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Abstrakt 

Mechanická zátěţ ovlivňuje geometrické vlastnosti transverzálního průřezu kosti 

(CSG). Cílem této diplomové práce bylo zkoumat integrálním experimentem vztah mezi 

lokomočními parametry a parametry geometrie průřezu dlouhých kostí a testovat tak 

některé dílčí poznatky o způsobu adaptace kostní tkáně na mechanickou zátěţ. 

Experimenty probíhaly na dvou skupinách myší kmene B6CBA: (a) Lurcher typ (model 

olivocereberální degenerace; n = 10) a (b) kontrola (zdraví jedinci; n = 10). Na 

zkoumaných jedincích byly snímány motorické parametry a analyzovány geometrické 

charakteristiky transverzálních řezů hutné kostní tkáně. Motorické testy sestávaly z 

vyšetření spontánní motorické aktivity (Open field), silových vlastností (hrazda) a 

motorické koordinace (rotarod). Transverzální řezy byly odebrány v 50 % biomechanické 

délky levé holenní kosti a dále zpracovány pro fluorescenční konfokální mikroskopii. Na 

histologických řezech jsme pomocí softwaru ImageJ sejmuli biomechanické 

charakteristiky geometrie hutné kostní tkáně. Mezi jedinci typu Lurcher a kontrolní 

skupinou jsme nenašli signifikantní rozdíly v parametrech CSG (TA, CA, Imax, Imin, J, 

Imax/Imin). Výsledky nepotvrdili náš předpoklad o působení motorické poruchy na 

parametry CSG. Neprokázali jsme působení lokálních faktorů na biomechanickou adaptaci 

kosti. Výsledky práce mohou v antropologii přispět k novým moţnostem testování 

parametrů hutné kostní tkáně. 

 

Klíčová slova: mechanická zátěţ, adaptace kosti, CSG, holenní kost, motorická porucha, 

Lurcher 
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Abstract 

The mechanical loading affects the long bone cross-section geometry (CSG). The aim of 

this thesis was to examine experimentally the relationship between the locomotory 

parameters and cross-sectional properties of long bones, and to test some partial 

knowledge of the bone mechanical adaptation. Two groups of B6CBA mice were 

examined: (a) Lurcher type (model of olivocerebellar degeneration; n = 10) and (b) control 

(normal mice; n = 10). We analyzed the motor characteristics and the bone cross-sectional 

geometric properties. The motor tests included the test of spontaneous motor activity 

(Open field), strength properties (horizontal bar) and motor coordination (rotarod). 

Cross-sections were taken in 50 % of the left tibia biomechanical length and further 

processed for fluorescence confocal microscopy. We analyzed the biomechanical 

properties of cortical bone cross-sections (software ImageJ). There were nonsignificant 

differences in CSG parameters (TA, CA, Imax, Imin, J, Imax/Imin) between Lurcher and control 

mice. The results did not support our assumption about the effect of motor disorder on 

CSG properties. We did not demonstrate the effect of local factors on the 

bone biomechanical adaptation. The results of this thesis may be useful to find new testing 

possibilities of cortical bone in anthropology. 

 

Key words: mechanical loading, bone adaptation, tibia, CSG, motor disorder, Lurcher 
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Úvod 

Adaptace kosti je souhrnný proces zahrnující remodelaci kostní tkáně, díky které 

dochází ke změnám v biomechanických vlastnostech geometrie průřezů dlouhých kostí 

(Cowin et al., 1991). Tyto změny jsou pravděpodobně vyvolány lokálním působením 

mechanické zátěţe na kost (Fritton et al., 2005; De Souza et al., 2005; Wilks et al., 2009; 

Sugiyama et al., 2010). Otázkou zůstává, do jaké míry je adaptace kosti na mechanickou 

zátěţ ovlivněna také systémovými faktory, jako je např. hormonální, genetická a nervová 

regulace a věk. Předpokladem pro tuto práci je lokální působení mechanické zátěţe na 

kost, způsobené specifickou motorikou jedince, která se můţe projevit v geometrických 

vlastnostech průřezu dlouhé kosti. 

Geometrických vlastností transverzálního průřezu se vyuţívá k odhadu způsobu 

adaptace dlouhých kostí na mechanickou zátěţ. V antropologii mohou vést výzkumy 

způsobu adaptace kosti na mechanickou zátěţ k novým moţnostem testování parametrů 

hutné kostní tkáně, které mohou být vyuţity při dalších výzkumech např. v retrospektivní 

antropologii, bioarcheologii, archeologii a forenzní antropologii. Poznatky o adaptaci kosti 

na mechanickou zátěţ mohou mít zásadní vliv pro výzkumy mobility a manipulativního 

chování minulých populací člověka, ale i dalších témat antropologie, či lékařství a evoluční 

biologie.  

Pro testování způsobu adaptace kosti se vyuţívají různé bioarcheologické, klinické 

a experimentální modely (Ruff et al., 2006). Problémem testování můţe být invazivita 

experimentu, která často nepřímo působí na fyziologické procesy organismu (Ruff et al., 

2006). Proto jsme v naší práci pouţili neinvazivní model ovlivnění motoriky. To nám 

umoţňuje bez předchozího invazivního zásahu sledovat vliv projevů motorické poruchy 

(např. nekoordinovanost pohybů, třes) na hutnou kostní tkáň. 

 Jako model jsme pouţili holenní kost dospělé mutantní myši typu Lurcher (model 

olivocereberální degenerace) a normální zdravé myši (kontrola) kmene B6CBA. 

Olivocerebelární degenerace způsobuje patologické změny motorických funkcí (např. 

tremor, astenie, adiadochokineze, dysmetrie nebo lokomoční lateropulze). U jedinců s 

motorickou poruchou předpokládáme odlišné působení lokální mechanické zátěţe, čímţ se 

odliší i biomechanické charakteristiky geometrie transverzálních průřezů dlouhých kostí. 
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Biomechanické parametry jsou odvozeny od dynamické reakce na mechanické síly 

a momenty, a to jak v kompresi, tak i ohybu, střihu a torzi (Nordin and Frankel, 2001). 

Vliv mechanické zátěţe lze vyjádřit biomechanickými parametry distribuce hutné kostní 

tkáně v transverzálním průřezu (Obr. 1). Na průřezu těla dlouhé kosti rozlišujeme plochu 

hutné kostní tkáně a dřeňovou dutinu. Biomechanické parametry sestávají z parametrů 

plochy průřezu (např. celková plocha průřezu, plocha hutné kostní tkáně) a z kvadratických 

momentů plochy průřezu (kvadratické momenty a polární kvadratický moment plochy 

průřezu).  

Makroskopická stavba kosti 

Kost je dynamický orgán, který můţeme podle tvaru, stavby, cévního zásobení, 

růstu a biomechanických vlastností rozdělit do tří skupin. Rozlišujeme kosti dlouhé, krátké 

a ploché. V naší práci jsme analyzovali holenní kost, která patří mezi dlouhé kosti 

končetiny. Dlouhá kost sestává u dospělého jedince z těla a z proximálního a distálního 

konce dlouhé kosti. Tělo dlouhé kosti má často válcovitý tvar, jehoţ plášť tvoří hutná 

kostní tkáň a dutinu vyplňuje kostní dřeň (dřeňová dutina). Konce dlouhých kostí jsou 

tvořeny kostní trámčinou (spongiózou), obklopenou tenkou vrstvou hutné kostní tkáně. Na 

longitudinálním řezu dlouhou kostí rozlišujeme hutnou a spongiózní kostní tkáň. Hutná 

kostní tkáň tvoří povrch všech kostí a největší tloušťky dosahuje v těle dlouhých kostí. 

Spongiózní kostní tkáň je sloţena z trámců, trabekul, které se kříţí a rozvětvují na způsob 

houbovité struktury. Mezi trámci zůstávají dutinky vyplněné kostní dření. Uspořádání 

struktury hutné a spongiózní kostní tkáně můţe vypovídat o působení mechanických sil na 

kost. Povrch dlouhé kosti je na zevní ploše pokryt periostem a na vnitřní endostem. Periost 

je specializovaná, vysoce vaskularizovaná membrána, pokrývající většinu vnějšího 

povrchu kosti. Je sloţena ze dvou vrstev. Vnější vrstvu tvoří kolagenní vlákna a 

fibroblasty. Vnitřní vrstva obsahuje kostní buňky v různých stádiích diferenciace.  

Mikroskopická stavba hutné kostní tkáně 

Na mikroskopické úrovni sestává kostní tkáň z buněk a mezibuněčné hmoty (kostní 

matrix). Kostní buňky produkují mezibuněčnou hmotu, která nad nimi svým objemem 

převaţuje. Mezibuněčná hmota sestává z organické a anorganické matrix. Organickou 

matrix tvoří z 98 % kolagenní vlákna. Anorganická matrix je tvořena ukládáním vápníku a 

fosfátových solí ve formě hydroxyapatitu (Ca10(PO4)6(OH)) (Nordin and Frankel, 2001). 

Vápník a fosfor podmiňuje pevnost a tvrdost kosti, kolagenní vlákna pruţnost. Kost je 
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největší zásobárnou vápníku v těle. Kromě vápníku jsou zde ukládány další minerály jako 

fosfor, sodík, draslík, zinek a hořčík. Vápník je důleţitý pro chod mnoha vitálních 

metabolických procesů. Udrţení minerální rovnováhy v těle svou důleţitostí převaţuje nad 

udrţením pevnosti kosti dostatečným ukládáním vápníku. Rovnováha minerálů je 

regulována hormony: parathyroidní hormon (PTH), kalcitonin (CT), cholekalciferol 

(vitamín D), pohlavní hormony a růstové hormony (Nordin and Frankel, 2001).  

V kostní tkáni se nacházejí tři základní typy buněk: osteoblasty, osteocyty a 

osteoklasty (Cooper and Milgram, 1966). Osteoblasty produkují organické komponenty 

kostní matrix a nacházejí se na vnitřním i vnějším povrchu kosti a také ve stěnách kanálků 

(Hillsley and Frangos, 1993). Na přítomnosti osteoblastů je závislé ukládání anorganických 

látek do kostní matrix. Osteoblasty se jiţ dále nedělí. Osteocyty jsou plně diferencované 

osteoblasty, které jsou zcela zality v kostním matrix. Jsou uloţeny v lakunách a výběţky 

umístěnými v kanálcích komunikují s ostatními osteocyty, nebo osteoblasty (Cooper and 

Milgram, 1966). V místě, kde se dotýkají výběţky dvou sousedních kostních buněk, jsou 

mezibuněčné spoje. Mezibuněčné spoje umoţňují iontům a prvkům s nízkou molekulovou 

hmotností prostoupit z jedné buňky do druhé, aniţ by se dostali do extracelulárního 

prostoru (Cowin, 2002). Mezibuněčné spoje umoţňují propojení osteocytů s endostálními a 

periostálními lemovými buňkami a s osteoblasty (Cowin, 2002). Osteoklasty jsou volné 

buňky kostní tkáně a jejich funkcí je kostní matrix odbourávat. Jsou to velké pohyblivé 

buňky s četnými výběţky, uloţené na povrchu kostní tkáně v drobných prohlubních.  

Architektura hutné kostní tkáně má tři stupně porozity. Vaskulární porozitu, 

lakuno-kanalikulární porozitu a kolagen-apatitovou porozitu mineralizované matrix. 

Vaskulární porozita kosti je u ţivočichů bez sekundárních osteonů (např. myši a krysy) 

tvořena primárními a transverzálními kanálky (Ciani et al., 2005). Tato porozita je ze všech 

tří výše jmenovaných největší (20 µm) (Cooper and Milgram, 1966). Lakuno-kanalikulární 

porozita je tvořena prostorem okolo osteocytů v lakunách a kanálcích (Obr. 2). Nejmenší 

kostní porozitou je kolagen-apatitová porozita, kterou vytváří prostor mezi kolagenovými 

vlákny a krystalky minerálního apatitu (Ciani et al., 2005). Vaskulární a 

lakuno-kanalikulární porozita jsou přímo zahrnuty do procesu proudění intersticiální 

tekutiny, které zřejmě hraje důleţitou roli v kostní přestavbě (Cowin et al., 1991; Hillsley 

and Frangos, 1993; Dodd et al., 1999; KnotheTate and Knothe, 2000). 
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Osteocyty jako mechanické senzory kosti 

Osteocyty uloţené v lakuno-kanalikulární systému jsou povaţovány za mechanické 

senzory kosti (Cowin et al., 1991). Osteocyty tvoří 90˗95 % celkového počtu buněk kosti a 

jsou většinou pravidelně rozprostřeny v mineralizovaném matrix, zejména v hutné kostní 

tkáni. Buňky naléhají na okolní matrix speciálními receptory v cytoplazmatické membráně 

(integriny a CD44 receptory) a díky těmto receptorům se zřejmě přenáší mechanický 

stimul na intracelulární signál (Wang et al., 1993; Klein-Nulend et al., 2003). Mechanická 

zátěţ způsobená změnou motorických funkcí vyvolává deformaci perilakunární kostní 

matrix a proudění tekutiny v lakuno-kanalikulárním systému (Cowin et al., 1991; Piekarski 

and Munro, 1997; Cowin, 2002; Nicolella et al., 2006). Tento jev byl také prokázán 

experimentálně pomocí značených látek (KnotheTate and Knothe, 2000; Mak et al., 2000; 

Wang et al., 2005).  

Proudění tekutiny lakuno-kanalikulárním systémem vede ke vzniku střihového 

tlaku tekutiny na buněčnou membránu osteocytu (Cowin et al., 1991). Odpovědí osteocytu 

na střihový tlak tekutiny je produkce rozpustných faktorů (např. prostaglandiny a NO), 

které regulují aktivitu osteoklastů a osteoblastů, vedoucích k remodelaci hutné kostní tkáně 

(Klein-Nulend et al., 2003). Hydrostatický tlak, který vznikne v lakuno-kanalikulární 

porozitě vlivem mechanické zátěţe je přibliţně čtyřicetkrát vyšší, neţ tlak v porozitě 

vaskulární (Zhang et al., 1998). 

 Remodelace kosti 

Ke změnám morfologie dlouhých kostí dochází díky remodelaci kostní tkáně 

(Cowin et al., 1991). Remodelaci kostní tkáně lze rozdělit na proces modelace a 

remodelace. Modelace kosti je proces, ve kterém převaţuje tvorba kostní tkáně nad 

odbouráváním kosti, dochází tedy ke zvětšování mnoţství kostní hmoty (Nigg and Herzog, 

2006). Remodelace je proces, kterým se mnoţství kostní hmoty udrţuje, nebo zmenšuje 

(Nigg and Herzog, 2006). 

