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Abstrakt:

Produkce svalové sily urcuje energetické naklady lokomoce a zatizeni pohybového
aparatu. Srostouci velikosti téla ¢lovéka se zvysuji ndroky na svalovou silu pfi chazi.
Pozorovana mensi flexe v kloubech u vétsich jedinct, by mohla predstavovat moderaéni
mechanismus na sniZzovani svalové sily pfi chlizi. Poznatky o vlivu velikosti téla a uhlu
v kloubu na svalovou silu dosud chybi. Cilem této prace bylo zjistit, jak velikost téla
ovliviiuje svalovou silu v oporové fazi chize a zda mohou vétsi jedinci efektivné
moderovat zvySeni svalové sily pomoci posturalnich zmén. Ziskali jsme kinematicka,
kineticka a elektromyografickd data od 19 proband( pfi normalni chizi a chlzi se
zatézovou vestou predstavujici 20 % télesné hmotnosti. Odhad svalové sily jsme provedli
pomoci metody muskuloskeletalniho modelovani. Nezavisly vliv télesné hmotnosti,
délky dolni koncetiny, bikristalni Sitky panve a flexniho Uhlu v kloubu na celkovou (iF)
a maximalni silu (maxF) sval( dolni koncetiny jsme testovali pomoci mnohonasobné
linedrni regrese. Télesnd hmotnost méla silny pozitivni efekt na silu musculus gluteus
medius (maxF i iF), ale neovlivnila silu musculus iliopsoas (maxF a iF) ani silu musculi vasti
(iF). Délka dolni koncetiny méla pozitivni vliv na silu musculus gluteus maximus (maxF)
a negativni vliv na silu musculus gluteus medius (iF). Bikristalni Sitka panve neméla vliv
na svalovou silu. Zatéz vedla k vyraznému narastu svalové sily pfi chizi (kromé sily
musclus iliopsoas). Nase vysledky ukazuiji, Ze vétsi velikost téla nevede vzdy ke zvyseni
svalové sily pfi chlzi. Vétsi jedinci mohou vyuzivat moderacni mechanismy, kterymi
snizuji produkci sily. Lidska chlze je adjustovdna na velikost téla v ontogenezi a zatézi se

nepfizplsobi.

Klicovd slova: biomechanika, dolni koncetina, télesnd hmotnost, svalova sila,

muskuloskeletalni modelovani



Abstract:

The muscle force determines the energy costs of locomotion and the loading of the
musculoskeletal system. As the body size increases, the muscle force increases too. The
observed lower joint flexion in larger individuals could be a moderating mechanism to
reduce muscle force when walking. To date, there is a lack of knowledge about the effect
of body size and joint angles on muscle force. The aim of this study was to investigate
how body size affects muscle force in the stance phase of walking and whether larger
individuals can effectively compensate for the increase in muscle force through postural
changes. We acquired kinematic, kinetic and electromyographic data for 19 men during
normal walking and carrying additional 20 % of body weight. We estimated muscle force
using the method of musculoskeletal modeling. We emploeyd the multiple linear
regression to asses independent effect of body mass, lower limb length, biiliac breadth
and joint flexion angle on total (iF) and maximum (maxF) lower limb muscle force. The
body mass had a great positive effect on the gluteus medius muscle force (maxF and iF)
but did not affect the iliopsoas muscle force (maxF and iF) nor the vasti muscles force
(iF). The lower limb length had a positive effect on the gluteus maximus muscle force
(maxF) and a negative effect on the gluteus medius muscle force (iF). Biiliac breadth did
not affect muscle force. The carrying load led to a significant increase in muscle force
production (except for the the iliopsoas muscle). Our results show that a larger body size
does not always lead to an increase in muscle force during walking. Larger individuals
can use moderation mechanisms to reduce force production. Human walking is adjusted

to body size in ontogenesis and does not adapt to loading.

Key words: biomechanics, lower limb, body mass, muscle force, musculoskeletal

modeling



Seznam zkratek

C3D  Coordinate 3D, format souboru s biomechanickymi daty

CMC vypocet svalové kontroly (Computed Muscle Control)

EMG elektromyografie

GRF  reakcni sila podlozky (ground reaction force)

iF integral sily, plocha pod kfivkou svalové sily za dobu znormované oporové faze
maxF maximalni sila

m. sval (musculus)

mm.  svalova skupina (musculi)

MLR  mnohonasobna linearni regrese

MOT  Motion, format vstupniho souboru pro muskuloskeletdIni modelovani
MVIC maximalni volni izometricka kontrakce

SO staticka optimalizace (Static Optimization)

XML  eXtensible Markup Language, format souboru
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1 Uvod

Svalova sila, kterd je hnacim motorem chlize, urcuje energetickou narocnost chlize
i zatizeni pohybového aparatu (Griffin et al., 2003; Pandy and Andriacchi, 2010; Pontzer,
2005). Jednim z faktor(, které mohou ovlivnit prabéh svalové sily pti chizi je velikost
téla jedince. Jedna se zejména o télesnou hmotnost nebo morfologické charakteristiky

kostry, jako je délka dolnich koncetin nebo Sitka panve.

Svalova sila musi pfi chlzi neustdle balancovat vnéjsi sily, aby byla zajisténa opora
téla proti gravitaci, zaroven zachovan pohyb téla vpred a udrZzovana stranova rovnovaha
(Perry et al., 2010). Prostifednictvim téchto funkci svaly akceleruji tézisté téla (Pandy et
al., 2010; Winter, 1995). Diky dynamickému propojeni segment( téla (Zajac and Gordon,
1989) se na uvedenych funkcich spolec¢né podili pfedevsim musculus gluteus maximus,
musculus gluteus medius, musculi vasti, musculus soleus a musculus gastrocnemius (Liu

et al., 2006; Pandy et al., 2010). Dalsi svaly jako musculus iliopsoas nebo hamstringy

plsobi v soucinnosti s témito svaly (Perry et al., 2010).

Energetické naklady chlze zavisi predevsim na produkci svalové sily (Griffin et al.,
2003; Pontzer, 2005). Vice nez dvé tretiny celkové energie pfi chlzi spotfebuji svaly pro
zajisténi funkci béhem oporové faze, tj. kdyz je koncetina v kontaktu se zemi (Umberger,
2010). Svaly zajistujici zakladni dlohy pti chlizi se zaroven podili na kontaktni sile
v kloubech (Correa et al., 2010; Sasaki and Neptune, 2010), kterd urcuje mechanické

namahani kloubu a riziko jeho poskozeni (Pandy and Andriacchi, 2010).

Podle fyzikalnich zakonu svalova sila pfi chlzi narlista s vetsi velikosti téla (Griffin et
al., 2003). Velci savci udrzuji vice natazené koncetiny, coZ jim umoZiuje sniZovat
produkci svalové sily a tim i energetické lokomoce a mechanické namahani kostry
(Biewener, 1989). Zména uhll v kloubech v souvislosti s velikosti téla byla pozorovana
také u ¢lovéka (Hora et al., 2017). Mohlo by se jednat o moderacni mechanismus, ktery
pomaha vétsim jedinclim sniZzovat produkci svalové sily, podobné jako velkym savcim

(Biewener, 1989; Hora et al., 2017).

Pfedchozi studie se zabyvaly pouze vlivem velikosti téla na Uhly a momenty

v kloubech (DeVita and Hortobagyi, 2003; Hora et al., 2017; Hortobagyi et al., 2011)



a vlivem velikosti téla na svalovou aktivitu (Wall-Scheffler et al., 2010). Zaméfit se pfimo
na svalovou silu bude klicové pro posouzeni vlivu velikosti téla na energetické naroky
a zatiZzeni pohybového aparatu, a zdroven pro zhodnoceni efektivity moderacnich

mechanismu u ¢lovéka.

1.1 Cyklus chize

Chlize patfi spole¢né sbéhem kzakladnim zplsobim lokomoce Cclovéka.

Charakteristicky vzorec chize je jedinecny pro kazdého ¢lovék (Kadaba et al., 1989).

Definic chlze existuje rada, podle Perry (2010) je chlze opakovanim sekvence
svalové fizenych pohybl v kloubech, které soucasné posunuji télo vpred a udrzuji
stabilitu téla. Perry kromé cyklického charakteru chiize zdlrazrnuje vyznam a funkci svall
pfi chlzi.

Cyklem chlize (Obrazek 1 a Obrazek 2) rozumime krokovy cyklus (stride), ktery je
tvofen dvéma kroky (step). Cyklus chlize ma dvé hlavni faze: oporovou a Svihovou. V
pribéhu oporové faze je chodidlo v kontaktu se zemi, zatimco pfti Svihové fazi se téze
koncetina pohybuje vpred nad zemi. Cyklus zacind (a konci) kontaktem paty stejné
koncetiny se zemi (Vaughan et al., 1992). ProtoZe oporova faze zaujima vice nez polovinu
cyklu (asi 60 %), je logicky pfitomna faze, kdy jsou obé koncetiny v kontaktu se zemi —
faze dvoji opory (Kirtley, 2006). Timto se odliSuje chize od béhu: pfi zvySeni rychlosti

chlize se dvoji opora zkracuje (Kirtley et al., 1985), u béhu uplIné chybi.

Krokovy cyklus

Krok

<+ >

)
& &

Obrazek 1: Krok a krokovy cyklus. Krok (step) je vzdalenost mezi dvéma po sobé nésledujici kontakty
paty s podlozkou. Krokovy cyklus (stride) je vzdalenost mezi dvéma kontakty paty téze koncetiny.
Upraveno podle Richards (2008).
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Obrazek 2: Krokovy cyklus. Upraveno podle Neumann (2002).

Cyklus Ize dale rozdélit na jednotliva obdobi, kterd maji funkéni vyznam (Obrazek 2).
Pro potfeby této prace bude stadit zjednodusené rozdéleni na ¢asnou, stfedni a pozdni
fazi opory (stoj). Casna faze opory (early stance) predstavuje nejndroénéjsi ukol —
premisténi hmotnosti nad oporovou konéetinu. Ktomu je potfeba pohltit energii
Svihové faze (absorbovat ndraz) a zajistit stabilitu oporové koncetiny pfi sou¢asném
zachovani pohybu vpred (Perry et al., 2010). JelikoZz jsou obé chodidla v kontaktu
s podlozkou, jedna se o prvni fazi dvoji opory. Odvinutim kontralateralniho (druhého)
chodidla od podlozky nastava jednooporova faze (stredni faze opory), jejiz ukolem je
udrzeni stability na jedné koncetiné a zachovani progrese pohybu. Nasledny kontakt
paty kontralateralni koncetiny s podlozkou zahajuje druhou fazi dvoji opory (pozdni fazi
opory, late stance) s jasnym cilem — odvinout chodidlo od podlozky. Ndsleduje Svih

nezatizené koncetiny vpred a pfiprava na dalsi oporovou fazi (Perry et al., 2010).



1.2 Dynamika chiize

Lidské télo je biomechanicky systém — pUsobi na néj vnéjsi a vnitini sily, které
vyvoldvaji mechanické ucinky. Mezi vnéjsi sily fadime jednak gravitacni silu a treci sily,
potom také odstfedivé sily a Coriolisovu silu. Vnitfni sila je sila produkovana
mechanickym stahem svall okolo kloubtd. Vysledkem pUsobeni sil je na zakladé

Newtonovych zakonu pohyb, tedy i chiize.

Béhem stoje a oporové faze chlize vyvolava plisobeni vnéjsich sil, zejména gravitacni
plUsobeni télesné hmotnosti, vznik reakéni sily podlozky (ground reaction force, GRF),
kterd je na druhé strané balancovana svalovou silou (Obrazek 3). Vysledkem pUsobeni
GRF asvalové sily na klouby je vznik momentu sily, které vytvari ohyb v kloubech
(Kirtley, 2006). Velikost moment( je pfimo umérna velikosti produkované sily a kolmé

vzddlenosti vektoru sily od centra kloubu (momentovému ramenu). Plati rovnice:

Msya1 = Fspr X1 (2)

kde Mgrrje moment reakéni sily podlozky; GRF je reakéni sila podloZzky; R je momentové
rameno reakéni sily podlozky; Mg je moment svalové sily; Fsa je svalova sila; r je

momentové rameno svalové sily.



Svalova

Obrazek 3: Plsobeni sil pti chizi v sagitalni roviné. Pro udrZeni pozadovaného uhlu v kloubu musi
svalova sila vyvaZzovat reak¢ni silu podlozky (GRF). Psobenim na kloub skrze momentova ramena (R,r)
sila vytvafi ohybovy moment v kloubu. Zde je flexni moment v koleni vyvolany GRF balancovan
zapojenim extenzor( kolene, které produkuji extenzorovy moment v kloubu. R, momentové rameno
reakéni sily podlozky; r, momentové rameno svalové sily; a, flexni thel kycle; B, flexni uhel kolene;
v, flexni Ghel kotniku. Upraveno podle Richards (2008).

Zda bude dochazet k pokrceni (flexi) nebo natazeni (extenzi) v kloubu zavisi na fazi
stoje. V pribéhu oporové faze méni vektor GRF svoji velikost a smér (Obrazek 4), jak se
méni relativni prispévek jeho vertikdlni, predozadni a stranové slozky (Obrazek 5).
Zména pozice vektoru udava délku momentového ramene (R). Podle rovnice (1) se
v pribéhu oporové faze musi ménit i velikost momentu GRF. Potom plati jednoduchd
Umeéra, ¢im vétsi je moment GRF, tim vétsi moment opaéného sméru musi produkovat
svalova sila (Obrazek 3) aby byla udrZovana pozadovana postura dolni kondetiny
(tj. relativni pozice segment( vici sobé). BEéhem chlize je postura udrZzovana dynamicky,
to znamena, Ze se uhly v kloubech méni na zakladé velikosti a sméru pUsobicich sil
(Obrazek 4). Z kinematickych dat (prdbéhu uhla v kloubech) Ize zpétné odvodit svalovou

silu, kterd musela puasobit, aby bylo dosazeno pozadované postury (Hicks et al., 2015).
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Obrazek 4: Progrese vektoru reakéni sily v pribéhu oporové faze. Prevzato z (Kirtley, 2006)
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Obrazek 5: Priibéh sloZek reakcni sily podlozky béhem oporové faze. Vertikalni slozka (GRF_V) vznika
jako dlsledek gravitace. Pfedozadni (anteroposteriorni; GRF_AP) a stranova (mediolateralni; GRF_ML)
slozka jsou horizontalni smykové sily, které vznikaji predevsim jako dlsledek tfeni. Pfedozadni GRF se
v prvni poloviné oporové faze oznacuje jako brzdna sila, jelikoZ zpomaluje pohyb téla vpred; ve druhé

poloviné se oznacuje jako hnaci sila urychlujici pohyb téla vpred.

1.3 Uloha svali pfi chiizi

ProtoZe je kostra systém dynamicky propojenych segmentdl, sila produkovand
jednim svalem se prenasi pres vsechny klouby dolni koncetiny, a proto muzZe sval
ovliviiovat uhel i toho kloubu, ktery nepreklenuje (Zajac and Gordon, 1989). Dynamické
propojeni vysvétluje, proc svaly, bez ohledu na to, kde na dolni konéetiné lezi, urychluji

v vev

1989).



Béhem oporové faze chize pini svaly dolni koncetiny tfi zakladni Ulohy: zajistuji
oporu proti gravitaci (support), umoZiuji progresi téla vpred (forward progression)
a kontroluji stranovou rovnovahu v priibéhu kazdého kroku (Pandy et al., 2010; Pandy

and Andriacchi, 2010; Winter, 1995). Svaly prostfednictvim téchto funkci, v uvedeném

vVvev

pfispévku k reakéni sile (Lin et al., 2011).

Vystupy matematického modelovani se shoduiji, Ze na udrZovani opory, progresi téla
a Castecné udrZovani stranové rovnovahy se podili primdrné pét svall (resp. svalovych
skupin) oporové koncetiny. Jedna se o musculus (m.) gluteus maximus, m. gluteus
medius, musculi (mm.) vasti (m. vastus lateralis, m. vastus medialis, m. vastus.
intermedius), m. soleus a m. gastrocnemius (caput laterale, caput mediale) (Anderson
and Pandy, 2003; Lin et al., 2011; Liu et al., 2006; Moissenet et al., 2017; Neptune et al.,
2004; Pandy et al., 2010).

