocení použil dvě vysokorychlostní RTG, vysokorychlostní kameru, 

akcelerometry, přičemž pro snímání pohybu Tl byl použit triaxiální. Do obratlových těl a 

procesi spinosi umístil kovové značky. Vytvořil tak trojrozměrné souřadnice cílů 

pohybujících se v čase. Zjistil zpoždění komponentu Tl vzhledem k sáním o 24 ms. Zrychlení 

hlavy bylo zpožděné o 80 ms vzhledem k Tl. Nižší krční obratle se během nárazu pohybovaly 

rychleji než horní působením nárazového impulsu pohánějícího sedadlo směrem k trupu. 

Torzo se v horizontálním směru pohybuje rychleji než hlava a táhne tak hlavu vpřed napnutím 

krku. Smykové síly vznikají v krku ve chvíli, kdy se trup pohybuje vpřed vlivem nárazu 

zezadu. Smyková síla je přenesena od spodních krčních obratlů k horním vlivem napětí 

měkkých tkání mezi sousedními obratli. Tento střižný pohyb přispěje k napřímení 

lordotického zakřivení krku a napínání kapsulámích vazů. Střižné síly musely být přeneseny k 

C7 thoraxem předtím, než mohly být přeneseny do vyšších úrovní. Translace C7 vpřed s 

ohledem na C6 produkovala střižné síly působící na měkké tkáně (intervertebrální disk a 

vazy) mezi C6 a C7. Po vyčerpání vůle měkkých tkání mezi C6 a C7, anteriorní translace 

postupovala vzhůru k další úrovni dokud smykové síly nedosáhly hlavy. Tím došlo k větší 

translaci LCS než hlavy. Následkem toho, byla ztráta krční lordózy a/nebo formace S

zakřivení krku. Podle autora lze očekávat velké deformace v měkkých tkáních smykem. Tím 

jak se posuvné síly přenášejí k sousedním úrovním po měkkých tkáních, ty se napínají a to 

způsobí zpoždění hlavy v začátku pohybu v horizontálním směru. Ve vertikálním směru trup, 

Cp a hlava zažívají vzestupnou translaci v přibližně stejném čase. Tento vzestupný pohyb 

trupu byl pravděpodobně způsoben vyhlazováním hrudní kyfózy. Komprese krku vzniká 

vlivem napřimování hrudní páteře a pravděpodobně stoupajícímu "rampingu" trupu na 

opěradle sedadla během počátečního stupně nárazu. Luan popsal "ramping" jako extenční 

pohyb horní hrudní páteře spojený s pohybem vzhůru. Tento pohyb trupu vzhůru s ohledem 

na relativně nehybnou hlavu navodí kompresivní síly působící na krk, ale než se pohyb 

vzhůru přemístí k hlavě, krk již začne zpomalovat kvůli omezení masou trupu. Tato 
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kompresivní síla může být přenesena k hlavě bez prodlevy, protože není ovlivněna napínáním 

měkkých tkání. Vlivem těžké masy trupu, je pohyb trupu možný jen omezenou vzdálenost. 

Luan také potvrdil počáteční flexi všech intervertebrálních segmentů v prvních 100 ms. Celá 

Cp se ocitla v extenzi nejdříve v 240 ms, nicméně při bližším pozorování se extenční úhel 

dolních obratlových těl (C4-C6) zvýšil rychleji než u horních obratlů (C1-C3) a hlavy. Hlava 

neprokázala signifikantní extenzi až do 180 ms, to znamená asi o 40 ms později než nastal 

počátek pohybu UCS. Extenční úhly obratlů LCS dosáhly jejich vrcholů dříve vlivem 

působení trupu. Zároveň se extenční úhly obratlových těl UCS stále zvyšovaly. 

V každém páru přiléhajících faset intervertebrálních kloubů byly vybrány dva body 

reprezentující začátek a konec hypotetického kapsulárního vaziva. Relativní posun v z- směru 

(do 250 ms) mezi každým párem bodů signalizuje existenci střižných pohybů v každé úrovni 

krční páteře. Nicméně, nižší krční úrovně zažijí deformaci smykem větší a dříve. V y- směru, 

byl posun (do 250 ms) v LCS negativní, což znamená, že se fasetové klouby těchto obratlů 

pohybovaly blíž k sobě v y- směru. Tento posun signalizuje, že LCS byla v kompresi a 

extenzi. V horních krčních úrovních byl mezi 180-220 ms posun pozitivní, to znamená, že 

fasety horních intervertebrálních kloubů se od sebe vzdálily. Tento vzor posunu signalizuje, 

že horní část krku musí být během té doby v tahovém napětí nebo flexi. V LCS dochází 

k namáhámí kapsulárního pouzdra smykem a v UCS tahem. Asi 60 ms po zahájení nárazu 

byla hlava akcelerována nahoru (až do 160 ms). Stoupající zrychlení hlavy signalizuje, že krk 

byl asi 60ms namáhán kompresí. Během této doby začala komprimovaná LCS akcelerovat 

vpřed, zatímco UCS a hlava zaostávaly. Hlava se nezačala zrychlovat v z- směru až do 200 

ms. Proto byla v té době LCS pod kombinovaným kompresivním a smykovým zatížením, 

zatímco UCS byla v čisté kompresi. Komprese, tah, smyková síla ve flexi a extenzi přispívají 

k natažení kapsulárních vazů. V axiálním směru v krku nejdříve vzniká komprese a poté tah. 

V horizontálním směru všechny úrovně krku utrpí deformaci smykem, ale střižný pohyb 

začíná dříve v LCS než v UCS a velikost smyku v LCS je větší. V této studii autoři také 

demonstrovali, že zatímco každý obratel jednotlivě byl v extenzi po začátku nárazu zezadu, 

krční obratle ve vyšších úrovních byly v relativní flexi s ohledem na nižší segmenty. Lze tedy 

říci, že UCS je ohrožena flekčně-tahovým typem zranění, zatímco LCS kombinací smyku a 

axiálního zatížení. 
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Směr momentu pohybu krku byl určen relativní rotací každého páru přiléhajících obratlů. 

Jestli jde nižší obratel do extenze rychleji než horní, je vygenerován flekční moment; jinak je 

vygenerován moment extenční. Například, moment v UCS je určen relativní rotací v ose-x 

mezi hlavou a Cl. Jestliže jde hlava do extenze rychleji, krk je v extenzi; jinak hlava flektuje 

krk. Během nárazu zezadu, nižší krční obratle jdou do extenze dříve a rychleji než horní, ale 

také zpomalí dříve než horní. Proto, ačkoli hlava a jednotlivé krční obratle většinou po nárazu 

zahajují pohyb do extenze, celé páteři trvá přechod od flexe k plné extenzi přibližně 130 ms. 

Smyková síla v C-Th přechodu také vytváří flekční moment v celém krku. Tento moment je 

větší ve vyšších krčních úrovních kvůli delším momentům ramen. To komplimuje anteriorní 

část intervertebrálního disku a natáhne posteriorní část. 

Initial noelr.lctdosis 

Obrázek 6 Průběh formování Cp během whiplash (Luan et a!., 2000) 

Obrázek 6 zobrazuje průběh whiplash události podle Luana. 

Stascm 

Fáze 1- 100 ms po nárazu, ztráta krční lordózy, napřímení, smyková síla je přenesená 

zpočátku přes nižší úrovně k horním, ale nedosáhne horního konce krční páteře. Deformace 

smykem také přispěje k napřimování Cp. Axiální síla se pak změní z tlakové na tahovou asi v 

60ms. 

Fáze II- v dalších 30 ms krční páteř vytváří S-formu zakřivení, jak se LCS začne pohybovat 

do extenze a postupně působí extenzi horních obratlů. Posléze se napřímený krk zase stává 

lordotickým. Extenční moment je v nižších úrovních krční páteře, zatímco flekční moment v 

horních úrovních krční páteře. Smykové síly také působí ve všech úrovních krční páteře spolu 

s tahovou axiální silou. 

Fáze III- celá Cp je v extenzi kvůli extenčním momentům na obou koncích. Smykové síly a 

tahové axiální síly stále působí ve všech úrovních. V 180 ms po nárazu, hlava dosáhne její 

maximální extenze a začne se vracet. 

Přestože se jedná o studii na kadaverických modelech bez použití replikace svalové síly, její 

přínos je zejména v použití celého vzorku Cp s trupem. 
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Na matematickém základě postavil svou studii Gentle et al. (2001). Vytvořili trojrozměrný 

počítačový FE (finite element) model lidské krční páteře, který obsahuje obratle, ligamenta, 

intervertebrální disky a svalstvo. Hodnotil deformační vzorce. Limitem této studie jsou 

nelineámí vlastnosti lidských tkání, které brání podrobnějšímu modelování složitých struktur, 

např. intervertebrálního disku. Jako vstup byl použit průběh akcelerace trupu z experimentů 

Geigla, akceleraci hlavy a krku autoři vytvořili modelem. Vizuální výklad výsledků ukázal 

stejnou S-formu zakřivení krku s hyperflexí komplexu CO-C2 a hyperextenzí dolní krční 

páteře. V ranných stupních po nárazu do zadní části vozidla došlo k relativní zpětné translaci 

hlavy vůči torzu s malou nebo žádnou rotací v sagitální rovině (ve smyslu flexe/extenze), 

zatímco dolní krční páteř se pohybovala vpřed a následovala trup. To vytváří S- tvar zakřivení 

Cp s flexí horní krční páteře a extenzí dolní. Obrázek 7 demonstruje deformaci modelu během 

nárazu zezadu v rychlosti 21 kmih s iniciální vzdáleností mezi hlavou a opěrkou hlavy 80 

mm, c- značí iniciální translaci hlavy, b- flexi UCS, a- extenzi LCS. 
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Obrázek 7 Průběh zakřivení Cp během whiplash v trojrozměrném počítačovém modelu (převzato od Gentle, 

2001) 

Kvalitativní výklad sil působících na ligamenta ukázal vysoké hladiny v ligamentum 

transversum atlantis a lig. alare, zaznamenal také výrazný vzrůst napětí v intervertebrálním 

disku LCS. Zvláště pokud byla počáteční vzdálenost mezi hlavou a opěrkou více jak 50 mm 

(modelováno se vzdáleností 50, 80 a ll O mm). 

Cusic et al. (200 1) pracoval se čtyřmi kadaverickými vzorky krční páteře. Dorzální měkké 

tkáně byly ponechány, anteriomě byl odstraněn jícen a trachea, kůže a svaly zůstaly 

nedotčeny. Laterální měkké tkáně odstranili z důvodu umístění čidel odrážejících světelný 
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paprsek z obratlových těl a faset intervertebrálních kloubů. K zatížení vzorku použil 

akceleraci sání 4g. Při snímání vysokorychlostní kamerou potvrdil S-formu zakřivení v první 

fázi po nárazu. Hlava přibližně v 60ms po nárazu setrvávala staticky na místě, teprve poté 

přecházela do extenze. Větší tlakové zatížení dokládá v dorzální části intervertebrálních 

kloubů v LCS než UCS. 

Yoganandan et al. (2002) na intaktních kadaverických preparátech hlavy a krku včetně svalů 

a ligament určil celkové (hlava až Thl ), segmentální (hlava-C2, C2-C5, C5-Thl) a lokální 

(intervertebrální kloub) pohyby při whiplash. Vzorky umístil na sáně a podrobil je zrychlení 

2,2 m/s2
• K hodnocení použil akcelerometr a vysokorychlostní kamery pro záznam 

kinematiky. Během počátečních stupňů zatížení našel flexi UCS a extenzi LCS, s 

pokračujícím zatížením setrvačnost hlavy dostihla krk. Později je celý hlavo-krční komplex 

pod extenčním módem s jednotlivým extenčním zakřivením. Kinematika faset 

intervertebrálních kloubů LCS demonstrovala měnící se lokální kompresi a smykový pohyb. 

Zatímco anteriorní a většina posteriorních regionů fasetových kloubů klouže, nejvíce 

posteriorní region kloubu je komprimován víc než anteriorní region. Z těchto proměnných 

kinematik ve dvou koncích faset kloubu vyplývá "svíravý" mechanismus zatížení faset. 

Nadměrnou flexi posteriorních regionů UCS dával do souvztažnosti k bolestem hlavy po 

whiplash, "svíravý" mechanismus faset intervertebrálních kloubů k bolestem šíje. 

Croft et al. (2002) srovnával mužské a ženské subjekty ve frontálních nárazových testech i při 

nárazu zezadu. Rychlost při nárazu a další parametry byly stálé. Analýza dat odhalila, že 

náraz zezadu měl za následek 2.8x větší lineární akceleraci hlavy než čelní nárazy. Nárazy 

zezadu měly za následek dvoufázovou, komplexnější kinematickou odpověď ve srovnání s 

jednofázovou, méně komplexní u frontálních nárazů. Nárazy zezadu byly ohodnocené jako 

méně tolerovatelné. 

Panjabi et al. (1998, 2004a) provedl dosud nejpodrobnější studie zabývající se mechanismem 

whiplash poranění. Kvantitativně zdokumentoval intervertebrální pohyby během 

experimentálního whiplash traumatu; určil funkční poškození každé úrovně krční páteře; 

změřil dynamická prodloužení a.vertebralis a lig. capsulare; znázornil skutečná zranění, která 

se vyskytla a navrhl úrazový mechanismus whiplash traumatu založený na experimentálních 

nálezech. Pracoval s kadaverickými vzorky celé krční páteře s replikací svalové síly, které 

umístil do speciálního simulátoru nárazu zezadu. Hodnocení prováděl pomocí CT, MRl, 
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cryomicrotomie, flexibility testování a snímání vysokorychlostními kamerami. Analýza z 

vysokorychlostních záznamů odhalila zřetelnou dvoufázovou kinematickou odpověď krční 

páteře při whiplash traumatu. Jako první v 50 ms jde hlava translací dozadu asi o 6 cm, ale s 

prakticky žádnou flexí nebo extenzí. Mezi 50 - 75 ms probíhá první kinematická fáze, to jest 

S- forma zakřivení krční páteře mající za následek lokální extenzi LCS souběžně s flexí UCS. 

Maximální extenze v dolní Cp byla v 75 ms od nárazu. Doba mezi 100- 125 ms reprezentuje 

začátek druhé, C-fáze, během které jde celá krční páteř do extenze. Hlava dosáhne maximální 

extenze asi v 100 ms. Maximální intervertebrální extenze dolních úrovní krční páteře se 

vyskytuje během první fáze, S - formy zakřivení páteře, 25 ms před plnou krční extenzí, C

fází. (Obrázek 8) (Panjabi et al., 1998) 

NP 25 q 50ms IOOms !2Sms 150 ms J75ms 

Obrázek 8 Průběh zakřivení krční páteře při simulovaném whiplash (převzato od Panjabi et a!., I 998) 

Obrázek 9A zobrazuje obvyklý děj naklonění horní (UCS) a dolní krční páteře (LCS) v 

závislosti na čase zjištěný Panjabim. Pásmo fyziologického naklonění (šrafovaná šeď) 

signalizuje bezpečnou oblast zakřivení pro UCS i LCS. Určuje také časový průběh (50 ms 

zvýšení) a vrchol extenze hlavy. Vrchol extenze hlavy je označen kruhem ( • ), a časový 

průběh je označen plným (• 50, 150, 250 ms) a otevřeným čtvercem (o 100, 200, 300 ms). 

LCS křivka opustila fyziologické pásmo v 74 ms, zatímco UCS křivka v 128 ms, to 

signalizuje, že LCS je v ohrožení začátkem whiplash traumatu. Obrázek 9B zobrazuje fáze 

děje: normalizované UCS naklonění versus normalizované LCS naklonění. S-tvar, C-tvar 

(flexe), obrácený S-tvar a C-tvar (extenze) jsou každý představován jako kvadrant. Pásma 

fyziologického naklonění pro UCS (horizontální) a LCS (vertikální) jsou označeny světle 

šrafovanými obdélníky, a jejich průsečnice (silně šrafovaný) tvoří fyziologický čtverec 

reprezentující oblast bezpečného zakřivení. Oblasti vně fyziologického pole reprezentují 

pásma potenciálního zranění, s bílými oblastmi označujícími potenciálně poškozující 

zakřivení obou UCS a LCS, a oblasti světlé šedi reprezentující potenciálně poškozující 

zakřivení jen jedné krční oblasti. 
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Obrázek 9 Zakřivení Cp během simulovaného whiplash traumatu (převzato od Panjabi et al., 2004a) 

Po prudkém začátku Tl horizontálního zrychlení (t=O), krční páteř vytvořila S-tvar zakřivení 

(křivka vstoupila do kvadrantu S-tvaru), s UCS flexí a LCS extenzí. V 74 ms křivka opustila 

LCS fyziologické pásmo, ale zůstala uvnitř UCS fyziologického pásma. Po dosažení vrcholu 

flexe UCS asi 0.5 v 88 ms, křivka klesla dolů, vstoupila do kvadrantu C-tvaru. Přechodné 

stadium od S- do C-tvaru zakřivení nastalo při návratu UCS do neutrální pozice v 108 ms, v 

tomto bodě byla extenze LCS dvakrát vyšší než fyziologická extenze. UCS pokračovala v 

extenzi, dosáhla vrcholu extenze (téměř dvojnásobku fyziologického) v 150 ms, zatímco 

vrchol extenze LCS v 2.7 násobku fyziologického rozmezí nastal v 162 ms, přibližně se 

překrývá s vrcholem extenze hlavy. Následuje vrchol extenze hlavy, krční páteř vrátila se 
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směrem k neutrální pozici, protože extenze obou UCS i LCS se snížila do odpovídajících 

fyziologických rozsahů. 

V porovnání jednotlivých vzorků UCS dosáhla vrcholu flexe průměrně v 81 ms, LCS 

pokračovala v extenzi. Maximum LCS extenze ve fázi S-tvaru nastala v 117 ms. Během fáze 

S-tvaru, UCS flexe nikdy nepřekonala fyziologickou mez, zatímco LCS extenze překonala 

fyziologický limit ve většině vzorků v Tl horizontálních zrychleních v 5 g a vyšších. Protože 

přechodné stadium UCS z flexe do extenze probíhalo na konci fáze S-tvaru, LCS pokračovala 

v extenzi a dosáhla vrcholu extenze během fáze C-tvaru. Vrchol UCS extenze se vyskytl 

zpravidla současně s vrcholem LCS extenze a překonal fyziologické hranice při vyšší 

akceleraci. Vrchol LCS extenze nastal v C-tvaru fáze průměrně v 164 ms následujících 

počátek Tl horizontální akcelerace, 84 % extenze však proběhlo již v S-fázi. LCS extenze 

překonala fyziologické hranice během fáze S-tvaru i C-tvaru při simulovaném whiplash, je 

tedy v nebezpečí extenčního zranění během obou fází. Nicméně, Panjabi vidí vyšší riziko 

během S-fáze, protože krční svaly a opěrka pro hlavu nejsou pravděpodobně schopny zabránit 

zranění v této nejrannější fázi whiplash (v 117 ms od počátku Tl horizontální akcelerace). 

Zatímco flekční zranění UCS považuje za nepravděpodobné, potenciální zranění pokud jde o 

UCS extenzi existuje ve vyšší akceleraci. (Panjabi et al., 2004a) 

Flexibility test odhalil rozmanitý vzorec zranění v různých úrovních páteře. Pro představu 

kompletního souboru změn v rozsahu pohybu Ge definován jako maximální fyziologický 

rozsah z neutrálního postavení) a neutrální zóně (definována jako pohyb kolem neutrálního 

postavení, který vyžaduje pouze minimální úsilí), byla vypočítána průměrná zvýšení 

v procentech z výchozích hodnot. Analýza demonstrovala významná zvýšení v rozsahu 

pohybu do extenze v C5-C6 úrovni po 4.5 g, a vyšším traumatu. Analýza také demonstrovala 

významné zvýšení neutrální zóny extenze v C5-C6 úrovni po 4.5 g a větších traumatech. 

Neutrální zóna extenze také inklinovala ke zvýšení v CO-Cl a C6-C7 po 6.5 g traumatu. 

Intervertebrální extenze v dolní krční páteři v první fázi překonaly jejich odpovídající 

fyziologické limity, ale ve druhém fázi již ne. Tento potenciál pro zranění byl ověřený 

flexibility testem, který vskutku našel zvýšené neutrální zóny extenze a rozsah pohybu do 

extenze v dolní krční páteři v 4.5 g nebo vyšší akceleraci whiplash. Mechanismus whiplash 

zranění je formování S-formy zakřivení krční páteře v ranné fázi traumatu, která v první řadě 

vytváří hyperextenzi v dolní Cp a flexi v horní Cp. V důsledku toho dochází k natažení 

anteriorních a kompresi posteriorních elementů dolní krční páteře mimo jejich normální 

fyziologické hranice, mající za následek inkompletní zranění měkkých tkání. 
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Dolní úrovně krční páteře převyšují jejich fyziologické pohybové hranice zatímco horní krční 

úrovně ne. Výskyt anteriorních zranění v nižších úrovních v první fázi byl potvrzen funkčním 

rentgenem, flexibility testem a zobrazovacími metodami. To podporuje známky, že 

simulovaný whiplash způsobuje hyperextenzi mimo fyziologické hranice. To znamená, že 

zranění nemohlo být způsobeno prostým ohybem krku do extenze během whiplash. Ve 

vyšším zrychlení jsou tendence pro výskyt poškození v horních úrovních krční páteře. Toto 

přímo popírá nejvíce populární a převažující pojetí poprvé předložené Macnabem. 

RTG z bočního pohledu prokázal přiblížení proces i spin o si C5 a C6 a rupturu disku C5- C6 

(Obrázek 18). To signalizuje anteriorní zranění v tomto segmentu. Autoři předpokládají i 

traumatizaci fasetových kloubů. V dalších segmentech nebyla patrna žádná zranění. Totéž 

potvrdily i CT, MRl, a cryomicrotomie (Obrázek 19). 

