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Abstrakt: Cílem práce bylo porovnat multisegmentální model založený na metodě calibrated 

anatomical systém technique {CAST) a Oxford Foot Model při určení okamžitého efektu aplikace 

ortopedických stélek na kinematiku nohy ve stojné fázi chůze. Pro naplnění cíle byly zrealizovány 

dvě studie, ve kterých bylo hodnoceno 32 zdravých probandů (16 žen a 16 mužů; 22,9 ± 3,5 roku; 

67,9 ±10,4 kg; 173,7 ± 10,3 cm). Kinematická data byla zaznamenána pomocí optoelektronického 

systému Vicon Vantage V5 s osmi kamerami. Pro ověření schopnosti multisegmentálního modelu 

zachytit efekt aplikace stélek na jednotlivé funkční celky nohy a k určení vhodného typu peloty 

pro srovnání výstupů ze dvou modelů byl v první studii zkoumán vliv mediální patní peloty 

a retrokapitální peloty na kinematiku nohy při chůzi. Ve frontální rovině došlo při aplikaci mediální patní 

peloty ke snížení everze zanoží vůči bérci po většinu stojné fáze (mezi 10-80 %), se snížením mediánu 

maxima everze zanoží o 1,29°, z čehož mohou těžit pacienti s nadměrnou pronací zanoží. Při aplikaci 

retrokapitální peloty došlo ke zvýšení abdukce zanoží a tarso-metatarsálního komplexu, se zvýšením 

mediánu maxima abdukce o 2,19°, což může pomoci při diagnóze vtáčení špiček. V rámci druhé studie 

byla porovnávána schopnost multisegmentálního modelu CAST a modelu Oxford Foot Model zachytit 

efekt aplikace mediální patní peloty na úhlové nastavení zanoží vůči bérci a tarso-metatarsálního 

komplexu vůči zanoží během stojné fáze chůze. Zatímco při zachycení efektu aplikace peloty na pohyb 

zanoží byly oba modely v dobré shodě ve všech třech anatomických rovinách, u tarso-metatarsálního 

komplexu panovala shoda pouze u pohybů ve frontální rovině. Nejvýznamnější efekt aplikace mediální 

patní peloty je očekáván ve frontální rovině při snížení, respektive zvýšení everze zanoží a tarso-

metatarsálního komplexu, kde u obou segmentů zachytil multisegmentální model nohy CAST efekt 

aplikace peloty ve více případech než Oxford Foot Model, což z něj v tomto případě činí preferovanou 

volbu. 
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1 ÚVOD 

Lidská noha je relativně složitá struktura s ložená z 26 kostí, 33 kloubních spojení 

a přibl ižně 100 l igament. Tato komplexnost umožňuje noze přirozeně plnit funkci hlavní 

mechanické opory l idského těla při bipedální lokomoci na površích různého typu a členitosti . 

Složitá struktura, která noze umožňuje adaptaci na různé vnější podněty, zároveň vytváří 

podmínky pro množství kongenitálních či z ískaných deformit, které mohou post iženého jed ince 

zásadně omezi t v běžném každodenním pohybu. Pro jejich prevenci , kompenzac i , či léčbu je 

v první řadě potřeba pochopit funkční speci f ika jednot l ivých segmentů a jejich interakci 

při daném pohybu zdravé nohy, identifikovat funkční podstatu problému u nohy s deformitou 

a následně navrhnout, apl ikovat a ověřit způsob řešení, kterým může být např. cvičení, 

ap l ikace ortopedických stélek nebo chirurgický zákrok. 

J e d n o u z exaktních metod využívaných pro prostorovou analýzu pohybu l idského těla 

a jeho částí je s ledování pohybu pomocí kamerových systémů snímajících pozici ref lexních 

značek na základě odrazu světla v úzce vymezené oblasti světelného spektra (nejčastěji 

infračervené), tzv. motion capture systémů. Přesnost a spolehl ivost snímání pohybu pomocí 

takového systému závisí na vhodném umístění reflexních značek na s ledovaný segment , což 

je v oblasti nohy velmi kompl ikované. Při analýze pohybu je na tělo p robanda umístěn soubor 

ref lexních značek, který odpovídá zvo lenému b iomechanickému modelu pro výpočet 

požadovaných výstupních proměnných. Zpočátku byl model nohy integrální součást í skupiny 

modelů dolních končetin (Davis et a l . , 1 9 9 1 ; K a d a b a et a l . , 1989, 1 9 9 0 ; O u n p u u e t a l . , 1991), 

později známých pod společným názvem Conventional Gait Model, kde noha byla modelována 

jako jediný segment znázorněný vektorem. S technologickým pokrokem přinášejícím možnost 

použít více reflexních značek se objevily modely pracující s nohou jako s p lnohodnotným 

segmentem, jehož pohyb vůči bérci lze v prostoru bez omezení sledovat. Pro popsání 

a pochopení funkčních vlastností nohy během pohybu však bylo nezbytné zachytit i pohyb 

jednot l ivých částí v rámci nohy samotné (Hunt et a l . , 2 0 0 1 ; Phan et al . , 2019) . T o umožni l vznik 

mult isegmentálních modelů nohy, které tento požadavek s různou mírou přesnosti dokázaly 

splnit. 

Mez i oblast i , kde může mít nedostatečná rozlišovací schopnos t modelu dopad 

na intepretaci do klinické praxe, patří posuzování efektu ap l ikace ortopedických stélek. 

V minulosti byly k hodnocení účinku stélek využívány jednoduché jednovektorové modely 

nohy (Nester et a l . , 2001 , 2003), avšak vzh ledem k lokálnímu účinku některých ortot ických 

prvků může využití mul t isegmentálních modelů přinést novou, klinicky relevantnější informaci. 

