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Abstrakt: Cilem prace bylo porovnat multisegmentalni model zaloZzeny na metodé calibrated
anatomical system technique (CAST) a Oxford Foot Model pfi ur€eni okamzitého efektu aplikace
ortopedickych stélek na kinematiku nohy ve stojné fazi chize. Pro naplnéni cile byly zrealizovany
dvé studie, ve kterych bylo hodnoceno 32 zdravych probandl (16 Zzen a 16 muzud; 22,9 + 3,5 roku;
67,9+ 10,4 kg; 173,7 £ 10,3 cm). Kinematicka data byla zaznamenana pomoci optoelektronického
systému Vicon Vantage V5 s osmi kamerami. Pro ovéfeni schopnosti multisegmentalniho modelu
zachytit efekt aplikace stélek na jednotlivé funkéni celky nohy a k uréeni vhodného typu peloty
pro srovnani vystupd ze dvou modeld byl v prvni studii zkouman vliv medialni patni peloty
a retrokapitalni peloty na kinematiku nohy pfi chizi. Ve frontalni roviné doslo pfi aplikaci medialni patni
peloty ke snizeni everze zanozi vici bérci po vétsinu stojné faze (mezi 10-80 %), se snizenim medianu
maxima everze zanozi o 1,29°, z ¢ehoz mohou téZzit pacienti s nadmérnou pronaci zanozi. Pfi aplikaci
retrokapitalni peloty doslo ke zvySeni abdukce zanoZi a tarso-metatarsalniho komplexu, se zvySenim
medianu maxima abdukce o0 2,19°, coz mUze pomoci pfi diagndze vtaceni Spicek. V ramci druhé studie
byla porovnavana schopnost multisegmentalniho modelu CAST a modelu Oxford Foot Model zachytit
efekt aplikace medialni patni peloty na Uhlové nastaveni zanozi vuci bérci a tarso-metatarsalniho
komplexu vuci zanozi béhem stojné faze chiize. Zatimco pfi zachyceni efektu aplikace peloty na pohyb
zanoZi byly oba modely v dobré shodé ve vSech tfech anatomickych rovinach, u tarso-metatarsalniho
komplexu panovala shoda pouze u pohybU ve frontalni roviné. Nejvyznamnéjsi efekt aplikace medialni
patni peloty je ofekavan ve frontalni roviné pfi sniZeni, respektive zvySeni everze zanozi a tarso-
metatarsalniho komplexu, kde u obou segmentl zachytil multisegmentalni model nohy CAST efekt
aplikace peloty ve vice pfipadech nez Oxford Foot Model, coZ z néj v tomto pfipadé Cini preferovanou

volbu.
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1 UvoD

Lidska noha je relativné slozita struktura slozena z 26 kosti, 33 kloubnich spojeni
a pfiblizné 100 ligament. Tato komplexnost umoziiuje noze pfirozené plnit funkci hlavni
mechanické opory lidského téla pfi bipedalni lokomoci na povrsich rizného typu a ¢lenitosti.
Slozita struktura, ktera noze umoznuje adaptaci na rzné vnéjSi podnéty, zaroven vytvari
podminky pro mnozstvi kongenitalnich &i ziskanych deformit, které mohou postizeného jedince
zasadné omezit v bézném kazdodennim pohybu. Pro jejich prevenci, kompenzaci, ¢i léCbu je
v prvni fadé potfeba pochopit funkéni specifika jednotlivych segmentd a jejich interakci
pfi daném pohybu zdravé nohy, identifikovat funkéni podstatu problému u nohy s deformitou
a nasledné navrhnout, aplikovat a ovéfit zplsob FeSeni, kterym muaze byt napf. cviCeni,
aplikace ortopedickych stélek nebo chirurgicky zakrok.

Jednou z exaktnich metod vyuzivanych pro prostorovou analyzu pohybu lidského téla
a jeho &asti je sledovani pohybu pomoci kamerovych systému snimajicich pozici reflexnich
znaCek na zakladé odrazu svétla v uzce vymezené oblasti svételného spektra (nejCastéji
infraCervené), tzv. motion capture systému. Pfesnost a spolehlivost snimani pohybu pomoci
takového systému zavisi na vhodném umisténi reflexnich znacek na sledovany segment, coz
je v oblasti nohy velmi komplikované. Pfi analyze pohybu je na télo probanda umistén soubor
reflexnich znacek, ktery odpovida zvolenému biomechanickému modelu pro vypocet
pozadovanych vystupnich proménnych. Zpo&atku byl model nohy integralni sou&asti skupiny
modell dolnich koncetin (Davis et al., 1991; Kadaba et al., 1989, 1990; Ounpuu et al., 1991),
pozdéji znamych pod spoleénym nazvem Conventional Gait Model, kde noha byla modelovana
jako jediny segment znazornény vektorem. S technologickym pokrokem pfinasejicim moznost
pouzit vice reflexnich znacek se objevily modely pracujici s nohou jako s plnohodnotnym
segmentem, jehoz pohyb vic&i bérci Ize v prostoru bez omezeni sledovat. Pro popsani
a pochopeni funk&nich vlastnosti nohy béhem pohybu v8ak bylo nezbytné zachytit i pohyb
jednotlivych €asti v ramci nohy samotné (Hunt et al., 2001; Phan et al., 2019). To umoznil vznik
multisegmentéalnich modell nohy, které tento pozadavek s riznou mirou pfesnosti dokazaly
splnit.

Mezi oblasti, kde muze mit nedostateCna rozliSovaci schopnost modelu dopad
na intepretaci do klinické praxe, patfi posuzovani efektu aplikace ortopedickych stélek.
V minulosti byly k hodnoceni Ucinku stélek vyuzivany jednoduché jednovektorové modely
nohy (Nester et al., 2001, 2003), av8ak vzhledem k lokalnimu u€inku nékterych ortotickych

V soucCasnosti lze ve védecké literatufe nalézt fadu multisegmentalnich modeld,

od modell délicich nohu na dva nezavislé segmenty az po modely sledujici 26 samostatnych
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segmentl (Oosterwaal et al., 2016). Volba spravného modelu vzdy zavisi na Gcelu jeho pouziti
a vytyCeném cili, kdy vétSi pocet sledovanych segmentl automaticky nepfedjima lepsi
vysledek. Jednim z aktualné nejpouzivanéjSich multisegmentalnich modell nohy je Oxford
Foot Model (Carson et al., 2001; Stebbins et al., 2006), ktery je typicky standardizovanym
umisténim reflexnich znacek. Alternativhim konceptem je pak multisegmentalni model nohy
postaveny na konceptu calibrated anatomical system technique (Cappozzo et al., 1995), ktery
umozfiuje ur€itou miru volnosti pfi umisténi znaéek pro sledovani pohybu, a to s ohledem na
maximalni relevanci vzhledem k aktualnimu vyzkumnému ¢i klinickému cili. Pfes podobné
déleni nohy na jednotlivé segmenty jsou jejich soufadné systémy u kaZdého modelu
definovany rozdilné a lisi se i po€et a umisténi znacek pro sledovani pohybu.

Existence téchto rozdill pfinasi potfebu ovéfit, zdali a jak moc se vystupy z obou modeld
lisi. Vzhledem k vyuziti multisegmentalnich modelld nohy k diagnostice, preskripci l1€¢by,
¢i hodnoceni efektu aplikace ridznych pomucek, véetné ortopedickych stélek, mize mit
informace o pfipadném nesouladu vystupu rdznych modeld pfi hodnoceni pohybu segmentu

nohy zavazny dopad na interpretovani vysledku a jejich vyuzivani v klinické praxi.
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2 PREHLED POZNATKU

2.1 Prehled vybranych metod kinematické analyzy nohy v prostoru

Noha je strukturalné slozita ¢ast dolni konCetiny umisténa distalné od hlezenniho kloubu,
sloZzena z 26 kosti tvoficich 33 kloubnich spojeni. Malé rozméry, vzajemna blizkost
jednotlivych kosti a Spatna dostupnost nékterych struktur neinvazivnimi metodami vyrazné

komplikuji moznosti hodnoceni pohybu nohy v prostoru.

2.1.1 Kinematicka analyza s vyuzitim intrakortikalnich pina

Jednou z metod umoznujicich sledovani pohybu individualnich kostnich struktur nohy
v prostoru je zavedeni intrakortikalnich pint, tedy Sroubl, které jsou po provedeni lokalni
anestezie upevnény pfimo do struktury kostni tkané (Lafortune et al., 1992). Na vnéjsi strané
intrakortikalnich pinU je upevnéna sestava minimalné tfi reflexnich znacek pro sledovani

pohybu v prostoru pomoci optoelektronického kinematického systému (Obrazek 1).

Obrazek 1

Priklad femoralniho intrakortikalniho pinu s reflexnimi znackami

P 5
NPLACT ¢

Poznamka. Prevzato a upraveno z Lafortune et al. (1992, str. 350).

Hlavni vyhodou této metody je schopnost sledovat pohyby konkrétnich kosti bez
zkresleni zplsobeného pohybem mékkych tkani, které je typické pro metodu vyuzivajici
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umisténi reflexnich znaCek na pokozce (Ramsey & Wretenberg, 1999). Reflexni znacky
umisténé externé maji proti metodé vyuZiti intrakortikalnich pind tendenci rozsah pohybu
nadhodnotit (Reinschmidt et al., 1997; Westblad et al., 2002), ¢i podhodnotit (Fiorentino et al.,
2017, 2020; Nester et al., 2007) v zavislosti na sledovaném segmentu a pohybové uloze.
Nevyhodou je invazivni povaha, pfi nizZ dochazi k narudeni Zivé tkang, s ¢imz je spojena
nutnost lokalni anestezie (Obrazek 2). To muze zpusobit ovlivnéni pfirozeného pohybového
stereotypu, které ovSem nebylo experimentalné potvrzeno (Maiwald et al., 2017; Reinschmidt,
van den Bogert, Lundberg, et al., 1997). Diky invazivni povaze neni aplikace intrakortikalnich

pint vhodna pro Siroké vyuziti a smysl dava pouze ve specifickych pfipadech.

Obrazek 2

Priklad aplikace intrakortikalnich pint s reflexnimi znackami na segment nohy

Poznémka. Pfevzato a upraveno z Maiwald et al. (2017).

Studie s aplikaci intrakortikalnich pint popisuji pouze jednotky probandu, coz je spojeno
s vysokou variabilitou zjisténych vyslednych hodnot. Wolf et al. (2008) pomoci této metody
identifikoval jednotlivé funkéni celky nohy pfi chuzi, tyto informace byly nasledné vyuzity
pfi tvorbé kinematickych modelld zaloZzenych na externich reflexnich znackach umisténych
na pokozce (Leardini et al., 2021). Externi reflexni znacky se zpravidla umistuji bud pfimo
na pokoZku, nebo na pevné podkladové destiCky, tzv. pevné klastry. Zatimco kinematické
vystupy ziskané pomoci znacek umisténych na pokoZce a na pevnych klastrech vykazaly
pfi srovnani dobrou miru shody, rozdily mezi kinematickymi vystupy pfi pouziti externich
znacek a intrakortikalnich pint byly vyrazné a individualné nekonzistentni (Nester et al., 2007).
Liu et al. (2012) pomoci této metody popsal vliv antipronacnich ortopedickych stélek na
vzajemné pohyby kalkaneu, talu a tibie pfi chlzi, Arndt et al. (2007) vzajemné pohyby kostnich
struktur bérce a nohy pfi béhu a Stacoff et al. (2000) vliv ortopedickych stélek s medialni
pelotou na miru everze kalkaneu a vnitfni rotace tibie pfi béhu. Metoda intrakortikalnich pind

byla vyuZita i pfi posuzovani vlivu zmény mechanickych vlastnosti podedve obuvi na
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kinematiku nohy (Arndt et al., 2013). Moznosti, jak se vyvarovat potencialnich rizik pfi aplikaci
této metody na zivou tkan, je analyza pohybu nohy pfi vyuziti kadaveri (McKearney et al.,
2019; Okita et al., 2009, 2013; Saito et al., 2019), nicméné in vitro pfistup s sebou pfinasi nové

problémy v podobé odliSnych vlastnosti nezivé tkdné a mechanicky simulovaného pohybu.

2.1.2 Kinematicka analyza pomoci fluoroskopie

Alternativni nepomérné méné invazivni metodou je fluoroskopie, ktera pomoci
rentgenového zareni umoznuje zachytit pohyb vnitinich télesnych struktur ve zvolené roviné
v realném Case. V minulosti byly pro ucely vyuziti této metody aplikovany kontrastni znacky
umisténé na kostni struktury pfi aplikaci lokalni anestezie (Lundberg, Goldie, et al., 1989), ale
s technologickym pokrokem pfinasejicim lepSi moznosti zobrazeni tato praxe vyznamné
ustoupila. Fluoroskopie byla vyuzita napfiklad k popsani pohybt v kloubech kotniku a nohy
postupné v sagitalni (Lundberg, Goldie, et al., 1989), frontalni (Lundberg, Svensson, Bylund,
Goldie, et al., 1989) a transverzalni (Lundberg, Svensson, Bylund, & Selvik, 1989) roviné i
porovnani pohybu kotniku u zdravé koncetiny a u koncetiny s totalni endoprotézou (Komistek
et al., 2000). Pomoci této metody byl také zkouman pohyb znacek umisténych na pokozZce
vzhledem k pohybu kostnich struktur, které maji sledovat (Wrbaski¢ & Dowling, 2007), &i
pohyb medialniho oblouku podélné klenby nozni u zdravych probandi a probandu trpicich
plantarni fascitidou pfi chiizi (Wearing et al., 2004).

Technologicky pokrocilejSi verzi této metody je biplanarni fluoroskopie, ktera diky
sou¢asnému snimani stejného pole ze dvou rdznych uhlu (Kedgley & Jenkyn, 2009) pomoci
rentgenového zareni umoznuje prostorovou rekonstrukci pohybu vnitinich télesnych struktur.
Metoda biplanarni fluoroskopie je pro sledovani prostorového pohybu kosténych struktur
vyuzivana dvéma odliSnymi zpUsoby: invazivné pomoci sledovani pohybu tantalovych znacek
implantovanych do kosti a neinvazivhé pomoci porovnani 3D modelu kosti ziskaného uzitim
vypocetni tomografie, ¢&i magnetické rezonance se snimky biplanarni fluoroskopie. Vzhledem
ke srovnatelné presnosti obou metod bylo doporu¢eno vyuzivat techniku neinvazivni povahy
(Cross et al., 2017). Kombinace neinvazivni povahy a pfesnosti biplanarni fluoroskopie byla
vyuzita napfiklad k popsani pohybu v hlezennim a subtalarnim kloubu pfi chuzi (de Asla et al.,
2006; McHenry et al., 2015). Vyuzitim této metody bylo také ovéfeno, ze statické vySetreni
postury nohy a poklesu navikularni kosti neni dobrym prediktorem funk&niho poklesu
navikularni kosti pfi béhu (Hoffman et al., 2015). Peltz et al. (2014) pouZila biplanarni
fluoroskopii ke sledovani pohyb( v tibiotalarnim a subtalarnim kloubu pfi béhu v rlznych
typech obuvi. Z vysledkl vyplyva, Ze rozdilné koncepty obuvi maji na kinematiku zminénych
kloubl mensi vliv nez faktor béhu v obuvi oproti béhu naboso. Balsdon et al. (2019) pomoci
této metody popsal omezeni pohybu medialniho oblouku podélné klenby pfi pouZiti

ortopedickych stélek pfi chuzi.
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Mezi hlavni vyhody biplanarni fluoroskopie patfi pfesnost pfi analyze pohybu kosténych
struktur, které jsou sledovany napfimo bez zkresleni zpusobeného pohyby mékké tkanég, jako
je tomu v pfipadé optoelektronickych systémua sledujicich reflexni znacky umisténé
na pokozce. Za nevyhodu naopak muzeme povazovat skute¢nost, ze biplanarni fluoroskopie
jako relativné nova metoda nema pevné stanovené standardy pro definici lokalnich
soufadnych systému a pro metodu vypocCtu kinematickych proménnych, coz komplikuje
moznost pfimého porovnani vystupl mezi riznymi studiemi (Lenz et al., 2021). Relativni
nevyhodou jsou vysoké pofizovaci a provozni naklady zobrazovaciho zafizeni, vysoké naroky
na odbornou kvalifikaci obsluhy, omezena velikost snimaného prostoru a omezeni méficiho
protokolu plynouci z rizika vzniku zdravotnich komplikaci v disledku ozareni. Zajimavosti
zustava, ze potencialni vliv radiace na lidské zdravi nebyl po dlouhou dobu bran pfili§ vazné,
pfestoze prvni varovani a zdravotni problémy byly zdokumentovany jiz na sklonku 19. stoleti,
kdy se metoda zaCala vyuzivat (DiSantis, 1986; Duffin & Hayter, 2000). V prvni poloviné
20. stoleti byla rentgenova fluoroskopie bézné vyuzivana v komeréni sféfe, napf. v obchodech
s obuvi, kde si pomoci této metody mohl zakaznik ovéfit, zda vybrana obuv respektuje tvar
jeho nohy a neplsobi deformaéné na mékké Ci pevné struktury nohy (Obrazek 3). Vétsi
pozornosti se vlivu fluoroskopie na zdravi dostalo az v 50. letech 20. stoleti (Dyson, 1956;
Kopp, 1957; Lewis & Caplan, 1950), kdy jiz bylo v Americe a Evropé instalovano kolem
14 000 zafizeni (Duffin & Hayter, 2000). Ta vSak z prodejen postupné vymizela az béhem

60. let ve Spojenych statech americkych a béhem 70. let ve Velké Britanii a v Kanadé.

2.1.3 Kinematicka analyza s vyuzitim externé umisténych znacek

Kinematiku nohy je mozné hodnotit také snimanim pozice pasivnich &i aktivnich znacek
umisténych na pokozce, oble€eni i obuvi pfislusSnym kamerovym systémem. Technologie
aktivnich znacek je pfitom vhodna pouze ve specifickych pfipadech a pro sledovani pohybu
struktur nohy v prostoru se bézné nepouziva. Naopak kinematicka analyza nohy, ktera vyuziva
snimani pasivnich reflexnich znaek kamerovym systémem s infraervenym ¢&i blizkym
infracervenym pfisvitem, je diky své relativni dostupnosti, jednoduchosti pouziti a neinvazivni
povaze rozSifenou a popularni metodou, ktera je vyuzita i ve vyzkumné €asti této disertacni

prace.
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Obrazek 3
Priklad komeréniho vyuZziti fluoroskopie pfi prodeji obuvi
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This scientific way of approaching the problem of poorly-fitted shoes
eliminates guesswork. Now you can see for yourself!

Poznéamka. [Shoe-fitting fluoroscope shoecard]. Pfevzato z Museum of Radiation and
Radioactivity (https://www.orau.org/health-physics-museum/collection/shoe-fitting-
fluoroscope).

2.2 Technické aspekty kinematické analyzy nohy v prostoru

Pfesnost a vzajemna porovnatelnost kinematickych vystupu pfi hodnoceni pohybu nohy
zavisi na fadé predpokladi a rozhodnuti pfijatych béhem sbéru a zpracovani dat. Zakladnim
pfedpokladem pro sledovani vzajemného pohybu jednotlivych segmentl a vypoc&et zvolenych
kinematickych parametru je predpoklad rigidni povahy kazdého segmentu. U segmentu nohy
zpravidla neni snahou zachytit pohyb vSech 26 kosti individualné, coz by bylo vypocetné
a anatomicky zbyte¢né slozité, ale naopak je usilovano o maximalni zjednoduSeni
pfi zachovani pozadované pfesnosti a rozsahu ziskanych informaci v zavislosti na cilech
méreni. Proto jsou jednotlivé kosti seskupovany do logickych funkénich celkl — segmentd,
jejichz pohyb se sleduje. Volba podoby téchto segmentl sloZzenych ze dvou a vice
samostatnych kosti je pfi aplikaci pfedpokladu rigidity segmentu zdrojem chyby pfi snaze
zachytit pohyb nohy v prostoru. S volbou podoby segmentu je spojena volba mista pro
umisténi reflexnich znacek na pokozce. Pokozka a pod ni se nachazejici mékké tkané se
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pohybuji v jiném rozsahu nez kostni struktury definujici segment. To je zdrojem tzv. chyby
(artefaktu) pohybu mékké tkané zvané soft tissue artifact. Dulezitym faktorem je i schopnost
spravného a opakované spolehlivého umisténi reflexnich znacek na pfislusné anatomické
prominence. Bylo zjisténo, Ze vyzkumnici s delSi praxi dosahuji vy8Si urovné reliability
umisténi znacek nez jejich méné zkuseni kolegové (Sinclair et al., 2014). Vysledna podoba
kinematickych vystupl zavisi rovnéz na metodé urCeni polohy a orientace segmentl
v prostoru a Case a v pfipadé vypoCtu uhlovych parametrd na zvolené metodé vypoctu
relativnich uhld mezi segmenty. Na kvalitu kinematickych vystupt ma vliv také technologicka
vyspélost a vlastnosti pouzitého optoelektronického systému. Nicméné vzhledem k chybam
velikosti niZ8ich desetin milimetru, které sou€asné systémy produkuiji, je jejich vliv na velikost

vysledné chyby vystupu kinematické analyzy prakticky zanedbatelny (Tabulka 1).

Tabulka 1

Presnost systému Vicon Vantage V5 pii sledovani pohybu rigidniho télesa v prostoru

Pocet zaznamenanych snimku 62 525
Referen¢ni hodnota — délka mérené hilky (mm) 320,880
Priimérna namérena délka hilky (mm) 320,887
Rozdil mezi referenéni a namérenou hodnotou (mm) 0,017
Smérodatna odchylka méreni (mm) 0,321
Root Mean Squared Error (mm) 0,324

Poznamka. Testovani probéhlo dle normy ASTM E3064 (Standard Test Method for Evaluating the Performance of
Optical Tracking Systems that Measure Six Degrees of Freedom (6DOF) Pose). Data nebyla filtrovana ani jinak

upravena. Hodnoty pfevzaty z https://www.vicon.com/support/faqs/?g=how-accurate-precise-are-your-systems.

2.2.1 Urceni orientace a polohy segmentt v prostoru a ¢ase

2.2.1.1 Pfimé urceni polohy a orientace segmentt v prostoru (Direct pose estimation)

Tato metoda je zakladem tzv. hierarchickych modell (Apkarian et al., 1989; Davis et al.,
1991; Kadaba et al., 1990), kdy jsou jednotlivé segmenty vzajemné propojeny. Soufadné
systémy segmentl jsou urCeny stejnymi algoritmy a na zakladé stejnych reflexnich znacek
u statického kalibraniho pokusu i u pokust dynamickych, tedy na kazdém snimku kazdého
pokusu musi byt snimany vzdy vSechny reflexni znacky. Soufadné systémy segmentd jsou
definovany pouze tfemi znackami, tedy pfi ztraté signalu jedné znacky nemuize byt souradny
systém segmentu dopocitan. Tato metoda pocita s absolutni rigiditou segmentu a nedisponuje
Zadnym mechanismem pro redukci chyby pohybu mékké tkané. Soufadné systémy distalnich

segmentu jsou definovany pomoci segmentt proximalnich, tedy pokud nelze zrekonstruovat
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soufadny systém jednoho segmentu, neni mozné zrekonstruovat ani soufadné systémy
segmentl od ngj distalné umisténych (Robertson et al., 2014). Diky tomuto principu postupuje
stejnym zplsobem, tedy od proximalniho k distalnimu segmentu, i propagace chyb vzniklych
napfiklad Spatnym umisténim reflexnich znacek &i v dusledku pohybu a deformace mékké
tkané. Za dalsi omezeni této metody Ize povaZovat sdileni stejného virtualniho stfedu kloubu
dvéma soufadnymi systémy segmentl proximalné i distalné od néj se nachazejicich. Toto
propojeni v disledku neumoznuje sledovat translaci, ale pouze rotaci v kloubu, tedy sledovat

pohyb segmentu se tfemi stupni volnosti.

