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Abstrakt:

Béhem lidské chilize vyvazujeme vnitini svalové sily a vnéjsi sily okoli, zatimco se
snaZime minimalizovat fyziologicky energeticky vydej a mechanické zatiZeni téla.
Biomechaniku chiize mliZou ovliviiovat riizné faktory, mezi které patii télesna
velikost. U télesné vétSich jedinct se zvétSuje reakeni sila podlozky, proto by méli
mit télesné vétsi jedinci vy$si momenty sil v kloubech dolni koncetiny. Tento vztah
vSak neplati vidy - predchozich studie naznacuji, Ze vétsi jedinci vyuzZivaji
modera¢ni mechanismy v podobé posturalni adjustace dolni koncetiny, diky
kterym snizuji zatizeni kloubti. Cilem diplomové prace bylo zjistit, jaky ma vliv
velikost téla a postura na biomechaniku chiize v oporové fazi kroku a ovérit
piitomnost modera¢nich mechanismi. Od devatenacti probandd jsme ziskali
kinematicka a kineticka data, kterd byla sbirdna béhem tii druhi chiize, béhem
normalni chtize, chiize s extendovanymi koleny a ptikrcené chiize. Vypocet uhla
a momentu sil v kloubech pravé dolni koncetiny jsme provedli pomoci softwaru
Visual3D. Nezavisly vliv télesné hmotnosti, délky dolni koncetiny mérené ve
Visual3D, délky dolni koncetiny mérené antropometricky, bikristalni Sirky panve
a rychlosti chlize byl testovan za pomoci mnohondsobné linearni regrese.
Rozdily maximalnich a minimalnich hodnot thli a momenti sil v kloubech dolni
koncetiny mezi jednotlivymi druhy chlize jsme ovérili pomoci analyzy ANOVA.
Velikost téla méla vliv na thly i momenty sil v kloubech dolni koncetiny. Télesna
hmotnost zvétSovala uhel kycle, zvySovala moment sily hlezna, kolene a kycle
v Casné fazi oporové faze kroku, sniZovala moment sily v kycli v pozdni fazi
oporové faze. Délka dolni koncetiny zmenSovala thel kolene a kycle, sniZovala
moment sily kolene a zvySovala moment sily hlezna. Vétsi télesna velikost nevede
nutné ke zvySeni momentt sil v kloubech dolni koncetiny. Jedinci vétsi télesné
velikosti moderuji béhem chlize momenty sily v kloubech zménou postury kolene

a kyc€le v pozdni oporové fazi kroku.

Klicova slova: velikost téla, oporova faze, moment sily, ihel v kloubu, moderacni

mechanismus
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Abstract:

During human walk, we balance internal muscle forces and external forces outside
of the body, while trying to minimize physiological energetic expenditure and
mechanical loading on the body. The biomechanics of walking can be affected by
various factors, including body size. In individuals with greater body size, the
ground reaction force increases, so it is expected that joint moment of the lower
limb in individuals with greater body size should increases. However, this
relationship is not always true - as documented by previous studies, larger
individuals use moderating mechanisms in the form of postural adjustment of the
lower limb which decreases the load on joints during walking. The aim of this
diploma thesis is to investigate the effect of body size and posture on the
biomechanics of walking in the stance phase of walking, and to verify the presence
of moderating mechanisms. We obtained kinematic and kinetic data from
nineteen probands. The data was collected during three types of walking — during
normal walking, walking with extended knees and crouched walking. We used
Visual3D software to calculate angles in joints and joints moments of the lower
limb. The independent effect of body mass, lower limb length measured in
Visual3D, lower limb length measured anthropometrically, biiliac breadth and
velocity were all tested using multiple linear regression. Using ANOVA analysis,
we verified the differences between the maximum and minimum value of angles
and joint moments in the joints of the lower limb in each type of walking. Body
size proved to affect the angles and joint moments in the joints of the lower limb.
With greater body mass, there was an increase in the hip angle, the ankle moment,
knee moment and hip moment in the early phase of the stance phase; and
a decrease in the hip moments in the late stance phase. We detected limb length-
related decrease of the knee angle and hip angle, knee moment and increase of the
ankle moment. Greater body size does not necessarily increase the joint moments
in joints of the lower limb. Individuals with greater body size moderate joint
moments in the joints during walking by changing the posture of the knee and hip

in the late stance phase of walking.

Key words: body size, stance phase, joint moments, angle in joints, moderating

mechanism
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1. Uvod

Bipedni lokomoce je definujicim znakem a vyraznou charakteristikou vSech
hominint, celé nasi lidské vétve a je hlavnim typem pohybu, ktery slouzi anatomicky
modernimu ¢lovéku pro premistovani se z mista na misto (Schmitt, 2003; Vaughan,
2003). Vevoluci hominini dochazelo k postupnému zvySeni télesné hmotnosti,
prodlouZeni dolni koncetiny a k vétsi extenzi kloubii dolni koncetiny pti chiizi (Aiello
and Wells, 2002; Bramble and Lieberman, 2004; Polk, 2004; Steudel-Numbers and
Tilkens, 2004; Steudel-Numbers, 2006). Evolu¢ni zmény v télesné velikosti, a s tim
souvisejici zmény v postuie dolni koncetiny, mohly byt vysledkem evolu¢niho tlaku
na sniZeni energetickych nakladli lokomoce a na zvysSeni mechanické efektivity

lokomoce (Steudel-Numbers and Tilkens, 2004; Steudel-Numbers, 2006).

Béhem chiize na télo ptlisobi fyzikalni sily, kdy pti chlzi vyvazujeme vnitini
svalové a vnéjsi sily okoli, zatimco minimalizujeme fyziologicky energeticky vydej
(Winter, 1987). Svalova a reakéni sila v kloubu, spolu s jejich momenty sil, plisobi na
nase klouby, predstavuji pro kloub zatiZeni a mohou zptisobit jejich mechanické
poskozeni (Glitsch and Baumann, 1997; Pedersen et al., 1997; Stiirmer et al., 2000;
DeVita and Hortobagyi, 2001; Chang et al., 2005). Dlouhodobé zatiZeni kloubu
v prubéhu Zivota jedince je pozorovatelné diagnostickymi zobrazovacimi metodami,
Ci post mortem v mékkych tkanich, napriklad v distribuci chrupavky v kloubu (Koo
etal, 2011), nebo miize vést priliSné mechanické zatizeni Kkloubu ke
vzniku osteoartrozy (Stiirmer et al, 2000). Mechanickou zatéz lze odhadovat
i z kosternich poziistatki. Dlouhodobé mechanické zatizeni a fyzickou ndmahu za
Zivota jedince lze pozorovat z kosti jedince, které se adaptuji na zatéz (Hawkey and
Merbs, 1995; Ruff et al, 2006). Zatizeni na kosti se mohou projevit
nékolika zpiisoby - ve vnéjsi robusticité kosti (Pearson, 2000; Ruff et al., 2006),
v transverzalnim priezu diafyzy dlouhé kosti (Ruff et al.,, 2006; Carlson and Judex,
2007), v trabekuldrni struktuie kosti (Ruff et al., 2006) nebo vytvofenim zmén

v mistech svalovych zac¢atka i apond, tzv. entezopatii (Hawkey and Merbs, 1995).

Na biomechaniku chlize maji vliv faktory zevniho prostredi, naptiklad terén
nebo vlastnosti povrchu, a faktory jako je pohlavi, vék, télesné proporce nebo télesna

velikost (Minetti et al., 2002; Biewener et al., 2004; Pontzer et al., 2009b; Hora et al,,
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2012, 2017). Se zvétsujici se télesnou velikosti, jak v ramci evoluce, tak i variability
populace, 1ze oCekavat zvySeni momentt sil v kloubech (Biewener, 1989; Witte et al.,
1991; Polk, 2004). S nartistajicimi momenty sil se zvySuje svalova aktivita, od které se
odviji energetickd nadkladnost lidské chiize i mechanické zatiZzeni kloubt dolni
koncetiny (Griffin et al, 2003; Pontzer, 2005; Pandy and Andriacchi, 2010). Na
zakladé mezidruhovych srovnani (Biewener, 1989) a predchozich studii ¢lovéka
(Gruss, 2007; Hora et al., 2017) lze predpokladat, Ze v souvislosti s velikosti téla
vyuzivaji vétsi jedinci posturalni moderacni mechanismy, aby snizili momenty sily
v kloubech dolni koncetiny a v diisledku sniZili i zatiZen{ kloub?i. JelikoZ se energetické
naklady odviji od svalové aktivity, ktera se miiZe adjustaci postury snizit, miize zména
postury dolni koncetiny za ucCelem moderovat momenty sily zaroven sniZovat

energetické ndklady chtlize (Biewener et al., 1983; Biewener, 1989).

Nase prace se zaméruje na vliv velikosti téla na biomechaniku lidské chiize a na
primé méreni zmén postury dolni koncetiny. Budeme sledovat vliv zmény postury na
momenty sily. Existuji hypotézy, Ze zvySené momenty sily v kloubech dolni koncetiny
vlivem vétsi velikosti téla jedinci moderuji posturalnimi zménami (Gruss, 2007; Hora
et al, 2017). NaSe vysledky mohou pomoci ovérit piitomnost posturalnich
moderacnich mechanisml a pomoci lepSimu porozuméni evoluci chiize ¢lovéka.
Zjisténé poznatky miZou mit vyznam ve studiu a rekonstrukci chlize minulych

populaci ¢lovéka, ale i starSich hominin.



1.1. Krokovy cyklus

Lidskou chiizi l1ze charakterizovat jako dopiedny pohyb se vzprimenym télem
po dvou koncetinach, kdy pri periodickém pohybu dolnich koncetin vzdy alesporii
jedna koncetina zistava v kontaktu spodlozkou (Kirtley, 2006; Whittle, 2006).
Zakladnim prvkem chiize je periodicky se opakujici krokovy cyklus, jehoZz vysledny
pohyb je otacivy a cyklicky (Kirtley, 2006; Whittle, 2006). Dle Perryho a Burnfielda
(2010) je krokovy cyklus opakujici se sekvenci pohybu dolni koncetiny a téla za
podminek zachovani stability. Soucasti chiize je krok, pticemz cely krokovy cyklus
(stride) tvori krok (step) obou nohou, respektive je tvoren dvéma kroky (Obrazek 1).
Krokovy cyklus zacina ve chvili, kdy se pata jedné dolni koncetiny dotkne podlozky
a kon¢i v momenté, kdy pata téZe dolni koncetiny opét ziska kontakt s podlozkou
(Vaughan et al., 1992; Kirtley, 2006; Perry and Burnfield, 2010). Zatimco krokovy
cyklus jedné koncetiny zacina, protistojnd koncetina se pravé nachazi v poloviné
pribéhu svého cyklu. Od pocatecniho kontaktu dolni koncetiny az po druhy kontakt
paty s podlozkou se méri délka krokového cyklu a doba trvani cyklu (Kirtley, 2006).

Krok Krok

Leva noha 1 ' Leva noha

Prava noha

3
Y

Krokowy cyklus

Obrazek 1. Rozdil mezi krokovym cyklem a krokem. Pfevzato a upraveno podle (Whittle,

2006).

Krokovy cyklus (Obrazek 2) je rozdélen na dvé faze, na fazi stojnou neboli
oporovou (stance phase) a fazi Svihovou (swing phase; (Whittle, 2006), kdy jejich

vzajemny pomér béhem krokového cyklu pri primérné rychlosti chtize je priblizné



60 % pro stojnou fazi a 40 % pro Svihovou fazi (Kirtley, 2006). Stojna faze zacina
pocatecnim kontaktem (initial contact) s podlozkou, také oznacovanym jako uder
paty (heel strike). Stojna faze krokového cyklu se déli na dvé casti. Prvni cast je faze
dvoji opory (double support), béhem které jsou v kontaktu s podlozkou soucasné
obé dolni koncetiny, a nachazi se na zacatku (initial double support) a na konci
(terminal double support) stojné faze (Perry and Burnfield, 2010). Faze dvoiji
opory zaujima béhem krokového cyklu priblizné 20 % z oporové faze kroku. Druha
Castfaze je jednooporova (single support), ktera zaujima 40 % zoporové faze
krokového cyklu. Doba trvani jednooporové faze je vhodnym indexem pro oporovou
kapacitu koncetiny, jelikoZ béhem tohoto intervalu nese hmotnost celého téla pravé
tato dolni koncetina (Perry and Burnfield, 2010). Béhem stojné faze jedné koncetiny
zaroven probiha Svihova faze koncetiny druhé. Fazi stojnou a fazi Svihovou od
sebe rozdéluje odlepeni Spicky nohy (toe-off) od podlozky (Perry and Burnfield,
2010). Procentudlni zastoupeni jednotlivych fazi krokového cyklu se méni
v zavislosti na rychlosti pohybu. Se zvysujici se rychlosti chiize se zkracuje stojna faze
a zkracuje se i doba faze dvoji opory (Kirtley, 2006). Ve chvili, kdy faze dvoji opory
tvoii 0 % z krokového cyklu, chilize prechazi v béh (Kirtley, 2006).

— i ™ — - - - % e - e
0 & 10% B50% B0 % V00 %

uder paty (heel sinike) zvednuti Spicky (foe off) '

: ! 1

1 i ]

- i

tasna : pozdni

faze stredni faze faze .

{dwoji (iednooporova) {dvoji I

opory) opory) :

1

cporova faze tvihova faze

Obrazek 2. Faze krokového cyklu pravé dolni koncetiny. Upraveno podle Muscolina (2016).



1.2.Biomechanika chiize

Lidska chiize je komplexni biomechanicky proces, dle Cunada (1997) je pro
kazdého jedince zcela unikdtni. Biomechanika lidského téla zahrnuje méreni
a analyzu pohybt, tlakl a sil, které vznikaji v lidském téle pii pohybu, zabyva se
mechanickym pohybem, premistovanim téles v prostoru a ¢ase a mechanickymi
interakcemi mezi nimi a vnéjSim okolim (Kirtley, 2006). V biomechanické analyze
sledujeme pohyby télnich segmentl, kterymi jsou zejména hlava, trup, paZe,

VVev

a parametry, jako je hmotnost a délka (Kirtley, 2006).

Lidskou chiizi 1ze analyzovat a popsat pomoci riiznych metod a nastroji. Pro
analyzu lidské chiize je v soucasnosti vyuzivan piredevsim kamerovy systém, ktery
snima infracervené zareni odrazené z markerli umisténych na vyznamnych
anatomickych bodech na téle (Andriacchi and Alexander, 2000). Dalsi nedilnou
soucasti biomechanickych studii jsou silové desky. Mérenim ziskdvame smér
a velikost reakeni sily podlozky, ktera odpovida sile, jakou ptisobi koncetina na
plosinu (Kirtley, 2006). V ramci analyzy lidského pohybu se mtizeme soustredit bud’
pouze na jednotlivé body téla, nebo na jeho segmenty, nebo mtize byt cilem analyzy i

komplexni pohled na pohyby celého téla.

Pomoci dostupnych nastroji mutzeme v biomechanické analyze sledovat
mnoho kinematickych i kinetickych parametri zaroven. Lze analyzovat soucasné
posturu téla ¢i télnich segmentd, jejich rychlost, plisobeni vnéjsich i vnitrnich sil,
ptisobeni momentl sil, mizZzeme do nich zakomponovat antropometricka data
anasledné svystupnimi daty pokracovat naptiklad v analyze svalové sily, zatézi

kloubd, napéti kloubti a kloubnich spojeni, nebo energetické naroc¢nosti chtize.

1.2.1. Kinematika

Kinematika se zabyva pohybem téles a bodii bez ohledu na silové plisobeni. Pri
kinematické analyze chiize se zamérujeme a popisujeme chtizi pomoci thlg, polohy,
rychlosti, rotatniho zrychleni (Kirtley, 2006). Sledujeme hodnoty a informace
popisujici vzajemnou polohu jednotlivych segmenti lidského téla a métrime jejich

kinematické veli¢iny, jako jsou tihly v kloubech nebo rychlost chiize. Na popis kloubii



lze aplikovat trojrozmérnou soustavu, ktera charakterizuje pohyby konkrétniho
kloubu kolem ti{ os (Grood and Suntay, 1983). Stredem kloubu proklddame osy X, Y
a Z, ¢cimz vznikaji tri zakladni roviny, které jsou na sebe kolmé. Kinematické hodnoty
pro ucely biomechanické analyzy nejcastéji uvadime jako trojrozmérny model
pohybu. Pro korektni zobrazeni modelu je nutné definovat souradnicovy systém,
nejcastéji se pouziva kartézsky (Grood and Suntay, 1983). Hlavnim kinematickym
parametrem, kterym se budeme dale v praci zabyvat, je thel v kloubu. V této praci se

budeme dale zabyvat hlezennim, kolennim a kycelnim kloubem, viz Obrazek 3.

Obrazek 3. Mérené uhly v dolni koncetiné: a, thel v kycelnim kloubu; (3, tihel v kolennim

Kloubu; y, thel v hlezennim Kloubu.

BéZzné meérené uhly pohybi v kloubech dolnich koncetiny, v sagitalni roviné,
jsou znazornény v Obrazku 3. Za nulovou, neboli neutralni pozici kloubti dolnich
koncetin se standardné uziva neutralni anatomicka pozice dolnich koncetin béhem
klidného nehybného stoje. V anatomickém nehybném postoji maji hlezenni, kolenni
a kycelni kloub 0° thel, tento postoj je povazovan za referenc¢ni (Perry and Burnfield,

2010). Uhly vkloubech se standardné mér{ pomoci télnich segmentd a jejich



vzdjemného postaveni. V hlezennim kloubu se méri tthel pohybujiciho se segmentu
bérce vzhledem k poloze segmentu nohy v zakladnim anatomickém postaveni dolni
koncetiny (Obrazek 3, thel y; Hora et al,, 2017). Uhel v kolennim kloubu se méii jako
uhel pohybujiciho se segmentu bérce vzhledem k segmentu stehna (Obrazek 3, thel
B). Uhel v ky¢elnim kloubu se méfi jako ménici se poloha segmentu stehna vzhledem
k poloze segmentu panvi (Obrazek 3, thel a). Kladné hodnoty oznacujeme jako
pohyby flexe kolene a kycle spolu s dorzalni flexi hlezna. Zaporné hodnoty nebo
hodnoty pribliZujici se nule oznacujeme jako pohyby extenze kolene a kycle spolu

s plantarni flexi hlezna.

1.2.2. Kinetika

Kinetika zkouma pohyb téles a bodli jako nasledek ptlisobeni sil. Dle
Newtonovych zakont je mozné vyvolat pohyb jen ptisobenim sily. BEhem lidské chtlize
svalova sila a svalové momenty sily. Vnéjsi sily predstavuji reak¢ni sila podlozky

(gound reaction force, GRF), GRF momenty sily a tithova sila.