Jako limit této in vitro studie lze považovat nepřítomnost aktivní svalové komponenty, která 

může mít při nehodě několik rolí. Za prvé, svaly stabilizují krk a tak pomáhají nést váhu 

hlavy. Tato funkce byla simulovaná v tomto modelu zavěšením hlavy z jejího těžiště s 

vyvinutým systémem pérování. Za druhé, svaly mohou aktivně reagovat v odpověď na 

trauma, produkovat sílu pro omezení pohybů hlavy a krku. Nicméně, čas kdy nevarovaná 

oběť vyvine dostatečnou svalovou sílu ke zpevnění páteře je přibližně 200 ms. To je víc než 

dvakrát tak dlouhý čas, než ve kterém vyvrcholí trauma, to jest formování S zakřivení. Proto u 

nevarované oběti je jen malá šance, že svaly mohou efektivně předejít nebo minimalizovat 

zranění struktur krku. Vliv má pravděpodobně i fixace obratle Tl. (Panjabi et al, 1998, 2004a) 

Pearson et a!. (2004) na šesti kadaverických vzorcích celé krční páteře s replikací svalové síly 

zkoumal kinematiku intervertebrálních kloubů a napětí kapsulárních vazů během simulované 

whiplash události v akceleraci Tl 3.5, 5, 6,5 a 8g. Také zaznamenal dvě zřetelné fáze 

založené na intervertebrální rotaci v sagitální rovině. Fáze I, která začínala počátkem extenze 

z neutrální pozice a skončila v maximální intervertebrální extenzi, zatímco fáze II překlenula 

z maximální intervertebrální extenze k návratu do neutrální pozice. Prokázal překročení 

fyziologických limitů v intervertebrálním kloubu viz. kap. 8.3.3 

Stemper et al. (2005) pracoval s výpočetním modelem, na který aplikoval náraz zezadu v 2. 7 

mls pro určení efektů vyššího posunu (translace) a extenčního pohybu Tl na segmentální 

kinematiku Cp během S-fáze. Krční páteř demonstrovala retrakční S-fázi a extenční fázi 

whiplash stejně jako v jin)-ch studiích. Flexe v C2-C3 trvala přibližně 150 ms, načež všechny 

krční segmenty demonstrovaly extenzi. Při simulaci konstantní Tl extenze při stoupající Tl 
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vertikální akceleraci došlo k maximálnímu posunu o 3.4-52.0 mm. Extenční pohyb (rotace 

v sagitální rovině) a vertikální posun Tl začal ihned po zahájení akcelerace vpřed a dosáhl 

maximálních hodnot přibližně v 200 ms. Rostoucí vertikální Tl posun měl minimální účinek 

na segmentální zakřivení během whiplash simulace. Podle autora tedy měl hrudní "ramping" 

minimální účinek na intervertebrální kinematiku krční během S-fáze, tím i roli v mechanismu 

whiplash. 

8.2 Shrnutí kinematiky hlavy a Cp při whiplash události 

In vivo (Kaneoka et al., 1999) i rozmanité in vitro studie používající kadaverické vzorky 

(Grauer et al., 1997; Luan et al., 2000; Cusic et al., 2001; Yoganandan et al., 2002; Panjabi et 

al., 1998, 2004), matematické modelování (Gentle et al., 2001; Stemper et al., 2005) 

demonstrovaly, že odpověď krční páteře na náraz je zřetelně dvoufázová. 

S-fáze 

V době nárazu zezadu je vozidlo akcelerováno vpřed, následováno akcelerací trupu a ramen 

indukovaných sedadlem automobilu. Náraz způsobí abnormální setrvačné zatížení komplexu 

hlava-krk. Zpočátku se trup přesouvá do sedadla, poté dochází kjeho rychlé akceleraci 

působením katapultového efektu sedadla (Geigl, převz. od Gentle 2001). Vzájemné působení 

subjektu s opěradlem sedadla má za následek kinematicky spojené pohyby působící na dolní 

krční páteř, které zatíží komplex hlava-krk. Primární pohyb je anteriorně nasměrované 

zrychlení, obvykle užívané pro kvantitativní určení krutosti nárazu zezadu. Dochází tak k 

translačnímu pohybu trupu vpřed relativně k hlavě, která vlivem své setrvačnosti zůstává ve 

výchozím bodu. Sekundární thorakální pohyby zahrnují vzhůru nasměrovanou akceleraci a 

extenční pohyb horní hrudní páteře a označovaný jako hrudní "ramping". Experimentální 

studie s použitím kadaverických vzorků popsaly "ramping" pohyb vyplývající ze stoupajícího 

posouvání subjektu v sedadle a/nebo napřimování hrudní kyfózy (Luan et al., 2000). Baze 

krční páteře reaguje na hrudní pohyb pohybem vzhůru a rotací v ose-x do extenze. Vertikálně 

stoupající trupe, který je vymrštěn opěradlem sedadla, působí kompresi celé krční páteře, 

která je však významnější a rizikovější v LCS. Zda sekundární kinematika hrudníku může 

významně ovlivňovat kinematiku whiplash poranění není zatím plně objasněno. Podle 

Stempera (2005) měl hrudní "ramping" minimální vliv na intervertebrální pohyby během S

fáze. 
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V ranných stupních po nárazu do zadní části vozidla dochází k relativní zpětné translaci hlavy 

vůči torzu s malou nebo žádnou rotací v sagitální rovině (ve smyslu flexe/extenze), zatímco 

dolní krční páteř se pohybuje vpřed a následuje trup. Studie na kadaverických modelech i 

dobrovolnících se shodují v době začátku posunu hlavy dozadu po nárazu - pohybují se mezi 

60-100 ms. Kaneoka et al. (1999) v in vivo a Luan et al. (2000) v in vitro studii shodně hovoří 

o počáteční intervertebrální flexi v prvních 100ms po nárazu před přechodem do extenze od 

dolních segmentů Cp. 

Tato relativní translace mezi hlavou a trupem nutí horní krční páteř do flexe vpřed a dolní 

krční páteř do extenze, tzn. formování S-tvaru od C7 do CO. V UCS jsou kloubní povrchy 

postaveny více vodorovně a střižný pohyb mezi obratli je větší. V první fázi bezprostředně po 

nárazu dochází k S-formě zakřivení krční páteře s flexí v UCS a extenzí LCS. Tuto fázi 

pozorovali autoři od 50 ms do 75 ms in vitro (Panjabi et al., 1998, 2004a), do 110 ms in vivo 

(Kaneoka et al., 1999). 

Krční páteř překročí během této fáze fyziologický rozsah pohybu v LCS (Grauer et al., 1997; 

Panjabi et al., 1998, 2004), přičemž tento pohyb probíhá kolem abnormální IAR (Kaneoka et 

al., 1999). Osa je umístěna uvnitř pohybujícího se obratle, značně rostrálně k jeho 

normálnímu umístění. Toto abnormální vysoké umístění osy signalizuje, že obratel 

nepodstoupí translaci, jeho pohyb je čistě rotace (při normální extenzi rotuje obratel dozadu 

translací- fasety kloužou hladce po sobě; axiální kompresí se posouvá osa otáčení nahoru, 

horní obratel rotuje do extenze bez translace a dolní fasety tohoto obratle naráží do horních 

faset obratle dolního - impingement faset). O "svíravém" pohybu faset LCS hovoří 

Y oganandan et al. (2002). 

C-fáze 

Ve druhé fázi následuje extenze celé Cp, C-forma zakřivení. Tato fáze probíhá podle 

Panjabiho et al. (1998, 2004a) přibližně v 100 -125ms, Luan et al. (2000) uvádí časy delší. 

Poté je setrvačnost hlavy překonána, a ta je také akcelerována vpřed. Krk pak vystupuje jako 

páka zvyšující akceleraci hlavy vpřed a nutící krk do flexe. 

36 



200 250 300 350 400 

Obrázek 1 O Kinematika trupu, krku a hlavy během whiplash (převzato od Bogduk, 2001 -čerpal základ od 

McConnell) 

Na základě kinematiky UCS a LCS během simulovaného whiplash traumatu, byla vyslovena 

hypotéza, že UCS struktury jsou v nebezpečí flekčního nebo flekčně-tahového (Luan et 

a1.,2000) zranění, zatímco LCS struktury jsou v nebezpečí kvůli hyperextenzi (Grauer et al., 

1997; Panjabi et al., 1998,2004a), kombinaci smykového a kompresivního zatížení (Luan et 

al., 2000; Y oganandan et al., 2002). Možnost extenčního poškození UCS podle Panjabiho et 

al. (1998, 2004a) existuje při vyšších akceleracích, flekční poškození vidí jako 

nepravděpodobné. V A-0 skloubení Gentle et al. (2001) vysoké zatížení lig alare a lig. 

transversum atlantis. Tyto studie vedly k vyslovení hypotézy, že potenciální riziko zranění 

během fáze S-tvaru je vysoké díky traumatizujícím intervertebrálním pohybům, které mohou 

nastat před kontaktem hlavy s opěrkou, a také předtím než může krční svalstvo vynaložit 

protektivní úsilí, pokud je vůbec tento ochranný vliv možný (Grauer et a1., 1997, Panjabi et 

al., 1998, 2004). 

Hypotézy mechanismu whiplash poranění se převážně soustředí na potenciální zranění během 

fáze S-tvaru whiplash. Je možné, že mnoho ranných whiplash studií připisuje poranění C

formě krční hyperextenze, protože pominuly potenciálně více ničící S-formu zakřivení kvůli 

nedostatku přesných metod jak spojitě sledovat jednotlivé intervertebrální pohyby během 

whiplash traumatu. 
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8.3 Vliv nárazu zezadu na struktury krční páteře 

Základní předpoklad pro hodnocení whiplash poranění je hypotéza, že intervertebrální pohyb 

v každé úrovni páteře mimo fyziologický limit má potenciál způsobit zranění měkkých tkání v 

témže úseku. 

Bamsley et al. (1994) teoreticky určil možná místa zranění vzhledem k ohrožení struktur při 

jednotlivých pohybech krční páteře. 

Násilná flexe vytváří tlakové síly působící na anteriomí a tahové síly působící na posteriomí 

struktury krční páteře. Struktury, které odporují flexi vpředu jsou intervertebrální disk a 

obratlová těla, zatímco zadní struktury natažené flexí jsou pouzdra intervertebrálních kloubů, 

kloubní pilíře, ligamentum nuche a posteriomí svaly krku. Flexe v atlanto-axiálním skloubení 

napíná komplex alálních ligament, jak se atlas pokouší o rotaci dopředu přes axis. 

Vynucená extenze krční páteře uplatní tlakové síly na posteriorní struktury (prosesus spinosus 

a intervertebrální klouby) a tahové síly na anteriomí struktury Gícen, ligamentum 

lingitudinale anterius, ventrální svaly krku, procesus odontoideus a intervertebrální disk), 

které jsou více ohroženy. Téměř každý posun středu otáčení z fyziologické osy bude mít za 

následek kontakt ploch intervertebrálních kloubů, kde je první místo kostně-kostního kontaktu 

během extenze, a z toho důvodu i osa otáčení pro další rotaci. Pokud by krční páteř 

pokračovala dále do extenze; přes kompresi chrupavky v intervertebrálních kloubech; muselo 

by pak dojít ke kompresivnímu poškození (kompresivní fraktuře) kloubního pilíře nebo 

dalšímu natažení anteriomích struktur, možná mimo jejich mez pružnosti, mající za následek 

poškození svalů, vazů nebo disku, odtržení disku nebo fraktury obratlového těla. 

Lateroflexe je sdružena s rotací téhož segmentu, a je určena orientací intervertebrálních 

kloubů. Jestliže vnější síla ohýbá krk do lateroflexe, struktury v nebezpečí poranění budou 

určené rozsahem pohybu. Jestliže síla jednoduše reprodukuje fyziologické pohyby, pouzdra 

intervertebrálních kloubů bilaterálně a intervertebrální disk budou nejvíce ohroženy axiálním 

točivým momentem, zatímco lateroflexe bez sdruženého pohybu komprimuje ipsilaterální 

intervertebrální kloub a rozpíná kontralaterální. 

Barnsley předpokládá, že whiplash událost produkuje horizontální síly tak, že nejvíce 

smykové síly bude kolmo k dlouhé ose krku. Frontální náraz bude produkovat horizontální 

smykové síly mezi krčními obratli, mající za následek kompresi povrchu intervertebrálních 

kloubů a natažení lig.anulare v přední části disku (Obrázek ll). Zadní část disku je typicky 

zvrásněná a je proto méně pravděpodobně, že utrpí významné zranění působením smykových 

sil. Náraz zezadu bude mít menší účinek na povrchy intervertebrálních kloubů, ale bude 
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napínat kloubní pouzdro a komprimovat přední část disku. Tuto teorii některé studie 

zpochybňují viz.kap. 8.1.2 

Obrázek ll Teoretický předpoklad působení horizontálními smykové síly aplikované na pohybový segment 

(převzato od Barnsley, 1994) 

8.3.1 Krční obratle 

Přestože pro whiplash poranění nejsou fraktury obratlů typické, někteří autoři se přiklánějí 

k názoru, že část fraktur není rozpoznána z důvodu použití nativních RTG snímků, na kterých 

je například zobrazení fraktur pediklů obtížné. 

Jak potvrzují pitevní nálezy, fraktury atlasu nebo axisu se vyskytují v dramatických úrazech 

majících za následek smrt nebo vážné neurologické zranění. Zvláštní skupinou jsou fraktury 

dens axis. Byly diagnostikovány jeho zlomeniny u některých pacientů po whiplash, často až 

zpětně po prvotním přehlédnutí (Hestnes, 1997; Gerstenkom et al., 2000). 

Zvýšené riziko fraktur je uváděno u strukturálně změněné páteře, např. při Bechtěrevově 

nemoci, která může vést k atypickým zlomeninám. 

8.3.2 Intervertebrální klouby 

Poranění intervertebrálních kloubů je jako zdroj bolesti uváděn u 54% z pacientů. Klinický 

důkaz pro teorii, že symptomy mohou být způsobené zraněním intervertebrálních kloubů 

přinesl Lord et al. (1996) při transderrnálním vysokofrekvenčním přetětí nervu inervujícího 

bolestivý kloub. 

Pro vysvětlení bolesti byly vysloveny dvě hypotézy úrazového mechanismu vycházejícího 

z intervertebrálních kloubů: 

- nadměrná komprese faset kloubu 

- napětí kapsulámích ligament mimo fyziologický limit 
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Komprese faset 

Možnou příčinu poranění intervertebrálních kloubů zdokumentoval in vivo Kaneoka et al. 

(1999), který se zabýval kinematikou segmentů C2-C6 během simulované whiplash události. 

Ve fázi S-zakřivení Cp byl patrný pohyb jednotlivých segmentů krční páteře s vzestupným 

posunem okamžité osy otáčení (IAR). Po nárazu obratel C6 začal rotovat dříve, pohyboval se 

rychleji než ostatní segmenty a dosáhl plató po přibližně 100 ms, zatímco otáčivé úhly C3, C4 

a C5 se pozvolna zvyšovaly přibližně do 70 ms a poté se rychle zvýšily (Obrázek 12 A) . 
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Obrázek 12 A, rotační úhly jednotlivých obratlů v horizontální rovině; B, pohyb krční páteře během nárazu 

(převzato od Kaneoka a kol., 1999) 

Pohyb krční páteře během nárazu je zobrazen na Obrázek 12 B. V ranné fázi, se vlivem 

pohybu trupu obratel C6 pohybuje vpřed a vzhůru a rotuje dozadu před horními obratli. 
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Extenční pohyb e6 začal dříve než u horních krčnch obratlů, a toto zpožďování způsobilo 

dočasné ohnutí krční páteře (počáteční flexi). To způsobilo výchozí flekční pozici krční 

páteře do 100 ms. V střední fázi, obratel e6 dosáhl svého maximálního otáčivého úhlu 

zatímco horní obratle zůstávaly ve flexi. Proto došlo v segmentu eS-C6 násilnému napínání 

lig. longitudinale anterius a nárazu kloubních faset. Obratel es začal extenzi poté co e6 

dosáhl maximální extenze, zatímco horní části ještě byly ve flexi, působící S- formu zakřivení 

krční páteře. To znamená, že pohyb trupu způsobil pohyb krční páteře od nejnižšího obratle k 

horním obratlům. Otáčivý úhel v es-e6 segmentu byl také větší než v ostatních segmentech. 

Přibližně v 1SO ms, zatímco ohybový moment krku dosáhl jeho vrcholové hodnoty, segment 

es-C6 lokalizovaný v konvexitě S-zakřivení byl v největší extenzi ve srovnání s dalšími 

pohybovými segmenty. V tomto pohybovém segmentu se objevil pohyb podobný otevírání 

knihy - open book motion. Pro kvantitativní určení tohoto abnormálního segmentálního 

pohybu byly změřené pozice crush IAR měřené v momentu dosažení vrcholných hodnot 

extenze krku a byly srovnány s pozicemi normální IAR. Normální IAR byla umístěna v 

obratlových tělech e6 zatímco crush IAR se posouvala nahoru do obratlového těla es. S 

posunem IAR vzhůru prokázala posteriorní hrana dolní kloubní fasety es sestupný pohyb 

směrem k fasetě e6 a pravděpodobně se s ní srazila. Tento pohyb faset byl zcela odlišný od 

průběhu normálního pohybu. Při normálním extenčním pohybu povrch spodní kloubní fasety 

es rotoval a klouzal hladce kolem normální okamžité osy otáčení (obratel rotuje do extenze 

translací) (Obrázek 13A). Odlišná situace 

nastala při nárazu, kdy se zadní okraj spodní 

kloubní fasety es pohyboval dolů směrem k 

povrchu fasety e6 a inklinoval ke kolizi s 

ním (aspekt impingement). (Obrázek 13B) 

Obrázek 13 A, normální extenční pohyb; B, pohyb 

segmentu při nárazu (převzato od Kaneoka et al., 1999) 
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Už dříve bylo také prokázáno, že sklon intervertebrálních kloubů krční páteře je víc 

horizontální v dolních krčních segmentech než v horních. Proto komprese a extenční síly 

aplikované na horní obratle budou koncentrovány v nižším pohybovém segmentu. Tento 

abnormální pohyb vede k násilnému napínání lig. longitudinale anterior, a násilné kolizi 

spodní kloubní fasety vyššího obratle s horní fasetou spodního obratle. Tento pohyb může 

pravděpodobně způsobit odtržení disku od okraje obratlového těla nebo způsobit zranění 

intervertebrálních kloubů. 

Nicméně, většina whiplash zranění nastane během nízkorychlostních nárazů do zadní části 

vozidel a zřídka vytvoří morfologické změny jako frakturu kloubu. Intervertebrální kloub je 

synoviální spoj a má synoviální řasy mezi kloubními fasetami, které jsou inervovány 

nociceptivními receptory. Autoři vyslovili hypotézu, že srážka faset pravděpodobně způsobí 

zánět synoviální výstelky v intervertebrálních kloubech, a následnou bolest šíje (impingement 

syndrom). 

Rozdílné zatížení jednotlivých částí intervertebrálních kloubů při whiplash demonstroval 

Cusic et al. (2001) na kadaverických modelech. Fasetové klouby v dolních segmentech krční 

páteře byly vystaveny statisticky větší kompresi v dorzálním části než ve ventrální, zatímco 

posuvné předozadní pohyby byly stejné (Obrázek 14). Oznámil 1.0 mm kompresi v zadním 

regionu kloubu v akceleraci 4 g. Také vyslovil podezření na lokální zranění, které je základem 

nociceptivtivního procesu. 

Obrázek 14 Komprese v dorzální části faset (převzato od Cusic et al., 2001) 

Použitím stejných experimentálních metod, Yoganandan et al (2002) oznámil 2.8 mm 

kompresi intervertebrálního kloubu v C5-C6 během 4.4 g simulací. Tento mechanismus 

nazval "svíravý" pohyb faset. 
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K obdobným závěrům dospěl i Stemper et al. (2004). Na kadaverických modelech zkoumal 

lokální kinematiku intervertebrálních kloubů během S-fáze zakřivení při simulaci whiplash 

události. Použil čtyři rychlosti nárazu, 0.58, 1.28, 1.83 a 2.58 mls. Fasety intervertebrálních 

kloubů v LCS demonstrovaly dorzální smykový pohyb s distrakcí ve ventrální a kompresi v 

dorzálních regionech kloubu. Velikost distrakce a komprese byla významně nižší než 

smykový pohyb. Smykový a distrakční pohyb se zvyšoval s intenzitou nárazu. Při porovnání 

byly tyto pohyby větší u ženských než mužských vzorků s maximem v C4-C5. Předpokládá 

tedy, že poškození anteriorního regionu pochází z roztržení kloubního pouzdra, dorzálního 

regionu z komprese kloubního pouzdra nebo synoviální výstelky a kontaktu mezi 

subchondrální kostí vyšší a nižší fasety. 

Kompresivní a tahové síly působící v intervertebrálním kloubu potvrdil také Pearson et al. 