2.2.1.2 Optimalizované urceni polohy a orientace segmentt v prostoru se Sesti stupni
volnosti (Segment optimization pose estimation)

PFi pouziti metody sledovani pohybu segmentl se Sesti stupni volnosti se neuvazuje
vzajemné propojeni jednotlivych segmentd, ale na kazdy segment je pohlizeno jako na zcela
nezavisly, coz umoziuje hodnotit rotaci i translaci v sledovaném kloubu. Na kazdém segmentu
musi byt umistény alespon tfi reflexni znacky pro sledovani pohybu, které mohou, ale nutné
nemusi byt odliSné od anatomickych znacCek definujicich soufadny systém segmentu
(Robertson et al., 2014). Pouziti odliSnych anatomickych a sledovacich znacek pak poskytuje
vétsi svobodu umisténi znacek pro optimalizaci sledovani pohybu segmentu a redukci chyby
pohybu mékké tkané. Rozmisténi znacek po celé ploSe segmentu do oblasti s minimalnim
pohybem meékké tkané vuci kostnim strukturam vyznamné pomaha omezit tento typ chyby
(Cappozzo et al., 1996). Druhym zplsobem, jakym tato metoda redukuje miru chyby pohybu
mékké tkané, je kompenzace zmény vzajemné polohy znacek pomoci metody nejmensich
Gtvercl (Cappello et al., 1996; Challis, 1995; Spoor & Veldpaus, 1980; Veldpaus et al., 1988).
Pfitomnost anatomickych znacdek je navic vyZzadovana pouze u statického kalibracniho
snimku. Dle Cappozzo et al. (1997) jsou pro sledovani pohybu segmentu optimalni &tyfi
sledovaci znaCky nelezici na jedné pfimce, pfiCemz jejich umisténi ¢i neumisténi v jedné

roviné nehraje zasadni roli.

2.2.1.3 Urceni polohy a orientace segmentu v prostoru s pfeddefinovanym pohybem v kloubu
(Global optimization, Inverse kinematics)

PFi pouziti této metody jsou na model aplikovany restrikce pohybu mezi segmenty, které
maji simulovat fyziologicky pohyb v kloubu. Pomoci metody nejmenSich Ctvercu je nalezena
nejlepsi shoda mezi rekonstrukci soufadnych systémua segmentl na zakladé namérenych dat
a na zakladé predpokladu pouzitétho modelu (Robertson et al., 2014). Metoda global
optimization je ve své podstaté rozSifenim metody segment optimization pose estimation,
protoze pokud by vSechny klouby v hierarchii byly definovany se Sesti stupni volnosti, tak by

vystupy obou metod byly ekvivalentni. Smyslem vzniku této metody byla snaha o omezeni
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chyby pohybu mékké tkané. Jelikoz velikost chyby v disledku pohybu mékké tkané se lisi
segment od segmentu (Cappozzo et al., 1996; Fiorentino et al., 2020; Nester et al., 2007), je
pfi rekonstrukci segmentiim s vy$si kvantifikovanou mirou chyby mékké tkané pfiznana mensi
vaha (Lu & O’Connor, 1999). Mezi nevyhody tohoto pfistupu Ize zafadit relativné vySsi naroky
na vypocCetni vykon a riziko zkresleni skuteéného pohybu v kloubech, a to pfedevsim
pfi zranéni a u patologickych populaci, kde se skute€ny pohyb v kloubu maze vyznamné lisit

od pohybu pfedpokladaného pouzitymi algoritmy.

2.2.2 Vypocet relativnich ahli mezi segmenty
Uhlem mezi segmenty myslime relativni orientaci soufadného systému jednoho
segmentu vuci soufadnému systému segmentu jiného. Pfi vypoctu uhlového nastaveni mezi

segmenty na zakladé dat z kinematické analyzy se nejcastéji vyuzivaji tfi metody.

2.2.2.1 Cardan-Eulerovy uhly (Cardan-Euler angles)

Soufadné systémy a jejich vzajemna orientace jsou vyjadieny pomoci 3 x 3 rotacni
matice, ktera reprezentuje tfi po sobé jdouci rotace kolem jednotlivych os, pfi¢emz poradi
rotaci je zasadni (Robertson et al., 2014). V biomechanice se nejCastéji vyuziva sekvence
rotaci XYZ (Obrazek 4), kdy X znac¢i mediolateralni osu, Y anteroposteriorni osu a Z vertikalni
osu (Cole et al., 1993; Davis et al., 1991).

Obrazek 4

Rotacéni sekvence XYZ Cardan-Eulerovych uhli

72 73
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Poznamka. Rotace v prvnim kroku probiha kolem osy X plvodniho soufadného systému (a),
nasledné& kolem nové osy y* (b) a nakonec kolem osy z°. Pfevzato a upraveno z Robertson et
al. (2014, str. 51).
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2.2.2.2 Metoda souradného systému kloubu (Joint coordinate system)

Joint coordinate system (JCS) upravuje metodu Cardan-Eulerovych Uhll s cilem pfifadit
tfem rotacim mezi té€lesnymi segmenty pfiléhavéjsi funkéni a anatomicky vyznam (Robertson
et al., 2014). JCS konstruuje soufadny systém kloubu, ktery vyuZiva po jedné ose
ze soufadnych systému proximalniho a distalniho segmentu, tedy dvé vysledné osy na sebe
nutné nemusi byt kolmé, a vytvafi tfeti, na né kolmou tzv. plovouci osu (Obrazek 5). Hodnoty
uhld jsou ziskany na zakladé sekvence rotaci podél danych os stejnym zpusobem jako
u Cardan-Eulerovych uhlu (Grood & Suntay, 1983). Vystupy metody JCS jsou ekvivalentni
rotaCni sekvenci XYZ Cardan-Eulerovych uhlUu v pfipadé, Ze referenénim segmentem je
segment proximalni (Cole et al., 1993). Metoda JCS byla doporu¢ena organizaci International
Society of Biomechanics jako standardni metoda pro popis pohybu v kloubu (Wu et al., 2002).

Obrazek 5

Metoda soufadného systému kloubu na prikladu kolenniho kloubu
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Poznédmka. Soufadny systém kolenniho kloubu tvofi vertikdini osa bérce (k'shank),
mediolateralni osa stehna (i‘mign) @ plovouci osa na né kolma (Floating axis). Pfevzato

a upraveno z Robertson et al. (2014, str. 55).
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2.2.2.3 Helické uhly (Helical angles)

PFfi pouziti této metody je pohyb rigidniho télesa v kazdém okamziku rozlozen
na translaci a rotaci okolo jediné okamzité osy pohybu kloubu — finite helical axis (Obrazek 6).
Jeji pozice a orientace se béhem pohybu méni, a je tedy ve vétSiné pripadd odliSna
od definovanych os soufadného systému proximalniho ¢i distalniho segmentu (Woltring et al.,
1985). Oproti pfedeSlym metodam je metoda helickych uhli méné pouzivana, a to z divodu
hdfe srozumitelné interpretovatelnosti vystupl a z dlvodu vysokych narokd na kvalitu dat
(Kettler et al., 2004).

Obrazek 6

Zpusob uréeni okamZzité helické osy

Poznamka. OkamZzita helicka osa (finite helical axis) je ur¢ena pomoci translace (t) podél
a rotace (0) okolo osy (n) mezi body pl a p2. Pfevzato a upraveno z Robertson et al. (2014,
str. 56).
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2.2.3 Chyba pohybu mékkeé tkané (Soft tissue artefact)

Kinematicka analyza pomoci pasivnich reflexnich znaCek umisténych na pokoZce
pracuje s pfedpokladem rigidity sledovaného segmentu, tedy Ze pohyb znacek reprezentuje
skute€ny pohyb celého segmentu vCetné kostnich struktur segmentu a jejich vzajemna poloha
se neméni. Tento pfedpoklad v3ak neodpovida skuteCnosti, protoZze mékké tkané se
pfi lokomoci pohybuji jinym zplsobem nez kostni struktury, které kryji. Kombinace rozdilu
pohybu mékké tkané s umisténymi reflexnimi znaCkami oproti pohybu pod ni se nachazejici
kostni struktury a zmény vzajemné polohy znaCek se oznacuje jako chyba pohybu mékké
tkané (soft tissue artefact) a mize vést ke zkresleni charakteru a velikosti skute¢ného pohybu
v kloubu (Grimpampi et al., 2014). Dumas et al. (2014) pouzil metodu modalni analyzy
k dekompozici chyby pohybu mékké tkané na jednotlivé komponenty, které se podileji na jeji
celkové velikosti. Pomoci této metody bylo zjisténo, ze dominantni slozkou je pohyb mékké
tkané vici kostnim strukturam, kdezto faktor variability vzajemné polohy zna¢ek ma na finalni
velikost chyby pohybu mékké tkané pouze minoritni viiv (Barré et al., 2017; Bonci et al., 2015;
Camomilla et al., 2015; de Rosario et al., 2012). V nékterych pfipadech muze velikost chyby
mékkeé tkané dosahovat skute¢ného rozsahu pohybu analyzovaného kloubu (Camomilla et al.,
2017). PrFiCiny zplsobujici chybu pohybu mékké tkané Ize rozdélit do tfi zakladnich oblasti:
1. deformace (napf. natahnuti a svrasténi pokozky) mékké tkané; 2. pohyb mékkych tkani
a kostnich struktur pod povrchem; 3. uc€inky vnéjSich sil (napf. setrvacénd) pusobicich na
mékkou tkan a reflexni znacky (Okita et al., 2009).

Vraném obdobi prostorové kinematické analyzy, kdy samotna technologie
optoelektronickych systém( byla zdrojem znaénych omezeni a chyb, existovala tendence
velikost chyby pohybu mékké tkané podceriovat (Bresler & Frankel, 1950). Jako o vyznamném
zkresleni mluvi o chybé pohybu mékké tkané na pocCatku devadesatych let Cappozzo (1991).
Autor upozoriuje na skute€nost, Ze chybé se nelze vyhnout ani ji nasledné ze samotnych dat
identifikovat, a doporucuje ji minimalizovat vhodnym umisténim reflexnich znacek. Od té doby
bylo problému pohybu mékkych tkani pfi prostorové kinematické analyze pohybu Clovéka
pomoci optoelektronickych systému s vyuzitim reflexnich znadek umisténych na pokozce
vénovano mnoho pozornosti. Leardini (2005) konstatoval, Ze i pfes fadu navrzenych feSeni
neni tento problém stale uspokojivé vyfeSen, coz znacné limituje moznosti kinematické
analyzy pfispét spolehlivymi poznatky klinické praxi a biomechanickému vyzkumu. Baker
(2006) feSeni této problematiky oznacil za pravdépodobné posledni velkou vyzvu v oblasti
kinematické analyzy pfi pouZiti optoelektronickych systému.

Ve snaze kvantifikovat miru chyby pohybu mékké tkané béhem lokomoce u typicky
vyuzivanych anatomickych prominenci bylo vyuzito porovnani pohybu znacek umisténych
na kiazi s pohybem reflexnich znacek upevnénych pfimo do kosti pomoci Sroubu (Fuller et al.,
1997; Houck et al., 2004; Lafortune et al., 1992; Reinschmidt, van den Bogert, Lundberg, et
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al., 1997; Reinschmidt, van den Bogert, Nigg, et al., 1997) a jinych fixacnich konstrukci
(Cappozzo et al., 1996; Holden et al., 1997; Manal et al., 2000, 2002) ¢i mapovani pohybu
kostnich struktur pfi pouZiti radiografickych metod (Fiorentino et al., 2017; Maslen & Ackland,
1994; Sati et al., 1996; Stagni et al., 2005; Sudhoff et al., 2007; Tranberg & Karlsson, 1998).

2.2.3.1 Chyba pohybu mékké tkané v oblasti kycelniho a kolenniho kloubu

PFi zkoumani pohybu mékké tkané u anatomické prominence velkého trochanteru zjistil
Cappozzo et al. (1996) témér linearni vztah mezi flexi kyCle a posunem mékké tkané
v anteroposteriornim sméru s maximem 30 mm pfi 60° flexi, zatimco posuny mediolateralné
a podélné podle délky femuru nepfesahovaly hodnoty 15 mm. Cappello et al. (1997) pfi jizdé
na cyklistickém trenazeru vycislil celkovou chybu pohybu mékké tkané pro vSechny roviny
metrikou root mean squared error (RMSE) na 16,4 mm s tim, Ze pfi pouziti metody dvojité
statické kalibrace pfi maximalni extenzi a flexi se mu podafilo miru chyby snizit na 9,8 mm.
Stejnou techniku pozdéji aplikoval také na kolenni kloub, kde dosahl souhrnného sniZzeni miry
chyby pohybu mékké tkané u tfi motorickych uloh z 6,4°, 3,7° a 3,7° na 1,5°, 1,4° a 1,6° pro
rotacia z 12,9 mm, 11,9 mm a 6,3 mm na 2,0 mm, 2,8 mm a 2,1 mm pro translaci v sagitalni,
frontalni a transverzalni roviné (Cappello et al., 2005). K posunu znacky umisténé na velkém
trochanteru o 6,7 mm v anteroposteriornim a 4,4 mm ve vertikalnim sméru doSlo také
pusobenim silou 2,5 N v relaxovaném stoji (Karlsson & Tranberg, 1999). Fiorentino et al.
(2017) vyuzil ke kvantifikaci chyby pohybu mékké tkané v této oblasti srovnani vystupd metody
s vyuzitim externich reflexnich znacek a fluoroskopie. Na velkém trochanteru zjistil pfi pohybu
do maximalni rotace miru chyby pohybu znaCky oproti odpovidajici prominenci o velikosti
52 mm v anteroposteriornim sméru. Pevny klastr s reflexnimi znackami umistény
na stehennim segmentu vykazal miru chyby 32 mm a 18 mm v anteroposteriornim sméru pfi
maximalni rotaci, respektive pfi chizi. Tyto rozdily se projevily pfi porovnani relativnich ahl{
v kyCelnim kloubu, kdy reflexni znacky umisténé na kuzi obecné jevily tendenci pohyb
podhodnotit, coz se projevilo o 7,3° a 6,6° menSi flexi, respektive extenzi pfi chizi a o0 21,8°
mensim rozsahem pohybu pfi maximalni rotaci. Podhodnoceni rozsahu pohybu i momentu sil
s preddefinovanymi restrikcemi pohybu v kloubu (Fiorentino et al., 2020).

Akbarshahi et al. (2010) zjistil vySSi hodnotu chyby pohybu mékké tkané u externich
znaCek umisténych na segmentu stehna nez u znalek umisténych na bérci. NejvysSi
maximalni hodnoty chyby se projevily pfi flexi kolene v otevieném kinematickém Fetézci: 24°,
17,8° a 14,5° (RMSE) pro pohyb v sagitalni, transverzalni a frontalni roviné. NejvysSi miru
chyby pfitom vykazovala reflexni znatka umisténa na laterdlnim epikondylu femuru
s primérnou hodnotou chyby pohybu mékké tkané 17,0 mm, 9,5 mm a 8,6 mm (RMSE)

pro anteroposteriorni, vertikalni a mediolateralni smér. Vétsi chybu pohybu mékké tkané
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soucasné s nizSimi flexnimi a extenznimi momenty sil, ale vétsi translaci ve stfedu kolenniho
kloubu béhem chuze do schodl popisuje i Tsai et al. (2011). Pohyby mékké tkané v oblasti
ky€elniho a kolenniho kloubu pfedstavuji znacné zkresleni vyslednych hodnot ziskanych
pomoci kinematické analyzy s pouZzitim externé umisténych znacek s obecnou tendenci
podcenéni skute¢ného rozsahu pohybu. Mira chyby prezentovana v literatufe se u rdznych
studii lisi, a to pfedevsim v zavislosti na motorické uloze, pouzité metodé zobrazeni, pouzitém

kinematickém modelu a metodé vypoctu kinematickych proménnych.

2.2.3.2 Chyba pohybu mékké tkané v oblasti kotniku a nohy

Ukolem multisegmentalnich model(i nohy je co nejpresnéji zachyceni pohybu mnozstvi
drobnych kustek pomoci externich znacek na relativné malém prostoru. Chyba pohybu mékké
tkané je zde tedy oCekavatelna a je dulezité jeji velikost kvantifikovat pro konkrétni anatomické
prominence a €asti nohy. Se znalosti miry chyby pohybu mékké tkané mohou byt nejméné
spolehlivé anatomické prominence vynechany, pfipadné zvolen vhodny kompenzaéni
mechanismus chyby pohybu mékké tkané v dané oblasti. Velikost chyby pohybu mékké tkané
v oblasti nohy a jeji vliv na hodnoty vystupnich uhlovych proménnych také souvisi se
vzajemnym umisténim reflexnich znacek. Specifikem velké hustoty osazeni reflexnich znacek
na segmentu nohy je vy8Si propagace chybného odchyleni znacky od relevantni anatomické
prominence do finalniho vypocitaného uhlového nastaveni mezi segmenty (Schallig et al.,
2021). Velikost chyby rovnéz souvisi s charakterem a rozsahem analyzovaného pohybu.
Napfiklad pfi 40° plantarni flexi byla zaznamenana vétsi odchylka od relevantni kostni
prominence u 18 z 22 na noze a bérci umisténych znacek nez pfi plantarni flexi 20° (Schallig
et al.,, 2021). Konkrétni hodnoty se u raznych autort znaéné liSi v zavislosti na pouzitych
metodach, mnozi také upozorfiuji na zna¢nou variabilitu mezi probandy (Maslen & Ackland,
1994; Nester et al., 2007; Westblad et al., 2002) implikujici nesystematicky charakter chyby
pohybu mékké tkané. Absolutni hodnoty posunu externich znacek oproti relevantnim kostnim
prominencim zavisi také na velikosti nohy a objemu tkané kryjici struktury opérné soustavy
(Schallig et al., 2021).

Maslen a Ackland (1994) zjistoval velikost chyby pohybu mékké tkané v zatizeni pomoci
radiografické metody. Nejvétsi rozdily nalezli u znacky umisténé na sustentaculum tali, ktera
se pfi 10° inverzi odchylila od kostni prominence o 6,8 mm dorzalné (vertikalni smér). Naproti
tomu Schallig et al. (2021) pfi stejném pohybu a pouziti vypocetni tomografie pozoroval
odchylku timto smérem o 0,2 mm, celkovy posun znacky oproti kostni prominenci v prostoru
byl 0,9 mm. Vétsi pohyb mékké tkané zaznamenal Schallig pfi 10° everzi (2,1 mm) a 20° a 40°
plantarni flexi (1,6 mm, respektive 3,6 mm). V pfipadé znacky umisténé na prominenci
navikularni kosti pozoroval Maslen a Ackland (1994) posun mékkeé tkané o 3,4 mm proximalné

pfi 5° everzi, zatimco Schallig et al. (2021) pfi everzi 10° zaznamenal proximalni pohyb znacky
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0 0,7 mm pf¥i celkovém posunu v prostoru o 2,1 mm oproti kostni prominenci. Relativné velky
pohyb znacky na prominenci navikularni kosti zaznamenal pomoci radiografické metody
i Tranberg a Karlsson (1998), kdy se jak pfi dorzalni, tak pfi plantarni flexi znacka posunula
0 vice nez 2 mm. Shultz et al. (2011) pozoroval posun této znacky od 7,6 mm po 16,4 mm
oproti pod ni lezici kostni struktufe béhem rdznych Usek( stojné faze chize. Vétsi pohyb
mékkeé tkané reprezentovany reflexni znackou potvrzuje i Schallig et al. (2021), ktery pozoroval
posun znacky o 3,5 mm a 3,6 mm pfi 20°, respektive 40° plantarni flexi.

Mirny pohyb byl zaznamenan i u znacky umisténé na medialni strané kalkaneu, ktera se
pfi dorzalni i plantarni flexi posunula oproti referenéni prominenci o vice nez 2,0 mm (Tranberg
& Karlsson, 1998), respektive 0 1,6 mm a 1,2 mm (Schallig et al., 2021). Pfi everzi a inverzi
kalkaneu zpUsobil pohyb mékké tkané odchylku 0 1,0 a 2,1 mm. V jiné studii byl béhem stojné
faze chlize pozorovan posun znacky na medialnim kalkaneu v disledku pohybu mékké tkané
0 5,9 mm az 12,1 mm (Shultz et al., 2011). Rozdil mezi polohou znacky umisténé na lateralni
strané kalkaneu a referenéni anatomickou prominenci se pohyboval mezi 2,2 mm a 2,6 mm
pro everzi, inverzi i plantarni flexi a 1,3 mm pro dorzalni flexi (Schallig et al., 2021). Mezi oblasti
vykazujici vy§8i miru chyby pohybu mékké tkané se zaradila také proximalni ¢ast zadni strany
kalkaneu s odchylkou 9,3 mm pfi 40° plantarni flexi, pravdépodobné v dusledku pohybu
Achillovy Slachy (Schallig et al., 2021). Birch a Deschamps (2011) zjiStoval miru chyby pohybu
meékke tkané v oblasti kotniku a talu, pfiCemz nejvétsi posun zaznamenal pfi supinaci u znacek
umisténych na vnitfnim kotniku (15,1 mm posteriornim smérem) a medialni hlavi¢ce talu
(22,2 mm proximalné po vertikalni ose). Naopak Schallig et al. (2021) zaznamenal vétsi posun
pfi inverzi u znacky umisténé na vnéjSim kotniku (3,5 mm) nez u znacky umisténé na vnitfnim
kotniku (1,9 mm). U téZe znacky nalezl nejvy8Si miru chyby pohybu mékké tkané pfi 20° a 40°
plantarni flexi, kdy se znacka odchylila od referenéni anatomické prominence o 9,2 mm,
respektive 11,5 mm. U hlaviCky prvniho metatarsu se zda byt pfi porovnani velikosti odchylky
v disledku pohybu mékké tkané ve frontalni a sagitalni roviné vyhodnéjsi umisténi znacky
spiSe na dorzalni nez na medialni strané. Pfi porovnani miry chyby u hlavicek a bazi vSech
péti metatarst byla pfi 40° plantarni flexi ve vSech pfipadech vétSi odchylka pro baze
metatarsu s nejvys$8i zaznamenanou odchylkou u bazi 2. a 3. metatarsu 3,7 mm, respektive
3,2 mm oproti 1,0 mm a 1,3 mm u hlavi¢ek. Pfidorzalni flexi, inverzi a everzi byla pozorovana
niz8i mira chyby u bazi nez u hlavi¢ek metatarst (Schallig et al., 2021).

Vliv pohybu externich znacek oproti kostnim strukturéam na relativni uhly kalkaneu vici
tibii béhem stojné faze chuze popsal Westblad et al. (2002) pfi porovnani vystupl ze znacek
umisténych na intrakortikalni piny a na kuzi. K vypoctu pouZzil metodu helickych uhld a u dat
tfi probandd zaznamenal maximalni prdmérny rozdil mezi Uhlovymi kfivkami 4,9°
pro inverzi/everzi, 4,2° pro plantarni/dorzalni flexi a 5,0° pro abdukci/addukci s tim, Zze externi

znacky rozsah pohybu nadhodnocovaly. Tato zjiSténi v8ak nejsou konzistentni se studii Nester
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et al. (2007), ktera porovnavala kinematické vystupy ziskané pouzitim znacek umisténych
na pokozce, na pevnych klastrech a pomoci intrakortikalnich pina. Nester pro vypocet pouzil
metodu Cardan-Eulerovych uhld se sekvenci rotaci v sagitalni, frontalni a transverzalni roviné.
Primérny zjistény rozsah pohybu kalkaneu vici tibii byl vétsi pfi pouziti intrakortikalnich pina
(13,9°) nez pfi pouziti znaCek umisténych na pokozce (11,8°) v roviné sagitalni (s maximalnim
rozdilem 5,4°) i v roviné frontalni (8,6° a 7,2°, s maximalnim rozdilem 4,8°). V transverzalni
roviné zaznamenaly vétSi primeérny rozsah pohybu znacky umisténé na kizi s hodnotou 8,6°
oproti 6,1° a s maximalnim rozdilem 3,7° mezi obéma metodami. Pfi porovnani vystupu
kinematické analyzy kotniku pomoci externich znacCek a biplanarni fluoroskopie byly
pozorovany rozdily mezi metodami o primérné velikosti 3,6° a 3,7° (RMSE) pfi chlizi a pfi béhu
ve frontalni; 4,3° a 4,7° (RMSE) v transverzalni; 2,5° a 2,7° (RMSE) v sagitalni roviné (Kessler
et al, 2019). Vtomto pfipadé vSak vzhledem k experimentalnimu charakteru metody
rekonstrukce pohybu kosti na zakladé fluoroskopie nelze spolehlivé pfisoudit pozorované
rozdily pouze chybé pohybu mékké tkané. Miru vlivu konkrétniho multisegmentalniho modelu
nohy na chybu pohybu mékké tkané prokazala studie porovnavajici jeji velikost
u multisegmentalnich modeld Oxford Foot Model a Rizzoli Foot Model (Schallig et al., 2021).
Zatimco priimérna odchylka v sagitalni roviné pfi 40° plantarni flexi nepfekrocila 2° u prvniho
modelu, v pfipadé Rizzoli Foot Model €inila 6,7° s maximem 11,8° pfi tendenci skute¢ny pohyb
podhodnotit. V transverzalni roviné zpUsobil pohyb mékké tkané pro oba modely chybu kolem
4° s tendenci k vétsi addukci. Pfi 10° inverzi a everzi byla ve frontalni roviné vét3i chyba
pozorovana u Oxford Foot Model s tendenci skuteCny pohyb nadhodnotit.