Lidska lokomoce, jak jiZ bylo zminéno vySe, je predevSim vykonavana svaly
koncCetin (Pandy and Andriacchi, 2010). Svaly trupu ahornich koncetin se na
lokomoci podili neptimo, k lokomoci prispivaji setrvacnosti bez kontaktu s okolim,
udéluji akceleraci jednotlivym segmentiim téla (Pontzer et al., 2009a). Svalova sila
méni vzajemné postaveni jednotlivych segmentii mezi sebou (Pandy et al., 2010),

dopredny pohyb vSak vykonavaji momenty sil.

Reakénti sila podlozky (GRF) vznika jako reakce na tihu a svalovou silu piisobici
svalii vyvolava lokomoc¢ni pohyb za pomoci reakéni sily okoli, respektive podlozky .
Misto, v némzZ noha piichazi do kontaktu s podlozkou a na které piisobi tézisté téla, se
nazyva centrum tlaku. Tim prochazi vektor GRF vzhiiru. Vysledna velikost sily tohoto
tlaku zaleZzi v kazdém okamziku ¢asu na souctu setrvacnosti a sil gravitace ptisobicich
na jednotlivé segmenty celého téla (Kirtley, 2006; Whittle, 2006). Zminéna vysledna
sila je vyvazena reakéni silou podlozky, ktera je definovana vektorem, jehoZ velikost

a sklon se lisi v priibéhu stojné faze kroku (Boccardi et al.,, 1981). Béhem stojné faze



kroku vyviji noha tlak na podloZku. Noha je Kklicovy segment lidského téla
zprostiedkovavajici kontakt se zemi a prendasejici pri kontaktu s podloZzkou tihovou
silu celého téla a je vystavena reakcni sile podlozky (Boccardi et al.,, 1981). Podle
trettho Newtonova pohybového zakonu akce a reakce, kdy na sebe dvé télesa
vzajemné plsobi stejné velkymi silami opacného sméru (Hellingman, 1992), musi
dolni koncetina odolavat reakénim silam podlozKky a pilisobit tak stejnou svalovou

silou opa¢ného sméru oproti GRF.

Pri klidném stoji je reakeni sila podlozky konstantni, jeji velikost se rovna
tihové sile téla, jeji smér je opacny. Pii normalni chilizi se velikost reak¢ni sily podlozky
i smér jejiho vektoru béhem krokového cyklu méni (Obrazek 4; Kirtley, 2006). Priibéh
velikosti vertikalni sloZky GRF ma béhem stojné faze dvé maxima, odpovidaji zacatku
a konci jednooporové faze kroku, mezi témito maximy velikost GRF klesa. Zménou

vektorového sméru GRF se bude ménit i délka momentového ramene sily GRF (r, viz

dale.).
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Obrazek 4. Vektor reakéni sily (Cervené) béhem oporové faze krokového cyklu. Prevzato z
(Kirtley, 2006). A) dopad paty na podlozku (heel strike); F) odraz Spi¢ky nohy (toe off); B-E)
stredni faze opory cyklu a vektor reakeni sily ménici se v Case.

Fi

Ménici se vektor reakeni sily miizeme demonstrovat na Obrazku 4. Po dopadu
paty na podloZku prochazi vektor reakéni sily podlozky mistem dopadu nohy na
podloZzku. Béhem stredni faze opory krokového cyklu prochazi vektor reakéni sily
podlozky pied hlezennim kloubem a protina bérec dolni koncetiny, ktery se pohybuje
vpred. Jakmile se pata za¢ne odlepovat od zemé, vektor reakeni sily zacne smérovat

pred bérec. V dobé odrazu Spicky od podloZky sméruje vektor reakcni sily od Spicky



nohy pied nohu i bérec dolni koncetiny. Plisobeni a velikosti GRF vyrovnava plisobeni
stejné velkych svalovych sil. Plisobeni GRF a svalové sily dava vzniknout momentu
sily, jehoZvysledkem je otacivy pohyb prislusSného kloubu dolni koncetiny
(Kirtley, 2006).

Moment sily (Obrazek 5) v kloubu je vektorova veli¢ina vyjadiujici otacivy
ucinek plisobici sily viici danému bodu. Moment sily je tvoren aktivitou vSech svali
prechazejicich pres urcity kloub, ve kterém se podili na podpofe dolni koncetiny
béhem chiize (Winter, 1980). Soucin dil¢ich momentt sily produkovanych kazdym
jednotlivym svalem plisobi v kloubu jako celkovy moment sily (Boccardi et al., 1981).
Pokud svaly vytvori dostate¢ny moment sily, dojde k pohybu, tedy k ota¢eni urcitého
segmentu koncetiny kolem Kloubu. Systém Kkosti, kloubii a svalii funguje jako pakovy
mechanismus, kdy osa ota¢eni prochazi kloubem a kosti ptisobi jako konzole, na které
plisobi svalové sily (Kirtley, 2006). Celkovy moment zpiisobujici pohyb se da vyuzit
pro zjisténi silového plisobeni ve svalech dolni koncetiny. Velikost momentu je
ovlivnéna velikosti reakcni sily a vzdalenosti mezi vektorem reakcni sily a kloubem.
Vzdalenost mezi vektorovou piimkou sily a bodem oznacujeme jako rameno sily
(Kirtley, 2006). Pro urceni velikosti momentu sily musime znat velikost, smér
a plisobisté sily, ktera jej vyvolava a zvolit momentovy bod. V této diplomové praci je
silou, kterd moment vyvolava, reakeni sila podlozky. Moment sily se obvykle oznacuje
pismenem M a jeho zakladni jednotkou v SI soustavé je Newton metr [Nm]. Moment

sily Ize vypocitat pomoci:

M =F Xr [Nm]

kde M je moment sily, F je sila vyvolavajici moment, tedy reak¢ni sila podlozky a r je

momentové rameno sily.



reakcni sila
podlozky

reakeni sila
podlozZky

momentove
rameno sily

momentové
rameno sily

moment sily moment sily

Obrazek 5. Moment sily v kloubu. Reakéni sila podlozky a rameno sily vytvarejici moment
sily (A). Velikost momentu sily zavisi na velikosti ramene sily a reakéni sily podlozky. Cim
vétsije rameno sily b€hem flexe (pti zméné postury, viz B), tim vétsi bude moment sily. Pokud
klouby dolni koncetiny extenduji, moment sily se naopak sniZi.

1.2.3. Priibéh oporové faze

Aby se télo pohybovalo béhem chtlize dynamicky stale kupiedu, musi dochazet
zaroven k produkci svalové sily, plisobeni vnéjsich a vnitinich sil, které daji vzniknout
pohybu dolni koncetiny a k jeji zméné postury (Winter, 1995; Pandy and Andriacchi,
2010). Béhem chiize se generuje svalova sila, ktera se na kosti a kosténé segmenty
koncetin prendasi predevsim pres Slachy a vazy, které spojuji jednotlivé télni segmenty
(Winter, 1995; Pandy and Andriacchi, 2010). Kloubni spojeni koncetin jsou zpevnéna
a spojena Slachami a vazy. Po dopadudolni koncetiny na podlozku néasleduje
postupné kontrakce svalti, které udrzuji klouby a dolni koncetinu jako celek v oporové
fazi kroku v napifimené postuie, kdy dochazi k vyrovnani plisobeni reakcni sily
podlozky, kterda sméfuje vertikdlné a lehce posteriorné. Zapojené svaly vytvareji
v kloubu, ktery flektuji ¢i extenduji, moment sily (Whittle, 2007). Moment sily
produkuje i GRF. Velikost svalového momentu sily a momentu sily GRF jsou stejné
velké, jejich ramena jsou opa¢ného sméru a hodnoty opacnych znamének. Jejich
soucinnost dava kloub do rota¢niho pohybu v prisluSném sméru. Velikosti reakcnich

momentl sil nabyvaji kladnych hodnot béhem dorzalni flexe hlezna a flexe kolene
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a kycle, zapornych hodnot nabyvaji béhem plantarni flexe hlezna a extenze kolene
a kycle. Velikosti svalovych momenttl v porovnani s reakénimi momenty sil nabyvaji

opacnych hodnot.

Béhem krokového cyklu (Obrazek 6), ve chvili ideru paty na po¢atku oporové
faze kroku, je hlezenni kloub v dorzalni flexi ¢i v neutralni poloze a piechazi do
plantarni flexe (Obrazek 6; A-plant), kdy se jiZ cela ploska nohy dotyka zemé. Ve chvili
uderu paty se koleno nachazi v extenzi a v ¢asné fazi opory prechazi koleno do flexe
a dochazi k maximalni flexi v ramci oporové faze (Obrazek 6; K-flex). Kycelni kloub se
pri uderu paty nachazi ve flexi a kratce po uideru paty v maximalni flexi béhem c¢asné
opory (Obrazek 6; H-flex). Aktivni jsou predevsSim extenzory hlezna, kolene a kycle.
Aktivni extenzory svou silou vyrovnavaji pisobeni GRF (Kirtley, 2006; Whittle, 2006;
Perry and Burnfield, 2010). V ¢asné oporové fazi béhem plantarni flexe hlezna
nabyvaji momenty sil zadpornych hodnot, pfi flexi kolene a kyc¢le nabyvaji momenty sil

kladnych hodnot.

Béhem stredni opory je hlezenni kloub lehce plantarné flektovan, kolenni
kloub zac¢ina extendovat, kycel prechazi plynule zflexe do extenze. V pozdni fazi
oporového kroku prechazi hlezno do maximalni dorzalni flexe (Obrazek 6; A-dors),
koleno do maximalni extenze (Obrazek 6; K-ext) a kycel do maximalni extenze
(Obrazek 6; H-ext) v ramci celé opory. Béhem stredni opory je nejaktivnéjsi musculus
tibialis posterior, pro balancovani stoje je dale jako celek aktivni musculus triceps
surae. Flexi v koleni zmirniuje aktivita extenzoru kolene musculus quadriceps femoris.
Zmensovani uhli v kycli zajistuji musculus vastus lateralis, medialis a intermedius,
tedy hlavy musculus quadriceps femoris (Kirtley, 2006; Whittle, 2006; Perry and
Burnfield, 2010).

V pozdni oporové fazi kroku, pti odrazu Spicky v hlezennim kloubu probiha
plantarni flexe, kolenni kloub plynule flektuje do Svihové faze, kycelni kloub zacina
lehce flektovat do Svihové faze. BEhem pozdni opory se zapojuji musculus soleus
a musculus gastrocnemius. Kycel extenduji hamstringy (zadni skupina svali stehna)
a musculus gluteus maximus, koleno extenduje musculus quadriceps femoris (Kirtley,

2006; Whittle, 2006; Perry and Burnfield, 2010). V pozdni opofe béhem dorzalni flexe
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jsou momenty sily kladné, zatimco momenty sily kolene a kycle béhem extenze jsou

zaporné.
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Obrazek 6. Kinematika hlezenniho, kolenniho a kycelniho kloubu. Pirevzato a upraveno podle
(Kirtley, 2006). Na kiivkach thla jednotlivych kloubi jsou vyznacena mista maximalnich a
minimalnich uhli v kloubech dolni koncetiny béhem oporové faze kroku. Minimalni thel
hlezna béhem ¢asné opory (plantarni flexe) je oznacen jako udalost A-plant, maximalni dhel
hlezna béhem pozdni opory (dorzalni flexe) jako A-dors, maximalni thel kolene béhem ¢asné
opory (flexe) jako K-flex, minimalni ihel kolene béhem pozdni opory (extenze) jako K-ext,
maximalni thel kyc¢le béhem casné opory (flexe) jako H-flex a minimalni dhel kycle béhem
pozdni opory (extenze) jako H-ext.

Vyznacena maxima a minima (peak) uhli v Kkloubech dolni koncetiny
v Obrazku 6 priblizné odpovidaji ¢asti oporové faze kroku, ve které se nachazi maxima

a minima (peaky) momentd sil v kloubech dolni koncetiny.

Béhem oporové faze krokového cyklu se méni velikost i smér vektoru GRF
a s nim se méni i velikost momentu sily GRF. Vertikalni slozka GRF zacne nartstat po
dopadu paty na podlozku, béhem oporové faze ma dvé maxima (peak) své velikosti.

Jeden peak se nachazi v prvni poloviné oporové faze a druhy peak v poloviné druhé.
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Mezi dvéma maximy, priblizné v 50 % oporové faze, dochazi k poklesu velikosti GRF.

Ve chvili, kdy se spicka odlepuje od podloZky, velikost GRF sméruje zpét k nule.

1.3. Vliv velikosti téla a postury na biomechaniku chiize

V této diplomové praci predstavuje télesnou velikost hmotnost téla, délka
dolni koncetiny a $itka panve. Pravé velikost téla je jeden z faktort, které ovliviiuji
vnitini sily a momenty sil v kloubech a energetickou narocnosti chiize (Polk, 2004;
Pontzer et al,, 2009b). Télesna hmotnost je primarni kli¢ovy faktor ovliviiujici posturu
béhem lokomoce (Polk, 2002). Dle fyzikalnich vztahi plati, Ze vnéjsi sily primo souvisi
s télesnou hmotnosti jedince. Vétsi télesna velikost zplisobi vznik vétSich vnéjsich sil.
Vétsim vnéjsim sildm musi odolavat vétsi vnitini, neboli svalova sila (Alexander et al.,
1979; Biewener, 1982), se kterou souvisi i vétsi vnéjsi momenty sil GRF v kloubech.
Delsi dolni koncetiny prodluzuji rameno momenti sil GRF v kloubech (Witte et al,,
1991; Polk, 2002, 2004) a moment sily se zakonité zvétSuje. Z toho vyplyva, Ze
u jedinct s del$imi segmenty koncetin budou delsi ramena reakcnich sil a tim zaroven
i vy8$i momenty v kloubech, v porovnani sjedinci s kratSimi segmenty koncetin.
Vyjimkou z tohoto vztahu miiZe byt vSak adjustovani postury téla, ¢cimz mize dojiti ke

zmirnéni momentu sil v kloubu.

Télesnou posturu lze vyjadrit jako vzajemnou pozici jednotlivych télesnych
segmentd mezi sebou a ve vztahu k podloZce (Bronstein and Brandt, 2004). Pri
vyznamny vliv na vnéjsi a vnitini sily ptisobici na dolni koncetinu, tedy i na lokomo¢ni
naklady (Biewener et al.,, 1983; Biewener, 1989). Vzptrimena chlze s naprimenym
trupem i extendovanymi dolnimi koncetinami je pro clovéka, mezi velkymi savci €i
bipednimi ptaky, unikatni znak (Biewener, 1989; Gatesy and Biewener, 1991). Podle
Graye (1968) se evolu¢nim prechodem ke vzprimené chiizi a napiimenim postury
dolni koncetiny segmenty aklouby dolni koncetiny priblizily k vektorim GRF,
plisobicim pres nohu nadolni koncetinu. Priblizenim vektorti GRF se zkracuji
momentova ramena sil a snizuji se i momenty sily plisobici v kloubech (Witte et al,,
1991). SniZeni momentl sil v kloubech souvisi se zmirnénim svalové sily,
ktera kolem kloubu musi piisobit pro udrZeni a balancovani celého téla (Gray, 1968).

Svalovou aktivitou béhem lokomoce udrZujeme posturu téla, ¢i jeho jednotlivych
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Casti, abychom télo neustale balancovali (Perry and Burnfield, 2010). Klicovou roli
v drZeni postury béhem lidské lokomoce hraje také stabilita. Na stabilitu ma
vyznamny vliv téZisté téla, predevsim jeho poloha (Bronstein and Brandt, 2004).
téla presouva nad koncetinu, ktera je pravé v kontaktu s podlozkou, jako obracené
kyvadlo, ¢imZ je energeticky vydej omezen vyménou dopredné kinetické energie
s energii gravitatniho potencialu (Cavagna et al., 1977). Chiizi v predklonu celého téla
nebo chiizi s flektovanymi koleny miiZe byt tento mechanismus obraceného kyvadla
postury téla béhem chlize, musi byt disbalance kompenzovana silovou korekci,
respektive vyssi svalovou silou za cilem zachovani stability (Neptune et al., 2004;
Tesio et al,, 2017). Vyssi svalova sila musi byt kompenzovana vysSimi momenty sil
v kloubech, coZ souvisi i s vys$si energetickou naroc¢nosti (Ortega and Farley, 2005;
Tesio et al., 2017), ktera je dana piredevsim svalovou silou (Pontzer, 2005). Crompton
a kolektiv (1998) uvedli, Ze béhem prikrcené chlize narlstd energetickd naroc¢nost
chlize, predevsim se dle autori neZadoucné zvySuje télesnd teplota. Lidska
evoluce indikuje specifické mechanismy adaptace svalového i pohybového systému
pro vzprimenou chiizi a to predevsim pro zvyseni efektivnosti chlize (Spoor et al.,
1994; Crompton et al, 1998). Posturama vliv i na pribéh GRF. Béhem chiize
s flektovanymi koleny se sniZuje rozdil mezi maximy a minimem velikosti vertikalni
slozky GRF, krivka GRF se zplosStuje (Yaguramaki et al., 1995). Na zakladé zmén
v pribéhu krivky GRF mtiZzeme podobné zmény ocekavat i v kfivce momenti sil
kolene a predpokladat, Ze se rozdily mezi maximy na zacatku a konci jednooporové

faze kroku zmirni.

Na problematiku vztahu mezi télesnou velikosti ¢i posturou téla a pohybem se
zameérilo nékolik autord, tyto studie se vSak predevsim vénuji vyzkumu fosilii a ranych
hominint v evolu¢nim kontextu (Stern and Susman, 1983; Latimer et al., 1987).
Neékteri autofi se zabyvali evolu¢nim vztahem mezi velikosti téla a biomechanikou
chtize fosilnich hominind (Stern and Susman, 1983; Steudel-Numbers and Tilkens,
2004). Uvadi se, Ze se druhy ranych hominint pohybovaly s flektovanou posturou

vvvvvv

homininii (napt. Australopithecus Afarensis) se ve studii Cromptona a kolektivu
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(1998), kteri ji modelovali, zddla mechanicky neefektivni a zvySovala télesnou
teplotu. Stejné mechanicky a energeticky neefektivni je dle stejnych autori prikréena
chlize modernfho ¢lovéka. Energetickd efektivita tak nemusela byt nejsilnéjSim
selekénim tlakem ptlisobicim na evoluci chiize ranych hominini (Crompton et al,,
1998). JelikoZ se moderni Clovék v porovnani s ranymi homininy pohybuje s vice
extendovanymi koleny a kycClemi, del$i dolni koncetina mu prinasi energetickou

vyhodu (Sockol et al., 2007).