V současnost i lze ve vědecké literatuře nalézt řadu mult isegmentálních modelů, 

od modelů dělících nohu na dva nezávislé segmenty až po modely sledující 26 samostatných 
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segmentů (Oosterwaal et a l . , 2016) . Vo lba správného modelu vždy závisí na účelu jeho použití 

a vy tyčeném cíli, kdy větší počet s ledovaných segmentů automaticky nepředj ímá lepší 

výsledek. Jedním z aktuálně nejpoužívanějších mult isegmentálních modelů nohy je Oxford 

Foot Model (Carson et a l . , 2 0 0 1 ; Stebb ins et a l . , 2006) , který je typický standardizovaným 

umístěním reflexních značek. Alternat ivním konceptem je pak mult isegmentální model nohy 

postavený na konceptu calibrated anatomical systém technique ( C a p p o z z o et a l . , 1995), který 

umožňuje určitou míru volnosti při umístění značek pro sledování pohybu, a to s oh ledem na 

maximální relevanci vzh ledem k aktuálnímu výzkumnému či k l in ickému cíli. Přes podobné 

dělení nohy na jednot l ivé segmenty jsou jejich souřadné systémy u každého modelu 

def inovány rozdílně a liší se i počet a umístění značek pro sledování pohybu. 

Ex is tence těchto rozdílů přináší potřebu ověřit, zdal i a jak m o c se výstupy z obou modelů 

liší. V z h l e d e m k využití mul t isegmentálních modelů nohy k d iagnost ice, preskripci léčby, 

či hodnocení efektu ap l ikace různých pomůcek, včetně ortopedických stélek, může mít 

informace o př ípadném nesou ladu výstupů různých modelů při hodnocení pohybu segmentů 

nohy závažný dopad na interpretování výs ledků a jejich využívání v kl inické praxi. 
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2 PŘEHLED POZNATKŮ 

2.1 P ř e h l e d v y b r a n ý c h metod k i n e m a t i c k é a n a l ý z y n o h y v prostoru 

N o h a je strukturálně složitá část dolní končet iny umístěná distálně od hlezenního k loubu, 

složená z 26 kostí tvořících 33 kloubních spojení. Malé rozměry, vzá jemná blízkost 

jednot l ivých kostí a špatná dostupnost některých struktur neinvazivními metodami výrazně 

komplikují možnost i hodnocení pohybu nohy v prostoru. 

2.1.1 Kinematická analýza s využit ím intrakortikálních pinů 

J e d n o u z metod umožňujících sledování pohybu individuálních kostních struktur nohy 

v prostoru je zavedení intrakort ikálních pinů, tedy šroubů, které j sou po provedení lokální 

anestézie upevněny přímo do struktury kostní tkáně (Lafortune et a l . , 1992). N a vnější straně 

intrakort ikálních pinů je upevněna ses tava minimálně tří ref lexních značek pro sledování 

pohybu v prostoru pomocí optoelektronického k inemat ického systému (Obrázek 1). 

Obrázek 1 

Příklad femorálního intrakortikálního pinu s reflexními značkami 

Poznámka. Převzato a upraveno z Lafortune et a l . (1992, str. 350). 

Hlavní výhodou této metody je schopnos t s ledovat pohyby konkrétních kostí bez 

zkreslení způsobeného pohybem měkkých tkání, které je typické pro metodu využívající 
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umístění reflexních značek na pokožce (Ramsey & Wre tenberg , 1999). Reflexní značky 

umístěné externě mají proti metodě využití intrakort ikálních pinů tendenci rozsah pohybu 

nadhodnotit (Reinschmidt et a l . , 1997; Wes tb lad et a l . , 2002), či podhodnotit (Fiorentino et al . , 

2017, 2020 ; Nester et a l . , 2007) v závislosti na s ledovaném segmentu a pohybové úloze. 

Nevýhodou je invazivní povaha, při níž dochází k narušení živé tkáně, s čímž je spojená 

nutnost lokální anestézie (Obrázek 2). To může způsobi t ovl ivnění př i rozeného pohybového 

stereotypu, které ovšem nebylo exper imentá lně potvrzeno (Maiwald et a l . , 2017 ; Reinschmidt , 

van den Bogert, Lundberg, et a l . , 1997). Díky invazivní povaze není ap l ikace intrakort ikálních 

pinů vhodná pro široké využití a smys l dává pouze ve specif ických případech. 

Obrázek 2 

Příklad aplikace intrakortikálních pinů s reflexními značkami na segment nohy 

Poznámka. Převzato a upraveno z Maiwa ld et a l . (2017). 

Studie s aplikací intrakort ikálních pinů popisují pouze jednotky probandů, což je spo jeno 

s vysokou variabil i tou zj ištěných výsledných hodnot. Wol f et a l . (2008) pomocí této metody 

identifikoval jednot l ivé funkční celky nohy při chůzi , tyto informace byly následně využity 

při tvorbě k inemat ických modelů založených na externích reflexních značkách umístěných 

na pokožce (Leardini et a l . , 2021). Externí reflexní značky se zprav id la umísťují buď přímo 

na pokožku, nebo na pevné podkladové destičky, tzv. pevné klastry. Zat ímco kinemat ické 

výstupy získané pomocí značek umístěných na pokožce a na pevných k lastrech vykázaly 

při srovnání dobrou míru shody, rozdíly mez i k inemat ickými výstupy při použití externích 

značek a intrakort ikálních pinů byly výrazné a individuálně nekonzistentní (Nester et a l . , 2007). 

Liu et a l . (2012) pomocí této metody popsal vliv ant ipronačních ortopedických stélek na 

vzá jemné pohyby ka lkaneu, talu a tibie při chůzi, Arndt et a l . (2007) vzá jemné pohyby kostních 

struktur bérce a nohy při běhu a Stacoff et al. (2000) vliv or topedických stélek s mediální 

pelotou na míru everze ka lkaneu a vnitřní rotace tibie při běhu. Me toda intrakortikálních pinů 

byla využita i při posuzování vlivu změny mechanických vlastností podešve obuvi na 
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kinematiku nohy (Arndt et a l . , 2013) . Možností , jak se vyvarovat potenciálních rizik při apl ikaci 

této metody na živou tkáň, je analýza pohybu nohy při využití kadáverů (McKearney et al . , 

2019 ; Ok i ta et a l . , 2 0 0 9 , 2 0 1 3 ; Sai to et a l . , 2019), n icméně in vitro přístup s sebou přináší nové 

problémy v podobě odl išných vlastností neživé tkáně a mechan icky s imulovaného pohybu. 