Nester et al. (2007) kvantifikoval pohyb mékké tkané vuci kosti také v oblasti stfedonozi
a predonozi, kde ovSem narazel na limit ve formé& malého rozméru jednotlivych kosti, a tedy
nedostatku prostoru na povrchu nohy pro relevantni umisténi alespon tfi reflexnich znacek
potfebnych ke sledovani pohybu samostatného segmentu v prostoru. Relativni pohyb
kalkaneu vic&i navikularni a kuboidni kosti zjistény s vyuzitim intrakortikalnich pint v pfipadé
uziti znacek umisténych na pokozce porovnal s pohybem kalkaneu vuci navikulo-kuboidnimu
komplexu, protoze sledovat kazdou kost individualné pomoci externich znacek nebylo mozné.
V obou pfipadech zaznamenal pfecenéni pohybu kostnich struktur v disledku chyby mékké
tkané v sagitalni roviné a podcenéni pohybu kosti ve frontalni a transverzalni roviné. PFfi pouziti
intrakortikalnich pinG zjistil pro navikularni a kuboidni kosti primérny rozsah pohybu vUgi
kalkaneu 6,1° a 5,1° oproti 8,6° pfi pouziti externich znacek v sagitalni roving, 9,5° a 5,9° oproti
3,5° ve frontalni roviné a 11,3° a 5,9° oproti 2,6° v transverzalni roviné. Nejvétsi maximalni
rozdily mezi pohybem kosti a externé umisténymi znackami byly nalezeny u pohybu
navikularni kosti vici kalkaneu s chybou o velikosti 6,5°, 8,4° a 9,5° v sagitalni, frontalni
a transverzalni roviné. Podobné velké maximalni rozdily nalezl i u relativniho pohybu

navikularni kosti vici prvnimu metatarsu a kuboidni kosti vic¢i patém metatarsu, pficemz
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znacky umisténé na pokozce vyznamné podcenily pohyb navikularni kosti viéi prvnimu
metatarsu ve frontalni roviné. Stejné jako Westblad upozorriuje Nester na velké individualni
rozdily mezi probandy a nesystematickou povahu zjisténé chyby pohybu mékké tkané. Vétsi
pohyb mékké tkané v oblasti pfedonozZi nez v oblasti zanoZzi byl zjistén i pomoci nepfimé
metody porovnavani vzajemné vzdalenosti reflexnich znacek na pokozce pfi chuzi (Chen et
al., 2011). V pfipadé porovnani pohybu segmentu pfedonozi vici zanozi u modelt Oxford Foot
Model a Rizzoli Foot Model se pfi 40° plantarni flexi v sagitalni roviné projevila vétsi chyba
(4,5°) pohybu mékkeé tkané u Rizzoli Foot Model (Schallig et al., 2021).

2.2.3.3 Zpusoby kompenzace chyby pohybu mékké tkané

Umisténi reflexnich znacek na vhodné anatomické prominence je sice nejjednodussi
cesta, jak snizit miru chyby pohybu mékké tkané, je oviem realizovatelna pouze v omezeném
rozsahu, protoze vybér lokace se fidi primarné potfebou sledovani daného segmentu. Nehledé
na skute¢nost, Zze lokace s nulovou mirou chyby pohybu mékké tkané na lidském téle
Z principu neexistuje. Proto se objevila Fada metod, jak chybu mékké tkané eliminovat ¢i jeji
velikost alespon snizit na pfijatelnou mez. Zakladnim zpUsobem, jak omezit miru chyby
pohybu mékké tkané, je volba metody pro urCeni orientace a polohy segmentl v prostoru.
Metoda pfimého uréeni polohy a orientace segmentl v prostoru, neboli direct pose estimation
(Apkarian et al., 1989; Davis et al., 1991; Kadaba et al., 1990) nedisponuje Zadnym
mechanismem pro redukci chyby pohybu mékké tkané, respektive tento typ chyby vibec
nezohlednuje. Optimalizované uréeni polohy a orientace segmentl v prostoru se Sesti stupni
volnosti, neboli segment optimization pose estimation snizuje miru chyby zptusobené zménou
vzajemné pozice (deformaci tvaru sestavy) znacek pro sledovani pohybu od jejich referencni
podoby pomoci metody nejmensich ¢tvercu, pfiCemz jako referen¢ni podoba je vzdy brana
vzajemna pozice znacek na prvnim ze dvou po sobé jdoucich snimkd (Cappello et al., 1996;
Challis, 1995; Spoor & Veldpaus, 1980; Veldpaus et al., 1988).

Podobnym zpisobem k redukci chyby pohybu mékké tkané pfistupuje metoda zalozena
na principu oznaCovaném jako single body optimization (Lahkar et al., 2021). Jde
o dvojstupriovy solidifikacni proces, kdy je v prvnim kroku, na rozdil od metody predeslé,
na zakladé v8ech kinematickych dat definovana nejlépe odpovidajici vzajemna konfigurace
sledovacich znacek pro dany segment. Ve druhém kroku je pro kazdy snimek zaznamu
pomoci metody nejmensich ¢&tverct dopocitana pozice a orientace této ,solidifikované®
konfigurace sledovacich znacek, pfi€emz pavodni znacky v zaznamu jsou touto rigidni
sestavou v kazdém snimku nahrazeny. Pfi aplikaci této metody na kinematicka data stehna
a bérce béhem Svihové faze chlze se v priméru snizila mira chyby pohybu mékké tkané
0 20-25 % (Chéze et al., 1995).
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Alternativni metodou je metoda dvojité kalibrace (double anatomical landmark
calibration). Pfi aplikaci této metody jsou nasnimany dva statické snimky v extrémnich
polohach analyzovaného pohybu, napf. maximaini flexe a extenze. Aktualni orientace sestavy
sledovacich znacek vic&i soufadnému systému segmentu stejné jako aktualni konfigurace
sledovacich znaek béhem pohybu je vyjadfena pomoci linearni interpolace. Pfi validaci této
metody béhem jizdy na cyklistickém trenazeru (Cappello et al., 1997) bylo zjiSténo snizeni
odchylky externi znacky od anatomické prominence velkého trochanteru v disledku chyby
pohybu mékké tkané z 15 mm na 10 mm (RMSE), v pfipadé pozice a orientace femuru ze
7 mmna4,5mm az5°na3,5° (RMSE). Lucchetti et al. (1998) pfedstavil metodu dynamické
kalibrace, kdy testovany subjekt v ramci kalibraéniho procesu vykonava plejadu pohybu jako
napf. flexe-extenze, abdukce-addukce kycelniho kloubu s kolenem v maximalni extenzi. | pres
zaznamenanou redukci chyby pohybu mékké tkané cini nutnost provedeni fady kalibracnich
pohyb( vyuziti této metody zdlouhavé, fyzicky narocné a pro mnohé, pfedevSim patologické
populace tézko realizovatelné.

Odlisny pfistup nabizi tzv. point cluster method. Mnozstvi bodu (znacek) je uniformné
rozprostfeno po segmentu a kazdému bodu je libovolné pfifazena hmotnost. Vypocitany jsou
tézisté a tenzor setrvacnosti, jehoz vlastni hodnoty a vektory pfedstavuji momenty setrvacnosti
a hlavni osy této sestavy bodu. Vlastni vektory zajistuji transformaci mezi lokalnim a globalnim
souradnym systémem. V pfipadé, Ze se segment chova jako rigidni téleso, vlastni hodnoty
tenzoru se neméni. Pokud se vlastni hodnoty tenzoru zméni oproti referenéni pozici (napf.
kalibraéni snimek), znaéi to porudeni principu rigidity télesa b&hem pohybu. Upravou
hmotnosti pfifazené jednotlivym bodum Ize dosahnout redukce chyby zpGsobené nerigidnim
chovanim télesa, v naSem pfipadé segmentu. Metoda point cluster method byla pouzita pfi
kinematické analyze kolene béhem chlze, kdy pfi porovnani s metodou vyuzivajici aplikaci
intrakortikalnich pind vykazovala dobrou shodu pfedevsim u pohybu v transverzalni roviné
(Andriacchi et al., 1998).

Lu a O’Connor (1999) pfedstavil metodu zaloZzenou na hledani optimaini polohy
a orientace vSech segmentll vzajemné propojeného multisegmentalniho kinematického
modelu, kdy rozdily mezi naméfenou a modelem pfedpokladanou polohou konkrétnich znacek
jsou minimalizovany pomoci metody nejmensich &tvercl v celém systému soucasné. Chyba
vznikla pfi méfeni je tedy vramci kompenzacniho mechanismu distribuovana do celé
soustavy, proto je tato metoda také znama pod oznacenim global optimization method. Jelikoz
mira chyby pohybu mékké tkané se liSi segment od segmentu, napf. u stehna byla zjiSténa
vétsi mira chyby nez u bérce (Benoit et al., 2015), je mozné odliSnym segmentim pfi distribuci
chyby pfifadit rdznou vahu. Druhym opérnym bodem metody je definice miry povolené
translace a rotace v pfislusném kloubu, tedy v podstaté svazani proximalniho a distalniho

segmentu dohromady. Pro individualni pfizplsobeni modelu je pak pouzit kalibraéni snimek
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(Obrazek 7). Lu a O’'Connor (1999) otestoval metodu pro kinematicky fetézec panev — stehno
— bérec pfi chizi, pficemz oproti metodam direct pose estimation a segment optimization pose
estimation se vysledky vyrazné vice bliZily skute€nému pohybu v kloubu. Naopak Naaim et al.
(2017) na zakladé porovnani kinematickych vystupl doporucil pro analyzu pohybu lopatky
vyuzit spiSe metodu segment optimization pose estimation. Vyhodu metody global
optimization pfedstavuje moznost upravovat a zdokonalovat definice modelu pro pohyb kloubu
a vahu pfifazenou jednotlivym segmentim pfi distribuci chyby méfeni. Nevyhodou, zvlasté u
patologickych populaci, mize byt riziko, ze svazanim pohybu kloubu muizeme potladit
zachyceni skuteéného pohybu v kloubu (Andersen et al., 2010; Li et al., 2012; Stagni et al.,
2009). Zariziko Ize povazovat i skute€nost, Ze rozdilné modely jediného kloubu ovlivni podobu

vystupu z celého kinematického fetézce (Duprey et al., 2010).

Obrazek 7

Demonstrace efektu kompenzace pohybu mékké tkané na pfikladu pravého kolenniho kloubu

Poznamka. Na obrazku je zobrazen stejny pokus chize stejného probanda ve stejny okamzik

pfi sledovani pohybu segmentid se Sesti stupni volnosti (vlevo) a pfi pouziti metody
kompenzace chyby pohybu mékké tkané global optimization (vpravo). Na obrazku vlevo je
patrna zdanliva nefyziologicka translace v pravém kolennim kloubu, coz je projevem zkresleni

v dusledku pohybu mékkeé tkané.

Global optimization metoda se diky své versatilit¢ a dobrym vysledkim rychle zaradila
mezi nejCastéji vyuzivané a dale rozvijené metody. Popsaného principu vyuZila napf.
optimalizaéni technika pro Conventional Gait Model znaéné zlepSujici reliabilitu méfeni
(Charlton et al., 2004) & metoda dvoustupriové optimalizace cilici na predikci efektu

chirurgickych a rehabilitacnich zakrok( na pohybovy systém (Reinbolt et al., 2005). Postupné
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se objevily prace, které plvodné relativné jednoduché konstrikce sousednich segment
doplnily o nové proménné ovliviiujici pohyb v kloubu. Modely kloubniho pohybu za&aly
zohlednovat i vlastnosti mékkych tkani, napf. vlastnosti kolennich vazi na pohyb v kloubu
(Bergamini et al., 2011; Feikes et al., 2003; Gasparutto et al., 2015; Richard et al., 2016).
Publikovanymi vyzkumy lze doloZit sniZzeni miry chyby pohybu mékkeé tkané pfi pouziti technik
zaloZenych na metodé global optimization u testovanych skupin probandu. PFi analyze pohybu
jednotlivetl vS8ak dana metoda vykazovala znacné nepresnosti (zjisténa odchylka pohybu
az 17° v sagitalni roviné v pfipadé kolenniho kloubu), protoZe obecné definice pohybu
v kloubu nedokazaly vyhovét individualni kloubni geometrii konkrétniho jedince, pfedevsSim
pak v pfipadé patologickych stavi (Clément et al., 2017). Odpovédi na tento nedostatek byl
vznik modell s personalizovanou geometrii pohybu v kloubu na zakladé snimku pofizenych
pomoci modernich zobrazovacich technik (Assi et al., 2016; Clément et al., 2015; Nardini et
al., 2020).

2.3 Kinematické modelovani nohy

2.3.1 Kinematické modelovani nohy v roviné

Pocatky objektivni kinematické analyzy nohy byly inspirovany jednoduchymi klinickymi
testy, béhem kterych byl pohyb nohy sledovan pfi chizi po podlozce nebo trenazeru chize
smérem Kk vySetfujici osobé ¢i od ni. Pravdépodobné na zakladé této techniky vznikla fada
studii hodnoticich pohyb nohy ve frontalni roviné pomoci znaek umisténych na zadni strané
bérce a na paté, tedy jednoduchy model pohybu zanozi vici bérci (Brown et al., 1995; Clarke
et al., 1983; McPoil & Cornwall, 1994; Messier et al., 1995; Stacoff et al., 1991; Stell & Buckley,
1998). Clarke et al. (1983) si sice byl védom, ze pohyb v subtalarnim kloubu probiha sou¢asné
ve tfech rovinach, nicméné vzhledem ke spfazeni pohybl byl nazoru, Ze je dostatecné méfit
pohyb pouze ve frontalni roviné a zbylé dvé od néj odvodit. Oproti tomu Soutas-Little et al.
(1987) ve své praci doSel ke zjisténi, ze tato metoda je schopna presné popsat pouze frontaini
rovinu samotnou. McClay a Manal (1998) pak upozornil, ze méfeni neni pfesné ani ve frontalni
roving, pokud ta neni kolma na optickou rovinu kamery. Odpovédi na tato omezeni byly
optoelektronické kinematické systémy schopné sledovat pohyb znacek v prostoru, které se
zacaly dostavat do popfedi na prelomu 80. a 90. let. Vzhledem kK jejich vysoké pofizovaci cené
a narocnosti na odbornost obsluhy vSak kinematicka analyza nohy v roviné i nadale zlstavala

jednoduchou a levnou alternativou pro sledovani pohybu nohy vici bérci.
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2.3.2 Kinematické modelovani nohy v prostoru

S nastupem optoelektronickych systému snimajicich pozici reflexnich znacek v prostoru
podle odrazu svétla v Uzce vymezené oblasti svételného spektra (nejCastéji infraCervené), tzv.
motion capture systému, se objevily prvni pokusy o sofistikovan&jsi modelovani pohybu
dolnich koncetin a nohy, pficemz zpoc€atku byl jednoduchy model nohy integralni soucasti
modell dolnich koncetin. Béhem 80. let 20. stoleti vznikla skupina navzajem si velmi
podobnych modelu dolnich koncetin pro analyzu chize. Dvé nejvyznamnéjsi pracovisté stojici
za vznikem prvnich modell pro prostorovou analyzu chize se nachazela v Newington
Children’s Hospital v Connecticutu (Davis et al., 1991; Ounpuu et al., 1991) a Helen Hayes
Hospital v New Yorku (Kadaba et al., 1989, 1990; Ramakrishnan & Kadaba, 1991). Na jejich
zakladé byl vytvoren a v roce 1991 pro komeréni pouziti vydan model Vicon Clinical Manager,
nasledné prejmenovany na Plug-in Gait (Baker, 2013, p. 29). Pavodné byly modely nazyvany
podle mista jejich vzniku &i podle jejich autord (napf. Helen Hayes model, Newington model,
Kadaba model), pozdéji byly terminologicky sjednoceny pod nazvem Conventional Gait Model
(Baker et al., 2018).

Omezené technologické moznosti, kdy vySe zminéna pracovisté operovala se systémy
Citajicimi tfi, respektive pét kamer o snimkovaci frekvenci 30-60 Hz (Davis et al., 1991,
Kadaba et al., 1989, 1990; Ounpuu et al., 1991; Ramakrishnan & Kadaba, 1991), si vyzadaly
znacna zjednodusSeni a kompromisy. Noha byla modelovana jako jediny segment znazornény
vektorem, a to predevSim z dlvodu, Ze pfidani dal$i znacky na segment nohy by podstatné
zvySilo ¢asové naroky na analyzu dat, aniz by, vzhledem k pfesnosti a rozliSeni soudobych
systému, pfineslo klinicky uzite€nou informaci (Kadaba et al., 1990). V zavislosti na varianté
mohla byt na samotné noze umisténa pouze jedna reflexni znaCka lokalizovana mezi
2. a 3. hlaviCkou metatarsu, pfiemz vektor znazorfiujici segment nohy byl definovan spojnici
stfedu kloubu kotniku s touto znackou (Kadaba et al., 1990). V odliSné verzi modelu byla jedna
reflexni znacka umisténa na hlaviCce patého metatarsu a druha na zadni strané kalkaneu,
pficemz obé byly umistény ve stejné vySce tak, aby jejich spojnice byla rovnobé&zna s rovinou
plosky nohy (podlahy). Zna¢ka umisténa na paté méla pouze kalibraéni funkci a pro zaznam
pohybové ulohy mohla byt po pofizeni statického snimku odstranéna (Davis et al., 1991) nebo
ponechana (Vicon Motion Systems, 2020).

Modelovani nohy jako vektoru umoznilo na svou dobu relativné pfesné a spolehlivé
sledovani pohybu nohy v sagitalni a transverzalni roviné (Collins et al., 2009; Ferrari et al.,
2008). Chybgjici data z pohybu nohy vuci bérci ve frontaini roviné a modelovani nohy jako
jediného rigidniho segmentu se vSak ukazaly nedostatecné jak pfi posuzovani deformit typu
funk&ni plochonozi, tak pfi posuzovani efektivity aplikace nastroju konzervativni I1éCby, napf.
ortopedickych stélek. Cely koncept modelu navic trpél fadou dalSich zavaznych nedostatk

v podobé nezohlednéni chyby pohybu mékké tkané a propagace chyb distalnim smérem
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vedoucich k nepfesné lokalizaci stfedu kloubu kotniku (Nair et al., 2010). Technologicky
pokrok pfinasejici vyssi rozliSeni kamer, vy8Si vypocCetni vykon a automatické sledovani
trajektorii umoznil do scény umistit vétSi mnozstvi reflexnich znacek s mensim primérem.
Nové technologické podminky tak postupné pfipravily pidu pro vznik plnohodnotnych
jednosegmentalnich a multisegmentalnich modelt nohy, které dokazaly Iépe adresovat
vétSinu problém( dosavadni praxe.

Rada studii poukazovala na skutednost, ze vzhledem k po&tu kostnich struktur
a kloubnich spojeni neni kinematické modelovani nohy jako jednoho segmentu dostate¢né.
Pfi porovnani kinematickych vystupu jednosegmentainiho modelu nohy Plug-in Gait
a multisegmentalniho Oxford Foot Model (Stebbins et al., 2006) byly mezi modely zjiStény
vyznamné rozdily v zachyceném pohybu v komplexu hlezenniho a subtalarniho kloubu pfi
chuzi. U zdravych jedinc byl pozorovan o 8° vétsi rozsah pohybu v komplexu hlezenniho
a subtalarniho kloubu v sagitalni roviné u modelu Plug-in Gait. U jedincl s diagnostikovanym
plochonozim se navic vedle zminéné sagitalni roviny modely liSily i v transverzalni roviné, kde
Plug-in Gait zachytil o 2° mensi rozsah pohybu (Pothrat et al., 2015). VétSi rozsah pohybu
v komplexu hlezenniho a subtalarniho kloubu v sagitalni roviné pfi pouziti jednosegmentalniho
modelu se ukazal i v dalSich studiich porovnavajici Helen Hayes model a dvojsegmentalni
model nohy (Tulchin et al., 2009, 2010b). Ve studii, ktera porovnavala vykon generovany
v komplexu hlezenniho a subtalarniho kloubu pfi chuzi, byla pfi pouziti jednoduchého modelu
nohy Plug-in Gait zjisténa o 40 % vyS8Si maximalni hodnota generovaného vykonu nez
pfi pouziti modelu Oxford Foot Model, coZz bylo autory vysvétleno vyssi zaznamenanou
relativni uhlovou rychlosti mezi segmenty u prvné zminéného modelu. Autofi také poukazali
na vyznamny podil generovaného vykonu pfi pohybu stfedonozi vici zanozi, ktery dosahoval
hodnoty 48 % generovaného vykonu v kotniku (Dixon et al., 2012). Obdobné nadhodnoceni
generovaného vykonu v komplexu hlezenniho a subtalarniho kloubu ze strany
jednosegmentalniho modelu nohy Plug-in Gait pfi srovnani s multisegmentalnim modelem
nohy bylo zaznamenano i v dal$i studii (MacWilliams et al., 2003).

S technologicky vyspélejSimi a dostupnéjSimi optoelektronickymi systémy se zvysil
zajem o kinematické modelovani (Leardini et al., 2019). Do dnesniho dne Ize v literatufe nalézt
popis kolem ¢tyficeti riznych multisegmentélnich modeld nohy, které nezavisle sleduji od 3 do
26 segmentu nohy v€etné bérce (Leardini et al., 2019). Prvni multisegmentalni modely nohy,
které se objevily béhem 90. let, se zamé&Fovaly pfedevSim na pohyb zanozi vuci bérci (Cornwall
& McPoil, 1999; Kepple et al., 1990; Moseley et al., 1996; Scott & Winter, 1991; Woodburn et
al., 1999), coz bylo do znacné miry dano omezenimi soudobych technologii. Postupné se
objevily modely rekonstruujici i distalni ¢asti nohy a jejich nezavisly pohyb vuci proximalnim
segmentim (Arampatzis et al., 2002; Bishop et al., 2013; Bruening et al., 2012a, 2012b; Chard
et al., 2013; Cobb et al., 2016; Hunt et al., 2001; Hwang et al., 2004; Hyslop et al., 2010;
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Kitaoka et al., 2006; Leardini et al., 1999; Pohl et al., 2006; Rao et al., 2007; Seo et al., 2014;
Souza et al., 2014; Thomas et al., 2006; Tome et al., 2006; Tulchin et al., 2010a; Wu et al.,
2000), nékteré znamé pod vlastnim jménem jako napf. Sydney Foot Model (Rattanaprasert et
al., 1999), Kinfoot (DiLiberto et al., 2015; MacWilliams et al., 2003; Mahaffey et al., 2012,
2013), Padova Foot Model (Sawacha et al., 2009), Ghent Foot Model (De Mits et al., 2012,
2017; De Ridder et al., 2015; Vermeulen et al., 2022) nebo Salford Foot Model (McClelland et
al., 2022; Nester et al., 2014). Pres velké mnozstvi vzniklych multisegmentalnich modell jich
velka Cast nebyla podpofena validacnimi studiemi. Mezi nejznaméjsi modely, které byly
validovany, patfi Milwaukee Foot Model (Long et al., 2010, 2011; Sampath et al., 1998), Oxford
Foot Model (Carson et al., 2001; Carty et al., 2015; Curtis et al., 2009; Halstead et al., 2016;
Lucareli et al., 2016; Milner & Brindle, 2016; Stebbins et al., 2006; van Hoeve et al., 2015;
Wright et al., 2011), Heidelberg Foot Measurement Method (Kalkum et al., 2016; Simon et al.,
2006), Rizzoli Foot Model (Arnold et al., 2013; Caravaggi et al., 2011; Deschamps et al., 2012;
Leardini et al., 2007; Portinaro et al., 2014), Shriners Hospital for Children Greenville Foot
Model (Maurer et al., 2013), modified Shriners Hospital for Children Greenville Foot Model
(Roach et al., 2021; Saraswat et al., 2012, 2013, 2014; Yoo et al., 2022), DuPont Foot Model
(Henley et al., 2008; Kim et al., 2018; Lee et al., 2015; Nicholson et al., 2018; Seo et al., 2014),
¢i Glasgow-Maastricht Foot Model (Oosterwaal et al., 2011, 2016),

Velky pocet multisegmentalnich modelll nohy s sebou pfinesl fadu problému
s pochopenim, interpretaci €i porovnavanim kinematickych vystupd, jelikoz rdzné modely
pouzivaly rozdilnou terminologii a standardy pro zaznam, vypocet a vyhodnoceni dat. Tuto
situaci se v roce 2021 pokusila napravit Mezinarodni spole¢nost pro biomechaniku (ISB), ktera
vydala soubor doporu€eni pro praci s existujicimi multisegmentalnimi modely (Leardini et al.,

2021). Doporuceni kladla duraz pfedevSim na:

1. Vytvofeni standardizovaného postupu umistovani reflexnich znacek dle
pouzivaného multisegmentalniho modelu nohy.

2. Ovéfeni intra a inter-rater reliability umistovani reflexnich znaek ve vlastni
laboratofi.

3. Vytvofeni standardizovaného protokolu pro zpracovani dat zahrnujiciho
doplhovani chybéjicich ¢asti trajektorie, filtrovani atd.