(2004). Na šesti kadaverických vzorcích celé krční páteře s replikací svalové síly zkoumal 

kinematiku intervertebrálních kloubů a napětí kapsulámích vazů během simulované whiplash 

události. Maximální komprese faset kloubu (posun povrchu horní fasety směrem k povrchu 

spodní fasety), smykový pohyb faset (posunutí povrchu horní fasety podél povrch nižší 

fasety), a napětí kapsulárního vaziva byly vypočítány a srovnány s fyziologickými hranicemi 

určenými během testování flexibility neporušeného vzorku. Maximální komprese a smyk 

faset kloubu překonal fyziologické hranice v 3.5 i 5 g. Komprese faset kloubu byla největší 

v segmentu C4-C5, dosahující nejvyšší míry 2.6 mm během 5 g simulací. Zvýšení přes 

fyziologické hranice bylo zpočátku pozorované během 3.5 g simulace. Komprese pozorovaná 

v 5 g v LCS byla v rozsahu od 1.4 mm v C6-C7 až 2.6 mm v C4-C5. Komprese faset kloubu 

překonala fyziologické hranice v C2-C3 a C4-C5, dosahující maximum 2.6 mm v C4-C5 

během 5 g simulací. Komprese nad fyziologické hranice nastala také v UCS. Obecně byl 

maximální smyk v intervertebrálním kloubu a napětí kapsulámího vaziva největší v LCS a 

zvyšoval se s akcelerací nárazu. Intervertebrální klouby mohou být v riziku zranění kvůli 

kompresi faset během nárazu zezadu v akceleraci 3.5 g a víc. Kapsulámí vazy jsou v riziku 

zranění ve vyšších akceleracích. Maximální komprese faset kloubu nastala v maximální 

intervertebrální extenzi, zatímco maximální napětí kapsulámích vazů se vyskytnlo po 

maximální intervertebrální extenzi, když se intervertebrální kloub vracel do jeho neutrálního 

postavení. Autoři předpokládají i poškození synoviální výstelky kompresí. 

Komprese faset kloubu, která překračuje fyziologické hranice může potenciálně poranit 

kloubní chrupavku. Dřívější studie na zvířatech demonstrovaly, že akutní zatížení 
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patelofemorálního kloubu nad fyziologické hranice, ale pod práh fraktury může vést do 

osteoartrotickým změnám v chrupavce. Jestliže se horní faseta srazí se spodní fasetou s 

dostatečnou silou způsobující nevratné poškození matrix chrupavky nebo chondrocytů, může 

to mít za následek degeneraci chrupavky a osteoartrozu. Nicméně, úrazový práh chrupavky 

faset je neznámý. Další tkáň ohrožená kompresí je synoviální výstelka a zejména její řasy 

v dorzální části. 

Natažení ligamentum capsulare (CL) 

In vitro biomechanické studie identifikovaly nadměrné napětí kapsulárních vazů během 

whiplash události jako potenciální úrazový mechanismus. Dvě studie Winkelsteina a 

Siegmunda s použitím kvazistatického zatížení intervertebrálních kloubů Cp napodobujícím 

whiplash zatížení demonstrovaly, že průměrná napětí kapsulárních ligament byla pod 

hranicemi poškození, ačkoli byl pozorovány izolované případy CL napětí vyšší než práh 

poškození. Winkelstein et al. (2000) pohybové segmenty Cp testoval s a bez pre-kroutivé síly 

v čistém ohybu. Izolované klouby pak byly nataženy až k poruše. Maximální napětí během 

ohybu byly srovnávanány s napětím vedoucím k poškození. Statisticky významná zvýšení v 

napětí CL během flekčně-extenčních zatížení byla pozorovaná při aplikaci pre-kroutivé síly. 

Všechna změřená napětí během ohýbání byla významně nižší než napětí nutná k poruše. Pre

kroutivá síla zvyšuje napětí kloubního pouzdra, podporuje jeho roli ve whiplash mechanismu. 

Siegmung et al. (2001) srovnával maximální napětí napětí v kapsulárním vazu pod 

kombinovaným střížným, ohýbovým a kompresivním zatížením s těmi působícími poranění 

vazu u sedmi kadaverických vzorcích. Pohybový segment byl vystaven kvazistatickému 

flexibility testování použitím dorzálně směrovaného střižného zatížení 135 N aplikovaném na 

vyššího obratel pod čtyřmi tlakovými axiální zatíženími až 325 N. Kloub pak byl izolován a 

porušen v zadním střižném zatížení. Napětí kapsulárním vazu bylo vypočítáno z posunutí 

pouzdra určených dvojsnímkovou fotogrammetrií. Napětí CL se zvýšilo s aplikovaným 

střižným zatížením, ale neměnilo se s zatížením axiální kompresí. Intervertebrální flexibilita a 

maximální napětí ve CL se neměnila s axiální kompresí zatížení podobnému whiplash. Plné 

pole napětí v CL nastalo pod kombinovaným dorzálním smykem, axiální kompresí a 

extenčním zatížením podobným tomu, které nastává během whiplash. 

Přímé měření CL prodloužení během simulovaného whiplash poranění za použití 

specializovaných snímačů umístěných ve všech intervertebrálních kloubech v sedmi celých 

kadaverick)'ch modelech krční páteře provedené Panjabim et al. (1998a) ukázaly maximální 
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natažení menší než 40% v CL vlákně. Předtím byly provedeny flexibility testy k určení 

fyziologických hranic. Použité horizontální zrychlení sání bylo 2.5, 4.5, 6.5, 8.5, a 10.5 g. 

Kapsulární vazy jsou nejvíce nataženy v počáteční fázi traumatu a dosáhly vrcholů hodnot 

mezi 50 a 150 ms po nárazu. Dynamická prodloužení z CL byla kontinuálně zaznamenána 

během celého traumatu a byla později převedena na napětí. Prokázal zvýšení napětí CL 

během traumatu přes maximální fyziologické hodnoty. Dvě největší maximální napětí 29.5 a 

35.4% nad limit nastaly v segmentu C6-C7 během 6.5 a 10.5 g akcelerace. Autoři nenašli 

výraznou korelaci mezi napětím během traumatu a akcelerací sání. Na RTG bylo také patrné 

přiblížení trnových výběžků. Ve stejném segmentu se může vyskytovat také zranění 

fasetových kloubů. (Panjabi et al., 1998a,b) 

Rozdílné napětí v anteriorních a posteriorních vláknech potvrdil Pearson et al. (2004). 

Pozoroval dvě zřetelné fáze, založené na intervertebrální rotaci v sagitální rovině. Fáze I, 

která začínala počátkem extenze z neutrální pozice a skončila v maximální intervertebrální 

extenzi, zatímco fáze II překlenula z maximální intervertebrální extenze k návratu do 

neutrální pozice. CL napětí inklinovala k zvýšení během fáze I, s největším CL napětím 

vyskytujícím se v anteriorních vláknech a nejméně v posteriorních vláknech. Během fáze II, 

vzájemný pohyb horní fasety byl obrácený jak započala klouzat vpřed a oddálila se od nižší 

fasety která zůstala dorzálněji. Napětí kapsulárních vazů se stále zvyšovalo, maximum napětí 

CL bylo pozorováno v anteriorních vláknech uprostřed fáze II. K maximálnímu napětí 

kapsulárních ligament tak přispívájí obě fáze - posun faset i jejich odálení. Napětí 

kapsulámího vaziva překonalo fyziologické hodnoty v 6.5 g a více, a potvrdilo tak potenciální 

úrazový mechanismus. Maxima dosáhlo v segmentu C6-C7 během 8 g simulací, hranice 
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Obrázek 15 zobrazuje posuny v intervertebrálním kloubu a napětí v kapsulárních ligamentech 

během whiplash simulace 5g. Komprese (-) a oddálení (+) jsou zobrazeny zvlášť pro 

anteriorní(l ), střední (2) a posteriorní (3) část kloubu. Kluzný pohyb (posteriorně +, 

anteriorně-) je zobrazen pro střed kloubního povrchu. Napětí kapsulámích vláken anteriomích 

(CLI), středních (CL2) a posteriomích (CL3) 

~\® 
A B C D E 

Obrázek 16 Kinematika intervertebrálních kloubů během whiplash (převzato od Pearson et al., 2000) 

Na Obrázek 16 je znázorněna kinematika intervertebrálních kloubů, znázorňující jednotlivé 

fáze a diferencované zatížení ventrální a dorzální části. 

A, Neutrální postavení, vlákna kapsulámího vazu jsou kolmá k intervertebrálnímu kloubu a 

nemají žádné napětí. 

B, Uprostřed fáze I, horní faseta klouzala relativně dozadu vůči spodní fasetě a zadní region 

kloubu byl komprimovaný. 

C, V maximální intervertebrální extenzi (konec fáze 1), se vyskytla maximální komprese 

intervertebrálního kloubu. Maximální smyk nastal krátce potom. 

D, Uprostřed fáze II, maximální napětí kapsulámích ligament se vyskytla v anteriorních 

vláknech jak došlo k oddálení fasety zatímco horní faseta byla ještě posteriorně k jeho 

neutrálnímu postavení. 

E, Na konci fáze II, kapsulární vlákna byla znovu kolmá ke kloubu, přesto napjatá kvůli 

oddálení faset. 

Důkazy, že krční intervertebrální klouby mohou poškozeny během whiplash poranění jsou 

přesvědčivé. Měkké tkáně v intervertebrálních kloubech jsou nativním RTG špatně viditelné, 

CT nebo MRl se standartně nepoužívá. Vzhledem k hypotéze, v souladu se známými 

biologickými modely, že poškození kostí nebo měkkých tkání kloubu vede k předčasným, 

bolestivým, osteoartrozním změnám se nabízí vysvětlení chronicity bolestí (Barnsley et al., 

1994). 
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Byla vyslovena i hypotéza, že komprese faset může poškodit synoviální řasy, které obsahují 

nociceptivní nervová zakončení a potenciálně vést k bolesti (Kaneoka et al., 1999; Stemper et 

al., 2004; Pearson et al., 2004). Předpokládají, že synoviální výstelka je v riziku zranění 

během komprese. Synoviální řasy jsou přítomny ve většině intervertebrálních kloubů, a 75% 

ze synoviálních řas má komponent lokalizovaný v zadním regionu kloubu. Tato část 

synoviální membrány by byla v největším riziku při kompresi. Protože synoviální membrána 

obsahuje neurovaskularní struktury, zranění by pravděpodobně by mělo za následek bolest a 

zánět. Poškození chrupavky kloubní, synoviální membrány nebo kapsulárních vazů by 

pravděpodobně mělo za následek zánět, který by mohl zvýšit citlivost periferních a centrální 

nociceptivních neuronů. Tento proces senzibilizace by mohl vést ke snižování nociceptivního 

prahu, mající za následek bolest během normálního pohybu. Přerušení přenosu 

proprioceptivních informací může vést k dysfunkci stabilizačního systému páteře a 

potenciálně k nestabilitu nebo nekoordinované, bolestivé svalové kontrakci (Pearson et al., 

2004). Ačkoliv detaily těchto hypotéz bolesti zůstávají neznámé, dá se předpokládat, že 

nadměrná komprese intervertebrálních kloubů nebo napětí kapsulárních ligament může vést k 

chronickým symptomům přidruženým s whiplash. Kaneoka (1999) tento způsob poranění a 

následné bolesti nazývá "impingement faset". 

8.3.3 Kraniovertebrální skloubení 

Atlanto-axiální skloubení povoluje široký rozsah axiální rotace (Dvorak et al. 1987b) a jeho 

integrita je udržována ligamenty, zvláště ligamentum alare a ligamentum transversum. Alární 

vazy omezují axiální rotaci v occipito-atlanto-axiálním komplexu (doprava levý alární vaz a 

naopak) stejně jako v lateroflexi. Vaz je nejvíce natažen, a následkem toho nejvíce zranitelný, 

při rotaci a flexi hlavy. Skládají se hlavně z kolagenních vláken (Dvorak et al., 1987). 

Poškození těchto ligament může zapříčinit poranění neurálních struktur nebo provokovat 

bolesti (Dvorak a Panjabi 1987; Dvorak et al. 1988). V některých případech může dojít i k 

rupturám alárních ligament s následnou instabilitou kraniocervikálního přechodu a rotační 

hypermobilitou. Jednostranné přerušení alárních ligament zvýší rozsah CC skloubení do 

rotace o 30% (Dvorak et al., 1987b ). Studie hodnotící aplikaci funkčního CT odhalilo 

patologicky vysokou pohyblivost kvůli přerušení alárních ligament u pacientů s bolestí po 

whiplash poranění (Dvorak et al. 1987a). 
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Obrázek 17 Stavba A-0 skloubení (převzato z Petrovický et al. , 1999) 

Volle et al. (2001) našel ve skupině 420 pacientů po těchto úrazech 17,5 %pacientů s totální 

nebo parciální rupturou alárních ligament, dalších 19% s instabilitou CC skloubení. 

Mechanismus poranění a následné instability může spočívat v těžkém rotačním typu traumatu 

horní Cp, jak se objevuje při akceleračně deceleračních deformacích krku nebo hlavy, když je 

ve flektované a rotované poloze. Tento typ úrazu je rozdílný, jiný než více typický whiplash a 

jedná se také spíše o závažnější typy úrazů (kolize v automobilu, sportovní úrazy). 

Neobvykle vysoká zatížení ligamentum alare a transversum atlantis na matematickém finite 

element modelu simulujícím náraz zezadu prokázal Gentle et al. (2001). Zvláště pokud byla 

vzdálenost mezi opěrkou hlavy a hlavou větší než 50 mm. Model však nezahrnoval kloubní 

pouzdro CO-Cl, které mohlo hrát úlohu v podpírání. Nicméně autoři předpokládají, že velmi 

vysoké zatížení značí, že tyto vazy jsou při whiplash ohroženy a proto by to mohlo být 

přispívajícím činitelem pro nestabilitu craniocervikálního regionu. 

Z hypotézy, že whiplash může poškodit hluboké struktury UCS, tím narušit funkci 

proprioceptorů a vést porušenému vnímání polohy hlavy a krku ve kterém mechanocepce 

hraje klíčovou roli vycházela i studie Sterling et al. (2003). Doložila, že vnímání pozice hlavy 

a krku se může po whiplash poranění zhoršit. 

Zda aktivace a trénink hlubokých krčních flexorů a stabilizace lopatky během pohybů hlavy a 

krku může zlepšit toto vnímání u pacientů po whiplash zkoumal Armstrong et al. (2005). 

Nalezl však jen mírné dysfunkce ve vnímání polohy (najít střední pozici v max. rozsahu, 
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neutrální pozici), nepotvrdil její porušení. Trénink svalové aktivace neměl na toto vnímání 

vliv. 

8.3.4 Intervertebrální disk 

Panjabi et al., (1998) na funkčních RTG snímcích kadaverických vzorků před a po každém 

simulovaném whiplash traumatu, poskytl kvalitativní obraz zranění disků (Obrázek 18). Levý 

RTG je boční pohled na vzorek v plné extenzi před traumatem, střední RTG po 2.S g 

traumatu. V obou těchto pohledech je patrné normální nastavení páteře. RTG vpravo ukazuje 

vzorek po 4.S g traumatu. Přiblížení procesus spinosus es a e6 a ruptura intervertebrálního 

disku es-e6 signalizuje anteriorní zranění v této úrovni. V dalších úrovních nejsou patrna 

žádná zranění. RTG z bočního pohledu prokázal přiblížení proces i spin o si es a e6 a rupturu 

disku es-e6 (Obrázek 18). Toto signalizuje anteriorní zranění v tomto segmentu. V dalších 

segmentech nebyla patrna žádná zranění. eT, MRl, a cryomicrotome obrazy poskytly další 

důkaz pro zranění lokalizovaná v nižších úrovních krční páteře (Obrázek 19). 

Obrázek 18 RTG vlevo je vzorek v plné extenzi před traumatem, střední při zatížení 2.5g traumatem, vpravo po 

4.5 g traumatu (převzato od Panjabi et al., 1998) 
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Obrázek 19 CT, MRl, a cryomicrotomie kadaverického vzorku po traumatu (převzato od Panjabi et al., 1998) 

Napětí působící na disk in vitro zhodnotil rovněž Panjabi et al. (2004c). Provedl kinematickou 

analýzu deformace intervertebrálních disků krční páteře během simulovaného whiplash za 

použití šesti vzorků celé krční páteře s replikací svalové síly. Kvantitativně určil napětí vláken 

anulus fibrosus, smykové napětí disku a axiální deformace disku během akcelerace 3.5, 5, 6.5, 

a 8 g. Zvýšení přes fyziologické úrovně bylo pozorováno již během 3.5 g simulace. Vrchol 

napětí vláken byl největší v zadních vláknech běžících posterosuperiomě, dosahující 

maximum v segmentu C5-C6 během 8 g simulace. Vrchol smykových napětí disku byl také 

největší v posteriomích regionu C5-C6, dosahující maximum 1.0 radiánu díky posteriomí 

translaci během 8 g simulace. Axiální deformace v anteriorním regionu disku překonala 

fyziologické hranice v 3.5 g a výš, zatímco axiální deformace v posteriomím regionu 

překonala fyziologické hranice jen v segmentu C5-C6 v 6.5 g a 8 g. Autoři vyvodili závěr, že 

intervertebrální disk může být během whiplash události v riziku zranění, které zdokumentoval 

již dříve. 

Při FE modelování whiplash poranění Gentle et al. (200 1) kvalitativnmí výkladem působících 

sil také zaznamenal výrazný vzrůst napětí v intervertebrálním disku LCS. Možné poškození 

disku odtržením od okraje obratlového těla uvádí i Kaneoka et al. (1999). 
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Anteriorní odtržení disku potvrdily zpětné MR vyšetření pacientů po whiplash poranění, 

přičemž na RTG nebyly patrny žádné významnější odchylky (Davis et al., 1991). Typické 

poranění je avulze disku z obratlové ploténky a roztržení anteriorních anulus fibrosus. Přední 

roztržení mohly vyplývat z protržení jádra pulposus skrz přední prstence potom, co byl 

komprimován extenzí pohybové části. 

8.3.5 Ligamenta 

Podle anatomických studií ligamentum longitudinale anterius nepatrně splývá s anteriorními 

prstenci intervertebrálního disku, což by naznačovalo, že jeho zranění mohou být často 

přidruženy s poraněním disku. Panjabi et al. (1998, 2004a) zdokumentoval na kadaverických 

modelech jejich poranění v průběhu S-fáze v dolních úrovních krční páteře. Jako příčinu 

uvádí abnormální extenzi LCS. Kaneoka et al. (1999) také předpokládal násilné napínání lig. 

longitudinale anterius v LCS během této fáze. 

Ivancic et al. (2004) sledoval napětí lig. longitudinale anterius během simulace whiplash v 

3.5, 5, 6.5 a 8 g akceleraci. Změřil vrchol napětí vazu při každém zatížení a po finálním 

traumatu vyšetřil a klasifikoval jejich poranění (nezraněný, parciální zranění nebo kompletní 

zranění). Vrchol napětí, vrchol intervertebrální extenze a zvýšení parametrů ve flexibility 

testech byly srovnávány mezi těmito třemi skupinami. Vrchol napětí byla největší v LCS, 

zvyšoval se s akcelerací, a dosáhl maxima v segmentu C6- C7 v 8 g. Významná zvýšení přes 

hranice fyziologického napětí se však vyskytly v C4-C5 již během 3.5 g traumatu a rozšířily 

se k dolním úrovním se zvyšující se nárazovou krutostí. Kompletní zranění vazů bylo 

přidružené s většími zvýšeními napětí ligamenta, intervertebrální extenzí, a parametry 

flexibility než byly pozorované v nezraněných intervertebrálních úrovních. 

Porušení ligamentum longitudinale posterius a ligamentum flavum po whiplash traumatu 

nebylo nikdy oznámeno. Jejich poškození však bylo nalezeno při pitvách po fatálních 

traumatech (Barnsley et al., 1994). 

8.3.6 Vertebrální arterie 

A. vertebralis probíhá foramen procesí transversi Cl-C6 a po průchodu Cl tvoří malý 

dorzálně konvexní oblouk. Přestože tyto obloučky poskytují tepnám určitou délkovou 

rezervu, při extenzi s rotací jsou značně napínány (Dylevský et al., 2000). Arterie vstupuje do 
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kostěného kanálu a kříží meziobratlové kanály a procesus uncinati téměř v pravém úhlu 

k průběhu nervového kořene (Lewit, 1996). Natažení a. vertebralis během whiplash traumatu 

je možný patomechanismus, který by mohl vysvětlit některé z komplexu symptomů. 

1 arta-ia :subdavia 
2: lllteria vertebrali:s 
3 pan prae\'G'teb.ralis 
4 pm cmricalis 
5 rnmi q:tinales 
6 ranů musculares 
7 pan mlantica 
8 pars inlraa:anialis 
9 .I(} ranli mmingd 
ll artaia..,inalig anterior 
ll arterilll inferior post~ior oeereheli 

13-15 Jllllli acinf.post:.~. 
16 artcria spittalis poste.ior 
17 aneria basilaris 

Obrázek 20 Anatomický průběh a.vertebralis (převzato z Feneis, 1996) 

Nibu et al. (1998) a Panjabi et al. (1998, 2004a) zkoumali ovlivnění aa.vertebrales při 

whiplash traumatu na kadaverických vzorcích. Prodloužení a.vertebralis bylo měřeno snímači. 

Za tím účelem byl vložen do arterie tenký, nylonem pokrytý flexibilní kabel, který byl 

upevněn jedním koncem k týlní kosti a druhým ke snímači posunu. Vzorky byl namontovány 

na speciálně navržených sáních a podroben 2.5, 4.5, 6.5, a 8.5 g horizontální akceleraci. 

Prodloužení arterie bylo zaznamenáváno od začátku traumatu. Průměrná fyziologické 

prodloužení arterie bylo 5.8 mm při lateroflexi a 4.7 mm při rotaci. Flexe a extenze neměla za 

následek znatelné prodloužení. Maximální prodloužení tepny během whiplash traumatu 

významně korelovalo s horizontálním zrychlením sání. Fyziologické hranice natažení 

vertebrální arterie překonala o 1.0, 3.1 , 8.9 , a 9.0 mm v 2.5, 4.5, 6.5, a 8.5 g traumatu 

(Obrázek 21 ). Maximální dynamická prodloužení se vyskytla během počáteční, S- fáze 

whiplash traumatu. 
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Obrázek 21 Prodloužení a. vertebralis během simulovaného whiplash traumatu (převzato od Panjai et a!., 2004a) 

Vliv rotace hlavy na ohrožení a. vertebralis sledoval Ivancic et al. (2006). Vyslovil hypotézu, 

že poranění arterie se vyskytuje během spojené axiální rotace a extenze hlavy. Sledoval 

dynamické prodloužení a. vertebralis během simulovaných nárazů zezadu (3.5, 5, 6.5 a 8 g) 

s hlavou přímo a rotovanou. Průměrný vrchol dynamického prodloužení a. vertebralis až 30.5 

mm během rotace hlavy významně překročil fyziologický limit již v 5 g. V pozici hlavy vpřed 

překročeny nebyly. Rotace hlavy během nárazu zezadu způsobila dřívější výskyt průměrného 

vrcholu prodloužení páteřní tepny, 84.5 ms proti 161.0 ms, a vyšší průměrnou rychlost 

prodloužení, 1336.7 mm/s proti 211.5 mm/s, v porovnání s nárazem zezadu s hlavou vpřed. 