Na zacatku oporové faze je potieba zajistit oporu téla a soucasné zpomalit pohyb
téla vpred, tuto funkci prejima m. gluteus maximus, mm. vasti a m. gluteus medius (Liu
et al., 2006; Neptune et al., 2004). Maximum sily téchto svall je spojeno s prechodem
z ¢asného do stfedniho stoje, tedy mezi dvoji oporou a jednooporovou fazi, coz
odpovida maximu GRF (Liu et al., 2006). Béhem stfedniho stoje roste vyznam m. gluteus
medius na udrzovani opory, navic je dulezita pasivni opora samotné kostry (Anderson
and Pandy, 2003; Jansen et al., 2014; Liu et al., 2006). BEhem pozdni oporové faze je
funkce udrzovani opory doprovazena progresi téla dopredu. Tuto roli zaujima m. soleus
a m. gastrocnemius s prispévkem m. gluteus medius (Anderson and Pandy, 2003; Liu et
al., 2006). Jejich vyznam narlsta postupné od stfedniho stoje, maximum sily je

analogicky spojeno s prechodem mezi fazemi a maximem GRF (Liu et al., 2006).

Zapojeni m. gluteus medius ukazuje fenomén dynamického propojeni (Zajac and
Gordon, 1989); ackoliv se jednd o sval leZici mimo sagitalni rovinu, vyznamné se podili
na udrZovani opory i progresi téla vpred, funkcich souvisejicich s akceleraci tézisté ve

vertikalnim i predozadnim sméru (Liu et al., 2006). Obdobné svaly, které lezi primarné



v sagitdlni roviné, ovliviuji stranovou rovnovahu. Laterdlni vychyleni téla vlivem
gravitace a akce mm. vasti na zacatku oporové faze balancuje sila m. gluteus medius (Lin
rovnovahu. V druhé poloviné oporové faze m. gluteus medius balancuje lateralni
vychyleni vlivem akce m. soleus a m. gastrocnemius (Lin et al., 2011; Pandy et al., 2010).
V mediolateralnim sméru tudiz plsobi svaly antagonisticky, vychyleni tézZisté lateralné

je ve stejném okamziku kompenzovano svaly, které ho navraci zpét k medidlni roviné.

Svalova koordinace je do urcité miry zavisla na rychlosti chlze. Vétsi uhel flexe
v koleni pfi vys$si rychlosti zpUsobuje narast sily mm. vasti (Liu et al., 2008) souvisejici
prevazné s prodlouzenim délky kroku (Lim et al., 2017). Naopak pfi nizsich rychlostech
maji extenzory kolene i kyéle (mm. vasti a m. gluteus maximus) minoritni roli pfi
zpomaleni progrese téla a udrzovani opory (Liu et al., 2008). Tyto funkce prejima
m. gluteus medius a pasivni opora kostry stojné koncetiny. Celkova sila m. gluteus
medius je na rychlosti chlize pomérné nezavisla (Liu et al., 2008), pouze pti velmi pomalé
rychlosti se zvySuje pomér sily k udrZzovani opory na ukor sily nutné k zajisténi stranové

rovnovahy (Jansen et al., 2014).

Svalova sila, kterd umozniuje chlzi prostiednictvim zminénych funkci, se prenasi do
kloubl, kde wvytvari kontaktni silu. Velikost kontaktni sily v kolennim kloubu se
v zavislosti na rychlosti pohybuje vrozmezi troj az ¢tyfndsobku télesné hmotnosti
(Lenton et al., 2018), v kycelnim kloubu okolo trojndsobku (Lerner and Browning, 2016).
Klouby tak musi odolat pomérné velkym silam, coz je v prabéhu casu ¢ini nachylné ke
zranéni a poskozenim. Abnormalni svalové sily z dlouhodobého hlediska napfiklad
ovliviiuji patogenezi osteoartrozy (Chang et al., 2005; Yamada et al., 2001; Sims et al.,

2002).

V kycelnim kloubu pfispiva ke kontaktni sile vyznamné m. gluteus medius, m. gluteus
maximus a dalsi svaly obklopujici kyCelni kloub (hamstringy, m. iliopsoas). Z divodu
dynamického propojeni se na kontaktni sile podili i mm. vasti, které kycelni kloub
neobklopuji (Correa et al., 2010). Kontaktni silu v kolennim kloubu vytvari primarné mm.

vasti a ve druhé poloviné oporové faze m. gastrocnemius (Sasaki and Neptune, 2010).



Signifikantni prispévek maji také svaly neobklopujici kloub, m. gluteus maximus a m.

soleus (Sasaki and Neptune, 2010).

Svalova sila také pfimo determinuje energetické ndaklady lokomoce. Celkové
energetické naklady zavisi na produkci svalové sily, ktera je potfebna k akceleraci tézisté
v pribéhu opory (hlavné ve vertikalnim sméru) a ke Svihu koncetiny (Griffin et al., 2003;
Kram and Taylor, 1990; Pontzer, 2005). Zhodnoceni metabolického vykonu svall
ukazuje, Ze nejvice energie (> 70 %) se spotrebuje pfi samotné oporové fazi k akceleraci

naklady.

Z hlediska oporové faze je celkové energeticky nejndkladnéjsi stfedni stoj
(jednooporova faze). Ackoliv zde vytvari pasivni oporu kostra koncetiny, je zapotrebi
i nezanedbatelna sila svalll (Umberger, 2010). Navic je to nejdelsi faze opory. Starsi
studie (Grabowski et al., 2005; Kuo et al., 2005) uvadi nejvétsi spotfebu energie na
premisténi tézisté pri kontaktu paty s podlozkou (step-to-step transition), coz odpovida
prevazné obdobim dvoji opory (Kuo et al., 2005). Spotfeba energie zde je nejvyssi pouze
z hlediska okamzité spotreby. Jinak feceno, svaly dosahuji maximalni sily, ale obdobi trva
kratce. Navic pozdni oporova faze (druhd dvoji opora) je charakteristicka zapojenim
plantarnich flexord (m. soleus a m. gastrocnemius), které umozniuji skladovani
a uvoliovani elastické energie (Sawicki and Ferris, 2009) a tudiz vyznamné snizuji
energetickou naro¢nost této faze. Model metabolického vykonu svali Umberger (2010)
vSak nepredpoklada zapojeni flexoru kycle (m. iliopsoas) béhem pozdni opory, nybrz az
pozdéji pfi Svihu konéetiny. Pfitom modelovani sily se vcelku jasné shoduje na produkci
sily m. iliopsoas jiz béhem pozdni faze opory (Trinler et al., 2018). To znamen3, Ze pozdni
opora a timi celd oporova faze jesté mohou zvysit energetickou naro€nost na ukor Svihu.
Proto se da predpokladat snaha minimalizovat silu a tim i energetické naklady predevsim

béhem opory.



1.4 Vliv velikosti téla na biomechaniku chtize

Jednim z faktoru, které mohou ovliviovat produkci svalové sily a tim i zatizeni kloub?i
a energetické naklady lokomoce, je velikost lidského téla (Griffin et al., 2003; Lerner et
al., 2014; Pontzer et al., 2009). Na zakladé zakond mechaniky plati, Ze s rostouci velikosti
téla (hmotnosti a délkou dolni koncetiny) se zvySuji naroky na svalovou silu potfebnou
pro lokomoci (Griffin et al., 2003; Witte et al., 1991). Vyssi télesna hmotnost vyZaduje
vice sily pro oporu téla proti gravitaci (Griffin et al., 2003). Delsi dolni koncetiny maji
vétsSi moment setrvacnosti, ktery musi svalova sila pti kazdém kroku prekonat, navic
prodluzuji momentové rameno GRF (Witte et al., 1991). Zménou postury koncetin lze
svalovou silu modifikovat (Biewener et al., 2004; Biewener, 1989; Gray, 1968). Velci savci
ve srovnani s drobnymi udrzZuji vice natazené koncetiny, aby sniZovali sily, kterym musi
odolat jejich kostra (Biewener, 1989). Extenze koncetin méni relativni pozici vektoru GRF
vuci kloubu a zkracuje jeho momentové rameno (Obrdazek 6), ¢imz snizuje vysledny
moment GRF. Za predpokladu, Ze se momentové rameno svalové sily (r) neméni,
ziskavaji svaly mechanickou vyhodu, tudiz mohou produkovat méné sily, aby vytvofrily

adekvatni proti-moment vi¢i momentu GRF (Biewener et al., 2004).

Svalova

sila GRF
'\/ 1‘1 rz
Flexni R1 Rz

uhel
kolene

Obrazek 6: Vliv extenze koncetiny na svalovou silu. Snizenim flexniho uhlu kolene dojde ke zkraceni
momentového ramene reakéni sily (R2) a snizenf jejtho momentu, tim ziska sval mechanickou vyhodu
a mlZe produkovat mensi silu, aby moment balancoval. Délka momentového ramene svalové sily (rs, r2)
se vyrazné nezméni. GRF, reak¢ni sila podlozky, r/R, mechanicka vyhoda svalu, R1, délka momentového
ramene pfi zvySeni uhlu flexe.
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Byl zjistén vliv hmotnosti téla a délky dolni koncetiny na uhly v kloubech béhem
oporové faze chize (Hora et al.,, 2017). Urcité poznatky o vlivu hmotnosti na
biomechaniku chlize pfineslo porovndni obéznich jedincl a jedincd s normdlni
hmotnosti (DeVita and Hortobdgyi, 2003) nebo experimenty chlize se zatézi (Seay et al.,
2014; Silder et al.,, 2013). Kromé vlivu hmotnosti a délky dolni koncetiny na
biomechaniku chlize byl pozorovan takeé vliv Sifky panve na svalovou aktivitu pfi riznych

typech chlze (Wall-Scheffler et al., 2010).

1.4.1 Posturalni zmény v kolennim kloubu

Posturalni zmény v zavislosti na velikosti téla byly nejcastéji pozorovany v kolennim
kloubu (DeVita and Hortobagyi, 2003; Hora et al., 2017). VysSi télesna hmotnost vede ke
zvySeni vnéjsich sil a tudiz i vétSimu zatiZeni kolenniho kloubu, ktery tlumi naraz pfi
doslapu (Perry et al., 2010). Nejvice patrné je zvySené zatizeni kolenniho kloubu patrné
u obéznich jedincli, ktefi maji vysoké riziko vzniku osteoartrézy v kolennim kloubu
(Stirmer et al., 2000). Jedinci s vy3si télesnou hmotnosti vykazuji mensi flexi kolene
v ¢asné oporové fazi (Hora et al., 2017). Diky mensi flexi by hmotnéjsi jedinci mohli
snizovat zatiZeni kolenniho kloubu. Na druhou stranu se mensi flexe v kolennim kloubu
nepotvrdila, pokud byla vyssi télesna hmotnost simulovana pomoci zatézové vesty
(Silder et al., 2013). Mlzeme usuzovat, Ze posturdlni zména vznikd u hmotnéjsich
jedinct jiz v prlbéhu vyvoje a neni indukovana zatézi.

Hora et al. (2017) identifikovali negativni vztah hmotnosti téla a flexe v kolennim
kloubu béhem c¢asné oporové faze u jedinch s normalni hmotnosti. Jinymi slovy
hmotnéjsi jedinci udrZovali v ¢asné fazi opory vice natazené koncetiny v koleni. Snizeni
Uhlu flexe s hmotnosti (b = -0,24 °/kg) by dokazalo vykompenzovat zvyseni momentu
v koleni v dlsledku vétSich vnéjsich sil (Hora et al., 2017), nicméné Hora et al. (2017)
efekt mensi flexe na moment v koleni pouze modelovali a pfimo neméfili. Pokud by
snizeni flexe predstavovalo efektivni moderaéni mechanismus, sila extenzor( kolene
(mm. vasti) bude podobnd u hmotnéjsich i méné hmotnych jedinct. Vliv flexniho Ghlu

kolene na svalovou silu extenzorl kolene v3ak zatim nikdo netestoval.
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Mensi flexe v koleni na za¢atku oporové faze byla pozorovana také u obéznich
jedincl, unichZ je tlak na vznik posturalnich adjustaci jesté vétsi z divodu rizika
poskozeni kolenniho kloubu (DeVita and Hortobagyi, 2003; Stirmer et al., 2000). Pres
dvojndsobnou télesnou hmotnost méli obézni jedinci extenzorovy moment v koleni
srovnatelny se skupinou Stihlych (DeVita and Hortobdgyi, 2003). Mensi flexe kolene
spolu s absenci zvySeni momentu v koleni rovnéz naznacuje existenci moderacnich
mechanismu (DeVita and Hortobagyi, 2003). Chlze obéznich jedincd mlze byt ovlivnéna
dalSimi faktory (napf. distribuci tukové tkané), a proto vysledky studie DeVity and
Hortobagyi (2003) nemusi byt aplikovatelné na jedince s normalni hmotnosti. Skupina
jedincl s normalni hmotnosti v této studii (DeVita and Hortobagyi, 2003) méla vyrazné
vétsi flexi v koleni (25° vs. 18°) oproti jinym studiim (Freedman Silvernail et al., 2013;
Hora et al., 2017; Hortobdagyi et al., 2011), a to mohlo ovlivnit vyznamnost rozdilu mezi
skupinami. Navic dalsi studie modera¢ni mechanismy v kolennim kloubu u obéznich
nepotvrdily (Aaboe et al., 2011; Browning and Kram, 2007; Freedman Silvernail et al.,
2013; Harding et al., 2012; Hortobdgyi et al., 2011). Adjustaci flexe kolene na vyssi
télesnou hmotnost béhem ¢asné oporové faze v souboru jedinc s normalni hmotnosti

identifikovala pouze zminéna studie Hory et al. (2017).

Vliv celkové hmotnosti na biomechaniku kolenniho kloubu byl studovan také pomoci
zatézové vesty. V kontrastu k vysledkiim Hory et al. (2017) a DeVity and Hortobagyi
(2003) se umélé zvyseni télesné hmotnosti projevilo zvysSenim uhlu flexe kolene a s nim
korespondujicim zvySenim momentu (Seay et al., 2014, Silder et al., 2013) a svalové
aktivity mm. vasti (Silder et al., 2013) v ¢asné oporové fazi. Vysledkem byl nardst
energetické narocnosti chlze (Silder et al., 2013). Flexe kolene vsak vyznamné pfispiva
k tlumeni ndrazu pfi doslapu (Attwells et al., 2006; Perry et al., 2010), navic sniZuje
maximum GRF béhem ¢asného oporové faze (Silder et al., 2013). Vétsi flexe kolene pfi
doslapu pravdépodobné moderuje narazové sily a tim snizuje riziko zranéni zplsobené
zvySenou zatézi (Attwells et al., 2006). Z uvedenych poznatk( vyplyva, Zze chlze se
pravdépodobné nepfrizplsobuje zatézi okamizité s cilem minimalizovat energetické
naklady. Vétsi flexe kolene pfi zatizené chGzi mlze cilit na okamzZitou minimalizaci
narazu pri doslapu. Potfeba snizit narazovou silu pravdépodobné pirevaZzuje energetické

vyhody zkraceni momentového ramene GRF.
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Snizeni flexniho Uhlu kolene muze plsobit jako moderacni mechanismus jen na
zaCatku oporové faze. V prlibéhu pozdni opory vytvari moment GRF extenzi v kloubech,
a tudiz je jeho snizeni determinovano naopak vétsi flexi (Hora et al., 2017). Béhem
pozdni opory se zvySeni flexniho Uhlu v koleni u hmotnéjSich jedincl neprokazalo
(DeVita and Hortobdgyi, 2003; Hora et al., 2017, 2012). Ve fazi pozdni opory neni
a pfipravit koncetinu ke Svihu (Perry et al., 2010). BEéhem pozdni opory se predevsim
plantarni flexory (Liu et al., 2006), které umoziuji odvinuti chodidla od podlozky.
Hora et al. (2012) poukazuje na to, Ze extenzni moment muZze byt duleZity pro stabilizaci
kolene, jelikoz vyvazuje vyrazny stah plantarnich flexorG. Stabilizace kolene mize byt
dlivodem, proc¢ neni extenzni moment v koleni béhem pozdni opory moderovan

posturdlnimi adjustacemi.

Soucasné poznatky naznacuji, Ze hmotnéjsi jedinci udrzuji béhem ¢asné oporové faze
mensi flexi v koleni, aby kompenzovali zvyseni momentu v koleni v dlsledku vyssi
télesné hmotnosti. Efektivitu moderacniho mechanismu by bylo zapotrebi ovéfit pfimo

na svalové sile extenzort kolene.

1.4.2 Posturalni zmény v kycelnim kloubu

Nékolik studii zjistilo posturalni adjustace v zavislosti na velikosti téla také v kycelnim
kloubu (Gruss et al., 2017; Hora et al., 2017). Na rozdil od posturdlnich adjustaci v koleni,
které jsou determinovany vyssi télesnou hmotnosti, souvisi zmény uhlu v kycli
predevsim s vlivem délky dolni koncetiny, pfipadné se Sitkou panve. Adjustace Uhlu
v kycli na velikost téla byla pozorovana béhem c¢asné i pozdni oporové faze (Gruss et al.,
2017). Na druhou stranu nelze jednoznacéné fict, Ze jednd o efektivni moderacni
mechanismy, protoZze moment v kycelnim kloubu je vi¢i zménam postury pomérné

resistentni, zejména v pozdni fazi opory (Hora et al., 2017).