4. Jasné oznaceni, zdali jsou ziskané proménné relativni, tedy segment vici
segmentu, i absolutni, tedy segment vici laboratofi (globalnimu systému).

5. Vyuzivani metody sourfadného systému kloub pro vypocet uhli (Wu et al., 2002)
s jasnou deklaraci, kterym anatomickym osam rotace odpovidaji.

6. Pofizeni zaznamu statického snimku v pfirozeném stoji (pokud mozno celou

plochou nohy na podloZzce).
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7. Pofizeni zaznamu statického snimku, pokud mozno ve stoji, se subtalarnim
kloubem v neutraini pozici.

8. Urceni funkéniho typu, pfipadné typu nohy sledované kohorty.

9. Porovnani kinematickych vystupl s dostupnymi srovnatelnymi vysledky
a v pfipadé nalezeni zasadnich rozdilil opétovné pedlivé prekontrolovani celého
procesu méfeni a zpracovani dat s cilem identifikace moznych zdroji chyb.
Dudkladné vysvétleni a zdivodnéni neCekané odliSnych vystupu.

10. PecCliva a komplementarni diskuze vSech limitd a pfipadnych problému

realizovaného méfeni ve vystupnim materialu.

Pro pfipad, ze by zadny z dosud publikovanych modelt nedokazal vyhovét specifickym
potfebam projektu a bylo potfeba vytvofit model novy, vydala ISB sadu doporuéeni i pro tvorbu

novych multisegmentalnich modeld nohy (Leardini et al., 2021):

1. Ovéfit, zdali jiz néjaky z existujicich modell nesplfiuje pozadovana kritéria
pfedtim, nez bude vytvofen model novy.

Peclivé zvazit a vysvétlit, pro¢ zadny z existujicich modeld nevyhovuje.

3. Jasné definovat a popsat segmenty modelu a jejich anatomickou relevanci, tedy,
které kostni struktury tyto segmenty reprezentu;ji.

4. Anatomické prominence osazovat jednotlivymi znaCkami umisténymi
na pokoZce. Nepouzivat pevné klastry se znackami.

5. P¥i vybéru konkrétni prominence pro umisténi reflexni znacky brat ohled na miru
chyby pohybu mékké tkané v daném misté; anatomickou relevanci os a rovin,
které bude dana znacka definovat; skuteCnost, aby zna¢ka v danim misté
nebranila pfirozenému pohybu &i jej necinila nepfijemnym.

6. Jasné a podrobné popsat spravné umisténi znalek a ovéfit jeho
reprodukovatelnost.

7. Ovéfit celkovou reliabilitu nového modelu.

2.4 Calibrated anatomical system technique

Calibrated anatomical system technique (CAST) je technika, ktera se v uritych ohledech
pokusila pfispét ke standardizaci pfistupd vyuzivanych v kinematickém modelovani
a sou€asné zachovat svobodu pfi vytvareni konkrétnich sestav znacek a jejich umisténi
na segment s ohledem na vytyCené cile méfeni. PFi pouZiti CAST jsou jednotlivé segmenty

a jejich souradné systémy definovany tzv. anatomickymi znackami umisténymi vétSinou na
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lateralnich a medialnich anatomickych prominencich proximalni a distalni ¢asti segmentu
(napf. vnéjsi a vnitfni kotnik). Veskeré potfebné antropometrické Udaje jsou pak ziskany
primarné pomoci reflexnich znacek umisténych na téle. Sou¢asné je na segment umisténa
sestava reflexnich znacek urcenych pro sledovani jeho pohybu (Cappozzo et al., 1995). Ty
mohou byt umistény jednotlivé pfimo na pokozce, na htlce &i po vice kusech na pevnych
destickach (Manal et al., 2000). Kazdy segment je definovan nezavisle, coZz umoZiuje
sledovani jeho pohybu se Sesti stupni volnosti. K sestavé znacek urCenych pro sledovani
pohybu je na zakladé kalibraniho snimku vztaZena pozice proximalniho i distalniho konce
a orientace soufadného systému segmentu. Diky tomuto principu mohou byt pro samotny sbér
dat anatomické znacky odstranény (Cappozzo et al., 1995). Pfitom na pfesném umisténi
znacek pro sledovani pohybu nezalezi, protoze tyto znacky nemaji vliv na definici soufadného
systému segmentu a cely systém se nastavi az na zakladé kalibracniho snimku (Richards,
2018).

Vyhody tohoto principu se mohou uplatnit napf. pfi kinematické analyze nohy v obuvi,
pfi aplikaci ortézy, protézy &i podplrnych konstrukci typu exoskeleton, kde je umisténi
reflexnich znagek potfeba pfizplsobit analyzovanému instrumentu. Mezi vyhody je mozné
pocitat i moznost pfizplsobit umisténi reflexnich znacek pfesné dle potfeb konkrétniho
vyzkumného Ci klinického problému. Rozdilné umisténi znacek pro sledovani na pokozce vSak
muze ovlivnit velikost chyby v disledku pohybu mékké tkané a tim i vysledné kinematické
hodnoty. Pfi analyze chlze byla technika CAST vyuzivana ve spojeni s modely dolnich
koncetin (Buczek et al., 2010; Collins et al., 2009; Donati et al., 2007; Ferrari et al., 2008; Flux
et al., 2020; Langley et al., 2021; Leardini et al., 2017; Schmitz et al., 2016; Zuk & Pezowicz,
2015) i s modely nohy a to asto ve specifickych podminkach pfitomnosti obuvi (Burston et al.,
2018; Kim et al., 2018; Mager et al., 2018).

2.5 Oxford Foot Model

2.5.1 Etiologie modelu

Oxford Foot Model je standardizovany model, ktery byl vytvofen na zakladé uprav
multisegmentalniho modelu, ktery pFedstavil Carson et al. (2001). Tento autor zmifiuje
podobnost svého modelu se star§im multisegmentalnim modelem publikovanym Kidder et al.
(1996). Zatimco pavodni model (Carson et al.,, 2001) byl validovan pro skupinu
asymptomatickych dospélych, Upravy, jez daly vzniknout Oxford Foot Model, mély za cil model
nohy v maximalni mozné mife pfizpUsobit specifikim zdravé i patologické détské nohy
(Stebbins et al., 2006). Puvodné bylo vytvoreno pét variant modelu, ze kterych byla na zakladé

testovani skupiny 15 déti vybrana ta nejvhodnéjSi. Jednotlivé varianty se liSily zplisobem
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vypoctu relativnich uhld, tedy vyuzitim konkrétni reflexni znacky pfi statické kalibraci ¢€i pfi
sledovani pohybu segmentu. Umisténi znaCek na konkrétnich prominencich nohy zustavalo
nezmeéneéno.

Jak puvodni model Carson et al. (2001), tak stavajici Oxford Foot Model (Stebbins et al.,
2006) zahrnoval tfi segmenty nohy a bérec, pfi€emz noha byla rozdélena na zanoZzi (hindfoot),
tarso-metatarsalni komplex (forefoot) a palec (hallux). Oproti piivodnimu modelu byl u Oxford
Foot Model redefinovan segment bérce pro zajisténi kompatibility s Conventional Gait Model
(Davis et al., 1991; Kadaba et al., 1990). Zatimco pavodni model byl navrzen samostatné bez
navaznosti na modely dolnich koncetin, coz se u segmentu bérce projevovalo vlastni definici
soufadného systému na zakladé externich znaCek, Oxford Foot Model vyuzil k definici
soufadného systému bérce virtualniho stfedu kolenniho kloubu. Upravy byly provedeny také
u segmentu zanozi, na jehoz definici se u pavodniho modelu podilel virtualni stfed kotniku
(Carson et al.,, 2001), coz mohlo pfedevSim u patologickych populaci vést ke zkresleni
relativniho nastaveni vici bérci. Tato virtualni znacka byla z definice soufadného systému
zanozi u Oxford Foot Model vyfazena a nové se na ni podilely pouze znacky umisténé pfimo
na kalkaneu (Stebbins et al., 2006). Drobné zmény doznala pozice znacky umisténé na bazi
prvniho metatarsu, ktera byla u Oxford Foot Model posunuta medialné od Slachy extensor
hallucis longus, coz mélo ulehit jeji konzistentni umisténi. Redefinici prosel také segment
palce. U pavodniho modelu byl palec definovan jako plnohodnotny segment, jehoz pohyb je
mozné sledovat v tfech anatomickych rovinach (Carson et al., 2001). Namisto toho Oxford

Foot Model palec definuje pouze jako vektor.

2.5.2 Definice souradnych systémui segmentu
V literatufe i praxi Ize nalézt Fadu variaci Oxford Foot Model. Nasledujici popis definuje
segmenty bérce, zanozi, tarso-metatarsalniho komplexu a palce (v originalnim znéni se

jednalo o segmenty tibia, hindfoot, forefoot a hallux) dle ptivodni prace Stebbins et al. (2006).

Segment bérce

Pro definici soufadného systému a sledovani pohybu bérce bylo na segment umisténo
pét reflexnich znaCek. Znacky byly umistény na lateraini aspekt hlavicky fibuly (HFIB),
tuberositas tibiae (TTUB), pfedni Casti holenni kosti (SHN1), vnéjSi (LMAL) a vnitfni kotnik
(MMAL) s tim, Ze posledni jmenovana znacka byla pouze kalibracni a pro samotné snimani
pohybu byla odstranéna (Obrazek 8). Zakladni rovina segmentu byla definovana podélnou
osou protinajici stfed kolenniho kloubu a kotniku a osou protinajici znacky umisténé
na vngjsim a vnitfnim kotniku. Vertikalni osa soufadného systému bérce byla definovana

stfedem kotniku a kolenniho kloubu, anteroposteriorni osa byla kolma na zakladni rovinu
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a soucasné na osu protinajici znacky umisténé na vnéjSim a vnitfnim kotniku. Mediolateralni

osa byla kolma na obé jiz definované osy.

Segment zanoZi

Pét reflexnich znacek bylo pouZzito pro definici a sledovani pohybu zanozi. Dvé znacky
byly umistény na zadni strané kalkaneu distalné (CAL1) a proximalné (CAL2). ZnaCka CAL2
byla pouze kalibra¢ni a pro snimani zaznamu pohybu byla odstranéna. Mezi témito znackami
byla umisténa hulka s reflexni znackou na konci (CPEG). DalSi dvé znacky byly umisténé
na prominenci sustentaculum tali (STAL) a na lateralni strané kalkaneu (LCAL), ve stejné
vzdalenosti od zadni strany paty jako STAL (Obrazek 8). Zakladni rovina byla definovana
spojnici znacek na CAL1 a CAL2 a virtualnim bodem lezicim na spojnici pfesné mezi znackami
LCAL a STAL. Anteroposteriorni osa soufadného systému lezela v zakladni roviné a zaroven
byla rovnhobézna s podloZzkou. Mediolateralni osa byla kolma na zakladni rovinu a vertikalni

osa byla kolma na obé pfedchozi osy.

Segment tarso-metatarsalniho komplexu

Z péti znacek definujicich segment se dvé nachazely na bazich prvniho (P1MT) a patého
metatarsu (P5MT). P1MT byla umisténa medialné od Slachy extensor hallucis longus, P5SMT
byla na prominenci umisténa lateralné. Dvé znacky byly umistény na hlavi¢kach prvniho
(D1MT) a patého (D5MT) metatarsu tak, aby jejich spojnice hlavickami prvniho a patého
metatarsu prochazela. Posledni znaCka (TOE), ktera svou pozici i nazvem odkazuje
na Conventional Gait Model (Davis et al., 1991; Kadaba et al., 1990), byla umisténa mezi
hlavickou 2. a 3. metatarsu (Obrazek 8). Zakladni rovina byla definovana znackami
umisténymi na hlavickach prvniho a patého metatarsu a na bazi patého metatarsu.
Anteroposteriorni osa byla definovana jako projekce pfimky protinajici stfed spojnice znacek
P1MT a PSMT a znacku TOE do z&kladni roviny. Vertikalni osa byla kolma na zakladni rovinu

a mediolateralni osa byla kolma na obé predesié osy.

2.5.2.1 Segment palce

Jedind znacka definujici segment palce a sledujici jeho pohyb (HLX) byla umisténa
na vnéjsi strané proximalniho ¢lanku palce (Obrazek 8). Anteroposteriorni osa byla vedena
skrze znacky D1MT a HLX rovnobézné s podlozkou, mediolateralni osa byla zarovnana

s odpovidajici osou tarso-metatarsalniho komplexu.
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Obrazek 8

Umisténi reflexnich znacek Oxford Foot Model

Poznamka. Pfevzato a upraveno z Stebbins et al. (2006).

2.5.3 Vypocet relativnich uhli mezi segmenty

Pro vypocet relativnich uhli mezi segmenty byla pouzita metoda JCS (Grood & Suntay,
1983). Vyhodou modelu bylo, Ze zatimco fada jinych multisegmentalnich model vztahovala
vypocet relativnich uhlu pfi pohybu k neutralni kalibra¢ni pozici, pfi které byla hodnota vSech
uhld definovana jako nulova (Leardini et al., 1999; Moseley et al., 1996), Oxford Foot Model
pracoval s nenulovym uhlem mezi segmenty i pfi statickém kalibraCnim snimku. To oteviralo
moznosti pouziti i v pfipadé deformit, kde nebylo pozadované neutralni pozice mozné
dosahnout (Stebbins et al., 2006).

Relativni thel zanozi vaci bérci byl uréen v sagitalni roviné (plantarni/dorzalni flexe) jako
pohyb kolem mediolateralni osy bérce, ve frontalni roviné (inverze/everze) jako pohyb kolem
anteroposteriorni osy zanozi, osa pohybu v transverzalni roviné (abdukce/addukce) byla
na predeslé osy kolma.

Relativni Uhel tarso-metatarsalniho komplexu vuci zanozi byl uréen v sagitalni roviné

jako pohyb kolem mediolateraini osy zanozi, ve frontalni roviné jako pohyb kolem
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anteroposteriorni osy tarso-metatarsalniho komplexu, osa pohybu v transverzalni roviné byla
na predeslé osy kolma.
Relativni uhel palce vici tarso-metatarsalnimu komplexu byl uréen pouze v sagitalni

roviné jako pohyb kolem mediolateraini osy tarso-metatarsalniho komplexu.

2.5.4 Reliabilita Oxford Foot Model

Hlavnim divodem vzniku Oxford Foot Model bylo vytvofit spolehlivy model vhodny pro
zdravou i patologickou détskou populaci. V plvodni praci Stebbins et al. (2006) posuzovala
reliabilitu méreni péti riznych variant Oxford Foot Model na vzorku 14 zdravych déti. Probandi
absolvovali celkem tfi méfeni v éasovém rozmezi dvou tydnu a Sesti mésicl. U vSech variant
prace autorka popsala dobrou reliabilitu modelu v sagitalni a frontalni roviné, nejméné
konzistentni pak byla u segmentu zanozi v roviné transverzalni, kde vsak doslo pfi vyrazeni
halky s reflexni znackou CPEG ze statické kalibrace k vyznamnému zlepSeni (Stebbins et al.,
2006). To odpovida i zjisténi studie, ve které se autofi zaméfili na citlivost modelu vuci
nespravnému umisténi konkrétnich reflexnich znacek. Klinicky vyznamny vliv na
zaznamenany pohyb zanozi vici bérci a tarso-metatarsalniho komplexu vici zanozi mélo
pravé chybné umisténi znacky CPEG. Zaroven bylo zjisténo, Ze vertikalni posunuti znacek
D5MT a P5MT mélo vyznamny vliv na pohyb tarso-metatarsalniho komplexu vic&i zanozi
v sagitalni a frontalni roviné (Carty et al.,, 2015). V jiné studii byla zkoumana intra-rater
reliabilita b&éhem raznych fazi chizového cyklu na vzorku osmi zdravych déti. Stejné jako
v pfedchozi studii byly nalezeny rozdily mezi jednotlivymi rovinami. NejvySSi mira reliability
pozorovana v roviné transverzalni. Hodnota chyby mérfeni (typical error of measurement) se
pohybovala od 0,9° do 8,6° napfi¢ rovinami. Mira spolehlivosti béhem jednotlivych fazi
chuzového cyklu byla konzistentni (Curtis et al., 2009).

McCabhil et al. (2018) testovala intra-rater a inter-rater reliabilitu modelu u skupiny
15 zdravych déti, u 15 déti s pes equinovarus congenitus (korfiska noha) a u 15 déti
trpicich détskou mozkovou obrnou. Studie potvrdila dobrou intra-rater spolehlivost Oxford Foot
Model u zdravé détské populace s prumérnym rozdilem napfi¢ vSemi zkoumanymi
kinematickymi proménnymi o hodnoté 4,8°. U testovanych patologickych populaci byla
nalezena jesté vys8i mira intra-rater reliability s primérnym rozdilem 4,1° u déti s détskou
mozkovou obrnou a 2,9° u déti s pes equinovarus congenitus. U inter-rater reliability, ktera
byla posuzovana pouze u posledni zminéné skupiny, dosahoval primérny rozdil mezi
zaznamenana u pohybu v transverzalni roviné.

Prestoze plivodné navrzen pro détskou populaci, Oxford Foot Model byl ¢asto vyuzivan

také pro kinematickou analyzu nohy dospélych jedincu, coz s sebou neslo potfebu
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kvantifikovat miru spolehlivosti méfeni i u této skupiny. Wright et al. (2011) ve své praci
posuzovala miru intra-rater reliability dvou rlznych variant modelu béhem pocatku a konce
stojné faze chlze u 17 zdravych dospélych probandu. Vysledky ukazaly vy$Si miru reliability
nez u déti u obou testovanych variant. U varianty pracujici s nulovou hodnotou uhli mezi
segmenty bé&hem kalibracniho snimku nepfekroCila hodnota chyby méfeni 2,45° (standard
error of measurement, SEM) a vnitrotfidni korelacni koeficient (ICC) se pohyboval
nad hodnotou 0,83. U varianty s nenulovou hodnotou uhli mezi segmenty v kalibraéni pozici
pak neprekro€ila hodnota chyby méreni 3,14° (ICC = 0,90) v sagitalni a transverzalni roviné.
Niz8i mira reliability byla zaznamenana ve frontalni roviné pfi maximalni hodnoté chyby
4,86° (ICC = 0,77). V dalsi studii byla posuzovana between-days a inter-rater reliabilita Oxford
Foot Model b&éhem prvni a druhé poloviny stojné faze (van Hoeve et al., 2015). Jak between-
days, tak inter-rater reliabilita vykazovala lepSi hodnoty v prvni poloviné stojné faze
s maximalni hodnotou chyby méfeni (SEM) 4,53°, respektive 2,49°, oproti druhé poloviné
stojné faze s maximalni hodnotou chyby méreni 5,49°, respektive 4,40°.

Reliabilita Oxford Foot Model byla testovana také béhem klinického testu sestupu
ze schodu Celné a bokem (Lucareli et al.,, 2016). Vramci studie, které se zucastnilo
pét zdravych dospélych jedincl, byla posuzovana mira inter-session a inter-rater reliability
modelu. Vysledky odhalily vysokou miru inter-session reliability s maximalni chybou méfeni
(SEM) 1,94° a 2,43° pii sestupu ze schodu Celné, respektive bokem a inter-rater reliability
s maximalni chybou 2,01° a 1,89° pfi sestupu ze schodu ¢elné, respektive bokem.

Milner a Brindle (2016) posuzoval between-days a inter-trial reliabilitu Oxford Foot Model
pfi chizi a béhu v obuvi na skupiné 18 zdravych dospélych muzl. Reflexni znacky byly
umisténé na pokozce skrze otvory vyfezané v pouzité obuvi. Mira inter-trial reliability, ktera je
brana jako indikator pfirozené variability pohybu, byla celkové mirné vy8Si u béhu,
s 22 kinematickymi parametry dosahujicimi excelentni reliability (ICC > 0,90), nez u chuze,
s 15 kinematickymi parametry dosahujicimi excelentni reliability. Mira between-days reliability
byla o néco nizsi (ICC = 0,61-0,99), avSak srovnatelna u podminky chize i béhu.

Nedavna studie na 10 probandech posuzovala inter-rater reliabilitu mezi tfemi hodnotitel
pochazejicimi z rGznych profesnich obor(. Zjisténé vysledky se nevymykaly bézné
popisovanym hodnotam vyjma pohybu tarso-metatarsalniho komplexu vaéi zanozi
v transverzalni roving, kde zjisténa chyba predstavovala 126 % celkového rozsahu pohybu
(Reay et al., 2022).

2.5.5 Kilinické vyuziti modelu
Za pomoci Oxford Foot Model byla posuzovana cela fada deformit a patologickych stavu
v oblasti nohy a dolnich kon¢etin. Jako pfiklad Ize uvést pouziti modelu pro porovnani skupiny

déti s diagnostikovanym var6znim predonozim (10 probandud) s kontrolni skupinou

47



(11 probandu). Na zakladé kinematické analyzy jednotlivych segmentl nohy byl pohyb zanozi
ve frontalni a sagitalni roviné identifikovan jako jeden zkliCovych parametrt
pro diagnostikovani varézniho pfedonoZzi (Alonso-Vazquez et al., 2009).

S vyuzitim Oxford Foot Model byla porovnavana také skupina dospélych probandu
trpicich syndromem patelofemoraini bolesti (26 probandu) s kontrolni skupinou (20 probandu).
maximalni everze zanozi a vétsi rozsah pohybu zanozi v sagitalni roviné (Barton, Levinger,
Webster, et al., 2011). Sou¢asné byla data pouZita k posouzeni vztahu mezi statickym
hodnocenim postury nohy pomoci Foot Posture Index a kinematickymi proménnymi
spojovanymi se syndromem patelofemoralni bolesti béhem chlze (Barton, Levinger, Crossley,
et al., 2011).

Schopnost modelovat segment palce byla vyuzita ve studii porovnavajici 20 dospélych
pacientu trpicich deformitou hallux valgus s kontrolni skupinou 22 probandd. U probandu
s deformitou hallux valgus byla pozorovana vysSi dorzalni flexe palce vuci tarso-
metatarsalnimu komplexu ve fazi kone¢ného stoje a zvySena everze zanozi vaci bérci ve fazi
mezistoje a konecného stoje (Deschamps et al., 2010).

Oxford Foot Model naSel uplatnéni i pfi funkéni analyze plochonozi. P¥i porovnani
skupiny 9 probandl s diagnostikovanym plochonozim a kontrolni skupiny 10 proband( byla
u prvni skupiny zjisténa vysSi plantarni flexe a abdukce tarso-metatarsalnino komplexu
vuci zanozi a addukce zanozi vic&i bérci spole¢né s trendem ke zvySené everzi zanozi vuci
bérci (Levinger et al., 2010). VyS&i everze zanozi pfi diagnostikovaném plochonozi byla
pozorovana i ve studii, ktera porovnavala skupinu 14 déti se symptomatickych plochonozim,
21 déti s asymptomatickym plochonozim a 11 déti v rdamci kontrolni skupiny. Zajimavé bylo,
Ze mezi obéma patologickymi skupinami rozdil v kinematice nohy nalezen nebyl (HGsl et al.,
2014). Podobné vysledky byly publikovany ve studii porovnavajici skupinu 42 déti
s diagnostikovanym flexibilnim plochonozim s kontrolni skupinou (41 déti). U déti
s diagnostikovanym plochonozim bylo zaznamenano vy$si maximum everze zanozi vici bérci
a vysSi supinace tarso-metatarsalniho komplexu vac&i zanozi (Kothari et al., 2015). Oxford Foot
Model byl pouzit také pfi posuzovani vlivu postury nohy na problémy proximalnich kloubu
dolnich koncetin u déti (Kothari et al., 2016). V novéjsi studii bylo pomoci modelu na vzorku
106 déti posuzovano, které kinematické parametry odliSuji symptomatické plochonozi
od béznéjsi asymptomatické varianty. Vysledky naznacily, ze hlavni rozdily mezi obéma
variantami se nachazeji v pohybu nohy v transverzalni roviné (Kerr et al., 2019).