MR angiografii u pacientů po akutních poraněních Cp hodnotil Friedman et al (1995) a nalezl 

abnormální nález na vertebrálních arteriích u 24% (n-37) ve smyslu okluze nebo fokálního 

zúžení, v jednom případě i poranění. V porovnání s kontrolní skupinou byl výskyt okluze 

významný. Ačkoli tyto cévní odchylky obvykle zůstanou klinicky skryté, malé procento 

pacientů může utrpět zničující neurologické komplikace z infarktu v zadní jámě lebeční. 

8.3. 7 Svalová aktivita během whiplash poranění 

Dosud není plně prozkoumána role svalů při whiplash události. Většina autorů vylučuje vliv 

volní svalové aktivity na průběh whiplash traumatu (Kaneoka et al., 1999; Luan et al., 2000; 

Panjabi et al., 1998, 2004a,b). Hypotéza pasivní role svalu byla založena velkou měrou na 

předpokladu, že elektromechanické zpoždění (čas mezi počátkem svalové aktivity a externí 

manifestací výsledné svalové síly) byl 150-200 ms. Následkem toho byl předpoklad, že 

svalová síla je vyvinuta příliš pozdě na to, aby měla efekt na whiplash kinematiku nebo 
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úrazový potenciál. Prokázané EMG výboje při simulacích jsou přisuzovány spíše reflexní 

svalové aktivitě. 

Magnusson et al. (1999) provedl studii na osmi zdravých dobrovolnících. Byli posazeni v 

sedadle automobilu namontovaném na sáních zrychlených pružinovým pohonem. EMG 

aktivita byla měřená elektrodami v m.semispinalis capitis, m.splenius capitis a m.levator 

scapulae. Povrchová EMG aktivita byla změřená na m.trapezius a m. stemocleidomastoideus. 

Ze záznamu byl analyzován počátek svalové aktivity s ohledem na pohyb sání. Byly zjištěny 

reakční časy jen 13.2 ms od zrychlení hlavy a 65.6 ms od zrychlení sání. Podle autora by tak 

svaly mohly mít vliv na úrazový vzorec. 

Této teorii odporují závěry Panjabiho et al. (1998). Ten předpokládá, že svaly nemohou 

aktivně reagovat v odpověď na trauma a produkovat sílu pro omezení pohybů hlavy a krku. 

Čas, než nevarovaná oběť vyvine dostatečnou svalovou sílu ke zpevnění páteře je přibližně 

200 ms. To je čas víec než dvakrát tak dlouhý než čas, ve kterém vyvrcholí trauma, to jest 

formování S-zakřivení při whiplash. Proto u nevarované oběti je jen malá šance, že svaly 

mohou efektivně předejít nebo minimalizovat zranění struktur krku. 

Jiný názor vyslovil Kaneoka et al. (1999). V elektromyogramu snímaném na SCLM při 

simulovaném whiplash nebyla pozorována žádná významná aktivita před 80 ms. Výrazná 

aktivita se nastala přibližně mezi 80 ms až 200 ms, což je téměř stejný čas trvání jako pohyb 

krční páteře do extenze. Vyslovuje hypotézu, že tento výboj není způsoben aktivní svalovou 

kontrakcí, ale spíše stretch reflexem. 

Kumar et al. (2001, 2002) prováděl testování na sedmi dobrovolnících, které podroboval 

přímým nárazům zezadu v akceleraci 4.9, 8.8, 10.8, a 13.7 m/s2 ve dvou úrovních: při 

očekávaném a neočekávaném nárazu (zavázané oči a hlasitá hudba do sluchátek). 

Zaznamenával bilaterální elektromyogramy z mm.stermocleidomastoidei, horních vláken 

mm.trapezii, a m.splenius capitis. Akcelerometry zaznamenával zrychlení sedadla, trupu v 

úrovni ramen a hlavy účastníka. Zkoumal vztah mezi intenzitou nárazu a velikostí EMG 

aktivity krčního svalu, časový vztah mezi nárazem a počátkem svalové aktivity a vliv 

očekávání nárazu na tyto aktivity. V první řadě reagují mm. stemocleidomastoidei v 

asymetrické podobě, další svaly nejsou významně aktivní. V akceleraci 13.7 m/s2
, SCLM 

vygenerovaly až 179 % z jejich maximální volní kontrakce (MVC), zatímco m. splenius 

capitis a mm. trapezii nepřesáhly 35 % z jejich MVC. EMG proměnné byli významně 
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ovlivněny úrovněmi zrychlení a očekávání. Čas počátku a vrcholu EMG aktivity u SCLM se 

postupně snižoval se stoupající akcelerací. Svalové EMG odpovědi byly větší se zvyšující 

akcelerací. Očekávání hrozícího dopadu významně redukovalo svalovou odezvu, a naopak. 

Autoři vycházejí z předpokladu, že pozice v prostoru a aktivní pohyb hlavy je řízený velkou 

měrou motorickým chováním krčních svalů. Vyslovili domněnku, že svalové komponenty 

komplexu hlava-krk hrají ústřední roli v snížení vyšších akceleračních úrovní, a mohou být 

proto primárním místem zranění ve whiplash. Přesnými reakčními časy se nezabýval. Rozdíl 

mezi tímto časem a akcelerací sání byl v rozsahu od 25 do 81 ms závisející na úrovni 

aplikované akcelerace. 

Vliv nárazu vedeného posterolaterálně 

Obdobnou studii provedl Kumar et al. (2004a) i při nárazech vedených posterolaterálně v úhlu 

45 st. Deset zdravých dobrovolníků podléhalo posterolaterálním nárazům zprava 

v akceleracích 5.0, 8.6, 12.2, a 15.4 m/s2 v podmínkách očekávaného i neočekávaného nárazu. 

V zrychlení 15.4 m/s2
, SCLM vygenerovaly nejvyšší EMG aktivitu v neočekávaný nárazech 

v porovnání s očekávaným nárazem (50 % MVC). Významnější stranový rozdíl v aktivitě 

SCLM nebyl potvrzen. M. splenius capitis se aktivoval 30 % a 40 % MVC EMG, mm. 

trapezii 25 %. EMG byl významně ovlivněný akcelerací u SCLM a m.splenius capitis, 

v případě m.trapezius nikoli. Čas počátku a vrcholu EMG aktivity se u všech svalů postupně 

snižoval se stoupající akcelerací. 

Pokud jde náraz posterolaterálně, studie prokázala menší aktivitu mm. stemomastoidei, další 

svaly odpovídají větším množstvím aktivity směřující k vyrovnání tohoto nárazu. 

Vliv rotace hlavy 

Na svalovou aktivitu má vliv i změna postavení hlavy v době nárazu. Kumar et al. (2004b) 

prokázali, že rotace hlavy je další faktor, který upravuje vzorec odezvy svalů. Výzkum byl 

proveden na 20ti dobrovolnících. Sedící a stabilizované osoby byly vystaveny očekávaným 

nárazům zezadu v akceleraci 4.6, 8.0, 11.0, a 13.1 m/s2
. Při rotaci hlavy vpravo nebo vlevo o 

45 st. a nárazu zezadu je nejvíce aktivní m. sternocleidomastoideus primárně odpovědný za 

tento směr otáčení. Při rotaci vpravo -levým. sternocleidomastoideus a opačně. Tentýž sval 

má i největší EMG odezvu v odpověď na zrychlení. Zbývající svaly (m. trapezius, m. splenius 

capitis) mají nízkou EMG odezvu. 

Lze tedy předpokládat, že SCLM jsou nejvíce zasaženy při nárazu zezadu, a že 

posterolaterální směr nárazu inklinuje k distribuci síly na větší množství svalů (ačkoli SCLM 

jsou nejvíce aktivní, jejich aktivita je o hodně menší než v přímém nárazu, kde mohou 
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generovat až 179% MVC EMG. Rotace hlavy modifikuje další odezvu krčních svalů generací 

asymetrie EMG ve dvojici mm.stemocleidomastoidei. Tyto poznatky jsou důležité zejména 

v terapii whiplash poranění. 

Tabulka 5 Shrnutí převažující svalové aktivity při různých směrech nárazu (převzato od Kumar et a!., 2005) 

Whipl.ash loading 

Direction of imp.act 

Rear 
Front 
Right lateral 
Left latera1 
Right posterolateral 

(rear impact offset 
45° to subjooťs right) 

I...eft posterolateral 
(rear impact offset 
45° to subjecťs left) 

Right anterolateral 
{front imp-act offset 
4Y to suhjecťs right) 

Left a.tHerolateral 
(front impact offset 
45° to subje:ťs left) 

Muscle loaded with greatest 
force of contr.action 

Both sternodeidomastoids 
Both trape.zii 
Lefl splenius capitis 
Right sp1enius capitis 
Lell spleniu.s capitis and both 
stemod.eidomastoids 

Right splenius capitis and both 
stemod.eidomastoids 

Left spleniu.s capitis and both trapezii 

Right splenius c:apitis .and both tra·pe-zii 

Muscleresponse to burden ofimpact, according to direction ofimpact. 

Ve flexi trupu při nárazech zezadu nedošlo ke zvýšení EMG odezvy svalstva krku ani větším 

odchylkám pohybu a akceleraci hlavy. Autoři to připisují aktivně udržované pozici hlavy a 

chybějícímu nárazu na trup při flexi. V rozporu s populárním názorem, rotace hlavy nebo 

flexe trupu v době nárazu jsou faktory které pravděpodobně redukují úrazové riziko (Kumar 

et al., 2005). 

Ve všech svých studiích Kumar et al. předpokládají, že spouštěcím momentem svalové 

aktivity je stretch reflex při podráždění proprioceptorů. Nevylučuje však centrální vstup a vliv 

vyšších center CNS. 

Odezvu jiných svalových skupin, m. SCLM a paravertebrálních svalů Cp, zkoumal Brault et 

al. (2000). Dobrovolníci (n-42) byli vystaveni nárazům zezadu při změnách rychlosti 4 a 

8 kmih, hlavová opěrka měla nastavení považované za ideální (horizontální distanci méně než 

1 O cm, vertikálně nad výši uší). EMG aktivita SCLM předcházela aktivitu paravertebrálních 

svalů. Časy reakce svalu po nárazu do tlumiče se pohybovaly mezi 80-100 ms. Při rychlosti 

8 kmih o 12 ms dříve. Pravděpodobné vysvětlení pro tento fenomén je kratší interval mezi 
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kontaktem s tlumičem nárazů a zrychlení subjektu ve vyšších kolizních rychlostech. Krátká 

latence svalové odezvy naznačuje reflexní cestu. První fáze svalové aktivity se sestává z ko

kontrakce flexorů a extensorů a nastane během intervalu, který koresponduje zhruba s 

dynamickou retrakcí hlavy relativně k torzu. Z úrazového pohledu, svalová kontrakce během 

S-fáze může být důležitá vzhledem k tomu, že největší akcelerační diferenciace mezi hlavou 

a C7ffl nastává právě během této fáze. Pozorovaná ko-kontrakce během S-fáze může být 

reflexní pokus o zpevnění komplexu hlava-krk za účelem minimalizace vzájemného pohybu. 

Bohužel, vertikální směr působení většiny krčních svalů není optimální k prevenci převážně 

horizontálního pohybu mezi hlavou a krkem. Tento směr působení může částečně vysvětlit 

pokračující zvýšení retrakce po dosažení vrcholné délky SCLM. V nebo krátce po dosažení 

maximální retrakce aktivita SCLM poklesla a paravertebrální svaly zůstaly aktivní nebo se při 

vyšší změně rychlosti zvýšila jejich kontrakce. Velikost svalové odezvy se při stoupající 

rychlostí mění. Během S-fáze se tato odezva shoduje s odstupňovanou reflexní odezvou k síle 

podnětu. Ve fázi zpětného nárazu je tato odezva také v souladu s potřebou ovládat větší 

odchylku. Analýza ze SCLM dynamiky odhalila, že rychlost prodlužování svalu dosáhla 

maxima krátce po svalovém náporu, ale před kontaktem s opěrkou hlavy. Tento dočasný 

vztah naznačuje, že pasivní prodlužování SCLM svalu mohl být kontrolováno rychle po 

počátku svalové aktivity. Jestli je tento dočasný vztah vskutku příčinný, pak současné údaje 

naznačují, že svalová aktivace začne pohyb o moc dříve než se obvykle předpokládalo. 

Současné údaje signalizovaly, že SCLM byl protažen diferencovaným pohybem mezi hlavou 

a krkem. Část tohoto natažení je pohlcena elasticitou šlach a další sériovými elastickými 

složkami v svalu a redukovaná část bude zřejmě způsobena skutečným prodlužováním 

sarkomer. Nález vyšší EMG (svalové aktivace) se zvýšenou rychlostí naznačuje, že krutost 

svalového poškození, které může vyskytovat se v nárazech zezadu se může zvýšit s krutostí 

nárazu. Tato studie indikovala, že krční svaly se v odpověď na náraz rychle zkrátí a existuje 

potenciál pro zranění svalů kvůli excentrické kontrakci. 

Zda má čas nástupu svalové aktivity vliv na segmentální kinematiku při whiplash zkoumal 

Stemper et al. (2005). S využitím počítačového modelu určil účinek reflexní kontrakce 

krčních svalů u nevarované osoby, účinky na segmentální zahnutí, technikou parametrické 

analýzy měnil reflexní zpoždění a nárazovou krutost (1 ,2 a 3m/s). Reflexní kontrakce měla 

větší účinek na úsekovou kinematiku ke konci S-fáze a v nižší nárazové krutosti. Nicméně, 

velikost tohoto účinku, zvláště ve vyšším nárazové krutosti a během maximální krční S-fáze 

zakřivení byl minimální, působil změnu úsekových zahnutí maximálně 19%. Protože reflexní 
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kontrakce podstatně nezměnila páteřní kinematiku, svalová kontrakce pravděpodobně 

neiniciuje v dostatečném časovém předstihu zmírnění whiplash poranění, které se může 

vyskytovat během S-fáze. Reflexní svalová kontrakce pravděpodobně nastane příliš pozdě na 

to, aby změnila kinematiku a zmírnila hyperextenzi krku, která se vyskytuje během S-fáze 

zakřivení. 

Tabulka 6 Zpoždění EMG aktivity uváděné v literatuře (převzato od Stemper et al., 2005) 

lnítiation of Tl lnitiation of Tl to EMG 
Primary lmpact Acceleration EMG Delay 
lnvestigator Severity (ms) (ms) (ms) 

Brault et a/ 2.2 m/s 25.0 81.0 56.0 
Kaneoka et a/ 1.1 m/s 35.0 80.0 45.0 
Kumar et a/ 0.5g 55.5 116.0 60.5 

0.9g 51.2 93.8 42.6 
1.1g 44.7 85.5 40.8 
1.4 g 46.9 83.3 36.4 

Magnusson et a/ 0.5m/s 18.6 73.2 54.6 
Ono et a/ 2.2 m/s 25.0 70.0 45.0 
Siegmund et a/ 0.5 m/s 20.0 72.0 52.0 
Szabo and 2.6m/s 114.0 

Welcher 

8.3.7.1 Svalová aktivita po whiplash poranění 

Některé hypotézy předpokládaly dřívější nápor svalové aktivity při pohybu Cpu pacientů po 

whiplash poranění. Jako důvod byla uváděna nestabilita krční páteře vzniklá úrazem, kterou 

se svalstvo snaží vykompenzovat. Klein et al. (2002) tuto teorii nepotvrdil. Studoval rozsah 

pohybu krční páteře a počátku aktivity m. sternocleidomastoideus během axiální rotace v u 

pacientů s chronickým whiplash syndromem a porovnával je s kontrolní skupinou zdravých 

osob. Nalezl pouze významný rozdíl mezi rozsahem rotace u obou skupin. Pacienti s whiplash 

vykazovali nižší hodnoty (83st. +/- 30 st.) než zdravá populace (137st. +/- 19st.). Dřívější 

aktivace SCLM se nepotvrdila. Mnoho pacientů nikdy nedosáhlo bodu, kdy SCLM svalová 

aktivita strmě stoupá a jejich pohyby zůstaly většinou uvnitř regionu nízké svalové aktivity. 

Možným vysvětlením je bolest nebo strach z bolesti. 

Teorii snížení svalové síly po whiplash potvrdila Prushansky et al. (2005). Zabývala se 

zabývala izometrickou silou, kterou jsou schopni vyvinout pacienti po whiplash poranění. 

Skupině 97 pacientů se závažností symptomů W AD stupně II a III měřila sílu do flexe, 

extenze a lateroflexe za pomocí nástěnného dynamometru. V porovnání se zdravou populací 
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bylo patrné snížení síly o 80-90%, a to nejvíce do extenze. Jako možné vysvětlení uvádí snahu 

o vyvarování se bolesti u těchto pacientů nebo poškození dorzálních struktur páteře při 

whiplash provokující bolest právě v těchto strukturách. 

8.3.8 Nervové tkáně 

Byly vysloveny různé teorie týkající se poškození neurálních struktur: 

- smykový pohyb mezi obratli 

- tlakové gradienty v míšním kanálu 

- změny průměru páteřního kanálu 

- mechanické natažení struktur. 

Tlakové gradienty v páteřním kanálu 

Svensson et al. (1993) na prasečím modelu demonstroval, že po náhlém a násilném pohybu se 

významně zvyšil tlak v páteřním kanálu, který vedl k neuronální degeneraci. Vycházel 

z toho, že ve flexi nebo extenzi krční páteře v sagitální rovině se délka páteřního kanálu změní 

(prodlouží se ve flexi a zkrátí v extenzi), ale průřezová plocha kanálu zůstane téměř 

konstantní. Tím se změní i velikost vnitřního objemu páteřního kanálu (snižuje během 

extenze a zvyšuje během flexe krku) Obrázek 22 . 
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Obrázek 22 Sagitální průřez Cp v úseku C3-C7 ve flexi a extenzi (převzato od Svensson, 1993) 

Vzhledem k tomu, že tkáně uvnitř kanálu mohou být považovány za prakticky nestlačitelné, 

změna se bude odehrávat buď v množství cerebrospinálního moku (CSF) nebo množství krve 

ve venozních plexech epidurálního prostoru, popřípadě obojího. Toto vyžaduje transport 

tekutin skrz intervertebrální foramina stejně jako podél páteřního kanálu. Krev se může 
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snadno pohybovat v každém směru uvnitř plexů, zpět a dále mezi vnitřními a vnějšími plexy. 

CSF se může pohybovat nahoru a dolů v páteřním kanálu a množství z CSF v nervových

kořenových obalech mohou také nahradit změnu ve vnitřním objemu v páteřním kanálu 

během extenčního pohybu Cp. Tomu však brání relativně vysoký odpor proudění CSF v 

subdurálním prostoru míšního kanálu. Během extenčního pohybu při whiplash lze očekávat 

změny rychlosti proudění se zvýšením nad normálními hodnoty a výskyt tlakových gradientů. 

Autor podrobil anastetizovaná prasata rychlému extenčně-flekčnímu pohybu krku zatímco 

měřil tlak uvnitř míšního kanálu a lebky. Během pohybu pozoroval tlakové pulsy z velikostí 

až 150 mmHg (20 kPa), což byl lOti násobek klidových hodnot. V počáteční fázi, kdy Cp 

přechází z nulového postavení do S-zakřivení (O ms až 100 ms v této studii) tlakové křivky 

ukázaly malý vzestup tlaku v úrovni C4, pod kterou se páteřní kanál zkracuje a poklesem 

tlaku v Cl kde se prodlužuje. V další fázi 100- 150 ms se horní Cp pohybovala do extenze. 

Během této doby je jasný pokles v tlaku C4 jak se kanál prodlužuje. V poslední fázi pohybu 

celé krční páteře do plné extenze, se pohyb zastavil a změnil. V této fázi je jasný vrchol tlaku. 

To koreluje s nálezy z histopatologie, kdy byly nalezeny poškození tkáně ve spinálním 

ganglionu (dysfunkce plazmatických membrán) který byl situovaný v intervertebrálním 

foraminu, toto poškození bylo nejvíce závažné v dolní polovině krční páteře. Bolest a 

senzorické poruchy, které jsou přidružené s dorzální krčními nervovými kořeny jsou po 

whiplash poranění běžné a mohly by být způsobeny poškozením horního krčního páteřního 

ganglionu. Bolesti hlavy mohly být také způsobeny poškozeními nervového kořenového 

regwnu. 

Eichberger et al. (2000) tyto tlakové efekty sledoval na 4 kadaverických lidských modelech 

v rychlostech 1 O a 16 kmih. Dospěl k podobným výsledkům. Nejnižší hodnoty tlaku 

v páteřním kanálu byly v S-fázi zakřivení přibližně v 1 OOms, nejvyšší amplituda 0-220mmHg. 

Našel korelaci mezi aplitudou a NIC (neck injury criterion). Poraněními se nezabýval. 

Limitem této studie je nepřítomnost arteriálního krevního tlaku. 