Podobné jako hmotnéjsi jedinci udrzuji mensi flexi kolene, jedinci s delSimi dolnimi
koncetinami vykazuji tendenci k mensi flexi ky€le na za¢atku oporové faze (Hora et al.,
2017). Existenci moderacni strategie podporuje negativni vztah délky dolni koncetiny

a svalové aktivity hlavniho extenzoru kycle (m. gluteus maximus) (Wall-Scheffler et al.,
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2010). Ovsem studie Wall-Scheffler et al. (2010) vychazela z integralu svalové aktivity
napti¢ celym cyklem chlize, v€etné Svihové faze, kdy byl sval rovnéz aktivni. Pokud se
zamérime pouze na oporovou fazi, maze byt vliv délky dolni koncéetiny na aktivitu i silu
m. gluteus maximus naopak pozitivni nebo se nemusi projevit viibec. Autoti Hora et al.
(2017) také podotykaji, Zze zjistény negativni efekt délky dolni koncetiny na flexi
v kycCelnim kloubu (b = -0,034 °/cm) neni natolik velky, aby kompenzoval ¢i dokonce
prevazil mechanickou nevyhodu delsi dolni koncetiny (Witte et al., 1991) a mohl
vyraznéji snizovat silu extenzoru. Pro objasnéni, zda se jedna o moderacni mechanismus
a jak je ucinny, by bylo zapotrebi testovat vliv flexe v kycli a délky dolni koncetiny pfimo

na svalovou silu extenzoru kycle.

Béhem pozdni oporové faze nebyly zjistény zmény flexniho Uhlu kycle, které by
souvisely s délkou dolni koncetiny nebo s vyssi télesnou hmotnosti (Gruss et al., 2017;
Hora et al., 2017). Efekt posturdlnich zmén na moment v kycli je 3,5 krat mensi nez
v koleni (Hora et al., 2017), tudiZ je pomérné obtizné moment snizovat zménou flexe
ky€le. Vyvinout moderacni mechanismus by pro vétsi jedince nemélo takovy vyznam
jako u kolenniho kloubu. Resistence momentu v kycli vici zménam postury maze mit
také duasledek vuci sile flexoru kycle (m. iliopsoas). | v ptipadé, Ze by vétsi jedinci
vykazovali zménu udhlu kyéle s hmotnosti nebo délkou dolni koncetiny, moment by to
pfilis neovlivnilo, tudiz ani silu m. iliopsoas. Z toho mizeme usuzovat, zZe sila m. iliopsoas
nebude zavisla na velikosti téla. Podporuje to i fakt, Ze m. iliopsoas nepatfi mezi svaly,
coz by podle druhého Newtonova pohybového zakona (tj. sila = hmotnost x zrychleni)
vyZadovalo vice sily s vyssi télesnou hmotnosti. Navic to potvrzuji i experimenty chlze
se zatéZzovou vestou — v pozdni fazi opory se moment v ky€li nezvysil ani pfi zatézi
predstavujici 30 % hmotnosti (Silder et al., 2013), tudiz by se s vyssi celkovou hmotnosti

neméla zvysovat ani sila m. iliopsoas.

Kromé samotné délky dolni konéetiny a hmotnosti mUize ovliviiovat flexni thel kycle
i $itka panve. Sitka panve spolu s délkou dolni koncetiny mély vyznam na lokomoci jiz
v evoluci (viz review Gruss and Schmitt, 2015). Evolu¢né orientované studie se zaméruji
predevsim na energeticky benefit, ktery mohla pro nékteré homininy predstavovat

relativné SirSi panev (Gruss et al.,, 2017; Rak, 1991; Wall-Scheffler et al., 2010).
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Mechanickd vyhoda Sirsi panve muze existovat i v rdmci variability moderniho ¢lovéka
(Gruss et al., 2017; Wall-Scheffler et al., 2010). Ukazalo se, Ze jedinci s relativné Sirsi
panvi (vzhledem k délce dolni koncetiny) vykazuji mensi flexni Uhel ky¢le béhem casné
i pozdni faze opory (Gruss et al., 2017), ¢imz zkracuji momentové rameno GRF nejen na
zaCatku, ale i na konci oporové faze. Proto bychom mohli oéekavat nizsi produkci sily
extenzoru ky¢le m. gluteus maximus (ale srovnej Wall-Scheffler et al. 2010) i flexoru
kycle m. iliopsoas u jedincU s relativné Sirsi panvi. Kvlli resistenci momentu v ky¢li oproti
posturdlnim zménam (Hora et al., 2017) by negativni efekt Sitky panve na flexi v kycli
musel byt pomérné velky. Velikost efektu autofi Gruss et al. (2017) neuvadi, ovsem
inverzni vztah mezi $itkou panve a flexnim dhlem kyéle je pomérné slaby (r?=0,03)
v rozmezi variability moderniho ¢lovéka (Gruss et al., 2017), tudiz pravdépodobnost, Ze
vyznamneé ovlivni silu m. gluteus maximus a m. iliopsoas je mala. Mohlo by se ale jednat
o pozUstatek moderacniho mechanismu z evoluce. Homininé jako Australopitecus
afarensis vykazovali velkou variabilitu velikosti téla oproti modernimu ¢lovéku (napft.
Richmond and Jungers, 1995), k tomu méli vyrazné kratsi koncetiny (napf. Jungers,
1982), ale podobné Sirokou panev jako moderni ¢lovék (napt. Rak, 1991). Relativné
Sirokd panev mohla diky inverznimu vztahu se svalovou silou prfedstavovat energeticky
benefit zejména pro homininy Zenského pohlavi s kratkymi dolnimi konéetinami (Gruss

et al.,, 2017).

Dosavadni poznatky naznacuiji, Ze jedinci s delSimi dolnimi konéetiny udrzuji v ¢asné
oporové fazi mensi flexi v kycli (Hora et al., 2017). Efekt snizeni flexe kycle je vSak
pomérné maly, aby dokazal prekonat mechanickou nevyhodu delsi dolni konéetiny
(Hora et al., 2017). Existenci a efektivitu modera¢niho mechanismu Ize nejlépe posoudit

zhodnocenim vlivu délky dolni koncetiny a flexe v ky¢li na silu m. gluteus maximus.

1.4.3 Zména rotace panve

Dosud byly zminovany zmény uhl( v sagitalni roving, tj. flexni ihel kycle a kolene. Pfi
chazi je dllezity i pohyb mimo sagitalni rovinu, ktery souvisi pfedevsim s udrzovanim

stranové rovnovahy.
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V souvislosti s udrzovanim stranové rovnovahy se ukazalo, Ze jedinci s delSimi
dolnimi koncetinami pti chlGzi méné rotuji panev (Gruss et al., 2017). Na rotaci panve
a souvisejicim udrzovani stranové rovnovahy se podili m. gluteus medius v prabéhu celé
oporové faze (Pandy et al., 2010). Pokud jedinci s delSimi dolnimi koncetinami méné
rotuji panev, mohli by také produkovat celkové méné sily m. gluteus medius.
Wall-Sheffler et al. (2010) vsak u jedincl s delSimi dolnimi koncetinami zjistila vétsi
svalovou aktivitu m. gluteus medius. Odlisné vysledky Wall-Sheffler et al. (2010) vsak

mohou souviset s tim, Ze sledovala svalovou aktivitu, nikoliv svalovou silu.

1.4.4 Dalsi faktory ovliviiujici biomechaniku chtize

Biomechaniku chlze mohou ovliviiovat kromé velikosti téla i dalsi faktory jako je
rychlost chlize nebo pohlavi (Freedman Silvernail et al., 2013; Hora et al., 2017; Oberg
et al., 1994), tudiz je dlleZité zvazit i jejich vliv. Variabilita velikosti lidského téla je mal3,
pokud ji porovndme s mezidruhovou variabilitou télesné velikosti savcd. V disledku
ovlivnéni biomechaniky chlze dalSimi faktory a diky malé variabilité velikosti téla

¢lovéka nemusi byt vliv télesné velikosti na biomechaniku chlize tak jednoznacny.

Kromé mechanicky determinovanych posturdlnich adjustaci, existuje také
behavioralni plasticita, kterd mize v soucinnosti s posturalnimi zménami ovliviiovat
svalovou silu a tim napfiklad sniZzovat energetické naklady chlze (Hortobagyi et al., 2011;
Lim et al., 2017). Za behavioralni adjustaci miZzeme povazovat zménu rychlosti chlze,
kterou voli centralni nervovy systém vhodnou kombinaci délky kroku a trvani krokového
cyklu (Kibushi et al., 2019). Délka kroku napfiklad vykazuje pozitivni vztah s délkou dolni
koncetiny a také s rychlosti (Gruss et al., 2017; Wall-Scheffler and Myers, 2013). Sila
svall, které zajistuji oporu a pohyb téla vpred, hlavné mm. vasti a m. gluteus maximus,
roste s délkou kroku (Lim et al., 2017) a také s rychlosti (Liu et al., 2008). Energeticky
benefit delsi dolni koncetiny (Steudel-Numbers et al., 2007; Steudel-Numbers and
Tilkens, 2004) je pravdépodobné také z ¢asti determinovan behavioralni plasticitou
(Gruss et al., 2017; Pontzer et al., 2009). Neni zcela jasné, do jaké miry ovliviiuji svalovou
silu posturdlni adjustace a na druhé strané behavioralni adjustace u kazdého jedince.
Avsak rychlost chlize mlzZe maskovat skutecny vliv velikosti téla na svalovou silu, proto

musi byt pfi analyze chlize kontrolovana — pouzitim preferované rychlosti (DeVita and
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Hortobagyi, 2003) nebo standardizované rychlosti (Lim et al., 2017) a nejlépe zahrnutim

do statistického modelu (Hora et al., 2017).

Vliv velikosti téla na posturu a svalovou silu mize do jisté miry ovlivnit i pohlavi.
Navzdory signifikantnim rozdildm ve velikosti téla, vykazuji Zeny i muzi podobnou
kinematiku chlze (Hurd et al., 2004; Silder et al., 2013). Jiné studie navic publikuji vétsi
flexi nékterych kloubl u muzl oproti Zendam (Hora et al., 2017; Oberg et al., 1994;

Roislien et al., 2009), pficemz by se ocekaval opak z dlivodu vétsi velikosti téla.

Z dosavadnich poznatkl o lidské lokomoci mlizeme fici, Ze posturalni adjustace
existuji i u ¢lovéka, ale nejsou tak jednoznacné jako u velkych savci (Biewener, 1989).
Velikost téla vysvétluje malou ¢ast variance uhll v kloubech (Hora et al., 2017). Slabé
vztahy mezi velikosti téla a flexnim Uhlem v kloubech jsou pravdépodobné dlisledkem
relativné nizké mechanické zatéze pfi chlzi ¢lovéka (Hora et al., 2017). Pokud chiize
jedince sméfuje k maximdalni uspore energie (ale srovnej Carrier et al. 2011), mohou
vznikat posturalni adjustace (mensi flexe kloubu) béhem c¢asné opory v pribéhu
ontogeneze nebo alespon v pribéhu delsiho obdobi, nebot pfi okamzité zatéziv podobé
zatézové vesty se Uhly flexe zvysuji (Silder et al., 2013). Navic se neprokazal ani vliv ztraty
télesné hmotnosti na velikost Uhld v kloubech (Aaboe et al., 2011; Hortobagyi et al.,
2011). Kazdy ¢lovék by pak mél z energetickych diivod( naprogramovany idedlni vzorec
chlize. To by se u nékterych jedincl s vétSimi télesnymi rozméry mohlo projevit mensim

uhlem v kloubech.

Hlavnim nedostatkem dosavadniho vyzkumu je, Ze dosud zadna studie nesledovala
vliv velikosti téla a postury dolni koncetiny pfimo na svalovou silu. Bez znalosti
individualnich kfivek svalové sily Ize jen nepfimo posoudit existenci posturdlnich

adjustaci a skutecny dasledek variability velikosti téla.

1.5 Muskuloskeletalni modelovani

Biomechanika chlze byla analyzovana hlavné pomoci inverzni dynamiky (Hora et al.,
2017) nebo povrchové elektromyografie (Wall-Scheffler et al., 2010), ani jedna z metod
ale neumoznuje zjistit prabéh sily jednotlivych svalll. Metoda inverzni dynamiky, ktera

vychazi z experimentalné namérenych kinematickych dat a reakénich sil podlozky, pocita
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takzvané ,Cisté” momenty v kloubu (Winter, 2009), to znamena celkovy moment
v kloubu, ktery produkuje dany pohyb. Kazdy kloub preklenuje nékolik svalQ, které
mohou tvofit svalovou skupinu, soucasné se zapojuji i antagonisté kvli stabilizaci
kloubu (Buchanan et al., 2005). Vysledného cistého momentu v kloubu Ize potom
dosahnout kombinaci sily rdznych svalli (Pandy and Andriacchi, 2010). To je definovano
jako problém svalové redundance, tj. existuje vice aktivnich svall nez sméru, ve kterych
Ize provést pohyb (stupnd volnosti) (Bernstein, 1967). Metoda inverzni dynamiky

nedokaze rozlisit, které svaly se na momentu podilely.

Povrchova elektromyografie umoZnuje ziskat pribéh elektrické stimulace (excitace)
svalu (Sutherland, 2001). Metoda méfi elektricky impuls pfichazejici do svalu z centralni
nervové soustavy, ale vysledny mechanicky stah nasleduje aZz se zpoZzdénim (Cavanagh
and Komi, 1979; Nordez et al., 2009) (Obrazek 7). Vztah mezi excitaci a produkci sily je
komplexni a dosud nejasny, z toho také vyplyva, Ze vystupy EMG nejsou pfimo umérné
svalové sile (Hugetal.,, 2015). Povrchovda EMG ani metoda inverzni dynamiky sily

generované jednotlivymi svaly (Buchanan et al., 2005).

Elektromyografie Matematicke Méfteni sily in-vivo Analyza chlize
modelovani

Akéni potencidl na T-tubulech  Elastické komponenty

CNS Excitace svalové 1 Aktivace 1 Mechanicka Pohyb
—_— £ W . o
tkané sarkomer produkce sily segmentu
i i ot 2+
depol?rlzau vylitim Ca | lGRF

| Momenty v kloubech
Elektromechanické zpoidéni

Obrazek 7: Schéma aktivaéné-kontrakcéniho cyklu a elektromechanického zpoZzdéni. Produkci svalové sily
Ize zjednodusené rozdélit na ¢tyri hlavni faze: excitace, aktivace, produkce sily a vysledny pohyb. Excitaci
se rozumi prenos nervového impulsu prostfednictvim motoneuronu na membranu svalového vldkna a
naslednd depolarizace. Nasleduje vyliti vdpenatych (Ca?*) iontd, které chemicky aktivuje stah svalu.
Vysledkem stahu je produkce svalové sily, ktera se navenek projevi pohybem v kloubu. Pfenos signalu na
T-tubulech a elastické komponenty svaly zplsobuji elektromechanické zpoZzdéni. V horni ¢asti schématu
jsou uvedeny metody méreni jednotlivych fazi. CNS, centralni nervovy systém, GRF, reakcni sila
podlozky. Upraveno podle Trinler (2016).
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Rozvoj vypocetni techniky umoznil resit otazky tykajici se lidské lokomoce pomoci
modelovani a simulace. Oproti klasické analyze ch(ize fesi modelovani problém svalové
redundance a umoznuje tak odhadnout silu kazdého jednotlivého svalu (Pandy and

Andriacchi, 2010).

Pocatky muskuloskeletalniho modelovani se objevily v 70. letech (Seireg and Arvikar,
1973), pfesto az do nedavné doby zlstdvalo vysadou specializovanych biomechanickych
laboratofi. Pfelom nastal az v roce 2007, kdy Scott Delp spolu s vyzkumnou skupinou ze
stanfordské univerzity predstavili volné dostupny simulaéni nastroj OpenSim (Delp et al.,
2007). OpenSim umozniuje simulaci chlize, ale také fady dalSich pohyb(. Od jeho uvedeni
se simulace pohybu rozsifila na védeckém poli voblasti sportovni védy,
biomechanického vyzkumu nebo ortopedie (Reinbolt et al., 2011; Seth et al., 2018;
Skalshgi et al., 2015). Do béZzné klinické praxe se zatim nedostal (Trinler et al., 2018).
V Ceské republice z(stava OpenSim méné rozsifenym ndastrojem i v oblasti védeckého
vyzkumu, a to hlavné z dlivodu absence standardizovaného protokolu, ktery by usnadnil

jeho pouziti.