Rana verze Oxford Foot Model pfispéla také k hodnoceni funkénich zmén v oblasti nohy
u pacientl srevmatoidni artritidou. Pfi porovnani s péti¢lennou kontrolni skupinou byla
u 11 probandl trpicich revmatoidni artritidou zjiSténa vysSSi mira everze a abdukce zanozi

a niz8i rozsah pohybu tarso-metatarsalniho komplexu ve vSech tfech anatomickych rovinach.
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Zaznamenana byla také nizSi mira extenze palce ve fazi kone¢ného stoje (Woodburn et al.,
2004). Vyssi mira everze zanozi byla oproti kontrolni skupiné (23 probandu) pozorovana
i u pacientd s revmatoidni artritidou spfazenou s plochonozim s bolestivymi projevy (Turner et
al., 2003). ZvySena everze zanozi vuci bérci provazela i pacienty (12 pacientl, 12 zdravych
probandud) v rané fazi této nemoci (Turner et al., 2006). S pouzitim modelu byly popsany
i biomechanické parametry nohy pacientl trpicich revmatoidni artritidou s vaznou deformitou
v oblasti pfedonozi, zanozi &i obou oblasti zarover (Turner & Woodburn, 2008). U détskych
pacientd s juvenilni idiopatickou artritidou (11 symptomatickych, 14 v kontrolni skupiné) byla
taktéz pozorovana zvySena everze zanozi béhem stojné faze. Soucasné studie poukazala
na fakt, Ze statické metody vySetfeni nohy nedokazi v€as rozpoznat deformitu plochonozi u
v€asnou diagnoézou pomoci (Merker et al., 2015).

Oxford Foot Model byl také pouzit k popsani vzajemného pohybu segmenti nohy
u probandu s diagnostikovanym pes equinovarus congenitus pfi chlizi (Theologis et al., 2003)
i k objektivnimu hodnoceni specifické 1écby této deformity (Mindler et al., 2014). U pacientt
po operaci zlomeniny kalkaneu byl pomoci Oxford Foot Model posuzovan efekt zakroku
na pohyb zanozi vici bérci. Hodnocen byl rovnéz vzajemny vztah vystupl prostorové
kinematické analyzy, vypocetni tomografie a dotazniku vyplhovaného pacienty (van Hoeve et
al., 2015). S pouzitim modelu bylo také zjiSténo, Ze omezeni rozsahu pohybu pretrvava i rok
po prodélané zlomeniné kotniku (Wang et al., 2010). Analyza chiize pomoci Oxford Foot Model
rovnéz odhalila zmény v intersegmentalnich pohybech nohy u t&éhotnych Zen, pravdépodobné
souvisejici se zménou strategie zachovani maximalni urovné posturalni stability (Song et al.,
2020).
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3 CILE A HYPOTEZY

3.1 Cile prace

Hlavni cil prace
Porovnat multisegmentalni model zaloZzeny na metodé CAST a Oxford Foot Model
pfi urCeni okamzitého efektu aplikace ortopedickych stélek na kinematiku nohy ve stojné fazi

chuze.

Diléi cil 1 (studie 1)
Pomoci multisegmentalniho modelu nohy posoudit okamzity vliv medialni patni peloty
na uhlové nastaveni zanozi vic¢i bérci a tarso-metatarsalniho komplexu vicéi zanozi béhem

stojné faze chlze ve tfech anatomickych rovinach.

Dilci cil 2 (studie 1)
Pomoci multisegmentalniho modelu nohy posoudit okamzity vliv retrokapitalni peloty
na uhlové nastaveni zanozi vici bérci a tarso-metatarsalniho komplexu vac&i zanozi béhem

stojné faze chlze ve tfech anatomickych rovinach.

Dil¢€i cil 3 (studie 2)
Porovnat schopnost multisegmentalniho modelu zaloZeného na metodé CAST a modelu
Oxford Foot Model zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na uhlové nastaveni zanozi

vuci bérci béhem stojné faze chuze ve tfech anatomickych rovinach.

Dilci cil 4 (studie 2)

Porovnat schopnost multisegmentalniho modelu zalozeného na metodé CAST a Oxford
Foot Model zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na uhlové nastaveni tarso-
metatarsalniho komplexu vi&i zanozi béhem stojné faze chlize ve tfech anatomickych

rovinach.

3.2 Vyzkumné hypotézy

Hypotéza 1 (studie 1)
Pfi chuzi s medialni patni pelotou dojde ke snizeni everze zanozi a zvySeni everze tarso-

metatarsalniho komplexu béhem stfedniho a kone¢ného stoje.
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Odlvodnéni hypotézy: Vzhledem k tvaru a umisténi medialni patni peloty, ktera ma
podobu klinu umisténého pod sustentaculum tali, a tedy plsobi jako mechanicka prekazka,
Ize béhem stojné faze oéekavat omezeni pohybu ve frontalni roviné smérem do everze. Efekt
snizeni everze nohy &i zanozi pfi aplikaci obdobnych ortotickych prvki byl popsan i dalSimi
autory (Bonifacio et al., 2018; Liu et al., 2012; Telfer et al., 2013). Snizeni relativni everze
zanozi (vuci bérci) se velmi pravdépodobné projevi zvySenim relativni everze tarso-

metatarsalniho komplexu (vi&i zanozi).

Hypotéza 2 (studie 1)
PFi chlzi s retrokapitalni pelotou dojde ke zvySeni everze tarso-metatarsalniho komplexu
v druhé poloviné stojné faze a ke zvySené abdukci zanozi a tarso-metatarsalniho komplexu

bé&hem celé stojné faze.

Oduvodnéni hypotézy: Retrokapitalni pelota je umisténa za hlavickami 2. — 5. metatarsu,
coz pfi zatizeni zplUsobi zvySeni everzniho momentu tarso-metatarsalniho komplexu. V ramci
kompenzaéniho mechanismu ke snizeni tlaku na lateralni struktury dojde k vnéjsi rotaci nohy
(abdukce zanozi a tarso-metatarsalniho komplexu) a tim k pfenosu zatizeni na medialni

struktury (Rosenbaum, 2013).

Hypotéza 3 (studie 2)
Mira shody mezi modelem zaloZeném na metodé CAST a Oxford Foot Model
pfi porovnani schopnosti zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na uhlové nastaveni

zanozi vuci bérci je ve vSech tfech anatomickych rovinach vysoka.

Oduvodnéni hypotézy: Lokalni soufadné systémy zanozi jsou u obou modelt definovany
rozdilné a na zakladé odliSnych znacek. Rozdilny poCet znacek je také vyuzZit ke sledovani
pohybu segmentu (vzdy v8ak minimalné tfi znacky). Pfes rozdilny pocet jsou znacky uréené
ke sledovani pohybu segmentu u obou modell umistény na anatomickych prominencich
stejné kosténé struktury (kalkaneu) a oba modely vyuzivaji stejné biomechanické konvence,
coz se v predeslém vyzkumu ukazalo byt pro podobu kinematickych vystupu dulezitéjsi,
nez drobné rozdily v umisténi znaCek samotnych (Ferrari et al., 2008), proto Ize oCekavat

vysokou miru shody mezi modely.

Hypotéza 4 (studie 2)
Mira shody mezi modelem zaloZzeném na metodé CAST a Oxford Foot Model

pfi porovnani schopnosti zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na uhlové nastaveni
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tarso-metatarsalniho komplexu vuc¢i zanozi neni ve vSech tfech anatomickych rovinach

vysoka.

Oduvodnéni hypotézy: Definice lokalnich soufadnych systémd obou modelu je rozdilna,
pocet a pfedevSim umisténi znaCek urCenych ke sledovani pohybu segmentu se vyrazné lisi,
kdy jeden model umistuje vSechny sledovaci znacky spiSe proximalné v oblasti bazi metatars(
a druhy &ast znaCek umistuje spiSe distalné v oblasti hlavicek metatarsi. Referenénim
segmentem pro tarso-metatarsalni komplex je zanozi, které je u obou modell definovano
a sledovano odlisné. Pfi kombinaci vSech téchto faktord nelze oCekavat vysokou miru shody

mezi modely.
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4 METODIKA VYZKUMU

4.1 Charakteristika vyzkumného souboru

Do studie bylo rekrutovano 32 proband, z toho 16 Zzen a 16 muzu, s prumérnym vékem
22,9 £ 3,5 roku, primérnou hmotnosti 67,9 + 10,4 kg, primérnou vySkou 173,7 = 10,3 cm
a dominantni pravou dolni konCetinou. Inkluzivni kritéria byla absence vrozenych ¢i ziskanych
poruch nervového a muskoskeletalniho systému, deformit &i vaznych poranéni panve, dolnich
koncetin, subjektivné vnimané bolesti dolnich koné&etin, neuZivani ortopedickych stélek
¢i jinych druht ortéz na pravidelné bazi.

Vyzkum byl schvalen Etickou komisi Fakulty télesné kultury UP v Olomouci (Pfiloha 1)
a vSichni ucastnici pfed méfenim podepsali informovany souhlas s Ucasti ve vyzkumu (Pfiloha
2).

4.2 Postup méreni

Pfed hlavnim sbérem dat absolvovali probandi test dominance dolni kon&etiny metodou
.kopnuti do mi¢e“ dle van Melick et al. (2017). V ramci hlavniho méfeni byla zaznamenana
kinematicka data chlize pfirozenou rychlosti po 15 metrd dlouhém chodniku pomoci
optoelektronického systému Vicon Vantage V5 (Vicon Motion Systems Ltd, Spojené kralovstvi)
s osmi kamerami operujicimi na frekvenci 200 Hz. Probandi absolvovali méfeni v jednotné
obuvi Pro Touch Drop Shot (IIC-INTERSPORT, Svycarsko) vyhovujici velikosti
za tfi experimentalnich podminek — chlize bez stélek, chlze s aplikovanou medialni patni
pelotou a chlze s aplikovanou retrokapitalni pelotou. Ortopedické stélky byly soucasti
testovaci sestavy Novaped sensosystem case set (Schein Orthopadie Service KG, Némecko),
ktera disponuje identickymi sety stélek a pelot pro vSechny bézné velikosti nohy. Zakladni
stélka byla vyrobena ze specialni tkaniny zpevnéné polyetylenem, jednotlivé peloty pak
z polyuretanu o pfiblizné tvrdosti 30 Shore A. Medialni patni pelota byla umisténa pod
strukturou sustentaculum tali, retrokapitalni pelota za hlavickami 2. — 5. metatarsu (Obrazek 9).

Na téle probandu byl sou€asné umistén soubor pasivnich reflexnich znacek o priméru
14 mm pro kinematicky model dolnich koncetin a dva rdzné multisegmentalni modely nohy.
Reflexni znacky pro model dolnich koné&etin byly umistény dle techniky CAST (Cappozzo et
al., 1995). Znacky urené pro definovani segmentt (tzv. anatomické znacky), jejich lokalnich
soufadnych systému a stfedl kloubU byly umistény na predni a zadni horni trny ky&elni kosti
pro definici segmentu panve, medialni a lateralni epikondyly femuru pro uréeni stfedu
kolenniho kloubu a medialni a lateralni kotnik pro ur€eni stfedu kloubu hlezenniho. Segment
stehna byl definovan proximalné stfedem kyc€elniho kloubu a distalné body na medialnim

a lateralnim epikondylu femuru. Segment bérce byl definovan proximalné stfedem kolenniho
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kloubu a distalné body na medialnim a lateralnim kotniku. Pevné destic¢ky z tvrdého plastu se
Ctyfmi reflexnimi znackami nelezicimi v jedné ose (pevné klastry) byly s pouZitim pogumované
streCové pasky upevnény na segmenty stehna a bérce pro ucely sledovani pohybu segmentu

V prostoru.

Obrazek 9

Umisténi medialni patni a retrokapitalni peloty na zakladni stélce

medialni patni pelota retrokapitalni pelota

&‘
il >

Poznamka. Umisténi pelot je zobrazeno z dorzalniho (nahofe), lateralniho (uprostfed) a

£
~

medialniho (dole) pohledu. Pfevzato a upraveno z Klein et al. (2021).

Reflexni znacky pro oba modely nohy byly umistény na povrch obuvi (Obrazek 10).
ZnaCky pro Oxford Foot Model byly umistény dle Stebbins et al. (2006) s nasledujicimi
upravami. Misto hulky se znackou umisténou na posteriornim aspektu kalkaneu, ktera slouzi

pro sledovani pohybu zanozi, byla pro stejny u€el vyuzita znacka umisténa na lateraini strané
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kalkaneu (HF2). Znacka umisténa na prominenci sustentaculum tali (STAL) byla posunuta
nize z divodu konstrukce obuvi. Znacka pro sledovani pohybu palce nebyla pouzita, jelikoz
sledovani pohybu palce neni v pfipadé pouZiti standardni obuvi mozneé.

Zakladni rovina zanozi byla definovana znackami umisténymi na distalnim
a proximalnim konci posteriorni ¢asti kalkaneu (CAL1, CAL2) a bodem lezicim uprostfed na
spojnici mezi znackou STAL a znackou umisténou na lateralnim aspektu kalkaneu (LCAL),
ktera je situovana ve stejné vysSce a vzdalenosti od posteriorniho aspektu paty jako STAL
(Stebbins et al., 2006). Anteroposteriorni osa prochazela bodem CAL1 v zakladni roving,
paralelné s podlahou. Mediolateralni osa byla na zakladni rovinu kolma. Ke sledovani pohybu
zanozi byly pouzity HF2, CAL1, STAL a LCAL. Zakladni rovina tarso-metatarsalniho komplexu
byla definovana znackami umisténymi na bazi patého metatarsu (P5SMT) a hlaviCkach prvniho
a patého metatarsu (D1MT, D5MT). Anteroposteriorni osa byla definovana jako projekce
pfimky prochazejici virtualnim stfedem mezi znaCkou umisténou na bazi prvniho metatarsu
(P1MT) a znaCkou P5MT a znackou umisténou mezi hlavickami druhého a tfetiho metatarsu
(TOE) do zakladni roviny. Mediolateralni osa byla definovana jako kolmice k anteroposteriorni

ose lezici v zakladni roviné.

Obrazek 10

Umisténi pasivnich reflexnich znadek na noze z vnéjsi (vlevo) a zadni (vpravo) strany

caL1l

Poznamka. CAL1 a CAL2 = Inferiorni a superiorni posteriorni strana kalkaneu; HF1 a HF2 =
medialni a lateraini strana kalkaneu; STAL = sustentaculum tali; LCAL = lateralni aspekt
kalkaneu; MMAL a LMAL = medialni a lateralni kotnik; P1MT, P5MT, and P3MT = baze 1. a
5. a mezi bazemi 3. a 4. metatarsu; D1MT a D5MT = hlavicky 1. a 5. metatarsu; TOE = mezi
hlavickami 2. a 3. metatarsu; data ze zna¢ek FF1 a FF2 nebyla v této studii vyuZzita. Pfevzato
a upraveno z Klein et al. (2022).
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Pro model na bazi CAST byla proximalni ¢ast segmentu zanozi definovana znackami
umisténymi na lateralnim a medialnim kotniku (MMAL, LMAL), distalni ¢ast segmentu byla
definovana znackami STAL a LCAL. Ke sledovani pohybu zanoZzi byla pouzZita znacka
umisténa na medialni strané kalkaneu (HF1) a znacky HF2, CAL1, STAL a LCAL. Proximalni
Cast tarso-metatarsalniho komplexu byla definovana znackami STAL a LCAL, distalni ¢ast
znaCkami D1MT a D5MT. Ke sledovani pohybu tarso-metatarsalniho komplexu byla pouZita
znacCka umisténa mezi bazi tfetiho a ¢tvrtého metatarsu (P3MT) a znacky P1MT a PSMT. Data
ze dvou nejvice distalné umisténych znacek (FF1, FF2) nebyla v ramci této studie vyuzita.
Definice segmentl a jejich soufadnych systému jsou pro oba modely souhrnné znazornény
v Tabulce 2.

Tabulka 2

Definice segmenti nohy a os souradnych systémt u modeld dle CAST a Oxford Foot Model

CAST
Proximalni €ast Distalni ¢ast A/Posa M/Losa Sledovaciznacky
Lateralni Medialni Llateralni Medialni
Zanozi LMAL MMAL LCAL STAL Y X STAL, LCAL, HF1,
HF2, CAL1
T™T LCAL STAL D5MT D1IMT Y X P1MT, P3MT,
PSMT
OFM
Zakladni rovina A/P osa M/L osa Sledovaci znacky
Zanozi CAL1, CAL2, virtudlni  z bodu CAL1 v zakladni kolmice vidi STAL, LCAL,
stfed mezi LCAL a roving, paralelné s zakladni roviné (X) CAL1, HF2
STAL podlahou (Y)
T™T D1MT, D5MT, P5MT projekce pfimky z kolmice k A/P ose P1MT, PSMT,
virtualniho stfedu bodu lezici v zakladni D5MT, TOE
P1MT a P5MT k bodu roviné (X)

TOE do zakladni roviny
(¥)

Poznamka. CAST = calibrated anatomical system technique; OFM = Oxford Foot Model; A/P = anteroposteriorni
smér; M/L = mediolateralni smér. Pozice reflexnich zna¢ek: CAL1 a CAL2 = inferiorné a superiorné od
posteriorniho aspektu kalkaneu; HF1 a HF2 = medialni a lateralni strana kalkaneu; STAL = sustentaculum tali;
LCAL = lateralni aspekt kalkaneu; MMAL a LMAL = medialni a lateralni kotnik; PIMT, P5MT, a P3MT = baze 1.
a 5. a mezi bazemi 3. a 4. metatarsu; D1MT a D5MT = hlavicky 1. a 5. metatarsu; TOE = mezi hlavickami 2. a 3.

metatarsu. Pfevzato a upraveno z Klein et al. (2022).
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Po umisténi vSech reflexnich znacek byl pofizen kalibraéni zaznam stoje v relaxované
poloze, na zakladé kterého byly definovany lokalni soufadné systémy sledovanych télesnych
segmentl. Nasledné byly z proband( sfaty anatomické reflexni znacky. Znacky urcené
pro sledovani pohybu segmentu zlstaly umisténé po celou dobu méfeni. Pro kazdou
ze tfi podminek, jejichz pofadi urlil proband nahodnym losem barevného micku
z nepruhledného vacku, bylo zaznamenano 25 pokuslU chlze. Pfed kazdou podminkou

probéhla pét minut trvajici familiarizace.

4.3 Zpracovani a analyza dat

Kinematicka data byla nejprve zpracovana v programu Vicon Nexus 2.8 (Vicon Motion
Systems Ltd, Spojené kralovstvi), kde doslo k rekonstrukci prostorovych soufadnic reflexnich
znaCek zrovinnych  soufadnic zachycenych jednotlivymi  kamerami, oznaceni
zrekonstruovanych bodl dle predpfipraveného modelu a doplnéni pfipadnych chybéjicich
¢asti trajektorii jednotlivych bodu (Obrazek 11). Faze chiizového cyklu byly uréeny a oznaceny
manualné na zakladé linearniho zrychleni, rychlosti a vizualni kontroly trajektorii znacek
umisténych na paté a na predni &asti boty. Pro dalSi analyzu byla pouzita stojna faze
chlizového cyklu, vzdy jedna pro kazdy pokus chlize. Takto zpracovana data byla exportovana
v otevifeném formatu C3D.

Nasledné byla data nahrana do softwaru Visual 3D 2020.09.1 (C-motion, MD, USA), kde
byl na trajektorie bodl aplikovan Butterworth filtr ¢tvrtého Fadu s dolni propusti na frekvenci
6 Hz.

Obrazek 11

Zrekonstruované a oznacené body na noze
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4.3.1 Specifika zpracovani a analyzy dat studie 1

Na kinematicka data byl aplikovani biomechanicky model na bazi CAST pro uréeni
relativniho pohybu segmentu se Sesti stupni volnosti. Relativni uhly mezi segmenty byly uréeny
za pouziti Cardan-Eulerovych uhlu s rotaéni sekvenci X — Y — Z odpovidajici osam lokalnich
Zpracovani a analyzy dat studie 2. Data byla ¢asové normalizovana na 100 % stojné faze
a vyexportovana ve formatu TXT (textovy soubor). Sledované kinematické proménné byly
relativni uhly mezi segmenty po celou dobu stojné faze, maximalni hodnota everze a abdukce
zanozi vuci bérci a tarso-metatarsalniho komplexu vic&i zanozi.

Statisticka analyza byla provedena za vyuziti knihovny spmld ve verzi 0.4.2
(http://www.spmld.org/) pro Python 3.7 a v programu SPSS 25.0 (IBM Corp., New York, USA).
Pro posouzeni efektu aplikace pelot na kinematiku nohy béhem celé stojné faze byla pouzita
statistickd metoda pro analyzu vektorovych poli statistické parametrické mapovani — SPM
(Pataky et al., 2015). K posouzeni normality rozlozeni dat byl pouzit D’Agostino-Pearson test.
ProtoZze néktera data nevyhovéla predpokladu normalniho rozloZzeni, byla pouZita
neparametricka verze statistické analyzy vektorovych poli — SnPM (Nichols & Holmes, 2004;
Pataky et al., 2015). Pro posouzeni efektu aplikace pelot byl pouzit test ShPM ANOVA pro
opakovana mérfeni (p < 0,05) s jednim faktorem o tfech Urovnich (bez pelot, medialni patni
pelota, retrokapitalni pelota) a SnPM post hoc parovy t-test s Bonferroniho korekci
(p < 0,0167). Pocet iteraci pro vSechny SnPM testy byl nastaven na hodnotu 10 000.

K ovéfeni normalniho rozloZzeni maximalnich uhlovych hodnot byl pouZzit Shapiro-Wilk
test. Z ddvodu nenormalniho rozlozeni dat byl k posouzeni rozdilu mezi dominantni
a nedominantni stranou pouzit Wilcoxon test. Friedmanova ANOVA (p < 0,05) s faktorem
o tfech urovnich (bez pelot, medialni patni pelota, retrokapitalni pelota) a Wilcoxon post hoc
test s Bonferroniho korekci (p < 0,0167) byly pouzity k uréeni rozdilu mezi jednotlivymi
podminkami. Soucasti statistické analyzy byl vypocet koeficientu velikosti u€inku (effect size)
r pro posouzeni vécné vyznamnosti vysledkt (Fritz et al., 2012) s hodnotami 0,1-0,3 znacici

maly efekt, 0,3-0,5 znacici stfedni efekt a 0,5 a vice znacici velky efekt (Cohen, 1977).

4.3.2 Specifika zpracovani a analyzy dat studie 2

Z celkového poctu 25 pokusu chize bylo pro analyzu pouzito 17 pokusu. Vyfazeny byly
pokusy s chybéjici trajektorii zrekonstruovanych znacek o délce vétsi nez 10 snimki
pro znacky umisténé na kazi a obuvi, 30 snimkl pro znacky na pevnych klastrech &i v pfipadé
zjevného rizika zkresleni dat pfi pouziti nékteré z metod k doplnéni chybgjici trajektorie.
V programu Visual 3D byl na kinematicka data sou€asné aplikovan biomechanicky model
dolnich kond&etin na bazi CAST a dva multisegmentalni modely nohy, CAST model a Oxford

Foot Model (Obrazek 12). Pro nezavislé sledovani pohybu segmentu se Sesti stupni volnosti
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byla u v§ech modell pouzita metoda segment optimization pose estimation. U lokalnich
soufadnych systému byla osa X definovana jako mediolateralni, osa Y jako anteroposteriorni
a osa Zjako vertikalni. Pohyb kolem os u sledovanych segmentt (bérec, zanozi, tarso-
metatarsalni komplex) poté znadil plantarni nebo dorzalni flexi u osy X, inverzi nebo everzi
u osy Y, abdukci nebo addukci u osy Z. Pro vypocet Cardan-Eulerovych Uhli byla pouzita
rotaéni sekvence X — Y — Z. Vysledna data byla ¢asové normalizovana na 100 % stojné faze

a vyexportovana ve formatu TXT.

Obrazek 12

Lokalni souradné systémy pfi soucasné aplikaci dvou multisegmentalnich modeld nohy
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Statisticka analyza byla provedena pomoci knihovny spm1d verze 0.4.3
(https://spm1d.org/) v programovacim jazyce Python 3.8. Pomoci testu D’Agostino-Pearson
bylo zjisténo nenormalni rozloZeni dat, proto byla pouZzita neparametricka verze statistické
analyzy vektorovych poli SnPM (Nichols & Holmes, 2004; Pataky et al., 2015). Pro posouzeni
efektu medialni patni peloty na relativni Uhly mezi sledovanymi segmenty ve
tfech anatomickych rovinach byl pouzit SnPM t-test (p < 0,05) s poétem iteraci 10 000.
Statisticky testovany byly vystupy z obou modelt u kazdého probanda samostatné, vzdy
pro dominantni i nedominantni koncetinu. V nasledujicim porovnani multisegmentalnich
modelu byly vic&i sobé porovnavany odpovidajici segmenty. Stojna faze byla podle momentu
pocatecniho kontaktu nohy s podlozkou (foot strike) a momentu opusténi podlozky (foot off)
rozdélena na prvni dvouoporovou (DS1), jednooporovou (SS) a druhou dvouoporovou (DS2)
podfazi. Schopnost kazdého z modell zachytit efekt aplikace medialni patni peloty,
znazornény v analyze statisticky vyznamnymi klastry (suprathreshold clusters), byla
porovnavana pro kazdou podfazi samostatné.