Proces modelace se odehrává na vnitřním i vnějším povrchu kosti (endokortikálně a 

periostálně) a můţe měnit tvar kosti. Modelace převládá v dětském věku do ukončení 

maturace kostní tkáně, v dospělosti se vyskytuje méně. Proces remodelace zahrnuje 

všechny procesy odehrávající se v hutné kostní tkáni (intrakortikálně). Synonymem pro 

remodelaci kosti je mechanická adaptace kosti. Remodelace udrţuje mnoţství kostní 
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hmoty a integritu kosti odstraňováním mikroskopických trhlin, které vznikají během 

normální fyzické zátěţe (Nigg and Herzog, 2006). Mechanismus, který reguluje 

remodelaci není úplně znám. Předpokládá se, ţe osteocyty fungují jako mechanosenzory 

kostní tkáně, které regulují proces remodelace (Cowin et al., 1991; Nigg and Herzog, 

2006). Regulační proces remodelace byl popsán v teorii mechanostatu (Frost, 1987). Frost 

ve své práci popisuje, jak a kdy dochází k (re)modelaci v závislosti na deformačním 

prostředí. Teorie předpokládá přítomnost fyziologického okna pro normální deformaci. 

Kdyţ dosáhne deformace niţších hodnot (˂ 200 µε), vyvolá proces remodelace, pokud 

překročí horní limit (2500 µε pro kompresi, 1500 µε pro tenzi) vyvolá modelaci kosti 

(Frost, 1987). Otázkou zůstává, jaký typ zátěţe je vnímán kostí a způsobí proces 

remodelace.  
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Biomechanické vlastnosti kosti 

Při analýze kostní morfologie vycházíme z biomechanických vlastností kosti. 

Strukturální vlastnosti kosti souvisí s celkovou organizací hutné kostní tkáně a kostní 

trámčiny. Materiálové vlastnosti souvisí se sloţením vlastní kostní hmoty (Nigg and 

Herzog, 2006). Z biomechanického hlediska lze kost povaţovat za dvousloţkový materiál, 

obsahující sloţku minerální a vláknitou (Nordin and Frankel, 2001). Minerální sloţka 

zajišťuje pevnost kosti, vláknitá potom pruţnost. Oba tyto parametry jsou z funkčního 

hlediska nejdůleţitějšími biomechanickými vlastnostmi kosti (Nordin and Frankel, 2001).  

Pevnost a pruţnost kosti mohou být měřeny přímo aplikovanými biomechanickými 

testovacími metodami, včetně testu v kompresi a tahu, nebo testu ve tří/čtyř bodovém 

ohybu (Nigg and Herzog, 2006). Pokud bychom na těleso aplikovali zátěţ ve známém 

směru, můţeme měřit deformaci materiálu a vynést hodnoty na deformační křivku. Z 

deformační křivky lze získat informace o pevnosti, pruţnosti a dalších mechanických 

vlastnostech zkoumaného tělesa (Nordin and Frankel, 2001). Deformační křivka pro 

vláknité těleso, jakou je kost (Obr. 3), sestává z přímočaré části znázorňující elastickou 

deformaci. Elastická deformace vyjadřuje schopnost tělesa vrátit se do svého původního 

stavu po skončení působení deformační síly (Nordin and Frankel, 2001). Tato část křivky 

končí bodem, který nazýváme „mez úměrnosti“ (U). Mez úměrnosti udává limit elastické 

deformace (Nordin and Frankel, 2001). Po překročení meze úměrnosti nastává plastická 

deformace materiálu. Při působení plastické deformace jiţ nedochází k návratu tělesa do 

původního stavu, materiál zůstává deformovaný (Nordin and Frankel, 2001). Křivka 

plastické deformace končí tzv. bodem přetrţení (X), v tomto bodě dochází např. ke 

zlomení kosti (Nordin and Frankel, 2001).  

Pevnost kosti můţe být determinována třemi parametry deformační křivky: 

1) Zatíţení, kterému můţe být těleso vystaveno do bodu přetrţení; 

2) Deformace, které můţe být těleso vystaveno do bodu přetrţení; 

3) Energie, kterou můţe těleso přijmout do bodu přetrţení.  

Pevnost je z hlediska zatíţení a deformace charakterizována na křivce bodem 

přetrţení (Nordin and Frankel, 2001). Pevnost je z hlediska příjmu energie 

charakterizována velikostí plochy pod křivkou (Nordin and Frankel, 2001). Čím je plocha 
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větší, tím přijímá těleso během zátěţe větší energii (Nordin and Frankel, 2001). Pruţnost 

tělesa je dána sklonem (strmostí) křivky v oblasti elastické deformace (Nordin and Frankel, 

2001). Čím je křivka elastické deformace strmější, tím je materiál pruţnější (Nordin and 

Frankel, 2001). 

Deformační křivka je vhodná ke stanovení mechanických vlastností celého tělesa, 

např. celé kosti. Ke stanovení vlastnosti materiálu, ze kterého je těleso sloţeno (např. 

kostní tkáň), je potřeba standardizovaných podmínek testu, musí být dána velikost a tvar 

testovaných vzorků (Nordin and Frankel, 2001). Pouţívá se přesných měrných jednotek, 

jako jsou: jednotka zátěţe aplikovaná na plochu vzorku (ζ; napětí – stress) a velikost 

deformace z hlediska procent změn v rozměrech vzorku (ε; deformace – strain). Křivka se 

potom označuje jako napěťově-deformační – „stress-strain“ křivka (Nordin and Frankel, 

2001). Mezi nejčastěji pouţívané jednotky při výpočtu napětí patří N/mm
2
, N/cm

2
, Pa. 

Deformaci lze rozdělit na lineární deformaci, která způsobuje změnu v délce vzorku 

(ε = ΔL / L; bezrozměrná veličina), a střihovou deformaci, která způsobuje změny 

úhlových vztahů ve vzorku (γ = π / 2 – ά, vyjádřeno v radiánech) (Nordin and Frankel, 

2001). 

Hodnoty napětí (ζ) a deformace (ε) kostní tkáně mohou být získány testováním 

standardizovaného vzorku v zátěţi. Vynesením těchto hodnot získáme 

napěťově-deformační křivku. Oblasti napěťově-deformační křivky jsou stejné jako u 

deformační křivky. Pruţnost kostní tkáně je dána poměrem hodnot pro napětí a deformaci 

v daném bodě křivky (E = ζ / ε) (Nordin and Frankel, 2001). Tato hodnota se nazývá 

Youngův modul pruţnosti.  

Fyziologické zatíţení kosti probíhá v elastickém pásmu (Nigg and Herzog, 2006). 

Proto můţeme dle základních analytických metod pro mechaniku materiálu, odhadnout 

hodnotu napětí pro danou konfiguraci zátěţe. Zátěţ můţe být axiální, v ohybu, v torzi a 

transverzální. Pro zjednodušení testování se s kostní tkání často pracuje jako 

s homogenním, izotropním materiálem (Nigg and Herzog, 2006). 

Anizotropie a nehomogenita kosti 

Kost je často pro zjednodušení povaţována za izotropní a homogenní tkáň. 

Ve skutečnosti je však kostní tkáň anizotropní a nehomogenní (Nigg and Herzog, 2006). 
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Mechanické vlastnosti mohou být pro výpočetní účely zjednodušeny v závislosti na 

potřebné úrovni komplexity k vyřešení daného problému (Nigg and Herzog, 2006). 

 Nehomogenita kosti znamená, ţe materiálové vlastnosti kostní tkáně jsou odlišné 

v prostoru, kost se tedy v různých částech liší (Nigg and Herzog, 2006). Na úrovni tkáně se 

můţe hutná kostní tkáň lišit ve stupni mineralizace, nebo v porozitě (Nigg and Herzog, 

2006). Rozdíly v kostní trámčině mohou být způsobeny různým stupněm mineralizace a 

také uspořádáním trámců (Nigg and Herzog, 2006). S nehomogenitou kostní tkáně se často 

nepočítá díky nedostatku potřebných informací. Tento problém můţe být vyřešen vyuţitím 

lepších trojrozměrných zobrazovacích metod, které poskytují informace např. o kostní 

denzitě a mikrostruktuře kosti. 

Působení mechanické zátěže na kost 

Základem všech pokusů o rekonstrukci chování z morfologie kosti je předpoklad, 

ţe se kost v průběhu ţivota adaptuje na své mechanické prostředí. Pokud by se kost na 

mechanickou zátěţ neadaptovala, pak by její morfologie nevypovídala o zátěţi, které byla 

kost vystavena, a nebylo by moţné odvodit chování, které tuto zátěţ způsobilo (Ruff, 

2007). 

 Vztah mezi mechanickou zátěţí a morfologií skeletu byl identifikován jiţ před 

mnoha lety. Galileo (1638) byl jedním z prvních, kdo se tímto vztahem zabýval. V roce 

1892 byl zformulován „zákon kostní remodelace“, popisující vztah mezi strukturou kosti a 

mechanickou zátěţí, dnes znám jako tzv. „Wolffův zákon“. Julius Wolff ve své práci 

popsal specifickou orientaci trámců v proximální části femuru, které jsou uspořádány ve 

směru výslednice různých mechanických sil působících na kost a lze je odvodit 

matematickými vzorci (Wolff, 1892). Nejde však o zákon v matematickém slova smyslu. 

Zhruba ve stejné době popsal Vilhelm Roux (1881) adaptaci kosti jako následek 

kvantitativního seberegulačního mechanismu. Dle Rouxe je struktura a funkční adaptace 

architektury trabekulární kosti regulována lokálně buňkami a řízena mechanickým 

stimulem, jako součást seberegulačního procesu (Huiskes, 2000).  

Dnes je však vztah mezi mechanickou zátěţí a strukturou kosti povaţován za 

mnohem komplexnější (Pearson and Lieberman, 2004). Wolffův zákon je zaloţen na 

chybném předpokladu (Bertram and Swartz, 1991), ţe kost je homogenní a izotropní 

struktura, na kterou působí statické síly (Ruff et al., 2006). Wolffův zákon například 
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nepočítá s rozdílem mezi statickou a dynamickou zátěţí, které mají rozdílný vliv na 

remodelaci kosti (Lanyon and Rubin, 1984). K popisu vztahu mezi mechanickou zátěţí a 

strukturou kosti by proto měl být termín „Wolffův zákon“ raději nahrazen termínem 

„funkční adaptace kosti“ (Ruff et al., 2006). Model jednoduché zpětné vazby znázorňující 

funkční adaptaci kosti je popsán na Obr. 4. Model je zaloţen na vztahu mezi deformací 

kostní tkáně a mechanickou zátěţí. Zvýšení deformace, způsobené např. větší velikostí 

těla, nebo svalovou aktivitou, stimuluje novotvorbu kostní tkáně, coţ vede k posílení kosti 

a redukci velikosti deformace na původní úroveň (Ruff, 2007). Sníţení deformace, 

způsobené např. pobytem ve stavu bez tíţe, ochrnutím, nebo inaktivitou, vede 

k odbourávání kosti, které oslabí kost a znovu obnoví původní hodnoty deformace (Ruff, 

2007). Tento základní model je podpořen mnoha experimentálními studiemi, současně má 

ale také mnoho omezení (Pearson and Lieberman, 2004; Lieberman et al., 2004; Ruff et 

al., 2006). Optimální obvyklá úroveň deformace kosti se liší v závislosti na anatomickém 

umístění a systémových faktorech, jako jsou např. strava, zdravotní stav, věk, hormonální a 

genetické faktory (Ruff, 2007). Je tedy důleţité tyto faktory zohlednit při interpretaci 

strukturálních vlastností kosti. Kost je například normálně odbourávána s přibývajícím 

věkem v dospělosti, proto by měl být tento faktor zohledněn např. při porovnávání 

kosterních ostatků jedinců, nebo populací s rozdílným věkem úmrtí (Ruff, 2007). Vţdy by 

se mělo myslet na to, ţe morfologie kosti je v jistém smyslu modifikována kompromisem 

mezi mechanickými a ostatními faktory (Ruff et al., 2006). 

Proces funkční adaptace kosti zahrnuje nejen (re)modelaci kostní trámčiny, ale i 

(re)modelaci hutné kostní tkáně. Na kost také působí tah svalů, které se zde pomocí šlach a 

vazů upínají, nebo růst okolních orgánů (Pearson and Lieberman, 2004). Síly, kterým je 

kost vystavena, jsou tedy jak vnitřní (svaly), tak vnější. Struktura a architektura hutné 

kostní tkáně a kostní trámčiny je modifikována k maximální odolnosti s vyuţití 

minimálního mnoţství kostní hmoty (Nigg and Herzog, 2006). Hutná kostní tkáň můţe 

reagovat na změny v působení mechanické zátěţe několika způsoby, například nárůstem 

kostní hmoty, změnou geometrických vlastností kosti (Pearson and Lieberman, 2004), 

nebo přestavbou struktury kostní tkáně (Heřt et al., 1994; Petrtýl et al., 1999).  

Bylo prokázáno, ţe se těla dlouhých kostí při mechanickém zatíţení chovají 

podobně jako nosníky ve strojírenství (Huiskes, 1982), lze tedy vyuţívat stejných 

zákonitostí a teorií, které při projektování aplikují inţenýři. Pokud bychom si dlouhou kost 
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představili jako mechanicky namáhaný nosník, mohli bychom tvar kosti přirovnat k tyči 

s pláštěm a dutinou. U takového tělesa jsou pro odolnost vůči mechanickým silám důleţité 

parametry jako např. délka, rozloţení hmoty kolem neutrální osy, mnoţství a struktura 

hmoty, atd. K důleţitým veličinám patří napětí (ζ; definováno jako síla, F působící na 

jednotku plochy, S) a deformace (ε; definována jako změna délky, ΔL na jednotku délky, 

L). Síly vytváří napětí o různé intenzitě, a to způsobuje deformaci materiálu různé velikosti 

a typu. Pro model nosníku můţe být napětí, způsobené zevně aplikovanou zátěţí, 

vypočítáno pomocí geometrických vlastností transverzálního průřezu (CSG) (Ruff, 2007). 

Napětí můţe být vyvoláno tahem (prodlouţení) nebo kompresí (zkrácení).  

Kost je však často vystavena působení různých kombinací mechanických sil 

(Pearson and Lieberman, 2004). Kost je namáhána nejen v tahu a kompresi, ale i v torzi, 

ohybu a střihu (Nordin and Frankel, 2001) (Obr. 5). K modifikaci kosti a strukturální 

adaptaci dochází na základě působení převaţujících mechanických sil, které jsou dány 

specifickou lokomoční zátěţí jedince.  

Výzkumy biomechanických parametrů v antropologii 

Ke sledování změn v morfologii kostry minulých a recentních populací se 

v antropologii vyuţívá biomechanického modelu kosti, zejména jeho geometrických 

vlastností (Larsen, 1999). Při analýze CSG se uţívá fyzikálních principů (viz výše), které 

jsou aplikovány na biologický materiál (biomechanika), respektive na kostní tkáň (Larsen, 

1999). Biomechanika je na rozdíl od klasické mechaniky vztaţena k dynamické tkáni, 

která se můţe průběţně modifikovat dle způsobu a velikosti zátěţe (Larsen, 1999).  