Dalsi poznatky vyplyvaji ze studii, které porovnavaly chizi ¢lovéka s chtizi
ostatnich primati (Alexander, 2004), ktei'i se pohybuji prilezitostné bipedné s vice
flektovanymi klouby dolni koncetiny a vice predklonénym trupem neZ moderni
Clovék (D’Aoit et al.,, 2002; Alexander, 2004), stejné jako se drive pravdépodobné
pohybovali homininé (Stern and Susman, 1983). Simpanzi chodi béhem stojné faze
kroku v porovnani s ¢lovékem s vice flektovanymi koleny i kyclemi (Li et al., 1996).
U flektované postury dolni koncetiny béhem chilize lze dle kinetickych vztaht
ocekavat, Ze pro zachovani této postury bude potreba vysoka svalova sila, respektive
plisobeni velkych momenti sily v kloubech. To potvrdil Yamazaki a kolektiv (1979)
biomechanickym modelovanim, ze kterého vyplyva, Ze bipedni chlize primati
s flektovanymi koleny je spojena s pisobenim velkych sil v kolennim kloubu.
Flektovand postura clovéka v porovnani se vzpfimenou chizi zvySuje pilisobeni
reaké¢nich sil a energetickou narocnost chtize dle Li a kolektivu (1996). I dalsi studie
uvadi, Ze vzprimena chlize moderniho ¢lovéka je méné energeticky naro¢na nez
bipedni chize Simpanzl s flektovanymi klouby dolni koncetiny (Taylor and
Rowntree, 1973; Alexander, 2004). Chtlize clovéka je obecné mezi hominidy

nejefektivnéjsi, v porovnani s kvadrupedni i bipedni lokomoci Simpanzt je Ctyrikrat

vivys

Polk (2002) ve své praci zkoumal efekt velikosti téla na télesnou posturu
avztah mezi segmenty koncetin a momenty v kloubech béhem chiize u nékolika
vzajemné pribuznych druhd primatt. Dle Polka (2002) se jedinci s del$imi segmenty
koncetin budou pohybovat béhem chiize s klouby ve vétsi extenzi. Takovou adjustaci
postury miiZzeme povazovat za moderacni mechanismus chize (Polk, 2002). Touto

behavioralni adjustaci moderuji jedinci plisobeni momentd sil v kloubech a zabranuji
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pretiZeni klubli a kosti (Alexander et al., 1979; Biewener et al., 1983; Polk, 2002).
Jedinci s delsimi dolnimi koncetinami a extendovanéjSi posturou se pohybuji
efektivnéji, jelikoz ziskavaji mechanickou vyhodu extenzorovych svalti, které mohou
posturu dolni koncetiny udrZovat mensi svalovou silou a chiize je tak energeticky

uspornéjsi (Polk, 2004).

[ analyza chlize moderniho clovéka na jedincich svyssi hmotnosti téla
identifikovala nékolik biomechanickych adaptaci na zvySenou zatéz, mezi které
pattilo sniZeni rychlosti chiize, kratsi krokova vzdalenost, zvySena doba dvoji opory
krokového cyklu, sniZzeny rozsah pohybu kolenniho kloubu a vétsi reakeni sily
u hmotnéjsich jedincli v porovnani s jedinci s normalni hmotnosti (McGraw et al,,
2000; DeVita and Hortobagyi, 2003; Browning and Kram, 2007). Uvedené
biomechanické adaptace mlzeme povazovat za moderacni mechanismy. I podle
Rubina a Lanyona (1984) je zmirnéni kinematickych parametri pohybu cesta ke
snizeni maximalnich hodnot ptsobicich sil na koncetiny. Vysledkem pritomnosti
uvedenych biomechanickych adaptaci bude sniZeni svalové sily a tedy i momentt sily

v kloubech, coz celkové snizi zatiZzeni pohybového aparatu.

Jini autofi (DeVita and Hortobagyi, 2003; Polk, 2004; Steudel-Numbers and
Tilkens, 2004; Pontzer, 2005, 2007; Gruss etal., 2017; Hora et al., 2017) dale zkoumali
otazku, jak télesna velikost ovliviiuje biomechaniku chlize moderniho ¢lovéka. Dle
Aielloa a Wellse (2002) nartstaji energetické vydeje béhem lidské lokomoce s vyssi
hmotnosti téla. Vztahem mezi télesnou velikosti, konkrétné délkou dolni koncetiny
a thly vkolennim kloubu se zabyvali napriklad autofi Gruss (2007) nebo Hora
a kolektiv (2012). Dle Gruss (2007) maji jedinci s delsi dolni koncetinou tendenci vice
extendovat posturu kolennich kloubli v pozdni fazi stojné faze krokového cyklu.
Vysledky ze studie Hory a kolektivu (2012) vSak toto tvrzeni nepotvrdily. OvSem dle
Hory a kolektivu (2017) maji jedinci s delsi dolni koncetinou niz§i momenty sily
v koleni bez potieby dalSi moderace. Poznatky Hory a kolektivu (2017) uvadi, Ze
jedinci s delsi dolni koncetinou chodi béhem casné opory i s méné flektovanymi
kycelnimi klouby. A béhem pozdni opory nebyl prokazan vliv velikosti téla na uhel
kycle (Gruss et al., 2017; Hora et al.,, 2017). Autori DeVita a Hortobagyi (2003) se

zabyvali vztahem mezi télesnou hmotnosti a thly kyc¢elniho, kolenniho a hlezenniho
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kloubu. Vliv télesné hmotnosti se prokazal ve vSech uvedenych kloubech. Dle autorii
jedinci s vyssi télesnou hmotnosti vice extenduji kycle a kolena, a vice flektuji hlezna.
I podle Hory a kolektivu (2017) se prokazalo, Ze télesné hmotnéjsi jedinci méné
flektuji kolenni klouby béhem Casné opory, nikoli vS§ak béhem pozdni opory. Pokud
se zakonité i momenty sily plisobici v kloubech, které by musely byt kompenzovany
vétsi svalovou silou (Biewener, 1989; Hora et al, 2017), a doSlo by ke zvySeni
energetické narocnosti chiize. Takovému vysledku miizeme predchazet vyuzitim
moderacnich mechanismli. Adjustace postury miize znamenat pritomnost
moderacniho mechanismu, ktery moderuje extenzi kloubu vy$$i moment sily
v kloubu. Autofi interpretuji vliv velikosti téla na kinematiku Kkolene jako
mechanismus redukujici sily vkoleni (DeVita and Hortobagyi, 2003). Niz$im
flektovanim kolene se redukuje svalova sila a tim i momenty sil v koleni (DeVita and

Hortobagyi, 2003).

Ve studii Hory a kolektivu (2017) si autori Kkladli za cil identifikovat
mechanismy, které by zmirfiovaly plisobeni momenti sil na klouby dolni koncetiny.
V této studii byl sledovan vliv zmény télesné velikosti na kinetiku lidské chtlize. Zménu
v télesné velikosti autofi modelovali. Manipulace télesné velikosti byla provedena
pridanim dvou smérodatnych odchylek k hodnotam télesné hmotnosti a délky dolni
koncetiny a byl sledovan vliv na momenty sily v kloubech dolni koncetiny. V praci
Hory a kolektivu (2017) byl nalezen vztah, dle kterého se s télesnou hmotnosti sniZuje
béhem c¢asné oporové faze chodi s vice extendovanymi kolennimi klouby. Autofi tento
vztah interpretuji jako modera¢ni mechanismu, kterym jedinci moderuji pfirozené se
zvétSujici moment sily v kloubu ve vztahu k vy$si télesné hmotnosti. Ve studii Hory
a kolektivu (2017) zménu télesné velikosti a nasledny vliv na momenty sily
matematicky modelovali, nikoli pfimo mérili a méreni probandi chodili po bézicim
pasu, nikoli po zemi. V praci Hory a kolektivu (2017) dale sledovali chovani momenti
sil po zméné postury téla. Zména postury vSak v tomto vyzkumu byla modelovana
a momenty sily nebyly primo méreny, ale pocCitany inverzni dynamikou, probandi
chodili po béZicim pasu, nikoli po zemi. Manipulace velikosti thlu v kloubu byla

provedena zvétSenim, respektive zmensenim uhlt (Hora et al., 2017). Dle modelovani

17



autort se moment sily v koleni béhem ¢asné stojné faze da zmirnit zménou postury -
vétsi extenzi v koleni a béhem pozdni stojné faze vétsi flexi. Jinak feCeno, pokud dle
Hory a kolektivu (2017) snizime peaky kiivky uhli béhem stojné faze, snizime
i moment sily v odpovidajici fazi opory. Zména postury vSak dle autori nema tak
signifikantni vliv na sniZzeni moment sil v ky¢li a hleznu (Hora et al., 2017). Autofi
uvadi, Ze pokud se navic zméni postura v hleznu, kterd snizi ptisobeni sil v tomto

kloubu, jako vedlejsi efekt se zvySi momenty sil v koleni a kycli.

Velikost téla by méla na zakladé fyzikdlnich vztahl pozitivné ovliviiovat
momenty sily v kloubech dolni koncetiny, stejné tak jako prikréena postura dolnich
koncetin. Jsou vSak doloZeny studie zabyvajici se vztahem velikosti téla ¢i postury
a biomechanikou chiize, u kterych tento vztah neplatil. To lze vysvétlit modera¢nimi
mechanismy, které jedinci ziejmé vyuzivaji a kterymi moderuji momenty sily
v Kloubech dolni koncetiny, aby zmirnili mechanickou zatéz, ktera ptisobi na dolni
koncetinu. Ve studiich zabyvajicich se vlivem velikosti téla na biomechaniku chtize
jsou do souboru ¢asto zahrnuti obézni probandi, nedospéli jedinci, vliv velikosti téla
je modelovan a neni experimentalné méren, ¢i sledovan na kosternim materialu
v evoluénim kontextu, nebo probandi chodi po béZeckém pasu. Studie obsahujici
analyzu biomechaniky chlize na dnesnim c¢lovéku bez modelovani, na souboru

dospélych jedinct bez obéznich probandi chodicich po zemi, chybi.

1.4. Dalsi vlivy na biomechaniku chiize

Mimo faktor velikosti téla, existuji i dalSi faktory vyvolavajici zmény
v biomechanice lidské chiize. MiiZe se jednat o zranéni pohybového aparatu, rychlost
chtize, vék nebo pohlavi (Crowinshield et al., 1978; Yaguramaki et al., 1995; Li et al,,
1996; DeVita and Hortobagyi, 2000; Cho et al., 2004; Chung and Wang, 2010; Hora et
al., 2017; Ota et al,, 2019).

VVVVVV

patologie ovliviiuji kinematické i kinetické parametry chiize ¢lovéka (Paterno and
Hewett, 2008). Napriklad jedinci s patologii kolenniho kloubu, v porovnani se
zdravymi jedinci, béhem chiize délaji kratsi kroky, prodluzuje se doba jejich stojné

faze kroku, preferovana rychlost chlize byva signifikantné pomalejsi a procentudlni

18



zastoupeni oporové faze je vyssi (Harding et al., 2012). Nezdravi jedinci také zmenSuji
uhly v kolennim kloubu béhem kroku v oporové fazi, ale i ve fazi Svihové (Harding et
al., 2012). Strukturalni dysfunkce v koleni maji vliv i na reakcni silu podlozky a tim

i na velikosti momenti sil v kloubu (Paterno and Hewett, 2008).

Rychlost chlize ma na biomechanické vlastnosti nezanedbatelny vliv. Ovliviiuje
velikosti reakéni sily podloZky (Yaguramaki et al., 1995). V priibéhu pomalé chiize se
velikosti reakéni sily, tedy i jejich momenti sil, sniZuji, pti nartstu rychlosti chiize se
reakeni sily a jeji momenty sily zvétsSuji, souCasné se zvétSuje rozdil mezi maximy
béhem stojné faze a minimem ve stfedni opore (Yaguramaki et al., 1995). JelikoZ vySssi
rychlost chtize zptlisobuje vétsi rozsah pohybu v kycelnim a kolennim kloubu, byva
rychlost chtize ve studiich kontrolovana (Freedman Silvernail et al., 2013; Hora et al,,
2017). Efekt rychlosti chlize na biomechanické parametry chtize detekovali ve své
studii Chung a Wang (2010). V této studii zjistili, ze efekt rychlosti chize byl
signifikantné pozitivni pro flexi i extenzi kycle a flexi kolene. Jinak receno, vyssi
rychlost chiize zptlisobuje signifikantné vyssi flektovani i extendovani kycle, stejné
jako vyssi flektovani kolene. Vliv véku ani rychlosti chlize vS§ak nema dle Chunga

a Wanga (2010) vliv na dhly hlezenniho kloubu.

S nartistajicim vékem se zkracuje délka kroku, zvysSuje se kadence kroku,
prodluzuje se stojna faze kroku a rychlost chtlize se snizuje (DeVita and Hortobagyi,
2000). Vék také zplisobuje redistribuci momentt sil a svalové sily v kloubech dolni
koncetiny. Za stejné rychlosti starsi jedinci vice zapojuji extenzory kycle, naopak
extenzory Kkolene a hlezna zapojuji pfi chlizi méné (Chung a Wang, 2010). Se
zvySujicim se vékem se sniZuji maximalni hodnoty thla v kycli, koleni (Crowinshield
et al, 1978) i hleznu (JudgeRoy et al., 1996). Se zmensenim whld se sniZuji i momenty

sil v kloubech (Crowinshield et al., 1978; DeVita and Hortobagyi, 2000).

Kinetické i kinematické parametry miZe ovliviiovat mimo jiz diive uvedené
vlivy i pohlavi ¢lovéka. Jak se jiz ukazalo, kinematické rozdily v chlizi Zen a muzi
existuji (Cho etal., 2004; Ota et al., 2019). Z vysledkl Hory a kolektivu (2017) vyplyva,
ze Zeny kolenni klouby dolni koncetiny flektuji méné nez muzi. Chlize muZzl a Zen se

lisii v kinetickych parametrech (Li et al., 1996). Muzi vykazuji vétSi hodnoty vertikalni
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slozZky GRF béhem chiize oproti Zendm a vykazuji mensi variabilitu v maximalnich

hodnotach GRF béhem vyssich rychlosti chiize oproti Zenam (Li et al., 1996).

Pro eliminovani vlivu rychlosti chiize se v biomechanickych studiich (napf.
DeVita and Hortobagyi, 2003) pouZiva tzv. ptrirozena rychlost chiize a ktera je pro
jedince nejméné energeticky naro¢na. Probandi v nasi praci chodili ptirozenou chiizi
a vliv pohlavi jsme eliminovali zvolenim pouze jednoho pohlavi, muzi, vliv véku
zarazenim pouze dospélych jedincli a zaroven jsme analyzovali pouze jedince bez

zranéni dolni koncetiny.
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2. Cile prace

Cilem této diplomové prace bylo zjistit, jaky vliv ma velikosti téla a postura na
biomechaniku chtize. Velikost téla v této diplomové praci vyjadiuje télesnd hmotnost,
télesna vyska, Sirka panve a délka dolni koncetiny, biomechaniku chiize vyjadiuje
kinematika a kinetika, respektive thly a momenty sily v kloubech dolni koncetiny.
Dil¢im cilem prace je dale vyjadrit, jak se se zménou postury dolni koncetiny méni

uhly a momenty sily v kloubech v oporové fazi chiize.

V praci budeme ovérovat nasledujici hypotézy. Predpokladame, Ze hmotnost
téla zmenSuje uhly kolene a délka dolni koncletiny zvétSuje uhly kycle. Dale
piedpokladame, Ze télesna hmotnost zvySuje momenty sily v kycCelnim, kolennim
i hlezennim Kkloubu, a délka dolni koncetiny zvySuje momenty sily kolenniho
a hlezenniho kloubu. Predpokladame, Ze extendovana postura dolni koncetiny sniZuje
momenty sily v kloubech, zatimco flektovana postura dolni koncetiny momenty sily
v kloubech zvySuje. V posledni rfadé chceme oveérit hypotézu, Ze lidé vyuzivaji
moderacnich mechanismi a prizptisobuji posturu dolnich koncetin své velikosti téla

béhem chiize tak, aby minimalizovali momenty sily plisobici na dolni koncetinu.
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3. Material a metody

3.1. Soubor

Soubor probandii pro tuto diplomovou praci byl tvoren devatenacti dospélymi
muzi. Charakteristiku souboru popisuje Tabulka 1 a jednotlivé hodnoty kazdého
probanda ukazuje Priloha 1. U Zddného probanda se v dobé méreni nevyskytovalo
zadné muskuloskeletalni zranéni dolni koncetiny, ani probandi nevykazovali Zadné
pohybové obtiZe. Priimérny vék probandt byl 28,7 let, primérna télesna vyska byla
179,5 cm, priimérna télesna hmotnost 73,7 kg a primérny index télesné hmotnosti
(body mass index, BMI) byl 22,8. Nikdo z mérenych probandii nebyl obézni ani nemél
nadvahu, BMI odpovidal normalnim hodnotam, pohyboval se u vsech probandi pod
25 kg/m?2. VSichni probandi podepsali informovany souhlas, ktery schvalila eticka

komise Prirodovédecké fakulty Univerzity Karlovy (¢islo schvaleni: 2017/11).

Tabulka 1. Prehled souboru zarazeného do této diplomové prace.

Télesna Délka dolni Télesna Bikristalni
vyska koncetiny hmotnost BMI Vék Sirka panve
(cm) (cm) (kg) (kg/m?)  (roky) (cm)
Primér 179,5 89,7 73,7 22,8 28,7 29,3
SD 7,7 6,3 10,7 2,7 59 1,8

Min-Max 167,7-199,0  77,5-103,4 55,0-90,0 17,8-28,7 20,7-42,1 26,8-32,0

SD, smérodatna odchylka
3.2. Postup experimentu

Sbér dat probihal v Laboratofi biomechaniky extrémnich zatézi na Fakulté
télesné vychovy a sportu Univerzity Karlovy a byl soucasti SirSiho projektu, na
kterém se podileli kolegové z Laboratoife antropologie kostni tkané z Katedry
antropologie a genetiky ¢lovéka. Cast dat byla pouZita v této diplomové préaci, ¢ast dat
v diplomové praci Mgr. Katefiny TomaSové a cast dat je ve zpracovani vramci
zminéné laboratore Mgr. Michalem Struskou pro odborny ¢lanek Kazdy proband se
zucCastnil vZzdy pravé jednoho méreni, béhem kterého probéhl kompletni sbér dat.
KaZzdému probandovi jsme predstavili laboratof, sezndmili jsme ho s prostorem

experimentu a jasné mu vysvétlili postup kompletniho sbéru dat, informovali jsme ho
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o zplisobu zpracovani osobnich udajii. Kazdého probanda jsme nasledné pozadali o
udéleni pisemného souhlasu se zpracovanim dat. Probandi podstoupili méfeni ve
vlastnim odévu, ktery tvorilo spodni pradlo ¢i kratké sportovni Sortky. Tento odév byl
nezbytnou podminkou pro nalepeni pohybovych markerd na holou pokozku téla bez
rizika uvolnéni markeru prebytecnym odévem ¢i prekryti jakéhokoli markeru
odévem. Experiment se skladal ze tri hlavnich ¢asti: sbér antropometrickych dat;
umisténi a testovani elektromyografickych senzorti nasledované umisténim
pohybovych markerli; zaznamenavani kinematickych a kinetickych udajti béhem

riznych druha chiize.