1.5.1 Muskuloskeletalni model

Muskuloskeletalni model popisuje lidsky neurosvalovy systém jako soubor
matematickych rovnic (Hicks et al., 2015). V modelu je lidské télo reprezentovano
rigidnimi segmenty, které jsou spojené prostrednictvim kloubd. Jednotlivé segmenty
pocet stupnll volnosti a rozsah pohybu (Delp et al., 2007). Produkce svalové sily zavisi
nejen na svalu samotném, ale také na parametrech vazivové tkané, proto jsou svaly
vmodelu definovany jako tzv. svalovo-Slachové komplexy (Obrdzek 8)
(Delp et al., 2007). Pro simulace béiné chlze je model tvoren trupem a dolnimi
konéetinami, horni koncetiny nejsou zahrnuty, jelikoz se neprokazal zasadni vliv na

kinematické parametry chlize (Umberger, 2008).
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Obrazek 8: Svalovo-Slachovy komplex Hillova typu. CE, kontraktilni element svalu (contractile element)
zodpovédny za produkci sily, SEE, sériovy elasticky element (series elastic element) predstavuje Slachy
(aponeurdzu) svalu, PEE, paralelni elasticky element (parallel elastic element) reprezentuje vazivovy obal
svalu, a, Uhel, ktery sviraji svalova vldkna se smérem plsobeni sily. Pfevzato z Arslan et al. (2019)

Jednim z nejcastéji pouzivanych modell pro simulaci chGze v OpenSimu je obecny
model gait2392 (Obrazek 9) (Trinler, 2016). Sklada se z dvanacti segmentl a svoje jméno
dostal podle poctu stupnli volnosti (23) a poctu svalovo-slachovych komplext (92).
Nékteré vétsi svaly (napf. m. gluteus maximus) jsou reprezentovany vice komplexy,
proto celkové model tvofi 72 svall. Obecny model predstavuje priimérného dospélého
jedince. Pro ptesnou simulaci je potfeba tento model adjustovat, aby odpovidal velikosti
téla zkoumaného jedince. Rozmérova adjustace modelu (scaling) méni velikost
segmentd, jejich fyzikalni vlastnosti (hmotnost a setrvacnost) a uzplsobuje i vnitini

charakteristiky svalu (Hicks and Dunne, 2012).

Obrazek 9: Muskuloskeletdlni model gait2392.
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1.5.2 Dynamika muskuloskeletalniho modelu

Pro odhad svalové sily se v OpenSimu pouZivaji dvé metody: statickd optimalizace
(Static Optimization, SO) a vypocet svalové kontroly (Computed Muscle Control, CMC)
(Delp et al., 2007). Obé vychazi z obecnych matematickych modell (inverzni a pfimé
dynamiky) a k odhadu sily, tj. feSeni problému svalové redundance pouzivaji odlisné

optimaliza¢ni techniky.

Statickd optimalizace je zaloZzena matematickém principu inverzni dynamiky: nejprve
je vypocitan moment v kloubu a nasledné se resi problém svalové redundance distribuci
momentu mezi jednotlivé svaly obklopujici kloub. Metoda pouZiva optimaliza¢ni
techniku zaloZzenou na minimalizaci souctu c¢tverch svalovych aktivaci (Hicks and
Dembia, 2014). Tento vypocet probiha pro kazdy Casovy okamiZik zvlast a nezahrnuje
aktiva¢né-kontrakéni dynamiku svalu (Trinler, 2016). Vystupem statické optimalizace je
svalova aktivace a sila v jednotlivych ¢asovych okamzicich (frame) (Hicks and Dembia,

2014).

Vypocet svalové kontroly je metoda zaloZzena na principu pfimé dynamiky; pfi
vypoctu vyuziva zpétnou vazbu k odhadu excitaci sval(i, které vedou k nejblizsi shodé
mezi experimentdlné namérenou kinematikou a kinematikou modelu (Thelen et al.,
2003). Jinymi slovy se od inverzniho principu lisi tim, Ze odhad probiha dopfedu v ¢ase
a zahrnuje dynamiku kontrakce. K naslednému reSeni problému svalové redundance
pouzivd obecny postup statické optimalizace (Thelen and Anderson, 2006), pfiéemz
optimalizac¢ni technika minimalizuje soucet ¢tverct svalovych excitaci, nikoliv aktivaci
jako SO. Pristupll zaloZzenych na ptfimé dynamice je vice, obecné maji vysokou vypocetni
sloZitost (Anderson and Pandy, 2001), v pfipadé zjednoduseného CMC algoritmu je
vypocetni sloZitost nizSi neZz u jinych pristupl vychdzejicich z pfimé dynamiky

(Thelen et al., 2003).

1.5.3 Limitace a validace modelovani

Usp&sné provedeni simulace vyzaduje velmi kvalitni experimentalni data (Trinler,

2016). Chyby v datech vstupuji do vypoctl a projevi se ve vystupech simulace nejcastéji
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nefyziologickymi odchylkami (Davy and Audu, 1987; Patriarco et al., 1981), proto je

potieba zd&znamu a zpracovani experimentalnich dat vénovat patfi¢nou pozornost.

Absence aktivacné-kontrakéni dynamiky je hlavni limitaci statické optimalizace
(Lin et al., 2012). Na druhou stranu je tato metoda vypocetné efektivnéjsi a robustné;si
(Mokhtarzadeh et al., 2014). Ve srovnani s CMC vznikaji méné casto nefyziologické
odchylky v odhadu sily (Trinler, 2016). Pro zminéné benefity je pouZiti SO vyhodnéjsi ve
vétsSiné studii zamérenych na odhad svalové sily pfi chlzi (Lin et al., 2012). Staticka
optimalizace se také ¢asto pouziva pro odhad kontaktni sily v kloubech (Kim et al., 2009).
Zahrnuti kontrakéni dynamiky u CMC muze mit vyznam v klinickém vyzkumu pfi
poruchach chlze na neurologickém podkladé, pro prediktivni simulace svalové kontroly

nebo u planovanych terapeutickych intervenci (Erdemir et al., 2007).

Porovnani zmifnovanych metod odhadu sily ukazuje dobrou shodu v predikci aktivace
svalu. Vétsi variabilita je v odhadu maximalni sily napti¢ krokovym cyklem. Hlavni zdroj
této variability neni zndm (Trinler et al., 2018). Rozdil by mohl souviset s odliSnou
optimaliza¢ni technikou, na zdkladé které je svalova sila odhadovana. Pokud jde
o konkrétni svaly, vétsi rozdily existuji vodhadu sily dvoukloubovych svald
(napf. m. rectus femoris) (Mokhtarzadeh et al., 2014). Naopak mm. vasti, m. gluteus
medius a m. gluteus maxiumus ukazuji dobrou shodu odhadu obou metod

(Mokhtarzadeh et al., 2014) a tim i spolehlivéjsi odhad v rdmci jedné metody.

Pfima validace odhadovanych svalovych sil je mozna pouze in-vivo technikami. Pro
nepfimou validaci vystupl modelovani Ize pouzit EMG data, ktera indikuji, kdy je sval
aktivni. Ukazuje se, Ze rada studii odhady nevalidovala, a pokud ano, ¢asto nepouzili
vlastni EMG data (Trinler et al., 2018) nebo nedostatecné komentovali zjiSténé odlisSnosti
(Trinler, 2016). Validace pomoci EMG je problematicka z hlediska posouzeni celkového
prabéhu sily a maximalni sily, jelikoz mezi EMG signalem (excitaci) a svalovou silou neni
pfimy vztah (Hug et al., 2015). Je tfeba brat v potaz, Ze kazda z téchto metod méfi jinou

fazi aktivacné-kontrakéniho procesu (Obrazek 7).

Pfes svoje limitace ma metoda muskuloskeletalniho modelovani nespornou vyhodu
v tom, Ze dokdze poskytnou informaci o pribéhu sily jednotlivych svall, ktera odrazi

efekt velikosti téla na energetickych narocich a zatizeni pohybového aparatu (Griffin
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et al., 2003; Lerner et al., 2014; Pandy and Andriacchi, 2010). Analyza svalovych sil mize
v klinice pomoci presné identifikovat mechanismy vzniku onemocnéni pohybového
aparatu. Naptiklad ostoartréza kycle vznikd jako disledek abnormalni sily m. gluteus
medius (Sims et al., 2002), patelofemoralni syndrom muze byt vysledek dysbalance svall
okolo kolenniho kloubu vedouci k nadmérnému namdahani (Nigg and Herzog, 1999).
Znalost variability svalové sily u zdravych jedincu je proto klicova i v klinické praxi pro

odliseni, co jen dUsledek velikosti lidského téla a co uz mize naznacdovat patologii.
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2 Cile prace a hypotézy

Cilem této prace je zjistit, jak velikost téla ovliviiuje svalovou silu v oporové fazi
chlze. Zaméfime se na vliv hmotnosti, délky dolni koncetiny a Sifky panve na sily
vybranych svald dolni koncetiny. Dil¢éim cilem je ovéfit efekt posturdlnich zmén na
svalovou silu v oporové fazi chlize. Budeme sledovat vliv flexniho Ghlu v koleni na silu
extenzorl kolene a vliv flexniho uhlu v ky¢li na silu extenzoru a flexoru kycle. Cilem je
ovéfrit, zda zména uhlu v kloubu muze efektivné moderovat zvyseni svalové sily u vétsich
jedinci. Dale budeme sledovat, jak se zméni sila pfi chlizi se zatéZzovou vestou
v porovnani s chizi bez zatéze. Chceme zjistit, zda je zplsob chlize adjustovan na

velikost téla jiz v prlibéhu vyvoje nebo je plasticky i v dospélosti.

Pfedpokldadame, Ze sila extenzori kolene mm. vasti nebude ovlivnéna télesnou
hmotnosti jedince, ale bude se zvySovat pfi chizi se zatéZovou vestou. Predpokladame,
ze sila extenzoru kycle m. gluteus maximus bude s délkou dolni koncetiny rist. Dale
predpokladdme, Ze bikristdlni Sitka pdanve neovlivni silu m. gluteus maximus.
Ocekavame, Ze sila flexoru kyéle m. iliopsoas nebude zaviset na velikosti téla a nezvysi
se ani pfi chuzi se zatéZovou vestou. Pfedpokladame, Ze celkova produkce sily m. gluteus

medius bude s rostouci délkou dolni koncetiny klesat.
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3 Materidl a metody

3.1 Charakteristika souboru

Méreny soubor tvofilo 19 muzd. Charakteristiku souboru ukazuje Tabulka 1. Do
vyzkumu byli zafazeni pouze zdravi neobézni jedinci, ktefi neutrpéli zdvazné poranéni
pohybového aparatu. Vsichni probandi byli sezndmeni s prlilbéhem méreni a podepsali
informovany souhlas, jehoZ znéni bylo schvaleno etickou komisi Pfirodovédecké fakulty

Univerzity Karlovy.

Tabulka 1: Charakteristika souboru

Télesna Télesna Délka dolni  Bikristalni
Vék vyska hmotnost BMI (kg. m?) koncetiny  Sitka panve
(cm) (kg) (cm) (cm)

Pramér (SD) 28,7 (5,88) 179,5(7,65) 73,7 (10,70) 22,8 (2,68) 85,8 (4,15) 29,3(1,73)

Min—Max 21-42 168-199 55-90 18-29 79-95 27-32

SD, smérodatna odchylka; BMI, index télesné hmotnosti (body mass index)

3.2 Prubéh méreni

Priprava probandl a nasledny sbér dat probihal v Laboratofi biomechaniky
extrémnich zatézi (labBEZ) na Fakulté télesné vychovy a sportu Univerzity Karlovy
(FTVS UK). Na pribéhu méreni se podileli kolegové z Laboratore antropologie kostni

tkané, Mgr. Michal Struska a Bc. Zuzana Maté&jovska.

3.2.1 Pfiprava probandu

Vybrané anatomické body na téle probanda jsme oznacili pomoci marker( (Obrazek
10). Jednalo se predevsim o kosténé vybézky, abychom minimalizovali chybu, kterou by
zpUsobil pohyb marker( na kizi. Celkovy soubor 27 marker(, tj. marker set, ukazuje
Obrazek 11. Pro nasi studii jsme pouzili adaptovany Plug-In Gait marker set. Markery
byly nalepeny na télo pomoci oboustranné lepici pasky, marker na temeni hlavy byl

pfipevnén na Cepici, kterou si proband nasadil.
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Obrazek 11: Marker set. Upraveno podle (C-Motion, Inc., 2017)

Pro zaznam svalové aktivity jsme probanddm na pravou dolni koncetinu pripevnili
senzory povrchové elektromyografie (EMG). PouZili jsme osm bezdratovych senzor(i se
stfibrnymi elektrodami (Trigno Standard Sensor, Delsys, Natick, MA, USA) umisténych
na téchto svalech: m. gluteus maximus, m. biceps femoris, m. soleus, m. gastrocnemius
medialis, m. gastrocnemius lateralis, m. rectus femoris, m. vastus lateralis a m. tibialis
anterior. Na Obrazek 12 je uvedeno umisténi senzord podle Hermens et al. (2000).
Senzory jsme pripevnili pomoci lepicich stitk( k tomu uréenych na oholenou a alkoholem

ociSténou pokozku.
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Obrazek 12: Umisténi EMG senzorl. Upraveno podle Hall et al. (2013)

3.2.2 Sbér dat

Probandi podstoupili nejprve antropometrické méreni. Télesnou vysku jsme méfili
pomoci antropometru. Sitku panve, definovanou jako vzdalenost mezi pravym a levym
bodem iliocristale, jsme méfili pelvimetrem. Hmotnost probandl jsme zjistili pomoci
osobni vahy. Délku dolni konéetiny jsme aZ ndasledné spocitali jako vzdalenost center

kycéelniho a hlezenniho kloubu v programu OpenSim.

Laboratof byla vybavena systémem sedmi infradervenych kamer pro snimani
pohybu ve 3D (Oqus 700+m, Qualisys, Goteborg, Sweden) a ¢tyfmi silovymi deskami pro
méreni reakénich sil (Kistler typ 9281B11, Kistler Group, Winterthur, Switzerland), které

byly zabudovéany v podlaze laboratore (Obrazek 13).

Pred zacatkem biomechanického méreni provedli zaméstnanci laboratore kalibraci
systému kamer pro presné meéreni. Kinematickd data (trajektorie markert) snimaly
kamery pti vzorkovaci frekvenci 200 Hz. K zdznamu dat slouzil pfidruzeny program
Qualisys Track Manager (ver.2018). Nejprve jsme pofidili staticky zdznam (trial);
proband stal nehybné uprostired laboratore s hornimi konéetinami mirné odtazenymi od
téla. Nasledné jsme probandy pozddali o chazi preferovanou rychlosti po silovych
deskach. Abychom ziskali pfirozeny krokovy cyklus, proband zacinal a koncil pohybovy

trial dva metry pred (resp. za) silovymi deskami.
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Obrazek 13: Biomechanicka laborator. Na obrazku jsou vidét tfi kamery Qualisys a silové desky Kistler
tvorici chodnik v podlaze (viz modra Sipka).

Kromé normalni chlize jsme snimali také chlzi se zatézi (Obrazek 14). Probandi si
oblékli zatéZovou vestu predstavujici 20 % jejich télesné hmotnosti. ZavaZi bylo ve vesté
rozlozeno rovnomérné vpredu i vzadu. Cilem bylo simulovat zvyseni télesné hmotnosti,
nikoliv vliv nerovhomérné zatéze na chlzi. Probandi chodili po silovych deskach
obdobné, jako v pfipadé normalni chlze. Pohybové trialy jsme zaznamenali minimalné

tfi pro oba typy chize, abychom ziskali vidy celou oporovou fazi pravé dolni koncetiny.
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Obrazek 14: Proband se zatéZovou vestou pfi chizi po silovych deskach.