Geometrických vlastností transverzálního průřezu (CSG) se vyuţívá k odhadu 

způsobu adaptace dlouhých kostí na mechanickou zátěţ (Lieberman et al., 2004). 

V antropologii jsou k analýze biomechanických vlastností CSG často vyuţívány 

transverzální průřezy těl dlouhých kostí (Sládek et al., 2006 a, 2006 b, 2007). CSG 

parametry jsou snímány pomocí různých metod. Ve většině případů musí být k získání 

CSG parametrů vyuţita neinvazivní metoda (např. počítačová tomografie – CT, µCT, 

pQCT; magnetická rezonance – MR, nebo kombinace rentgenových snímků s přímým 

měřením). Také data z vyšetření kostní denzitometrie (v klinické praxi běţně pouţívaného 

vyšetření) mohou poskytnout informace o CSG. Vlastností CSG je v antropologii 

vyuţíváno i k experimentálním výzkumům adaptace dlouhé kosti na mechanickou zátěţ 

(Mikic et al., 1995; Bentolila et al., 1998; Lieberman et al., 2004; De Souza et al., 2005; 
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Sample et al., 2008). Pro testování způsobu adaptace kosti se vyuţívají různé 

experimentální modely (Ruff et al., 2006). U většiny experimentálních modelů jsou 

transverzální řezy dlouhé kosti odebírány invazivně.  

Vlastností CSG můţe být vyuţito k zodpovězení velkého mnoţství otázek 

týkajících se adaptačních procesů kosti člověka, např. evoluce lokomočního chování, 

změny ve struktuře kosti během růstu a vývoje, nebo vliv strategie obţivy na chování atd. 

(Ruff and Hayes, 1983; Ruff et al., 1984, 1993, 1994; Trinkaus et al., 1999, 2002; Sládek 

et al., 2006 a, 2006 b, 2007). Velkou pozornost věnují antropologové projevům chování 

vycházejících z konkrétní strategie obţivy minulých populací. Z tohoto hlediska se 

výzkumy biomechanických vlastností kostí soustředí na charakteristické skupiny, jako jsou 

lovci-sběrači, pastevci, nebo zemědělci. Během evoluce člověka byly změny chování, 

vycházející ze strategie obţivy, zřejmě důleţitým faktorem ovlivňujícím dlouhodobé 

změny ve struktuře těl dlouhých kostí (Ruff, 2007). Důkaz o vztahu mezi strategií obţivy, 

prostředím a strukturou dlouhé kosti existuje také u současných populací, ačkoli je tento 

vztah často komplexnější (Ruff, 2007). Studie archeologického materiálu z pobřeţí 

Georgie (USA) demonstruje pokles relativní pevnosti femuru a humeru u zemědělských 

skupin ve srovnání se skupinami sběračů, coţ bylo interpretováno jako následek větší 

usedlosti a sníţené zátěţe v zemědělství (Ruff et al., 1984) (Obr. 6). Přechod k zemědělství 

byl tedy spojen se změnami v chování. Jiné studie původních severoamerických obyvatel 

ale přinesly rozdílné výsledky (Bridges, 1989). Meta-analýza u několika severoamerických 

skupin neukázala ţádný signifikantní vliv strategie obţivy na robusticitu femuru (Ruff, 

2007).  

Ve stejné meta-analýze byla ale prokázána silná závislost mezi obývaným terénem 

a robusticitou femuru (Ruff, 2007). Skupiny z horských oblastí měly větší robusticitu 

femuru neţ skupiny obývající roviny a pobřeţní oblasti (Ruff, 2007). Vliv obývaného 

terénu na morfologii kosti je jedním z dalších zaměření biomechanických analýz CSG.  

Studie zaměřené na oboustrannou (pravo-levou) asymetrii dlouhých kostí poskytují 

důleţitý důkaz o existenci obecných mechanismů funkční adaptace kosti, stejně jako 

specifických behaviorálních charakteristikách minulých populací (Roy et al., 1994; Ruff et 

al., 1994; Sládek et al., 2007). U tohoto modelu vycházíme z předpokladu, ţe k adaptaci 

kosti dochází působením lokální mechanické zátěţe. Tento obecný model je podpořen 

mnoha studiemi, zvláště pak těmi, které srovnávají sportovce s asymetrickou zátěţí horní 
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končetiny (Ruff et al., 2006), např. tenisty. Tenisté mají průměrnou asymetrii těla humeru 

okolo 40 %, coţ je spojeno s velkou asymetrickou zátěţí horní končetiny (Ruff et al., 

2006). Asymetrie těla humeru populací svrchního paleolitu a neandrtálců je podobná jako 

u tenistů, coţ také naznačuje silnou asymetrii v zatíţení horní končetiny, jako výsledek 

stereotypního pouţívání nástrojů, např. kopí (Schmitt et al., 2003). Ve studii Sládek et al. 

(2007) srovnávající asymetrii humeru u středoevropských populací pozdního eneolitu a 

svrchní doby bronzové, nebyl prokázán rozdíl mezi jedinci obou období. Ukázaly se ale 

rozdíly v asymetrii humeru mezi muţi a ţenami, coţ je vysvětlováno specifickými 

charakteristikami zátěţe; muţi jsou spojováni s prací v zemědělství, vedoucí k asymetrické 

zátěţi a ţeny s prací v domácnosti, vedoucí k symetrické zátěţi u obou období (Sládek et 

al., 2007). 

Dalším tématem biomechanických analýz jsou pohlavní rozdíly v morfologii 

průřezu dlouhé kosti. Některé rozdíly v kostní struktuře mezi muţi a ţenami se přičítají 

rozdílům v mechanické zátěţi. Muţi mají například téměř u všech populací robustnější 

kosti horní končetiny, i kdyţ se mohou v souvislosti s konkrétními vzorci chování objevit 

odlišnosti (Ruff, 2007). Například ţeny ze skupiny původní jihozápadní americké populace 

mají nepatrně silnější humerus neţ muţi (standardizováno k velikosti těla), coţ je 

pravděpodobně způsobeno jejich náročným ţivotním stylem (Weiss, 2003).  

Geometrické vlastnosti transverzálního průřezu kosti (CSG) 

Vlastnosti CSG vypovídají o mnoţství a rozloţení kostní hmoty v transverzálním 

průřezu kosti (Larsen, 1999). Při analýze CSG vycházíme z předpokladu, ţe mechanické 

síly působící na kost vyvolávají změny v biomechanických parametrech distribuce hutné 

kostní tkáně průřezu (Cowin et al., 1991). Vlastností CSG lze tedy vyuţít k odhadu 

způsobu adaptace na mechanickou zátěţ (Lieberman et al., 2004).  

Jiţ v embryonálním období získává kost vlivem dědičnosti vývojových procesů 

svůj základní tvar. Tento tvar pak můţe být (re)modelován ve své vnitřní struktuře i ve 

vnějším tvaru během celého prenatálního i postnatálního růstového období. K porozumění 

morfologie dlouhé kosti v kontextu jejího mechanického prostředí se vyuţívá 

biomechanického modelu kosti. V transverzálním průřezu kosti, kolmém na její dlouhou 

osu, je velikost mechanického zatíţení úměrná vzdálenosti od neutrální osy. Na 

transverzálním řezu rozlišujeme plochu, kterou zaujímá hutná kostní tkáň (cortical area –

 CA) a dřeňovou dutinu (medullary area – MA) (Obr. 1). Plocha hutné kostní tkáně je na 
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řezu ohraničena pomyslnou periostální a endostální hranicí. Celková plocha kosti (total 

area – TA) zahrnuje jak plochu hutné kostní tkáně, tak dřeňovou dutinu. Hutná kostní tkáň 

je na řezu distribuována v závislosti na působení převaţující mechanické zátěţe. 

Mechanická zátěţ je tedy hlavním faktorem, který můţe ovlivnit vlastnosti CSG. 

Mezi další faktory, které mohou ovlivnit vlastnosti CSG, patří např. délka kosti a 

hmotnost jedince. Na delší kost působí větší ohybový moment (Nordin and Frankel, 2001). 

Pozitivní korelace byla zjištěna také mezi mnoţstvím kostní hmoty a tělesnou hmotností. 

Větší tělesná hmotnost je spojena s větším mnoţstvím kostní hmoty (Exner and Prader, 

1979). Z tohoto důvodu, jsou geometrické vlastnosti kosti závislé také na pohlaví jedince 

(Bouxsein and Karasik, 2006). Muţi mají většinou větší tělesnou hmotnost a výšku neţ 

ţeny, kostra je tedy vystavena větší zátěţi při normální aktivitě. Velikost těla vytváří sama 

o sobě mechanickou zátěţ (odolnost kostry na gravitaci) a je spojena s dalšími faktory, 

které také ovlivňují mechanickou zátěţ, např. velikost svalů (Ruff, 2007). „Robusticita 

kostry“ můţe být definována jako „tuhost struktury vztaţená k mechanicky relevantním 

hodnotám velikosti těla“ (Ruff et al., 1993). Pro analýzu CSG je proto vhodná 

standardizace parametrů na tělesnou hmotnost, anebo standardizace na tělesnou hmotnost 

násobenou biomechanickou délkou kosti (Ruff, 2007). 

Vztah CSG k mechanické zátěži 

Vliv mechanické zátěţe nejlépe vyjádříme biomechanickými parametry distribuce 

hutné kostní tkáně v transverzálním průřezu. Biomechanické parametry jsou odvozeny od 

dynamické reakce na mechanické síly a momenty, jsou ovlivňovány druhem zátěţe 

působícího na kost, směrem působících sil a frekvencí zátěţe (Nordin and Frankel, 2001). 

Mezi nejčastěji počítané geometrické parametry patří celková plocha průřezu (total area – 

TA), která zahrnuje plochu hutné kostní tkáně a plochu dřeňové dutiny. Dále plocha hutné 

kostní tkáně (cortical area – CA), vyjadřující odolnost kosti v axiální kompresi. Čím větší 

je plocha hutné kostní tkáně transverzálního řezu kosti, tím je kost pevnější a odolnější 

v kompresi (Nordin and Frankel, 2001). Z hodnot TA a CA lze odhadnou axiální 

robusticitu kosti. 

Mezi další parametry CSG patří parametry vyjadřující odolnost kosti v ohybu a 

torzi. Pro zjištění odolnosti kosti v ohybu, jsou důleţité tři faktory: 1) Celková plocha 

průřezu (TA) a 2) Distribuce kostní hmoty kolem neutrální osy (Nordin and Frankel, 

2001). Veličina, která zahrnuje tyto dva faktory, se nazývá kvadratické momenty plochy 
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průřezu (second moments of area – I). Čím větší je I, tím je kost odolnější v ohybu (Nordin 

and Frankel, 2001). 3) Třetím faktorem ovlivňujícím odolnost kosti v ohybu je délka kosti. 

Na delší kost působí větší ohybový moment (Nordin and Frankel, 2001). U dlouhých kostí 

je proto rozhodující jejich tubulární tvar, který umoţňuje odolávat ohybovým silám ve 

všech směrech. Dlouhé kosti mají větší hodnotu I, protoţe mají kostní hmotu rozmístěnou 

ve větší vzdálenosti od neutrální osy. V neutrální rovině (ohyb), nebo neutrální ose (torze) 

nepůsobí na kost ţádné síly a napětí (Larsen, 1999). Velikost působících sil je úměrná 

vzdálenosti od neutrální osy průřezu kosti. Čím jsou působící síly dále od neutrální osy, 

tím jsou větší. Protoţe kost je asymetrická, nejsou síly rovnoměrně rozloţeny. Oblast kosti 

s největšími hodnotami I označujeme jako Imax, oblast s nejniţšími hodnotami potom Imin. 

Tyto dvě veličiny charakterizují vliv působení mechanické zátěţe na kost a adaptaci kosti 

na lokomoci jedince (Lieberman et al., 2004). Poměr těchto dvou veličin (Imax/Imin) udává 

cirkularitu průřezu (index cirkularity). Čím více se hodnota blíţí 1, tím je průřez 

cirkulárnější.  

Faktory, které ovlivňují odolnost kosti v torzi, jsou stejné jako u ohybu: TA a 

distribuce kostní hmoty okolo neutrální osy. Veličina, která zahrnuje tyto dva faktory při 

působení torze, se nazývá polární kvadratický moment plochy průřezu (polar moment of 

area – J). Čím větší je J, tím je kost odolnější v torzi. Z hodnot J lze odhadnout celkovou 

robusticitu kosti. Dle Liebermana et al. (2004) je J nejlepším parametrem k analýze dlouhé 

kosti, v případě ţe nemáme experimentální data o zátěţi končetiny.  

Testování faktorů ovlivňujících CSG 

Pro výzkum adaptace kosti na mechanickou zátěţ se mohou provádět klinické, 

experimentální, nebo bioarcheologické studie. V experimentálních studiích vyuţívají vědci 

různých animálních modelů (Bentolila et al., 1998; Robling et al., 2002; Fritton et al., 

2005; De Souza et al., 2005; Zhang et al., 2007; Sample et al., 2008). Problémem při 

výzkumu můţe být ale samotný způsob provedení experimentu (Bertram and Swartz, 

1991), při kterém můţe často nepřímo dojít k narušení fyziologických procesů 

zkoumaného jedince. Jednou z komplikací, kterou ve své práci popisují Bertram a Swartz 

(1991), můţe být např. zánět, nebo reparační mechanismy spojené s následky chirurgicky 

aplikované zátěţe. Také při neinvazivním způsobu provedení experimentu, kdy je zátěţ 

aplikována nechirurgicky, např. mechanickým zatíţením končetiny jedince (Bentolila et 

al., 1998; Robling et al., 2002), můţe samotná nefyziologická zátěţ způsobit poškození 
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kosti mikrotrhlinami a tím navodit změny v adaptaci kosti. Následkem těchto adaptačních 

změn můţe dojít i k ovlivnění geometrických vlastností kosti (např. nárůstu kostní hmoty).  

U klinických výzkumů recentních populací se vlastností CSG vyuţívá např. 

k odhadu vlivu specifické aktivity (Haapasalo et al., 1996; Wilks et al., 2009; Rittweger et 

al., 2010), či vlivu systémových faktorů jako např. věk, pohlaví, hormonální stav 

a genetické faktory (Rauch et al., 1999; Bouxsein and Karasik, 2006; Sone et al., 2006; 

Tommasini et al., 2007; Wetzsteon et al., 2009) na morfologii dlouhé kosti jedince. 

Testování adaptace na mechanickou zátěţ se u člověka nejčastěji provádí na jedincích se 

zvýšenou aktivitou, např. u sportovců (Sone et al., 2006; Wilks et al., 2009), či na jedincích 

s aktivitou sníţenou, např. po ochrnutí končetin (Rittweger et al., 2010). Tyto studie jsou 

neinvazivního charakteru. Bertram a Swartz (1991) připisují změny v rozměrech kosti 

pozorovaných u sportovců spíše reparačním procesům, které jsou způsobeny chronickým 

únavovým postiţením. Otázkou zůstává, zda jsou tyto reparační procesy ještě součástí 

„normálních“ adaptačních mechanismů kosti. 