3.2.1. Antropometrie

Probandy jsme zprvu podrobili kratkému antropometrickému méreni, s dobou
trvani priblizné 10 minut. Méfili jsme pét parametrl. Jmenovité slo o télesnou vysku,
dva rozméry Sirky panve, délku pravé dolni koncetiny, télesnou hmotnost.
Télesnou vySku jsme meérili v napfimeném stoji probanda zady u zdi pomoci
antropometru v centimetrech, pro zméreni hmotnosti téla byla vyuzita digitalni vaha,
zobrazujici hmotnost v kilogramech. Délku dolni koncetiny jsme meérili dvéma
zplsoby. Nejdiive jsme tento rozmér zmérili antropometricky pomoci antropometru,
rozmér byl definovan jako vzdalenost mezi bodem trochanter major a podlozkou.
V literatuie se tento rozmér oznacuje jako vySka kycelniho kloubu ¢i velkého
chocholiku (Knussmann and Martin, 1988), vnasi praci jsme ho oznacili jako
délku dolni koncetiny méfenou antropometricky, napt. po vzoru Alexandera (2004).
Nasledné jsme tento rozmér mérili virtudlné v programu Visual3D (C-Motion,
Germantown, MD, USA) jako pfimou vzdalenost mezi centrem kycelniho kloubu
(centrum hlavice stehenni kosti) a maleollus medialis. Jeden rozmér Sirky panve,
bikristalni §itku panve, jsme definovali jako primou vzdalenost mezi pravym a levym
bodem iliocristale, abispinalni $ifrku panve jako rozmér mezi levym a pravym
utvarem spina iliaca posterior superior (ASIS), obé Sitky panve jsme mérili

pelvimetrem v milimetrech.
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3.2.2. Elektromyografie

Po dokonceni antropometrického méreni jsme pripravili probandy na méteni
povrchové elektromyografie (EMG). Povrchova elektromyografie snima akéni
potencidly motorickych jednotek pomoci povrchovych elektrod umisténych na kiizi
nad svalem. Elektromyografické signaly byly snimany pomoci lektromyografu Trigno
Lab (Delsys, Natick, MA, USA) za pouziti programového vybaveni EMGworks Software
(Version 3.21, Delsys, Natick, MA, USA). Celkem osm elektromyografickych senzort
bylo umisténo na svaly pravé dolni koncetiny: musculus gluteus maximus, musculus
rectus femoris, musculus vastus lateralis, musculus biceps  femoris,
musculus gastrocnemius medialis, musculus gastrocnemius lateralis, musculus tibialis
anterior, musculus soleus. Pred umisténim senzoru bylo misto na dolni koncetiné vzdy
holeno a ocisténo pomoci Kkosmetického tamponku sizopropanolem. EMG
senzory byly nasledné priilepeny oboustrannou lepici paskou na kiizi na misto
sledovaného svalu. Pfipravu EMG mél na starosti kolega Mgr. Michal Struska s mou
asistenci béhem umistovani senzorii a vyhledavani anatomickych bodii na dolni

koncetiné. Se ziskanymi EMG daty jsme v této diplomové praci pfimo nepracovali.

3.2.3. Umisténi markeria

Pro umisténi markert na télo probandi byl pouzit model Plug-in Gait marker
set (PiG, Vicon Motion Systems, Oxford, UK) (Cappozzo, 1984). Pro ziskani
kinematickych a kinetickych vystupi z dolnich segmentt téla byl pouZit z marker setu
predevsim Plug-in Gait lower body model, k nému jsme vyuZili nékolik markeri i pro

horni segmenty téla, viz dale.

Celkem bylo pouZito 27 markerli umisténych na anatomickych bodech
(Tabulka 2, Obrazek 7), respektive nejcastéji na kosternich vybézcich s co nejmensi
vrstvou kiiZze pro minimalizaci pfipadného pohybu marker(, mista pro jejich umisténi
byla manudlné vypalpovana. V horni poloviné téla byly markery umistény, vzdy po
palpaénim ovéreni anatomického bodu, dle modelu na sedmy kréni obratel
(s oznacenim C7), sternum (STRN), acromio-klavikularni kloub (SHO). Mimo model
Plug-in Gait byl umistén jesté marker na temeno hlavy (HD). Marker set pro dolni

polovinu téla zahrnuje markery pro panev a dolni koncetiny. Plug-in Gait lower body
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model ma dvé varianty pro umisténi markeri na panvi, v této diplomové praci byly
vyuzity panevni markery oznaceny zkratkou PSIS, umisténé na spina iliaca posterior

superior.

Umistény byly dva iliokristalni markery (IC), dals$i dva markery byly umistény
na spina iliaca anterior superior s oznacenim ASIS, na stehno (THI), na lateralni
amediadlni epikondyl stehenni kosti (LEF, MEF), holenni kost (TIB), lateralni
a medialni kotnik (LANK, MANK), kost patni (HEE) a hlavici druhého metatarsu
(TOE).

Tabulka 2. Marker set. Prehled markert, jejich umisténi a nazev.

Marker ¢islo = Zkratka markeru Popis umisténi

1 HD temeno hlavy, nejvyssi bod

2 C7 proccesus spinosus sedmého kréniho obratle

3 RSHO acromion pravy

4 LSHO acromion levy

5 STRN sternum, processus xiphoideus

6 RASIS spina iliaca anterior superior prava

7 LASIS spina iliaca anterior superior leva

8 RPSIS spina iliaca posterior superior pravd

9 LPSIS spina iliaca posterior superior levd

10 RTH stehno pravé - horni 1/3 stehna lateralné

11 LTH stehno levé - dolni 1/3 stehna lateralné

12 RIC iliokristal pravy - horni okraj kosti kycelni

13 LIC iliokristal levy - horni okraj kosti kycelni

14 RLEF lateralni epycondyl femuru pravy

15 LLEF lateralni epycondyl femuru levy

16 RMEF medialni epycondyl femuru pravy

17 LMEF medialni epycondyl femuru levy

18 RTIB tibia prava - horni 1/3 bérce

19 LTIB tibia leva - dolni 1/3 bérce

20 RLANK malleolus lateralis pravy

21 LLANK malleolus lateralis levy

22 RMANK malleolus medialispravy

23 LMANK malleolus medialis levy

24 RHEE calcaneus pravy - nad plantarnim povrchem nohy, ve
stejné vysi jako TOE marker

25 LHEE calcaneus levy - nad plantarnim povrchem nohy, ve
stejné vysi jako TOE marker

26 RTOE hlavice druhého metatarsu - pravy

27 LTOE hlavice druhého metatarsu - levy
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Obrazek 7. Marker set. Umisténi markerd na téle probandi.

Markery byly umistény na holou kiizi probanda pomoci oboustranné lepici
pasky, vyjimkou byl marker umistény na hlavé, ktery byl nalepen na kSiltovce

umisténé na hlavé probanda.

3.2.4. Druhy chiize

Pfi tomto experimentu byla mérena kinematicka a kineticka data béhem Sesti

riznych druht chtize. Jednalo se konkrétné o normalni chtizi, chtizi s extendovanymi

kolennimi klouby, tfi miry ptikréené chtize a chiizi se zatézi.
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Normalni chlize (NCH), byla definovana jako standardni chiize v preferované

rychlosti a s prirozenou kadenci probanda po predem urcené rovné draze.

Chiize s extendovanymi kolennimi klouby (ECH) byla definovana jako chiize,
kdy na pocatku stojné faze proband co nejvice extenduje kolenni kloub, nikoli vSak pri
fazi Svihové, kdy kolenni kloub miZe byt flektovany. Extendovany kolenni kloub
proband zachova od pocatecniho kontaktu béhem stojné faze, az do Svihu pred
zacinajici Svihovou fazi. Kycelni kloub miiZe byt prirozené flektovany. Rychlost chiize
si probandi zvolili dle libosti tak, aby odpovidala co nejlépe jejich prirozené rychlosti

chuze.

Piikrc¢ené chilize jsme rozdélili na chiizi v prikréeni téla ve vysce 90 %
(Obrazek 8), 80 % a 70 % vysky postavy probanda. Mira prikréeni byla nastavena
pomoci nataZzeného provazku, ktery vedl na predem vymezené draze piimo nad
hlavou probanda. Poradi prikr¢eni dle provazku bylo nastaveno na 80%, 90 % a 70 %
vysKy postavy. Béhem této chlize jsme probandy pozadali, aby si predstavili, Ze jsou
lovci a snazili se nepozorované pribliZit ke koristi a predstavili si vedle sebe kiovi do
vySky nataZeného provazku, které jim poskytuje prirozeny kryt. Probandy jsme
instruovali, aby se prikr¢ili pravé tak, aby za timto imaginarnim kifovim nebyli pri
chiizi vidét. Chodit v prikréeni méli tak, aby méli provazek tésné nad hlavou, ale
zaroven se ho nedotykali, zptisob prikrceni, tedy flexi jednotlivych Kkloubd, jsme

nechali na probandech.

Chuze se zatézi jsme mérili na rovné trajektorii v preferované rychlosti chtize,
kterou si probandi zvolili. Na hrudnik probanda jsme umistili zatéZovou vestu, ktera
obsahovala 20 % télesné hmotnosti probanda. Pridand hmotnost byla rovnomérné
rozmisténa v zatéZové vesté na anteriorni i posteriorni ¢ast hrudniku a simulovala

zvySeni télesné hmotnosti.

Pifed zaznamem trajektorie pohybu jsme probandim popsali a predvedli
kazdy typ chlize. Probandi si pred mérenim chiizi zkusili predevSim chizi
s extendovanymi kolennimi klouby a prikréenou chizi. Kdyz byli probandi schopni
pohybovat se vSemi druhy chiizi, pristoupili jsme ke sbéru dat. BEhem méreni

kazdého druhu chiize se probandi pohybovali dle nasich instrukci svou preferovanou
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rychlosti chlize v predem urceném sméru pohybu pres tenzometrické a tlakomérné
desky. Trajektorie pohybu byla zaznamenavana pri nékolika opakovanich, jejichz
mnozstvi se liSilo v zavislosti na poctu chybnych méreni definovanych v nasledujici

kapitole, po dobu 8-10 sekund pro kazdy typ chiize.

Vtéto diplomové praci jsme zpracovali data znormalni chtize, chiize
s extendovanymi koleny a prikrcené chiize ve vysce 90 % télesné vysKky probanda

a kterou jsme oznacili jako PCH (Obrazek 8).

Obrazek 8. Prikrcena chiize s mirou prikrceni 10 % z télesné vysky probanda.
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3.3. Zaznamenavani experimentu

Sbér dat byl provadén za pomoci programu Qualysis Track Manager (QTM,
Qualisys, Gothenburg, Sweden, verze 2018). GTM slouZi ke kinematické analyze
chilize. Jedna se o optoelektronické zatizeni, jenZ vyuziva odraz infracerveného zareni
od reflexnich markeri umisténych na anatomicky vyznamnych bodech na téle
probanda. Mérici systém se skldda z nékolika kamer pracujicich se snimkovaci
frekvenci do 240 Hz, dale se sklada ze softwaru pro sledovani pohybu a analyzu dat.
Pro presné sledovani pohybu méreného objektu pouZiva systém Qualisys
Track Manager vysokofrekven¢ni kamery a specialni markery. Reflexni markery
odrazi infraCervenou Ccast svételného spektra, na kterou kamery reaguji
a zaznamenavaji tak souradnice jednotlivych markert. Nejcastéji vyuzivaji markery
z reflexniho matridlu ve tvaru koule (Zahalka and Janura, 2004), které jsme v této
diplomové praci vyuZili. Program GTM lze vyuzivat spoletné s jinymi méricimi
zatrizenimi, jako je EMG nebo silové tlakomérné desky (Soumar, 2011), jak tomu bylo

ucinéno v této diplomové praci.

Program GTM jsme pouzili s nastavenou vzorkovaci frekvenci 200 Hz a za
pouziti programového vybaveni EMGworks Software (Version 3.21, Delsys, Natick,
MA, USA). Pro ziskani kinematickych udaji (trajektorie markeri) byla chtize
nahravana a zaznamenavana pomoci systému sedmi kamer (Oqus 700+m, Qualisys,
Goteborg, Sweden) které snimaly prostor laboratore, ktery byl dlouhy priblizné
6 metrli, Siroky 4 m a vysoky 2,5 m. Dale byla laborato vybavena Ctyfmi
tlakomérnymi silovymi deskami Kistler (Kistler Group, Winterthur, Switzerland,
Kistler typ 9281B11) zabudovanymi do podlahy laboratofe, s jejichZ pomoci jsme

zaznamenavali reakéni sily.

Pfed sbérem biomechanickych dat byla provedena kalibrace systému
laboratornim technikem za pomoci ramu ve tvaru ,L“ tzv. wand calibration
(Mitchelson and Hilton, 2003; Soumar, 2011) a to vZdy pred kaZdym novym dnem,

béhem kterého sbér dat v laboratori probihal.

Souradnicovy systém laboratore, které byly pouZity pro tuto diplomovou praci,

jsou shodné snavrhnutymi souradnicemi Mezinarodnim spolkem biomechaniky
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(International Society of Biomechanics) (Wu and Cavanagh, 1995) a jedna se
o kartézskou soustavu souradnic. Souiadnice jsou vzajemné kolmé primky, které se
protinaji vbodé zvaném pocatek soustavy souradnic. Jednd se o pravotocivou
soustavu prostorovych souradnic (Wu and Cavanagh, 1995). Soutadnicemi jsou osy
X, Y a Z, kdy osa X je orientovana ve sméru pohybu, osa Y pozitivné sméruje vzhtiru,

osa Z sméruje pozitivné vpravo.

Kazdy proband podstoupil kalibracni staticky zdznam (static trial) trvajici Ctyti
vteriny, béhem kterého proband nehybné drzel télo vanatomické pozici. Od
kazdého druhu chiize byly zaznamendny minimalné tii spravné provedené trialy
s délkou zaznamu 8-10 vtefin. Zaznam (trial) byl povaZovan za spravny, kdyZ nebyl
zaznamendan preslap pres tlakomérné desky pri Zddném kroku, proband nevybocil
z trajektorie, v pripadé prikrcené chiize nezménil miru ptikréeni téla a nedoslo
k odlepeni ¢i odpadnuti jakéhokoli markeru ¢i senzoru. Pfi kazdém trialu proband
presel pres tlakomérné desky preferovanou rychlosti a krokovy cyklus zacal vzdy

2-3 metry pied silovymi deskami a stejné tak pokracoval jesté 2-3 metry za nimi.

3.4. Zpracovani a analyza dat

Zpracovani kinematickych dat nejdrive probihalo v softwaru Qualysis Track
Manager. Od kazdého druhu chtlize zarazeného do zpracovani jsme zpracovavali od
vSech 19 probandi static trial a standardné dle kvality zaznamu dva az tfi co
nejkvalitnéjsi pohybové zaznamy ziskané béhem méreni vlaboratori. Kvalitu
zdznamu zvySovala predevSim dobie zaznamenand oporova faze krokového cyklu
obsahujici co nejméné nedostatkd, respektive mezer v trajektoriich markert. I presto
jsme museli ve vétSiné zaznami ¢asti sledovanych trajektorii markerti modelovat
polynomickou funkci. Jednim z kritérii, podle kterych jsme vybirali vhodné trialy pro
dalsi zpracovani, byla velikost mezer v trajektoriich markert, které nesmély byt delsi
jak 20 snimkd. Po modelovani mezer o maximalni velikosti 20 snimkl, pomoci
polynomické funkce, jsme pojmenovali trajektorie markert podle naseho pouzitého

marker setu.

Béhem sbéru dat byly pristroje v laboratori chybné kalibrovany laboratornim

technikem, béhem zpracovani kinematickych dat jsme v prvnim kroku provedli
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opravu chybné orientovanych tlakomérnych desek, jejich poradi a soutradnicového
systému laboratofte, aby nedoslo k nasledovnému exportu kinetickych dat s chybnymi
udaji. Opravu jsme provedli v softwaru GTM a to u kazdého zpracovavaného souboru.
Zpracované soubory jsme exportovali ve formatu Coordinate 3D (c3d), jez
je kompatibilni s programem Visual3D (C-Motion, Germantown, MD, USA).
U exportovanych pohybovych zaznamt jsme jejich délku zkratili tak, aby obsahovala

pouze analyzované kroky pravé dolni koncetiny

K dalSimu zpracovani jsme potrebovali tfi az ¢tyri kompletni kroky z kazdého
druhu chtize od kazdého probanda. Konkrétni zvolené kroky pravé dolni koncetiny
byly zvoleny s ohledem na co nejvyssi kvalitu definovanou vyse, tedy s minimalnimi

nedostatky v trajektoriich markeri a kompletnim zdznamem oporové faze kroku.

3.5. Statistické zpracovani

Kromé zakladnich statistickych charakteristik jako je aritmeticky primér
a smérodatnd odchylka, jsme pouZili statistické analyzy. Statistické testy jsme
realizovali v programu STATISTICA 10 (StatSoft Inc., 2012). Pro analyzy vztahi mezi
sadou nezavisle proménnych a zavisle proménnych jsme zvolili statistickou metodu
mnohonasobné linearni regrese. Nezavislé proménné byly hodnoty télesné
hmotnosti, délky dolni koncetiny mérené ve Visual3D a délky dolni koncetiny mérené
antropometricky, bikristalni $ifky panve a rychlosti chiize, zavislé proménné byly
uhly vhlezennim, kolennim a kycelnim kloubu béhem oporového faze kroku,
momenty sily hlezenniho, kolenniho a kycelniho kloubu béhem oporové faze kroku
(Priloha 3, 4, 5). Pro kazdou zavislou proménnou jsme vytvorili vlastni regresni

model.