Soucasné s biomechanickymi daty jsme sbirali data elektromyograficka. K tomu jsme
pouzili bezdratové senzory (viz vyse) a elektromyograf Trigno Lab (Delsys, Natick, MA,
USA) spolecné s programovym vybavenim EMGworks Software (Verze 3.21, Delsys,
Natick, MA, USA). Signal byl sniman s frekvenci 2000 Hz. Nejprve jsme museli ziskat
referencni hodnotu svalové aktivity pro normalizaci EMG signalu. Jako referencni jsme
zvolili aktivitu pfi maximalni volni izometrické kontrakci (MVIC), kterou jsme ziskali
pomoci svalovych testll (Hébert-Losier and Holmberg, 2013; Konrad, 2006). Pri téchto
testech pusobili probandi maximalni silou proti nehybné opore. Kazdy test trval okolo
tfi sekund a probandi ho opakovali dvakrat s kratkou pauzou. Celkem provedli pét

raznych test(l (pro néktery svaly byl test stejny).
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3.3 Zpracovani biomechanickych dat

Uprava kinematickych dat probihala v programu Qualisys Track Manager.
Ze ziskanych pohybovych trial(i jsme dale zpracovavali jeden pro normalni a zatiZzenou
chazi. Volili jsme trialy, kde byla zaznamenana oporova faze pravé dolni koncetiny
s minimem chyb v kinematickych datech (nesouvislych trajektorii). Trajektorie markera
jsme pojmenovali a spojili polynomickou funkci. Editované trajektorie jsme spolu
s reakénimi silami podlozky (kinetickymi daty) vyexportovali do souboru Coordinate 3D
(C3D) formatu. Soubor C3D sloufZil jako vstupni soubor do programu Visual3D (C-Motion,
Germantown, MD, USA). Zde byla nejprve kinematickd i kineticka data filtrovana filtrem
typu Butterworth low-pass 4. fadu s hrani¢ni frekvenci 15 Hz (Besier et al., 2009). Dalsi
zpracovani se tykalo kinematickych dat. Nejprve jsme ze statickych trialG ziskali
méritkové faktory (scaling factors) pro rozmérovou adaptaci muskuloskeletdlniho
modelu na velikost kazdého probanda, které byly ndsledné exportovany do eXtensible
Markup Language (XML) soubor(. Pomoci inverzni kinematiky jsme z pohybovych trial(i
ziskali hodnoty uhli v kloubech v jednotlivych ¢asovych ramcich. Vysledky inverzni
kinematiky spolu s kinetickymi daty jsme exportovali do dvou motion (MOT) souboru.
Soubory XML a MOT slouzily jako vstupy pro muskuloskeletalni modelovani v programu

OpenSim. Zpracovani dat v programu Visual3D provadél Mgr. Martin Hora, PhD.

3.4 Muskuloskeletalni modelovani

Modelovani a simulaci chlze jsme realizovali vprogramu OpenSim 4.0
(Delp et al., 2007). Analyzovali jsme pouze oporovou fazi cyklu pravé dolni koncetiny,
kterou jsme urcili na zakladé hodnot reakéni sily podlozky. Zacatek oporové faze jsme
definovali jako ¢asovy okamzik, kde se zvysi reakéni sily nad nulovou hodnotu. Konec

jsme ucili jako ¢asovy ramec, kdy reakéni sily poklesnou na nulovou hodnotu.

Muskuloskeletalni model gait2392 jsme pomoci funkce Scaling adaptovali na
antropometrii kazdého probanda s pouzitim XML soubort. Odhad svalové sily a aktivace
jsme provedli metodou statické optimalizace (Static Optimization) s pouzitim MOT

souborl s inverzni kinematikou a kinetickymi daty. Distribuci sily mezi jednotlivé svaly
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kolem kloubu fesi statické optimalizace minimalizaci cilové funkce (J), kterou

predstavuje soucet ¢tvercli svalovych aktivaci:

N
J= ) (@) )
i=1

kde N je pocet svall; aj je Uroven aktivace svalu v daném ¢asovém okamZziku v rozmezi

odO0do 1.

Vystupem simulace byl pribéh svalové sily a aktivace béhem oporové faze cyklu.

Aktivaci svalu jsme poutzili k porovnani s experimentdlné namérenymi EMG daty.

3.5 Analyzované proménné

Hodnoty svalové sily a aktivace jsme secetly u svall, které jsou v OpenSimu
modelovany jako vice samostatnych kompartment( (Tabulka 2). Dale jsme zpracovavali

deset svall uvedenych v Tabulce 2.

Tabulka 2: Svaly a jejich kompartmenty.

Sval Kompartment?

m. gluteus maximus glut_max1_r
glut_max2_r

glut_max3_r

m. gluteus medius glut_med1_r
glut_med2_r
glut_med3_r

m. iliopsoas iliacus_r
psoas_r

mm. vasti vas_med_r
vas_int_r
vas_lat_r

m. rectus femoris rec_fem_r

m. biceps femoris bifemlh_r

m. gastrocnemius (c. mediale) lat_gas_r

m. gastrocnemius (c. laterale) med_gas_r

m. soleus soleus_r

m. tibialis anterior tib_ant_r

m., muculus; mm., musculi, c., caput;

a nazev svalovo-slachového komplexu v OpenSimu
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KFivky svalové sily jsme kvantifikovali pomoci proménnych maximalni svalové sily
(maxF; Newton, N) a urcitého integralu sily (iF; N) (Obrazek 15-C). Proménna maxF je
nejvyssi hodnota svalové sily ve specifickych obdobich oporové faze, predstavuje
okamzitou spotfebu energie (Umberger, 2010). Proménnd iF je plocha pod kfivkou
svalové sily v intervalu znormované oporové faze. Popisuje tak mnozZstvi svalové sily za
Cas trvani oporové faze a je umérna celkové energii spotifebované pfi svalové kontrakci
(McMahon, 1984). Vypocet integralu byl proveden lichobéZnikovou metodou integrace

pomoci ptikazu programovaciho jazyka Python.

Dale jsme zvystupu inverzni kinematiky urcili hodnoty tfech ahlG v kloubu
v pribéhu oporové faze (Obrazek 15-B). Stanovili jsme hodnotu flexniho Uhlu v koleni
pfi flexi v asné oporové fazi a dvé hodnoty flexniho dhlu v ky€li — pti flexi v ¢asné
oporové fazi a pfi extenzi v pozdni oporové fazi. Hodnoty Uhld jsme urdili podle

maximalnich hodnot GRF (Obrazek 15-A).
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Obrézek 15: Stanoveni hodnot flexnich Uhld a schématické znazornéni analyzovanych proménnych.
(A) Vertikalni slozka reakéni sily (GRF_V) s vyznacenymi maximy (hvézdicka), které vymezuji jednotliva
obdobi oporové faze. (B) Flexni thel kolene (plna ¢ara) s vyznacenou hodnotou pfi flexi (kolecko) a flexni
uhel kycle (pferusovand ¢ara) s vyznacenou hodnotou pfi flexi (kosocCtverec) a extenzi (Ctverec). (C)
Schématické znazornéni proménnych integral sily (iF) a maximalni sila (maxF) na prikladu m. gluteus
medius. Osa X predstavuje ¢as trvani oporové faze normalizovany prepocten na sto boda.

3.6 Statisticka analyza dat

Nezavisly vliv télesné hmotnosti a délky dolni koncetiny na velikost flexniho Uhlu

v koleni a kycli jsme testovali pomoci mnohonasobné linearni regrese (MLR). Déle jsme

pomoci MLR testovali nezavisly vliv télesné hmotnosti, délky dolni koncetiny a bikristalni

Sirky panve na proménné maxF a iF vybranych svald (mm. vasti, m. gluteus maximus,
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m. iliopsoas a m. gluteus medius). Pro kazdou proménnou maxF a iF zminénych svall byl
vytvoren vlastni regresni model. Bikristalni Sifku panve jsme zaradili pouze do regresnich
modeld sily hyzdovych svall (m. gluteus maximus, m. gluteus medius). Pro flexory
a extenzory kloubl (mm. vasti, m. gluteus maximus, m. iliopsoas) byly vytvofeny dva
modely; jeden zahrnul pouze antropometrické proménné a druhy zahrnul navic flexni
Uhel v kloubu. Vysvétlujici proménné byly v kazdém modelu zvoleny s ohledem na
maximalizaci adjustovaného koeficientu determinace modelu (R?). Rychlost chdze
neprokazala signifikantni vztah s Zadnou z proménnych, proto nebyla do regresnich
modell zafazena. Pro porovnani hodnot proménnych maxF a iF sledovanych svall pfi
chizi bez zatéze a se zatéZzovou vestou predstavujici 20 % télesné hmotnosti jsme pouZili

parovy t-test.

Pfed provedenim MLR byly vysSetieny predpoklady pro samotnou regresni analyzu.
Shapiro-Wilklv test potvrdil normalni rozloZeni proménnych. Mnohonasobnou
normalitu a homoskedasticitu modell jsme provéfili pomoci grafii predikovanych
hodnot vi¢i hodnotdm residui (Vaus, 2002). Multikolinearitu mezi nezavislymi
proménnymi jsme vyloucili prostfednictvim variance inflation factor, ktery v Zzadném
modelu nepfesahl hodnotu dva (Vaus, 2002). Odlehlé hodnoty jsme posuzovali
z parcidlnich regresnich grafll jako hodnoty vzdalené vice nez tfi smérodatné odchylky

od regresni primky.

Statistickd analyza dat byla provedena v programu IBM SPSS Statistics ver. 25
(SPSS Inc., Chicago, IL, USA) a Excel 2019 (Microsoft, Redmond, WA, USA). Jako hladina

signifikance byla zvolena hodnota p <0.05.

Ze statistické analyzy jsme vyradili jednoho probanda, jehoZ prabéh krivek sily
nekorespondoval s ostatnimi a jednoho probanda, jehoZ hodnoty flexniho dhlu v ky¢li

byly vzdaleny vice nez tfi smérodatné odchylky od praméru.

3.7 Zpracovani a analyza elektromyografickych dat

Zpracovani a analyzu EMG signalu za ucelem validace muskuloskeletalniho
modelovani zajistil Mgr. Michal Struska. Nameéreny EMG signal byl upraven v programu

EMG Analysis, ktery je soucasti EMGworks Software. Signal byl filtrovan pomoci
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Butterworth high-pass filtru se spodni hraniéni frekvenci 20 Hz a s horni hrani¢ni
frekvenci 450 Hz. V programu EMG Analysis byly hodnoty EMG signalu posunuty tak, aby
se jejich priimér rovnal nule a pomoci funkce Root Mean Square (RMS) byla vytvorena

linearni obalka EMG signdlu (Konrad, 2006).

Naslednd analyza dat probihala v programovacim jazyce Python (Rossum, 2000).
Data namérena pfi chlzi byla normalizovana namérenymi MVIC hodnotami. Pfi analyze
byla pouzita oporova faze kroku. Zacatek a konec oporové faze byl definovdn pomoci
vzdalenosti markerl na paté a na panvi (spina iliaca anterior superior) v ose chlize.
Zacatek stojné faze byl definovan jako okamZzik nejvyssi vzdalenosti mezi patnim
a panevnim bodem ve sméru chlze. Konec stojné faze byl definovan jako okamzik
nejvyssi vzdalenosti marker(l v opacném sméru (Zeni et al., 2008). Délka vsech
opakovani stojné faze byla prepocditdna na 100 bodd linedrni interpolaci
(Oliphant, 2006). Hodnoty v kazdém bodé byly priimérovany z jednoho az tfi opakovani,

¢imz vznikla primérna krivka pro jedince.

Pridmérné hodnoty EMG dat (£ 1 SD) osmi svall vSech probandi jsme vynesli do
grafu spolecné spramérnymi kfivkami (+ 1 SD) odhadnuté aktivace svalu.
Elektromyograficka data slouzila k validaci muskuloskeletalniho modelovani v programu

OpenSim.
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4 Vysledky

4.1 Vliv velikosti téla na uhel v kloubu

Vysledky regresniho modelu pro vztah flexniho uhlu kolene s velikosti téla béhem

Casné opory ukazuje Tabulka 3. Model nebyl signifikantni jako celek (p = 0,428).

Tabulka 3: Regresni model pro vztah flexniho Uhlu kolene s velikosti téla béhem ¢asné opory

Zavisld proménnd R?Z modelu® Vysvétlujici proménna b B pr? sr?
Flexe kolene® 0,012" hmotnost 0,13 0,28 0,056 0,053
délka koncetiny 0,11 0,08 0,005 0,004

b, smérnice pfimky (regresni koeficient) pfi kontrole vlivu ostatnich proménnych;

B, standardizovany regresni koeficient;

pr?, parcidlni koeficient determinace, udava podil rozptylu v Ghlu vysvétleny danou proménnou celkové;

sr2, semiparcialni koeficient determinace, udava podil rozptylu v Ghlu vysvétleny danou proménnou jedine¢né;
s nesignifikantni model;

a adjustovany koeficient determinace; bere v Uvahu pocet a vyznam prediktord, umozZiiuje objektivni odhad

R? v populaci

b hodnota flexniho Uhlu v koleni béhem &asné oporové faze (pfi flexi)

Vysledky regresniho modelu pro vztah flexniho dhlu kycle s velikosti téla béhem

Casné opory ukazuje Tabulka 4. Model nebyl signifikantni jako celek (p = 0,459).

Tabulka 4: Regresni model pro vztah flexniho uUhlu kycle s velikosti téla béhem casné opory

Zavisld proménnd R?Z modelu® Vysvétlujici proménna b B pr? sr?
Flexe ky¢le® 0,023" hmotnost 0,11 0,38 0,094 0,093
délka koncetiny -0,29 -0,33 0,074 0,072

b, smérnice pfimky (regresni koeficient) pfi kontrole vlivu ostatnich proménnych;

B, standardizovany regresni koeficient;

pr2, parcidlni koeficient determinace, udava podil rozptylu v Uhlu vysvétleny danou proménnou celkové;

sr2, semiparcialni koeficient determinace, udava podil rozptylu v Ghlu vysvétleny danou proménnou jedine¢né;
ns nesignifikantni model;

2 adjustovany koeficient determinace; bere v Uvahu pocet a vyznam prediktord, umozZiiuje objektivni odhad

R2 v populaci

b hodnota flexniho Ghlu v kyéli béhem ¢asné oporové faze (pfi flexi)
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Vysledky regresniho modelu pro vztah flexniho Uhlu kycle s velikosti téla béhem

pozdni opory ukazuje Tabulka 5. Model nebyl signifikantni jako celek (p = 0,250).

Tabulka 5: Regresni model pro vztah flexniho Uhlu kycle s velikosti téla béhem pozdni opory

Zévisld proménnd R?Z modelu® Vysvétlujici proménna b B pr? sr?
Extenze ky¢le® 0,062™ hmotnost 0,17 0,46 0,146 0,140
délka koncetiny -0,53 -0,47 0,149 0,144

b, smérnice pfimky (regresni koeficient) pfi kontrole vlivu ostatnich proménnych;

B, standardizovany regresni koeficient;

pr2, parcidlni koeficient determinace, udava podil rozptylu v Ghlu vysvétleny danou proménnou celkové;

sr2, semiparcialni koeficient determinace, udava podil rozptylu v Ghlu vysvétleny danou proménnou jedine¢né;
a adjustovany koeficient determinace; bere v Gvahu pocet a vyznam prediktord, umoziuje objektivni odhad

R? v populaci

b hodnota flexniho Uhlu v kyéli béhem pozdni oporové faze (pfi extenzi); hodnota je zaporna

4.2 Vliv velikosti téla na svalovou silu

4.2.1 Extenzory kolene musculi vasti

Vysledky dvou regresnich modell pro maxF mm. vasti ukazuje Tabulka 6. Model A,
ktery zahrnul pouze télesnou hmotnost a délku dolni konéetiny jako nezavislé
proménné, nebyl signifikantni (p = 0,081). Hmotnost prokazala hrani¢né signifikantni
pozitivni vliv na maximalni silu (8 = 0,59). Kontrola flexe v kolenni kloubu (Model B) vedla
k vyraznému zpresnéni predikce. Model vysvétlil témér 85 % celkového rozptylu v maxF.
Pozitivni vliv hmotnosti pretrval, pouze se snizil (8 = 0,36). Hmotnost jedinecné vysvétlila
8 % rozptylu v maxF. Flexe v koleni, ktera méla vyrazny pozitivni vliv (B = 0,81),

zodpovidala témér za 58 % rozptylu v maxF.
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Tabulka 6: Regresni modely pro maximalni silu mm. vasti

2

Zévisld proménnad R?modelu® Vysvétlujici proménnd b B pr sr

A. maxF mm. vasti 0,201 hmotnost 19,190% 0,59 0,248 0,230
délka koncetiny -7,82 -0,08 0,006 0,004

B. maxF mm. vasti 0,849*** hmotnost 11,80* 0,36 0,401 0,082
délka koncetiny -14,31 -0,15 0,103 0,014
flexe kolene 58,68*** 0,81 0,824 0,576

maxF, maximalni sila; b, smérnice primky (regresni koeficient) pfi kontrole vlivu ostatnich proménnych;

B, standardizovany regresni koeficient;

pr2, parcidlni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou celkové;

sr2, semiparcialni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou jedinecné;
s nesignifikantni model;

tp=0,05;

* p <0,05;

*** b <0,001

a adjustovany koeficient determinace; bere v Gvahu pocet a vyznam prediktord, umozZiiuje objektivni odhad

R? v populaci

Vysledky dvou regresnich modell pro iF mm. vasti ukazuje Tabulka 7. Model A, ktery
zahrnul pouze antropometrické proménné a nekontroloval flexi v koleni, nebyl
signifikantni. Kontrolou flexe v koleni (Model B) jsme ziskali vyznamné signifikantni

model, ktery vysvétlil celkové 78 % rozptylu v iF. Signifikantni pozitivni efekt na iF

prokazala pouze flexe v koleni (B = 0,86), ktera vysvétlila 65 % rozptylu v iF.