Sagitální průměr páteřního kanálu 

Ito et al. (2004) sledoval změny zúžení 

průměru páteřního kanálu ( canal pinch 

diameter-CPD) během whiplash simulace 

s akcelerací Tl 3.5, 5, 6.5, a 8 g. Použil 

Uppllt' Verblbrll 
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vzorky celé krční páteře s replikací svalové síly. CPD změřil v nedotčeném vzorku v neutrální 

pozici, pod 1.5 Nm statický extenčním zatížením před a po whiplash simulaci a během 

simulovaného whiplash. Průměrný CPD během whiplash byl užší než při statickém extenčním 

zatížení před, a to v zrychleních z 3.5 g a více. Nejužší CPD byl pozorován v C5-C6 během 

6.5 g simulací a byl o 3.5 mm užší než neutrální pozice CPD. V rozměrech CPD při 

extenčním zatížení před a po whiplash simulaci nebyly významnější rozdíly. Podle autorů je 

zranění míchy během whiplash u pacientů s normálními hodnotami sagitálního průměru 

páteřního kanálu nepravděpodobné. U pacientů se zúženým kanálem toto riziko není 

vyloučeno. 

Mechanické natažení neurálních struktur 

Hypotézu, že flexe UCS v počáteční fázi whiplash v může navodit zvýšené tahové síly, které 

ovlivňují související nervové struktury a mohou být původcem neuropatické bolesti vyslovil 

Cusic et al. (2001). Pracoval s kadaverickými vzorky které podrobil whiplash simulaci, 

zaměřoval se na možné příčiny následných bolestí. Dynamické změny v segmentu okciput-C2 

naznačily potenciálně nepříznivé síly. Fáze flexe se nevyskytuje samostatně a zatímco UCS 

jsou ve flexi, LCS se nachází v simultánní extenzi. Neurální elementy jsou součástí 

nepřerušeného tkáňového traktu kotveného proximálně v mesencefalonu a distálně ve 

vystupujících nervových kořenech. Proto jsou tyto nervové struktury v kraniovertebrálním 

spojení udržované zpočátku v progresivním prodloužení se zvětšeným axiálním napětím 

během flekční fáze, zatímco střední a dolní krční mícha vykazuje relativní relaxaci jak se 

nervové elementy zkrátí. Může tak dojít ke zvýšenému napětí v horních krčních kořenech, 

mezi kterými má C2 funkční převahu. Cl nervový kořen často chybí nebo není plně vyvinutý, 

a větší množství horních dorzálních kořínků se nejčastěji sbíhá se v C2 dorzálním kořenném 

ganglionu. Ten je extradurální a leží mediálně od Cl-C2 fasety, pod nebo krytý spodním 

mediálním obloukem Cl. Je také pod a částečně zakrytý zadním atlantoaxiálním vazem. C2 

nerv se pak rozdělí na dorzální a ventrální větve, s dorzálními větvemi do n.occipitalis major. 

Stoupá podél svalových vrstev a prochází skrz aponeurózu v linea nuchae superior. Spinální 

ganglion, míšní nerv a n.occipitalis major se mohou nacházet ve zvýšeném tahu během fáze 

flexe UCS při S-zakřivení Cp, stejně jako je možný náraz ganglionu do zadní části 

atlantoaxiálního vazu. Morfologické změny v ganglionu nebo týlním nervu proto mohou 

působit část bolestivých procesů v regionu smyslové inervace těchto nervových elementů. 

Charakter bolesti v týlní neuralgii sdílí mnoho atributů z klasické neuralgie trigeminu, s 

paraspinální ostrou bolestí v teritoriu n.occipitalis major. Záchvaty, často provokované krčním 
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pohybem, jsou obvykle jednostranné, s prvkem týlní bolesti. Potenciál pro zranění C2 

dorzálního spinálního ganglionu bylo navrženo jako základ pro neurální zranění během druhé 

fáze extenze. Žádné studie však nemají ověřenou kompresi C2 nervového komplexu mezi 

oblouky C 1 a C2 během extenze. 

Analýzou délkových změn kraniální dura mater při pohybu Cp se zabýval Feipel et al. (2003). 

Vycházel z hypotéz, že funkční manévry uskutečněné na páteři mají účinek na intrakraniální 

struktury kvůli předpokládané souvislosti spinální a kraniální tvrdé pleny mozkomíšní. 

Předpokládal, že posunutí tvrdé pleny míšní se přenese do lebeční tvrdé pleny mozkomíšní. 

Využil ll kadaverických vzorků a snímače lineárního posunu s vysokou rozlišovací 

schopností. Napětí lebeční tvrdé pleny mozkomíšní bylo změřeno použitím snímače odporu 

v sagitální a frontální rovině během pohybu krční páteře do flexe-extenze, lateroflexe a 

axiální rotace. Zjistil, že pohyb krční páteře nenavodí významné napětí tvrdé pleny 

mozkomíšní, tyto teorie tedy nepotvrdil. Je možné předpokládat, že ani pohyby při whiplash 

události ji neovlivní. 

Vliv na poranění neurálních struktur při whiplash traumatu mají podle Pettersona et al. (1995) 

anatomické variace. Zmenšení foraminálního prostoru, mající za následek kompresi 

nervového kořene nebo dokonce poškození nervu bylo pozorováno v anatomických studiích, 

kdy Cp byla postavena do hyperextenze a ipsilaterální rotace. Tyto pohyby se objevují při 

whiplash. V kombinaci s úzkým páteřním kanálem mohou mít za následek abnormální 

deformaci páteřní míchy a nervových kořenů. Efekt zvýšeného proudění CSF nad 

fyziologické hodnoty při whiplash, zmíněný výše, může být zvýrazn při úzkém páteřním 

kanálu. Bylo zjištěno, že znížený sagitální průměr páteřního kanálu zvyšuje riziko vývoje 

chronických symptomů a může být predispozicí pro závažnější poranění. 

Dosud byl k dispozici jediný nástroj ke zhodnocení rozsahu poškození nervových tkání po 

zranění páteře, klinická zkouška. Ta však neposkytovala spolehlivé rozlišení, zvláště v 

případech s neúplnými motorickými zraněními. Teprve nedávno byla vyvinuta a představena 

metoda pro hodnocení poškození centrální nervové soustavy využívající markerů v 

cerebrospinální tekutině. Glial fibrillary accidic protein a neurofilament protein bývá zvýšený 

u netraumatických poškození CNS. Podle poslední studie Guéze et al. (2003) dochází 

k významnému zvýšení jejich hladin v cerebrospinální tekutině i po traumatu, kdy byla 

poškozena nervová tkáň, včetně whiplash poranění. Stanovení nervových tkáňových markerů 
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v CSF umožní určit kvantitativně stupeň nervového buněčného poškození po různých typech 

zranění krční páteře v rozsahu od poranění míchy po whiplash. 

8.3.9 Poranění dalších oblastí 

Mezi oblasti, které mohou být whiplash událostí poškozeny a způsobit další symptomy patří 

mozek, temporomandibulární kloub, akromioklavikulární kloub a bederní páteř . Tato práce se 

však zaměřila pouze na struktury krku, proto se jimi nebudu blíže zabývat. 
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9. Biomechanika poranění při frontálním nárazu 

Přestože krční zranění většinou vyplývá ze srážek zezadu, 20-30% všech krčních zranění se 

vyskytuje ve frontálních nárazech (Kullgren et al., 2000; Watanabe et al., 2000). 

Jednoznačnou převahu však mají frontální nárazy ve fatálních nehodách (Watanabe et al., 

2000). Existuje bohužel jen málo informací o odezvě krční páteře a hlavy během frontálních 

nárazů, minimum pak u nárazů z boku. 

Frontální náraz rychle zpomalí vozidlo. Tělo pasažéra vlivem setrvačnosti pokračuje vpřed, 

dokud není zbržděno bezpečnostními pásy. Hlava pokračuje v tomto pohybu vpřed až do 

zbrždění samotným krkem se silou aplikovanou v A-0 skloubení a C6 (Clemens, Burow, 

převzato od Bamsley et al., 1994). Tato síla je excentrická ke směru pohybu hlavy, hlava 

rotuje vpřed a násilně ohýbá krk. Poté následuje fáze zpětného odrazu, kdy elastické vlastnosti 

posteriomích struktur krku táhnou hlavu z flexe a krk jde do extenze. Svensson et al. (2001) 

rozdělil pohyb komplexu hlava-krk při frontálním nárazu na 2 fáze, protrakční a flekční 

(Obrázek 23). 

Phase 1 

a) b) e} 

Figure 1a: Schematic drawing or the head-neck motion during a frontal collisíon. 
Phase 1: Protraction motion 
Phase 2: Flexion motion 

Obrázek 23 Fáze pohybu hlavy při frontálním nárazu (převzato od Svensson,2001) 

Panjabi et al. (2004b) dělí pohyb Cp na fázi I, která začíná počátkem horizontální akcelerace a 

končí na vrcholu intervertebrální flexe, fáze II trvá od vrcholu intervertebrální flexe k návratu 

do neutrální pozice. 

Deng (1989) v experimentálních čelních nárazech na modelech hybridní figuríny 

demonstroval, že hlava podléhá značnému úhlovému zrychlení v týlních hrbolech v prvních 

25 msec po nárazu, následována zvratem směru akcelerace při počátku extenze. Zapojené síly 

jsou značné, modely v nárazové rychlosti 63.5 kmih měly za následek deceleraci vozidla 90 g, 
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hlava podléhala negativní akceleraci 46 g. Následkem toho krk ztratí sílu nejprve během 

smyku a potom točivého momentu, který může snadno převyšovat známé hodnoty tolerance 

kostí a vaziva, vedoucí ke krčnímu zranění dokonce za nepřítomnosti zranění hlavy. Výsledky 

simulace indikovaly, že krční prahové úrazové napětí krku je dosaženo před překonáním 

prahu poranění hlavy se zvyšující se rychlostí nárazu. 

Vliv akcelerace na úrazové riziko ve frontálních nárazech prokázal Kulgren et al. (2000). 

Vypočítal nárazové parametry ze změřených parametrů ve skutečných srážkách a zranění byla 

sledována po dobu 5 let od nárazu. Studie zahrnuje úrazové výsledky u 187 osob v 143 

čelních srážkách, 42 ohlásilo krční zranění a 1 O z těchto 42 utrpělo dlouhodobé následky. 

Studie signalizuje, že v čelních nárazech nárazový puls ovlivňuje krční úrazové riziko, zvláště 

riziko dlouhodobých následků. Časový průběh rozdělil na tři části: 1-33 ms, 34-66 ms a 67-

99 ms. Vysoké průměrné zrychlení mezi 34 a 66 ms a nízká průměrná zrychlení mezi 67 a 99 

ms zvýší krční úrazové riziko. Výsledky signalizují, že pokud je akcelerační úroveň v 

poslední části nárazového pulsu vyšší nebo stejná jako úroveň ve střední části pulsu, krční 

úrazové riziko bude nízké. Jestliže zrychlení ve třetí části pulsu bylo vyšší než ve druhé části, 

jedna osoba utrpěla následky krátkodobé a žádná dlouhodobé. Pro redukci úrazového rizika je 

důležité se zaměřit na rostoucí trvání a klesající zrychlení ve střední části pulsu. Crush test 

ukázal, že figurína přišla do kontaktu s bezpečnostním pásem mezi 30 a 52 ms po srážce v 

závislosti na zrychlení vozidla v ranné fázi nárazu. Průměrná změna rychlosti osoby 

s následnými dlouhodobými důsledky byla 34.6 kmih. Doby průměrné změny rychlosti a 

průměrné zrychlení v skutečných srážkách bylo nižší ve srovnání s těmi změřenými v 

srážkových testech, lze proto očekávat, že průměrný čas pro kontakt s pásy nastal později, 

přibližně mezi 30 a 70ms. To naznačuje stejný časový interval jako ve kterém byl nalezen 

velký rozdíl mezi změnou rychlosti mezi střední a poslední částí pulsu. Relativní rychlost není 

hlavní faktor ovlivňující riziko dlouhodobých následků. Hlavní faktor mající vliv na toto 

riziko se zdá být snížení rychlosti během fáze, kdy nastal kontakt s pásy sedadla a osoba je 

decelerována. To signalizuje, že hlavní úrazový mechanismus pro krční zranění v čelních 

srážkách je ve flekčním režimu. Krční zranění se také může vyskytovat v počáteční fázi po 

kontaktu s bezpečnostním pásem. Možný způsob jak snížit úrazové riziko by mohlo být 

použití efektivnějších předepínačů bezpečnostních pásů, reagujících velmi brzo v fázi nárazu 

nebo dokonce před časem nárazu (odjištěný brzděním). Omezovač napětí pásu by mohl 

reagovat postupně s velmi malým napětím v počáteční fázi, následovaný zvýšením 
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k zabránění kontaktu hlavy v krutých nárazech. Velký rozdíl mezi zrychlením nebo změna 

rychlosti mezi střední a poslední částí pulsu bude pravděpodobně zvyšovat riziko úrazu. 

9.1 Vliv frontálního nárazu na struktury krční páteře 

9.1.1 Ligamenta 

Bucholz et al. (1979) zdokumentoval roztržení ligg. longitudinale posterius, ligg. interspinale 

a ligamentum flavum v posmrtné pitvě jedinců po flekčním zranění ve fatálních frontálních 

kolizích. U 24 % obětí odhalila zranění krční páteře, z nichž 20 fractur a roztříštění bylo 

lokalizováno v atlantookcipitální oblasti. Polovina případů nebyla před detailní posmrtnou 

prohlídkou klinicky podezřelá ze zranění páteře. 

Použitím MRl Vaccaro et al. (2001) zjistil roztržení ligg. interspinale, supraspinale, ligg. 

longitudinale posterius, anterius a ligamentum flavum u pacientů s bilaterální dislokací faset 

způsobeném flekčně-distrakčním zraněním. Našel rovněž disrupce intervertebrálního disku. U 

pacientů s jednostrannou dislokací se poranění ligamentum longitudinale posterius a 

intervertebrálního disku vyskytovalo méně. 

Crowell et al. (1993) aplikoval flekčně-kompresivní zatížení na tří obratlový model lidské 

krční páteře a vytvořil tak těžká zranění ligg. capsulare, ligg. interspinale, supraspinale a 

ligamentum flavum spolu s poraněním intervertebrálního disku. 

Panjabi et al.(1989) a Southem et al.(l990) aplikovali vysoko-rychlostní flekčně-kompresivní 

zatížení na tří obratlový model prasečí krční páteře, a zdokumentovali zranění vazů a 

posteriorních struktur spolu s nestabilitou v sagitální rovině. 

Simulaci čelního nárazu provedl Panjabi et al. (2004b ). Použil zmrazené vzorky celé krční 

páteře které zatížil horizontální akcelerací 4, 6, 8 a 10 g. Vysokorychlostní digitální kamera 

zaznamenala pohyby páteře v 500 snímcích/s. Kinematická data se měnila mezi vzorky a 

intervertebrálními úrovněmi; nicméně, objevil se obecný vzorec. Byly definovány dvě odlišné 

fáze pohybu: fáze I začínala počátkem horizontálního Tl zrychlení (O milisekunda) a skončila 

ve vrcholu intervertebrální flexe, fáze II trvala od vrcholu intervertebrální flexe k návratu do 

neutrální pozice. Napětí vazů bylo zvýšeno uprostřed fáze I, dosáhlo vrcholu na začátku fáze 

II, a pak se vrátilo k nule (Obrázek 24 ). 
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Obrázek 24. Obecný vzorec změn napětí v SSL- lig. supraspinale, ISL- lig. interspinale, LF- lig. flavum, CL- lig. 

capsulare, PLL- lig. longitudinale posterius během Tl horizontální akcelerace 8 g max. (převzato od Panjabi et 

aJ., 2004b) 

Nejvyšší napětí lig. supraspinale se vyskytlo během 1 O g nárazů v C3-C4 a C5-C6, v tomto 

pořadí. Největší napětí lig. interspinale se vyskytovalo v středním vlákně, v segmentu C3-C4. 

Napětí lig. flavum překonalo fyziologické hranice v C6-C7 během 4 g nárazů a v C2-C3, C3-

C4, a C5-C6 v 6 g nárazech. Největší napětí lig. flavum bylo pozorované v segmentu C3-C4 a 

o něco méně v C5-C6, obojí během 1 O g nárazů. 

Tyto vazy měly nejvyšší vrchol napětí v segmentu C3-C4, to může znamenat, že tato 

intervertebrální úroveň může být v největší riziku poranění během čelní srážky. Naopak, málo 

významné zvýšení bylo pozorováno v napětích lig. capsulare a žádné v napětích lig. 

longitudinale posterius. Napětí lig. capsulare překonalo fyziologické hranice jen během 1 Og 

nárazů. Napětí lig. longitudinale posterius nikdy nepřekonalo fyziologické hranice. 

Limitem tohoto modelu byla nepřítomnost aktivní neuromuskulámí odezvy. Byl použit pouze 

systém replikace svalové síly, který poskytl posturální stabilitu udržováním neutrální pozice a 

pasivní rezistence k intervertebrálnímu pohybu následujícímu náraz. Přestože řidič může být 

schopen předejít čelnímu nárazu, není schopen vyvinout včas dostačující sílu svalstva šíje 

ke změně intervertebrální kinematiky během traumatu. Přestože neexistují časové rozbory 

vzorů aktivace svalstva během simulovaného čelního nárazu, studie zabývající se nárazy 

zezadu zjistily, že čas mezi počátkem akcelerace automobilu a vrcholem svalového napětí je 

mezi 149 a 924 milisekundami. Vrcholy napětí vazů během čelních srážek (přibližně 150 ms) 
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tak mohou u některých jedinců nastat před časem vrcholu napětí svalů. To naznačuje, že 

svaly nemohou odpovědět dost rychle, aby změnily kinematiku krku během stádia pohybu, 

kdy dojde k poškození vazů. Bez ohledu na načasování, je dostatečná svalová síla potřebná, 

aby ovlivnila kinematiku krku. Průměrný vrchol dynamického momentu extenze 18.7 Nm 

vytvořený v C7-Tl překračuje vrchol momentu extenze vyvinutý slabými jedinci (in vivo u 

žen 9-33 Nm). To by znamenalo, že krční svaly nemohou být schopny vyvinout dostačující 

sílu, ani zareagovat dost rychle, aby omezily flexi hlavy nebo ochránily krk po čelním nárazu. 

Zranění vazů během čelních srážek může přispět k chronické bolesti. Nebyly však provedeny 

žádné studie na toto téma. 

V současné době, neexistuje klinicky potvrzená hypotéza co se týče původu bolestí šíje po 

čelní srážce. Chronická bolest se může hypoteticky vyskytovat po nadměrném natažení lig. 

supraspinale a interspinale způsobujícím nestabilitu, která může zapříčinit zvýšené tlakové 

zatížení na přední anulus fibrosus a vést ke zrychlené degeneraci disku a faset. Flekční 

nestabilita korelovala nejvíce se zraněním lig. supraspinale a interspinale během flekčního 

typu sagitálního traumatu. Panjabi a kol. (1992) vyslovil hypotézu, že nestabilita páteře může 

způsobit bolest přes zvýšený tlak na senzitivní inervaci vazů. Rentgenové studie 

demonstrovaly, že osteoartroza bederních fasetových kloubů a bolest vyplývá z degenerace 

disku kvůli zvýšenému zatížení kloubu. Nestabilita způsobená nadměrným natažením lig. 

supraspinale a interspinale v oblasti krku může mít za následek bolest způsobenou 

mechanismy podobnými těm v bederní páteři . Dalším výsledkem nestability páteře může být 

vysoké mechanické zatěžování lig. flavum, které může vést až k hypertrofii ligamenta a 

klinickému syndromu stenózy páteřního kanálu a tak přispět k chronické bolesti. Namáhaný 

svazek nervových vláken s následující neefektivní signalizací do svalů a následným spasmem 

může být jiný zdroj chronické bolesti. Pro tyto hypotézy však neexistují v oblasti Cp 

přesvědčivé důkazy. 

9.1.2 Intervertebrální disk 

Změny napětí intervertebrálního disku in vitro studoval Ito et al. (2005). Sledoval vrchol 

napětí anulárních vláken disku a smyková napětí disku během simulovaného frontálního 

nárazu na kadaverických modelech celé krční páteře v Tl horizontálním zrychlení 4, 6, 8 a 

1 O g. Tato data srovnával s těmi získanými během fyziologického zatížení a s hodnotami 

oznámenými při simulacích nárazu zezadu. Vrchol smykových napětí disku a vrchol napětí 

anulárních vláken během čelního nárazu překročil fyziologické hranice v segmentu C2-C3 v 4 
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a 6 g. Se zvyšující se akcelerací byly tyto hodnoty překročeny v celé krční páteři. Segment 

C5-C6 byl ve vysokém riziku zranění při nárazech frontálních i působících zezadu. Během 

čelního nárazu je tedy riziko poranění disku, přičemž se vyskytuje v nižších akceleracích 

během nárazu zezadu ve srovnání s čelním nárazem. 