Vystupy pro kazdou z podfazi byly nasledujici: oba modely zachytily stejny efekt medialni
patni peloty, oba modely souhlasné nezachytily zadny efekt, jeden z modell zachytil efekt,
zatimco druhy ne, modely zachytily opacny efekt. Za vysokou miru shody mezi modely byla
povazovana situace, kdy oba modely zachytily stejny efekt medialni patni peloty a oba modely
souhlasné nezachytily Zadny efekt medialni patni peloty dohromady ve vice 70 % pfipadu.
Vizualni kontrola statistickych vystupd SnPM ukazala pfitomnost fady z asového hlediska
drobnych statisticky vyznamnych klastrd (suprathreshold clusters), velmi pravdépodobné
bez klinické relevance. V dobé realizace studie nebyla autorim znama zadna data, ktera by
dokladala minimalni klinicky vyznamnou velikost SnPM klastru pro tento typ studie, proto byly
arbitrarné povazovany za relevantni a zahrnuty do analyzy pouze statisticky vyznamné oblasti

trvajici vice nez 5 % stojné faze v ramci jednotlivych podfazi (Obrazek 13).
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Obrazek 13
Priklad statisticky vyznamného klastru nezahrnutého do analyzy (fialova znacka)

DS1 SS DS2

1
5 1 ]
0 /f_/l/—(ms:;;:/_\——\
B CAST medialni patni pelota 1
5 /'%: —— OFM bez stélek :
- 1 —— OFM medidini patnf pelota 1
1 1
T

0 20 40

CAST 60 80 100

oS 20 40 60 80 100

Poznamka. Priklad analyzy statistického neparametrického mapovani (SnPM). V horni &asti
jsou uhlové kfivky znazornujici pozici zanozi viaci bérci ve frontalni roviné pro kazdou
podminku a model béhem stojné faze chuze. Prostfedni a spodni ¢ast znazorfiuje vystup
parového t-testu SnPM. Sedou barvou jsou vyznagené oblasti pod kfivkou, kde byly kFivky
vyhodnocené jako statisticky vyznamné rozdilné (suprathreshold clusters). Fialovy oval
oznacuje oblast, ktera je mensi nez 5 % stojné faze, a proto neni povazovana za relevantni
a neni zahrnuta do analyzy. DS1 = prvni dvouoporova faze; SS = jednooporova faze; DS2 =
druha dvouoporova faze; CAST = calibrated anatomical system technique, OFM = Oxford Foot

Model. Pfevzato a upraveno z Klein et al. (2022).
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5 VYSLEDKY

5.1 Studiel

Mezi rychlosti chiize bez stélky (1,264 + 0,210 m-s™) a rychlosti chlize s retrokapitalni
pelotou (1,276 + 0,206 m-s™) nebyl nalezen statisticky vyznamny rozdil (p = 0,150). Rychlost
chize s medidlni patni pelotou (1,289 + 0,207 m-s™) byla statisticky vyznamné vyssi
(p = 0,009) nez rychlost chuze bez stélky, avSak vzhledem k tomu, Ze se jednalo o zvySeni
rychlosti 0 1,98 %, nebylo povaZovano za klinicky vyznamné. JelikoZ pfi aplikaci testu Wilcoxon
nebyly nalezeny statisticky vyznamné rozdily mezi dominantni a nedominantni stranou, byla

pro posouzeni efektu aplikace pelot pouzita data 64 nohou (32 probandu).

5.1.1 Vliv aplikace pelot na maximalni adhlové hodnoty everze a abdukce
Pri aplikaci testu Friedmanova ANOVA byly nalezeny statisticky vyznamné rozdily mezi

podminkami u zanozi i u tarso-metatarsalniho komplexu (Tabulka 3).

Tabulka 3

Vystupy testu Friedmanova ANOVA pfi posouzeni vlivu medialni patni a retrokapitalni peloty
na median (25. a 75. percentil) maximalnich uhlovych hodnot zanoZzi a tarso-metatarsalniho

komplexu béhem stojné faze

Medialni patni Retrokapitalni
Bez pelot p
pelota pelota
Zanozi (stupné)
10,52 9,29 10,94
Everze < 0,001*
(8,44; 13,07) (6,81; 12,23) (8,38; 13,30)
7,51 8,76 9,7
Abdukce < 0,001*
(5,59; 10,28) (6,54; 11,02) (7,79; 12,49)
TMT (stupné)
-5,19 -3,88 -4,95
Everze < 0,001*
(-7,79; -3,32) (-6,85; -1,76) (-7,48; -3,16)
-0,55 -0,41 -0,3
Abdukce 0,001*
(-2,27; 1,13) (-2,32;1,42) (-2,20; 1,24)

Poznéamka. *p < 0,05; TMT = tarso-metatarsalni komplex. Pfevzato a upraveno z Klein et al. (2021).

PFi aplikaci medialni patni peloty doSlo ke sniZzeni maximalni everze zanozi vici bérci
0 1,29° (median; p < 0,001; r = 0,5) a zvySeni everze tarso-metatarsalniho komplexu vaci

zanozi o 1,31° (median; p < 0,001; r = 0,6). SouCasné doslo ke zvySeni abdukce zanozi
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a tarso-metatarsalniho komplexu o 1,25° (median; p < 0,001; r = 0,4), respektive o 0,15°
(median; p < 0,001; r = 0,3). Pfi aplikaci retrokapitalni peloty doslo ke zvySeni abdukce zanozi
vuci bérci komplexu o 2,19° (median; p < 0,001; r = 0,6) a zvySeni abdukce tarso-
metatarsalnimu vuci zanozi o 0,26° (median; p = 0,009; r = 0,2). Souhrné vysledky pro post

hoc testy jsou uvedeny v tabulce 4.

Tabulka 4

Statisticky vyznamné post hoc parové porovnani testovanych podminek

Medianovy rozdil

Podminky B p r
(stupné)
Zanozi
Everze medialni patni
bez stélek 1,29 <0,001* 0,5
pelota
medialni patni )
retrokapitalni pelota -1,65 <0,001* 0,5
pelota
Abdukce medialni patni
bez stélek -1,25 < 0,001* 0,4
pelota
bez stélek retrokapitalni pelota -2,19 <0,001* 0,6
medialni patni )
retrokapitalni pelota -0,94 < 0,001* 0,4
pelota
T™MT
Everze ] medialni patni
bez stélek -1,31 <0,001* 0,6
pelota
medialni patni
retrokapitalni pelota 1,08 < 0,001* 0,6
pelota
Abdukce medialni patni
bez stélek -0,15 < 0,001* 0,3
pelota
bez stélek retrokapitalni pelota -0,26 0,009* 0,2

Poznamka. *p < 0,0167; r = vécna vyznamnost; TMT = tarso-metatarsalni komplex. Pfevzato a upraveno z Klein
et al. (2021).

5.1.2 Vliv aplikace pelot na relativni uhly zanozi a tarso-metatarsalniho komplexu
béhem stojné faze

PFi aplikaci SnPM ANOVA pro opakovana méfeni byly nalezeny statisticky vyznamné

rozdily mezi podminkami u zanoZi (Obrazek 14) i u tarso-metatarsalniho komplexu

(Obrazek 15) ve vsech tfech anatomickych rovinach.
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Obrazek 14

Grafické vystupy testu SnPM ANOVA pro opakovana méreni pro segment zanozi
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Poznamka. Levy sloupec ukazuje primérné uhlové kfivky pro vSechny tfi testované podminky.
Pravy sloupec ukazuje statisticky vystup SnPM ANOVA pro opakovana méfeni. Horizontalni
osy znazornuji procenta stojné faze, vertikalni osy znazornuji velikost uhlu, respektive hodnotu

testové statistiky. Sedé zony predstavuji oblasti, kde se kfivky jednotlivych podminek
statisticky vyznamné lisi (p < 0,05).
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Obrazek 15

Grafické vystupy testu SnPM ANOVA pro opakovana méreni pro tarso-metatarsalni komplex
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Poznamka. Levy sloupec ukazuje primérné uhlové kfivky pro vSechny tfi testované podminky.

Pravy sloupec ukazuje statisticky vystup SnPM ANOVA pro opakovana méfeni. Horizontalni

0sy znazornuji procenta stojné faze, vertikalni osy znazornuji velikost uhlu, respektive hodnotu

testové statistiky. Sedé zony predstavuji oblasti, kde se kfivky jednotlivych podminek

statisticky vyznamné liSi (p < 0,05).
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5.1.3 Vliv medialni patni peloty na relativni Ghly zanozi a tarso-metatarsalniho

komplexu béhem stojné faze (Hypotéza 1)

Hypotéza 1: Pfi chizi s medialni patni pelotou dojde ke snizeni everze zanozi

a zvysSeni everze tarso-metatarsalniho komplexu béhem stiedniho a koneéného stoje.

Pfi aplikaci medialni patni peloty doslo v sagitalni roviné ke zvy3eni dorzalni flexe zanozi
bé&hem prvnich péti procent (p < 0,001) a v oblasti mezi 45 % a 85 % stojné faze (p < 0,001).
U tarso-metatarsalniho komplexu doslo ke zvySeni extenze v oblasti mezi 5 % a 55 % stojné
faze (p < 0,001) a ke snizeni extenze v oblasti mezi 65 % a 80 % stojné faze (p < 0,001).

Ve frontalni roviné doSlo ke snizeni everze zanozi po vétsinu (v oblasti mezi 10 %
a 80 %) stojné faze (p < 0,001), u tarso-metatarsalniho komplexu doSlo ke zvySeni everze
bé&hem celé stojné faze (p < 0,001).

V transverzalni roviné doslo pfi aplikaci medialni patni peloty ke zvySeni abdukce jak
zanozi, tak tarso-metatarsalniho komplexu po vétsinu (v oblasti mezi 10 % a 90 %, p < 0,001),
respektive béhem celé (p < 0,001) stojné faze. Vysledky post hoc testl jsou zobrazeny

na obrazcich 16-21.

Hypotézu 1 nelze zamitnout.
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Obrazek 16

Graficky vystup SnPM parového t-testu pro segment zanoZzi v sagitalni roviné

Pramémé uhlové kfivky
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Poznamka. Obrazek prezentuje pramérny uhel zanozi vici bérci béhem stojné faze pfi chizi

bez peloty (pferuSovana oranzova linie) a s aplikovanou mediélni patni pelotou (modra linie)

v sagitalni roviné (horni obrazek). Kladné hodnoty indikuji dorzalni flexi, zaporné hodnoty

znaci plantarni flexi. Spodni obrazek ilustruje statisticky vystup SnPM parového t-testu.

Hladina statistické vyznamnosti je a = 0,0167. SnPm{t} zna¢i hodnotu testové statistiky.
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Obrazek 17

Graficky vystup SnPM parového t-testu pro segment zanoZi ve frontalni roviné

Priimérné uhlové kfivky
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Poznamka. Obrazek prezentuje pramérny uhel zanozi vici bérci béhem stojné faze pfi chizi
bez peloty (pferuSovana oranzova linie) a s aplikovanou mediélni patni pelotou (modra linie)
ve frontalni roviné (horni obrazek). Kladné hodnoty indikuji pohyb do everze, zaporné hodnoty
znaci pohyb do inverze. Spodni obrazek ilustruje statisticky vystup SnPM parového t-testu.

Hladina statistické vyznamnosti a = 0,0167. SnPm({t} znaci hodnotu testové statistiky.
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Obrazek 18

Graficky vystup SnPM parového t-testu pro segment zanoZi v transverzalni roviné

stupnée
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Poznamka. Obrazek prezentuje prameérny Uhel zanozi vici bérci béhem stojné faze pfi chizi

bez peloty (pferuSovana oranzova linie) a s aplikovanou medialni patni pelotou (modra linie)

v transverzalni roviné (horni obrazek). Kladné hodnoty indikuji abdukci, zaporné hodnoty znaci

addukci zanozi. Spodni obrazek ilustruje statisticky vystup SnPM parového t-testu. Hladina

statistické vyznamnosti je a = 0,0167. SnPm({t} znali hodnotu testové statistiky.
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Obrazek 19

Graficky vystup SnPM parového t-testu pro tarso-metatarsalni komplex v sagitalni roviné
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Poznamka. Obrazek prezentuje prameérny uhel tarso-metatarsalniho komplexu viacéi zanozi

b&hem stojné faze pfi chlzi bez peloty (pferuSovana oranzova linie) a s aplikovanou medialni

patni pelotou (modra linie) v sagitalni roviné (horni obrazek). Kladné hodnoty indikuji extenzi,

zaporné hodnoty znaci plantarni flexi. Spodni obrazek ilustruje statisticky vystup SnPM

parového t-testu. Hladina statistické vyznamnosti je a = 0,0167. SnPm{t} znaci hodnotu

testové statistiky.
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Obrazek 20

Graficky vystup SnPM parového t-testu pro tarso-metatarsalni komplex ve frontalni roviné

Primérné uhlové kfivky
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Poznamka. Obrazek prezentuje prameérny uhel tarso-metatarsalniho komplexu vic&i zanozi
b&hem stojné faze pfi chlzi bez peloty (pferuSovana oranzova linie) a s aplikovanou medialni
patni pelotou (modra linie) ve frontalni roviné (horni obrazek). Kladné hodnoty indikuji pohyb
do everze, zaporné hodnoty znaci pohyb do inverze. Spodni obrazek ilustruje statisticky vystup
SnPM parového t-testu. Hladina statistické vyznamnosti je a = 0,0167. SnPm({t} zna¢i hodnotu

testové statistiky.
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Obrazek 21

Graficky vystup SnPM parového t-testu pro tarso-metatarsalni komplex v transverzalni roviné

Primérné uhlové kfivky

—— Bez stélek

06 4 Medialni patni pelota

_08 -

_12 -

-1.4 4

T
0 20 40 60 80 100
% stojné faze

Statisticky vystup

SnPm{t}

p < 0.001

0 20 40 60 80 100
% stojné faze

Poznamka. Obrazek prezentuje prameérny uhel tarso-metatarsalniho komplexu vic&i zanozi

béhem stojné faze pfi chlizi bez peloty (pferusovana oranzova linie) a s aplikovanou medialni

patni pelotou (modra linie) v transverzalni roviné (horni obrazek). Kladné hodnoty indikuji

abdukci, zaporné hodnoty znaci addukci zanozi. Spodni obrazek ilustruje statisticky vystup

SnPM parového t-testu. Hladina statistické vyznamnosti je a = 0,0167. SnPm({t} znaci hodnotu

testové statistiky.
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5.1.4 Vliv retrokapitalni peloty na relativhi dhly zanozi a tarso-metatarsalniho

komplexu béhem stojné faze (Hypotéza 2)

Hypotéza 2: Pri chulizi s retrokapitalni pelotou dojde ke zvysSeni everze tarso-
metatarsalniho komplexu v druhé poloviné stojné faze a ke zvySené abdukci zanozi

a tarso-metatarsalniho komplexu béhem celé stojné faze.

Pfi aplikaci retrokapitalni peloty doslo v sagitalni roviné ke snizeni dorzalni flexe zanozi
v oblasti mezi 50 % a 80 % stojné faze (p < 0,001) a zvy3eni plantarni flexe v poslednich péti
procentech stojné faze (p = 0,002). U tarso-metatarsalniho komplexu doslo ke zvySeni extenze
po vétSinu stojné faze (v oblasti mezi 20 % a 85 %, p < 0,001).

Ve frontalni roviné doSlo ke sniZzeni everze zanozi v prvnich 10 % (p < 0,001) a od 60 %
do konce stejné faze (p < 0,001). U tarso-metatarsalniho komplexu doslo ke zvySeni inverze
v prvnich 15 % (p < 0,001) a ke snizeni inverze v oblasti mezi 60 % a 75 % stojné faze
(p = 0,002).

V transverzalni roviné doslo pfi aplikaci medialni patni peloty ke zvySeni abdukce jak
zanozi, tak tarso-metatarsalniho komplexu béhem celé stojné faze (p < 0,001), respektive
v oblasti mezi 20 % a 85 % (p < 0,001) stojné faze. Podrobné vysledky post hoc testu jsou

zobrazeny na obrazcich 22-27.

Hypotéza 2 byla zamitnuta.
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Obrazek 22

Graficky vystup SnPM parového t-testu pro segment zanoZzi v sagitalni roviné

Pramérné uhlové krivky
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Poznamka. Obrazek prezentuje pramérny uhel zanozi vici bérci béhem stojné faze pfi chizi
bez peloty (pferuSovana oranzova linie) a s aplikovanou retrokapitalni pelotou (modra linie)
v sagitalni roviné (horni obrazek). Kladné hodnoty indikuji dorzaini flexi, zaporné hodnoty
znaci plantarni flexi. Spodni obrazek ilustruje statisticky vystup SnPM parového t-testu.

Hladina statistické vyznamnosti je a = 0,0167. SnPm{t} zna¢i hodnotu testové statistiky.
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Obrazek 23

Graficky vystup SnPM parového t-testu pro segment zanoZi ve frontalni roviné

Priimérné uhlové kfivky

N /
8_

stupnée

—— Bez stélek
Retrokapitalni pelota

1
0 20 40 60 80 100
% stojné faze

Statisticky vystup

SnPm{t}

% stojné faze

Poznamka. Obrazek prezentuje pramérny uhel zanozi vici bérci béhem stojné faze pfi chizi
bez peloty (pferuSovana oranzova linie) a s aplikovanou retrokapitalni pelotou (modra linie)
ve frontalni roviné (horni obrazek). Kladné hodnoty indikuji pohyb do everze, zaporné hodnoty
znaci pohyb do inverze. Spodni obrazek ilustruje statisticky vystup SnPM parového t-testu.

Hladina statistické vyznamnosti je a = 0,0167. SnPm{t} zna¢i hodnotu testové statistiky.
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Obrazek 24

Graficky vystup SnPM parového t-testu pro segment zanoZi v transverzalni roviné
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Poznamka. Obrazek prezentuje pramérny uhel zanozi vici bérci béhem stojné faze pfi chizi

bez peloty (pferuSovana oranzova linie) a s aplikovanou retrokapitalni pelotou (modra linie)

v transverzalni roviné (horni obrazek). Kladné hodnoty indikuji abdukci, zadporné hodnoty znadi

addukci zanozi. Spodni obrazek ilustruje statisticky vystup SnPM parového t-testu. Hladina

statistické vyznamnosti je a = 0,0167. SnPm({t} znali hodnotu testové statistiky.
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Obrazek 25

Graficky vystup SnPM parového t-testu pro tarso-metatarsalni komplex v sagitalni roviné
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Poznamka. Obrazek prezentuje prameérny uhel tarso-metatarsalniho komplexu vac&i zanozi

béhem stojné faze pfi chlzi bez peloty (pferuSovana oranzova linie) a s aplikovanou

retrokapitalni pelotou (modra linie) v sagitalni roviné (horni obrazek). Kladné hodnoty indikuji

extenzi, zaporné hodnoty znaci plantarni flexi. Spodni obrazek ilustruje statisticky vystup

SnPM pérového t-testu. Hladina statistické vyznamnosti je a = 0,0167. SnPm({t} znaci hodnotu
testové statistiky.
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Obrazek 26

Graficky vystup SnPM parového t-testu pro tarso-metatarsalni komplex ve frontalni roviné
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Poznamka. Obrazek prezentuje prameérny uhel tarso-metatarsalniho komplexu vic&i zanozi

béhem stojné faze pfi chlzi bez peloty (pferuSovana oranzova linie) a s aplikovanou

retrokapitalni pelotou (modra linie) ve frontalni roviné (horni obrazek). Kladné hodnoty indikuji

pohyb do everze, zaporné hodnoty znaci pohyb do inverze. Spodni obrazek ilustruje statisticky

vystup SnPM parového t-testu. Hladina statistické vyznamnosti je a = 0,0167. SnPm({t} znaci

hodnotu testové statistiky.
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Obrazek 27

Graficky vystup SnPM parového t-testu pro tarso-metatarsalni komplex v transverzalni roviné
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Poznamka. Obrazek prezentuje prameérny uhel tarso-metatarsalniho komplexu vac&i zanozi

béhem stojné faze pfi chlzi bez peloty (pferuSovana oranzova linie) a s aplikovanou

retrokapitalni pelotou (modréa linie) v transverzalni roviné (horni obrazek). Kladné hodnoty

indikuji abdukci, zaporné hodnoty znaci addukci zanozi. Spodni obrazek ilustruje statisticky

vystup SnPM parového t-testu. Hladina statistické vyznamnosti je a = 0,0167. SnPm({t} znadi

hodnotu testové statistiky.
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5.2 Studie 2

Vysledky pro dominantni i nedominantni kon&etinu vykazovaly stejné trendy, proto bylo

dale pracovano s primérnou hodnotou obou koncetin.

5.2.1 Celkové porovnani modelii CAST a Oxford Foot Model (Hypotéza 3, Hypotéza 4)

Hypotéza 3: Mira shody mezi modelem zalozeném na metodé CAST a Oxford Foot
Model pfi porovnani schopnosti zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na uhlové

nastaveni zanozi vuci bérci je ve vSech tfrech anatomickych rovinach vysoka.

Hypotéza 4: Mira shody mezi modelem zalozeném na metodé CAST a Oxford Foot
Model pFi porovnani schopnosti zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na uhlové
nastaveni tarso-metatarsalniho komplexu vii€i zanozi neni ve vsech trech anatomickych

rovinach vysoka.

Schopnost multisegmentalnich modelt zalozenych na metodé CAST a Oxford Foot
Model zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na uhlové nastaveni zanozi vuci bérci
a tarso-metatarsalniho komplexu vici zanozi béhem stojné faze chlze ve tfech anatomickych
rovinach je zobrazena na obrazku 28. Podrobné vysledky pro jednotlivé podfaze stojné faze

jsou uvedeny na obrazcich 29-34.

Obrazek 28
Porovnani schopnosti modeld CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt medialni patni peloty

BN Stejny efekt B Zadny efekt Pouze CAST Pouze OFM  EEE Opacny efekt

ZanoZi sag. 14.1 0
Zanozi front. 57 3.6
Zanozi trans. 7.8 10

TMT front. 73 42

Poznamka. Obrazek znazorfiuje souhrnné porovnani schopnosti modelu CAST a Oxford Foot

Model zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na Uhlové nastaveni zanozi vuci bérci
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a tarso-metatarsalniho komplexu vici zanozi béhem stojné faze chlze ve tfech anatomickych
rovinach. Jednotlivé barvy pFedstavuji procentudlni vyjadieni situace, kdy oba modely
zaznamenaly stejnou kinematickou zménu (modra), Zadnou kinematickou zménu (tyrkysova),
pouze CAST model zaznamenal kinematickou zménu (zelena), pouze Oxford Foot Model
zaznamenal kinematickou zménu (oranzova), modely zaznamenaly opa&nou zménu (Cervena)
Uhlu mezi jednotlivymi segmenty. CAST = Calibrated Anatomical System Technique; OFM =
Oxford Foot Model; sag. = sagitalni; front. = frontalni; trans. = transverzalni; TMT = tarso-

metatarsalni komplex. Pfevzato a upraveno z Klein et al. (2022).
Hypotézu 3 nelze zamitnout.
Jelikoz mira shody mezi modely pfi porovnavani schopnosti zachytit efekt aplikace

medialni patni peloty na uhlové nastaveni tarso-metatarsalniho komplexu vuéi zanozi byla ve

frontalni roviné vyssi nez 70 % pfipadl hypotéza 4 byla zamitnuta.
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5.2.2 Porovnani schopnosti modelit CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt aplikace

medialni patni peloty na segment zanozi

Obrazek 29

Porovnani schopnosti modeld CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt medialni patni peloty

v sagitalni roviné

mmmm Stejny efekt  mwwmm Zadny efekt Pouze CAST Pouze OFM mmmm Opacny efekt

Poznamka. Obrazek znazorfiuje porovnani schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model
zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na uhlové nastaveni zanozi vuci bérci béhem
jednotlivych podfazi stojné faze chize v sagitalni roviné. Jednotlivé barvy predstavuji
procentualni vyjadieni situace, kdy oba modely zaznamenaly stejnou kinematickou zménu
(modra), zadnou kinematickou zménu (tyrkysova), pouze CAST model zaznamenal
kinematickou zménu (zelend), pouze Oxford Foot Model zaznamenal kinematickou zménu

(oranzova), modely zaznamenaly opacnou zménu (Cervenad) uhlu mezi jednotlivymi segmenty.
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DS1, DS2 = prvni, respektive druha jednooporova faze; SS = dvouoporova faze; CAST =

Calibrated Anatomical System Technique; OFM = Oxford Foot Model.