Ptred provedenim mnohonasobné linedrni regrese jsme provérili poZadované
predpoklady o vstupnich datech, tedy zda data pochazeji z normalniho rozdéleni.
Normalitu statistického vybéru dat jsme ovérili pomoci Kolmogorovova-Smirnovova
testu v Lillieforsové varianté (Tabulka 3), ktery je zaloZen na analyze rozptylu, je
testem dobré shody. Pro jeho dobrou vypovidajici hodnotu jde o test pouZivany pro
malé vybéry (Neubauer et al, 2016). Dokonce je pro soubory této velikosti
predepisovan i normou CSN 01 0225 (Jaro$ and Rosa, 1980).
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Tabulka 3. Vysledné hodnoty testu normality.

proménna D Lilliefors p
hmotnost téla (kg) 0,1181 p>0,20
Bikristalni §ifka panve (cm) 0,1496 p>0,20
délka dolni koncetiny métena ve Visual3D (cm) 0,1116 p>0,20
délka dolni koncetiny méfena antropometricky (cm) 0,1345 p>0,20
rychlost chtize (m/s) 0,1851 p>0,05
NCH thel v hleznu v udalosti A-plant (°) 0,1499 p>0,20
NCH thel v hleznu v udalosti A-dors (°) 0,1057 p>0,20
NCH thel v koleni v udalosti K-flex (°) 0,1315 p>0,20
NCH thel v koleni v udalosti K-ext (°) 0,1465 p>0,20
NCH thel v ky¢li v udalosti H-flex (°) 0,1399 p>0,20
NCH uhel v ky¢li v udalosti H-ext (°) 0,1232 p>0,20
NCH moment sily v hleznu v udalosti A-plant (Nm) 0,1254 p>0,20
NCH moment sily v hleznu v udalosti at A-dors (Nm) 0,1139 p>0,20
NCH moment sily v koleni v udalosti K-flex (Nm) 0,1028 p>0,20
NCH moment sily v koleni v udalosti K-ext (Nm) 0,1332 p>0,20
NCH moment sily v ky¢li v udalosti H-flex (Nm) 0,1608 p>0,20
NCH moment sily v ky¢li v udalosti H-ext (Nm) 0,1969 p>0,05
ECH thel v hleznu v udélosti A-plant (°) 0,0826 p>0,20
ECH uhel v hleznu v udalosti A-dors (°) 0,0857 p>0,20
ECH uhel v koleni v udalosti K-flex (°) 0,1152 p>0,20
ECH thel v koleni v udalosti K-ext (°) 0,1432 p>0,20
ECH thel v kycli v udalosti H-flex (°) 0,1292 p>0,20
ECH thel v kycli v udalosti H-ext (°) 0,1386 p>0,20
ECH moment sily v hleznu v udalosti A-plant (Nm) 0,1166 p>0,20
ECH moment sily v hleznu v udalosti at A-dors (Nm) 0,1180 p>0,20
ECH moment sily v koleni v udalosti K-flex (Nm) 0,1054 p>0,20
ECH moment sily v koleni v udalosti K-ext (Nm) 0,1257 p>0,20
ECH moment sily v ky¢li v udalosti H-flex (Nm) 0,1503 p>0,20
ECH moment sily v ky¢li v udalosti H-ext (Nm) 0,0965 p>0,20
PCH thel v hleznu v udalosti A-plant (°) 0,2042 p<0,10
PCH thel v hleznu v udalosti A-dors (°) 0,1475 p>0,20
PCH thel v koleni v udalosti K-flex (°) 0,1344 p>0,20
PCH thel v koleni v udalosti K-ext (°) 0,2175 p>0,05
PCH uthel v ky¢li v udalosti H-flex (°) 0,0871 p>0,20
PCH thel v kycli v udalosti H-ext (°) 0,1616 p>0,20
PCH moment sily v hleznu v udalosti A-plant (Nm) 0,1448 p>0,20
PCH moment sily v hleznu v udalosti at A-dors (Nm) 0,1075 p>0,20
PCH moment sily v koleni v udalosti K-flex (Nm) 0,2349 p>0,05
PCH moment sily v koleni v udalosti K-ext (Nm) 0,1341 p>0,20
PCH moment sily v ky¢li v udalosti H-flex (Nm) 0,1119 p>0,20
PCH moment sily v ky¢li v udalosti H-ext (Nm) 0,1801 p > 0,05
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K-S p, p-hodnota, hladina statistické vyznamnosti;
D, testova statistika D;
Lilliefors p, hladina statistické vyznamnosti

Vysledné hodnoty testu Kolmogorovova-Smirnovova v Lillieforsové varianté
v testu pro rezidua potvrdily, Ze jsou vSechna data normalniho rozloZeni, u vSech

testovanych proménnych vysla hodnota p > 0,05 a lze predpokladat normalitu dat.

Po ovéreni, Ze naS vybér pochazi znormalniho rozloZeni, jsme presli
k mnohonasobné linearni regresi a jednofaktorové analyze rozptylu (ANOVA) pro
srovnani maximalnich a minimalnich Ghld v hlezennim, kolennim a kycelnim kloubu
v udalostech A-plant, A-dors, K-flex, K-ext, H-flex, H-ext a maximalnich a minimalnich
momentu sily v udalostech A-plant, A-dors, K-flex, K-ext, H-flex, H-ext mezi vSemi
tfemi druhy mérené chiize. Faktorem byl druh chiize (NCH, ECH, PCH). Pro parova
srovnani jednotlivych kombinaci druhti chlize jsme pouzili Tukeyho post hoc test. Za

hranici statistické signifikance jsme zvolili hladinu p = 0,05.

3.5.1. Visual3D

Pro dalsi zpracovani tiidimenzionalnich dat v c3d a pozdéjsi analyzu byl vyuzit

software Visual3D (C-Motion, Germantown, MD, USA), ve verzi Professional v5.02.04.

K analyze byly do softwaru Visual3D importovany c3d data ze softwaru Qualysis
Track Manager. Pro zredukovani Sumu, ktery mize byt zanesen artefakty z mékkych
tkani (Winter, 1990), jsme vSechny importované soubory filtrovali za pouziti
fourth-order low-pass Butterworth filtru. Cim vy33i cut-off frekvence je pouzita, tim
méné Sumu je ze signall odstranéno. V této praci jsme vyuzili 6 Hz cut-off frekvenci,
dle doporuceni Wintera (1990). Timto krokem jsme odfiltrovali Sum a odstranili

vysokofrekvenc¢ni komponenty signalu.

V softwaru Visual3D jsme nasledné vytvorili osmisegmentovy biomechanicky
3D model (Obrazek 9), ktery sestaval z trupu, panve, pravého i levého stehna, bérce
a nohou. Biomechanicky 3D model jsme nasadili na sledované a jiZ identifikované
trajektorie markertl, a ktery prevadi jednotlivé markery do polohy vytvotenych

segmentd. 3D model definuje segmenty lidského téla a jejich vlastnosti a slouZzi
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k naslednym vypoctiim dat. Individualné jsme poté u kazdého probanda nastavili jeho
namérené morfologické hodnoty, konkrétné télesnou vySku a télesnou hmotnost,

hodnoty pro jednotlivé segmenty jsou ve Visual3D spocitany automaticky.

Visual3D v5 Professional”

Obrazek 9. Osmisegmentovy model v programu Visual3D umistény na trajektoriich
markert na téle probandd.

Lokalni souradnicovy systém segmenti panve, stehna, bérce a nohy byl
odvozeny z kalibraniho statického zaznamu (static trial). Jako dals$i krok ve
zpracovani dat jsme identifikovali uddalosti krokového cyklu, zcasti pomoci
preddefinované funkce v programu Visual3D, z ¢asti ru¢né v pouZitych souborech.
Pro vymezeni oporové stojné faze jsme identifikovali udalosti uderu paty (heel strike)
a odrazu palce (toe off), které byly stanoveny, bud automaticky nebo rucné,
z dat tenzometrickych/tlakomérnych desek. Dal$i kinematicka data, konkrétné

hodnoty uhll v kloubech dolni koncetiny a rychlost chiize a kineticka data jsme ziskali
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pomoci automatickych funkci ve Visual3D. Ziskali jsme hodnoty Uhlli a momenti
v kycelnim, kolennim a hlezennim kloubu pravé dolni koncetiny v pribéhu celé
stojné faze krokového cyklu (Schache and Baker, 2007), kterou jsme normalizovali na
100 % (od uderu paty (heel strike) predstavujici 0 % stojné faze, po odraz palce (toe
off) predstavujici 100 % stojné faze). Z programu Visual3D jsme navic ziskali data
o rychlosti chiize v kazdém analyzovaném pohybovém zaznamu. Ziskana data jsme

exportovali z programu Visual3D ve formatu listu aplikace Microsoft Excel (xlsx).

Nasledujici analyzu vyexportovanych kinematickych a kinetickych dat ze
soubortd xlsx jsme realizovali v programu Microsoft Office Excel 365 ProPlus
(Microsoft Corporation, 2013 a 2016), kde jsme pocitali primérné hodnoty kroki.
Zprimeérovali jsme vyexportované tii az ¢tyri kroky (Piiloha 2) z kazdého typu chtize
od kazdého jedince. Ziskali jsme pro vSechny probandy primérny pribéh kiivek
i hodnot thli a momentt v kloubech dolnich koncetin béhem oporové faze krokového
cyklu pravé dolni koncetiny: primérné uhly a momenty sily v hlezennim, kolennim
a kycCelnim kloubu pro probandy 01-19 v ramci normalni chilize, extendované chtize

a chtize s prikr¢enymi koleny.

Z vyse uvedenych pramérnych hodnot byl pro hlezenni kloub ziskdn minimalni
uhel kloubu v ¢asné oporové fazi kroku v udalosti A-plant, maximalni tthel kloubu
v pozdni oporové fazi kroku v udalosti A-dors, minimalni moment sily kloubu v ¢asné
oporové fazi v udalosti A-plant a maximalni moment sily kloubu v druhé poloviné

stojné faze v udalosti A-dors.

Pro kolenni kloub byl ziskdn maximalni thel kloubu v prvni poloviné stojné faze
v udalosti K-flex a minimalni thel kloubu v druhé poloviné stojné faze v udalosti K-ext,
maximalni moment sily kloubu v prvni poloviné oporové faze vudalosti K-flex

a minimalni moment sily v druhé poloviné oporové faze v udalosti K-ext.

Pro kycelni kloub byl ziskdn maximalni dhel kloubu v ¢asné oporové fazi
v udalosti H-flex a minimalni thel kloubu v pozdni oporové fazi kroku v udalosti H-ext,
maximalni moment sily kloubu v ¢asné oporové fazi v udalosti H-flex a minimdlni

moment sily kloubu v pozdni oporové fazi krokového cyklu v udalosti H-ext.
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4. Vysledky

4.1. Vliv postury na momenty sily v kloubech

Z Tukey post hoc analyzy vlivu druhu chtlize (NCH, ECH, PCH) na thel v kloubu
ana moment sily béhem jednotlivych udalosti krokového cyklu vyplyva, Ze druh
chtize signifikantné ovliviiuje nasledujici: dhel hlezna v udalosti A-dors, viz Obrazek
10 A); dhel kolene v K-flex, K-ext, viz Obrazek 10 B); uhel kycle v H-flex, H-ext, viz
Obrazek 10 C); moment sily kolene v udalosti K-flex, K-ext, viz Obrazek 10 E); moment
sily hlezna v H-flex, viz Obrazek 10 F). Naopak druh chtlize nema signifikantni vliv na
uhly hlezna v udalosti A-plant, na momenty sily hlezna v udalosti A-plant ani A-dors,

a na moment sily kycle v udalosti H-ext.

Béhem udalosti A-dors dochazi ke zmenSeni thlu vhlezennim kloubu
s prikréenim dolni koncCetiny. Statisticky signifikantni rozdil ve zméné uhlu
pozorujeme jak mezi prikréenou a normalni chiazi, tak mezi prikr¢enou
a extendovanou chizi. Rozdil mezi dly hlezna béhem normalni a extendované chtize
v udalosti A-dors nebyl signifikanjejtni. V udalosti A-plant vysledky nenaznacuji
zadnému signifikantnimu rozdilu v dhlech hlezna mezi méfenymi typy chiize

(Obrazek 10 A).

Vysledky Tukey post hoc analyzy vykazuji statisticky signifikantni rozdily mezi
vSemi druhy chiize béhem udalosti K-flex. S extenzi kolenniho kloubu dochazi
pochopitelné ke snizeni hodnot thla kolene, pti prikrceni dolni koncetiny béhem
chiize v udalosti K-flex se naopak thly v koleni béhem Casné oporové faze zvysuji.
Béhem udalosti K-ext dochazi ke zvysSeni thlu v koleni pri prikréené chiizi, kdy
signifikantni rozdil ve zméné uhli kolene pozorujeme mezi prikr¢enou a normalni
chlizi a mezi prikrcenou a extendovanou chiizi. Signifikantni rozdil v dhlech kolene
v udalosti K-ext mezi normdlni a extendovanou chiizi nebyl pozorovan (Obrazek

10 B).

V udalosti H-flex jsou uhly kycle pri prikréené chiizi v porovnani s ostatnimi
druhy chtlize signifikantné vétsi. Extendovana anormalni chlze nevykazuji
signifikantni rozdily v ihlech kycle mezi sebou. V udalosti H-ext jsou uhly v kycli

signifikantné vétsi opét béhem prikrcené chilize v porovnani s dalsimi druhy chiize.
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Rozdil vuhlech kycle v udalosti H-ext mezi normalni a extendovanou chtlizi neni

signifikantni (Obrazek 10 C).

Béhem udalosti A-plant a A-dors nepozorujeme Zadny signifikantni rozdil
v momentech sily hlezna mezi vSemi tfemi druhy chlize. Momenty sily jsou

v hlezennim kloubu v udalostech A-plant a A-dors téméi shodné (obrazek 10 D).

Momenty sily kolene vprvni poloviné oporové faze v udalosti K-flex
signifikantné Kklesaji s extenzi kolenniho kloubu. Statisticky signifikantni rozdil
pozorujeme v momentech sil mezi extendovanou a normalni chiizi a mezi
extendovanou a prikré¢enou chiizi. Rozdil v momentech sily kolene mezi prikréenou
anormdalni chlzi vudalosti K-flex neni signifikantni. Nejvétsi rozdil vykazuji
momenty sily kolene v druhé poloviné stojné faze v udalosti K-ext, kdy jsou momenty
sily béhem ptikr¢ené chilize v porovnani s normalni i extendovanou chiizi v této
udalosti vyS$i se znacnym signifikantnim rozdilem. Momenty sily kolene
v udalosti K-ext béhem extendované a normalni chiize jsou témét identické, neni mezi

nimi signifikantni rozdil (Obrazek 10 E).

Signifikantni rozdil v momentech sily kycle v udalosti H-flex pozorujeme mezi
prikr¢enou a normalni chtizi, taktéz mezi ptikr¢enou a extendovanou chtizi. Mezi
normalni a extendovanou chtizi neni rozdil v momentech sily kycle v udalosti H-flex
statisticky signifikantni. Momenty sily v ky¢li béhem pozdni faze stojné faze v udalosti

H-ext nevykazuji signifikantni rozdily mezi zadnymi druhy chtize (Obrazek 10 F).
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Obrazek 10. Porovnani uhli vhlezennim (A), kolennim (B) a kycelnim (C) kloubu
a porovnani momentu sily vhlezennim (D), kolennim (E) a kycelnim (F) kloubu mezi
normalni (¢arkovana linie), extendovanou (plna linie) a prikréenou chtizi (teckovana linie)
béhem stojné faze kroku. Udalosti stojné faze kroku jsou vyznaceny jako maximalni plantarni
flexe hlezna (A-plant), maximalni dorsalni flexe hlezna (A-dors), maximalni flexe kolene
(K-flex), maximalni extenze kolene (K-ext), maximalni flexe kycle (H-flex), maximalni extenze
kycle (H-ext), konfiden¢ni intervaly téchto bodi jsou znazornény usecCkami. Konfidenc¢ni
intervaly znazornuji na ose y rozsah hodnot, v jakém se méreny parametr miiZze vyskytovat
s 95% pravdépodobnosti. Symbol (*) znazornuje statisticky signifikantni rozdil mezi druhy
chtlize na hladiné vyznamnosti p < 0,05, viz vysledky z post hoc testu Tukey v Tabulce 6.
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Tabulka 6. Vysledky post hoc testu Tukey. Porovnani tthlti v kloubech dolni koncetiny béhem
stojné faze kroku v hlavnich udalostech v hlezennim, kolennim a kycelnim kloubu v ramci
normalni chiize, extendované chiize a chiize s prikréenymi koleny.

Veli¢ina Udalost NCHxECH ECHxPCH NCH x PCH

Uhel kloubu (°) A-plant ns ns ns
A-dors ns° 0,0001 0,0001
K-flex 0,0067 0,0001 0,0001
K-ext ns 0,0001 0,0001
H-flex ns 0,0001 0,0001
H-ext ns 0,0001 0,0001

Moment sily (Nm)  A-plant ns ns ns
A-dors ns ns ns
K-flex 0,0051 0,0001 ns
K-ext ns 0,0001 0,0001
H-flex ns 0,0001 0,0001
H-ext ns ns ns

A-plant, udalost oporové faze - maximalni plantarni flexe hlezna;
A-dors, udalost oporové faze - maximalni dorsalni flexe hlezna;
K-flex, udalost oporové faze - maximalni flexe kolene;

K-ext, udalost oporové faze - maximalni extenze kolene;

H-flex, udalost oporové faze - maximalni flexe kycle;

H-ext, udalost oporové faze - maximalni extenze kycle;

ns, nesignifikantni vysledek, p > 0,05.

4.2. Vliv velikosti téla na ahly v kloubech

Vysledky mnohonasobné linearni regrese a testovaného modelu pro vztah
velikosti téla a thli v kloubech dolni koncetiny béhem oporové faze krokového cyklu
popisuje Tabulka 4. Popisuje vliv velikosti téla na uhly v kloubu v udalostech
maximalni plantarni flexe (A-plant) a maximalni dorzalni flexe (A-dors) hlezenniho
kloubu, maximalni flexe (K-flex) a maximalni extenze (K-ext) kolenniho kloubu

a maximalni flexe (H-flex) a maximalni extenze (H-ext) kycelniho kloubu.

Regresni model testujici vztah velikosti téla a thlu hlezna v udalosti A-plant
nebyl statisticky signifikantni jako celek (p = 0,632). Regresni model testujici vztah
velikosti téla a thlu hlezna v udalosti A-dors také nebyl statisticky signifikantni jako
celek (p = 0,091). Zadny z modeld nebyl signifikantni, i kdyZ do model@ byly ptidany
nezavislé proménné bikristalni Sitka panve, nebo rychlost chiize, ¢i jejich kombinace

vZdy spolu s télesnou hmotnosti a délkou dolni koncetiny mérenou ve Visual3D.
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Testovali jsme i model zahrnujici nezavislou proménnou délku dolni koncetiny

mérenou antropometricky, tento model taktéZ nebyl signifikantni jako celek.