9.1.3 Aktivita svalů během frontálního nárazu 

Kumar et al. (2003) provedl studii s lOti zdravými dobrovolníky. Podrobil je čelním nárazům 

způsobujícím zrychlení 5.3, 8.6, 11.0 a 14.0m/s2 (0.54, 0.88, 1.12 a 1.43 g) v očekávaných i 

neočekávaných nárazech. EMG záznam byl pořizován z m.stemocleidomastoideus, 

m.splenius capitis a horní části m.trapezius bilaterálně. Triaxiální akcelerometry 

zaznamenávaly akceleraci sání, torza a hlavy testovaných subjektů. Velikost EMG odezvy 

postupně stoupala s úrovní akcelerace, zatímco čas počátku odpovědi se zkracoval. Svalové 

odpovědi byly větší s vyššími úrovněmi zrychlení, zvláště v případě m.trapezius. V akceleraci 

sání 14 m/s2 trapézové svaly vygenerovaly 79 % z jejich maximálního volního stažení, 

zatímco mm.stemocleidomastoidei vygenerovaly 32% MVC. Křivka EMG prudce rostla v 

neočekávaných nárazech. Nejkratší čas začátku EMG aktivity byl získán u m.trapezii, který 

byl obecně vyšší v neočekávaných podmínkách. Obecně začínala mezi 39 a 57 ms v 

neočekávaných nárazech, zatímco v očekávaných nárazech mezi ll a 32 ms. Po čelním 

nárazu je trup vržen dozadu, zatímco hlava se pohybuje vpřed. Vynucený pohyb hlavy vpřed 

aktivuje m.trapezius jako první kontrolu k zabránění pohybu. Nicméně, v očekávaných 

podmínkách, kdy si byly subjekty vědomy nárazu a zpevnily se, byla odezva jako taková 

rychlejší. M. stemocleidomastoidei se aktivovaly později, až po významném pohybu, kdy 

kontrolovaly nebo bránily pohybu hlavy dozadu během fáze zpětného odrazu. Velký rozdíl 

mezi časy náporu vlevo a vpravo také signalizuje, že tyto odpovědi jsou pravděpodobně 

způsobeny spíše stretch reflexem reagujícím na mechanické podněty než centrálně řízeny. 

Zdá se, že somatosensory, vizuální, a vestibulámí podněty nemají primární roli v tomto 

mechanismu, ačkoli mohou v neurčitém rozsahu modifikovat odpověď. Bylo prokázáno, že 

očekávání nárazu zmírňuje nebezpečí poranění. 

Modifikované simulace provedl Kumar et al. (2006) při anterolaterálních nárazech v 

rychlostech 4.3, 7.8, 10.6, a 12.8 m/s2 s trupem ve flexi 45 st. ventrálně nebo laterálně. Při 

lateroflexi vlevo m.trapezius vygeneroval 38 % MVC EMG, zatímco pravý pouze 28 %. 

M.splenius capitis a SCLM vygenerovaly 25 % a méně % (25 % levý a 8 % pravý m.splenius 

capitis, 6 % levý a 2 % pravý m.SCLM). Z toho lze vyvodit závěr, že když subjekt sedí s 
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trupem flektovaným z neutrální pozice v době anterolaterálního nárazu, odezva svalstva krku 

je dramaticky redukovaná ve srovnání s frontálními nárazy s trupem v neutrální pozici. Tato 

pozice pravděpodobně produkuje biomechanickou odezvu snížující pravděpodobnost 

svalového zranění v nízkých rychlostech. 

70 



10. Problematika hodnocení závažnosti kolize 

Pojišťovací agenti, lékaři a soudci často vyžadují hodnocení závažnosti nehody. Obtížná bývá 

přesná mezioborová terminologie, kterou by dodržovaly všechny subjekty. Používané termíny 

se různí. Zatímco "nárazová rychlost" je při odhadu většinou nadhodnocená, na druhé straně 

"nehoda na parkovišti", "neponičený nárazník" atd. jsou často chybně považovány za menší 

nehodu, a tak je u nich předpokládán menší úrazový potenciál. 

Jestliže je tedy požadován odhad specifické srážky, technická rekonstrukce vedoucí k 

intenzitě nárazu pro vůz musí být vzata do úvahy stejně jako vyplývající biomechanika 

zatížení cestujícího. Biomechanické vyjádření je založeno za prvé na zhodnocení technické 

analýzy vztahující se k vozu, zadruhé ze zranění oznámených lékařem a za třetí, na 

základních kritériích úrazové biomechaniky. Nutné je komplexní interdisciplinární 

zhodnocení. 

Za účelem překonání nedostatků z matoucího všeobecného popisu "závažnosti kolize" Walz 

et al. (2000) navrhuje rozepsat celý komplex do tří různých typů zatížení a jednotlivých 

situací: 

a) dynamiky motorových vozidel - dynamické zatěžování vozidla během srážky musí být 

odhadnuto technickým expertem. Komplexní a objektivní dokumentace vozidla spolu se 

souvisejícími aspekty je naprosto nezbytná, zahrnuje fotografie zapojených vozidel a seznam 

poškozených částí automobilu. Vliv různých mas zapojených vozů a jejich strukturální tuhost 

je také důležitá. Významné parametry jsou Av (rychlostní změna zmíněného vozu během 

kolizní fáze, to jest asi 0.1-0.2 s) a akcelerace automobilu. 

b) lékařské nálezy - komplexní popis typu a závažnosti zranění nebo poruch. Whiplash in jury 

je jen předpoklad a proto je nedostatečný. 

c) biomechanické aspekty - parametry jako použití bezpečnostního pásu, vlastnosti opěrky 

hlavy a sedadla, další náraz hlavy Giný než do opěrky hlavy), mechanické vlastnosti 

ovlivněných oblastí atd. musí být vyšetřeny za účelem odhalení biomechanického zatížení 

cestujícího, založeného na aktuální vazbě různých dílů karoserií s odpovídajícími díly vozidla. 

Nadto, jednotlivé parametry mající vliv na úrazovou biomechaniku jako je věk, velikost těla a 

předcházející poranění páteře musí být vzaté v úvahu také. 

Biomechanický úsudek je založený na recenzi: technických dokumentací vztahujících se k 

vozu, na zraněních oznámených lékařem a na základních kritériích úrazové biomechaniky. 

Tyto jsou věk, hmota těla, předcházející poškození páteře, mimo-poziční problematika, další 
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náraz hlavy, použití bezpečnostních pásů sedadla, parametrů opěrky hlavy a sedadla atd. 

Přesnost této informace přímo ovlivňuje přesnost biomechanického odhadu. 

72 



ll. Vliv rychlosti 

Přibližně 65 % z whiplash poranění jsou oznámeny v nárazech v nízké rychlosti. Přesné 

určení "bezpečné" a "rizikové" rychlosti dosud nebylo přesně stanoveno. Příčina je zejména 

ve velkém množství zevních i vniřních faktorů ovlivňujících vznik poranění. Výzkumné 

metody jsou také velmi omezené. Nabízí se retrospektivní studie nebo studie s dobrovolníky. 

Testy s lidskými dobrovolníky jsou navrženy tak, aby nezpůsobily zranění, nárazové rychlosti 

jsou tedy drženy pod tolerovatelným maximem. Castro et al. (1997) svou studii uzavřel tím, 

že "limit neškodnosti" pro tlaky vyplývající z nárazů zezadu vzhledem k rychlostním změnám 

leží mezi 1 O a 15 kmih. Studii založil na experimentální biochemické, kinematické a klinické 

analýze s dobrovolníky. Výsledky ukázaly, že rozsah rychlostní změny (srážek vozidel) byl 

8.7-14.2 kmih (průměr 11.4 kmih) a rozsah akcelerace vozidla byla 2.1-3.6 g (průměr 2.7 g). 

Při fyzikálních zkouškách, počítačových pohybových rozborech, nebo v MRl nebyly nalezené 

žádné známky úrazu. Kinematická analýza velmi zřetelně ukázala, že mechanismus whiplash 

se sestával z translace/extenze (vysoká energie) krční páteře s návaznou flexí (nízká energie) 

krční páteře. Hyperextenze krční páteře během nárazů nebyla pozorována. Geigl et al. 

podrobil 25 dobrovolníků nárazu v 6-12 kmih a ohlásil, že žádný neutrpěl poranění. Nicméně, 

stejná laboratoř později oznámila, že u jednoho dobrovolníka podrobeného nárazu v 10,5 

kmih se objevily symptomy po dvou týdnech. Z tohoto důvodu redukovali zkušební náraz na 

8,5 kmih. Szabo et al. oznámil, že z 5 dobrovolníků podrobených nárazu 8 kmih čtyři trpěli 

bezprostřední bolestí hlavy a jeden ohlásil přechodnou krční tuhost. Na rozdíl od toho, pět z 

19 dobrovolníků v nárazu 2-5 kmih ve studii Matsushity et al. ohlásilo mírný diskomfort 

trvající 2- 4 dny. V studii Westa et al. 12 dobrovolníků po nárazu v 4-13 kmih oznámilo 

menší krční bolest trvající až 2 dny. (převzato od Bogduk et al., 2001) 

Podle německých studií je nejběžnější rychlostní změna pro vůz asi 1 O kmih a nejvíce zranění 

vzniká v 16 kmih, přes 90 %zranění krku v nárazech zezadu se vyskytují v rychlosti do 25 

kmih. (převzato od Eichberger et al., 2000) 

Jacobson et al. (2000) uvádí největší vyskyt poranění krku v nárazových rychlostech pod 30 

kmih. 
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Hartwig et al. (2004) sledoval pacienty po kolizi v automobilu. U bočních nárazů se 

strukturální poškození krční páteře vyskytovalo dokonce v rychlosti pouze 1 O kmih. Zranění 

alárních ligament byla způsobena čelními srážkami se značnými rozdíly v rychlostech. 

Ačkoli tato data signalizují, že nárazy v méně než 10 kmih jsou v podstatě bezpečné, 

naznačují také, že "bezpečný limit" není příliš nad touto rychlostí. 

Vyššími rychlostmi se zabýval Smith et al. (2005). Zkoumal účinek změny rychlosti (deltaV) 

na výskyt fraktur obratlů, zranění míchy, mortalitu a přidružené úrazové vzory ve frontálních 

a laterálních nárazech. Sledovaných osob bylo 1152 (214 pacientů s frakturami obratlů, 938 

pacientů s poraněním míchy), 701 po frontálním a 451 po laterálním nárazu. Ve frontálních 

nárazech bylo více pacientů s frakturami krčních obratlů i poškozením míchy než ve skupině 

po laterálních nárazech. Ve frontálních nárazech nastalo 49 % z fractur obratlů, 47% 

z poranění míchy a 71 % ze úmrtí v rychlosti> 47.4 kmih. Na rozdíl od toho, v laterálních 

nárazech 51 % z fractur obratlů, 52 % z poranění míchy a 67 % z úmrtí nastalo v rychlosti > 

35.3 kmih. Nicméně, 80 %všech úmrtí vyskytujících se v zraněních míchy v případech při 

fracturách krčních obratlů 74 % mělo také zranění mozku. Airbag nebo bezpečnostní pás se 

jevil jako ochranný ve frontálních nárazech u pacientů s frakturami obratlů a poraněním 

míchy v nižší rychlosti, ale 84 % z pacientů s poraněním krční míchy v rychlosti > 4 7 km/h 

mělo airbag ochranu a v několika případech se airbag jevil jako odpovědný za poranění 

míchy. 82 % pacientů s fracturami bederních obratlů mělo bezpečnostní pásy, ale ve 

frontálních nárazech nevhodné umístění bezpečnostních pásů možná přispělo k fracturám 

obratlů. Autoři považují za nezbytné vylepšit ochranu ve vyšších rychlostech. Efektivnější 

bezpečnostní systémy předcházející poranění krční páteře vidí v používání dvouúrovňových 

frontálních a laterálních airbagů a předepínače bezpečnostního pásu, které chrání před 

frakturami obratlů. 

Siegel et al. (1993) sledoval pacienty po 76 čelních a 45 laterálních srážkách vozidel v různé 

rychlosti vzhledem k použití bezpečnostního pásu a kontaktu s vnitřkem vozidla. 121 obětí 

s vícečetnými zraněními (39 s pásy, 82 bez pásů) bylo studováno rekonstrukcí nehody a 

lékařskou analýzou dat. Průměrná nárazová rychlost byla 48,28 kmih +I - 1 7, 7 kmih. Řádné 

použití bezpečnostního pásu redukovalo zranění mozku ve frontálních nárazech (30% proti 

47 % ), ale nemělo žádný účinek v laterálních. Použití bezpečnostních pásů nechránilo před 

zraněními plíc,játer, sleziny, pánve, nebo dolní páteře. Ve frontálních haváriích řádně užívané 
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bezpečnostní pásy byly základní příčinou zranění útrob. Pásy nepředešly zraněním hrudních 

nebo abdominálních orgánů v bočních haváriích. Kontakt subjektu s vnitřkem vozidla ve 

frontálních haváriích byl hlavní příčinou poranění mozku (sloupek mezi čelním sklem a 

předními dveřmi), plic a jater (volant a přístrojový panel), v laterálních haváriích boční dveře 

způsobily zranění plíc, aorty, jater a pánve. Úmrtí a komplikace byly vyšší po frontálních 

zraněních nebo v rychlosti > = 48,28 kmih. 
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12. Vliv prvků pasivní bezpečnosti 

V případě kolize by konstrukční provedení a bezpečnostní systémy vozu měly ochránit 

cestující před zraněním. Tyto systémy mají za úkol absorbovat energii nárazu a snížit její 

přenos na cestujícího. Z tohoto důvodu jsou vozy vybaveny deformačními zónami v přední i 

zadní části, a pokud možno i zboku. Velký význam má i stavba sedadla, opěrka hlavy a 

bezpečnostní pásy. 

12.1 Opěrka hlavy 

Význam opěrky hlavy v prevenci zranění, kdy je trup akcelerován vpřed, byl rozpoznán jako 

první US Navy v roce 1920. V polovině padesátých let byla navržena čalouněná opěrka hlavy 

napojená na vrchol opěradla sedadel k prevenci nebo redukci rizika whiplash poranění 

v nárazech zezadu. Protože nepřetržitá podpora hlavy cestujících se nejevila jako praktická, 

byl výzkum zaměřen na způsoby jak předejít extrémní hyperextenzi, která byla v té době 

považovaná za úrazový mechanismus. Evropská unie vytvořila přísnější standardy pro opěrky 

v roce 1996. (ÓNeil, 2000) 

V nárazech zezadu, zahrnujícím rychlý extenčně-flekční pohyb krku, byla extenční fáze 

obvykle považována za nejvíce škodlivou. Z toho důvodu bylo široce přijato tvrzení, že 

opěrka hlavy a její správné nastavení předejdou hyperextenzi krku a tím i výskytu whiplash 

poranění. Nicméně, zranění typu whiplash se mohou vyskytovat také po čelních a bočních 

nárazech, kde není hyperextenze krku považována za významný faktor, pokud vůbec nastane. 

Opěrky hlavy ve vozech byly navržené k tomu, aby předešly kolizním zraněním, ale snížení 

počtu whiplash poranění po zavedení opěrky hlavy je relativně malé, asi 20 %. Hypotéza 

hlavního úrazového mechanismu, na které je pojetí opěrky hlavy založené, byla poprvé 

navržena Macnabem před více než třiceti lety. Vyslovil hypotézu, že anteriomí zranění dolní 

krční páteře, která viděl v pokusech na zvířatech byla způsobena hyperextenzí krku. Opěrky 

hlavy byly navrženy k tomu, aby předešly krční hyperextenzi blokováním pohybu hlavy. 

Ačkoli používání opěrek hlavy snížilo počet zranění, neodstranilo je. Výsledky současných 

studií naznačují, že zranění krční páteře vznikají ještě před hyperextenzí krku. Opěrka hlavy 

je neúčinná v prevenci formování S-formy zakřivení krční páteře v první fázi traumatu, kdy 

vzniká poškození. Pokud je možné tyto nálezy projektovat na skutečný whiplash, vysvětluje 

se tak nedostatečný efekt zavedení hlavové opěrky ve snižování whiplash zranění. 
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V současnosti se ve vozech používají dva druhy opěrek, fixovaná a nastavitelná. Za 

výhodnější se považuje pevně připojená opěrka hlavy, v neprospěch výškově nastavitelných 

hovoří jejich časté ponechání v dolní pozici, nedostatečná výška pro vysoké osoby a 

nedostatečně fungující zámek, který neudrží opěrku po nárazu v dané pozici. Pokud je opěrka 

umístěna příliš nízko, tzn. pod těžištěm hlavy, působí při extenzi jako bod otáčení a dochází 

k páčení krční páteře. V ideálním případě by měla být opěrka vyrobena z materiálu se stejnou 

tuhostí a pružností jako sedadlo. Sníží se tak síly působící na krční páteř. 

Studie hodnotící nastavení opěrky hlavy ve vozech prokázaly, že ve většině jsou nepřiměřeně 

nastaveny. Drtivá většina z nich jsou nastavitelné a typicky zanechané v jejich dolní pozicí, 

jsou příliš daleko za hlavou nebo nejsou ve správné pozici uzamčeny. 

Opěrky hlavy jsou považovány za správně umístěné jestliže jejich vrchol je vertikálně s 

temenem. Opěrky umístěné příliš nízko mohou vést k těžší poraněním než bez jakékoliv 

opěrky hlavy. V takových případech může být hyperextenze příčinou zranění. Nicméně, 

opravdová hyperextenze je mnohem méně častá než v dřívějších letech, protože nějaké 

minimální omezení poskytuje dokonce i neoptimálně nastavená opěrka hlavy. Automatické 

monitorování postavení a úprava opěrky v horizontální a vertikální rovině by mohla tyto 

nedostatky zmírnit. Takový systém, sestávající se elektronických snímačů, kontrolního 

schématu a elektrických regulačních mechanismů byly popsány Muserem et al. a 

implementovány v prototypním sedadle, které také pamatuje na plastickou změnu tvaru 

opěradla sedadel. 

Jestliže navíc nastane kontakt hlavy s jinými částmi vnitřního prostoru vozidla než je opěrka 

hlavy, je pozorováno úplně jiné schéma zatížení krční páteře. Tento mechanismus může 

nepřímo navodit vyšší zatížení krční páteře než čistý mechanismus akcelerace bez nárazu 

hlavy. Nicméně, tento účinek musí být podrobně ohodnocen pro každou jednotlivou nehodu 

s přihlédnutím k odhadované nárazové rychlosti hlavy a charakteristickým rysům nárazové 

zóny. Mnoho údajných whiplash mechanismů jsou ve skutečnosti kontaktní mechanismy 

hlavy a proto musí být posuzovány z biomechanického hlediska odlišně (Walz et al., 2000). 

Dle The Quebec Task Force on Whiplash by vhodně umístěná opěrka hlavy měla být 

lokalizována tak, že horizontální vzdálenost k hlavě je co nejmenší a co nejvíce pohodlná, a 

její horní hrana by měla dosahovat asi 70 mm svisle nad úroveň očí. Jako problematickou vidí 

rozdílnou tuhost opěrky a sedadla, a tudíž i odlišnou absorbci energie a její následné zpětné 

přenesení na trup a hlavu. Sedadla mají pružiny, které vrací energii mnohem rychleji. Řešení 
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vidí ve výrobě sedadla i opěrky zjednoho kusu, aby tak poskytlo pevnou a zároveň tlumící 

podporu hlavě i trupu (Spitzer et al., 1995). 

distance from 
top of head (cm) 

backset (cm) 

2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 

Obrázek 25 Hodnocení nastavení hlavové opěrky (převzato od ÓNeil, 2000) 

Geigl et al. na videozáznamu s využitím dobrovolníků prokázal, že po nárazu se sedadlo 

skloní vzad, a tím se zvýší mezera mezi hlavou a opěrkou (převzato od Gentle, 2001). 

Vzhledem k těmto zjištěním, že mezera mezi hlavou a opěrkou dynamicky vzrůstá v průběhu 

nárazu, kdy je opěradlo sedadla tlačeno do více skloněného postoje dopadem trupu Gentle et 

al. (200 1) vyslovil domněnku, že počáteční mezera mezi opěrkou hlavy a hlavou méně než 50 

mm by úspěšně předešla tomuto mechanismu zranění, dokonce i když je akcelerace trupu 

vysoká. Na svém finite element modelu potvrdil charakteristický S-tvar zakřivení krční páteře 

způsobený zpětnou translací hlavy vůči torzu s malou nebo žádnou rotací (ve smyslu 

flexe/extenze) zatímco dolní krční páteř se pohybuje vpřed jak následuje trup. V závislosti na 

tom jak brzo je tento pohyb zastaven opěrkou hlavy a sedadlem, mohou být oba efekty 

traumatickými. Modeloval síly, které působí na ligamenta v A-0 skloubení ve vzdálenosti 

opěrka-hlava ll O, 80 a 50 mm. Nejvyšší síly se vyskytovaly před nárazem hlavy do opěrky, 

když počáteční mezera byla větší než 50 mm. 

V retrospektivní studii zadních srážek ve vozu Volvo zahrnující dlouhodobé lékařské 

sledování spolu s detailní zkouškou poškozeného vozidla, našli Olsson et al. (1990) 

významnou korelaci mezi trváním symptomů a horizontální vzdáleností mezi hlavou a 

opěrkou. Vozidla měla všechna stejnou stavbu a fixovanou hlavovou opěrku. Významná 

korelace byla nalezená mezi trváním symptomů a horizontální vzdáleností mezi hlavou a 

opěrkou, s vzdáleností větší než 1 O cm byly při druženy symptomy trvající nejméně rok. 

78 



Nenašli však žádnou souvztažnost mezi nárazovou rychlostí a počátečním spektrem nebo 

trváním symptomů. 

Teorii o účinnosti správně nastavené hlavové opěrky zpochybňuje Minton et al. (2000). 

Zkoumal skupinu 174 pacientů po poranění způsobeném nárazem v automobilu v rychlostech 

16-28 kmih. Do své studie zahrnul nárazy zezadu, zboku i čelní a porovnával vliv horizontální 

vzdálenosti mezi hlavou a opěrkou (Obrázek 26A) a vertikální výšku opěrky (Obrázek 26B) 

s obtížemi sledovaných osob po následujících 12 měsíců. 

Obrázek 26 Hodnocení nastavení hlavové opěrky (převzato od Minton et al., 2000) 

Dospěl k rozporuplným výsledkům. Oběti frontálních nárazů trpěly stejnými symptomy jako 

oběti nárazů zezadu. Vyšší rychlost byla přidružena s větší disability. Starší ženy měly 

významně horší dlouhodobý výsledek. Neukázaly se však žádné významné korelace mezi 

disability a horizontální nebo vertikální vzdáleností od opěrky hlavy v nárazech zezadu. 