2.1.2 Kinematická analýza pomocí fluoroskopie 

Alternativní nepoměrně méně invazivní metodou je f luoroskopie, která pomocí 

rentgenového záření umožňuje zachyti t pohyb vnitřních tě lesných struktur ve zvolené rovině 

v reálném čase. V minulosti byly pro účely využití této metody apl ikovány kontrastní značky 

umístěné na kostní struktury při apl ikaci lokální anestézie (Lundberg, Go ld ie , et a l . , 1989), ale 

s technologickým pokrokem přinášejícím lepší možnost i zobrazení tato praxe významně 

ustoupi la. F luoroskopie byla využita například k popsání pohybů v k loubech kotníku a nohy 

postupně v sagitální (Lundberg, Go ld ie , et a l . , 1989), frontální (Lundberg, S v e n s s o n , Bylund, 

Go ld ie , et a l . , 1989) a transverzální (Lundberg, S v e n s s o n , By lund, & Selv ik , 1989) rovině či 

porovnání pohybů kotníku u zdravé končet iny a u končet iny s totální endoprotézou (Komistek 

et a l . , 2000) . Pomocí této metody byl také zkoumán pohyb značek umístěných na pokožce 

vzh ledem k pohybu kostních struktur, které mají s ledovat (Wrbaškič & Dowl ing, 2007), či 

pohyb mediálního oblouku podélné klenby nožní u zdravých probandů a probandů trpících 

plantární fascit idou při chůzi (Wear ing et a l . , 2004) . 

Techno log icky pokročilejší verzí této metody je biplanární f luoroskopie, která díky 

současnému snímání stejného pole z e dvou různých úhlů (Kedgley & Jenkyn , 2009) pomocí 

rentgenového záření umožňuje prostorovou rekonstrukci pohybu vnitřních tě lesných struktur. 

Me toda biplanární f luoroskopie je pro sledování prostorového pohybu kostěných struktur 

využívána dvěma odl išnými způsoby: invazivně pomocí sledování pohybu tantalových značek 

implantovaných do kosti a neinvazivně pomocí porovnání 3D modelu kosti z ískaného užitím 

výpočetní tomograf ie, či magnet ické rezonance se snímky biplanární f luoroskopie. V z h l e d e m 

ke srovnatelné přesnosti obou metod bylo doporučeno využívat techniku neinvazivní povahy 

(Cross et a l . , 2017). Komb inace neinvazivní povahy a přesnosti biplanární f luoroskopie byla 

využita například k popsání pohybu v hlezenním a subtalárním kloubu při chůzi (de A s l a et al . , 

2006 ; McHen ry et a l . , 2015) . Využit ím této metody bylo také ověřeno, že statické vyšetření 

postury nohy a pok lesu navikulární kosti není dobrým prediktorem funkčního pok lesu 

navikulární kosti při běhu (Hoffman et a l . , 2015) . Pel tz et a l . (2014) použila biplanární 

f luoroskopi i ke sledování pohybů v t ibiotalárním a subtalárním kloubu při běhu v různých 

typech obuvi . Z výs ledků vyplývá, že rozdílné koncepty obuvi mají na kinematiku zmíněných 

kloubů menší vliv než faktor běhu v obuvi oproti běhu naboso . Ba lsdon et a l . (2019) pomocí 

této metody popsal omezení pohybu mediálního oblouku podélné klenby při použití 

or topedických stélek při chůzi. 
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Mez i hlavní výhody biplanární f luoroskopie patří přesnost při analýze pohybu kostěných 

struktur, které jsou s ledovány napřímo bez zkreslení způsobeného pohyby měkké tkáně, jako 

je tomu v případě optoelektronických systémů sledujících reflexní značky umístěné 

na pokožce. Z a nevýhodu naopak můžeme považovat skutečnost, že biplanární f luoroskopie 

jako relativně nová metoda nemá pevně stanovené standardy pro definici lokálních 

souřadných systémů a pro metodu výpočtu k inemat ických proměnných, což komplikuje 

možnost př ímého porovnání výstupů mez i různými studiemi (Lenz et a l . , 2021). Relativní 

nevýhodou jsou vysoké pořizovací a provozní náklady zobrazovacího zařízení, vysoké nároky 

na odbornou kvalif ikaci obsluhy, omezená vel ikost sn ímaného prostoru a omezení měřicího 

protokolu plynoucí z r izika vzniku zdravotních kompl ikací v důsledku ozáření. Zaj ímavostí 

zůstává, že potenciální vliv rad iace na l idské zdraví nebyl po d louhou dobu brán příliš vážně, 

přestože první varování a zdravotní problémy byly zdokumentovány j iž na sk lonku 19. století, 

kdy se metoda začala využívat (DiSant is , 1986; Duffin & Hayter, 2000) . V první polovině 

20. století byla rentgenová f luoroskopie běžně využívána v komerční sféře, např. v obchodech 

s obuví, kde si pomocí této metody mohl zákazník ověřit, z d a vybraná obuv respektuje tvar 

jeho nohy a nepůsobí deformačně na měkké či pevné struktury nohy (Obrázek 3). Větší 

pozornost i se vlivu f luoroskopie na zdraví dosta lo až v 50. letech 20. století (Dyson , 1956; 

Kopp , 1957; Lewis & C a p l a n , 1950), kdy j iž bylo v Amer i ce a Evropě instalováno kolem 

14 000 zařízení (Duffin & Hayter, 2000). T a však z prodejen postupně vymize la až během 

60. let ve Spojených státech amer ických a během 70. let ve Velké Británii a v Kanadě. 

2.1.3 Kinematická analýza s využit ím externě umístěných značek 

Kinemat iku nohy je možné hodnotit také snímáním poz ice pasivních či aktivních značek 

umístěných na pokožce, oblečení či obuvi přís lušným kamerovým sys témem. Techno log ie 

akt ivních značek je přitom vhodná pouze ve specif ických případech a pro sledování pohybu 

struktur nohy v prostoru se běžně nepoužívá. Naopak kinemat ická analýza nohy, která využívá 

snímání pasivních ref lexních značek kamerovým sys témem s infračerveným či bl ízkým 

infračerveným přísvi tem, je díky své relativní dostupnost i , jednoduchost i použití a neinvazivní 

povaze rozšířenou a populární metodou, která je využita i ve výzkumné části této disertační 

práce. 
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Obrázek 3 

Příklad komerčního využití fluoroskopie při prodeji obuvi 

C E R T I F I C A T E 

S H O E - F I T T I N G T E S T D A T A F O R 
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2. WEIGHT DISTRIBUTION 

RIGHT 
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3. X-RAY FITTING TEST 

LEFT RIGHT 
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. % H E E L % 
W R O N G 

W A V 

RIGHT 
WAY 

W R O N G 
W A Y 

This scientific way of approaching the problem of poorly-fitted shoes 
e l iminates guesswork. Now you can see for yoursel f ! 