Regresni model testujici vztah velikosti téla a thlu kolene v udalosti K-flex nebyl
statisticky signifikantni jako celek (p = 0,272). Tento model nebyl signifikantni, ani
kdyZ jsme kontrolovali vliv nezavislych proménnych bikristalni $ifky panve, nebo
rychlosti chiize, ¢i jejich kombinace vzdy spolu s télesnou hmotnosti a délkou dolni
koncetiny méfenou ve Visual3D. Testovali jsme i model zahrnujici délku dolni
koncCetiny mérenou antropometricky, tento model opét nebyl signifikantni jako celek.
Regresni model testujici vztah velikosti téla a ahlu kolene v udalosti K-ext vysvétlil
30,5 % celkového rozptylu v K-ext. Télesna hmotnost vykazovala nesignifikantni
(p =0,056) pozitivni vliv na uhel kolene v udalosti K-ext (8 =0,494) a jedinecné
vysvétlila 1,8 % rozptylu v ihlu kolene v K-ext. Délka dolni koncetiny méla vyrazné;si
signifikantné negativni vliv (§ = -0,750) a vysvétlila jedine¢né celkem 25,1 % rozptylu
v thlu kolene v K-ext. Pri kontrole bikristalni Sirky panve v modelu, ktery byl
signifikantni, vykazala délka dolni koncetiny signifikantné negativni vliv na thel
kolene v udalosti K-ext ( = -0,691) a jedinecné vysvétlila 23,4 % rozptylu v K-ext.
Vliv bikristalni $itky panve byl negativni, av§ak nebyl signifikantni. Kontrolovan byl i
vliv rychlosti chiize a testovali jsme i model zahrnujici délku dolni koncetiny mérenou

antropometricky, avsak tyto dva modely nebyly signifikantni jako celky.

Regresni model, kterym byl testovan vztah velikosti téla a ithlu kyc¢le v udalosti
H-flex byl hrani¢né nesignifikantni (p = 0,051). Télesnd hmotnost vSak signifikantné
pozitivné ovlivnila thel kycle v udalosti H-flex (§ = 0,595) a jedinecné vysvétlila 8 %
rozptylu v H-flex. Délka dolni koncetiny signifikantné negativné ovlivnila thel kycle v
udalosti H-flex (B = -0,610) a jedine¢né zodpovidala za 3,4 % rozptylu v H-flex.
Regresni model testujici vztah velikosti téla a thlu kycle v udalosti H-ext vysvétlil
témeér 25 % celkového rozptylu v H-ext. Vliv télesné hmotnosti byl také signifikantné
pozitivni (B = 0,613) a vysvétlil jedinecné 7,5 % rozptylu v H-ext. Délka dolni
koncetiny méla signifikantné negativni vliv na H-ext (B = -0,630) a jedinecné

vysvétlila 12,5 % rozptylu v H-ext.
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Tabulka 4. Model mnohonasobné linearni regrese pro vztah velikosti téla a thlu v hlezennim,

kolennim a kyCelnim kloubu béhem oporové faze kroku.

Kloub Udalost Rz modelu? Nezavisla proménna b B p sr2
Hlezno A-plant  -0,062ns Télesna hmotnost 0,080 0,272 0,371 0,035
Délka dolni kon¢etiny ~ -0,053 -0,080 0,791 0,011
A-dors 0,166m Té&lesna hmotnost -0,053 -0,080 0,213 0,006
Délka dolni koncetiny -0,370 -0,620 0,031 0,171
Koleno K-flex 0,044ns Télesna hmotnost 0,245 0,470 0,114 0,012
Délka dolni koncetiny -0,368 -0,312 0,283 0,026
K-ext 0,305* Télesna hmotnost 0,237 0,494 0,056 0,018
Délka dolni konéetiny -0,814 -0,750 0,006 0,251
Kycel H-flex 0,224ns Télesna hmotnost 0,237 0,595 0,032 0,008
Délka dolni kongetiny ~ -0,550 -0,610 0,028 0,034
H-ext 0,247* Télesna hmotnost 0,333 0,613 0,026 0,075
Délka dolni konc¢etiny -0,776 -0,630 0,023 0,125

R2 modelu2, adjustovany koeficient determinace modelu, bere v ivahu pocet proménnych a

velikost R? na zakladé tohoto idaje objektivné adjustuje;

S nesignifikantni model, p > 0,05;

*p <0,05;

b, regresni koeficient udavajici smér ptrimky;

B, standardizovany regresni koeficient beta, vyjadiuje korela¢ni vztah;
p, p-hodnota pro nezavislé proménné;

sr2, semiparcialni koeficient determinace, vyjadiuje podil rozptylu v zavislé proménné

vysvétleny nezavislou proménnou jedinec¢né

4.3. Vliv velikosti téla na momenty sily v kloubech

Vysledky mnohonasobné linearni regrese a testovanych modell testujicich

vztah velikosti téla a momentu sily kloubti dolni koncetiny béhem oporové faze
krokového cyklu demonstruje Tabulka 5. Vliv velikosti téla na momenty sily popisuje
Tabulka 5 v udalostech maximalni plantarni flexe (A-plant) a maximalni dorzalni flexe
(A-dors) hlezenniho kloubu, maximalni flexe (K-flex) a maximalni extenze (K-ext)
kolenniho kloubu a maximalni flexe (H-flex) a maximalni extenze (H-ext) kycelniho

kloubu.

Pro vztah mezi velikosti téla a momentem sily v udalosti A-plant nebyl model
statisticky signifikantni jako celek (p = 0,846). Regresni model popisujici vztah
velikosti téla a momentu sily v hleznu v udalosti A-dors vysvétlil 70,5 % celkového
rozptylu. Télesna hmotnost vykazovala signifikantné pozitivni vliv (f = 0,558) na

moment sily v udalosti A-dors, vysvétlila jedinecné 8,1 % rozptylu momentu sily
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v A-dors. Délka dolni koncetiny méla signifikantné pozitivni vliv (f = 0,407) na
moment sily v A-dors a jedinec¢né vysvétlila témér 14,6,5 % rozptylu momentu sily
v A-dors. Kontrolovali jsme i vlivy nezavislych proménnych bikristalni $ifrky panve,
rychlosti chiize, nebo jejich kombinace vzdy spolu s télesnou hmotnostia délkou dolni
koncetiny mérenou ve Visual3D. VSechny modely byly signifikantni jako celek, ale vliv
novych proménnych nebyl v zadném z modeli signifikantni. Testovali jsme i model
zahrnujici délku dolni koncetiny mérenou antropometricky, tento model byl
signifikantni jako celek, vysvétlil témér 70 % celkového rozptylu momentu sily
v udalosti A-dors, a ve kterém se vliv délky dolni koncetiny mérené antropometricky
témeér neliSil od délky dolni koncetiny z predchoziho modelu uvedeného v Tabulce 5.
Délka dolni koncetiny mérena antropometricky tedy vykazala také signifikantné
pozitivni vliv na moment sily hlezenniho kloubu v A-dors (8 = 0,420) a jedinec¢né

vysvétlila 13,9 % rozptylu momentu sily v A-dors.

Regresni model vyjadrujici vztah mezi velikosti téla a momentem sily v koleni
v udalosti K-flex vysvétlil pouze 24 % celkového rozptylu momentu sily v K-flex.
Télesnd hmotnost méla signifikantné pozitivni vliv na moment sily v K-flex ( = 0,666)
a jedine¢né vysvétlila 15,5 % rozptylu momentu sily v K-flex. Vliv délky dolni
koncetiny byl negativni (f = -0,222), avSak nebyl statisticky signifikantni. Regresni
model popisujici vztah mezi velikosti téla a momentem sily v koleni v udalosti K-ext
vysvétlil 42 % celkového rozptylu. Télesnd hmotnost vykazala signifikantné pozitivni
vliv. na moment sily v Kext (B = 0,486) a vysvétlila jedinecné 11,4 %
rozptylu momentu sily v K-ext. Délka dolni koncetiny vykazala signifikantné silné
negativni vliv na moment sily v K-ext (f = -0,852) a jedinecné vysvétlila 6,7 %
rozptylu. Kontrolovali jsme opét nezavislé proménné bikristalni §ifrku panve, rychlost
chlize, nebo jejich kombinaci vzidy spolu s télesnou hmotnosti a délkou dolni
koncetiny mérenou ve Visual3D. Testovali jsme i model zahrnujici vliv délky dolni
koncetiny mérené antropometricky. VétSina modeli nebyla signifikantni jako celek,
u statisticky signifikantnich modeli jako celkd vSak Zadna znové pridanych

proménnych nevykazovala statisticky signifikantni vliv.

Regresni model vyjadrujici vztah mezi velikosti téla a momentem sily v kycli

v udalosti H-flex vysvétlil 35 % celkového rozptylu. Télesna hmotnost vykazovala
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signifikantné pozitivni vliv na moment sily v H-flex ( = 0,627) a jedinecné vysvétlila
16,1 % rozptylu momentu sily v H-flex. Délka dolni koncetiny vykazovala statisticky
nesignifikantni pozitivni vliv (f = 0,041). Regresni model A), vyjadrujici vztah mezi
velikosti téla a momentem sily v kycli v H-ext, vysvétlil témér 41 % celkového
rozptylu. Télesna hmotnost vykazovala signifikantné negativni vliv na moment sily
v H-ext (8 = -0,552) ajedinecné vysvétlila 4,7 % rozptylu momentu sily v H-ext. Délka
dolni koncetiny vykazovala statisticky nesignifikantni negativni vliv na moment sily
v H-ext (8 =-0,202). Regresni model B), ktery zahrnoval télesnou hmotnost, délku
dolni koncetiny a rychlost chtize, vysvétlil 54 % celkového rozptylu momentu sily
v H-ext. U télesné hmotnosti je zachovan témér shodny signifikantné negativni vliv
(B =-0,529) na moment sily v H-ext jako v modelu A), a télesna hmotnost jedinecné
vysvétlila témér shodné procento rozptylu, 5,0 %. Délka dolni koncetiny zde
vykazovala taktéZ statisticky nesignifikantni negativni vliv na moment sily v H-ext
(B = -0,179). Rychlost chtlize vykazuje signifikantné negativni vliv na moment sily
v H-ext (f =-0,381) a jedinecné vysvétlila 41,8 % rozptylu v H-ext. Kontrolovali jsme
i vliv bikristalni §ifrky panve. Navic jsme opét testovali i model obsahujici délku dolni
koncetiny mérenou antropometricky. Tyto modely byly signifikantni jako celky, ani
Zadna z nové pridanych proménnych jiZ nevykazovala statisticky signifikantni vliv

a nebyla vyznamnym prediktorem pro vysvétleni rozptylu.
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Tabulka 5. Model mnohonasobné linearni regrese pro vztah velikosti téla a momentu sily

v hlezennim, kolennim a ky¢elnim kloubu béhem oporové faze kroku.

Kloub Udélost R2?modelu? Nezavisld proménna b B p sr2
Hlezno A-plant  -0,102ns Télesna hmotnost -0,023 -0,066 0,830 0,004
Délka dolni koncetiny -0,077 -0,095 0,756 0,037
A-dors 0,705*** Télesna hmotnost 0,909 0,558 0,003 0,081
Délka dolni koncetiny 1,501 0,407 0,019 0,146
Koleno K-flex 0,239* Télesna hmotnost 1,098 0,666 0,017 0,155
Délka dolni koncetiny -0,830 -0,222 0,389 0,013
K-ext 0,424** Télesna hmotnost 0,570 0,486 0,041 0,114
Délka dolni konéetiny -2,266 -0,852 0,001 0,067
Kyc¢el H-flex 0,353* Télesna hmotnost 0,741 0,627 0,015 0,161
Délka dolni koncetiny 0,111 0,041 0,860 0,009
A) H-ext 0,407** Télesna hmotnost -0,700 -0,552 0,024 0,047
Délka dolni koncetiny -0,582 -0,202 0,374 0,014
B) H-ext 0,540** Télesna hmotnost -0,671 -0,529 0,016 0,053
Délka dolni koncetiny -0,514 -0,179 0,374 0,072
Rychlost -38,557 -0,381 0,032 0,418

R2 modelu2, adjustovany koeficient determinace modelu, bere v ivahu pocet proménnych

a velikost R2 na zakladé tohoto tidaje objektivné adjustuje;

S nesignifikantni model, p > 0,05;
*p<0,05;

**p<0,01;

¥ p<0,001;

b, regresni koeficient udavajici smér piimky;

B, standardizovany regresni koeficient beta, vyjadiuje korela¢ni vztah;

p, p-hodnota pro nezavislé proménné;

sr2, semiparcialni koeficient determinace, vyjadiuje podil rozptylu v zavislé proménné

vysvétleny nezavislou proménnou jedinecné.
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5. Diskuze

Vramci testovani naSich regresnich modelli a analyzy rozptylu jsme ovérili
hypotézu, Ze velikost téla ovliviiuje biomechaniku chiize v oporové fazi krokového
cyklu. Z nasich vysledkt vyplyva, Ze postura ovliviiuje momenty sil v kloubech dolni
koncetiny, adjustace postury miize byt vyuzita pro moderovani momentt sil. Jedinci
s vétsi velikosti téla vyuzivaji posturalni moderacni mechanismy, kterymi snizuji

plisobeni momenti sil v kloubech dolni koncetiny.

5.1. Vliv postury na momenty sily v kloubech

Z nasich vysledki vyplyva, Ze moment sily hlezenniho kloub je resistentni viici
zménam postury. Ani extendovana ani prikrcena chiize, v porovnani s normalni chiizi,
nijak neovlivnily momenty sily v hleznu. Extendovana chiize v nasi praci nevyvolala
zmény v Uhlech hlezna v ¢asné ani v pozdni opore. Nepodarilo se nam vyvolat vétsi
plantarni flexi v casné oporové fazi. Vyvolali jsme vétsi dorzaln{ flexi hlezna v pozdni
fazi opory. Vétsi dorzalni flexe vSak neovlivnila momenty sily v hleznu v této udalosti.
Nas vysledek se shoduje se studii Hory a kolektivu (2017), dle které je moment sily
béhem plantarni flexe i dorzalni flexe rezistentni vii¢i posturalnim zménam. Nas
vysledek experimentalné podporil matematické modelovani Hory a kolektivu (2017),
dle kterého ma zména postury hlezna v pozdni opofe minimaln{ vliv na dhel hlezna.
Z nasich dat nelze predpokladat, Ze by vétsi jedinci v hleznu vyuzivali posturalnich
adjustaci za ucCelem snizit momenty sily v kloubu. Nase vysledky vSak nevylucuji, Ze
by jako modera¢ni mechanismus momentu sily hlezna mohla slouZit pomalejsi
rychlost chiize, zkraceni krokového cyklu nebo jednotlivych fazi kroku. Zkracenim
délky krokového cyklu, respektive zkracenim jednotlivych krokt, lze moderovat

momenty sil v kloubech dolni konc¢etiny (McGrath et al., 2019).

Zména postury v kolennim kloubu momenty sily v nasi praci ovlivnila, a to jak
v Casné, tak v pozdni opore. S extendovanou posturou kolene se sniZil moment sily
v Casné opore. S prikréenou posturou kolene se zvySil moment sily béhem pozdni
opory. NaSe vysledky naznacuji, Ze zmenSeni Uhlu kolene v c¢asné oporové fazi
krokového cyklu lze vyuZit pro moderovani momentu sily v kloubu. NaSe vysledky

souhlasi s vysledkem Hory a kolektivu (2017). U extendované chiize se nam podarilo
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vyvolat zménu Uhll v kloubu pouze v prvni poloviné oporové faze, v druhé poloviné
oporové faze se nam nepodarilo nasimulovat chtizi, béhem které by se tihly zmensily,
momenty sily se tedy taktéZ nezménily. Nase vysledky naznacuji, Ze pro moderaci

momenti sil v koleni 1ze vyuZit mensi flexi v ¢asné oporové fazi.

Zména postury dolni koncetiny dle vysledkii nasi prace ovliviiuje momenty sily
v kycelnim kloubu. Pri extendované chiizi se tihly ani momenty sily v ky¢li nelisily od
uhli amomentl sily pfi normadlni chiizi. Vliv postury miZeme odvozovat jen
z poznatkil z prikréené chiize, b€hem které se uhly v kycli zvétsily v casné i pozdni
opore. Se zvétSenim Uhla se zvysily momenty sily v kycli v ¢asné opoie. Porovnani se
studii Hory a kolektivu (2017) vykazuje caste¢nou shodu ve vysledcich. S Horou
a kolektivem (2017) se shodujeme, Ze moment sily béhem extenze kycCle v pozdni
opore je relativné resistentni vici posturdlnim zméndam. Autorim Horovi
a kolektivu (2017) v porovnani s ndmi matematickym modelovanim vyslo, Ze
moment sily béhem flexe kycle v ¢asné oporové fazi lze moderovat zmensenim thlu,
respektive mensSim flektovanim kycle. To jsme sice nemohli prokazat u naseho
souboru jako celku, ale tuto hypotézu podporuje chilize nékolika probandi v souboru,
viz Priloha 3 a Priloha 4, probandi P02-P04, P09-P12 A P14. Tito probandi dokazali
pii extendované chilizi v Casné oporové fazi méné flektovat koleno neZ béhem
normalni chlize a moment sily se jim sniZil. Nejvyraznéjsi snizeni momentu adjustaci
postury nastalo u probanda P02, ktery zmensil dhel ky¢le o 3,4° a moment sily se sniZzil
0 20,8 Nm. Experimentalné vyvolané sniZeni thlu v ky¢li v asné opote se nepodarilo
u souboru jako celku, ale u vyjmenovanych probandii vyse snizilo moment sily, stejné
jak posturalni moderaci momentu sily v ky¢li modeloval ve své studii Hora a kolektiv

(2017).

Ovérili jsme, Ze momenty sily je moZzné moderovat v koleni v prvni poloviné
oporové faze zmensSenim flexe kolene. U hlezna ani u kolene se ndm nepodafrilo
prokazat, Ze by zména postury moderovala moment sily v kloubu. V hleznu ani ky¢li

jsme ovSem nevyvolali dostatecné zmenseni Uhll, které by mohlo vést ke snizZeni

momentu sil dle nasich predpokladi.
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5.2.Vliv velikosti téla na uhly v kloubech

Z regresnich modell vyplyvd, Ze jsme nenasli Zadny signifikantni vztah mezi
télesnou velikosti a tuhly v hlezennim kloubu. NaSe regresni modely nebyly
signifikantni jako celek. Z naSich vysledki tedy nevyplyva, Ze by télesnd hmotnost ani
délka dolni koncetiny mély prokazatelny vliv na posturu hlezenniho kloubu. Nase
vysledky souhlasi s vysledky ze studie Hory a kolektivu (2017), ve kterych se taktéz
tento vztah nepotvrdil. Odlisné vysledky publikovali DeVita a Hortobayi (2003), ktefi
zaznamenali vztah mezi velikosti téla a thlem v hlezennim kloubu. Dle jejich studie
opore. Rozdil ve vysledcich si mliZzeme vysvétlit souborem zahrnutym do studie
DeVity a Hortobagyie (2003), ktery obsahoval obézni jedince a vliv télesné hmotnosti
byl zakonité mnohem vys$$i. Oproti tomu v naSem souboru, anivsouboru Hory

a kolektivu (2017), se nenachazeli Zddni obézni lidé.