Obrazek 30

Porovnani schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt medialni patni peloty

ve frontalni roviné

DS2

mmmm Stejny efekt  mwwm Zadny efekt Pouze CAST Pouze OFM  mmmmm Opacny efekt

Poznamka. Obrazek znazorfiuje porovnani schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model
zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na Uhlové nastaveni zanozi vuci bérci béhem
jednotlivych podfazi stojné faze chlize ve frontalni roviné. Jednotlivé barvy predstavuji
procentualni vyjadfeni situace, kdy oba modely zaznamenaly stejnou kinematickou zménu
(modra), zadnou kinematickou zménu (tyrkysova), pouze CAST model zaznamenal
kinematickou zménu (zelend), pouze Oxford Foot Model zaznamenal kinematickou zménu

(oranzova), modely zaznamenaly opa¢nou zménu (Eervend) uhlu mezi jednotlivymi segmenty.
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DS1, DS2 = prvni, respektive druha jednooporova faze; SS = dvouoporova faze; CAST =

Calibrated Anatomical System Technique; OFM = Oxford Foot Model.

Obrazek 31

Porovnani schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt medialni patni peloty

v transverzalni roviné

s Stejny efekt  mmmm Zadny efekt Pouze CAST === Pouze OFM  mmmmm Opacny efekt

Poznamka. Obrazek znazorfiuje porovnani schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model
zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na Uhlové nastaveni zanozi vuci bérci béhem
jednotlivych podfazi stojné faze chlze v transverzalni roviné. Jednotlivé barvy predstavuji
procentualni vyjadfeni situace, kdy oba modely zaznamenaly stejnou kinematickou zménu
(modra), zadnou kinematickou zménu (tyrkysova), pouze CAST model zaznamenal
kinematickou zménu (zelend), pouze Oxford Foot Model zaznamenal kinematickou zménu

(oranzova), modely zaznamenaly opa¢nou zménu (Eervend) uhlu mezi jednotlivymi segmenty.
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DS1, DS2 = prvni, respektive druha jednooporova faze; SS = dvouoporova faze; CAST =
Calibrated Anatomical System Technique; OFM = Oxford Foot Model.

5.2.3 Porovnani schopnosti modelti CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt aplikace

medialni patni peloty na segment tarso-metatarsalniho komplexu

Obrazek 32
Porovnani schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt medialni patni peloty

v sagitalni roviné

DS2

mmmm Stejny efekt  mwwm Zadny efekt Pouze CAST Pouze OFM  mmmm QOpacny efekt

Poznamka. Obrazek znazorfiuje porovnani schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model
zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na uhlové nastaveni tarso-metatarsalniho
komplexu vuci zanozi béhem jednotlivych podfazi stojné faze chlze v sagitalni roviné.
Jednotlivé barvy pfedstavuji procentudlni vyjadreni situace, kdy oba modely zaznamenaly
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stejnou kinematickou zménu (modra), zadnou kinematickou zménu (tyrkysova), pouze CAST
model zaznamenal kinematickou zménu (zelend), pouze Oxford Foot Model zaznamenal
kinematickou zménu (oranzova), modely zaznamenaly opa¢nou zménu (Cervena) uhlu mezi
jednotlivymi segmenty. DS1, DS2 = prvni, respektive druha jednooporova faze; SS =
dvouoporova faze; CAST = Calibrated Anatomical System Technique; OFM = Oxford Foot
Model.

Obrazek 33

Porovnani schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt medialni patni peloty

ve frontalni roviné

DS2

mmmm Stejny efekt  mmmm Zadny efekt Pouze CAST Pouze OFM  mmmmm Opacny efekt

Poznamka. Obrazek znazorfiuje porovnani schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model
zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na uhlové nastaveni tarso-metatarsalniho

komplexu va¢&i zanozi béhem jednotlivych podfazi stojné faze chlze ve frontalni roviné.
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Jednotlivé barvy predstavuji procentualni vyjadreni situace, kdy oba modely zaznamenaly
stejnou kinematickou zménu (modra), zadnou kinematickou zménu (tyrkysova), pouze CAST
model zaznamenal kinematickou zménu (zelenda), pouze Oxford Foot Model zaznamenal
kinematickou zménu (oranzova), modely zaznamenaly opacnou zménu (ervena) uhlu mezi
jednotlivymi segmenty. DS1, DS2 = prvni, respektive druha jednooporova faze; SS =
dvouoporova faze; CAST = Calibrated Anatomical System Technique; OFM = Oxford Foot
Model

Obrazek 34

Porovnani schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt medialni patni peloty

v transverzalni roviné

DS1 SS D52

mmmm Stejny efekt  mmmm Zadny efekt Pouze CAST Pouze OFM  mmmm Opacny efekt

Poznamka. Obrazek znazorfiuje porovnani schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model
zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na uhlové nastaveni tarso-metatarsalniho
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komplexu vuci zanozi béhem jednotlivych podfazi stojné faze chlize v transverzaini roviné.
Jednotlivé barvy predstavuji procentudlni vyjadreni situace, kdy oba modely zaznamenaly
stejnou kinematickou zménu (modra), Zadnou kinematickou zménu (tyrkysova), pouze CAST
model zaznamenal kinematickou zménu (zelena), pouze Oxford Foot Model zaznamenal
kinematickou zménu (oranzova), modely zaznamenaly opa¢nou zménu (Cervena) uhlu mezi
jednotlivymi segmenty. DS1, DS2 = prvni, respektive druha jednooporova faze; SS =
dvouoporova faze; CAST = Calibrated Anatomical System Technique; OFM = Oxford Foot
Model.
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6 DISKUZE

Geneze vyzkumného projektu

Hlavnim cilem této prace bylo porovnat multisegmentalni model CAST a Oxford Foot
Model pfi uréeni okamzitého efektu aplikace ortopedickych stélek na kinematiku nohy ve stojné
fazi chiuze. Smyslem prace bylo ziskat klinicky srozumitelnou informaci o tom, zdali
dva zminéné multisegmentalni modely podavaji srovnatelnou informaci o u¢inku intervence
pomoci ortopedickych stélek. K definovani cile této prace pak vedla Ffada méfeni,
vyhodnocovani, pochybovani, pfehodnocovani a predevS§im aktivni spoluprace
se zahrani¢nimi partnery z University of Central Lancashire ve Spojeném kralovstvi. Pivodni
vyzkumny projekt byl zamé&feny na posouzeni vlivu senzomotorickych stélek na kinematické
parametry nohy u déti s funkénim plochonozim. V ramci pilotniho méfeni byl pouZzit v té dobé
pro obdobné ucely stale jesté bézné vyuzivany kinematicky model dolnich koncetin Plug-in
Gait, tedy v systému Vicon integrovana lehce upravena verze Helen Hayes (Kadaba et al.,
1989, 1990; Ramakrishnan & Kadaba, 1991) a Newington (Davis et al., 1991; Ounpuu et al.,
1991) modelu. Pfi zpracovani a analyze dat jsme postupné zacali pfichazet na to, Ze dany
model nam vzhledem ke své konstrukci neni schopen spolehlivé poskytnout informaci, kterou
od néj olekavame. Vymodelovani nohy jako jediného vektoru neposkytovalo pfesnou
informaci o pohybu komplexu hlezenniho a subtalarniho kloubu ve frontalni roviné a jiz viibec
ne o vzajemném pohybu jednotlivych segmentd nohy, coz je pro pochopeni funkénich zmén
v této oblasti klicové (Hunt et al., 2001; Phan et al., 2019). Smér badani se tedy pfesunul
z klinické roviny posuzovani efektu stélek k metodologickému aspektu kinematického
modelovani, protoZe bylo jasné, Ze bez adekvatnich znalosti a zkuSenosti neni mozné
produkovat kvalitni a klinicky relevantni vystupy.

Vyraznym kvalitativnim pokrokem bylo vyuziti modeld, které nohu modeluji jako jeden
segment, jehoz pohyb dokazi sledovat se Sesti stupni volnosti (tfi rotacni, tfi translacni), coz je
patrné napfiklad pfi srovnani s jednovektorovym modelem nohy Conventional Gait Model
dolnich koncetin (Buczek et al., 2010; Collins et al., 2009; Flux et al., 2020; Schmitz et al.,
2016). Noha, ktera se sklada z 26 kosti (pfipadné z 28 pfi zapoc&teni sezamskych kustek)
a 33 kloubnich spojeni (Leardini et al., 2019, 2021), vSak vice nez jakykoliv jiny segment
lidského téla, vyjma ruky, porusuje jeden ze zakladnich pfedpokladl 3D kinematické analyzy,
a to predpoklad rigidity segmentu. Oc&ekavané lokalni pusobeni vybranych pelot
senzomotorickych stélek, které by u jednosegmentalniho modelu mohlo byt ve vystupech
zkresleno &i zcela ztraceno, vyzadovalo vyuziti multisegmentalniho modelu, ktery dokaze nohu
v ramci analyzy rozc€lenit do nezavisle sledovanych funkénich celkd. Jak velké jsou rozdily
mezi jednoduchym modelem nohy Plug-in Gait a multisegmentalnim Oxford Foot Model se

ukazalo pfi analyze chlize u zdravych déti a déti s diagnostikovanym funk&énim plochonozim,
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kdy ve frontalni roviné modely zaznamenaly opaény pohyb v komplexu hlezenniho
a subtalarniho kloubu (Pothrat et al., 2015).

Nejdfive bylo nutné otestovat vybrany multisegmentalni model pro prokazani jeho
schopnosti zachytit efekt plsobeni stélek na jednotlivé funkéni celky v ramci nohy. Protoze
multisegmentalnich modell, které jsou vyuzivany v biomechanickém vyzkumu, existuje
znacné mnozstvi (Leardini et al., 2019), vyvstala otazka, zdali za stejnych vstupnich podminek
ziskame pfi aplikaci téchto modelu stejné vystupy. JelikoZ informace ziskana prostym
porovnanim kinematickych kfivek ziskanych pfi pouziti rGznych modell je do klinické praxe
tézko prenositelna, povazovali jsme za nezbytné zaméfit se na porovnani schopnosti riznych
modell zachytit efekt aplikace ortopedickych stélek. K napInéni cile byly tedy realizovany dvé
studie, znichz prvni se soustfedila na posouzeni okamzitého vlivu medialni patni
a retrokapitalni peloty na kinematiku nohy pomoci CAST multisegmentalniho modelu nohy
a druha na porovnani schopnosti modelll CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt aplikace

medialni patni peloty na kinematiku nohy.

Studie 1

Pro posouzeni efektu medialni patni a retrokapitalni peloty béhem celé stojné faze byla
pouzita statisticka metoda pro analyzu vektorovych poli SnPM a pro posouzeni velikosti efektu
ve vybranych oblastech stojné faze byla provedena analyza maximalnich uhlovych hodnot.
Z vysledkl nasi studie vyplynulo, ze aplikace medialni patni peloty vedla ke snizeni everze
zanozi po vétsinu stojné faze (mezi 10-80 %) a ke snizeni medianu maxima everze o 1,29°.
Tento efekt Ize vysvétlit tvarem a umisténim mediélni patni peloty, vedoucim ke zvySeni
inverzniho momentu zanoZzi. To je v souladu s dfive pozorovanym sniZzenim everze nohy
pfi pouziti medialni patni peloty (Lastovicka et al., 2020). Zjisténi této studie je v souladu také
s dalSimi pracemi, které davaji do souvislosti medialni prvky ortopedickych stélek a snizeni
everze v komplexu hlezenniho a subtalarniho kloubu, coz maze byt vyuzito pfi IéEbé pacientu
s nadmérnou pronaci nohy. Bonifacio et al. (2018) zaznamenal sniZeni everze nohy o 1,1°
pfi pouziti medialniho klinku s 5° sklonem, Liu et al. (2012) dokonce o 2° pfi pouziti medialniho
klinku se 4° sklonem. Telfer et al. (2013) dal do spojitosti sklon medialni upravy stélky a snizeni
everze zanozi, kdy zjistil, Ze kazdé navySeni sklonu o 2° vede ke snizeni everze 0 0,26°. V naSi
studii byla pouzita medialni patni pelota se sklonem 25°, jejiz aplikace vedla ke snizeni
medianu maxima everze o 1,29°, coz v kontrastu s vySe prezentovanymi studiemi evokuje
pouze minimalni efekt. Vzhledem k rozdilnému umisténi reflexnich zna¢ek na obuvi a vyrazné
odliSnému materialu, tvaru a umisténi ortopedickych prvkd je srovnavani konkrétnich hodnot
spiSe orientacni. Medialni patni pelota pouzita v této studii byla vyrobena z mékkého materialu
a jeji umisténi podél plosky nohy je vuci zanozi spiSe distalni, proto neni relativné maly

okamzity efekt na pohyb zanozi ve frontalni roviné prekvapivy.
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U tarso-metatarsalniho komplexu doSlo ke zvySeni everze vic&i zanozi po celou dobu
stojné faze a zvySeni medianu maxima everze o 1,31°, coz muzZeme povazovat
za kompenzacni mechanismus ke snizené everzi v oblasti zanozi, ktery umoziuje distalni
Casti nohy plnohodnotny kontakt s podloZkou. V kontrastu s nasim zjisténim doSla studie
Lastovicka et al. (2020), ktera hodnotila vliv medialni patni peloty na kinematiku dolnich
koncetin pomoci modelu pracujiciho s nohou jako jedinym rigidnim segmentem, k zavéru, Ze
pelota zpusobila nadmérnou supinaci nohy znemoznujici adekvatni kontakt hlavicky prvniho
metatarsu s podlozkou. Pfi nami pouzitém multisegmentalnim modelu, ktery dokaze zohlednit
i pohyb v transverzo-tarsalnim a tarso-metatarsalnim kloubu, z vysledkd vyplyva, ze pohyb
v téchto kloubech dokaze zmény pohybu zanozi ve frontalni roviné kompenzovat a k omezeni
kontaktu prvni hlavicky metatarsu s podlozkou pravdépodobné nedochazi. Tomu odpovida
i pozorovana abdukce zanozi a tarso-metatarsalniho komplexu, ktera je spojovana
s pfenosem zatizeni na medialni struktury nohy (Rosenbaum, 2013), coz by dale pfispélo
ke schopnosti distalni ¢asti nohy kompenzovat snizenou everzi zanozi.

V sagitalni roviné byla pfi pouziti medialni patni peloty zaznamenana vyssi dorzalni flexe
zanozi vuci bérci pfi pocatecnim kontaktu a mezi 45 % az 85 % stojné faze, coz se prekryvalo
s vysS8i plantarni flexi tarso-metatarsalniho komplexu, ktera byla pozorovana mezi 60 % az
85 % stojné faze. Obdobny efekt byl zachycen pfi pouziti stélek obsahujicich medialni patni
pelotu u déti s diagndzou vtaceni Spi¢ek, kde byla pozorovana vy$Si dorzalni flexe v kotniku
(Mabuchi et al.,, 2012). Vy38Si dorzalni, respektive plantarni flexi u zanozi a tarso-
metatarsalniho komplexu Ize vysvétlit tvarem a mirné distalnim umisténim medialni patni
peloty pod prominenci sustentaculum tali, pasobicim zvySeni dorzalné flekéniho momentu u
segmentu zanozi.

PFi aplikaci retrokapitalni peloty jsme dle oCekavani pozorovali zvy$enou abdukci zanozi
i tarso-metatarsalniho komplexu, coz je v souladu s dfive popsanymi ucinkem retrokapitalni
peloty v podobé vétsi vné;jsi rotace nohy (Lastovicka et al., 2020). Aplikace peloty byla spojena
se zvySenim abdukce zanoZi po celou dobu stojné faze. Hodnota maximalni abdukce
se zvySila 0 2,19° (median), coZ je nejvétSi pozorovany rozdil v ramci celé studie. VétSi abdukci
je mozné vysvétlit pisobenim retrokapitalni peloty na lateralni struktury nohy a ztoho
plynoucim moznym zvySenim everzniho momentu. Redistribuce tlaku z medialnich na lateralni
struktury nohy ve smyslu jeho zvySeni pfi pouziti ortopedickych prvkd, svym charakterem
a umisténim podobnych retrokapitalni peloté pouzité v této studii, byla popsana jiz dfive
(Chang et al.,, 1994; Jackson et al.,, 2004). VnéjSi rotace pak vramci kompenzacniho
mechanismu umoznuje pienést Cast tlaku zpét na medialni struktury nohy (Rosenbaum, 2013).

Vysledky Studie 1 ukazaly, Ze medialni patni pelota sniZuje everzi zanozi, coz mize byt
uplatnéno u pacientd s nadmérnou pronaci. Aplikace retrokapitalni peloty zvySila abdukci

zanozi a tarso-metatarsalniho komplexu, coz mize pomoci pfi diagnéze vtaceni Spicek
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pfi chazi, ktera se vyskytuje predevsim u déti (Mabuchi et al., 2012). Vysledky také ukazaly
zasadni vyznam vyuziti multisegmentalniho modelu nohy pro hodnoceni efektu aplikace
ortopedickych stélek. Pfi pouZiti jednosegmentalniho modelu nohy mohou nékteré efekty
aplikace stélky zustat skryty, nebo mohou byt pozorovany dokonce efekty opacné (Pothrat et
al., 2015). Takové zkresleni mize vést ke Spatné interpretaci efektu aplikace ortopedickych
stélek a v krajnim pfipadé az k jejich nespravnému pouZiti v klinické praxi.

Za limit studie lze povazovat pouziti stejného statického snimku pro vSechny
tfi podminky, coz muze byt potencialnim zdrojem chyby z dlivodu nestejného nazuti obuvi.
Alternativou by bylo pofizeni vlastniho statického snimku pro kazdou z podminek, coz by
ovSem mohlo byt zdrojem chyby pramenici z odliSného umisténi kalibracnich znacek.
Pravdépodobnost pozorovani efektu aplikace peloty v disledku podobné chyby je vsak
minimalizovana systematickym charakterem pozorovanych zmén. Limitem muze byt také
charakter testované skupiny, kdy mladi zdravi dospéli mohou na podobnou intervenci reagovat
jinym zpusobem, nez lidé se skuteénou deformitou. Za limit mizeme také povazovat
nezaslepeni studie, které je ovSem v pfipadé intervence pomoci ortopedickych pelot velmi
obtizné, protoze vétSina probandu je schopna na zakladé viemu svého senzorického systému
jednotlivé podminky od sebe odlisit, byt postrada informace o ucelu a ofekavaném ucinku

pelot samotnych.

Studie 2

Ve Studii 2 byly porovnavany modely CAST a Oxford Foot Model ve smyslu jejich
schopnosti zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na kinematiku nohy pfi chuzi. Pro
posouzeni efektu medialni patni peloty béhem stojné faze byla pouzita statisticka metoda pro
analyzu vektorovych poli SnPM a vysledky obou modell byly poté porovnany. Dostupné
védecké prace srovnavajici rizné kinematické modely dosud pracovaly vyhradné na drovni
samotnych kinematickych kfivek. Celé kinematické kFivky €i krajni hodnoty byly porovnavany
u modell dolnich koné&etin zahrnujicich jednosegmentalni model nohy nap¥. za vyuziti nastroju
primérné absolutni a relativni variability (Ferrari et al., 2008; Zuk & Pezowicz, 2015),
porovnani krajnich hodnot (Buczek et al., 2010; Flux et al., 2020), praimérného absolutniho
rozdilu (Langley et al., 2021), RMSE (Flux et al., 2020; Schmitz et al., 2016), SEM (Kainz et
al., 2017; Langley et al., 2021; Mentiplay & Clark, 2018), Pearsonova korela¢niho koeficientu
(Collins et al., 2009; Ferrari et al., 2008), koeficientu vnitrotfidni korelace (Mentiplay & Clark,
2018), koeficientu vicenasobné korelace (Collins et al., 2009) Bland-Altmanova grafu (Collins
et al., 2009) ¢i SPM (Flux et al., 2020).

Pfi porovnavani multisegmentélnich kinematickych modelt nohy byly vyuzivany metody
podobného charakteru. Nicholson et al. (2018) porovnavala kinematické rozdily a reliabilitu

u péti multisegmentalnich modelt nohy (DuPont Foot Model, Heidelberg Foot Measurement
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Method, Oxford Foot Model, Leardini Foot Model, modified Shriners Hospital for Children
Greenville Foot Model). Zjisténa uroven reliability byla podobna u v8ech modell s nejnizsi
pozorovanou mirou u pohybu v transverzalni roviné. Kinematické vystupy modelll se vesmés
vyznamné liSily, coz bylo dano pfedevsim jejich vzajemnym posunem, protoze charakter kfivek
byl mezi modely srovnatelny. Jak by se zjiSténé rozdily mezi modely mohly projevit v klinické
praxi, neni z analyzy jasné. V jiné studii porovnavajici pét multisegmentalnich modelt (DuPont
Foot Model, Oxford Foot Model, modified Shriners Hospital for Children Greenville Foot Model,
modified Rizzoli Foot Model, Milwaukee Foot Model) byla konstatovana rozdilna mira reliability
(koeficient vicenasobné korelace) mezi modely, pficemZ nejvice se liSila v transverzalni
a nejméné v sagitalni roviné. Vyjimku tvofily Oxford Foot Model a modified Rizzoli Foot Model,
kde byla pozorovana nizsi mira reliability ve frontalni nez v transverzalni roviné. Soucasné
kinematickych kfivek byla pouzita metoda SPM v kombinaci s porovnanim krajnich hodnot
arozsahu pohybu mezi jednotlivymi modely. Obecné byly nejmensi rozdily mezi
kinematickymi vystupy modell pozorovany ve frontalni roviné u zanozi i tarso-metatarsalniho
komplexu (Yoo et al., 2022).

Pro lepSi porovnatelnost kinematickych kfivek Oxford Foot Model a Rizzoli Foot Model
odstranil Schallig et al. (2020) jejich vzajemny posun. Pfesto nasledna statisticka analyza
pomoci SPM odhalila vyznamné rozdily mezi modely v sagitalni a transverzalni roviné.
Ve frontalni roviné u pohybu zanozi vic&i bérci nebyl mezi modely nalezen rozdil. K odstranéni
posunu kfivek pfistoupili i autofi studie porovnavajici kinematické vystupy Oxford Foot Model
a Rizzoli Foot Model pomoci kombinace metod SPM, koeficientu vicenasobné korelace
a srovnani rozsahu pohybu (Teixeira et al., 2022). V8echny zminéné studie porovnavaly krajni
hodnoty ¢i kinematické kfivky odliSnych multisegmentalnich modelt nohy a konstatovaly
vyznamné rozdily mezi nimi. Zadna z citovanych studii véak nedokéazala vysvétlit, nepogitame-
li obecna prohlaseni o nutnosti dobfe rozumét viastnostem pouzivanych modeld, jestli a jak se
tyto rozdily mohou projevit v oblasti klinického vyzkumu a klinické praxe. Proto jsme se rozhodli
zaméfit se na ziskani klinicky uzite€né informace a dle nam dostupnych informaci byla nase
studie prvni, ktera neporovnavala pfimé vystupy modell v podobé uhlovych kfivek
¢i extrémnich hodnot, ale schopnost modeltd CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt aplikace
medialni patni peloty na uhlové nastaveni segmentl nohy pfi chuzi.

Multisegmentalni modely nohy na bazi CAST a Oxford Foot Model byly pro realizaci
studie zvoleny, protoze predstavuji dva rozdilné pfistupy k modelovani segmentu nohy
a zaroven byly oba v minulosti pouZity pro analyzu chize v obuvi (Bonifacio et al., 2018;
Halstead et al., 2016; Kim et al., 2018; Mager et al., 2018) a k posouzeni efektu aplikace
ortopedickych stélek (Bonifacio et al., 2018; Chicoine et al., 2021; Dombroski et al., 2014; Klein
et al., 2021; LaStovicka et al., 2020; Wahmkow et al., 2017; Zhang & Vanwanseele, 2023).
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V této studii byla pro kazdou podminku vyuzita data ze 17 pokusUl chlize. Pfi posouzeni
inter-trial reliability krajnich hodnot a rozsahu pohybu pomoci koeficientu vnitrotfidni korelace
byla pro oba modely a segmenty zjisténa dobra az vyborna reliabilita (> 0,75, respektive
> 0,90) v sagitalni a frontalni roviné a primérna v roviné transverzalni (> 0,50). Vysledky nasi
studie naznacuji, ze zatimco ve frontalni roviné byly u sledovanych segmentd vystupy obou
modelu v dobrém souladu, v sagitalni a transverzalni roviné u tarso-metatarsalniho komplexu
byly pro schopnost modelu zachytit efekt medialni patni peloty nalezeny velké rozdily.