Poznámka. [Shoe-fitting f luoroscope shoecard] . Převzato z M u s e u m of Radiat ion and 

Radioact ivi ty (ht tps: / /www.orau.org/heal th-physics-museum/col lect ion/shoe-f i t t ing-

f luoroscope). 

2.2 T e c h n i c k é aspekty k i n e m a t i c k é a n a l ý z y n o h y v prostoru 

Přesnost a vzá jemná porovnatelnost k inemat ických výstupů při hodnocení pohybu nohy 

závisí na řadě předpokladů a rozhodnutí při jatých během sběru a zpracování dat. Základním 

předpokladem pro sledování vzá jemného pohybu jednot l ivých segmentů a výpočet zvolených 

kinemat ických parametrů je předpoklad rigidní povahy každého segmentu . U segmentu nohy 

zprav id la není snahou zachyti t pohyb všech 26 kostí individuálně, což by bylo výpočetně 

a anatomicky zbytečně složité, a le naopak je usi lováno o maximální z jednodušení 

při zachování požadované přesnosti a rozsahu získaných informací v závislosti na cí lech 

měření. Proto jsou jednot l ivé kosti seskupovány do logických funkčních celků - segmentů, 

jej ichž pohyb se sleduje. Vo lba podoby těchto segmentů s ložených ze dvou a více 

samostatných kostí je při apl ikaci předpokladu rigidity segmentu zdrojem chyby při s n a z e 

zachytit pohyb nohy v prostoru. S volbou podoby segmentu je spo jena vo lba místa pro 

umístění ref lexních značek na pokožce. Pokožka a pod ní se nacházející měkké tkáně se 
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pohybují v j iném rozsahu než kostní struktury definující segment . T o je zdro jem tzv. chyby 

(artefaktu) pohybu měkké tkáně zvané soft tissue artifact. Důležitým faktorem je i schopnost 

správného a opakovaně spolehl ivého umístění reflexních značek na příslušné anatomické 

prominence. Bylo zj ištěno, že výzkumníci s delší praxí dosahují vyšší úrovně reliability 

umístění značek než jejich méně zkušení kolegové (Sinclair et a l . , 2014) . Výsledná podoba 

kinemat ických výstupů závisí rovněž na metodě určení polohy a or ientace segmentů 

v prostoru a čase a v případě výpočtu úhlových parametrů na zvolené metodě výpočtu 

relativních úhlů mezi segmenty . N a kvalitu k inematických výstupů má vliv také technologická 

vyspělost a vlastnosti použi tého optoelektronického systému. Nicméně vzh ledem k chybám 

velikosti nižších deset in mil imetru, které současné systémy produkují, je jejich vliv na vel ikost 

výsledné chyby výstupu kinemat ické analýzy prakticky zanedbate lný (Tabulka 1). 

Tabulka 1 

Přesnost systému Vicon Vantage V5 při sledování pohybu rigidního tělesa v prostoru 

Počet zaznamenaných snímků 62 525 

Referenční hodnota - délka měřené hůlky (mm) 320,880 

Průměrná naměřená délka hůlky (mm) 320,887 

Rozdíl mezi referenční a naměřenou hodnotou (mm) 0,017 

Směrodatná odchylka měření (mm) 0,321 

Root Mean Squared Error (mm) 0,324 

Poznámka. Testování proběhlo dle normy A S T M E3064 (Standard Test Method for Evaluating the Performance of 

Optical Tracking Systems that Measure Six Degrees of Freedom (6DOF) Pose). Data nebyla filtrována ani jinak 

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

2.2.1 Určení orientace a polohy segmentů v prostoru a čase 

2.2.1.1 Přímé určení polohy a orientace segmentů v prostoru (Direct pose estimation) 

Tato metoda je zák ladem tzv. hierarchických modelů (Apkar ian et a l . , 1989; Davis et a l . , 

1991; K a d a b a et a l . , 1990), kdy jsou jednot l ivé segmenty vzá jemně propojeny. Souřadné 

systémy segmentů jsou určeny stejnými algoritmy a na základě stejných reflexních značek 

u stat ického kal ibračního pokusu i u pokusů dynamických, tedy na každém snímku každého 

pokusu musí být snímány vždy všechny reflexní značky. Souřadné systémy segmentů jsou 

def inovány pouze třemi značkami , tedy při ztrátě signálu jedné značky nemůže být souřadný 

systém segmentu dopočí tán. Tato metoda počítá s absolutní rigiditou segmentu a nedisponuje 

žádným m e c h a n i s m e m pro redukci chyby pohybu měkké tkáně. Souřadné systémy distálních 

segmentů jsou def inovány pomocí segmentů proximálních, tedy pokud nelze zrekonstruovat 
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souřadný systém jednoho segmentu , není možné zrekonstruovat ani souřadné systémy 

segmentů od něj distálně umístěných (Rober tson et a l . , 2014). Díky tomuto principu postupuje 

stejným způsobem, tedy od proximálního k distálnímu segmentu , i p ropagace chyb vzniklých 

například špatným umístěním reflexních značek či v důsledku pohybu a deformace měkké 

tkáně. Z a další omezení této metody lze považovat sdílení stejného virtuálního středu kloubu 

dvěma souřadnými systémy segmentů proximálně i distálně od něj se nacházejících. Toto 

propojení v důs ledku neumožňuje s ledovat translaci , ale pouze rotaci v k loubu, tedy sledovat 

pohyb segmentu se třemi stupni volnost i . 