Lokální vs. systémové faktory a jejich vliv na CSG 

Jak jiţ bylo zdůrazněno, při analýze CSG vycházíme z předpokladu, ţe k adaptaci 

kosti dochází působením lokální mechanické zátěţe (působení sil a momentů). Některé 

studie ale upozorňují na nejasnosti mezi působením systémových a lokálních faktorů 

způsobujících změny kostní remodelace. Ve prospěch systémových faktorů svědčí např. 

studie, ve které se následkem experimentální zátěţe objevil nárůst hutné kostní tkáně na 

kostech lebky, která nebyla lokomocí jedince přímo zatíţena (Lieberman, 1996). Na druhé 

straně ale existuje mnoho dalších klinických, experimentálních a bioarcheologických 

studií, které působení lokálních faktorů podporují (Haapasalo et al., 1996; Larsen, 1999; 

De Souza et al., 2005; Zhang et al., 2007; Wilks et al., 2009). 

Předpoklad, ţe geometrické vlastnosti vypovídají o mechanické zátěţi působící na 

kost, byl podpořen např. ve studii srovnávající vlastnosti CSG sprinterů, běţců na střední a 

dlouhé tratě, chodců a kontrolní skupiny nesportujících jedinců (Wilks et al., 2009). 

Výsledky byly v této studii v souladu s předpokladem, ţe vlastnosti CSG holenní kosti 

souvisí s rychlostí pohybu, coţ by mohlo být způsobeno rozdílnými silami působícími na 

pohybový aparát (Wilks et al., 2009).  
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Ačkoli je předpoklad funkční adaptace kosti podporován i řadou experimentálních 

výzkumů (Lanyon and Baggott, 1976; Robling et al., 2002), není vztah mezi funkční 

adaptací kosti a CSG bez komplikací (Lieberman et al., 2003, 2004). Vyuţití CSG k 

odhadu mechanické zátěţe a odhadu chování minulých populací, kde má tvar 

transverzálního průřezu vypovídat o běţné aktivitě, můţe být poněkud sporné. Diskuze 

k těmto otázkám jsou shrnuty v některých recentních pracích (Pearson and Lieberman, 

2004; Ruff et al., 2006). Platnost vztahu mezi funkční adaptací kosti a vlastnostmi CSG je 

v některých pracích zpochybněna. Zejména vztah mezi experimentální deformací dlouhé 

kosti in vivo, z toho plynoucích vlastností CSG a jejich interpretace (Demes et al., 2001; 

Lieberman et al., 2004).  

Dalším sporným bodem je vliv věku na funkční adaptaci kosti v zátěţi (Pearson and 

Lieberman, 2004; Ruff et al., 2006). Některé výzkumy prokázaly větší (re)modelaci 

zatíţené kosti u nedospělých jedinců (Turner and Robling, 2003). Tento fakt by měl být 

brán v úvahu při hodnocení a interpretaci vlastností CSG, srovnáváni by měli být pouze 

jedinci podobné věkové kategorie (nedospělí x dospělí jedinci). Ačkoli je vliv mechanické 

zátěţe u nedospělých jedinců výraznější, prokázaly výzkumy působení mechanické zátěţe 

na kost i u dospělých jedinců (Robling et al., 2002). Rozdíly působení mechanické zátěţe 

na kost nedospělých a dospělých jedinců by mohly být částečně způsobeny odlišnou 

citlivostí kosti (Ruff et al., 1994). Zatímco u nedospělých jedinců zřejmě dochází po 

zatíţení k tvorbě kostní hmoty na periostálním povrchu, v dospělosti je kost tvořena na 

povrchu endostálním (Ruff et al., 1994). Vlastnosti CSG dospělých jedinců by proto mohly 

být ovlivněny aktivitou vykonávanou před dosaţením dospělosti (Pearson and Lieberman, 

2004). 

Dalším diskutovaným problémem v interpretaci vlastností CSG je vliv genetických 

a dalších systémových faktorů na funkční adaptaci kosti. Největší otázkou pro antropology 

je míra ovlivnění struktury kosti dospělého jedince genetickými faktory. Některé aspekty 

morfologie kosti by mohly být daleko více ovlivněny genetickými mechanismy, neţ 

funkční adaptací kosti (Lovejoy et al., 2003). Protoţe genetické faktory pravděpodobně 

ovlivňují mechanismus adaptace kosti na mechanickou zátěţ, doporučuje se srovnávat 

vlastnosti CSG jen mezi řezy ze stejných oblastí kosti a jedinců stejných, nebo příbuzných 

druhů (Ruff et al., 2006).  
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Cíl práce 

Cílem diplomové práce je srovnat vliv motorické poruchy na rozloţení hutné kostní 

tkáně transverzálního průřezu těla dlouhé kosti u dvou typů myší. Experimentální práce je 

cílena na typ Lurcher (geneticky determinovaná motorická porucha; viz materiál) a 

kontrolní skupinu (soubor myší s normální motorikou). Na transverzálním průřezu se 

budeme soustředit na biomechanické parametry rozloţení hutné kostní tkáně. Vzhledem 

k tomu, ţe se geneticky podmíněná porucha motoriky u typu Lurcher projevuje 

nesměrovou zátěţí na dlouhé kosti vlivem např. tremoru, astenie, adiadochokineze, 

dysmetrie nebo lokomoční lateropulze, pak předpokládáme ţe:  

a) U typu Lurcher se projeví nesměrová zátěţ nejvýrazněji na cirkularitě průřezu 

dlouhé kosti, kdy se odhad cirkularity rozloţení hutné kostní tkáně (např. 

Imax/Imin) bude blíţit hodnotě 1. Pravděpodobně by se mohly lišit i jiné 

parametry geometrie průřezu např. hodnota Imax, nebo plocha hutné kostní tkáně 

(CA). Následkem působení nesměrové zátěţe předpokládáme niţší hodnotu 

Imax, která vypovídá o oblasti průřezu nejvíce namáhané v ohybu. Plocha hutné 

kostní tkáně by mohla být u jedinců typu Lurcher menší, např. z důvodu 

zhoršené silové funkce svalů končetiny. 

b) U kontrolní skupiny je zátěţ vzhledem k normální lokomoci vedena 

v převaţujícím předozadním směru. Předpokládáme, ţe předozadní směrové 

zatíţení se projeví dominující distribucí hutné kostní tkáně v předozadní ose a 

menším podílem hutné kostní tkáně v medio-laterálním směru. Výsledkem bude 

vyšší hodnota indexu cirkularity. 
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Materiál  

Experimenty proběhly na dvou skupinách myší kmene B6CBA:  

(a) Lurcher typ (model olivocereberální poruchy; heterozygotní mutantní forma 

myši; +/Lc; n = 10); 

(b) kontrolní skupina (zdraví jedinci; +/+; n = 10).  

Věk laboratorních myší byl 9 měsíců, hmotnost se pohybovala v rozmezí od 

22,14 g do 34,06 g (Tab. 4). Všichni testovaní jedinci byli samci. Mutantní myši typu 

Lurcher (Lc) jsou přirozeným animálním modelem dědičně podmíněné olivocerebelární 

degenerace (Phillips, 1960). Výhodou tohoto modelu je, ţe všechny motorické poruchy a 

tedy i působení mechanické zátěţe na geometrické vlastnosti a mikrostrukturu kostní tkáně 

mohou být zkoumány na přirozeném a neinvazivně indukovaném stavu. Lc mutace je 

semi-dominantní (Zuo et al., 1997). Volba tohoto typu mutace umoţňuje bez předchozího 

invazivního zásahu sledovat vliv cerebelární ataxie a jejich projevů (např. 

nekoordinovanost pohybů, třes) na hutnou kostní tkáň.  

Olivocerebelární degenerace je u Lc mutantů způsobená mutovanou alelou genu 

pro δ2-podjednotku glutamátového receptoru (GluRδ2) (Zuo et al., 1997) exprimovaného v 

Purkyňových buňkách mozečku (Araki et al., 1993). Mutace genu způsobuje masivní 

excitotoxickou apoptózu Purkyňových buněk (Zuo et al., 1997) a sekundárně i zánik 

granulárních buněk a neuronů dolní olivy (Wetts and Herrup, 1982). Degenerativní proces 

začíná v osmém postnatálním dni a končí v devadesáti dnech ţivota, kdy nezůstávají v 

mozečku téměř ţádné Purkyňovy buňky a přeţívá jen přibliţně 10 % granulárních buněk a 

30 % neuronů dolní olivy (Caddy and Biscoe, 1976, 1979). Axony Purkyňových buněk 

jsou jedinými eferentními drahami mozečku a jejich zánikem dochází ke komplexní 

funkční dekortikaci mozečku. Mutantní myši typu Lurcher trpí cerebelární ataxií (Lalonde 

et al., 1992; Kříţková and Voţeh, 2004), narušeny jsou však i některé další 

behaviorálně-kognitivní vlastnosti. Poruchy motoriky se u mutantních myší typu Lurcher 

projevují třesem, nesouměrností pohybů a špatnou koordinací, coţ umoţňuje sledovat vliv 

neřízeného a multidirekčního pohybu na hutnou kostní tkáň. Vzhledem k tomu, ţe nemoc 

je dědičně podmíněna a její symptomy se začínají manifestovat jiţ v prvním týdnu ţivota 
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jedince, lze očekávat, ţe hutná kostní tkáň bude reagovat na nepřirozený pohyb změnou 

biomechanických vlastností.  

Metody 

Chov experimentálních zvířat zajistil Ústav patologické fyziologie LF UK v Plzni, 

který vlastní akreditaci pro provoz uţivatelského zařízení a je tedy oprávněn provádět 

pokusy se zvířaty. Všechny pokusy byly prováděny v souladu s příslušnými právními 

normami EU o pokusech na zvířatech a s povolením Etické komise LF UK v Plzni. 

Metodická část práce byla rozdělena do dvou částí: (1) motorické testy; (2) analýza 

geometrie transverzálních průřezů dlouhých kostí.  

Testy motorických vlastností  

U experimentálních zvířat jsme vyšetřili a analyzovali následující motorické vlastnosti: 

1) Motorické vlastnosti sestávaly ze silového testu na hrazdě a koordinačního testu na 

rotarodu (Kříţková and Voţeh, 2004). Sledovali jsme schopnost zvířete udrţet se na 

daném nářadí. Všechny metody (tj. hrazda a rotarod) byly v jednom dni opakovány 

čtyřikrát. Hodnotili jsme průměr všech čtyř pokusů. 

2) Spontánní motorická aktivita byla testována metodou otevřeného pole – Open field 

(Hall, 1934) s vyuţitím trackovacího systému EthoVision XT (Noldus Ltd.). Myš byla 

vloţena do čtvercové plastové arény o straně 50 cm a v ní ponechána 10 minut. 

Hodnotili jsme následující parametry: délka dráhy, čas strávený pohybem, hybnost a 

rychlost jedince. 

 

Výsledky testů motorických vlastností 

 Výsledky testů motorických vlastností jsou přebírány z dosud nepublikované studie 

(GAUK 408911; J. Tůma) a proto je zde uvádíme jen stručně. V Tab. 1 jsou shrnuty 

výsledky ze silového testu na hrazdě, koordinačního testu na rotarodu a testů spontánní 

motorické aktivity v otevřeném poli. 

Hrazda 

Jedinci typu Lurcher se na hrazdě udrţeli signifikantně kratší dobu neţ kontrolní 

skupina (Tab. 1), coţ je pravděpodobně způsobeno projevy motorické poruchy, která můţe 
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vést k zhoršení svalové funkce a schopnosti koordinované kontrakce příslušných svalových 

skupin.  

Rotarod 

 U jedinců typu Lurcher byl průměrný čas, po který se udrţeli na rotarodu, 

signifikantně niţší, neţ u kontrolní skupiny (Tab. 1). Můţeme tedy předpokládat, ţe jedinci 

typu Lurcher mají sníţenou schopnost koordinace pohybů, které jsou podmíněny 

především poruchou procesu řízení a regulace pohybové činnosti. 

Open field 

Výsledky spontánní motorické aktivity jsou uvedeny v Tab. 1. Mezi jedinci typu 

Lurcher a kontrolní skupinou byl signifikantní rozdíl v hybnosti. Hybnost je u jedinců typu 

Lurcher pravděpodobně zvýšena třesem a lateropulzí, které jsou způsobeny motorickou 

poruchou. U ostatních testů v otevřeném poli (dráha, pohyb, rychlost) nebyly rozdíly mezi 

jedinci typu Lurcher a kontrolní skupinou statisticky významné. 

U jedinců typu Lurcher jsme zjistili signifikantní rozdíly v motorických 

vlastnostech (viz výše). Předpokládáme, ţe se tyto rozdílné motorické vlastnosti projeví na 

morfologii holenní kosti. Po skončení motorických testů následovala příprava 

histologických preparátů pro analýzu geometrických vlastností průřezu holenní kosti. 

Příprava histologického preparátu 

Holenní kost byla odebrána z levé končetiny. Kost jsme očistili od měkkých tkání 

a vloţili do fixačního roztoku (Karnowskiho fixativum). Biomechanickou délku holenní 

kosti jsme změřili digitálním posuvným měřítkem Kinax (DIN 862; 150 mm; rozlišení 

0,01 mm). Po změření jsme odebrali transverzální řezy v 50 % biomechanické délky 

holenní kosti (Obr. 7) pomocí pily s diamantovým kotoučem Isomet 1000 (Buehler Ltd.) 

(Obr. 8). Řezy měly tloušťku v rozmezí 300–500 µm. V dalším kroku jsme řezy zbrousily 

na konečnou tloušťku 50–100 µm. Broušení bylo manuální, pomocí dvou druhů brusných 

papírů Carbimet (velikost zrna 12 μm a 5 μm; Buehler Ltd.). Kaţdý preparát jsme nejprve 

zbrousili hrubším brusným papírem, dále jsme pokračovali papírem jemnějším, dokud se 

řez nedostal na poţadovanou tloušťku. Po broušení jsme z transverzálního řezu vymyli 

kostní dřeň, která by mohla později preparát znehodnotit. Vzorky jsme vloţili do fixačního 

roztoku a uloţili do chladu a temna.  



28 

 

Při histologickém barvení jsme postupovali dle studie Ciani et al. (2009). Preparáty 

byly nejprve dehydratovány ve vzestupně seřazených roztocích etanolu (75%, 95% a 

100%; 5 minut v kaţdém). Pro zobrazení intersticiálního kostního prostoru jsme pouţili 

fluorescenčního barviva FITC (Sigma-Aldrich Ltd.) rozpuštěného ve 100% etanolu v 

koncentraci 1 %. Transverzální řezy byly umístěny do 20 ml tohoto barvícího roztoku a 

opatrně promíchávány po dobu 2 hodin. Poté byly preparáty proplachovány ve 100% 

etanolu po dobu 30 minut, nechaly se osušit a umístily na laboratorní sklíčko. Aby se po 

obarvení co nejvíce předcházelo ztrátě fluorescence, byly vzorky po celou dobu 

uchovávány ve tmě.  