V oblasti zanozi byly vysledky obou modell v dobré shodé ve vSech tfech anatomickych
rovinach, coz lze vysvétlit vyuzitim podobnych znacek jak pro definici lokalniho soufadného
systému, tak pro sledovani pohybu segmentu. Oba modely taktéz respektuji stejné
biomechanické konvence, coz se ukazalo z hlediska vlivu na vysledek podstatnéjsi nez drobné
rozdily v umisténi a poctu reflexnich znacéek (Ferrari et al., 2008). NejvyznamnéjSim klinickym
efektem aplikace patni peloty bylo snizeni everze zanozi, jak bylo popsano ve Studii 1, kde
vysledky obou modeld byly celkové ve velmi dobré shodé (90,6 % pfipadl) a v zadném
Z pfipadld nebyl zaznamenan opacény efekt aplikace stélek. K nejvyssSi mife everze zanozi
dochazi béhem jednooporové faze chiuzového cyklu (Levinger et al., 2010; Richards, 2018),
kde je o¢ekavan nejvyraznéjsi efekt aplikace medialni patni peloty. B€éhem jednooporové faze
zachytily oba modely efekt aplikace medialni patni peloty shodné v 87,5 % pfipadu, coz je
nevysSi mira shody mezi modely pfi zachyceni efektu v ramci celé studie. Nadto byl model
CAST schopen detekovat efekt aplikace peloty v dalSich 7,8 % pfipadl, coz by naznacovalo
vétsi citlivost pro zachyceni kinematického efektu peloty béhem jednooporové faze ve frontalni
roviné. Existujici rozdily mezi modely je mozZné vysvétlit jednou reflexni znaCkou navic, kterou
pouziva model CAST a ktera mize mirné zpfesnit sledovani pohybu zanozi. Vliv mohou mit
také rozdily v definici lokalniho soufadného systému, jez mohou zpUsobit rozdilné rozlozeni
pohybu do jednotlivych anatomickych rovin (Schallig et al., 2020; Teixeira et al., 2022).

Ve studii 1 bylo jako dusledek aplikace medialni patni peloty v transverzaini roviné
popsano zvyseni abdukce zanozi. Oba modely byly v této roviné schopny detekovat stejny
nebo soucasné zadny efekt celkové ve zhruba 90 % pfipadu. Model CAST byl nadto schopen
zachytit efekt aplikace peloty celkové v 7,8 % dalSich pfipadl, ve kterych pfi pouziti Oxford
Foot Model zadny efekt zachycen nebyl. Dobra shoda panovala i v roviné sagitalni (77,6 %
pfipadu), kde pfi pouziti medialni patni peloty doslo ke zvySeni dorzalni flexe. V této roviné
vysledky naznacily vétsi citlivost Oxford Foot Model, jenz dokazal zachytit efekt peloty
v 14,1 % dalSich pfipadu celkové i ve vSech tfech podfazich samostatné. Ve frontalni
a transverzalni roviné ukazal vyssi miru citlivosti pro zachyceni efektu aplikace medialni patni
peloty model CAST, zatimco v sagitalni roviné Oxford Foot Model, coz podporuje vysvétleni,
Ze za rozdily mezi modely v oblasti zanozi stoji minimalné z&asti rizna definice soufadnych

systému a z toho plynouci odliSné rozlozeni pohybu do jednotlivych rovin (Schallig et al., 2020;
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Teixeira et al., 2022). Vzhledem k hlavnimu klinickému efektu medialni patni peloty v podobé
omezeni pohybu zanozZi do everze se jevi model CAST pro tento typ aplikace jako vyhodnéjsi.

V oblasti tarso-metatarsalniho komplexu se plné projevily rozdilné koncepce obou
modelu. Celkova shoda napfi¢ rovinami klesla na pfiblizné 50 % pfipadu a ve zhruba 23 %
pfipadd zachytily modely opacny efekt. Celkové vysledky pak odpovidaly hodnotam v ramci
jednotlivych podfazi. Pfi blizSim pohledu se ukazaly velké rozdily mezi jednotlivymi rovinami.
Nejvyssi shoda mezi vysledky byla pozorovana ve frontalni roviné (shoda v 83,9 % pfipadl),
kde pfi aplikaci medialni patni peloty doSlo ke zvySeni everze vuci zanozi. ZvySena everze
tarso-metatarsalniho komplexu kompenzovala snizenou everzi zanozi v dusledku plsobeni
peloty. Nad uroveri shody pak byl model CAST schopen detekovat tento efekt v dalSich 7,3 %
pfipadu, coz, podobné jako u segmentu zanozi, naznacuje jeho vétsi citlivost pro zachyceni
efektu peloty ve frontalni roviné. Naopak v sagitalni a transverzalni roviné byla mira shody
mezi modely velmi nizka, ve 45 %, respektive ve 25 % pfipadl s tim, ze vzajemné opacny
efekt zachytily modely ve zhruba tfetiné pfipadd v obou zminénych rovinach. Takto markantni
rozdily je mozné vysvétlit riznym podétem a umisténim znalek pro sledovani tarso-
metatarsalnihno komplexu. Zatimco vSechny tfi znacky vyuzivané pro sledovani pohybu
segmentu u modelu CAST jsou umistény na bazich metatarst, dvé ze Ctyf znacek pro
sledovani pohybu u Oxford Foot Model jsou umistény v oblasti hlavicek metatarsu, tedy sleduji
pohyb vice distalni ¢asti nohy (Stebbins et al., 2006). Tato ¢ast svrSku obuvi mize byt
v konec¢né fazi stoje také vice nachylna k deformaci, a tedy k potencialnimu zkresleni pohybu
zde umisténych znacek. K velmi malé shodé v transverzalni roviné pak mohla pfispét také
mira abdukce, jejiz maximalni velikost pfi aplikaci medialni patni peloty byla ve Studii 1
pouhych 0,3°. V pfipadé uziti jiné definice lokalniho soufadného systému a jinych znacek pro
sledovani pohybu nemusela byt tedy abdukce vibec zachycena nebo mohla byt modelem
interpretovana jako pohyb opacény. V pfipadé takto malé zmény by pak ani pfimy rozpor
mezi modely nebylo moZno povazovat za klinicky relevantni. V neposledni fadé byl pohyb
tarso-metatarsalniho komplexu vuci zanozi v transverzalni roviné pravdépodobné limitovan
rigidni povahou podedve obuvi, coZz by vysvétlovalo jak nizké dhlové hodnoty, tak
nekonzistentnost vyjadfenou nizSi mirou reliability v transverzalni roviné.

PFi posuzovani aplikace ortopedickych stélek je béZnou praxi podrobné informovat
o materialu, hustoté&, tvaru &i sklonu jednotlivych prvka (Bonifacio et al., 2018; Liu et al., 2012)
za ucelem lepSiho pochopeni podstaty jejich fungovani a lepSiho zacileni na konkrétni skupinu
pacientu (Telfer et al., 2013). U multisegmentalnich modeld nohy by v principu méla byt praxe
stejna. CAST a Oxford Foot Model prfedstavuji dva odliSné koncepty kinematického
modelovani nohy. Oxford Foot Model je pevné definovany multisegmentalni model nohy, jehoz
vyhodou je diky znacnému rozSifeni a integraci do software Vicon Nexus srovnatelnost

vysledku s fadou dalSich laboratofi, které jej vyuzivaji. Tento model byl plvodné navrzen
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pro pouziti naboso u détské zdravé a patologické populace, pozdéji zacal byt hojné vyuzivan
u dospélych probandd a nasledné i pfi vyzkumu efektu aplikace ortopedickych stélek.
Nevyhodou je jeho rigidita, tedy snizena schopnost pfizpusobit se odliSnym podminkam jako
napf. testovani v obuvi. To je spojeno také s vétsim pocétem reflexnich znacek, které slouzi
soucasné jako kalibraéni i pro sledovani pohybu. Diky této ,dvojroli“ pak znacky pro sledovani
pohybu nelze pfesunout na vyhodnégjSi pozici, protoze by tim doSlo ke zméné definice
soufadného systému segmentu. Dobrym pfikladem jsou distalné umisténé znacky tarso-
metatarsalniho segmentu, které jsou nachylné na ovlivnéni deformaci obuvi pfi pohybu
v metatarsophalangealnim kloubu. Multisegmentalni model nohy CAST naproti tomu
predstavuje diky striktnéjSimu oddéleni kalibranich znaéek od znacek pro sledovani pohybu
vétsi miru volnosti pfi jejich umisténi. Zatimco pozice znaCek definujici soufadné systémy
jednotlivych segmentl zlstavaji jasné definované, znacky uréené pro sledovani pohybu Ize
premistit dle aktualnich potfeb a mozZnosti za ucelem maximalni relevance zachyceného
pohybu. Pfes vyrazné rozdily mezi modely u tarso-metatarsalniho komplexu v nékterych
rovinach byly modely ve frontalni roving, kde by se oc&ekaval klinicky nejdilezitéjsi efekt
medialni patni peloty, ve velmi dobré shodé jak v pfipadé zanozi (90,6 % pfipadl), tak
v pfipadé tarso-metatarsalniho komplexu (83,6 % pfipadud). Miru shody Ize pfi€ist podobnému
umisténi reflexnich znaéek v oblasti zanozi a vyuziti stejnych biomechanickych konvenci
u obou segmentt. Uhlové hodnoty obou modelt byly v této studii ziskany pomoci vypoétu
Cardan-Eulerovych uhli se sekvenci rotaci X — Y — Z. Oxford Foot Model vyuziva dle pavodni
definice metodu vypoctu uhlovych parametra JCS, v takovém pfipadé by se mohla mira shody
mezi modely lidit. Vysoka uroven miry shody v oblasti tarso-metatarsalniho komplexu byla
vzhledem k podstatnym rozdilim v definici lokalniho soufadného systému a v umisténi znacek
pro sledovani pohybu segmentu neotekavana, nikoliv vdak zcela pfekvapiva. Nejmensi rozdily
mezi vystupy rlznych multisegmentalnich modell byly zaznamenany jiz dfive pravé
ve frontalni roviné (Schallig et al., 2020; Yoo et al., 2022). Pfi praci se zjisténymi poznatky
0 mife shody mezi modely v této studii je potieba vzit také v potaz, Ze pouZiti odliSné verze
Oxford Foot Model muze pfinést odliSné vysledky (Schallig et al., 2020).

Vysledek Studie 2 naznaduje, Ze bychom pfi posuzovani efektu aplikace ortopedickych
stélek ve frontalni roviné pfi pouziti uvedenych modeld mohli bez vyrazného rizika pouzit
kterykoliv z nich a oCekavat principialné shodné vysledky. | pfesto by, vzhledem ke zjiSténé
vySSi schopnosti zachytit efekt aplikace medialni patni peloty, zGstal model CAST v tomto
pFipadé preferovanou volbou. Pfi vyzkumu s vyuzitim aplikace ortopedickych stélek (Chapman
et al., 2015) Ci specialné tvarované obuvi (Kim et al., 2018) bylo prokazano, ze ani statisticky
vyznamny efekt se nemusi projevit u vSech probandu testované skupiny. Probandy v ramci
téchto studii bylo mozné rozdélit na podskupiny, kde byl efekt pozorovan a kde pozorovan

nebyl €i byl pozorovan efekt opacny. Pfi snaze identifikovat podskupiny, kterym aplikace stélky
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pomaha, které neovliviiuje a kterym potencialné muze uskodit, mGze i maly rozdil mezi modely
hrat vyznamnou roli.

Za limit této studie Ize povazovat skupinu mladych asymptomatickych probandu, u nichz
Ize pfedpokladat jinou velikost efektu aplikace medialni patni peloty, nez u jedincl s pfislusnou
deformitou. To mOze mit nasledné vliv na vysledek porovnani schopnosti modelt efekt

aplikace zachytit.
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7 ZAVERY

Z vysledku této prace plyne, Ze pfi aplikaci medialni patni peloty dochazi ke snizeni
everze zanozi béhem stojné faze chlize, coz mize byt vyuzito u pacientd s nadmérnou pronaci
komplexu hlezenniho a subtalarniho kloubu. Zaroven dochazi ke kompenzaénimu zvySeni
everze tarso-metatarsalniho komplexu vicéi zanozi, diky ¢emuz je zachovan plnohodnotny
kontakt distalni ¢asti nohy s podlozkou. Pfi aplikaci retrokapitalni peloty dochazi ke zvySeni
abdukce zanozi i tarso-metatarsalniho komplexu, coz muze byt vyuzito pfi diagndze vtaceni
Spicek pfi chlizi. Prace také ukazala, Zze pro hodnoceni efektu aplikace ortopedickych prvkl na
kinematiku nohy je vzhledem k jejich lokalnimu pusobeni dllezité pouziti multisegmentalniho
modelu nohy. Pfi pouZiti jednosegmentalniho modelu nohy mohou nékteré efekty aplikace
stélky zustat skryty, nebo mohou byt pozorovany efekty opacné. Takové zkresleni mize vést
ke Spatné interpretaci efektu aplikace ortopedickych stélek a v krajnim pfipadé az k jejich
nespravnému pouziti v klinické praxi.

PFi porovnani multisegmentalniho modelu nohy CAST a Oxford Foot Model byly zjistény
velké rozdily ve schopnosti zachytit efekt aplikace medialni patni peloty u tarso-metatarsainiho
komplexu v sagitalni a transverzalni roviné. Vysoka mira shody mezi modely byla pozorovana
u segmentu zanozi ve vSech tfech anatomickych rovinach a u tarso-metatarsalniho komplexu
ve frontalni roviné. NejvyznamnéjSi efekt aplikace medialni patni peloty je oc€ekavan
ve frontalni roviné pfi sniZzeni everze zanozi, kde byla mira shody mezi modely vysoka.
Vystupy z obou modell v této roviné Ize povazovat za vzajemné porovnatelné. | pfes vysokou
miru shody mezi modely ve frontalni roviné byl multisegmentalni model CAST schopen
zachytit efekt aplikace peloty ve vice pfipadech nez Oxford Foot Model, coz z n&j v tomto

pfipadé ¢ini preferovanou volbu.
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8 SOUHRN

Lidska noha je anatomicky i funkéné relativné slozita struktura slouzici jako sty€ny prvek
lidského téla s podlozkou pfi bipedalni lokomoci. Diky své komplexité je segment nohy
nachylny k fadé kongenitalnich &i ziskanych deformit, které mohou vyrazné omezit kvalitu
bézného kazdodenniho pohybu, a tedy i zivota postizeného jednice. Pro pochopeni funkéniho
mechanizmu konkrétnich deformit a pro posouzeni efektivity pfipadné terapie je nutna
dostatec¢né presna a spolehlivda metoda pro analyzu pohybu nohy béhem chuze. Jednou
z popularnich exaktnich metod je prostorova analyza pohybu pomoci kamerovych systému
s infraCervenym pfisvitem. Jednotlivé segmenty nohy jsou definovany a jejich pohyb nasledné
sledovan pomoci reflexnich znaCek umisténych dle zvoleného kinematického modelu.
Kinematické modelovani nohy se spole¢né s metodou prostorové analyzy pohybu postupné
vyvijelo od znazornéni nohy jako jediného vektoru, pfes podobu plnohodnotného segmentu
S neomezenou moznosti sledovani v prostoru, az po nyni hojné vyuzivané modely sledujici
vzajemny pohyb jednotlivych &asti nohy jako nezavislych celkll. Mezi nejrozSifenéjsi
multisegmentalni modely patfi Oxford Foot Model, ktery pfedstavuje koncept s pevné
definovanym rozmisténim reflexnich znaCek a multisegmentalni model nohy CAST, jenz
poskytuje urcitou miru flexibility pfi umisténi znacek sledujicich pohyb. Tato vlastnost
umoznuje Iépe pfizplsobit aktualni podobu modelu konkrétnimu cili méfeni. Bylo prokazano,
Ze rtzné multisegmentalni modely produkuji rozdilné kinematické vystupy, coz muze mit vliv
na interpretaci vysledku a jejich vyuziti v klinické praxi. Jednou z oblasti, kde se tento nesoulad
muze negativné projevit, je posuzovani efektu aplikace ortopedickych stélek. Je dulezité védét,
zdali jsou vystupy modell v této oblasti porovnatelné, pfipadné, ktery z modell se pro dany
typ analyzy hodi vice. Dosud provedené komparace multisegmentalnich modelu porovnavaly
riznymi zpusoby samotné kinematické kfivky €i krajni hodnoty. Zjisténi takovychto srovnani
vSak byla klinicky téZko interpretovatelna a s nejasnym praktickym pfinosem.

Proto se tato prace zaméfila na schopnost modell zachytit zménu v disledku intervence
a jejim cilem bylo porovnat multisegmentalni model zaloZzeny na metodé CAST a Oxford Foot
Model pfi uréeni okamzitého efektu aplikace ortopedickych stélek na kinematiku nohy ve stojné
fazi chuze. Pro naplnéni cile byly zrealizovany dvé studie, ve kterych bylo hodnoceno
32 zdravych probandl (16 Zzen a 16 muzd; 22,9 + 3,5 roku; 67,9 + 10,4 kg; 173,7 £ 10,3 cm).
Zpracovano bylo 17 pokust chuze pro kazdou ze tfi podminek — chlize bez pelot, chize
s medialni patni pelotou, chlze s retrokapitalni pelotou. Kinematicka data byla zaznamenana
pomoci optoelektronického systému Vicon Vantage V5 s osmi kamerami. Reflexni znacky
reprezentujici oba modely nohy byly na téle a obuvi probandd umistény soucasné.

Pro ovéfeni schopnosti multisegmentélniho modelu zachytit efekt aplikace stélek

na jednotlivé funk&ni celky nohy a k uréeni vhodného typu peloty pro srovnani vystupl ze dvou
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modelt byl v prvni studii zkouman vliv medialni patni peloty a retrokapitalni peloty
na kinematiku nohy pfi chazi. Ve frontalni roviné doslo pfi aplikaci medialni patni peloty
ke sniZeni everze zanozi vuci bérci po vétSinu stojné faze (mezi 10-80 %) a ke snizeni
medianu maxima everze zanozi o 1,29°, z &ehoz mohou tézit pacienti s nadmérnou pronaci
zanozi. Zarover doslo ke kompenzaénimu zvySeni everze tarso-metatarsalniho komplexu vigi
zanozi, diky ¢emuz byl zachovan plnohodnotny kontakt distalni ¢asti nohy s podlozkou.
Pfi aplikaci retrokapitalni peloty doslo ke zvy3eni abdukce zanozi a tarso-metatarsalniho
komplexu se zvySenim medianu maxima abdukce zanozi o 2,19°, coz mulzZe pomoci
pfi diagnéze vtaceni Spicek.

V ramci druhé studie byla porovnavana schopnost multisegmentalniho modelu CAST
a modelu Oxford Foot Model zachytit efekt aplikace medialni patni peloty na uhlové nastaveni
zanozi vuci bérci a tarso-metatarsalniho komplexu viéi zanozi béhem stojné faze chize.
U segmentu zanozi byly oba modely v dobré shodé pfi zachyceni efektu aplikace peloty
na pohyb ve vSech tfech anatomickych rovinach. U tarso-metatarsalniho komplexu panovala
shoda pouze u pohybu ve frontalni roviné. Nejvyznamnéjsi efekt aplikace medialni patni peloty
je ocekavan ve frontalni roviné pfi snizeni, respektive zvySeni everze zanozi a tarso-
metatarsalniho komplexu, kde u obou segmentt zachytil multisegmentaini model nohy CAST
efekt aplikace peloty ve vice pfipadech, nez Oxford Foot Model, coz z néj v tomto pfipadé &ini

preferovanou volbu.
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9 SUMMARY

The human foot is a complex anatomical and functional structure connecting the human
body with the ground surface during bipedal locomotion. Due to its complexity, the segment
of the foot is prone to a range of congenital and acquired deformities that can significantly
limit the individual’s ability to perform habitual locomotion and consequently impact the quality
of life. A reliable and valid method is required to explore the foot kinematics, understand the
functional specifics of various deformities and assess the efficacy of possible treatment.
An infrared motion capture systems with passive retroreflective markers are often used to track
the motion of individual foot segments. The number of tracked segments depends on the
specific kinematic model (biomechanical model and the corresponding marker set). The
kinematic modelling of the foot has evolved over time from early kinematic models considering
the foot as a single vector segment, to the foot being modelled as single and multisegment
body with each part being tracked with six degrees of freedom. The Oxford Foot Model
and the CAST multi-segment foot model represent two different models being used in research
and clinical practice. Both models have been used to explore the effect of foot orthoses on foot
kinematics. It has been shown that different foot models produce different outputs due
to different marker sets and anatomical axes definitions in both static and dynamic conditions.
Whether and how these differences may affect the interpretation of foot kinematics remains
uncertain. Previous research has focused on the comparison of kinematic outputs of different
multisegment foot models; however, the translation of this information to explore the effect
of interventions such as the effect of foot orthoses is rather difficult and unclear.

Therefore, the aim of this study was to compare the ability of the CAST multisegment
foot model and the Oxford Foot Model to detect changes in foot kinematics during the stance
phase of gait when wearing a foot orthosis. To achieve this goal, two studies were conducted,
in which 32 healthy participants (16 women and 16 men; 22.9 + 3.5 years; 67.9 + 10.4 kg;
173.7 £ 10.3 cm) were involved. Kinematic data were captured using an eight camera Vicon
Vantage V5 motion capture system. Reflective markers for both foot models were applied
simultaneously and remained in place throughout the entire data collection.

The first study examined the effect of a medial heel bar and a retrocapital bar on the foot
kinematics during the stance phase of gait. The medial heel bar significantly decreased
hindfoot eversion for the majority of the stance phase (between 10-80%), and decreased
the median of the peak eversion by 1.29°, which may benefit patients with abnormal pronation.
The retrocapital bar significantly increased abduction of both the hindfoot and forefoot with the
median of the peak hindfoot abduction increased by 2.19°, which may benefit patients

with intoeing gait.
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The second study examined the ability of the CAST multi-segment foot model
and the Oxford Foot Model to detect the effect of the medial heel bar on hindfoot to tibia and
forefoot to hindfoot kinematics during the stance phase of gait. In the hindfoot both models
detected the same effect of the medial heel bar in all three anatomical planes. However,
in the forefoot there was only agreement between the models in the frontal plane. The main
clinical effect of the medial heel bar would be reduction of hindfoot and increase of forefoot
eversion in the frontal plane, where the CAST model was able to detect more unique kinematic
changes than the Oxford Foot Model; therefore, would be the preferred choice in this case.
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11.2 Priloha 2. Informovany souhlas

Informovany souhlas

Nazev studie (projektu):

Ovéreni 6DOF marker setu pro vyzkum senzomotorickych prvku

Jméno:

Datum narozeni:

Ugastnik byl do studie zafazen pod &islem:

Podpis

Datum:

Ja, nize podepsany(a) souhlasim s ucasti ve studii. Je mi vice nez 18 let.

Byl(a) jsem podrobné informovan(a) o cili studie, o jejich postupech, a o tom, co se ode
mé ocCekava. Beru na védomi, Zze provadéna studie je vyzkumnou cinnosti. Pokud je
studie randomizovana, beru na védomi pravdépodobnost nahodného zafazeni do
jednotlivych skupin liSicich se Ié¢bou.

Porozumél(a) jsem tomu, ze svou ucast ve studii mohu kdykoliv prerusit ¢i ze studie
odstoupit. Moje ucast ve studii je dobrovolna.

PFi zafazeni do studie budou moje osobni data uchovana s plnou ochranou divérnosti
dle platnych zakont CR. PFi vlastnim provadéni studie mohou byt osobni Udaje
poskytnuty jinym nez vySe uvedenym subjektim pouze bez identifikacnich udaju, tzn.
anonymni data pod €iselnym kédem. Rovnéz pro vyzkumné a védecké ucely mohou
byt moje osobni udaje poskytnuty pouze bez identifikacnich udaju (anonymni data)
nebo s mym vyslovnym souhlasem.

Porozumél jsem tomu, Ze mé jméno se nebude nikdy vyskytovat v referatech o této

studii. Ja naopak nebudu proti pouziti vysledku z této studie.

uCastnika/zakonného zastupce: Podpis osoby povéreného touto studii:

Datum:
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