Tabulka 7: Regresni modely pro integral sily mm. vasti

2 2

Zévisld proménnd R?>modelu? Vysvétlujici proménnd b B pr sr

A.iF mm. vasti 0,058 hmotnost 351,66 0,49 0,158 0,155
délka koncetiny -303,26 -0,14 0,015 0,013

B. iF mm. vasti 0,783*** hmotnost 176,36 0,24 0,172 0,037
délka koncetiny -457,12 -0,21 0,140 0,029
flexe kolene 1391,50*** 0,86 0,786 0,648

iF, celkové mnozstvi sily (plocha pod krivkou svalové sily); b, smérnice pfimky (regresni koeficient) pfi kontrole vlivu
ostatnich proménnych; B, standardizovany regresni koeficient;

pr2, parcidlni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou celkové;

sr2, semiparcialni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou jedine¢né;

s nesignifikantni model;

*** p<0,001

a adjustovany koeficient determinace; bere v Givahu pocet a vyznam prediktord, umozZiiuje objektivni odhad

R2 v populaci
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4.2.2 Extenzor kyc€le musculus gluteus maximus

Vysledky dvou regresnich modell pro maxF m. gluteus maximus ukazuje Tabulka 8.
Model A, ktery nekontroloval flexi v ky¢li, byl jako celek signifikantni, ale neprokazal
vztah maxF a velikosti téla. Po zarazeni flexe v kycli (Model B) vyznamné signifikantni
model vysvétlil 85 % rozptylu v maxF. Délka dolni koncetiny méla signifikantni pozitivni
efekt na maxF (B = 0,37), stejné jako flexe v ky¢li (B = 0,71). Koeficient sr? pro jednotlivé
proménné ukazal, Ze 7 % rozptylu v maxF muze byt jedinec¢né vysvétleno délkou dolni

koncetiny a 44 % flexi v kyCelnim kloubu.

Tabulka 8: Regresni modely pro maximalni silu m. gluteus maximus

Zavisla proménna RZmodelu? Vysvétlujici proménnd b B pr? sr?

A. maxF 0,319* hmotnost 2,76 0,44 0,168 0,112

m. gluteus maximus délka koncetiny 1,84 0,10 0,010 0,006
bikristalni Sitka panve 9,67 0,25 0,067 0,040

B. maxF 0,851*** hmotnost 1,32 0,21 0,176 0,024

m. gluteus maximus délka koncetiny 7,00* 0,37 0,395 0,073
bikristalni Sitka panve 5 15 0,13 0,090 0,011
flexe kycle 15,45%** 0,71 0,798 0,441

maxF, maximalni sila; b, smérnice ptimky (regresni koeficient) pfi kontrole vlivu ostatnich proménnych;

B, standardizovany regresni koeficient;

pr2, parcidlni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou celkové;

sr2, semiparcialni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou jedinecné;
* p <0,05;

**% 5 <0,001

a adjustovany koeficient determinace; bere v Gvahu pocet a vyznam prediktord, umozZiiuje objektivni odhad

R2 v populaci

Vysledky dvou regresnich modelt pro iF m. gluteus maximus jsou ukazuje

Tabulka 9. Model (A) byl signifikantni i v pfipadé, Ze do regrese nebyla zahrnuta flexe
v kyc¢li. Model celkové vysvétlil pouze 30 % rozptylu viF. Hmotnost, ktera méla
signifikantni pozitivni vliv na iF (B = 0,58), samotna vysvétlila 20 % rozptylu v iF. Oproti
tomu Model B, ktery zahrnul flexi v kycli vysvétlil 81 % rozptylu v iF. Kontrola flexe
v modelu zplsobila snizeni vyznamu hmotnosti v predikci iF. V modelu B vysvétlila
hmotnost jedineéné pouze 7 % rozptylu v iF, flexe v kycli vysvétlila jedinecné 40 %
rozptylu viF. Hmotnost i flexe vkyCli mély signifikantni pozitivni vliv na iF

(Bhmotnost = 0,36, Briexe = 0,4). Vliv Sifky panve se neprokazal.
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Tabulka 9: Regresni modely pro integral sily m. gluteus maximus

2 2

Zavislad proménnd RZmodelu® Vysvétlujici proménnd b B pr sr
A.iF 0,328* hmotnost 131,45* 0,58 0,267 0,198
m. gluteus maximus délka koncetiny 36,54 0,05 0,003 0,002
bikristalni Sitka panve 143,75 0,10 0,013 0,007
B. iF 0,813*** hmotnost 82,45% 0,36 0,329 0,073
m. gluteus maximus délka koncetiny 211,70 0,31 0,260 0,052
bikristélni Sitka panve -9 60 -0,01 <0,001 <0,001
flexe kycle 523,87* 0,67 0,727 0,397

iF, celkové mnozstvi sily (plocha pod krivkou svalové sily); b, smérnice ptimky (regresni koeficient) pfi kontrole vlivu
ostatnich proménnych; B, standardizovany regresni koeficient;

pr?, parcidlni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou celkové;

sr2, semiparcialni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou jedineéné;

* p <0,05;

*** b <0,001;

aadjustovany koeficient determinace; bere v Uvahu pocet a vyznam prediktor(, umoZznuje objektivni odhad

R? v populaci

4.2.3 Flexor kycle musculus iliopsoas

Vysledky dvou regresnich modell pro maxF m. iliopsoas ukazuje Tabulka 10. Model
A'i B byl jako celek signifikantni, ale jednotlivé parcidlni regrese neprokazaly signifikantni
vztah mezi maxF a hmotnosti nebo délkou dolni konéetiny. Neprokazal se ani vztah mezi

extenzi v kycli a maxF.

Tabulka 10: Regresni modely pro maximaini silu m. iliopsoas

2

Zavisla proménna R modelu® Vysvétlujici proménna b B pr sr

A. maxF m. iliopsoas  0,284* hmotnost 12,89 0,34 0,109 0,077
délka koncetiny 39,11 0,35 0,111 0,078

B. maxF m. iliopsoas  0,355* hmotnost 19,07 0,51 0,215 0,143
délka koncetiny 20,29 0,18 0,033 0,018
extenze kycle -35,73 -0,35 0,164 0,103

maxF, maximalni sila; b, smérnice ptrimky (regresni koeficient) pfi kontrole vlivu ostatnich proménnych;

B, standardizovany regresni koeficient;

pr2, parcidlni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou celkové;

sr2, semiparcialni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou jedinecné;
* p <0,05;

2 adjustovany koeficient determinace; bere v Gvahu pocet a vyznam prediktord, umozZriuje objektivni odhad

R2 v populaci
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Vysledky dvou regresnich model( pro iF m. iliopsoas ukazuje Tabulka 11. Oba modely
A i B byly jako celek signifikantni, ale jednotlivé parcidlni regrese neprokazaly

signifikantni vliv hmotnosti, délky dolni koncetiny ani extenze v kycli na iF.

Tabulka 11: Regresni modely pro integral sily m. iliopsoas

2 2

Zavisla proménna R modelu® Vysvétlujici proménnd b B pr sr

A.iF m. iliopsoas 0,329* hmotnost 325,19 0,33 0,109 0,072
délka koncetiny 1158,501 0,39 0,146 0,101

B. iF m. iliopsoas 0,392* hmotnost 477,88 0,49 0,211 0,132
délka koncetiny 692,97 0,23 0,058 0,031
extenze kycle -883,797  -0,34 0,158 0,093

iF, celkové mnozstvi sily (plocha pod kfivkou svalové sily); b, smérnice primky (regresni koeficient) pfi kontrole vlivu
ostatnich proménnych; B, standardizovany regresni koeficient;

pr2, parcidlni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou celkové;

sr2, semiparcialni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou jedine¢né;

* p <0,05;

aadjustovany koeficient determinace; bere v Uvahu pocet a vyznam prediktor(, umoziuje objektivni odhad

R? v populaci

4.2.4 Abduktor kycle musculus gluteus medius

Vysledky regresniho modelu pro maxF m. gluteus medius v ¢asné oporové fazi
ukazuje Tabulka 12. Regresni model, ktery zahrnul hmotnost, délku dolni koncetiny
a bikristalni Sitku panve, vysvétlil 71 % rozptylu v maxF. Vyznamnym prediktorem byla
hmotnost, ktera prokazala signifikantni pozitivni vliv na maximalni silu (B = 0,96)
a jedinecné vysvétlila 54 % rozptylu v maxF v ¢asné oporové fazi. Regresni model pro
maxF m. gluteus medius v pozdni oporové fazi nebyl statisticky signifikantni jako celek

(p = 0,153).

Tabulka 12: Regresni model pro maximalni silu m. gluteus medius v ¢asné oporové fazi

2

Zavisla proménna R?2 modelu® Vysvétlujici proménnd b B pr sr

maxF 0,714*** hmotnost 20,18*** 0,96 0,700 0,541

m. gluteus medius délka koncetiny -19,02 -0,30 0,188 0,054
bikristalni Sitka panve 15,43 0,12 0,038 0,009

maxF, maximalni sila; b, smérnice ptrimky (regresni koeficient) pfi kontrole vlivu ostatnich proménnych;

B, standardizovany regresni koeficient;

pr2, parcidlni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou celkové;

sr2, semiparcialni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou jedine¢né;
*** p<0,001

a adjustovany koeficient determinace; bere v ivahu pocet a vyznam prediktord, umoziiuje objektivni odhad

R2 v populaci
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Vysledky regresniho modelu pro iF m. gluteus medius ukazuje Tabulka 13. Model,
ktery zahrnul hmotnost, délku dolni koncetiny a bikristalni Sitku panve, vysvétlil 52 %
rozptylu v iF. Hmotnost méla signifikantni pozitivni efekt na iF (B = 0,81), naopak délka
dolni koncetiny prokazala signifikantni negativni efekt na iF (B = -0,5). Z hodnoty
koeficientu sr? vyplyvd, Ze 39 % rozptylu v iF je vysvétleno jedine¢né prostiednictvim

hmotnosti a 15 % vlivem délky dolni koncetiny.

Tabulka 13: Regresni model pro integral sily m. gluteus medius

Zévisla proménnd R modelu® Vysvétlujici proménna b B pr? sr?
iF 0,521%* hmotnost 737,837** 0,81 0,500 0,389
m. gluteus medius délka koncetiny -1355,95*  -0,50 0,274 0,147

bikristalni Sitka panve  1590,06 0,28 0,119 0,053

maxF, maximalni sila; b, smérnice pfimky (regresni koeficient) pfi kontrole vlivu ostatnich proménnych;

B, standardizovany regresni koeficient;

pr2, parcidlni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou celkové;

sr2, semiparcialni koeficient determinace, udava podil rozptylu v maxF vysvétleny danou proménnou jedinecné;
* p <0,05;

** p<0,01;

*** b <0,001

2 adjustovany koeficient determinace; bere v Gvahu pocet a vyznam prediktord, umozZiiuje objektivni odhad

R2 v populaci

4.3 Vliv zatéze na svalovou silu

Vysledky parového t-testu ukazuje Tabulka 14 a Graf 1A-D. Proménné maxF a iF
m. iliopsoas a maxF m. gluteus medius v pozdni oporové fazi nebyly signifikantné
ovlivnéné zatézi. U ostatnich proménnych vedla zatéz 0 20 % télesné hmotnosti
k signifikantnimu zvysSeni sily. Mensi, nez proporcionalni vliv méla zatéz na silu
m. gluteus medius, kde jsme pozorovali narlist proménné maxF v ¢asné oporové fazi
016 % aiF 0 14 %. Na sile m. gluteus maximus se ptidani zatéze projevilo zvySenim maxF
026 % aiF 023 %. Nejvétsi vliv méla zatéz na silu mm. vasti. Pfidana zatéz o 20 % télesné

hmotnosti vedla ke zvySeni maximalni sily (maxF) o 33 % a ke zvySeni celkového mnozstvi

sily (iF) 0 32 %.
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Tabulka 14: Porovnani celkového mnozstvi sily a maximalni sily sledovanych svall pfi chlzi bez zatéze
a se zatézi predstavujici 20 % télesné hmotnosti. Uveden je i narGst sily odpovidajici zvySeni hmotnosti
0 20 % podle vyse uvedenych regresnich modeld.

Pramér (SD) . NarGst
Narust ,
— sily sily — a
Bez zatéze 20% regrese
mm. vasti
maxF (N) 869 (374) 1158 (451)* 33% 21%
iF (N) 19853 (8367) 26299 (10160)* 32% ns
m. gluteus maximus
maxF 252 (73) 317 (95)* 26 % ns
iF 8159 (2617) 10008 (3112)* 23 % 15 %
m. iliopsoas
maxF (N) 1813 (436) 1915 (354) ns ns
iF (N) 55330 (11366) 55380 (11173) ns ns
m. gluteus medius
maxF ¢asna opora 1069 (243) 1236 (296)* 16 % 28 %
maxF pozdni opora 892 (154) 966 (205) ns ns
iF 59334 (10487) 67515 (14567) 14% 16 %

maxF, maximalni sila; iF, celkové mnozstvi sily (plocha pod svalovou kfivkou); ns, nesignifikantni rozdil;
SD, smérodatnd odchylka;

* p<0,05

a regresni model kontrolujici flexni uhel v kloubu (kromé m. gluteus medius)
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Graf 1A-D: Porovnani sily sledovanych svalll pfi chlzi bez zatéZe a se zatézi predstavujici 20 % télesné
hmotnosti. Hvézdicka oznacuje signifikantni rozdil v maximalni sile. Pozn. Vrchol (peak) svalu m. gluteus
maximus (1-B) na zacCatku oporové faze nebyl zahrnut do statistické analyzy viz kapitola 5.2.2

4.4 Validace modelovani pomoci povrchové elektromyografie

Vysledky odhadu aktivace osmi svall v porovnani s povrchovou EMG (excitaci)
ukazuje Graf 2A-H. Odhad svalové aktivace vykazuje obecné lepsi shodu v prabéhu
kfivek nez v magnitudé kfivek v porovnani s povrchovou EMG. Kfivky odhadnuté
aktivace dosahuji u vétsiny svalli vyssich hodnot nez namérené hodnoty EMG. Vrchol
krivky povrchové EMG predchazi vrcholu odhadnuté aktivace. Odlisny pribéh krivek
vykazuje odhad aktivace m. gluteus maximus a zejména m. rectus femoris v porovnani

s povrchovou EMG.
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Graf 2A-H: Porovnani odhadu svalové aktivace pomoci statické optimalizace (SO) a namérené svalové excitace
pomoci povrchové elektromyografie (EMG) u osmi svalll aktivovanych béhem oporové faze chiize. Osa y ukazuje
miru excitace (EMG)/aktivace svalu (SO) v rozmezi 0-1. Hodnoty aktivace jsou vyneseny jako primér + smérodatna
odchylka.
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5 Diskuze

Nase vysledky podporuji hypotézu, Ze velikost téla ovliviiuje svalovou silu béhem
oporové faze chlize. Vétsi velikost téla nevede vidy ke zvySeni svalové sily pfi chizi.
Celkova produkce sily m. gluteus medius béhem oporové faze dokonce klesa u jedincua
s delSimi dolnimi koncetinami a celkovd produkce sily mm. vasti se nezvySuje
u hmotnéjsich jedincd. Zcela resistentni v{ci velikosti téla je sila m. iliopsoas. Nase
vysledky naznacuji, Ze mohou existovat moderacni mechanismy, kterymi vétsi jedinci
predchazi zvyseni svalové sily a tim i energetickych nakladl na chlzi nebo zatizeni

pohybového aparatu.

Z antropometrickych proménnych mda na svalovou silu nejvétsi vliv hmotnost.
S rostouci hmotnosti vyrazné narlsta sila abduktoru kycle m. gluteus medius a celkova
produkce sily extenzoru kyc¢le m. gluteus maximus. NarUst sily ziejmé souvisi s vétsimi
naroky na zpomaleni téla a udrzovani opory téla proti gravitaci. Délka dolni koncetiny
ovliviiuje pouze silu svalQl kolem kycelniho kloubu, a to jako pozitivné, tak negativné.
Samotna Sifka panve nema vliv na svalovou sila. Zdaleka nejvyznamnéjsim prediktorem

sily extenzord kolene a kycle je oviem flexni Uhel v kloubu.

5.1 Validace muskuloskeletalniho modelovani

Validaci muskuloskeletdlniho modelovani jsme provedli porovnanim odhadnuté
svalové aktivace s experimentdlné namérenou excitaci svalli pomoci povrchové EMG.
Nami provedeny odhad svalové aktivace a sily jsme dale porovnavali se studiemi (Trinler,
2016; Trinler et al., 2018), kde autorka prezentuje vysledky systematického prehledu
studii zamérenych na odhad svalové aktivace a sily s pouzitim statické optimalizace.