Zobrazení preparátu v konfokálním mikroskopu 

Nabarvené preparáty jsme postupně skenovali v invertovaném konfokálním 

mikroskopu Leica TCS SP2 s AOBS (Acousto-Optical Beam Splitter) systémem, 

zajištujícím vysoký stupeň citlivosti. Nastavené skenovací parametry konfokálního 

mikroskopu byly u všech vzorků totoţné. Jednalo se zejména o rozlišení 

(2048 × 2048 pixelů), rozsah skenování, barevnou škálu (zelený, červený a modrý kanál), 

velikost pixelu, (0,732 µm), vzdálenost mezi skeny (1,79 µm). Všechny preparáty byly 

snímány objektivem s 10× zvětšením, který pokryl celou plochu transverzálního řezu kosti.  

Analýza CSG parametrů 

Geometrické vlastnosti transverzálního průřezu těla holenní kosti jsme analyzovali 

pomocí softwaru ImageJ. Hodnotili jsme parametry plochy průřezu (TA, CA) 

a kvadratické momenty plochy průřezu (Imax, Imin, J) Hodnota TA zahrnuje celkovou 

plochu transverzálního průřezu kosti. Plocha hutné kostní tkáně (CA) vypovídá o odolnosti 

kosti v axiální kompresi a tahu (Larsen, 1999). Kvadratické momenty plochy průřezu (I) 

udávají odolnost kosti v ohybu. Dále jsme analyzovali oblasti Imax a Imin, oblasti s největší a 

nejmenší odolností kosti v ohybu a index cirkularity (Imax/Imin) k porovnání tvaru průřezu 

kosti. Hodnota polárního kvadratického momentu plochy průřezu (J) udává odolnost kosti 

v torzi (Larsen, 1999). 

Ke srovnání vlivu mechanické zátěţe na plošné parametry CSG by měly být 

výsledky standardizovány na hmotnost jedince (Ruff et al., 1993). U parametrů 

vyjadřujících odolnost kosti v ohybu, nebo torzi by se také mělo počítat s biomechanickou 

délkou kosti (Ruff et al., 1993). Hodnoty celkové plochy průřezu (TA) a plochy hutné 
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kostní tkáně (CA) jsme tedy standardizovali na hmotnost jedince a hodnoty Imax, Imin a J 

jsme standardizovali na hmotnost jedince násobenou biomechanickou délkou kosti. 

Výstupem z konfokálního mikroskopu bylo z kaţdého řezu přibliţně 50 skenů. 

Proto jsme nejprve museli otestovat, zda se budou lišit hodnoty geometrických vlastností 

z prvního, středního, anebo posledního skenu. Test neprokázal signifikantní rozdíl mezi 

změřenými geometrickými parametry jednotlivých skenů. Pro analýzu tedy nebylo 

podstatné, který ze skenů transverzálního řezu zvolíme. 

Pro analýzu geometrických vlastností transverzálního řezu kosti jsme v softwaru 

ImageJ vytvořili vlastní makro. Po otevření skenu v softwaru ImageJ jsme spustili makro 

pro analýzu geometrických parametrů. Nejprve jsme u kaţdého skenu odhadli a ručně 

vymezili periostální i endosteální hranici hutné kostní tkáně (ROI). Ze zadaných ROI jsme 

následně spočítali základní geometrické parametry řezu (TA, CA, I, Imax, Imin). Tyto 

hodnoty jsme přenesli do tabulky Excel a dopočítali hodnoty indexu cirkularity průřezu 

(indexcirkularita = Imax/ Imin) a polárního kvadratického momentu průřezu (J = Imax + Imin). 

Hodnoty TA, CA jsme standardizovali na hmotnost jedince a hodnoty I a J na hmotnost 

jedince násobenou délkou kosti. Testovali jsme intraobservační chybu měření (viz níţe). 

Obrazovým výstupem makra v programu ImageJ byl sken se zakreslenými osami Imax a 

Imin, které znázorňují oblasti řezu nejvíce a nejméně odolné v ohybu (Obr. 9). 

Test intraobservační chyby CSG 

Intraobservační chyba vzniká při opakovaných měřeních stejného parametru jednou 

osobou. Účelem testování intraobservační chyby je zjistit spolehlivost metody měření.  

Test intraobservační chyby sestával z osmi opakovaných měření CSG na deseti 

jedincích. Intraobservační chybu jsme počítali dle metody uvedené ve studii Sládek et al. 

(submitted). Chybu jsme stanovili z hodnot celkové plochy průřezu (TA) (Tab. 2) a 

polárního kvadratického momentu plochy průřezu (J) (Tab. 3). Rozdíly mezi jednotlivými 

měřeními jsme počítali pomocí průměrné chyby (MD – mean difference). Průměrná chyba 

nabývá plusových, či mínusových hodnot. Pro výpočet MD jsme dle studie Sládek et al. 

(submitted) pouţili následující vzorec:  
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Za M1 jsme dosadili hodnotu prvního srovnávaného měření, za M2 jsme dosadili 

hodnotu posledního měření a n je velikost souboru (n = 10). Poslední (osmé) měření jsme 

zvolili jako referenční, protoţe jsme předpokládali, ţe se s opakováním měření bude chyba 

postupně zmenšovat. Celkovou chybu mezi jednotlivými měřeními jsme vyjádřili 

průměrnou absolutní chybou měření (MAD – mean absolute difference). Hodnoty 

průměrné absolutní chyby nabývají pouze kladných hodnot. K výpočtu MAD jsme pouţili 

následujícího vzorce (Sládek et al., submitted): 

n
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Významy zkratek jsou popsány výše. Do vzorců jsme postupně za M1 dosadili hodnoty 

prvního aţ sedmého měření a za M2 jsme dosadili vţdy hodnoty posledního (osmého) 

měření (Tab. 2 a 3). 

Interval, ve kterém bychom očekávali 95 % rozdílů mezi měřeními, jsme odhadli 

limitem souhlasu (95% LA – 95% limits of agreement). Zmíněný 95% LA jsme vypočítali 

dle následujícího vzorce (Bland and Altman, 1986): 

LA = MD ± 1,96 . SD 

K interpretaci hodnot LA a MAD musí být dána akceptovatelná chyba. 

Akceptovatelná chyba je často odvozena z hodnot získaných z empirických výzkumů 

(Meloun and Militký, 1998). Hodnota akceptovatelné chyby byla v naší práci 5 %. 

Ke stanovení akceptovatelné chyby našich výsledků jsme vycházeli z CSG analýz 

předchozích studií (O’Neill and Ruff, 2004; Sládek et al., 2010).  

Jak jsme předpokládali, byla největší průměrná i průměrná absolutní hodnota mezi 

prvním a osmým měřením. Postupně s dalšími měřeními se chyba zmenšovala (Tab. 2 a 3), 

od třetího měření jiţ byly hodnoty vyrovnané. Z tohoto důvodu jsme osmé měření zvolili 

jako referenční. Průměrná chyba mezi sedmým a osmým měřením byla u hodnoty TA 

rovna 0,008 (0,68%), u hodnoty J pak 0,003 (1,56%). Průměrná absolutní chyba mezi 

sedmým a osmým měřením byla u hodnoty TA rovna 0,009 (0,71%) a u hodnoty J potom 

0,004 (1,70%). Horní a dolní 95% limity shody (LA) konečné průměrné chyby měření byly 
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u hodnot TA -0,006; 0,023 a u hodnot J pak 0,003; 0,010. Ţádná z těchto hodnot nebyla 

větší neţ 5% akceptovatelná chyba měření. 

Metody statistického šetření 

Ke statistickým výpočtům jsme pouţili software Statistica 6.0 (StatSoft, 1984–

2001) a Excel 07 (Microsoft Corporation, 1985–2007). Pro porovnání rozdílů mezi 

jednotlivými parametry dvou souborů jsme pouţili dvouvýběrový t-test a Mann-Whitney 

test (na 5% hladině významnosti). Symetrie a variabilita souborů pro hmotnost a 

biomechanickou délku holenní kosti byla vyjádřena pomocí krabicových grafů. V grafech 

uvádíme průměr, směrodatnou chybu (SEM) a směrodatnou odchylku (SD) jedinců typu 

Lurcher a kontrolní skupiny. 

Vzhledem k tomu, ţe jsou CSG parametry závislé na proměnných jako je hmotnost 

a hmotnost násobená biomechanickou délkou holenní kosti a oba tyto parametry jsou 

měřeny s chybou, pouţili jsme model redukované hlavní osy (RMA – reduced major axis) 

k porovnání vztahu studovaných proměnných (Sládek et al., 2006 a). Redukovaná hlavní 

osa byla spočítána dle programu pro RMA regresi (Bohonak, 2002). Sklon a průsečík 

s osou y byl odhadnut 95% intervalem spolehlivosti pomocí principu generace 

simulovaných výběrů (bootstrap). K porovnání rozdílů v distribuci hodnot okolo 

redukované hlavní osy byl pouţit Fisherův exaktní test (Preacher and Briggs, 2001), kde 

jsme porovnávali počet jedinců nad redukovanou hlavní osou s počtem jedinců pod 

redukovanou hlavní osou. 
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Výsledky 

Výsledky srovnání tělesných parametrů 

Pro základní charakteristiku tělesných parametrů souboru jsme zvolili hmotnost 

jedince a biomechanickou délku (BML) holenní kosti. Hmotnost a BML jsme dále pouţili 

pro velikostní standardizaci parametrů CSG. 

 Výsledky průměrné hmotnosti jedince a biomechanické délky holenní kosti 

uvádíme souhrnně v Tab. 4. Průměrná hmotnost jedinců typu Lurcher byla 28,70 g, u 

kontrolní skupiny jsme naměřili průměrnou hmotnost 27,95 g. Průměrná hodnota 

biomechanické délky holenní kosti byla u jedinců typu Lurcher 17,49 mm, u kontrolní 

skupiny byl průměr hodnot BML roven 17,64 mm. Průměr, směrodatná chyba (SEM) a 

směrodatná odchylka (SD) hmotnosti a biomechanické délky jsou zobrazeny v Grafu 1 a 2. 

Distribuci hodnot biomechanické délky holenní kosti vztaţených ke hmotnosti jedince 

uvádíme v Grafu 3. Z výsledků vyplývá, ţe rozdíly průměrné hmotnosti nebyly mezi 

jedinci typu Lurcher a kontrolní skupinou statisticky významné (Tab. 4). Ukázalo se ale, ţe 

jedinci typu Lurcher měli o tři procenta větší průměrnou hmotnost, neţ kontrolní skupina. 

Na krabicovém grafu je patrné symetrické rozloţení hodnot hmotnosti u jedinců typu 

Lurcher i kontroly (Graf 1). Velikost směrodatné odchylky je ale u kontrolní skupiny větší 

neţ u skupiny Lurcher. Ani v hodnotách biomechanické délky holenní kosti se jedinci typu 

Lurcher a kontrolní skupina signifikantně neodlišovali (Tab. 4). Jedinci typu Lurcher měli 

o jedno procento niţší biomechanickou délku holenní kosti neţ kontrolní skupina. 

Z krabicového grafu je patrné, ţe hodnoty biomechanické délky obou souborů byly 

symetricky rozloţené (Graf 2). Velikost směrodatné odchylky byla u jedinců typu Lurcher 

i kontrolní skupiny podobná. Hodnoty biomechanické délky holenní kosti vztaţené 

ke hmotnosti se mezi jedinci typu Lurcher a kontrolou signifikantně nelišily (Graf 3).  

 Z našich výsledků jsme nezjistili signifikantní rozdíl v tělesných parametrech mezi 

jedinci typu Lurcher a kontrolní skupinou. Je však zajímavé, ţe jedinci typu Lurcher měli o 

tři procenta větší průměrnou hmotnost a zároveň o jedno procento niţší biomechanickou 

délku holenní kosti, nejedná se tedy o stejný velikostní efekt. Výsledky budou detailněji 

popsány v diskuzi, lze však předpokládat, ţe by mohly být ovlivněny např. malou velikostí 

souboru. Rozloţení hodnot tělesných parametrů je v obou souborech symetrické, u 

hmotnosti jsme ale zjistili větší rozptyl hodnot kontrolní skupiny.  
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Výsledky CSG holenní kosti 

Plochy průřezu: TA, CA 

 Standardizované hodnoty plošných parametrů CSG holenní kosti, tj. celková plocha 

průřezu a plocha hutné kostní tkáně, jedinců typu Lurcher a kontroly uvádíme v Tab. 4. 

Hodnoty plochy průřezu byly standardizovány hmotností. U jedinců typu Lurcher byla 

naměřena průměrná hodnota TA 1,187 mm
2 

a průměrná adjustovaná hodnota TA byla 

0,042 mm
2
/g. Kontrolní skupina měla průměr hodnot TA rovnající se 1,232 mm

2
 a průměr 

adjustovaných hodnot TA byl 0,045 mm
2
/g. Průměrná hodnota CA byla u jedinců typu 

Lurcher 0,752 mm
2
, po adjustaci potom 0,027 mm

2
/g. U kontrolní skupiny jsme naměřili 

průměrnou hodnotu CA rovnající se 0,775 mm
2
, adjustovaná hodnota CA byla 

0,028 mm
2
/g. Distribuce hodnot celkové plochy průřezu holenní kosti vztaţených ke 

hmotnosti jedince je zobrazena v Grafu 4. Distribuci hodnot hutné kostní tkáně (CA) 

holenní kosti vztaţených ke hmotnosti jedince uvádíme v Grafu 5.  

Průměrná hodnota celkové plochy průřezu byla u jedinců typu Lurcher o čtyři 

procenta menší, neţ u kontrolní skupiny, nevykazovala však oproti předpokladu 

signifikantní rozdíl (Tab. 4). Jedinci typu Lurcher a kontrolní skupina se signifikantně 

nelišili ani u hodnot plochy hutné kostní tkáně (Tab. 4). Průměrná hodnota plochy hutné 

kostní tkáně byla u jedinců typu Lurcher o tři procenta menší neţ u kontrolní skupiny. 

Mezi jedinci typu Lurcher a kontrolní skupinou nebyl signifikantní rozdíl v celkové ploše 

průřezu vztaţené k hmotnosti jedince (Graf 4). Stejně tak se neukázal signifikantní rozdíl 

ve velikosti plochy hutné kostní tkáně vztaţené k hmotnosti jedince (Graf 5). Z výsledků 

parametrů plochy průřezu vyplývá, ţe jedinci typu Lurcher a kontrolní skupiny měli 

podobné mnoţství hutné kostní tkáně ve srovnání s celkovou plochou průřezu a hmotností 

jedince. 