Jednou z naSich hypotéz bylo, Ze télesna hmotnost zmensuje thly v kolennim
kloubu béhem oporové faze krokového cyklu. Vysledky naSeho experimentu
hypotézu nepodporily. Télesna hmotnost v naSich vysledcich nema signifikantni vliv
na uhly kolene ani v prvni poloviné oporové faze krokového cyklu, kdy model
nebyl signifikantni jako celek, ani v druhé poloviné oporové faze. V druhé poloviné
oporové faze byl vliv télesné hmotnosti v nasich vysledcich pozitivni, avSak vztah
byl lehce za hranici signifikance (p = 0,056). To by znamenalo, Ze télesné hmotnéjsi
jedinci chodi svice ohnutymi klouby béhem pozdni opory, coZ neni v souladu
s nasf hypotézou. Dle Hory a kolektivu (2017) a DeVity a Hortobagyie (2003) télesné
poloviné oporové faze, v pozdni oporové fazi Hora a kolektiv (2017) vliv télesné
hmotnosti neidentifikovali. Ve studii Hory a kolektivu (2012) prokazali
nesignifikantni negativni vztah mezi télesnou hmotnosti a uhlem v koleni
Hory a kolektivu (2012) udrZuji kolena vice extendovana vdruhé poloviné
krokového cyklu. Vysledky studii Hory akolektivu (2012, 2017) a DeVity
a Hortobagyie (2003) podporuji nasi hypotézu, Ze se s télesnou hmotnosti zmensuje

uhel vkoleni, kterou jsme vlastnimi vysledky bohuZel neprokazali. Vztah mezi
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télesnou hmotnosti a uhly vkoleni se pravdépodobné neprokazal zdlvodu
nedostatecné velikosti souboru zahrnutého do nasi prace, ktery je ve srovnani
s ostatnimi studiemi (DeVita and Hortobagyi, 2000; Gruss, 2007; Hora et al., 2017)

maly.

Z nasich vysledkl vyplyva, Ze délka dolni koncetiny neovlivnila dhel kolene
v Casné fazi opory, regresni model nebyl signifikantni jako celek. V pozdni oporové
fazi kroku se s délkou dolni koncetiny zvétSoval ihel béhem extenze kolene. Jedinci
s delSi dolni koncetinou chodi s vice extendovanymi koleny, coZ se shoduje s vysledky
Gruss (2007). Caste¢né se nase vysledky shoduji s vysledky Hory a kolektivu (2012),
v jejichZz vyzkumu autofi neprokazali Zadny signifikantni vztah mezi délkou dolni
konCetiny a uhlem vkoleni vcéasné ani vpozdni fazi krokového cyklu.
V porovnani nasich vysledkd, které se shoduji s Gruss (2007), oproti vysledkiim Hory
a kolektivu (2012) mohl rozdily zptlsobit odliSny vyuzity marker set. Rozdilné
umisténi markert ¢i jiny marker set ke sledovani kinematickych udaji mohl
zplsobit rozdily v uhlech Kkolene (Perry and Burnfield, 2010) a zplsobit
nesignifikantni vztah mezi délkou dolni koncetiny a dhlem kolene ve studii Hory

a kolektivu (2012).

Predpokladali jsme, Ze se s délkou dolni koncetiny bude zvétSovat thel kycle.
Oproti ocekavani jsme v nasi praci neprokazali vztah mezi velikosti téla a thlem v
kycelnim kloubu v ¢asné oporové fazi krokového cyklu. Model sice nebyl signifikantni
jako celek, ale byl blizko hranice signifikance (p = 0,051) a vliv télesné hmotnosti
i délky dolni koncetiny byl signifikantni - télesna hmotnost zvétSuje thel flexe a délka
dolni koncetiny zmenSuje thel flexe v asné opote. Vliv hmotnosti téla i délky dolni
koncetiny na uhel v ky¢li ndm vysledky potvrdily v pozdni oporové fazi. Télesné
koncetinou vice extenduji kycel pri chtizi béhem pozdni opory, ¢imz vysledky castecné
podporily nasi hypotézu. NaSe vysledky se castecné shoduji svysledky Hory
a kolektivu (2017), ale neshoduji s vysledky DeVity a Hortobagyie (2003). Hora a
kolektiv (2017) prokazal vztah mezi délkou dolni koncetiny a flexi ky¢le béhem ¢asné
opory, dle kterého jedinci s delsi dolni konc¢etinou méné flektuji kycelni kloub, coz

vyplyva i z naSich vysledktl z modelu, ktery je blizko hranice signifikance (p = 0,051).

48



Dle Hory a kolektivu (2017) télesna hmotnost nevykazovala Zadny signifikantni vztah
v Casné opoie. Hora a kolektiv (2017) neprokazali Zddny vztah mezi télesnou velikosti
a uthlem kycle v pozdni opote. Dle DeVity a Hortobagyie (2003) chodi télesné
naznacuji naSe vysledky pouze z modelu na hranici signifikance z ¢asné opory. Rozdily
ve vysledcich s Horou a kolektivem (2017) mohly zptisobit rozdily ve zptisobu méreni
délky dolni koncetiny. V naSem experimentu jsme vyuzivali v regresnich modelech
predevsim délku dolni koncetiny méfenou v programu Visual3D, Slo tedy o pfimou
vzdalenost mezi centrem kyCelniho kloubu a maleollus medialis. Ve studii Hory
a kolektivu (2017) mérili délku dolni koncCetiny jako soucet délky stehna a bérce
v programu Visual3D. Rozdily ve studii s deVitou a Hortobagyiem (2003) mohly byt

zplisobené absenci obéznich probandi v nasem souboru.

Regresni modely, ve kterych jsme navic kontrolovali rychlost chiize, nebyly
signifikantni jako celky. To se lis{ v porovnani se studii Hory a kolektivu (2017), ve
které rychlost chlize vykazovala signifikantné pozitivni vliv na dhly kolene a kycle
v Casné oporové fazi. Vliv rychlosti chilize se v nasi praci pravdépodobné neprokazal
z divodu nizké variability v rychlosti chlize. Priimérna rychlost chiize ve studii Hory
a kolektivu (2017) byla vyssi neZ primérna rychlost chiize v nasi praci. Probandi Hory
a kolektivu (2017) chodili navic béhem sbéru dat po bézeckém pasu, zatimco nasi

probandi chodili po zemi.

5.3. Vliv velikosti téla na momenty v kloubech

Vysledky naSich linearnich regresi prokazaly vliv velikosti téla na momenty sil
ve vSech trech sledovanych kloubech dolni koncetiny béhem oporové faze kroku.
Télesnd hmotnost zvySila momenty sily vhleznu, koleni i vkycli. Délka dolni
koncetiny zvySuje momenty sily v hleznu a koleni béhem pozdni opory, kycelni kloub

neovliviiuje.

V hlezennim kloubu jsme v ¢asné oporové fazi neprokazali, Ze by télesna
hmotnost ani délka dolni koncetiny meély vliv na momenty sily, model nebyl
signifikantni jako celek. V pozdni fazi opory z naSich vysledkl vyplyva, Ze télesna

hmotnost i délka dolni koncetiny silné signifikantné (p < 0,001) zvySuji momenty sily
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v hlezennim kloubu. Vysledky se caste¢né shoduji s Horou a kolektivem (2017).
Oproti nasim vysledklim méla télesnd hmotnost ve studii Hory a kolektivu (2017)
pozitivni vliv na velikost momentii hlezna v ¢asné opote, coZ jsme v nasi praci
neprokazali. Podle vysledki studie Hory a kolektivu (2017) se v ¢asné i pozdni fazi
opory prokazal pozitivni vliv délky dolni koncetiny na momenty sily hlezna, avSak
zvySeni moment sil bylo téméf zanedbatelné (zvyseni o 1 % v ¢asné a 1 % v pozdni
zvySeni moment sil v hleznu v pozdni opote. V pozdni opore se shodujeme i ve vlivu
délky dolni koncetiny. Jedinci s del$i dolni koncetinou maji podle nds i dalSich autort
(Gruss, 2007; Hora et al. 2017) vySsi momenty sily béhem dorzalni flexe hlezna
v pozdni opore. Peak momentu sily hlezna naseho souboru v udalosti A-plant, neni
v porovnani s celym priibéhem kirivky momentu sily v hleznu, vyrazny (viz Obrazek
10 D) a miiZe tak byt diivodem, proc¢ jsme neprokazali Zadny vztah mezi velikosti téla

a momentem sily v ¢asné opofre.

Piredpokladali jsme, Ze s télesnou hmotnosti se budou momenty sily v koleni
zvySovat. V kolennim kloubu jsme v c¢asné opore prokazali, Ze svétsi télesnou
hmotnosti nartistd moment sily v koleni. V pozdni fazi kroku se v naSem experimentu,
oproti naSemu piedpokladu, momenty sily sniZuji s vyssi télesnou hmotnosti. Nase
vysledky se castecné shoduji s vysledky Hory a kolektivu (2017). Vysledky Hory
a kolektivu (2017) naznacuji, Ze s télesnou hmotnosti nartistd moment sily v koleni
v Casné i pozdni fazi kroku, coz je ¢astecné v rozporu s nasimi vysledky. Rozdilné
vysledky v druhé poloviné oporové faze vysvétluje poznatek, Ze télesné hmotné;jsi
jedinci v naSem souboru v druhé poloviné oporové faze chodi s méné extendovanymi
koleny a svou hmotnost pri chlizi kompenzuji zménou postury kolene. Jinak receno,
zménou postury se télesné hmotnéjsim jedincim momenty sily v koleni snizuji. To
znamena, Ze vyuzivaji moderacniho mechanismu béhem oporové faze kroku v podobé
adjustace postury mensi extenzi kolene. Experimentalné jsme potvrdily predpoklad
Hory a kolektivu (2017) zaloZeny na matematickém modelovani. Moderacni
mechanismus v koleni béhem prvni poloviny oporové faze prokazali ve své studii
télesnou hmotnost koleni zmenSenim uhlG béhem flexe kolene. Pritomnost

moderacniho mechanismu ve vztahu k télesné hmotnosti v ¢asné oporové fazi nasSe
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vysledky nenaznacuji. Rozdil miiZze byt zplisoben nasSim souborem, ktery tvorili
neobézni probandi, ktefi se z velké ¢asti v minulosti i vdobé sbéru dat vénovali
pravidelné sportovnim aktivitdm, zatimco ve studii DeVity a Hortobagyie (2003)
tvorili soubor probandii obézni jedinci. Pfedpokladame, Ze v naSem souboru télesné
hmotnéjsi probandi vykazovali vét$i svalovou silu extenzori kolene, kterou

kompenzovali vy$$i moment sily v koleni v Casné opore.

Piredpokladali jsme, Ze s délkou dolni koncetiny se budou momenty sily v koleni
zvySovat. V kolennim kloubu jsme v prvni poloviné oporové faze tento vztah
neprokazali. V druhé poloviné oporové faze se v naSem experimentu dle ocekavani
s delSi dolni koncetinou momenty sily v koleni zvySuji. Jak Gruss (2007) primym
mérenim, tak i Hora a kolektiv (2017) matematickym modelovanim zjistili, Ze
s délkou dolni koncetiny nartsta velikost momentu béhem flexe v prvni poloviné
oporové faze. Tento vztah se v nasSich vysledcich nepotvrdil. Oproti nasim vysledktim
nevySel Gruss (2007) Zadny signifikantni vztah mezi délkou dolni koncetiny
a momentem sily v druhé poloviné opory. Dle Hory a kolektivu (2017) se moment sily
béhem extenze kolene v druhé poloviné oporové faze s delsi dolni koncetinou sniZuje,
coz nesouhlasi s nasimi vysledky. Z vysledkt Gruss (2007) vyplynulo, Ze lidé s delSimi
dolnimi koncetinami, kteri chodi v pozdni fazi s extendovanéjsimi koleny nez lidé
s krat$imi dolnimi koncetinami (detekovali jsme stejny vysledek), touto posturou
docilili stejné velkych momentd sil v koleni, coZ naznacuje piitomnost modera¢niho
mechanismu. Z nasich vysledki vyplyva, Ze presto, Ze jedinci s delsi dolni koncetinou
chodi s vice extendovanymi koleny v druhé poloviné opory, momenty sily v koleni se
zvySuji, coZ se neshoduje se studii Hory a kolektivu (2017). Pro jedince s delsi dolni
koncetinou dle nasich vysledkli neni adjustace postury kolene v druhé poloviné
oporové faze dostatecné efektivni moderacni mechanismus pro sniZeni momentu sily
a neprokazali jsme, Ze by se nami sledované zmény postury osvédcily pro moderovani
momentu sily v pozdni opore. Nesrovnalosti s jinymi studiemi (Gruss, 2007; Hora et
al. 2017) by mohly byt zpisobené odliSnym zpilisobem v méreni délky dolni
koncCetiny. Zatimco v naSi praci jsme délku dolni koncetiny mérili virtualné jako
primou vzdalenost mezi centrem kycelniho kloubu a bodem malleolus medialis,

autorka Gruss (2007) mérila délku dolni koncetiny antropometricky jako soucet délek
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bérce a stehna, autofi Hora a kolektiv (2017) mérili délku dolni koncetiny virtualné

jako soucet délek bérce a stehna.

7

V kycelnim kloubu jsme dle piredpokladu prokazali, Ze svétSi télesnou
hmotnosti se zvétSuji momenty sil v kloubu v ¢asné i pozdni oporové fazi kroku.
Vysledky Hory a kolektivu (2017) se s tim nasim ve vlivu hmotnosti na momenty sily
v ky¢li neshoduje, Zadny vztah mezi télesnou hmotnosti a momentem sily v ky¢li Hora
a kolektiv (2017) nedetekoval. Dle naSich vysledki télesné hmotnéjsi jedinci v druhé

v

poloviné oporové faze méné extenduji kycel a moment sily se zvySuje. Télesné

e

hmotnéjsi jedinci v prvni poloviné oporové faze nevyuzivaji posturalni moderacni
mechanismy v kyCli a maji tak vy$$i momenty sily v kycli. Pro télesné hmotné;jsi
jedince jsme v druhé poloviné oporové faze neprokazali, Ze by zména postury kycle
souvisejici s vyssi télesnou hmotnosti vedla ke snizeni momenti sil v kycli. V pozdni
fazi opory jsme vSak na zakladé naSich dat pritomnost modera¢niho mechanismu

v kycli nepredpokladali ani my, ani Hora a kolektiv (2017).

Oproti nasSemu predpokladu se vliv délky dolni koncetiny na moment sily kycle
neprokazal ani v asné, ani v pozdni fazi opory. Ve studii Hory a kolektivu (2017)
podle matematické predikce s nartstajici délkou dolni koncetiny nartistala i velikosti
momentu sily v kycCli v pozdni opore. Neptitomnost vztahu délky dolni koncetiny
amomentli sily vkloubu Gruss (2007) vysvétluje pritomnosti moderacnich
mechanismi, kterymi jedinci momenty sily moderuji. V naSem souboru béhem druhé
poloviny oporové faze lidé s delSimi dolnimi konCetinami vice extenduji kycCle
a experimentalné ovérili, Ze velikosti momentl sil vkycli mezi télesné vétSimi
a mensimi jedinci je stejna. Jedinci s del$i dolni koncetinou tedy posturalné adjustuji
moment sily, respektive vyuzivaji posturdlnich moderac¢nich mechanismt, ¢imz

zamezuji zvySeni momentu sily.

V diivéjsi Casti nasi prace jsme ovérili, Ze momenty sily je mozZné moderovat
v koleni v prvni poloviné oporové faze zmensSenim flexe kolene. Nepotvrdili jsme, Ze
by jedinci s vétsi velikosti téla vyuzivali posturalniho moderacniho mechanismu
v koleni v prvni poloviné oporove faze. Z vysledku vSak vyplynulo, Ze télesné

hmotnéjsi jedinci adjustuji posturu kolene a mensi extenzi v druhé poloviné oporové
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v

faze moderuji momenty sily. V drivéjsi Casti prace se nam u hlezna ani kycle
nepodarilo prokazat, Ze by zména postury moderovala moment sily v kloubu. I piesto
se nam podarilo prokazat pritomnost modera¢niho mechanismu v kycli v pozdni
opore. Prokazali jsme, Ze jedinci s del$i dolni koncetinou vice extenduji kycel v ¢asné

opore a predchazi tim zvySeni momentu sily.

5.4. Limity prace a smér dalSiho vyzkumu

Za nejvétsi limit této prace lze povazovat velikost naSeho souboru zahrnutého
do naseho experimentu. 19 probandili je vramci statistickych analyz velmi nizky
vzorek a takova skutecnost se miize odrazit ve vysledcich. U malého souboru se miize
projevit vliv ndhodnych c¢initeld. Maly soubor miuZe byt také diivod, pro¢ jsme
neprokazali ve vysledcich vztah mezi velikosti téla a nékterymi dhly v kloubu ¢i
momenty sil v kloubech dolni koncetiny. Maly soubor mize byt také diivod, pro¢

nékteré vztahy v regresnich modelech nebyly silné.

Limitem miiZe byt i zplisob zmény postury trupu béhem prikréené chiize.
Probandi nebyli instruovani ke zméné pozice trupu béhem ptikrcené chiize. Zptisob
prikrceni, sniZeni ¢i ohnuti trupu byl libovolny. Pfesnym sledovanim postury trupu
vzhledem k segmentiim dolni koncetiny bychom ziskali informace o zméné tézisté
téla. Zména tézisté téla hraje roli pri hodnoceni energetické naroc¢nosti chiize (Ortega
and Farley, 2005;), a mohla by pomoci komplexnimu popsani mechanické zatéze

Vv, v

prikréené chiize. V posledni radé pozice tézisté téla ovliviiuje velikost momenti sil

v Vvev

(Gruss, 2007), cozje dalsi z dGvodd, proc¢ by bylo vhodné sledovat tézisté téla nejenom
béhem prikréené chiize, ale i béhem normalni a extendované chiize. Poloha tézisté téla
by mohla byt dal$i nezavisldA proménna vregresnich modelech, ktera by

mohla pomoci vysvétlit rozptyl v zavislych proménnych.

Dal$im pokracovanim této prace by mohla byt detailnéjsi analyza vlivu velikosti
téla na biomechaniku chtize. BEhem sbéru dat, které se uskutecnilo pti zpracovani
této diplomové prace, jsme ziskali data i pro dalsi druhy chtlize, které jsme
neanalyzovali. Témito druhy chize byla chiize se zatézi, ktera byla mérena na rovné
trajektorii v prirozené rychlosti chiize probanda. Na hrudnik probanda byla umisténa

zatéZzova vesta, ktera obsahovala 20 9% télesné hmotnosti probanda. Pridana
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hmotnost byla rovnomérné rozmisténa v zatéZové vesté na anteriorni i posteriorni
¢ast hrudniku a simulovala rovnomérné zvyseni télesné hmotnosti, nikoliv vSak
noseni nakladu. Dale jsme ziskali data z dalsich dvou druhi prikrcené chtize, kdy byla
nastavena mira prikr¢eni na 80 a 70 % télesné vysky probanda. Bohuzel témto datim
jiZ nebylo moZné vénovat prostor v této diplomové praci, ale vysledky by byly dalSim
prinosem pro studium vlivu zmény télesného hmotnosti na tthly a momenty sily dolni

koncetiny.