2.2.1.2 Optimalizované určení polohy a orientace segmentů v prostoru se šesti stupni 

volnosti (Segment optimization pose estimation) 

Při použití metody sledování pohybu segmentů se šesti stupni volnosti se neuvažuje 

vzá jemné propojení jednot l ivých segmentů, a le na každý segment je pohlíženo jako na zce la 

nezávislý, což umožňuje hodnotit rotaci i t ranslaci v s ledovaném kloubu. N a každém segmentu 

musí být umístěny alespoň tři reflexní značky pro sledování pohybu, které mohou, ale nutně 

nemusí být odl išné od anatomických značek definujících souřadný systém segmentu 

(Robertson et a l . , 2014). Použití odl išných anatomických a s ledovacích značek pak poskytuje 

větší svobodu umístění značek pro opt imal izaci s ledování pohybu segmentu a redukci chyby 

pohybu měkké tkáně. Rozmístění značek po celé ploše segmentu do oblastí s minimálním 

pohybem měkké tkáně vůči kostním strukturám významně pomáhá omezi t tento typ chyby 

(Cappozzo et a l . , 1996). Druhým způsobem, jakým tato metoda redukuje míru chyby pohybu 

měkké tkáně, je k o m p e n z a c e změny vzá jemné polohy značek pomocí metody nejmenších 

čtverců (Cappel lo et a l . , 1996; Chal l is , 1995; Spoo r & Ve ldpaus , 1980; Ve ldpaus et a l . , 1988). 

Pří tomnost anatomických značek je navíc vyžadována pouze u stat ického kal ibračního 

snímku. Dle C a p p o z z o et al. (1997) j sou pro sledování pohybu segmentu optimální čtyři 

s ledovací značky neležící na jedné přímce, př ičemž jejich umístění či neumístění v jedné 

rovině nehraje zásadní roli. 

2.2.1.3 Určení polohy a orientace segmentu v prostoru s předdefinovaným pohybem v kloubu 

(Global optimization, Inverse kinematics) 

Při použití této metody jsou na model apl ikovány restr ikce pohybu mezi segmenty, které 

mají s imulovat fyziologický pohyb v k loubu. Pomocí metody nejmenších čtverců je na lezena 

nejlepší s h o d a mez i rekonstrukcí souřadných systémů segmentů na základě naměřených dat 

a na základě předpokladu použitého modelu (Robertson et a l . , 2014) . Me toda globál 

optimization je ve své podstatě rozšířením metody segment optimization pose estimation, 

protože pokud by všechny klouby v hierarchii byly def inovány se šesti stupni volnost i , tak by 

výstupy obou metod byly ekvivalentní. S m y s l e m vzniku této metody byla s n a h a o omezení 
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chyby pohybu měkké tkáně. Jel ikož vel ikost chyby v důsledku pohybu měkké tkáně se liší 

segment od segmentu ( C a p p o z z o et a l . , 1996; Fiorentino et a l . , 2020 ; Nester et a l . , 2007) , je 

při rekonstrukci segmentům s vyšší kvant i f ikovanou mírou chyby měkké tkáně př iznána menší 

váha (Lu & 0 ' C o n n o r , 1999). Mez i nevýhody tohoto přístupu lze zařadit relativně vyšší nároky 

na výpočetní výkon a riziko zkreslení skutečného pohybu v k loubech, a to především 

při zranění a u patologických populací, kde se skutečný pohyb v k loubu může významně lišit 

od pohybu předpokládaného použitými algoritmy. 

2.2.2 Výpočet relativních úhlů mezi segmenty 

Úhlem mezi segmenty mysl íme relativní orientaci souřadného systému jednoho 

segmentu vůči souřadnému systému segmentu j iného. Při výpočtu úhlového nastavení mezi 

segmenty na základě dat z k inematické analýzy se nejčastěji využívají tři metody. 

2.2.2.1 Cardan-Eulerovy úhly (Cardan-Euler angles) 

Souřadné systémy a jejich vzá jemná or ientace jsou vyjádřeny pomocí 3 x 3 rotační 

matice, která reprezentuje tři po sobě jdoucí rotace kolem jednot l ivých os , př ičemž pořadí 

rotací je zásadní (Rober tson et a l . , 2014) . V b iomechan ice se nejčastěji využívá s e k v e n c e 

rotací X Y Z (Obrázek 4), kdy X značí mediolaterální osu , Y anteroposteriorní osu a Z vertikální 

osu (Cole et a l . , 1993; Davis et a l . , 1991). 

Obrázek 4 

Rotační sekvence XYZ Cardan-Eulerových úhlů 

Poznámka. Ro tace v prvním kroku probíhá kolem osy X původního souřadného systému (a), 

následně kolem nové osy y1 (b) a nakonec kolem osy z 2 . Převzato a upraveno z Rober tson et 

al . (2014, str. 51). 
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2.2.2.2 Metoda souřadného systému kloubu (Joint coordinate system) 

Joint coordinate system ( J C S ) upravuje metodu Cardan-Eulerových úhlů s cí lem přiřadit 

t řem rotacím mezi tě lesnými segmenty při léhavější funkční a anatomický význam (Robertson 

et a l . , 2014). J C S konstruuje souřadný systém kloubu, který využívá po jedné o s e 

ze souřadných systémů proximálního a distálního segmentu , tedy dvě výsledné osy na s e b e 

nutně nemusí být kolmé, a vytváří třetí, na ně kolmou tzv. plovoucí osu (Obrázek 5). Hodnoty 

úhlů jsou získány na základě sekvence rotací podél daných os stejným způsobem jako 

u Cardan-Eulerových úhlů (Grood & Suntay , 1983). Výstupy metody J C S jsou ekvivalentní 

rotační sekvenc i X Y Z Cardan-Eulerových úhlů v případě, že referenčním segmen tem je 

segment proximální (Co le et a l . , 1993). Me toda J C S byla doporučena organizací International 

Society of Biomechanics jako standardní metoda pro popis pohybu v kloubu (Wu et a l . , 2002). 

Obrázek 5 

Metoda souřadného systému kloubu na příkladu kolenního kloubu 

Poznámka. Souřadný systém kolenního kloubu tvoří vert ikální o s a bérce (k' Shank), 

mediolaterální o s a s tehna (i'thigh) a plovoucí o s a na ně ko lmá (Floating axis). Převzato 

a upraveno z Rober tson et a l . (2014, str. 55). 
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2.2.2.3 Helické úhly (Helical angles) 

Při použití této metody je pohyb rigidního tělesa v každém okamžiku rozložen 

na translaci a rotaci okolo jed iné okamžité osy pohybu kloubu - finite helical axis (Obrázek 6). 