Trinler (2016) uvadi rovnéz porovnani odhadu svalové aktivace s povrchovou EMG.

Pfi porovnani vystupu statické optimalizace a povrchové EMG se obecné |épe
shoduje pribéh krivek nez jejich magnituda. Odhadovand svalova aktivace vykazuje
vyrazné vysSi hodnoty nez excitace svalu namérena povrchovou EMG. Nizsi hodnoty

excitace mohou souviset s metodou normalizace EMG signalu pomoci maximalni volni
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izometrické kontrakci (MVIC) (Halaki and Ginn, 2012), a zaroven s malou méfici plochou

EMG senzoru, kterd nemusi reprezentovat sval jako celek (Soderberg and Cook, 1984).

Prabéh kfivek povrchové EMG mirné predchazi odhadu svalové aktivace pomoci
statické optimalizace. Pfi¢inou je elektromechanické zpozdéni (Cavanagh and Komi,
1979). Povrchova elektromyografie méri elektrickou aktivitu svalu (excitaci) (Sutherland,
2001), ktera nasleduje nékolik milisekund pfed samotnou aktivaci svalu odhadovanou

pomoci statické optimalizace (Hicks et al., 2015).

Celkové dobrou shodu odhadu aktivace s povrchovou EMG ukazuji svaly m. vastus
lateralis, m. tibialis anterior a m. biceps femoris. V magnitudé krivek se lisi plantarni
flexory m. soleus, m. gastrocnemius medialis a m. gastrocnemius lateralis. V prabéhu

krivky i jeji magnitudé se odlisuji svaly m. gluteus maximus a m. rectus femoris.

Odlisnost pribéhu krivky sily m. gluteus maximus byla diskutovana v kapitole 5.3.2.
Odhadovand aktivace musculus rectus femoris vykazovala dva vrcholy, jeden v ¢asné
oporové fazi, druhy v pozdni oporové fazi, oproti tomu ktivka povrchovd EMG ukdzala
jen nizky vrchol na zacatku oporové faze. Ke stejnému vysledku dosla také Trinler (2016).
Pokud se ovsem zvysila rychlost chize, objevil se u kfivky povrchové EMG rovnéz druhy
vrchol na konci oporové faze (Trinler, 2016). Mokhtarzadeh et al. (2014) a Trinler et al.
(2018) poukazuji na velkou variabilitu v samotném odhadu aktivace a sily m. rectus
femoris, coz mlze souviset s tim, Ze se jedna o dvoukloubovy sval (Mokhtarzadeh et al.,

2014).

Porovnani naseho odhadu aktivace a sily s odhady v prehledovych studiich (Trinler,
2016; Trinler et al., 2018) ukazuje dobrou shodu v pribéhu kfivek i jejich magnitudé. Lisi
se pouze kfivka m. gluteus maximus, a to jen v magnitudé vrcholu (peaku) na zacatku

oporové faze.

5.2 Vliv velikosti téla na uhel v kloubu

Testovanim vlivu velikosti téla na flexni uhly v kloubech jsme chtéli ovéfit, zda vétsi
jedinci vykazuji béhem oporové faze chize mensi flexi v kloubech, coz Ize interpretovat

jako moderacni mechanismus na snizovani svalové sily (Biewener, 1989; Hora et al.,
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2017). V nasich regresnich modelech se vliv velikosti téla na flexni Uhly v kloubech

neprokazal. Regresni modely nebyly signifikantni jako celek.

Vysledky se neshoduji se studii Hory et al. (2017), ktera identifikovala signifikantni
negativni vliv télesné hmotnosti na flexni Uhel kolene v ¢asné oporové fazi a signifikantni
negativni vliv délky dolni koncetiny na flexni Uhel kycle v Casné oporové fazi. Vztahy mezi
velikosti téla azménou postury se v nasi studii jednoznacné neprokazaly pravdépodobné
z divodu malého souboru (n = 17) a nizké sily samotnych vztah(. Jistou roli mohla hrat
i absence jiné vysvétlujici proménné, kterd by zpresnila predikci. Na zakladé nasich
vysledk(l nemGzeme fict, zda posturalni zmény v koleni a kyc¢li u vétsich jedincud existuiji,
pfipadné jaké je jejich moderacni schopnost. Pro identifikaci moderacnich mechanism(

bude zapotrebi v dalSich studiich zahrnout vétsi soubor.

5.3 Vliv velikosti téla na svalovou silu

PFi posuzovani vlivu télesné hmotnosti, délky dolni konéetiny a bikristalni Sitky panve
na svalovou silu jsme vychazeli zregresnich modell, které zahrnuly flexni uhly
v kloubech. Kontrola flexniho uhlu v kloubu, umoznila projevit nezavisly vliv jednotlivych
antropometrickych proménnych na svalovou silu. Flexni Uhel jsme nezahrnuli pouze do
modelu sily m. gluteus medius, kde jeho zarazeni zpUsobilo sniZeni adjustovaného
koeficientu determinace modelu. Na rozdil od flexniho Uhlu, antropometrické
proménné vysvétlily jen malou ¢ast rozptylu ve svalové sile (do 10 %). Neplati to pro silu
m. gluteus medius, kde byl podil hmotnosti na rozptylu maximalni sily 54 % a na celkové

produkci sily 40 %.

5.3.1 Sila extenzoru kolene musculi vasti

Celkové mnozstvi sily (iF) produkované mm. vasti v oporové fazi nezaviselo na
télesné hmotnosti. Maximalni sila (maxF) mm. vasti narUstala signifikantné proporéné
s télesnou hmotnosti. Vysledky ukazuji, Ze hmotnéjsi jedinci dokazi predchazet zvyseni
sily mm. vasti, které by vyplyvalo ze zvySeni vnéjsich sil. Nase poznatky se shoduiji
s modelem Hory et al. (2017), ktery ukazal, Ze hmotnéjsi jedinci dokdZi predchazet

zvyseni flexniho momentu v koleni. Mensi flexi vkoleni, kterd by fungovala
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u hmotnéjsich jedincl jako moderaéni mechanismus na sniZovani momentu/sily
mm. vasti (Hora et al., 2017), jsme v naSem souboru nezjistili. Absence narlstu sily
mm. vasti s hmotnosti vSak naznacuje, Ze u jedinci v nasem souboru moderacni

mechanismus existoval, pouze se ndm ho nepodafilo prokazat.

Kromé snizeni flexe kolene mohl silu mm. vasti ovlivnit jiny moderacni mechanismus.
McGrath et al. (2019) uvadi, Ze moment v kolennim kloubu Ize vyznamné snizit také
zkracenim délky krokového cyklu (stride length). Zkraceni délky krokového cyklu patfi
mezi behaviordini adjustace, které byly dfive pozorovany v souvislosti s télesnou
hmotnosti (Hortobdgyi et al., 2011). Hmotnéjsi jedinci v nasem souboru mohli

moderovat silu mm. vasti také zkracenim délky krokového cyklu.

Na rozdil od celkového mnozstvi sily jsme u maximalni sily mm. vasti zaznamenali
narust s télesnou hmotnosti, ktery procentualné odpovidal zvyseni télesné hmotnosti.
Maximum sily mm. vasti koresponduje s maximem vertikdlni GRF (Liu et al., 2006;
Neptune et al., 2004), ktera vznika jako disledek gravitace. Podle gravitacnich zakon(
se s rostouci hmotnosti bude zvySovat maximum GRF, proto nar(istd i maximalni sila

mm. vasti proporéné s hmotnosti.

Celkové mnoistvi sily i maximalni sila mm. vasti vyrazné narUstaly, pokud jsme
zvySeni télesné hmotnosti simulovali pomoci zatézové vesty. Zatéz predstavujici 20 %
télesné hmotnosti vedla ke zvySeni celkového mnozstvi sily mm. vasti o 32 %, maximalni
sila mm. vasti se zvysila 0 33 %. Zvlasté u celkového mnoZstvi sily je to vyznamny nar(st,
ktery by dlsledku mohl vést k vyssi energetické narocnosti chiize. Nase vysledky
koresponduji s poznatky Sildera et al. (2013), ktery zjistil zvySeni aktivity mm. vasti

a zvyseni energetickych naklad( pri chlzi se zatéZovou vestou.

Zvyseni sily mm. vasti pti chizi se zatéZovou vestou naznacuje na vétsi flexi v koleni,
kterd umoznuje moderovat narazové sily pfi dosSlapu a tim snizuje riziko zranéni
zpUsobené zvySenou zatézi (Attwells et al., 2006). Moderacni mechanismy (snizZeni flexe
kolene nebo zkraceni délky krokového cyklu) vznikaji pravdépodobné v pribéhu vyvoje
u nékterych jedincl nebo jsou indukovany vyraznym snizenim télesné hmotnosti
v prlibéhu mésicl (Hortobagyi et al., 2011). Vyrazné zvyseni svalové sily pfi chlzi se

zatézi potvrzuje nas predpoklad, Ze clovék nepfizplUsobuje zpUlsob chize nahlému
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zvysSeni zatéze, aby minimalizoval energetické ndklady. Nase vysledky naznaduji, ze

prvotni pfizplsobeni zplsobu chlize cili na minimalizaci poskozeni pohybového aparatu.

5.3.2 Sila extenzoru kycle m. gluteus maximus

Celkové mnoistvi sily produkované m. gluteus maximus se signifikantné zvySovalo
s télesnou hmotnosti. Maximalni sila m. gluteus maximus signifikantné nardstala

s délkou dolni koncetiny. Sitka panve neméla na silu m. gluteus maximus vliv.

Nase vysledky ukazuji, Ze jedinci sdelSimi dolnimi koncetinami nedokazi
kompenzovat zvySeni maximalni sily m. gluteus maximus v dlsledku mechanické
nevyhody delsi dolni koncetiny. K podobnym zavériim dosel Hora et al. (2017) ve svém
modelu; jedinci s delSimi dolnimi koncetinami sice moderuji moment v kycli v ¢asné
oporové fazi pomoci mensi flexe kycle, ale nedokazi plné vykompenzovat jeho zvyseni
v dUsledku delsi dolni koncetiny. Na zakladé nasich poznatki nelze jednoznacné fict, zda
jedinci s delSimi dolnimi koncetinami silu m. gluteus maximus moderuji a do jaké miry,
protoze jsme u nich signifikantni snizeni flexe v ky€li nepozorovali. | pokud by moderaéni
mechanismus u jedincl s delSimi dolnimi koncetinami existoval, pouze se v nasem

souboru neprokazal, nebyl by tak efektivni jako moderacni efekt mensi flexe v koleni.

Neni jasné, proc se s délkou dolni koncetiny nezvysuje kromé maximalni sily i celkové
mnozstvi sily m. gluteus maximus. Ale vzhledem k tomu, Ze vztah byl mirné za hranici
signifikance (p = 0,06), mlzZe byt absence signifikantniho vztahu pouze dlsledkem

malého souboru.

Nase vysledky jsou v kontrastu k poznatkim Wall-Scheffler et al. (2010), ktera zjistila
nizsi svalovou aktivitu m. gluteus maximus u jedincd s delsimi dolnimi koncetinami.
Wall-Scheffler et al. (2010) nesledovala svalovou silu, ale excitaci a vychazela z integralu
EMG napfic celym krokovym cyklem (my jsme sledovali silu pouze v oporové fazi). Navic
pouzila odliSnou statistickou metodu mnohonasobné regrese, ktera vkldda proménné
do modelu postupné nikoliv najednou (metoda stepwise) (McKenzie, 2014). Tato
metoda nenivhodnd pro posouzeni vlivu vice antropometrickych proménnych najednou
na proménnou zavislou; nékteré proménné prokazi vliv pouze kdyz jsou v modelu

spole¢né, metoda stepwise mize nékterou proménnou vyradit a zménit efekt
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vysvétlujicich proménnych (McKenzie, 2014). Vzdjemny vliv proménnych dokazuji nase
regresni modely, pokud jsme do predikce sily extenzor( nezahrnuli flexni dhel v kloubu,
vliv antropometrickych proménnych se neprojevil (napf. Tabulka 8 a 9). Pouziti metody
stepwise mohlo byt divodem, proc¢ se poznatky Wall-Sheffler et al. (2010) odliSuji od

nasich vysledka.

Sila m. gluteus maximus muze byt do jisté miry moderovdna mensi flexi v kycli, ale je
nepravdépodobné, Ze by klesala s rostouci délkou dolni koncetiny, jak naznacovaly
poznatky Wall-Sheffler et al. (2010). Del3i dolni konéetina nejen prodluZzuje momentové
rameno reakéni sily, ale navic ma vétsi moment setrvacnosti (Witte et al., 1991). Funkci
m. gluteus maximus je béhem pocatecni opory mj. zbrzdit pohyb koncetiny a celého téla
vpred (Liu et al., 2006). Pfekondani vétSiho momentu setrvacnosti bude v kazdém pripadé

vyzadovat vice sily, aby doslo zpomaleni pohybu koncetiny vpred.

Narust celkového mnoistvi sily m. gluteus maximus u hmotnéjsich jedinci muze
souviset s absenci zvySovani sily s hmotnosti u mm. vasti. Diky vzajemnému propojeni
segment( téla (Zajac and Gordon, 1989) zajistuji oba svaly spolecné s m. gluteus medius
oporu proti gravitaci a zpomaluji pohyb téla vpred (tj. urychluji tézisté téla ve vertikalnim
sméru a zpomaluji tézisté v horizontalnim sméru) (Liu et al., 2006; Neptune et al., 2004).
Obé ulohy budou podle Newtonovych zakonl vyZzadovat vice sily s rostouci hmotnosti.
Zvyseni sily m. gluteus maximus mGze kompenzovat absenci zvySovani sily mm. vasti
u hmotnéjsich jedinci tak, aby se celkovd produkovand sila nezménila a mohla
balancovat vnéjsi sily. Méni se jen relativni prispévek jednotlivych svalli na udrZovani
opory a zpomaleni pohybu téla. V souladu jsou poznatky, zZe m. gluteus maximus
kompenzuje zapojeni mm. vasti pfi simulované atrofii svalu (Thompson et al., 2013).
Davod proc by sila m. gluteus maximus mohla kompenzovat silu mm. vasti a ne naopak
mulzZe souviset stim, Ze kolenni kloub je oproti kycelnimu vyrazné nachylnéjsi
k poSkozeni a vzniku osteoartrézy vlivem plsobeni velkych sil (Grotle et al., 2008;

Mononen et al., 2013; Stiirmer et al., 2000)

V regresnim modelu jsme testovali rovnéz vliv bikristalni Sitky panve na silu
m. gluteus maximus. Neprokazalo se, Ze by Sitka panve jakkoliv pfispivala k vysvétleni

rozptylu v sile m. gluteus maximus. Gruss et al. (2017) sice uvadi negativni vztah relativni
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Sirky panve a rozsahu flexe kycle, coz by mohlo vést ke snizeni sily m. gluteus maximus,
ale vztah byl velmi slaby (r? = 0,03), tudiz se na sile m. gluteus maximus neprojevil.
V rozporu s naSimi poznatky je pozitivni vztah bikristalni Sifky panve a svalové aktivity
m. gluteus maximus zjistény Wall-Sheffler et al. (2010), ten ale pravdépodobné souvisel
se sledovanim svalové aktivity béhem celého krokového cyklu a pouzitim odlisné

metody mnohondsobné regrese (viz vyse).

Odhad sily m. gluteus maximus ukazal dva vrcholy (peaky) v pribéhu ¢asné oporové
faze (Graf 1-B). Jako hodnotu maximalni sily jsme zvolili druhy vrchol na prelomu ¢asné
a stredni oporové faze, ktery lépe odpovidal namérenym EMG datim i vystupim
modelovani z pfehledovych studii (Trinler, 2016; Trinler et al., 2018). Vrchol m. gluteus
maximus na zacatku oporové faze nevykazoval hladky prabéh, nybrz ,Spicku” obdobné
jako hamstringy ve studii Trinler (2016). JelikoZ je vypocet statické optimalizace zaloZzeny
na distribuci ¢istého momentu v kloubu mezi jednotlivé svaly (Hicks and Dembia, 2014),
usuzujeme, ze m. gluteus maximus mohl v nasem pripadé prevzit funkci jinych extenzoru
kycle (hamstringll). Vrchol sily m. gluteus maximus pti doslapu jsme nezahrnuli do

statistické analyzy.

5.3.3 Sila flexoru kycle musculus iliopsoas

Celkové mnozstvi sily ani maximalni sila m. iliopsoas nezavisely velikosti téla. Sila
m. iliopsoas se signifikantné nezvysila ani pfi chlzi se zatéZovou vestou predstavujici
20 % télesné hmotnosti. Zaroven se neprokazal vztah mezi flexnim dhlem v ky¢li a silou

m. iliopsoas.