 Závěrem lze shrnout, ţe jedinci typu Lurcher a kontrolní skupiny měli podobné 

plošné parametry CSG (tj. axiální robusticitu). Hodnoty celkové plochy průřezu i plochy 

hutné kostní tkáně byly u jedinců typu Lurcher menší, ale nevykazovaly oproti 

předpokladu signifikantní rozdíl. Výsledky tedy nepotvrzují náš předpoklad vlivu 

motorické poruchy na plošné parametry CSG. Projevy motorické poruchy (např. zhoršení 

svalové funkce končetin) nezpůsobily signifikantní sníţení velikosti plochy hutné kostní 

tkáně u jedinců typu Lurcher. 
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Kvadratické momenty plochy průřezu 

 Standardizované hodnoty polárního kvadratického momentu plochy průřezu, tj. 

odhad celkové ohybové/torzní robusticity, uvádíme v Tab. 4. Hodnoty kvadratického 

momentu plochy průřezu byly standardizovány součinem hmotnosti a biomechanické 

délky holenní kosti. Průměrná hodnota J byla u skupiny Lurcher 0,205 mm
4 

a po adjustaci 

0,0004 mm
4
/g×mm. U kontrolní skupiny jsme naměřili průměrnou hodnotu J rovnající se 

0,219 mm
4
, po adjustaci byla průměrná hodnota J u kontroly 0,0005 mm

4
/g×mm. 

Rozmístění hodnot polárního kvadratického momentu plochy průřezu ve vztahu 

k hmotnosti a biomechanické délce holenní kosti je zobrazeno v Grafu 6.  

Hodnoty polárního kvadratického momentu plochy průřezu nevykazovaly mezi 

jedinci typu Lurcher a kontrolní skupinou signifikantní rozdíl (Tab. 4). Hodnota J, nebo 

také robusticita kosti vztaţená k zátěţi v ohybu a zkrutu, byla u jedinců typu Lurcher o 

sedm procent menší neţ u kontrolní skupiny. Distribuce hodnot polárního kvadratického 

momentu plochy průřezu vztaţených k součinu hmotnosti a BML nebyla mezi jedinci typu 

Lurcher a kontrolní skupinou signifikantně odlišná (Graf 6). Výsledky nepotvrdily náš 

předpoklad, ţe motorická porucha způsobí statisticky významné zmenšení hodnot 

polárního kvadratického momentu plochy průřezu (tj. celkové ohybové/torzní robusticity). 

 Vzhledem k tomu, ţe polární kvadratický moment plochy průřezu je součtem 

parametrů odolnosti kosti v ohybu (tj. Imax, Imin) a vyjadřuje tak celkově ohybovou a torzní 

robusticitu, testovali jsme i jednotlivé kvadratické momenty plochy a jejich distribuci na 

průřezu. Standardizované hodnoty maximálních a minimálních kvadratických momentů 

plochy průřezu jsou pro jedince typu Lurcher a kontrolní skupiny shrnuty v Tab. 4. 

U jedinců typu Lurcher byl průměr hodnot Imax roven 0,116 mm
4
 a průměr hodnot Imin byl 

0,089 mm
4
. Po adjustaci na součin hmotnosti a BML byla průměrná hodnota Imax u skupiny 

Lurcher 0,00023 mm
4
/g×mm a hodnota Imin byla 0,00018 mm

4
/g×mm. U kontrolní skupiny 

jsme naměřili průměr hodnot Imax rovnající se 0,123 mm
4
 a pro Imin potom 0,096 mm

4
 , 

průměr adjustovaných hodnot pro Imax byl 0,00025 mm
4
/g×mm a pro hodnotu Imin pak 

0,00020 mm
4
/g×mm. Hodnoty kvadratických momentů plochy průřezu vztaţených 

k součinu hmotnosti a biomechanické délky holenní kosti uvádíme v Grafu 7 a 8. 

Mezi jedinci typu Lurcher a kontrolní skupinou jsme nenašli signifikantní rozdíl 

v maximálních a minimálních kvadratických momentech plochy průřezu (Tab. 4). 

Průměrná hodnota Imax ale byla u jedinců typu Lurcher menší o šest procent a průměrná 
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hodnota Imin byla menší o devět procent. Hodnoty kvadratických momentů plochy průřezu 

vztaţené k hmotnosti a biomechanické délce neukázaly mezi jedinci typu Lurcher a 

kontrolní skupinou signifikantní rozdíl (Graf 7 a 8).  

Tvar průřezu holenní kosti, vycházející z distribuce rozdílů odolnosti v ohybu, jsme 

u jedinců typu Lurcher a kontrolní skupinou odhadli z indexu cirkularity (Imax/Imin). 

Hodnoty indexu cirkularity jsou shrnuty v Tab. 4. Průměr hodnot indexu cirkularity byl u 

jedinců skupiny Lurcher 1,303. U kontrolní skupiny byla průměrná hodnota indexu 

cirkularity 1,273. Hodnoty maximálních kvadratických momentů plochy průřezu 

vztaţených k minimálním kvadratickým momentům plochy průřezu jsou uvedeny v Grafu 

9.  

Hodnoty indexu cirkularity neprokázali signifikantní rozdíl mezi jedinci typu 

Lurcher a kontrolní skupinou (Tab. 4), přestoţe byla hodnota indexu cirkularity u jedinců 

typu Lurcher o dvě procenta větší. Hodnoty Imax vztaţené k hodnotám Imin neukázaly rozdíl 

mezi jedinci typu Lurcher a kontrolní skupinou (Graf 9).  

Z výsledků vyplývá, ţe jedinci typu Lurcher a kontrolní skupina mají podobnou 

distribuci maximálních a minimálních kvadratických momentů plochy průřezu holenní 

kosti. Hodnoty indexu cirkularity jsou u jedinců skupiny Lurcher a kontroly podobné. 

Výsledky nepotvrdily náš předpoklad, ţe u jedinců typu Lurcher bude vlivem působení 

nesměrovosti zátěţe hodnota Imax a hodnota cirkularity průřezu signifikantně niţší. U 

kontrolní skupiny se nepotvrdila dominující distribuce hutné kostní tkáně v předozadní ose, 

která by se projevila většími hodnotami Imax a indexu cirkularity.  
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Diskuze 

 Z výsledků našich analýz vyplývá, ţe parametry CSG (TA, CA, Imax, Imin, J) těla 

holenní kosti se mezi jedinci typu Lurcher a kontrolní skupinou signifikantně neliší a tak 

nepotvrzují naše předpoklady o vlivu motorické poruchy na biomechanické vlastnosti 

holenní kosti. Důleţitý je také nesignifikantní rozdíl v hodnotách cirkularity průřezu 

(Imax/Imin) mezi jedinci typu Lurcher a kontrolní skupinou. Otázkou tedy zůstává, z jakého 

důvodu se statisticky významné změny motoriky jedinců typu Lurcher neprojevily na 

rozloţení hutné kostní tkáně holenní kosti. V následujícím textu jsou shrnuta moţná 

vysvětlení našich výsledků a také faktory a limity, které mohly mít na výsledky práce vliv.  

 K analýze CSG parametrů holenní kosti byla v naší práci zavedena nová metoda 

histologického barvení kosterního materiálu (Ciani et al., 2009). Výhodou metody je 

především moţnost analyzovat nedekalcifikovanou kost, coţ umoţňuje nejen analýzu CSG 

parametrů, ale i histologickou analýzu lakuno-kanalikulárního systému. Histologické 

analýze transverzálních řezů holenní kosti se budeme věnovat v další fázi naší práce. Další 

výhodou nové metody je její spolehlivost, kterou jsme testovali pomocí intraindividuální 

chyby měření CSG parametrů (viz Materiál a metody).  

Vzhledem k tomu, ţe jsme zaváděli novou metodu histologického barvení a 

zobrazení preparátů, testovali jsme kaţdý krok v postupu práce. V první fázi, při odebírání 

transverzálního řezu holenní kosti pomocí pily s diamantovým kotoučem, jsme řešili jakým 

způsobem zajistit optimální, nepoškozený řez holenní kosti. Kost nebyla zalita v ţádném 

médiu a práci nám ztěţovala také malá velikost preparátů. Pilu jsme proto upravili a 

přizpůsobili k práci s našimi vzorky. Upevnění kosti do pily jsme upravili tak, aby byla 

kost pevně fixována a při řezání se nepohnula a aby se zároveň nepoškodila tlakem 

fixačního zařízení. Optimalizovali jsme také rychlost otáček pily. V této fázi práce jsme ale 

nenašli způsob, jakým preparáty orientovat, tj. označit na průřezu předozadní (A-P) a 

mediolaterální (M-L) rovinu tak, aby označení zůstalo na preparátu aţ do konečné fáze 

zobrazení v programu ImageJ. Vzhledem k tomu, ţe pro naši práci nebyla orientace 

preparátu stěţejní, pokračovali jsme bez označení rovin. U broušení transverzálního 

průřezu kosti brusným papírem se ukázala jako nejlepší metoda manuální. Z důvodu velmi 

malé velikosti preparátů se při broušení neosvědčily ţádné pomůcky a nástroje, 

nejpřesnější a nejcitlivější zůstala pro broušení lidská ruka. Postup barvení histologických 
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preparátů jsme také testovali a nakonec uzpůsobili dobu barvení preparátům tak, aby byla 

moţná nejen analýza CSG, ale i pozdější analýza lakuno-kanalikulárního systému kosti. 

Skenování preparátů v konfokálním mikroskopu předcházelo testování nastavitelných 

parametrů mikroskopu. Parametry nastavení, které se ukázaly pro naši analýzu jako 

nejlepší, jsme potom pouţili pro skenování všech vzorků. Obrazovým výstupem 

z konfokálního mikroskopu bylo pro kaţdý řez asi 50 skenů ve třech barevných kanálech. 

Testovali jsme, zda se budou lišit výsledky parametrů CSG skenů ze začátku, středu a 

konce průřezu a zda výsledky ovlivní volba barevného kanálu. Výsledky CSG nebyly u 

testovaných skenů statisticky významné. Nebylo proto podstatné, jaký sken z průřezu a 

jaký barevný kanál pro analýzu CSG zvolíme. Pro analýzu geometrických parametrů 

průřezu jsme v programu ImageJ vytvořili vlastní makro. Pro analýzu CSG parametrů bylo 

na skenu potřeba ručně vymezit periostální a endosteální hranici kosti. Analýzu 

v programu ImageJ prováděla pouze jedna osoba. Spolehlivost měření jsme zjistili pomocí 

testu intraindividuální chyby dle studie Sládek et al. (Sládek et al., submitted). U deseti 

jedinců jsme osmkrát měřili celkovou plochu průřezu a polární moment plochy průřezu. 

Z výsledků testu intraindividuální chyby vyplývá, ţe postup analýzy CSG parametrů není 

zatíţen vyšší neţ akceptovatelnou chybou měření (viz Materiál a metody). Dalším krokem 

práce byla analýza parametrů CSG naskenovaných preparátů. Výsledky byly rozděleny do 

dvou celků: (a) výsledky tělesných parametrů; (b) výsledky CSG holenní kosti. 

 Z výsledků tělesných parametrů jedinců typu Lurcher a kontrolní skupiny vyplývá, 

ţe rozdíly ve hmotnosti jedince a v biomechanické délce holenní kosti nejsou statisticky 

významné. Ve výsledcích jsme upozornili na nestejný velikostní efekt tělesných parametrů. 

Jedinci typu Lurcher měli o tři procenta větší hmotnost a zároveň byla jejich 

biomechanická délka holenní kosti o jedno procento menší. Z předchozích studií, ve 

kterých se vycházelo z antropometrických měření člověka, je zřejmé, ţe hmotnost by měla 

mít lineární vztah k výšce jedince (Kemsley et al., 1962). Vzhledem k tomu, ţe výška 

jedince by měla pozitivně korelovat s délkou holenní kosti (Ruff, 2000; 2002), měl by být 

vztah i mezi hmotností jedince a délkou holenní kosti lineární. Protoţe u většiny savců je 

délka kostí končetin přibliţně proporcionální k hmotnosti (Alexander et al., 1979), 

můţeme u myší předpokládat stejný efekt, i kdyţ se jedná o kvadrupední ţivočichy, u 

kterých se výškový parametr nepouţívá. Vysvětlením našich rozdílných výsledků by 

mohla být malá velikost souboru. Pro další práci proto plánujeme rozšíření souboru 
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jedinců. Zajímavá je také distribuce hodnot biomechanické délky holenní kosti vztaţených 

k hmotnosti jedince. Na Grafu 3 je patrné rozdělení hodnot kontroly do dvou pomyslných 

skupin. Rozloţení hodnot hmotnosti je ale dle Grafu 1 u jedinců typu Lurcher i kontroly 

symetrické. Netypické rozdělení hodnot hmotnosti jedinců kontrolní skupiny je 

pravděpodobně způsobeno nehomogenitou náhodného výběru jedinců a malou velikostí 

souboru.  

Výsledky parametrů plochy CSG (celková plocha průřezu a plocha hutné kostní 

tkáně) neprokázaly signifikantní rozdíl mezi jedinci typu Lurcher a kontrolní skupinou. 

Parametry plochy průřezu byly standardizovány hmotností jedince. Na Grafu 4 a 5 je také 

patrné rozdělení jedinců kontroly do dvou skupin dle hodnot hmotnosti na ose x, jak jsme 

jiţ zmínili výše. Jedinci typu Lurcher a kontrolní skupina měli podobné mnoţství hutné 

kostní tkáně vztaţené k celkové ploše průřezu a hmotnosti jedince. Nepotvrdil se tedy náš 

předpoklad o vlivu motorické poruchy na parametry plochy CSG, kde by např. sníţení 

svalové funkce u jedinců typu Lurcher způsobilo menší plochu hutné kostní tkáně na 

průřezu holenní kosti.  

Z výsledků analýz kvadratických momentů plochy průřezu (J, Imax, Imin) a indexu 

cirkularity (Imax/Imin) je patrné, ţe rozdíly mezi jedinci skupiny Lurcher a kontroly nebyly 

statisticky významné. Výsledky nepotvrzují náš předpoklad, ţe motorická porucha způsobí 

signifikantní zmenšení hodnot polárního kvadratického momentu plochy průřezu (tj. 

celkové ohybové/torzní robusticity) a ţe následkem nesměrovosti zátěţe jedinců typu 

Lurcher, bude hodnota Imax a cirkularita průřezu signifikantně menší. Nabízí se zde otázka, 

zda byly projevy motorické poruchy natolik významné, aby ovlivnily geometrické 

parametry průřezu holenní kosti. Projevy motorické poruchy jsme testovali pomocí 

motorických testů. 

Motorická porucha je u jedinců typu Lurcher způsobena projevy mozečkové ataxie. 