Její poz ice a or ientace se během pohybu mění, a je tedy ve většině případů odl išná 

od def inovaných os souřadného systému proximálního či distálního segmentu (Woltring et a l . , 

1985). Oproti předešlým metodám je metoda hel ických úhlů méně používána, a to z důvodu 

hůře srozumitelné interpretovatelnosti výstupů a z důvodu vysokých nároků na kvalitu dat 

(Kettler et a l . , 2004) . 

Obrázek 6 

Způsob určení okamžité helické osy 

n 

P2 

Poznámka. Okamži tá helická o s a (finite helical axis) je určena pomocí t rans lace (t) podél 

a rotace (9) okolo osy (n) mezi body p1 a p2. Převzato a upraveno z Rober tson et a l . (2014, 

str. 56). 
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2.2.3 Chyba pohybu měkké tkáně (Soft tissue artefact) 

Kinematická analýza pomocí pasivních reflexních značek umístěných na pokožce 

pracuje s předpokladem rigidity s ledovaného segmentu , tedy že pohyb značek reprezentuje 

skutečný pohyb celého segmentu včetně kostních struktur segmentu a jejich vzá jemná poloha 

se nemění. Tento předpoklad však neodpovídá skutečnost i , protože měkké tkáně se 

při lokomoci pohybují j iným způsobem než kostní struktury, které kryjí. Komb inace rozdílu 

pohybu měkké tkáně s umístěnými reflexními značkami oproti pohybu pod ní se nacházející 

kostní struktury a změny vzá jemné polohy značek se označuje jako chyba pohybu měkké 

tkáně (soft tissue artefact) a může vést ke zkreslení charakteru a velikosti skutečného pohybu 

v kloubu (Gr impampi et a l . , 2014) . D u m a s et a l . (2014) použil metodu modáln i analýzy 

k dekompoz ic i chyby pohybu měkké tkáně na jednot l ivé komponenty, které se podílejí na její 

celkové vel ikosti . Pomocí této metody bylo zj ištěno, že dominantní s ložkou je pohyb měkké 

tkáně vůči kostním strukturám, kdežto faktor variability vzá jemné polohy značek má na finální 

vel ikost chyby pohybu měkké tkáně pouze minoritní vliv (Barré et a l . , 2017 ; Bonc i et a l . , 2015 ; 

Camomi l l a et a l . , 2015 ; de Rosar io et a l . , 2012) . V některých případech může vel ikost chyby 

měkké tkáně dosahovat skutečného rozsahu pohybu analyzovaného kloubu (Camomi l la et a l . , 

2017). Příčiny způsobující chybu pohybu měkké tkáně lze rozdělit do tří základních oblastí: 

1. de fo rmace (např. natáhnutí a svraštění pokožky) měkké tkáně; 2. pohyb měkkých tkání 

a kostních struktur pod povrchem; 3. účinky vnějších sil (např. setrvačná) působících na 

měkkou tkáň a reflexní značky (Okita et a l . , 2009). 

V raném období prostorové k inemat ické analýzy, kdy samotná technologie 

optoelektronických systémů byla zdro jem značných omezení a chyb, ex is tovala tendence 

vel ikost chyby pohybu měkké tkáně podceňovat (Bresler & Franke l , 1950). J a k o o významném 

zkreslení mluví o chybě pohybu měkké tkáně na počátku devadesátých let C a p p o z z o (1991). 

Autor upozorňuje na skutečnost, že chybě se ne lze vyhnout ani ji následně ze samotných dat 

identifikovat, a doporučuje ji minimal izovat vhodným umístěním reflexních značek. O d té doby 

bylo problému pohybu měkkých tkání při prostorové k inemat ické analýze pohybu člověka 

pomocí optoelektronických systémů s využit ím reflexních značek umístěných na pokožce 

věnováno mnoho pozornost i . Leardini (2005) konstatoval, že i přes řadu navržených řešení 

není tento problém stále uspokoj ivě vyřešen, což značně limituje možnost i k inemat ické 

analýzy přispět spolehl ivými poznatky klinické praxi a b iomechanickému výzkumu. Baker 

(2006) řešení této problematiky označil z a pravděpodobně poslední ve lkou výzvu v oblasti 

k inemat ické analýzy při použití optoelektronických systémů. 

V e s n a z e kvantif ikovat míru chyby pohybu měkké tkáně během lokomoce u typicky 

využívaných anatomických prominencí bylo využito porovnání pohybu značek umístěných 

na kůži s pohybem reflexních značek upevněných přímo do kosti pomocí šroubů (Fuller et al . , 

1997; Houck et a l . , 2004 ; Lafortune et a l . , 1992; Reinschmidt , van den Bogert, Lundberg, et 
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al . , 1997; Reinschmidt , van den Bogert, N igg, et a l . , 1997) a j iných f ixačních konstrukcí 

(Cappozzo et a l . , 1996; Holden et a l . , 1997; Mana l et a l . , 2000 , 2002) či mapování pohybu 

kostních struktur při použití radiograf ických metod (Fiorentino et a l . , 2017 ; Mas len & Ack land , 

1994; Sat i et a l . , 1996; Stagni et al . , 2005 ; Súdhoff et al . , 2007; Tranberg & Kar l sson , 1998). 

2.2.3.1 Chyba pohybu měkké tkáně v oblasti kyčelního a kolenního kloubu 

Při zkoumání pohybu měkké tkáně u anatomické prominence velkého trochanteru zjistil 

C a p p o z z o et a l . (1996) téměř lineární vztah mez i flexí kyčle a posunem měkké tkáně 

v anteroposter iorním směru s max imem 30 mm při 60° flexi, zat ímco posuny mediolaterálně 

a podélně podle délky femuru nepřesahovaly hodnoty 15 mm. Cappe l l o et a l . (1997) při j ízdě 

na cykl ist ickém trenažéru vyčíslil ce lkovou chybu pohybu měkké tkáně pro všechny roviny 

metrikou root mean squared error ( R M S E ) na 16,4 mm s t ím, že při použití metody dvojité 

statické kal ibrace při maximální extenzi a flexi se mu podaři lo míru chyby snížit na 9,8 mm. 