Jednoznačný výsledek nepřineslo ani srovnání typů hlavových opěrek. Nastavitelné opěrky 

byly v některých případech nevýznamně lepší než fixované nebo žádné, v jiných to bylo 

naopak. Tato studie pokryla 53 různých modelů vozidel. Rozdíly v desingu sedadla, hlavové 

opěrky a konstrukčním řešení vozidla byly proto obrovské. Vzhledem k tomu, že Olsson et al. 

(1990) dospěl k odlišným výsledkům při testování v jednom typu vozidla, lze předpokládat, 

že hmotnost vozidla a konstrukční řešení je přinejmenším stejně důležité jako úprava hlavové 

opěrky. 

Jacobsson et al. (2000) v retrospektivní studii uvedl, že zvýšená vzdálenost mezi hlavou a 

opěrkou hlavy (a opěradlem sedadla) měla vztah k zvýšenému riziku krčního zranění. 

Rozbory nehod ukázaly, že řidiči mají statisticky významné vyšší riziko krčního úrazu v 

porovnání s všemi dalšími pasažéry. To je pravděpodobně také jedno vysvětlení pro rozdíl 

mezi úrazovým rizikem řidiče v porovnání se spolujezdcem, protože u řidiče je předpokládán 

většímu rozsah pohybu hlavou a horním trupem k než u spolujezdce. Třebaže Minton et al. 

(1997) uvádí protikladné nálezy, blízkost mezi hlavou a opěrkou ve fázi přenosu zatížení je 

považováno za prospěšné. 
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Jako možné řešení se ukázalo použití tzv. "aktivní" opěrky hlavy. Watanabe et al. (2000) 

porovnával standardní sedadlo s opěrkou a standardní sedadlo s přidáním mechanického 

spojovacího systému používajícího setrvačnou sílu cestujícího v době nárazu pro pohyb 

opěrky hlavy vpřed a nahoru. Tato "aktivní" opěrka hlavy byla ve stejné pozici jako u 

běžných sedadel, směrem k zadní části hlavy cestujícího se přesouvala jen v době nárazu. 

Pozice opěrky hlavy ovlivnila dobrovolníkovy viditelné pohyby a pohyby krční páteře stejně 

jako odpovědi figuríny. Systém sedadla, který pohnul opěrku hlavy vpřed a nahoru použitím 

setrvačné síly cestujícího v době nárazu potlačila pohyby krční páteře u dobrovolníků i 

figuríny. 

Meebanical J.ink.qe sy&tem 

Obrázek 27 Opěrka hlavy s mechanickým systémem reagujícím na setrvačnou sílu cestujícího (převzato od 

Watanabe et al., 2000) 

12.2 Sedadlo automobilu 

Sedadlo automobilu by mělo poskytovat pevnou oporu pro trup, zároveň však musí omezit 

následný odraz těla do bezpečnostních pásů. 

Whiplash poranění, která se vyskytují v nízkootáčkových nárazech zezadu jsou dávány do 

souvislosti s charakteristickými rysy sedadel automobilu. Během první fáze nárazu opěradlo 

sedadla působí na hrudní páteř a vede k jejímu napřimování a případně také k "ramping" 

pohybu vzhůru. To vede k tlakové síle působící na páteř, která postupně působí vzájemné 

střižné pohyby obratlů. Tento posuvný pohyb vede k srážce faset intervertebrálních kloubů. 

Pohyby zahrnují (a) "ramping" nahoru a napřímení páteře od počáteční do střední doby 

nárazu, (b) náhlý zpětný pohyb hlavy relativně k torzu, a (c) hyperextenzi krku. Pohyby (a) a 

(b) mohou být viděny v téměř stejném časovém rámci. 

Objevily se názory, že nedávné trendy směřující k odolným, pružným opěradlům sedadel pro 

ochranu ve vysokých nárazech jsou možná škodlivé pokud se týče rizika whiplash poranění 

kvůli zvýšenému potenciálu pro elastický zpětný náraz ze sedadla po nárazu zezadu 
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(Svensson et al., 1993). Některé z nejnovějších konstrukcí sedadel tuto filozofii přijaly a 

pokouší se o odstranění všech relativních pohybů mezi hlavou a rameny v nárazu zezadu, 

přičemž ještě dovolují neomezený pohyb hlavy v standardních podmínkách. Někteří se také 

pokoušejí oslovit spornou otázku pružného zpětného nárazu dovolující plastickou deformaci 

opěradla během dynamického zatížení. 

Z tohoto důvodu je důležité stanovit jak vlastnosti sedadla ovlivní pohyby cestujícího v 

nízkorychlostních nárazech zezadu. Watanabe et al. (2000) použil v testech simulujících 

nárazy zezadu sedadla s různými charakteristikami. Pohyby krční páteře byly snímány RTG 

kinematografií rychlostí z 90 rámů/sec, stejně byla zaznamenany viditelné pohyby figuríny a 

dobrovolníků. Měnil tuhost opěradla sedadla v horní a dolní části. Zvýšena byla zesílením 

zadního rámu sedadla, přidáním ocelových desek a redukcí tloušťky vycpávek. Redukována 

zeslabením zadního rámu sedadla a přidáním vycpávek. Tuhost opěradla sedadla ovlivnila 

viditelné pohyby u dobrovolníků stejně jako odpovědi figuríny. Viditelné pohyby byly více 

potlačeny při redukované tuhosti horní části sedadla. Vliv tuhosti dolní části sedadla a vlivy 

rozdílu tuhosti mezi horní a spodní částí opěradla neprokázaly ještě jasné výsledky. 

12.3 Bezpečnostní pásy 

Bezpečnostní pásy ve vozidle jsou konstruovány v prvé řadě k tomu, aby omezily pohyb těla 

vpřed a zamezily jeho kolizi s interiérem vozu a následným těžkým zraněním. Zachycení 

pohybujícího se těla musí být měkké, aby se snížilo zatížení krční páteře a tlak na hrudník. 

Role bezpečnostních pásů ve whiplash poranění není plně objasněna. Existují studie 

prokazujícící zvýšení whiplash syndromů od doby povinného používání pásů. Jako 

zdůvodnění tohoto vlivu může být omezení pohybu těla bezpečnostními pásy a zvýšení sil 

aplikovaných na krk po nárazu zezadu. V dalších studiích nebyl naopak nalezen žádný rozdíl 

mezi dopadem whiplash události na pasažéry s nebo bez použití bezpečnostních pásů (Y oung 

et al., 2001). 

12.4 WHIPS systém 

Švédští výzkumníci představili nový systém ochrany cestujících, který je výsledkem víc než 

desetiletých výzkumů v oblasti krčních zranění při srážkách automobilů, s důrazem na srážky 

zezadu. 

WHIPS systém (whiplash protected system) sedadla se sestává z nového sklopného systému 

("recliner"), společně s upraveným opěradlem a opěrkou hlavy. "Recliner" je část sedadla 
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automobilu užívaná pro připojení opěradla k bazi sedadla. Jeho základní funkce je usnadnit 

úpravu sklopného úhlu opěradla. Nárazem aktivovaná funkce byla přidána k novému WHIPS 

reclineru. Při nárazu zezadu je recliner navržený k tomu, aby řídil pohyb opěradla dozadu 

relativně k bazi sedadla. Za tímto účelem má recliner další mechanismus, který ovládá pohyb 

opěradla sedadla pokud se týče sedadlové základny. WHIPS recliner je aktivovaný nárazem a 

potom ovládá pohyb opěradla ve dvou fázích. První fáze je v podstatě translační pohyb 

opěradla dozadu. Tato fáze má tři cíle: za prvé, dovolit cestujícímu klesnout do sedadla tím 

redukovat vzdálenost mezi hlavou a opěrkou hlavy; za druhé, zahájit pohyb opěradla dozadu 

bez posunu opěrky hlavy dále od hlavy; a za třetí, omezit úroveň akcelerace cestujícího 

povolením pohybu opěradla vzad v řízeném způsobu. Druhá fáze se sestává z ohnutí opěradla 

dozadu. Tento pohyb má centrum rotace v recliner oblasti. Účel této fáze je pokračovat ve 

snížení akcelerace a absorbovat energii cestujícího v jemný, řízený způsob, aby redukoval 

jeho odraz vpřed po nárazu. Silová redukce a absorbce energie jsou dosaženy plastickou 

deformací kovového prvku v reclineru. Tyto dvě fáze se v jistém rozsahu překrývají. Recliner 

pohyb nahoru a dozadu, ale udržující stejný úhel opěradla, během první fáze WHIPS akce je 

řízen dvěma spojeními, které rotují kolem jejich dvou horních os. Během druhého fáze 

WHIPS pohybu je deformován přední kloub. Minimalizace zpětného odrazu vpřed do 

bezpečnostního pásu může být ovlivněna zajištěním vysoko energetické absorbce opěradla 

během srážky. (Jacobsson et al., 2000) 

Obrázek 28 WHIPS system sedadla (převzato od Jacobsson et al., 2000) 

Tento systém je v nyní součástí všech nových vozů značky Volvo. 

82 



13. Způsoby výzkumu whiplash poranění 

Whiplash událost a whiplash poranění bylo zkoumáno pomocí mnoha způsobů, jak hodnotit 

biomechaniku úrazu. Každý má svá negativa a omezení, se kterými je nutno počítat 

v hodnocení výsledků. 

Matematické modelování zahrnuje programování v počítači, ztvárnění C obratlů a rovnice 

reprezentující síly působící na tyto obratle, ligamenta, disky a svaly. Cílem matematického 

modelování je spolehlivé určení normální kinematiky Cp, předpověď a zobrazení jejího 

chování při abnormálním zatížení. Omezením jejich využití je biofidelita, tzn. jak přesně 

určují normální anatomii a fyziologii. 

V matematických modelech je patrný podstatný vývoj, s každou generací je zakomponováno 

více anatomických detailů s větší přesností. Nicméně ještě žádný model nedosáhl uspokojující 

reprodukce segmentálního pohybu Cp jak v normálních, tak v patologických podmínkách. 

(Bogduk et al., 2001) 

Finite-element (FE) modeling je matematickou metodou, která se zabývá rekonstrukcí kostí, 

kloubů, ligament, disků a svalů Cp v termínech jedno-, dvou- nebo třídimenzionálních 

geometrických jednotek jako stavebních kostek. Ligamentum může být představováno jako 

linie nebo obdélník. Obratel jako soubor trojúhelníkových nebo obdélníkových uspořádání. 

V počítači je každý element naprogramován k chování odpovídajícímu jeho biologickým 

vlastnostem tkání, které reprezentuje (tuhost, síla). Model může být použit k určení a studiu 

vnitřních sil vzniklých jako odpověď tkání a struktur při vystavení externím silám. Moderní 

počítačové programy mohou generovat dramatické a vizuálně působící demonstrace chování 

páteře během zatížení. Nicméně jako u matematických modelů, užitečnost FE modelů záleží 

na jejich biofidelitě. Do současné doby byly vyvinuty atraktivní modely, které určují chování 

páteře pod kvazistatickým zatížením, ale modelování kinematiky je stále nedokonalé a čeká 

na lepší reprezentaci C muskulatury. (Bogduk et al., 2001) 

Fyzikální modely zahrnují konstrukci obrysů krku, typicky ve formě panáků. Modely použité 

v minulosti jsou adekvátní pro studium úrazů hlavy, ale pro Cp jim chybí biofidelita. 

Hliníkové cylindry, spojené gumovými disky představují chabou reprezentaci C obratů a 

jejich kloubů, ligament a svalů a nereprezentují přesně jejich chování. V nedávné době se 

švédským výzkumníkům (Svensson et al.) podařilo vyvinout figurínu, která již lépe odpovídá 
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stavbě těla a dobře reprezantuje pohyby in vivo, jak také autoři potvrdili při srovnávání s testy 

na dobrovolnících. 

Zvířecí modely mají výhodu, že jsou biologicky přesné, ale jejich faktorová škála limituje 

jejich aplikovatelnost. Například prasečí modely nebo opice rodu Makak Rhesus mají 

výraznou podobnost se stavbou krční páteře člověka, identické však nejsou. Bohužel, 

neexistují žádné spolehlivé prostředky ze zjištění typičnosti daného zvířecího modelu kvůli 

velkému množství ovlivňujících se proměnných, které musí být brány v úvahu, včetně 

velikosti, váhy a morfologie. Rozdíly v rozměrech a anatomii nemohou být přizpůsobeny 

žádným jednoduchým matematickým způsobem. Nicméně zvířecí experimenty slouží, a 

sloužily, k užitečnému cíli demonstrace chování Cp při nárazech a povahy úrazů, které mohou 

z nich ústit. Indikují to, co lze očekávat při studiích na člověku. 

Anguiar 
displecament 
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Obrázek 29 Příklad testování na anestetizovaném pracečím modelu (převzato od Svensson, 1993) 

Studie na kadaverických vzorcích oslovují problém biofidelity. Rozměry a struktura 

komponent Cp jsou humánní a hmotnostně správné. Limitace se objevují pouze ve stavu svalů 

mrtvých vzorků. Mrtvé svaly zvyšují umělou ztuhlost Cp, protože nejsou relaxovány. K tomu 

nemožnost kontrakce eliminuje možnost protektivního efektu. Nicméně mrtvé vzorky po 

odstranění svalů zabezpečují experimentální model, který určuje hodnotný záznam pohybu 

Cp. Někteří autoři použili model, ve kterém byly z kadaverických vzorků odstraněny svalové 

části a byly nahrazeny replikací svalové síly (Obrázek 30). Ten sice může nahradit pasivní 

odpor svalu, ale chybí mu aktivní neuromuskulární odpověď. 
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Ačkoli model celé krční páteře může být připraven i s obklopujícími měkkými tkáněmi fixace 

v horním konci (C 1) představuje umělé hraniční podmínky snižující přesnost. S tímto 

modelem není také možné určit kinetiku horní krční páteře (sílu a kinematiku). Umělé 

náhražky užívané pro náhradu skutečné hlavy budou pouze přibližné v rámci jejich umístění, 

protože těžiště nedotčené hlavy pokud se týče preparátu nemůže být stanoveno přesně, a 

dynamické charakteristiky umělé náhrady hlavy nemohou napodobovat aktuální dynamiku 

neporušené hlavy napojené na krční páteř. Použití celého nedotčeného hlavo-krčního 

komplexu, který zahrnuje ligamenta, svaly, kůži a lebku s obsahem je vhodnější alternativou. 

Pro určení kinetiky hlavo-krčních struktur je nutné použít vhodnou instrumentaci pro záznam 

silových a kinematických parametrů. Využívají se akcelerometry a tenzometry, jejich použití 

je však obtížné v nedotčených preparátech. Problematická je také kalibrace. Efektivní způsob 

jak minimalizovat tyto překážky je použítí optické techniky. Nedotčený model hlava krk bez 

Th/L páteře zase nebere v potaz síly, kterými může trup navodit další vzestupnou kompresivní 

sílu na krk. Celý model těla dovolí studium odezvy a přispění všech přidružených struktur 

lidského těla a dopravních součástí (sedadlo a opěrka). Faktory, které by mohly hrát roli ve 

whiplash biomechanice zahrnují: z lidské perspektivy hlavo-krční komplex samotný, aktivní a 

pasivní svalovou odpověď, vliv hrudního sloupce a trupu, počáteční napřímení páteře a rotaci 

hlavy; a z dopravní perspektivy vliv sedadla včetně jeho flexibility a profilu, opěrku hlavy a 

její vlastnosti jako konfiguraci a tuhost, a účinky bezpečnostních pásů. Začlenění všech těchto 

rysů do experimentálního modelu je náročný úkol (Y oganandan et al., 1999). 

INCS+MFR MOdell 

r----J~=;~ Head Suspension 
Piston 

Potentiometers 

Obrázek 30 Simulace whiplash traumatu na kadaverickém vzorku (převzato od Panjabi et al., 1998) 

Pravděpodobně nejvíce troufalou metodou zkoumání whiplash je použití lidských 

dobrovolníků. V této metodě se nevyskytují problémy s biofidelitou. Existují pouze dva 

limity, riziko poškození a etické hledisko. Pohyby objevující se při nízkých rychlostech budou 

přítomny ve větší míře a rozsahu při vyšších rychlostech. Freeman et al. (1999a) vidí problém 
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těchto studií i v malých počtech účastníků, protože náhodná chyba dělá výklad výsledků méně 

přesným a spolehlivým. Pro adekvátní popis rozsahu úrazových odpovědí je nutno počítat i 

se širokou různorodostí lidské náchylnosti k zranění, typem vozidla, podmínkami srážky a 

dalšími proměnnými. Aby bylo možné zevšeobecnit získané výsledky, bude třeba stovek nebo 

dokonce tisíce dobrovolníků v nárazových testech. Zevšeobecnění brání i to, že dobrovolníci 

jsou ve většině případů na náraz připraveni a v době nárazu jsou dokonale situováni v 

testovacím sedadle. Tento popis odpovídá jen malému procentu traumat. Někteří autoři však 

začali provádět studie i v těchto modifikovaných podmínkách. 

z. 

A 

B 

Obrázek 31 Příklad testování nárazu zezadu s využitím dobrovolníků ( převzato od Kaneoka et al., 1999) 
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14. Diskuze 

Cílem této práce bylo zmapování a shrnutí poznatků z dostupných prací zabývajících se 

průběhem whiplash události na úrovni celé Cp i segmetu, a whiplash poraněním jednotlivých 

struktur krční páteře. V práci jsou krátce zmíněny i možné externími vlivy, působící při 

whiplash události, jako je rychlost nárazu a složky pasivní bezpečnosti vozu. V následujícím 

textu jsou shrnuty poznatky vyplývající ze zpracovaného přehledu literatury. 

Whiplash problematika se celkově jeví jako velice složitá. Definice Quebec Task Force on 

W AD říká, že whiplash je akceleračně-decelerační přenos síly na krční páteř, který může být 

výsledkem nárazu do zadní části vozidla nebo zboku, popřípadě skoků do vody a dalších 

neštěstí. Vzhledem k tomu, že kolize automobilu je příčinou nejčastější, biomechanické studie 

uvedené v této práci simulovaly pouze tyto situace, v převážné většině nárazy do zadní části 

vozidla. Frontální nárazy jsou zmíněny spíše pro srovnání a jen okrajově. 

První hypotéza této práce předpokládající typický sled událostí při whiplash byla potvrzena. 

Studie z posledních 15ti let jednoznačně prezentovaly dvoufázovou odpověď krční páteře na 

náraz zezadu. Na výsledek neměl vliv použitý způsob výzkumu, ke shodným závěrům 

dospěly studie in vivo na dobrovolnících i in vitro studie na kadaverických vzorcích, 

figurínách nebo matematických modelech. V době nárazu je vozidlo akcelerováno vpřed, 

následováno akcelerací trupu a ramen následovaných sedadlem automobilu. V ranných 

stupních po nárazu do zadní části vozidla dochází k relativní zpětné translaci hlavy vůči torzu 

s malou nebo žádnou rotací v sagitální rovině (ve smyslu flexe/extenze), zatímco dolní krční 

páteř se pohybuje vpřed a následuje trup. Relativní translaci hlavy vůči trupu (nebo bráno 

z opačného pohledu trupu vůči hlavě) prokázaly všechny studie. Tím dochází k S-formě 

zakřivení, s flexí UCS a extenzí LCS. Anteriomě a vzestupně působící silou trupu, 

akcelerovaného sedadlem automobilu, je takto zakřivená páteř zatížena kompresí prokázanou 

Kaneokou et al. (1999) v in vivo i Luanem et al. (2000) v in vitro studiích. Pozitivem těchto 

studií byl výzkum komplexního působení celého trupu na krční páteř. S-fázi zakřivení však 

potvrdily i studie používající jen model krční páteře od Thl (Grauer et al., 1997; Cusic et al., 

2001; Y oganandan et al., 2002; Panjabi et al., 1998, 2004a; Pearson et al., 2004). To by 

naznačovalo, že S-forma zakřivení Cp je vyvolána translačním pohybem mezi hlavou a 

trupem i při fixovaném obratli Th1, zatímco komprese vzestupným pohybem trupu. 
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Významný vliv hrudního "ramping" pohybu na segmentální zakřivení Cp po nárazu však 

Stemper et al. (2005) nepotvrdil. 

Druhou fází pohybu krční páteře je extenze celé krční páteře, C-forma zakřivení. Poté je 

setrvačnost hlavy překonána a ta je také akcelerována vpřed. V této fázi většina studií při 

nízkých rychlostech nepředpokládá zranění. 

Teorie hovořící o pohybu pouze flekčně-extenčním, které byly publikovány dříve, úplně 

opomíjely S-fázi zakřivení Cp. Důvodem mohly být nedostatečné možnosti přesnějšího 

sledování intervertebrálních pohybů po nárazu. V současné době jsou však považovány za 

překonané. 

Ze zjištěné kinematiky Cp při nárazu se odvíjí i následné poškození struktur krční páteře. 

V této otázce většina autorů rozlišuje poranění UCS a LCS. Vzhledem k odlišnému zatížení 

během S-fáze, zmíněném výše, zranění ohrožuje rozdílné struktury. 

Prezentované práce naznačují, že během fáze S-tvaru flexe UCS ohrožuje neurální elementy, 

a to jak tahovým zraněním (Cusick et al., 2001), tak i vlivem tlakových gradientů CSF 

(Svensson et al., 1993; Eichberger et al., 2000), a kapsulární vazy kvůli nadměrnému 

oddálení faset intervertebrálních kloubů (Luan et al., 2000). Nicméně, smíšené důkazy 

vyplývající z prezentovaných studií naznačují, že UCS flexe během simulovaného whiplash 

byla pod fyziologickými limity (Grauer a kolektiv., 1997; Panjabi et al., 1998, 2004a). 

Extenze nepřekonala fyziologické hranice podle Grauera et al. (1997), Panjabi et al. 