Svalova sila a reaként sily v kloubu, respektive jejich momenty sil predstavuji
nejvétsi komponent zcelkového zatizeni kloubli (Glitsch and Baumann, 1997;
Pedersen et al.,, 1997; DeVita and Hortobagyi, 2001). Mechanické zatizeni kloubt
bychom mohli sledovat pomoci lékat'skych zobrazovacich metod, a to za cilem ovérit,
zda se lisSi morfologie kosti dolni koncetiny podle predpoklddanych znaki.
Predpokladame, Ze by klouby a kosti dolni koncetiny u jedinci, ktefi posturalné
nekompenzuji vétsi velikost téla za cilem snizit zatiZzeni dolni koncetiny, mohly
vykazovat strukturalni zmény - znaky v reliéfu kosti i ve vzniku entezopatii (Hawkey
and Merbs, 1995; Pearson, 2000; Ruff et al., 2006) po vyssi svalové aktivité, ktera
musela stabilizovat klouby télesné vétSich jedinct. JelikoZ vyssi télesnd hmotnost,
ktera zatézuje klouby dolni koncetiny, mtiZe vést k poSkozeni kloubii dolni koncetiny
(Stirmer et al., 2000), predpoklddame, Ze by zatéZ dolni koncetiny, ktera neni
dlouhodobé moderovdna, mohla byt pozorovatelnd v kloubnim povrchu
vznikem osteoartrézy (Stirmer et al, 2000). Vysledky, které nam naznacuji
pritomnost moderac¢nich mechanismli u moderniho ¢lovéka, mohou mit i evoluc¢ni
vyznam. Rekonstrukce aktivit minulych populaci a zplisobu pohybu z kosterniho
materialu je béZnd metoda (Bridges, 1989; Marchi et al, 2006). Otestovani vyse
zminénych predpokladti 1ékatfskymi zobrazovacimi metodami by pomohlo vysvétlit

uzite¢nost téchto studii pro interpretaci zmén na kosternim materialu
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6. Zaver

V této praci jsme predpokladali, Ze télesna hmotnost bude zmenSovat thel
v kolennim kloubu. Tato hypotéza se nam nepotvrdila. Neprokazalo se, Ze by télesna

hmotnost snizovala tihel v koleni.

Predpokladali jsme, Ze délka dolni koncetiny bude zmensSovat uhel v kycelnim
kloubu. Tuto hypotézu nasSe vysledky castecné podporily. Délka dolni koncetiny
zmensSovala uhly kyCle béhem pozdni oporové faze krokového cyklu. Pro vztah mezi
délkou dolni koncetiny a uhlem v kycli v ¢asné opore nebyl na$ model signifikantni

jako celek a nasi hypotézu vice nepodpofril.

Dale jsme predpokladali, Ze télesna hmotnost bude zvySovat momenty sily
hlezna, kolene i kycle. Vysledky nasi hypotézu podporily ¢astecné. Télesna hmotnost
v hlezennim kloubu zvySuje moment sily v pozdni opofte, v ¢asné opoie nebyl model
signifikantni jako celek. V kolennim kloubu zvySuje télesnd hmotnost momenty sily
v prvni poloviné oporové faze, a snizuje momenty sily v druhé poloviné oporové faze.

V kycelnim kloubu télesna hmotnost zvySuje momenty sily v ¢asné i pozdni opore.

Predpokladali jsme, Ze délka dolni koncetiny bude zvySovat momenty sily
hlezna a kolene. Hypotézu nam nase vysledky podporily. Dle naSich vysledkt délka

dolni koncetiny zvySuje momenty sily hlezna a kolene v pozdni opofre.

Predpokladali jsme, Ze extendovana postura dolni koncetiny bude snizZovat
momenty sily v kloubech, zatimco flektovana postura dolni koncetiny bude momenty
sily v kloubech zvySovat. Hypotézu se nam podarilo podpofrit. Extendovanou posturu
jsme vyvolali pouze v koleni, ve kterém extendovana postura sniZila moment sily
v Casné opore. Flektovana postura zvySila momenty sily v koleni v druhé poloviné
oporové faze, v kycli v prvni poloviné oporové faze. Flektovana postura neovlivnily

momenty sily v hleznu.

Chtéli jsme ovérit, zda lidé prizplisobuji posturu dolnich koncetin své télesné
velikosti a vyuzivaji moderacnich mechanismt ke snizeni momentt sil v kloubech.
Télesné hmotnéjsi jedinci vyuzivaji posturalnich moderacnich mechanismt, svou

hmotnost kompenzuji mensi extenzi v koleni v pozdni oporové fazi, ¢imZ snizuji
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momenty sily v Kkloubu. Jedinci s del$i dolni koncetinou vyuZivaji posturalnich
moderacnich mechanismu, kdy vice extenduji kycle béhem druhé poloviny oporové
faze a momenty sily v kycli se tim, v porovnani s jedinci s kratsi delsi koncetinou,

nezvysuji.

Cilem této diplomové prace bylo zjistit, jaky vliv ma velikosti téla a postura na
biomechaniku chtize a chtéli jsme ovérit hypotézu, zda lidé vyuzivaji posturalnich
moderacnich mechanismi a prizpiisobuji posturu dolnich koncetin své velikosti téla
béhem chize tak, aby minimalizovali momenty sily pasobici na dolni koncetinu.
Ovérili jsme, Ze vétsi velikost téla nutné neznamena zvysSeni momentt sil v kloubech
dolni koncetiny. Z na$i prace vyplyva, Ze existuji moderacni mechanismy, kterymi

V7oV

jedinci vétsi télesnou velikost kompenzuji adjustaci postury v koleni a kycli.
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8. Prilohy

Priloha 1. Parametry proband.

Proband Télesna Télesnd  bmmi Bispinalni Bikristalni  Délka Délka Vék Rychlost

vySka  hmotnost (kg/m?2) sirka sirka koncetiny koncetiny (roky) chize
(cm) (kg) panve panve  Visual 3D antropo- (m/s)
(cm) (cm) (cm) metricky
(cm)

P01 181,0 78,0 23,8 29,0 31,8 93,2 87,0 42,1 1,21
P02 172,0 73,0 24,7 28,0 29,0 86,4 84,5 37,2 1,16
P03 174,8 68,0 22,3 26,0 28,5 90,8 82,0 26,1 1,55
P04 167,7 60,5 21,5 25,5 27,0 87,4 82,0 24,6 1,02
P05 184,0 83,5 24,7 27,0 29,0 96,6 95,5 34,7 1,17
P06 191,6 84,0 22,9 29,0 32,0 100,8 93,3 23,4 1,39
P07 175,6 55,0 17,8 29,0 31,0 92,1 90,2 22,2 1,13
P08 191,0 80,0 21,9 26,0 28,5 102,5 99,6 25,2 1,23
P09 182,5 88,0 26,4 26,0 28,5 94,1 95,0 36,1 1,40
P10 178,5 71,0 22,3 27,0 29,4 94,3 86,5 24,7 1,22
P11 170,5 55,0 18,9 25,0 27,0 88,1 77,5 22,7 1,16
P12 182,5 85,0 25,5 27,0 30,0 97,6 96,7 25,1 1,22
P13 178,0 58,0 18,3 26,2 27,8 95,6 90,9 259 1,43
P14 177,0 90,0 28,7 29,0 32,0 94,3 90,0 37,2 1,30
P15 174,4 75,0 24,7 26,0 30,4 91,9 86,0 29,6 1,21
P16 182,0 73,0 22,0 24,5 28,0 95,8 86,2 29,5 1,38
P17 199,0 83,0 21,0 27,6 32,0 104,3 103,4 28,5 1,16
P18 173,5 65,5 21,8 26,0 28,2 89,9 86,5 29,6 1,50
P19 175,0 74,0 24,2 25,0 26,8 94,5 91,5 20,7 1,26
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Priloha 2. Prehled poctl analyzovanych krokil u jednotlivych druhi chiize u jednotlivych
probandd.

Pocet analyzovanych

krokt
Proband Normalni chize Extendovand chiize  Prikréena chlize
PO1 4 4 3
P02 4 3 3
P03 4 4° 4
P04 4 4 4
P05 4 4 4
P06 41 4 3
P07 4 4 4°
P08 42 4 4
P09 4 4 4
P10 4 4 4
P11 4 4% 4
P12 43 4’ 4
P13 4 4 4
P14 44 48 4%
P15 4 4 4
P16 4 4 4
P17 4 4 4
P18 4 4 4
P19 4 4 4

L; tfi kroky pro moment sily v hleznu a ky¢li,

2; tfi kroky pro moment sily v koleni a hleznu,

3; tfi kroky pro moment sily v ky¢li,

4; tfi kroky pro moment sily v hleznu, koleni a ky¢li,
5; tri kroky pro moment sily v kycli,

6; tf'i kroky pro moment sily v koleni,

7; tri kroky pro moment sily v hleznu a ky¢li,

8; tfi kroky pro thel v hleznu,

9; tfi kroky pro hel a moment sily v ky¢li,

10; t¥i kroky pro moment sily v koleni a kycli.
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Priloha 3. Hodnoty zavislych proménnych béhem normalni chize.

Proband Minimdlni Maximalni Maximalni  Minimalni Maximalni Minimalni Minimadlni = Maximalni Maximalni Minimaln{ Maximalni Minimalni
uhel hlezna udhel hlezna udhel kolene uhel kolene thel kycle Uhel kyCle  momentsily momentsily v momentsily momentsily momentsily moment sily
v Casné v pozdni v Casné v pozdni v Casné v pozdni v hleznu hleznu v koleni v koleni v kycli v kycli
opore opore opore opore opore opore v Casné v pozdni v Casné v pozdni v Casné v pozdni
® ® ® ® ® ® opore opore opore opore opore opote
(Nm) (Nm}) (Nm) (Nm}) (Nm) (Nm)
P01 1,1 15,5 23,5 3,5 28,2 -14,4 -18,3 106,6 64,0 -25,0 24,4 -55,0
P02 3,5 24,5 28,1 19,9 37,9 4,5 -7,4 110,5 54,8 11,4 50,9 -37,5
P03 6,6 19,2 27,5 10,8 32,2 -6,9 -7,7 102,5 73,4 -4,4 40,4 -58,1
P04 1,8 18,4 26,8 15,3 35,7 -1,1 -4,0 85,3 35,8 -4,9 31,6 -40,1
P05 -0,2 19,5 28,2 4,8 33,1 -3,1 -6,0 120,7 38,4 -14,2 28,8 -55,2
P06 1,4 16,2 18,8 4,6 37,3 -0,8 -14,7 146,7 52,2 -25,5 69,1 -70,9
P07 -5,0 13,2 12,0 -2,8 30,7 -10,1 -7,0 93,3 21,5 -32,3 28,8 -251
P08 -0,4 12,6 16,1 1,3 22,4 -13,8 -5,8 133,8 34,2 -42,0 44,2 -60,4
P09 3,4 16,2 21,0 10,8 39,0 5,0 -6,8 139,7 52,6 -8,3 66,2 -57,1
P10 -33 14,6 22,0 -0,1 33,2 -7,6 -11,3 110,5 56,1 -36,5 45,3 -29,1
P11 -0,8 16,8 15,4 5,8 32,0 -1,6 -5,7 76,8 22,9 -13,1 27,5 -32,8
P12 3,0 13,9 25,4 9,6 38,1 2,0 -6,3 123,3 71,6 -17,9 49,1 -48,0
P13 6,0 17,2 23,1 9,4 30,7 -10,9 -4,1 97,4 39,4 -18,9 30,8 -36,9
P14 4,5 18,7 28,4 10,8 36,9 -2,6 -1,6 103,7 82,8 -6,2 56,3 -62,3
P15 -4,0 17,4 7,8 6,6 38,3 4,5 -9,5 115,4 16,1 -9,7 30,2 -56,4
P16 4,2 18,6 23,7 6,7 36,6 0,2 -10,0 114,0 62,7 -4,0 42,0 -74,8
P17 3,4 18,8 23,6 6,2 33,0 -4,3 -9,0 131,3 52,3 -17,8 52,5 -63,0
P18 1,2 20,5 19,9 9,2 35,5 -1,5 -11,2 108,8 45,1 -71 40,1 -55,7
P19 3,4 14,2 19,1 6,3 27,6 -8,3 -9,1 108,7 49,0 -18,0 42,7 -46,9
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Priloha 4. Hodnoty zavislych proménnych béhem extendované chiize.

Proband Minimalni Maximalni Maximalni Minimdlni Maximdalni Minimalni Minimalni Maximalni Maximalni Minimaln{ Maximalni Minimalni
thel hlezna twhel hlezna  dhel kolene thel kolene thel kycle dhel kycle momentsily momentsily momentsily momentsily momentsily moment sily
v Casné v pozdni v Casné vpozdni  vcasné v pozdni v hleznu v hleznu v koleni v koleni v kycli v kycli
opore opore opore opore opore opore v Casné v pozdni v Casné v pozdni v Casné v pozdni
® )] )] )] ® ® opore opore opore opore opore opore
(Nm) (Nm) (Nm) (Nm) (Nm) (Nm)
P01 2,3 15,1 20,7 3,5 26,5 -17,8 -16,5 102,2 471 -17,7 331 -70,0
P02 0,3 22,3 9,3 19,9 34,5 5,6 -13,0 96,7 14,5 -1,6 30,1 -28,2
P03 8,1 20,1 16,6 10,8 29,7 -4,2 -9,9 95,5 34,0 -8,8 38,1 -45,6
P04 0,5 18,2 24,5 15,3 34,8 0,2 -4,1 80,7 33,4 -55 27,7 -28,8
P05 2,1 21,1 14,1 4,8 31,0 -4,9 -10,0 120,2 32,4 -4,3 42,8 -67,0
P06 1,3 15,9 12,2 4,6 38,3 -0,3 -9,0 134,9 11,5 -28,3 67,4 -58,8
P07 -4,9 9,9 55 -2,8 32,7 -9,8 -79 95,1 6,1 -36,5 30,7 -30,7
P08 -4,6 13,6 6,2 1,3 21,3 -15,1 -7,3 135,0 -9,3 -50,0 45,1 -57,5
P09 3,8 8,0 12,6 10,8 36,6 2,9 -8,7 116,0 22,4 -27,6 57,4 -51,4
P10 -4,1 14,9 19,0 -0,1 30,1 -8,4 -11,9 1111 46,5 -37,1 37,1 -28,7
P11 -1,5 17,3 1,6 58 30,7 -2,0 -6,4 69,0 2,7 -151 20,2 -34,1
P12 0,8 14,2 51 9,6 34,2 1,5 -11,4 120,8 2,8 -28,3 35,6 -39,3
P13 5,0 15,3 14,6 9,4 29,2 -10,0 -2,9 88,8 18,1 -20,7 40,2 -38,2
P14 6,6 23,6 20,0 10,8 34,5 -0,3 -8,8 140,2 47,9 7,9 39,0 -51,1
P15 -2,4 18,0 4,1 53 40,1 53 -119 121,9 9,0 -10,5 32,2 -50,2
P16 4,2 19,5 21,4 6,7 35,7 -1,1 -10,5 115,9 51,5 -7,2 58,2 -80,7
P17 2,6 14,6 15,5 6,2 31,6 -53 -9,3 122,2 19,8 -38,5 53,1 -71,2
P18 -0,3 19,7 15,3 9,2 36,5 -0,5 -15,5 99,2 40,2 -13,3 36,8 -44,7
P19 5,8 12,2 9,7 6,3 25,6 -9,0 -9,9 103,1 27,4 -28,0 49,6 -53,7
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Priloha 5. Hodnoty zavislych proménnych béhem prikréené chtize.

Proband Minimalni Maximalni Maximdlni Minimdlni Maximalni Minimadlni Minimalni Maximalni Maximalni Minimalni Maximalni Minimalni
thel hlezna thel hlezna uhel kolene whel kolene uhel kyc¢le dhel ky€le momentsily momentsily momentsily momentsily momentsily moment sily
v Casné v pozdni v Casné v pozdni v Casné v pozdni v hleznu v hleznu v koleni v koleni v kycli v kycli
opore opore opore opore opore opore v Casné v pozdni v Casné v pozdni v Casné v pozdni
@) ® Q) @) ® ® opore opore opore opore opore opore
(Nm) (Nm) (Nm) (Nm) (Nm) (Nm)
P01 7,6 36,5 52,6 47,3 49,8 12,4 -18,1 90,5 103,0 46,0 92,7 -48,0
P02 7,0 25,7 43,6 40,9 45,2 18,5 -11,8 102,0 42,0 16,0 112,8 -39,1
P03 7,0 29,8 42,2 41,7 47,2 17,7 -6,7 95,8 58,7 15,2 111,5 -30,7
P04 2,5 31,2 45,1 43,6 47,2 18,5 -5,0 80,5 52,0 33,7 80,5 -33,3
P05 0,6 27,4 34,0 329 39,3 11,8 -6,8 107,7 45,2 36,5 113,3 -47,8
P06 10,3 38,4 58,0 56,3 60,2 26,9 -10,8 113,7 135,7 60,0 130,7 -56,4
P07 -13,3 26,4 36,2 34,7 43,4 9,6 3,1 80,1 43,6 24,9 81,3 -32,5
P08 3,0 30,4 40,5 35,7 42,2 9,2 -7,6 149,0 34,6 30,6 1234 -30,0
P09 7,1 26,0 45,9 42,1 63,9 36,9 -7,6 111,6 96,1 28,6 164,6 -48,1
P10 0,8 28,4 43,8 39,6 50,9 20,3 -9,9 102,7 74,2 23,5 106,0 -29,6
P11 3,2 27,7 37,1 33,4 35,0 11,4 -4,6 67,9 28,5 17,6 67,9 -28,8
P12 3,8 26,6 37,7 35,4 53,2 25,0 -13,0 121,9 47,4 27,8 116,1 -30,2
P13 9,2 34,6 54,0 49,8 42,5 11,0 -4,7 86,3 61,1 32,8 65,6 -23,6
P14 10,5 35,4 59,0 57,4 58,4 24,1 -6,5 122,7 131,5 49,4 100,0 -52,3
P15 3,5 28,6 44,2 40,5 49,2 22,9 -7,2 105,3 61,0 45,9 97,4 -42,2
P16 4,4 23,1 37,8 23,4 45,9 12,3 -8,6 100,6 74,5 5,8 101,4 -46,7
P17 3,4 18,8 23,6 6,2 33,0 -4,3 -9,0 131,3 52,3 -17,8 52,5 -63,0
P18 1,2 20,5 19,9 9,2 35,5 -1,5 -11,2 108,8 45,1 -71 40,1 -55,7
P19 3,4 14,2 19,1 6,3 27,6 -8,3 -9,1 108,7 49,0 -18,0 42,7 -46,9
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