Ste jnou techniku později apl ikoval také na kolenní kloub, kde dosáhl souhrnného snížení míry 

chyby pohybu měkké tkáně u tří motor ických úloh z 6,4°, 3,7° a 3,7° na 1,5°, 1,4° a 1,6° pro 

rotaci a z 12,9 mm, 11,9 mm a 6,3 mm na 2,0 m m , 2,8 mm a 2,1 mm pro translaci v sagitální, 

frontální a transverzální rovině (Cappel lo et a l . , 2005). K posunu značky umístěné na velkém 

trochanteru o 6,7 mm v anteroposter iorním a 4,4 mm ve vert ikálním směru došlo také 

působením si lou 2,5 N v re laxovaném stoji (Kar lsson & Tranberg , 1999). Fiorentino et al. 

(2017) využil ke kvantif ikaci chyby pohybu měkké tkáně v této oblasti srovnání výstupů metody 

s využit ím externích reflexních značek a f luoroskopie. N a ve lkém trochanteru zjistil při pohybu 

do maximální rotace míru chyby pohybu značky oproti odpovídající prominenci o velikosti 

52 mm v anteroposter iorním směru. Pevný klastr s ref lexními značkami umístěný 

na stehenním segmentu vykázal míru chyby 32 mm a 18 mm v anteroposter iorním směru při 

maximální rotaci, respekt ive při chůzi. Tyto rozdíly se projevily při porovnání relativních úhlů 

v kyčelním kloubu, kdy reflexní značky umístěné na kůži obecně jevily tendenci pohyb 

podhodnotit, což se projevilo o 7,3° a 6,6° menší f lexí, respekt ive extenzí při chůzi a o 21,8° 

menším rozsahem pohybu při maximální rotaci. Podhodnocení rozsahu pohybu i momentů sil 

v kyčelním kloubu potvrdila i následná studie využívající rigidnější inverzně kinematický model 

s předdef inovanými restr ikcemi pohybu v kloubu (Fiorentino et a l . , 2020). 

Akbarshah i et a l . (2010) zjistil vyšší hodnotu chyby pohybu měkké tkáně u externích 

značek umístěných na segmentu s tehna než u značek umístěných na bérci. Nejvyšší 

maximální hodnoty chyby se projevily při flexi kolene v otevřeném kinemat ickém řetězci: 24° , 

17,8° a 14,5° ( R M S E ) pro pohyb v sagitální, t ransverzální a frontální rovině. Nejvyšší míru 

chyby při tom vykazova la reflexní značka umístěná na laterálním epikondylu femuru 

s průměrnou hodnotou chyby pohybu měkké tkáně 17,0 mm, 9,5 mm a 8,6 mm ( R M S E ) 

pro anteroposteriorní, vertikální a mediolaterální směr. Větší chybu pohybu měkké tkáně 
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současně s nižšími f lexními a extenzními momenty si l , ale větší translací ve středu kolenního 

kloubu během chůze do schodů popisuje i Tsa i et a l . (2011). Pohyby měkké tkáně v oblasti 

kyčelního a kolenního kloubu představují značné zkreslení výs ledných hodnot získaných 

pomocí k inematické analýzy s použit ím externě umístěných značek s obecnou tendencí 

podcenění skutečného rozsahu pohybu. Míra chyby prezentovaná v l i teratuře se u různých 

studií liší, a to především v závislosti na motor ické úloze, použité metodě zobrazení, použi tém 

kinemat ickém modelu a metodě výpočtu k inemat ických proměnných. 

2.2.3.2 Chyba pohybu měkké tkáně v oblasti kotníku a nohy 

Úkolem mult isegmentálních modelů nohy je co nejpřesnější zachycení pohybu množství 

drobných kůstek pomocí externích značek na relativně malém prostoru. C h y b a pohybu měkké 

tkáně je zde tedy očekávatelná a je důležité její vel ikost kvantif ikovat pro konkrétní anatomické 

prominence a části nohy. S e znalostí míry chyby pohybu měkké tkáně mohou být ne jméně 

spolehl ivé anatomické prominence vynechány, případně zvo len vhodný kompenzační 

mechan i smus chyby pohybu měkké tkáně v dané oblast i . Vel ikost chyby pohybu měkké tkáně 

v oblasti nohy a její vliv na hodnoty výstupních úhlových proměnných také souvisí se 

vzá jemným umístěním reflexních značek. Spec i f i kem velké hustoty osazení ref lexních značek 

na segmentu nohy je vyšší p ropagace chybného odchýlení značky od relevantní anatomické 

prominence do f inálního vypočí taného úhlového nastavení mezi segmenty (Schal l ig et a l . , 

2021). Vel ikost chyby rovněž souvisí s charakterem a rozsahem analyzovaného pohybu. 

Například při 40° plantární flexi byla zaznamenána větší odchy lka od relevantní kostní 

prominence u 18 z 22 na noze a bérci umístěných značek než při plantární flexi 20° (Schal l ig 

et a l . , 2021) . Konkrétní hodnoty se u různých autorů značně liší v závislosti na použitých 

metodách, mnozí také upozorňují na značnou variabil itu mezi probandy (Mas len & Ack land , 

1994; Nester et a l . , 2007 ; Wes tb lad et a l . , 2002) implikující nesystemat ický charakter chyby 

pohybu měkké tkáně. Absolutní hodnoty posunu externích značek oproti relevantním kostním 

prominencím závisí také na velikosti nohy a objemu tkáně kryjící struktury opěrné soustavy 

(Schal l ig et a l . , 2021) . 

Mas len a Ack land (1994) zjišťoval vel ikost chyby pohybu měkké tkáně v zatížení pomocí 

radiograf ické metody. Největší rozdíly nalezl i u značky umístěné na sustentaculum tali, která 

se při 10° inverzi odchýl i la od kostní prominence o 6,8 mm dorzálně (vertikální směr) . Naproti 

tomu Schal l ig et a l . (2021) při stejném pohybu a použití výpočetní tomograf ie pozoroval 

odchylku tímto směrem o 0,2 m m , celkový posun značky oproti kostní prominenci v prostoru 

byl 0,9 mm. Větší pohyb měkké tkáně z a z n a m e n a l Schal l ig při 10° everzi (2,1 mm) a 20° a 40° 

plantární flexi (1,6 m m , respekt ive 3,6 mm). V případě značky umístěné na prominenci 

navikulární kosti pozorova l Mas len a Ack land (1994) posun měkké tkáně o 3,4 mm proximálně 

při 5° everz i , zat ímco Schal l ig et a l . (2021) při everzi 10° z a z n a m e n a l proximální pohyb značky 
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0 0,7 mm při ce lkovém posunu v prostoru o 2,1 mm oproti kostní prominenci . Relat ivně velký 

pohyb značky na prominenci navikulární kosti z a z n a m e n a l pomocí radiografické metody 

1 Tranberg a Kar l sson (1998), kdy se jak při dorzální, tak při plantární flexi značka posunula 

o více než 2 m m . Shul tz et a l . (2011) pozoroval posun této značky od 7,6 mm po 16,4 mm 

oproti pod ní ležící kostní struktuře během různých úseků stojné fáze chůze. Větší pohyb 

měkké tkáně reprezentovaný reflexní značkou potvrzuje i Schal l ig et a l . (2021), který pozoroval 

posun značky o 3,5 mm a 3,6 mm při 20°, respekt ive 40° plantární flexi. 