(1998, 2004a) potenciální zranění pokud jde o UCS extenzi připouští ve vyšší akceleraci. 

Hyperextenzi hlavy nezaznamenal Grauer et al. (1997) ani Cholevicky et al. (1998). 

Teorie Penninga et al. (1992) předpokládající převahu poškození horní Cp a 

kraniocervikálního skloubení nebyla dalšími studiemi potvrzena. Nelze jednoznačně říci, že 

by tato hypotéza byla chybná, ke zranění UCS dojít může i podle jiných autorů. Není to však 

jediné a primární místo, jak tvrdí Penning, který se dalšími segmenty vůbec nezabýval a 

vycházel pouze z hypertranslace hlavy jako úrazového mechanismu. 

V otázce poranění struktur LCS jsou autoři ve shodě, je ohrožena kombinací smyku a 

axiální komprese. Hypotézy, že LCS struktury jako ligamentum longitudinale anterius, 

intervertebrální disk a intervertebrální kloub jsou v nebezpečí k zranění kvůli abnormální 

extenzi, výsledky ze současných studií podporují. Grauer et al. (1997) a Panjabi et al. (1998, 

2004a) udávají i hyperextenzi LCS nad fyziologické hranice, a to jak ve fázi S- tak i C-tvaru, 

přičemž 84% dosaženého rozsahu proběhlo v S-fázi. Tu považují za rizikovější. 
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Hypotéza, že whiplash událost způsobí poranění různých struktur krční páteře byla podpořena 

mnoha studiemi. Východiskem je předpoklad, že zatížení tkání mimo jejich fyziologický limit 

má potenciál způsobit zranění. 

Kostní struktury nebývají v nízkorychlostních nárazech typicky poraněny, výjimkou jsou 

fraktury dens axis, které byly prokázány u některých pacientů po whiplash. Odlišná situace je 

u strukturálně změněné páteře, která vykazuje odlišné biomechanické vlastnosti a tím i 

kinematiku po nárazu. 

Nejvíce zvažovanou strukturou, co se týče rizika poranění byly intervertebrální klouby. 

Východiskem je Kaneokou et al., (1999) in vivo zdokumentovaný posun IAR vzhůru, do těla 

vyššího obratle pohybového segmentu, oproti jeho normálnímu umístění v obratlovém těle 

nižšího obratle. To vede k abnormálnímu pohybu obratle do extenze. Při normálním 

extenčním pohybu povrch spodní kloubní fasety vyššího obratle rotoval a klouzal hladce 

kolem normální IAR (obratel rotuje do extenze translací), při nárazu se však zadní okraj 

spodní kloubní fasety vyššího obratle pohyboval dolů směrem k povrchu fasety spodního 

obratle a inklinoval ke kolizi s ním (aspekt impingement). Cusic et al. (2001) potvrdil odlišné 

zatížení ventrální a dorzální části faset intervertebrálních kloubů in vitro. Uvedl kompresi 1.0 

mm v dorzálním regionu. Yoganandan et al. (2002) v obdobné studii dokonce 2.8 mm. 

Tento pohyb faset je patrný v dolních segmentech Cp, a to vlivem extenze s kompresí, která 

na tento úsek působí v S-fázi zakřivení. Komprese je výraznější v LCS také vlivem postavení 

kloubních ploch, které jsou více horizontální. Stemper et al. (2004) a Pearson et al. (2004) 

prokázal tento smykový dorzální pohyb faset v LCS s distrakcí ventrálního a kompresí 

dorzálního regionu kloubu. Maximální komprese faset kloubu nastala v maximální 

intervertebrální extenzi. 

Dynamické prodloužení kapsulámích ligament intervertebrálních kloubů nad fyziologické 

hodnoty prokázal Panjabi et al. (1998a) v LCS. Maxima dosáhly mezi 50-150 ms po nárazu, 

to znamená ke konci S-fáze a přechodu do C-fáze. To by odpovídalo i zjištění Pearsona et al. 

(2004), který nalezl maximální napětí kapsulárních vazů po maximální intervertebrální 

extenzi, kdy se intervertebrální kloub vracel do jeho neutrálního postavení. Největší napětí se 

vyskytlo v anteriomích vláknech a nejméně v posteriomích. K maximálnímu napětí 

kapsulárních ligament tak přispívájí obě fáze- posun faset i jejich odálení. 
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Důkazy, že intervertebrální klouby Cp mohou poškozeny během whiplash poranění jsou 

přesvědčivé. Komprese faset kloubu, která překračuje fyziologické hranice může potenciálně 

poškodit matrix chrupavky nebo chondrocytů, což může mít za následek degeneraci 

chrupavky a osteoartrozu. Byla vyslovena i hypotéza, že komprese faset může poškodit 

synoviální řasy, které obsahují nociceptivní nervová zakončení a potenciálně vést k bolesti 

(Kaneoka et al., 1999; Stemper et al., 2004; Pearson et al., 2004). Synoviální řasy jsou 

přítornny ve většině intervertebrálních kloubů, a 75% ze synoviálních řas má komponent 

lokalizovaný v zadním regionu kloubu. Tato část synoviální membrány by byla v největším 

riziku při kompresi. Protože synoviální membrána obsahuje neurovaskularní struktury, 

zranění by pravděpodobně mělo za následek bolest a zánět. Přerušení přenosu 

proprioceptivních informací může vést k dysfunkci stabilizačního systému páteře a 

potenciálně k nestabilitu nebo nekoordinované, bolestivé svalové kontrakci (Pearson et al., 

2004). Ačkoliv detaily těchto hypotéz bolesti zůstávají neznámé, dá se předpokládat, že 

nadměrná komprese intervertebrálních kloubů nebo napětí kapsulárních ligament může vést k 

chronickým symptomům přidruženým s whiplash. 

Kraniocervikální skloubení, považované za primární místo zranění Penningem et al. (1992), 

bývá prokazatelně poraněno při fatálních kolizích. Zda je v riziku poškození i při nízkých 

rychlostech není přesvědčivě prokázáno. Gentle et al. (2001) naznačil vysoká zatížení pro 

ligamentum alare a transversum atlantis v počítačovém FE modelu, ten však neobsahoval 

kloubní pouzdo. Sterling et al. (2003) doložili zhoršené vnímáni pozice hlavy po whiplash 

poranění, které by teorii poškození vaziva A-0 skloubení mohlo podporovat. 

Anteriorní zranění intervertebrálního disku v LCS je zdokumentováno in vitro studiemi 

(Panjabi et al., 1998). Traumatizujícím vlivem je kombinace smykového a kompresivního 

zatížení. Komprese způsobí abnormální posun IAR, jak je zmíněno výše. Kaneoka et al. 

(1999) nazval následný pohyb obratlů - open boo k motion. Panjabi et al. (2004c) zaznamenal 

vrchol napětí největší v zadních vláknech běžících posterosuperiorně, dosahující maximum 

v segmentu C5-C6. Vrchol smykových napětí disku byl také největší v posteriorních regionu 

C5-C6, dosahující maximum 1.0 radiánu díky posteriorní translaci. Axiální deformace v 

anteriorním regionu disku překonala fyziologické hranice již v nízkých akceleracích, zatímco 

v posteriorním jen v segmentu C5-C6 při vyšších zatíženích. Při FE modelování whiplash 

poranění Gentle et al. (2001) kvalitativnmí výkladem působících sil také zaznamenal výrazný 
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vzrůst napětí v intervertebrálním disku LCS. Typické poranění je avulze disku z obratlové 

ploténky a roztržení anteriomích anulus fibrosus. 

Z poranění ligament je kromě výše zmíněného uváděno pouze poškození lig. longitudinale 

anterius během S-fáze. Jeho poranění je zdůvodnitelné anatomickým splýváním s anteriomími 

prstenci intervertebrálního disku, což by naznačovalo, že jeho zranění mohou být často 

přidruženy s poraněním disku. Panjabi et al. (1998, 2004a) zdokumentoval na kadaverických 

modelech jejich poranění v průběhu S-fáze v dolních úrovních krční páteře. Jako příčinu 

uvádí abnormální extenzi LCS. Kaneoka et al. (1999) během této fáze také předpokládá 

násilné napínání lig. longitudinale anterius v LCS. 

Ivancic et al. (2004) sledoval měřil napětí vazu při traumatu, největší prokázal v LCS, 

zvyšovalo se s akcelerací, a dosahovalo maxima v segmentu C6-C7. Významná zvýšení 

napětí však byla i v C4-C5 již během 3.5 g traumatu. 

Prodloužení a.vertebralis nad fyziologické hodnoty ohlásil Nibu et al. (1998) a Panjabi et al. 

(1998, 2004a). Maximální dynamická prodloužení se vyskytla během počáteční, S-fáze 

whiplash traumatu a překonala fyziologické hranice již při nízkých akceleracích. lvancic et al. 

(2006) sice při pozici hlavy vpřed překročení fyziologických limitů neprokázal, při rotaci 

hlavy však k tomuto překročení došlo. Vzhledem k tomu, že rotovaná hlava není při 

některých whiplash událostech vyloučena, je nutné počítat i s tímto poškozením. Klinicky 

potvrdil možnou traumatizaci vertebrálních arterií po whiplash Friedman et al (1995). 

Abnormální nález ve smyslu okluze nebo fokálního zúžení byl významný. Ačkoli tyto cévní 

odchylky obvykle zůstanou klinicky skryté, malé procento pacientů může utrpět zničující 

neurologické komplikace z infarktu v zadní jámě lebeční. 

Dosud není plně prozkoumána role svalů při whiplash události. Většina autorů vylučuje vliv 

volní svalové aktivity na průběh whiplash traumatu (Luan et al., 2000; Panjabi et al., 1998, 

2004a,b ). Hypotéza pasivní role svalu byla založena velkou měrou na předpokladu, že 

elektromechanické zpoždění (čas mezi počátkem svalové aktivity a externí manifestací 

výsledné svalové síly) byl 150-200 ms. Magnusson et al. (1999) zjistil počátek svalové 

aktivity jen 13.2 ms od zrychlení hlavy a 65.6 ms od zrychlení sání. Podle autora by tak svaly 

mohly mít vliv na úrazový vzorec. Tomu odporuje Panjabi et al. (1998), který vychází 

z předpokladu, že trauma vrcholí kolem 1 OOms a elektromechanické zpoždění svalu se 

pohybuje mezi 150-200 ms. Kaneoka et al. (1999), Brault et al. (2000) a Luan et al. (2000) 
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sice ve svých studiích EMG aktivitu svalu zaznamenali, vzhledem kjejímu charakteru však 

předpokládají, že se jedná o stretch reflex, nikoli volní aktivitu. Převažující svalovou aktivitu 

při modifikacích směru nárazu a postavení hlavy sledoval Kumar et al. (2001, 2002, 2004a,b, 

2005). SCLM jsou nejvíce zasaženy při nárazu zezadu, posterolaterální směr nárazu inklinuje 

k distribuci síly na větší množství svalů (ačkoli SCLM jsou nejvíce aktivní, jejich aktivita je 

o hodně menší než v přímém nárazu). Rotace hlavy modifikuje další odezvu krčních svalů 

generací asymetrie EMG ve dvojici mm.sternocleidomastoidei, nejvíce aktivní je SCLM 

primárně odpovědný za tento směr otáčení. Při rotaci vpravo levý m. 

sternocleidomastoideus a opačně. Ve všech svých studiích Kumar et al. předpokládá, že 

spouštěcím momentem svalové aktivity je stretch reflex při podráždění proprioceptorů. 

Nevylučuje však centrální vstup a vliv vyšších center CNS. Krční svaly se v odpověď na 

náraz rychle zkrátí a existuje potenciál pro zranění svalů vlivem excentrické kontrakce. 

Prushansky et al. (2005) potvrdila teorii snížení svalové síly po whiplash. Hypotézu dřívějšího 

počátku svalové aktivity při pohybu Cpu pacientů po whiplash poranění Klein et al. (2002) 

nepodpořil. Bylo prokázáno, že očekávání nárazu zmírňuje nebezpečí poranění. 

V otázce ovlivněrJ kinematiky Cp svalovou aktivitou Stemper et al. (2005) matematickým 

modelováním zjistil, že reflexní svalová kontrakce pravděpodobně nastane příliš pozdě na to, 

aby změnila kinematiku a zmírnila hyperextenzi krku, která se vyskytuje během S-fáze 

zakřivení. 

Jednou z otázek whiplash problematiky je poranění i neurálních struktur. Svensson et al. 

(1993) demonstroval, že po náhlém a násilném pohybu se významně zvyšilo proudění CSF 

nad fyziologické hodnoty a způsobilo tlakové gradienty v páteřním kanálu, které vedly 

k neuronální degeneraci ve spinálním ganglionu. Bolest a senzorické poruchy, které jsou 

přidružené s dorzální krčními nervovými kořeny jsou po whiplash poranění běžné a mohly by 

být způsobeny právě poškozením horního krčního páteřního ganglionu. Tyto tlakové 

gradienty potvrdil i Eichberger et al. (2000) na kadaverických modelech. Ito et al. (2004) 

demonstroval změny zúžení průměru páteřního kanálu (canal pinch diameter-CPD) během 

whiplash simulace. Průměrný CPD během whiplash byl užší než při statickém extenčním 

zatížení před, rozdíl v rozměrech CPD při extenčním zatížení před a po whiplash simulaci 

však nebyly významné. U nezměněné páteře je tedy nepravděpodobné poškození míchy, u 

pacientů se strukturálně podmíněných zúžením páteřního kanálu však toto riziko není 

vyloučeno . Hypotézu, že flexe UCS v počáteční fázi whiplash v může navodit zvýšené tahové 

síly, které ovlivňují související nervové struktury a mohou být původcem neuropatické bolesti 
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vyslovil Cusic et al. (200 1). Předpokládá vznik zvýšeného tahového napětí v horních krčních 

kořenech, mezi kterými má C2 funkční převahu. Spinální ganglion, míšní nerv a n.occipitalis 

major se mohou nacházet ve zvýšeném tahu během fáze flexe UCS při S-zakřivení Cp, stejně 

jako je možný náraz ganglionu do zadní části atlantoaxiálního vazu. 

Frontální nárazy nejsou počítány mezi whiplash, a v porovnání s nárazy zezadu jsou méně 

zmapovány. Vzhledem ke kinematice hlavy a krku při nárazu zahrnující protrakční fázi po 

začátku horizontální akcelerace a flekční fázi, kdy je trup zbržděn bezpečnostními pásy a 

hlava pokračuje vpřed je převaha poranění lokalizována do A-0 skloubení a UCS. Tomu 

odpovídá i jednoznačný primát frontálních nárazů ve fatálních kolizích. Strukturami 

ohroženými tímto typem nárazu jsou lig. supraspinalia, interspinalia, lig flavum. Tyto vazy 

měly nejvyšší vrchol napětí v segmentu C3-C4, to může znamenat, že tato intervertebrální 

úroveň může být v největší riziku poranění během čelní srážky. Ohrožující napětí 

intervertebrálního disku se vyskytlo v segmentu C3-C4, se zvyšující akcelerací v celé Cp. 

Svalová aktivita změřená Kumarem et al. (2003) odpovídala směru nárazu. Maximum EMG 

vykazovaly trapézové svaly, SCLM se aktivovaly později ke zbrždění pohybu při zpětném 

odrazu hlavy. 

Hypotéza předpokládající vliv rychlosti nárazu na poškození struktur se prezentovanými 

studiemi potvrdila. Vyšší rychlosti nárazu způsobily závažnější poranění struktur. Otázka 

"bezpečné" rychlosti však nebyla uspokojivě zodpovězena. Castro et al. (1997) svou studii 

uzavřel tím, že "limit neškodnosti" pro tlaky vyplývající z nárazů zezadu vzhledem k 

rychlostním změnám leží mezi 1 O a 15 kmih, další autoři uvádějí přechodné obtíže u 

testovaných subjektů i v nižších rychlostech. Ačkoli tato data signalizují, že nárazy v méně 

než 10 km/hjsou v podstatě bezpečné, naznačují také, že "bezpečný limit" není příliš vzdálen 

této rychlosti. 

Složky pasivní bezpečnosti automobilu mají pravděpodobně vliv na průběh whiplash události 

a následné poranění struktur. Úkolem těchto pasivních složek je zabránit nadměrnému 

přenosu sil na krční páteř při relativní translaci mezi trupem a hlavou. 

Nejvíce diskutovanou je otázka opěrek hlavy, které byly původně navrženy k tomu, aby 

předešly krční hyperextenzi blokováním pohybu hlavy. Výsledky současných studií 

naznačují, že zranění krční páteře vznikají ještě před extenzí celé Cp. Opěrka hlavy je 

neúčinná v prevenci formování S-formy zakřivení krční páteře v první fázi traumatu, kdy 

93 



vzniká poškození. Přesto nelze říci, že by nemělo její používání smysl; v závažnějších 

kolizích zabrání fatálním zraněním. Některé studie její účinnost při správném nastavení 

obhajují, jiné ji považují za neprokázanou. Jako možné řešení se ukázalo použití tzv. "aktivní" 

opěrky hlavy, kdy systém sedadla posunul opěrku hlavy vpřed a nahoru použitím setrvačné 

síly cestujícího v době nárazu. Splňuje tak teoretický předpoklad omezení translačního 

pohybu hlava-trup, její vliv na snížení pohybů krční páteře se potvrdil u dobrovolníků i 

testovací figuríny. Nakolik skutečně ovlivní intervertebrální pohyby na úrovni segmentu je 

otázka dalších studií. 

Obdobné výsledky přináší i snížení tuhosti horní části sedadla, které pohltí energii nárazu. 

Nejvíce účinný se v prevenci whiplash poranění jeví WHIPS (whiplash protected system) 

systém sedadla, který se sestává z nového sklopného systému ("recliner"), společně s 

upraveným opěradlem a opěrkou hlavy. WHIPS "recliner" je aktivovaný nárazem a poté 

ovládá pohyb opěradla ve dvou fázích. První fáze je v podstatě translační pohyb opěradla 

dozadu. Tato fáze má tři cíle: za prvé, dovolit cestujícímu klesnout do sedadla tím redukovat 

vzdálenost mezi hlavou a opěrkou hlavy; za druhé, zahájit pohyb opěradla dozadu bez posunu 

opěrky hlavy dále od hlavy; a za třetí, omezit úroveň akcelerace cestujícího povolením 

pohybu opěradla vzad v řízeném způsobu. Druhá fáze se sestává z ohnutí opěradla dozadu. 

Tento pohyb má centrum rotace v recliner oblasti. Účel této fáze je pokračovat ve snížení 

akcelerace a absorbovat energii cestujícího v jemný, řízený způsob, aby redukoval jeho odraz 

vpřed po nárazu. Tento systém se začal montovat do všech nových vozů značky Volvo a jeho 

přínos ve skutečných kolizích se projeví v průběhu času. Všechny složky pasivní bezpečnosti 

jsou ve stálém vývoji, a pracují s nejnovějšími poznatky biomechaniky nárazu a přenosu sil. 
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15. Závěr 

Cíle stanovené v problematice whiplash byly v této práci splněny. Přehled studií přinesl 

jednoznačné výsledky, co se týče kinematiky krční páteře při nárazu zezadu. Zřetelnou 

dvoufázovou odpověď potvrdila většina in vivo i in vitro studií. Bezprostředně po nárazu (50-

llOms) vytváří Cp S-formu zakřivení s flexí UCS a extenzí LCS, přičemž se jedná o extenzi 

s abnormální IAR. V této době je celá páteř zatížena kompresí. Druhou fází je C-forma 

zakřivení s extenzí celé Cp. 

Základní předpoklad pro hodnocení whiplash poranění je hypotéza, že intervertebrální pohyb 

v každé úrovni páteře mimo fyziologický limit má potenciál způsobit zranění měkkých tkání v 

témže úseku. Hypotézy poranění uvádějí poškození intervertebrálních kloubů, lig. 

longitudinale anterius, intervertebrálního disku, neurálních struktur, vertebrální arterie a svalů. 

Vzhledem k tomu, že symptomatologie whiplash poranění je velice široká a pestrá, lze 

předpokládat vliv všech naznačených úrazových mechanismů a postižených lokalit. 

Lze říci, že při dodržení stejných externích podmínek nárazu, je kinematika krční páteře u 

všech osob stejná. Do průběhu poranění však vstupuje široká interindividuální variabilita 

zasažených osob. Faktory, které by mohly hrát roli ve whiplash biomechanice zahrnují hlavo

krční komplex samotný, aktivní a pasivní svalovou odpověď, vliv trupu, externí vlivy jako 

stavba sedadla včetně jeho flexibility a profilu, opěrku hlavy a její vlastnosti jako konfiguraci 

a tuhost. Při hodnocení whiplash je tedy nutné brát na zřetel variabilitu, která může pozměnit 

průběh whiplash události i poranění. Zmíněné studie jsou pouze počátečním vstupem do 

problematiky whiplash. 

Znalost úrazového mechanismu je v hodnocení a prevenci whiplash primární. Signalizuje 

potenciální úrazová místa, a zároveň, které anatomické struktury budou nejpravděpodobněji 

poškozeny. Dodatečně také může pomoci v rozvíjení efektivnějších úrazových prevenčních 

strategií. Z tohoto důvodu je nutný další výzkum v oblasti whiplash problematiky v různých 

modifikacích externích i interních vlivů. 
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16. POUŽITÉ ZKRATKY: 

CC - kraniocervikální 

CSF ( cerebrospinal fluid) - mozkomíšní mok 

IAR (instantaneous axis of rotation) - okamžitá osa otáčení 

ICR (instantaneous center of rotation)- okamžitý střed otáčení 

LCS (lower cervical spine) - dolní krční páteř 

MVC (maxima! voluntary contraction) -maximální volní kontrakce 

SCLM - m. sternocleidomastoideus 

UCS (upper cervical spine) -horní krční páteř 

W AD (whiplash associated disordes)- whiplash přidružené poruchy 
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