Projevy motorické poruchy se začínají objevovat krátce po narození a plně se manifestují 

ve třech měsících ţivota. V naší studii bylo stáří jedinců devět měsíců, jednalo se tedy o 

dospělé jedince, u kterých se motorická porucha mohla plně projevit a způsobit tak změny 

v rozloţení hutné kostní tkáně. K ovlivnění motoriky došlo neinvazivně. Neinvazivně 

navozené změny v motorických vlastnostech jedince typu Lurcher nám umoţnily sledovat 

vliv motoriky na rozloţení hutné kostní tkáně průřezu kosti, aniţ bychom způsobem 

experimentu zasáhli do adaptačních procesů kosti.  
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Výsledky motorických testů ukázaly signifikantní rozdíly mezi jedinci typu Lurcher 

a kontrolní skupinou (hrazda, rotarod, hybnost). Silový test na hrazdě by měl vypovídat o 

schopnosti jedince aktivně zapojit svalové skupiny na přední končetině. U jedinců skupiny 

Lurcher byl naměřen signifikantně kratší čas, po který se na hrazdě udrţeli. To by mohlo 

být způsobeno změnami v síle a koordinaci svalových skupin (projevy mozečkové ataxie). 

Mozečková ataxie můţe způsobit u jedinců typu Lurcher změny ve struktuře svalu 

(Hartmann et al., 2001). Ve studii Hartmann et al. (2001) se u jedinců typu Lurcher 

ukázala redukce myozinu ve svalech, která by mohla způsobit jejich oslabení. Vzhledem 

k tomu, ţe tah svalů vytváří mechanickou zátěţ, která působí na kost (Pearson and 

Lieberman, 2004), předpokládali jsme, ţe se menší síla svalů projeví na parametrech CSG. 

Dle modelu funkční adaptace kosti (Ruff, 2007) by se sníţená svalová aktivita u jedinců 

typu Lurcher mohla projevit niţší úrovní deformace kosti a sníţeným nárůstem kostní 

hmoty (axiální a torzní robusticity). Jak jiţ bylo zmíněno, přestoţe byly v naší práci 

hodnoty CA, TA a J u jedinců typu Lurcher menší neţ u kontrolní skupiny, neprokázali 

jsme signifikantní rozdíl a tím také nepotvrdili náš původní předpoklad. Průměrná hodnota 

CA, TA a J byla u obou skupin podobná.  

 Dalším motorickým testem, ve kterém se ukázal signifikantní rozdíl mezi jedinci 

skupiny Lurcher a kontrolní skupinou, byl rotarod a hybnost (Open field). Oba tyto testy 

vypovídají o sníţené schopnosti koordinace pohybů u jedinců typu Lurcher. Větší hybnost 

v otevřeném poli je u těchto jedinců navíc ještě dána třesem a lateropulzí. Předpokládali 

jsme, ţe se tato nesměrovost pohybů jedinců typu Lurcher projeví na hodnotách Imax a 

cirkularitě průřezu (Imax/Imin) holenní kosti. Podle našeho předpokladu by měla být u 

jedinců typu Lurcher signifikantně niţší hodnota Imax a indexu cirkularity. Nicméně, 

výsledky CSG holenní kosti tento předpoklad nepotvrdily. Jedinci typu Lurcher a kontrolní 

skupina měli podobné hodnoty Imax i hodnoty cirkularity průřezu. 

Můţeme tedy shrnout, ţe i kdyţ se ukázaly statisticky významné rozdíly 

v motorických vlastnostech mezi jedinci typu Lurcher a kontrolní skupinou, nezpůsobily 

tyto rozdíly takové změny v působení mechanických sil, které by vedly ke statisticky 

významným změnám ve vlastnostech CSG.  

Otázkou zůstává, proč se statisticky významné změny v motorických vlastnostech u 

jedinců typu Lurcher neprojevily v rozloţení hutné kostní tkáně na transverzálním průřezu 

holenní kosti. Jedním z důvodů by mohla být malá velikost souboru, u kterého se rozdíly v 
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CSG nemusely významně projevit. Pro další práci proto počítáme s rozšířením souboru 

jedinců.  

Dalším moţným vysvětlením je působení mechanické zátěţe na rozloţení hutné 

kostní tkáně aţ po překročení určitého prahu. Vzhledem k tomu, ţe adaptace kosti na 

mechanickou zátěţ je s velkou pravděpodobností reakcí na velikost působící deformace, 

mohlo by se jednat o deformační prahové hodnoty. Přítomnost deformačních prahových 

hodnot, které vyvolají proces remodelace byla popsána jiţ v teorii mechanostatu (Frost, 

1987). Změny v rozloţení hutné kostní tkáně průřezu by se tedy ukázaly aţ po překročení 

deformačních prahových hodnot. Testování prahových hodnot a velikosti působící 

deformace je však obtíţné a většinou vyţaduje invazivní zásah do organismu jedince. 

Studie, ve kterých jsou adaptační mechanismy kosti zkoumány neinvazivně, většinou 

vyuţívají působení nefyziologické zátěţe o známé velikosti (Robling et al., 2002; De 

Souza et al., 2005). Bylo by proto poněkud sporné aplikovat získané poznatky na jedince 

s normální fyziologickou zátěţí. Pro výpočet deformačních sil způsobených normální 

fyziologickou zátěţí jedince se vyuţívá přímé měření deformace in vivo (Demes et al., 

2001; Lieberman et al., 2004). Na kost jedince je chirurgicky připevněno zařízení měřící 

velikost deformace. Jak jsme jiţ upozornili, problémem by mohla být invazivita 

experimentu, která můţe nepřímo ovlivnit adaptační mechanismy kosti.  

Přítomnost prahových hodnot bychom u jedinců typu Lurcher a kontroly mohli 

testovat zvýšením fyzické aktivity jedinců. Neměli bychom přesná data o velikosti 

působících sil a deformace, ale vyhnuli bychom se invazivním zásahům a působení 

nefyziologické zátěţe na kost. Pokud by se ukázaly změny v CSG mezi jedinci typu 

Lurcher a kontrolní skupinou po zvýšení aktivity, podpořilo by to teorii přítomnosti 

prahových hodnot. Předpokládali bychom, ţe se změní zejména CSG parametry jedinců 

kontrolní skupiny s normální motorikou, kteří by tak vyuţili svůj zbylý pohybový 

potenciál (Graf 10). Vlivem zvýšené aktivity, by se mohl u kontrolních jedinců projevit 

převaţující pohyb v předozadním směru na parametrech CSG. U jedinců typu Lurcher 

bychom naopak významné změny v CSG ve srovnání s předchozími výsledky jiţ 

neočekávali. 

Přítomnost prahových hodnot by také mohla vysvětlovat, proč se při testování 

funkční adaptace kosti ukazují signifikantní rozdíly v parametrech CSG např. u sportovců 

(Sone et al., 2006; Wilks et al., 2009), či jedinců s nefyziologickou zátěţí končetin 
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(Rittweger et al., 2010). Na rozdíl od dalších studií, zkoumajících např. rozdíly CSG 

parametrů mezi skupinami s různou strategií obţivy, kde se statisticky významné rozdíly 

neobjevily (Bridges, 1989; Sládek et al., 2006 a). Pokud by se tedy změny v CSG 

parametrech projevily aţ po překročení určitých prahových hodnot, bylo by poněkud 

obtíţné srovnávat a interpretovat výsledky analýz souborů jedinců s normální fyzickou 

aktivitou. Znamenalo by to například, ţe bychom v bioarcheologických studiích nebyli 

schopni podle parametrů CSG analyzovat rozdíly v chování vycházející ze strategie 

obţivy, protoţe by se tyto rozdíly u jedinců s normální fyzickou aktivitou nemusely na 

morfologii kosti vůbec projevit. Pro objasnění tohoto rozporu ale bude potřeba dalších 

analýz a testování způsobu adaptace kosti na mechanickou zátěţ. 

Dalším faktorem, který mohl ovlivnit výsledky naší práce, by mohla být volba 

dlouhé kosti, kterou jsme pro analýzu CSG zvolili, tj. holenní kost. I kdyţ se holenní kost 

pro testování adaptace kosti na mechanickou zátěţ často vyuţívá (Fritton et al., 2005; De 

Souza et al., 2005), je moţné, ţe by se motorická porucha jedinců typu Lurcher mohla 

projevit více na dlouhých kostech přední končetiny. Přední končetina nese menší část 

hmotnosti jedince neţ holenní kost a při některých běţných aktivitách jedince (např. 

čištění) je zatíţena hmotností minimálně, třes by se proto na kosti přední končetiny mohl 

projevit více. Vzhledem k tomu, ţe jsme odebírali všechny dlouhé kosti souboru jedinců, 

plánujeme do budoucna také analýzu CSG humeru. 

 Jak jiţ bylo zmíněno, vycházeli jsme v naší práci z toho, ţe proces adaptace kosti je 

řízen lokálními faktory (působením mechanických sil a momentů). Výsledky analýz však 

neprokázaly působení lokálních faktorů na adaptační mechanismy holenní kosti, čímţ se 

náš původní předpoklad nepotvrdil.  

 Vliv systémových faktorů na adaptaci kosti jsme se snaţili kontrolovat volbou 

souboru, výběrem dlouhé kosti a lokalizací průřezu kosti. Abychom eliminovali působení 

systémových reparačních mechanismů kosti (např. hojení zprostředkované imunitním 

systémem po invazivním zásahu, či působení nefyziologické zátěţe), zvolili jsme model 

neinvazivního ovlivnění motoriky. U jedinců typu Lurcher se začíná motorická porucha 

manifestovat krátce po narození, k ovlivnění motoriky není tedy třeba ţádného invazivního 

zásahu. Dalším systémovým faktorem, který mohl ovlivnit adaptaci kosti na mechanickou 

zátěţ, byl věk a pohlaví jedinců souboru. Mechanická zátěţ pravděpodobně způsobuje 

větší (re)modelaci kosti u nedospělých jedinců, neţ u jedinců dospělých (Turner and 
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Robling, 2003). V našem souboru bylo proto stáří a pohlaví u všech jedinců stejné, jednalo 

se o dospělé samce. Největší neznámou je pro antropology vliv genetických faktorů na 

adaptační mechanismy kosti. Ve studii jsme jako animální model pouţili myši inbredního 

kmene B6CBA. Inbrední kmen je skupina genotypově stejných zvířat vzniklá 

příbuzenským kříţením, měl by se tedy omezit vliv genetických faktorů na výsledky CSG. 

Vzhledem k tomu, ţe různé kosti i části kostí mohou reagovat na mechanickou zátěţ 

odlišně, odebírali jsme transverzální řezy u všech jedinců v 50 % biomechanické délky 

holenní kosti. Tím bychom měli opět omezit vliv systémových faktorů na adaptační 

mechanismy kosti. Limitem by však mohl být vliv geneticky podmíněné motorické 

poruchy na funkční adaptaci kosti, který zatím není znám. Vzhledem k tomu, ţe se ale 

výsledky CSG jedinců typu Lurcher a kontrolní skupiny významně nelišily, 

nepředpokládáme vliv genetických faktorů na morfologii kosti u jedinců typu Lurcher. Lze 

tedy shrnout, ţe ačkoli se působení systémových faktorů nedá vyloučit a do jisté míry by se 

s ním mělo počítat, v naší práci by mělo být působení systémových faktorů omezeno (viz 

výše).  

Jak jsme jiţ upozornili, je testování funkční adaptace kosti u jedinců s normální 

fyzickou aktivitou obtíţné. Přestoţe se ve výsledcích nepotvrdilo působení lokálních 

faktorů na adaptaci kosti, pravděpodobně se jedná spíše o následek způsobu provedení 

experimentu. Z důvodů, které jsme zmínili výše, by se lokální faktory mohly projevit např. 

po zvýšení aktivity zkoumaných jedinců. Z našich výsledků však nelze prokázat ani 

vyloučit působení lokálních a systémových faktorů na adaptační mechanismy kosti. Pro 

testování způsobu adaptace kosti na mechanickou zátěţ bude tedy potřeba dalších analýz. 

V další práci bychom se chtěli věnovat histologické analýze lakuno-kanalikulárního 

systému transverzálního průřezu kosti a způsobu jakým by mohla tuto porozitu ovlivnit 

mechanická zátěţ. Chtěli bychom se soustředit na otázku anizotropie a nehomogenity 

mikrostruktury kosti a také na ovlivnění mikrostruktury motorickou poruchou jedinců typu 

Lurcher.  

Způsob provedení experimentu nedovoloval testovat adaptaci kosti na mechanickou 

zátěţ na člověku. I kdyţ experimenty probíhaly na myším modelu, mohou mít poznatky 

přínos i pro výzkumy mobility a manipulativního chování minulých populací člověka, ale i 

dalších témat antropologie, či lékařství a evoluční biologie. Cílem experimentálních 

výzkumů je vytvořit vhodný model, který by umoţnil testovat adaptaci kosti na 
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mechanickou zátěţ (Ruff et al., 2006) a následně tyto informace aplikovat na výzkum 

adaptačních mechanismů kosti u člověka. 

K častým otázkám v souvislosti s adaptací kosti na mechanickou zátěţ minulých i 

současných populací patří např. evoluce lokomočního chování, změny ve struktuře kosti 

během růstu a vývoje, nebo vliv strategie obţivy na chování atd. (Ruff and Hayes, 1983; 

Ruff et al., 1984, 1993, 1994; Trinkaus et al., 1999, 2002; Sládek et al., 2006 a, 2006 b, 

2007). Antropologové se velmi často věnují otázce projevů chování vycházejících 

z konkrétní strategie obţivy minulých populací. Z tohoto hlediska se výzkumy 

biomechanických vlastností kostí soustředí na charakteristické skupiny, jako jsou lovci-

sběrači, pastevci, nebo zemědělci. Znalosti z experimentálních studií mohou významně 

přispět ke správné interpretaci analýz kosterních nálezů minulých populací. Také v dalších 

odvětvích antropologie jsou informace o adaptaci na mechanickou zátěţ podstatné. Např. 

ve forenzní antropologii je důleţitá správná interpretace kosterního materiálu pro potřeby 

identifikace nálezů. Testování způsobu adaptace na mechanickou zátěţ je důleţité také pro 

lékařské obory, např. traumatologii, ortopedii, endokrinologii, sportovní lékařství atd. 

(Frost, 2001). Klinické výzkumy současných populací vyuţívají vlastnosti morfologie 

kosti např. k odhadu vlivu specifické aktivity (Haapasalo et al., 1996; Wilks et al., 2009; 

Rittweger et al., 2010), či vlivu systémových faktorů jako např. věk, pohlaví, hormonální 

stav a genetické faktory (Rauch et al., 1999; Bouxsein and Karasik, 2006; Sone et al., 

2006; Tommasini et al., 2007; Wetzsteon et al., 2009). Experimentální testování způsobu, 

jakým se kost adaptuje na mechanickou zátěţ, je tedy důleţité nejen pro antropologii, ale i 

pro mnoho dalších oborů (viz výše). V antropologii mohou vést výsledky této práce 

k novým moţnostem testování parametrů hutné kostní tkáně. 

 



44 

 

Závěr 

 Biomechanická analýza transverzálního průřezu odebraného v 50 % BML těla 

holenní kosti neprokázala signifikantní rozdíly v parametrech CSG mezi jedinci 

s motorickou poruchou (typ Lurcher) a jedinci s normální motorikou (kontrolní skupina). 