Sila m. iliopsoas se nezvySuje s velikosti téla ani zatézi pravdépodobné proto, Ze
flexni uhel kycle v pozdni opore nezavisi na velikosti téla ani na zatézi (Hora et al., 2017;

Silder et al., 2013), a zaroven sila m. iliopsoas neni zavisla na flexnim Ghlu kycle.

Nase zjisténi koresponduje s poznatky Sildera et al. (2013), Ze se moment v kycli
v pozdni oporové fazi nezvysi ani pfi chlizi se zatézi predstavujici 30 % télesné hmotnosti
Pokud se nezvySuje moment v kyCli, nemusi se zvysit ani sila m. iliopsoas, ktera ho

balancuje. Resistence sily m. iliopsoas vi¢i zménam flexniho Uhlu v kycli zase
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koresponduje s resistenci momentu v kycli vici zméné flexniho uhlu v kycli (Hora et al.,

2017).

Musculus iliopsoas se navic nezapojuje do udrzovani opory ani progrese téla vpred
(Liu et al., 2006), uloh, které by vyzadovaly vice sily s rostouci télesnou hmotnosti podle
Newtonovych zakon(l. Zarover se neucastni zpomaleni dolni koncetiny pfi doslapu, tudiz

jeho silu neovlivni vetsi moment setrvacnosti delsi doIni koncetiny (Witte et al., 1991).

5.3.4 Sila abduktoru kycle musculus gluteus medius

Celkové mnoizstvi sily produkované m. gluteus medius se signifikantné snizovalo
s délkou dolni koncetiny. Silny pozitivni efekt méla télesna hmotnost na celkové
mnozstvi sily m. gluteus medius, s télesnou hmotnosti rostla signifikantné i maximalni

sila m. gluteus medius.

Pokles celkového mnoizstvi sily m. gluteus medius u jedinch s delSimi dolnimi
koncetinami je jediny pozorovany vztah, kdy vétsi télesné rozméry vedou k mensi sile.
Snizeni celkové sily m. gluteus medius s delsi dolni konéetinou lze vysvétlit stejné jako
absenci narlstu sily mm. vasti stélesnou hmotnosti. Musculus gluteus medius,
m. gluteus maximus i mm. vasti maji béhem Casné opory stejnou ulohu; zajistuji oporu
proti gravitaci a zpomaluji pohyb téla vpred (Liu et al., 2006; Neptune et al., 2004). Pokud
sila m. gluteus medius klesa, méla by ji kompenzovat sila jiného svalu, aby byly zajistény
ulohy udrZovani opory a zpomaleni téla. Signifikantni narudst sily s délkou dolni koncetiny
byl pozorovan u maximalni sily m. gluteus maximus, celkové mnozstvi sily m. gluteus
maximus sice nerostlo signifikantné s délkou dolni konéetiny, ale vztah byl blizko
k hranici signifikance. Z toho mQzZeme usuzovat, Ze m. gluteus maximus kompenzuje
snizeni sily m. gluteus medius u jedinct s delSimi dolnimi koncéetinami. Kompenzacni
funkce m. gluteus maximus u jedincl s delSimi dolnimi koncetinami, mize byt zaroven
dalsi dlivod, proc jedinci s delSimi dolnimi koncetinami nemohou snizenim flexe kycle

efektivné moderovat zvyseni sily m. gluteus maximus v dusledku delsi dolni koncetiny.

Zasadni uloha m. gluteus medius pfi chizi je aktivni udrZzovani stranové rovnovahy
pomoci stabilizace panve (Pandy et al., 2010). Mensi rotace panve a tim i mensi potieba

ji stabilizovat byla zjisténa u jedinc( s delSimi dolnimi koncetinami (Gruss et al., 2017).
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Ve spojeni s nasimi poznatky, Ze jedinci s delSimi dolnimi koncetinami snizuji celkové
mnozstvi sily m. gluteus medius mUzeme usuzovat, Ze mensi rotace panve predstavuje
urcity moderacni mechanismus na snizovani sily m. gluteus medius podobné jako
funguje snizeni flexe kolene u mm. vasti. Dalsi studie by se mohly zaméfit na vliv rotace

panve na svalovou silu a tuto hypotézu ovéfit.

Musculus gluteus medius se ukazal jako jediny sval, jehozZ silu Ize dobfe predikovat
jen pomoci antropometrickych proménnych. Uhel v ky¢li (flexni i abdukéni) nebyl do
vysledného modelu zahrnut, jelikoz zplUsoboval pouze snizeni adjustovaného
koeficientu determinace modelu, coz svédci o tom, Ze v rozptylu sily m. gluteus medius
nema vysvétlujici roli. Regresni model, ktery zahrnul pouze antropometrické proménné,
vysvétlil vice nez 70 % rozptylu v maximaini sile m. gluteus medius. Samotnd hmotnost
vysvétlila okolo 50 % rozptylu v maximalni sile m. gluteus medius. U extenzor( je rozptyl
vysvétleny pouze velikosti téla okolo 10 %. Nase vysledky naznacuji, Ze mimosagitalni
svaly (napf. abduktory) mohou byt vice zavislé na velikosti téla nez extenzory klubf,

jejichz sila je predikovana predevsim flexnim thlem v kloubu.

5.4 Vyznam moderace svalové sily

5.4.1 Energetické hledisko

Snizovani sily v oporové fazi ma velky vyznam z hlediska energetické narocnosti
chlize, ponévadz? sila produkovand svaly v oporové fazi predstavuje vice nez 70 %
celkovych energetickych naklad(i chlze (Umberger, 2010). Jednotlivé svaly se na
energetické narocnosti oporové faze podili rizné v zavislosti na celkovém mnozstvi sily

produkované v oporové fazi (iF) (McMahon, 1984; Umberger, 2010).

Na zakladé celkového mnoizstvi sily produkované jednotlivymi svaly mGzeme vyvodit,
Ze nejvice energie béhem oporové faze chlize spotfebuji m. gluteus medius
a m. iliopsoas, moderace sily téchto svall by méla pfinést nejvétsi energeticky benefit.
Velkou silu v oporové fazi vyviji jesté plantdrni flexory (Lin et al., 2012; Liu et al., 2006),
které jsme nesledovali. Plantarni flexory maji ale malou spotfebu metabolické energie

(Umberger, 2010), proto energetické naklady chlize vyrazné nezvysi.
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Snizeni sily m. gluteus medius je energeticky 7krat efektivnéjsi nez snizeni sily
m. gluteus maximus. Analogicky potom ani vyznamné zvyseni sily m. gluteus maximus
nebude mit velké dlsledky na efektivitu chlize z energetického hlediska. SniZzovani sily
m. gluteus medius muze jedincim s delSimi dolnimi koncéetinami pfinaset vyznamny
energeticky benefit. Na zakladé regresniho modelu a primérné hodnoty celkového
mnozstvi sily vede prodlouZeni dolni koncetiny o 5 cm ke sniZeni sily m. gluteus medius
0 6780 N, coz predstavuje 83 % celkového mnoizstvi sily produkované m. gluteus
maximus v oporové fazi. Energeticky benefit delsi dolni koncetiny (Steudel-Numbers
et al.,, 2007; Steudel-Numbers and Tilkens, 2004) mUlze z velké casti souviset s nizsi

produkci sily m. gluteus medius.

Na druhou stranu celkové mnoiZstvi sily m. gluteus medius signifikantné narUsta
s vyssi télesnou hmotnosti. ZvySeni télesné hmotnosti o 10 kg vede k narlstu sily
m. gluteus medius o 7380 N, tj. 0 90 % celkového mnoizstvi sily produkované m. gluteus
maximus. Hmotnéjsi jedinci by mohli byt kvili zvyseni sily m. gluteus medius energeticky

znevyhodnéni.

Podobné velkou produkci sily v oporové fazi jako m. gluteus medius ma také
m. iliopsoas. Celkové mnozstvi sily produkované m. iliopsoas sice s velikosti téla nekles3,

ale ani se nezvysuje, coZ rovnéz predstavuje vyznamny energeticky benefit.

Pti chlizi se zatéZovou vestou predstavujici 20 % télesné hmotnosti jsme zaznamenali
vyrazny narUst svalové sily (kromé m. iliopsoas). NarUst sily pfi neseni zatéze byl vyrazné
vys$Si, néz v pripadé zvyseni sily s hmotnosti podle regresniho modelu. Zvyseni svalové
aktivity a energetické ndrocnosti chlize pozoroval také Silder et al. (2017). Porovnani
svalové sily pri béZné chizi a pfi chlizi se zatéZovou vestou ukazuje, Ze ¢lovék nedokaze
adjustovat zpusob chlze zvySené zatézi okamzité, aby minimalizoval energetické
naklady. Podporuje to nasi hypotézu, Ze zpusob chlize je adjustovan na velikost téla

¢lovéka jiz v prabéhu ontogeneze.

5.4.2 Mechanické zatizeni kloubt

Moderace svalové sily u vétsich jedinct ma rovnéz vyznam pfi snizovani mechanické

zatéze kloubl a predchazeni poskozeni kloubl v dUsledku plsobeni velkych sil
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(Mononen et al., 2013; Stirmer et al., 2000). Kontaktni silu v kloubech vytvari predevsim
sila svalli, pfitom maximum svalové sily koresponduje s maximem kontaktni sily

v kloubech (Correa et al., 2010; Sasaki and Neptune, 2010).

Poskozeni kolenniho kloubu vznikd zejména béhem ¢asné opory (Mononen et al.,
2013), kdy je zapotrebi absorbovat naraz dopadu koncetiny na zem (Perry et al., 2010).
Pozorovand moderace sily extenzorll kolene mm. vasti pravdépodobné pomdha
hmotnéjsim jedincdm sniZovat kontaktni silu v kolennim kloubu a tim predchazet jeho
poskozeni. U obéznich jedincd sila mm. vasti m{ize nardstat podobné jako pfi chizi se
zatézi a moderacni mechanismus se u nich neprojevi. Svéd¢i o tom vysoké riziko vzniku
osteoartrdzy kolene pozorované u obéznich jedincl (Grotle et al., 2008; Stlirmer et al.,

2000).

Kontaktni sila v ky¢elnim kloubu je nizsi nez v kloubu kolennim (Lenton et al., 2018;
Lerner and Browning, 2016). Na kontaktni sile v ky¢elnim kloubu se kromé m. iliopsoas
podili také m. gluteus medius (Correa et al., 2010), jehoz sila s hmotnosti narudsta
vyznamné. Samotné zvyseni sily m. gluteus medius ale nemusi predstavovat riziko pro
poskozeni kloubu, tim je spiSe abnormalni aktivita svalu ve smyslu nerovnovahy (Sims
et al., 2002). Vyznamnym pozitivhim dlsledkem absence zvySovani sily m. iliopsoas
s hmotnosti a se zatézi je mensi riziko poskozeni kycelniho kloubu. Nase poznatky
mohou pomoci objasnit, pro¢ obezita nezvysuje riziko osteoartrdzy kycle (Grotle et al.,

2008; Stlirmer et al., 2000).

5.5 Limity prace

Metoda muskuloskeletalniho modelovani, pomoci které jsme ziskali kfivky svalové
sily, ma urcité limitace. Rozmérova adjustace modelu na antropometrii probanda je
provedena na zakladé pozice markerl na téle probanda v porovnani s virtualnimi
markery na modelu. Adjustace je klicovy krok pro dalsi analyzu a je zavisla na spravném
umisténi marker( (Trinler, 2016). Nespravné provedend rozmérovd adjustace byla
pravdépodobné pficinou, proc jeden z proband(l vykazoval nefyziologické hodnoty sily

a musel byt ze souboru vyrazen.
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Maximalni izometricka sila svall modelu neni automaticky adjustovana na kazdého
jedince (Delp, 1990). U sportovcl by mohl byt odhad sily podhodnocen, pokud neni
parametr upraven manudlné. V nasem souboru byl zafazen jeden profesiondlni
sportovec, pfi vizudlnim porovnani sily jednotlivych svali se vSak maximalni silou

vyrazné neodliSoval od ostatnich.

Dalsi limity souvisi s nasim experimentalnim protokolem. Z plvodniho souboru jsme
museli vyradit dva probandy, ktefi vykazovali odlehlé hodnoty. V souboru 17 proband(
se nepodarilo prokazat slabé vztahy mezi ihlem v kloubu a velikosti téla, tudiz jsme
nemohli posoudit efektivitu moderacnich mechanism{ na sniZzovani svalové sily. Dalsi
studie, které se zaméri na sledovani moderacnich mechanism pfi chiizi ¢lovéka, by mély

pouzit vétsi statisticky soubor.

Poznatky o vlivu velikosti téla na svalovou silu jsme vztahovali na energetické naklady
chlize a zatiZeni kloubt. Ackoliv jsme do studie zahrnuli svaly, které produkuji v oporové
fazi velké mnozstvi sily, a tudiz maji velky vliv na energetické naroky chlize, pro presnéjsi
posouzeni je zapotrebi sledovat silu u vice svall a brat v potaz také energetiku Svihové

faze chuze.
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6 Zaver

Pfedpokladali jsme, Ze sila extenzorl kolene mm. vasti nebude ovlivnéna télesnou
hmotnosti. Hypotéza se nam potvrdila ¢astecné. Absence nardstu celkového mnozstvi
sily mm. vasti naznacuje existenci modera¢niho mechanismu u hmotnéjsich jedinc(i. Na
zakladé nasich vysledk(l nemazeme blize urcit, zda se jedna o posturalni zmény nebo
behavioralni adjustaci. ZvySeni maximalni sily mm. vasti proporéné s hmotnosti vyplyva

z Ulohy svalu udrzovat pti chlzi oporu proti gravitaci.

Predpokladali, Ze se sila mm. vasti se bude zvySovat pfi chizi se zatéZovou vestou.
Nase vysledky podporuji tuto hypotézu. Zvyseni sily bylo témér dvojnasobné, nez by
odpovidalo proporcéné ke zvyseni télesné hmotnosti. Ve spojeni s nasimi poznatky, Ze se
celkové mnoistvi sily mm. vasti s hmotnosti nenarlstd, usuzujeme, Ze ¢lovék nedokaze
pfizplUsobit zplsob chlze okamzité zvysené zatézi, aby minimalizoval energetické

naklady. Z hlediska energetické efektivity je zplisob chiize adjustovan na velikost téla jiz

v pribéhu vyvoje.

Predpokladali jsme, Ze sila extenzoru kycle m. gluteus maximus bude s délkou dolni
koncetiny rast. Nase hypotéza se potvrdila pro celkové mnoizstvi sily produkované
m. gluteus maximus. Pokud u jedincd s delSimi dolni koncetinami existuji moderacni

mechanismy, nejsou dostate¢né Uc¢inné na vykompenzovani mechanické nevyhody delsi

dolni koncetiny.

Predpokladali jsme, Ze bikristalni Sitka panve neovlivni silu m. gluteus maximus.
Nase vysledky tuto hypotézu podporuji. Neprokazalo se, Ze by Sitka panve pfispivala

k vysvétleni rozptylu v sile m. gluteus maximus.

Predpokladali jsme, Ze sila flexoru kycle m. iliopsoas nebude zdaviset na velikosti téla
a nezvysi se ani pri chlzi se zatézi. Hypotézu se nam podafilo potvrdit. Musculus

iliopsoas byl jediny sledovany sval, jehoz sila se nezvysila ani pti chlzi se zatézi.

Predpokladali jsme, Ze sila m. gluteus medius bude klesat s rostouci délkou dolni
koncetiny. Nase hypotéza se potvrdila pro celkové mnozstvi sily m. gluteus medius.

v

Jednalo se o jediny pozorovany vztah, kdy vétsi télesné rozméry vedly k mensi sile.
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Cilem této diplomové prace bylo zjistit, jak velikost téla ovliviuje svalovou silu
v oporové fazi chlze a zda dokazi vétsi jedinci moderovat zvysSeni svalové sily. Velikost
téla u ¢lovéka nevede vidy ke zvyseni svalové sily, coz svédci o existenci moderacnich
mechanismu. Z fyzikdlnich zdkon( a uloh svall pfi chizi vyplyva, Ze ne vidy je moiné
svalovou silu pfimo sniZovat. | absence narUstu sily predstavuje pro vétsi jedince Usporu
energie a mensi zatéZ pohybového aparatu. Pro zachovani zakladnich uloh pfi chlzi musi
snizenim sily jednoho svalu kompenzovat zvyseni sily jiného svalu. Dle nasich poznatku
snizuje ¢lovék silu tam, kde je to energeticky nejvice potfeba. Vyrazné zvyseni sily pfi
zatizené chlzi u vétSiny svall ukazuje, Ze zplsob chlize je z energetického hlediska
adjustovan na velikost téla jiz v prib&hu ontogeneze. Clovék nedokéze pFizplsobit

ontogeneticky nastaveny vzorec chlize ndhlé zméné, aby minimalizoval energetické

naklady.
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