Motorická porucha se sice projevila významnými změnami v motorických vlastnostech 

jedinců typu Lurcher, tyto změny však nezpůsobily signifikantní rozdíly v působení 

mechanické zátěţe na tělo holenní kosti. Výsledky indexu cirkularity neprokázaly 

signifikantní rozdíl ve tvaru průřezu holenní kosti jedinců typu Lurcher, u nichţ jsme 

předpokládali změny způsobené nesměrovou zátěţí končetiny, a kontrolní skupiny 

s převaţující zátěţí v předozadním směru. Ani další parametry CSG (TA, CA, Imax, Imin, J) 

se mezi jedinci typu Lurcher a kontrolní skupinou signifikantně nelišily. Z výsledků CSG 

parametrů nemůţeme potvrdit působení lokálních faktorů tremoru, astenie, 

adiadochokineze, dysmetrie nebo lokomoční lateropulze na biomechanickou adaptaci 

kosti. Přestoţe experiment probíhal na myším modelu, mohou výsledky této práce přispět 

k dalším moţnostem testování parametrů hutné kostní tkáně. Získané poznatky o způsobu 

adaptace kosti na mechanickou zátěţ pak mohou být vyuţity nejen v antropologii, ale i 

v dalších oborech.  
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Přílohy: Tabulky 

Tab. 1: Testy motorických vlastností jedinců typu Lurcher a kontroly. 

Tab. 2: Test intraobservační chyby prvého aţ osmého opakovaného měření (1–8) hodnoty 

celkové plochy průřezu (TA) u deseti testovaných jedinců. 

Tab. 3: Test intraobservační chyby prvého aţ osmého opakovaného měření (1–8) hodnoty 

polárního momentu plochy průřezu (J) u deseti testovaných jedinců. 

Tab. 4: Průměr a SD hodnoty u hmotnosti, biomechanické délky a parametrů CSG jedinců 

typu Lurcher a kontroly.  
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Tab. 1: Testy motorických vlastností jedinců typu Lurcher a kontroly
1
 

Parametr Lurcher Kontrola P-value 

Hrazda [s] 23,67 41,08 0,005** 

Rotarod [s] 3,67 54,78 0,0003*** 

Open field dráha [cm] 1047,19 1012,12 0,967 

Open field pohyb [s] 154,80 140,03 0,775 

Open field hybnost [s] 2,52 0,20 0,006** 

Open field rychlost [cm/s] 7,43 7,19 0,596 

 

1 
Data převzata z dosud nepublikovaných výsledků (GAUK 408911; řešitel J. Tůma). 

2 
P-value dle Mann-Whitney testu; ** p < 0,01; ***p < 0,001. 
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Tab. 2: Test intraobservační chyby prvého aţ osmého opakovaného měření (1–8)
1
 hodnoty celkové plochy průřezu (TA) u deseti testovaných 

jedinců 

Jedinec TA [mm
2
] 1–8 [mm

2
] 2–8 [mm

2
] 3–8 [mm

2
] 4–8 [mm

2
] 5–8 [mm

2
] 6–8 [mm

2
] 7–8 [mm

2
] 

1 1,357  -0,0338 -0,0331 -0,0291 -0,0291 -0,0303 -0,0045 -0,0020 

2 1,273 0,0136 0,0007 0,0049 0,0175 0,0109 0,0085 0,0051 

3 1,271 0,0004 -0,0079 -0,0001 0,0091 -0,0029 0,0057 0,0033 

4 1,134 -0,0094 -0,0138 -0,0029 0,0063 -0,0018 -0,0024 -0,0001 

5 1,276 -0,0038 0,0051 0,0016 -0,0024 0,0085 -0,0003 0,0157 

6 1,206 -0,0174 -0,0067 0,0020 -0,0002 0,0001 -0,0077 0,0031 

7 1,282 0,0255 0,0189 0,0306 0,0101 0,0302 0,0092 0,0094 

8 1,050 0,0158 0,0113 0,0209 0,0103 0,0086 0,0113 0,0091 

9 1,235 0,1546 0,0171 0,0095 0,0083 0,0121 0,0080 0,0218 

10 1,128 -0,0345 -0,0470 0,0107 -0,0048 0,0176 0,0287 0,0178 

MD
2
  0,0111 -0,0055 0,0048 0,0025 0,0053 0,0056 0,0083 

MAD
3
  0,0309 0,0162 0,0112 0,0098 0,0123 0,0086 0,0087 

95% LA
4
  -0,090; 0,112 -0,045; 0,034 -0,025; 0,034 -0,022; 0,027 -0,024; 0,035 -0,014; 0,025 -0,006; 0,023 

1 
1–8: 1. aţ 7. měření hodnoty J jsme srovnávali s hodnotou 8. měření. Osmé měření jsme zvolili jako referenční údaj (detaily jsou v metodách). 

2 
MD (mean difference): Průměrná odchylka mezi jednotlivými měřeními (Sládek et al., 2010; detaily výpočtu jsou v metodách). 

3 
MAD (mean absolute difference): Absolutní průměrná odchylka mezi jednotlivými měřeními (Sládek et al., 2010; detaily výpočtu jsou metodách). 

4 
95% LA (limits of agreement): Horní a dolní 95% limity shody pro MD (Bland and Altman, 1986; detaily výpočtu jsou v metodách). 
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Tab. 3: Test intraobservační chyby prvého aţ osmého opakovaného měření (1–8)
1
 hodnoty polárního momentu plochy průřezu (J) u deseti 

testovaných jedinců 

Jedinec J [mm
4
] 1–8 [mm

4
] 2–8 [mm

4
] 3–8 [mm

4
] 4–8 [mm

4
] 5–8 [mm

4
] 6–8 [mm

4
] 7–8 [mm

4
] 

1 1,357  -0,0155 -0,0145 -0,0138 -0,0133 -0,0138 -0,0017 -0,0016 

2 1,273 0,0070 0,0012 0,0030 0,0083 0,0057 0,0047 0,0029 

3 1,271 -0,0002 -0,0042 0,0004 0,0042 -0,0010 0,0030 0,0021 

4 1,134 -0,0029 -0,0045 -0,0001 0,0036 -0,0007 0,0003 0,0008 

5 1,276 -0,0042 0,0016 0,0002 -0,0023 0,0018 0,0002 0,0064 

6 1,206 -0,0075 -0,0030 0,0007 -0,0002 -0,0001 -0,0040 0,0011 

7 1,282 0,0087 0,0056 0,0117 0,0020 0,0095 0,0018 0,0030 

8 1,050 0,0056 0,0042 0,0068 0,0039 0,0030 0,0042 0,0030 

9 1,235 0,0083 0,0076 0,0052 0,0049 0,0060 0,0046 0,0103 

10 1,128 -0,0148 -0,0194 0,0035 -0,0021 0,0070 0,0110 0,0061 

MD
2
  -0,0016 -0,0025 0,0018 0,0009 0,0017 0,0024 0,0034 

MAD
3
  0,0075 0,0066 0,0045 0,0044 0,0049 0,0036 0,0037 

95% LA
4
  -0,018; 0,015 -0,019; 0,014 -0,011; 0,014 -0,010; 0,012 -0,010; 0,012 -0,005; 0,010 -0,003; 0,010 

1 
1–8: 1. aţ 7. měření hodnoty J jsme srovnávali s hodnotou 8. měření. Osmé měření jsme zvolili jako referenční údaj (detaily jsou v metodách). 

2 
MD (mean difference): Průměrná odchylka mezi jednotlivými měřeními (Sládek et al., 2010; detaily výpočtu jsou v metodách). 

3 
MAD (mean absolute difference): Absolutní průměrná odchylka mezi jednotlivými měřeními (Sládek et al., 2010; detaily výpočtu jsou v metodách). 

4 
95% LA (limits of agreement): Horní a dolní 95% limity shody pro MD (Bland and Altman, 1986; detaily výpočtu jsou v metodách). 
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Tab. 4: Průměr a SD hodnoty u hmotnosti, biomechanické délky a parametrů CSG jedinců 

typu Lurcher a kontroly  

Parametr
1
 Lurcher (n = 10) Kontrola (n = 10) P-value

2
 

Hmotnost [g] 28,70 ± 0,241 27,95 ± 0,380 0,68 

BML [mm] 17,49 ± 0,233 17,64 ± 0,021 0,33 

TA 1,187 ± 0,011 1,232 ± 0,008 0,37 

CA 0,752 ± 0,006 0,775 ± 0,006 0,52 

Imax 0,116 ± 0,002 0,123 ± 0,002 0,55 

Imin 0,089 ± 0,001 0,096 ± 0,001 0,27 

 J 0,205 ± 0,003 0,219 ± 0,003 0,41 

TA adj. 0,0418 ± 0,0003 0,0449 ± 0,0006 0,27 

CA adj. 0,0265 ± 0,0002 0,0283 ± 0,0004 0,38 

Imax adj. 0,00023 ± 0,000004 0,00025 ± 0,000004 0,34 

Imin adj. 0,00018 ± 0,000002 0,00020 ± 0,000004 0,22 

J adj. 0,00041 ± 0,000006 0,00045 ± 0,000008 0,27 

Imax/Imin 1,303 ± 0,013 1,273 ± 0,009 0,65 

 
1
 BML, biomechanická délka; TA, celková plocha průřezu; CA, plocha hutné kostní tkáně; 

Imax, maximální kvadratické momenty plochy průřezu; Imin, minimální kvadratické 

momenty plochy průřezu; J, polární kvadratický moment plochy průřezu. Délka tibie je 

vyjádřena v mm, hmotnost je v g, plošné parametry jsou v mm
2
 a kvadratické momenty 

v mm
4
. Plochy průřezu jsou standardizovány hmotností, kvadratické momenty jsou 

standardizovány součinem hmotností a biomechanické délky kosti. 

2
 P-value dle

 
dvouvýběrového t-testu. 
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Přílohy: Grafy 

Graf 1: Hmotnost jedinců skupiny Lurcher a kontroly. 

Graf 2: Biomechanická délka (BML) tibie skupiny Lurcher a kontroly.  

Graf 3: Biomechanická délka (BML) tibie vztaţená ke hmotnosti jedince.  

Graf 4: Celková plocha průřezu (TA) vztaţená ke hmotnosti jedince.  

Graf 5: Plocha hutné kostní tkáně (CA) vztaţená ke hmotnosti jedince.  

Graf 6: Polární kvadratický moment plochy průřezu (J) tibie vztaţený k součinu hmotnosti 

a biomechanické délky (BML) tibie. 

Graf 7: Maximální kvadratické momenty plochy průřezu (Imax) tibie vztaţené k 

součinu hmotnosti a biomechanické délky (BML) tibie.  

Graf 8: Minimální kvadratické momenty plochy průřezu (Imin) tibie vztaţené k 

součinu hmotnosti a biomechanické délky (BML) tibie.  

Graf 9: Maximální kvadratické momenty plochy průřezu (Imax) tibie vztaţené 

k minimálním kvadratickým momentům plochy průřezu (Imin).  

Graf 10: Dosaţená úroveň a potenciál fyzické aktivity jedinců ovlivňující parametry CSG. 
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Graf 1: Hmotnost jedinců skupiny Lurcher a kontroly. 
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Graf 2: Biomechanická délka (BML) tibie skupiny Lurcher a kontroly. 
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Graf 3: Biomechanická délka (BML) tibie vztaţená ke hmotnosti jedince. V grafu je 

vynesena redukovaná hlavní osa (RMA) a vyjádřena hodnota pravděpodobnosti (P) 

Fisherova exaktního testu. 
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Graf 4: Celková plocha průřezu (TA) vztaţená ke hmotnosti jedince. Popis je u Grafu 3.
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Graf 5: Plocha hutné kostní tkáně (CA) vztaţená ke hmotnosti jedince. Popis je u Grafu 3.
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Graf 6: Polární kvadratický moment plochy průřezu (J) tibie vztaţený k součinu hmotnosti 

a biomechanické délky (BML) tibie. Popis je u Grafu 3.
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Graf 7: Maximální kvadratické momenty plochy průřezu (Imax) tibie vztaţené k 

součinu hmotnosti a biomechanické délky (BML) tibie. Popis je u Grafu 3.
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Graf 8: Minimální kvadratické momenty plochy průřezu (Imin) tibie vztaţené k 

součinu hmotnosti a biomechanické délky (BML) tibie. Popis je u Grafu 3.
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Graf 9: Maximální kvadratické momenty plochy průřezu (Imax) tibie vztaţené 

k minimálním kvadratickým momentům plochy průřezu (Imin). Popis je u Grafu 3.  
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Graf 10: Dosaţená úroveň a potenciál intenzity fyzické aktivity jedinců ovlivňující 

parametry CSG. 
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Přílohy: Obrázky  

Obr. 1: Transverzální průřez těla tibie. 

Obr. 2: Struktura lakuno-kanalikulární porozity hutné kostní tkáně u myši. 

Obr. 3: Napěťově-deformační křivka (upraveno podle Nordin and Frankel, 2001). 

Obr. 4: Model jednoduché zpětné vazby funkční adaptace kosti (upraveno podle Ruff et al., 

2006; Lanyon, 1982). 

Obr. 5: Typy zátěţe působící na kost (upraveno podle Nordin and Frankel, 1980). 

Obr. 6: Změny ve tvaru transverzálního průřezu těla femuru způsobené přechodem 

k zemědělství na pobřeţí Georgie, USA (upraveno podle Ruff et al., 1984). 

Obr. 7: Tibie – transverzální průřez byl veden v 50 % biomechanické délky kosti. 

Obr. 8: Pila s diamantovým kotoučem Isomet 1000 (Buehler Ltd.). 

Obr. 9: CSG analýza v programu ImageJ.  
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Obr. 1: Transverzální průřez těla tibie, označená je plocha hutné kostní tkáně a dřeňové 

dutiny. 
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Obr. 2: Struktura lakuno-kanalikulární porozity hutné kostní tkáně u myši. 
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Obr. 3: Napěťově-deformační křivka (upraveno podle Nordin and Frankel, 2001)
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Obr. 4: Model jednoduché zpětné vazby funkční adaptace kosti (upraveno podle Lanyon, 

1982; Ruff et al., 2006).      
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Obr. 5: Typy zátěţe působící na kost (upraveno podle Nordin and Frankel, 1980).  
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Obr. 6: Změny ve tvaru transverzálního průřezu těla femuru způsobené přechodem 

k zemědělství na pobřeţí Georgie, USA (upraveno podle Ruff et al., 1984).  
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Obr. 7: Tibie – transverzální průřez byl veden v 50 % biomechanické délky kosti.   
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Obr. 8: Pila s diamantovým kotoučem Isomet 1000 (Buehler Ltd.).
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Obr. 9: CSG analýza v programu ImageJ (ţlutě je označena periostální a endostální 

hranice, osy udávají oblast Imax a Imin, které znázorňují oblasti řezu nejvíce a nejméně 

odolné v ohybu). 