Mírný pohyb byl zaznamenán i u značky umístěné na mediální straně ka lkaneu, která se 

při dorzální i plantární flexi posunu la oproti referenční prominenci o více než 2,0 mm (Tranberg 

& Kar l sson , 1998), respekt ive o 1,6 mm a 1,2 mm (Schal l ig et a l . , 2021) . Při everzi a inverzi 

ka lkaneu způsobi l pohyb měkké tkáně odchylku o 1,0 a 2,1 m m . V j iné studii byl během stojné 

fáze chůze pozorován posun značky na mediálním ka lkaneu v důsledku pohybu měkké tkáně 

o 5,9 mm až 12,1 mm (Shultz et a l . , 2011) . Rozdíl mezi po lohou značky umístěné na laterální 

straně ka lkaneu a referenční anatomickou prominencí se pohyboval mez i 2,2 mm a 2,6 mm 

pro everz i , inverzi i plantární flexi a 1,3 mm pro dorzální flexi (Schal l ig et a l . , 2021) . Mez i oblasti 

vykazující vyšší míru chyby pohybu měkké tkáně se zařadi la také proximální část zadní strany 

ka lkaneu s odchy lkou 9,3 mm při 40° plantární flexi, pravděpodobně v důsledku pohybu 

Achi l lovy šlachy (Schal l ig et a l . , 2021) . Birch a D e s c h a m p s (2011) zjišťoval míru chyby pohybu 

měkké tkáně v oblasti kotníku a talu, př ičemž největší posun z a z n a m e n a l při supinac i u značek 

umístěných na vnitřním kotníku (15,1 mm posteriorním směrem) a mediální hlavičce talu 

(22,2 mm proximálně po vert ikální ose) . Naopak Schal l ig et a l . (2021) z a z n a m e n a l větší posun 

při inverzi u značky umístěné na vnějším kotníku (3,5 mm) než u značky umístěné na vnitřním 

kotníku (1,9 mm). U téže značky nalezl nejvyšší míru chyby pohybu měkké tkáně při 20° a 40° 

plantární flexi, kdy se značka odchýli la od referenční anatomické prominence o 9,2 mm, 

respekt ive 11,5 mm. U hlavičky prvního metatarsu se zdá být při porovnání velikosti odchylky 

v důs ledku pohybu měkké tkáně ve frontální a sagitální rovině výhodnější umístění značky 

spíše na dorzální než na mediální straně. Při porovnání míry chyby u hlaviček a bází všech 

pěti metatarsu by la při 40° plantární flexi ve všech případech větší odchy lka pro báze 

metatarsu s nejvyšší z a z n a m e n a n o u odchy lkou u bází 2. a 3. metatarsu 3,7 mm, respekt ive 

3,2 mm oproti 1,0 mm a 1,3 mm u hlaviček. Při dorzální flexi, inverzi a everzi byla pozorována 

nižší míra chyby u bází než u hlaviček metatarsu (Schal l ig et a l . , 2021). 

Vl iv pohybu externích značek oproti kostním strukturám na relativní úhly ka lkaneu vůči 

tibii během stojné fáze chůze popsa l Wes tb lad et a l . (2002) při porovnání výstupů z e značek 

umístěných na intrakortikální piny a na kůži. K výpočtu použil metodu hel ických úhlů a u dat 

tří probandů z a z n a m e n a l maximální průměrný rozdíl mezi úhlovými křivkami 4,9° 

pro inverzi /everzi , 4,2° pro plantární/dorzální flexi a 5,0° pro abdukc i /addukc i s t ím, že externí 

značky rozsah pohybu nadhodnocova ly . Tato zjištění však nejsou konzistentní se studií Nester 
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et a l . (2007), která porovnávala k inemat ické výstupy získané použit ím značek umístěných 

na pokožce, na pevných k lastrech a pomocí intrakortikálních pinů. Nester pro výpočet použil 

metodu Cardan-Eulerových úhlů se sekvencí rotací v sagitální, frontální a transverzální rovině. 

Průměrný zj ištěný rozsah pohybu ka lkaneu vůči tibii byl větší při použití intrakortikálních pinů 

(13,9°) než při použití značek umístěných na pokožce (11,8°) v rovině sagitální (s maximálním 

rozdílem 5,4°) i v rovině frontální (8,6° a 7,2°, s maximálním rozdílem 4,8°). V transverzální 

rovině zaznamena l y větší průměrný rozsah pohybu značky umístěné na kůži s hodnotou 8,6° 

oproti 6,1° a s maximálním rozdílem 3,7° mezi oběma metodami . Při porovnání výstupů 

kinemat ické analýzy kotníku pomocí externích značek a biplanární f luoroskopie byly 

pozorovány rozdíly mezi metodami o průměrné velikosti 3,6° a 3,7° ( R M S E ) při chůzi a při běhu 

ve frontální; 4,3° a 4,7° ( R M S E ) v transverzální; 2,5° a 2,7° ( R M S E ) v sagitální rovině (Kess ler 

et a l . , 2019) . V tomto případě však vzh ledem k exper imentálnímu charakteru metody 

rekonstrukce pohybu kostí na základě f luoroskopie nelze spolehl ivě přisoudit pozorované 

rozdíly pouze chybě pohybu měkké tkáně. Míru vlivu konkrétního mul t isegmentálního modelu 

nohy na chybu pohybu měkké tkáně prokázala studie porovnávající její vel ikost 

u mult isegmentálních modelů Oxford Foot Model a Rizzoli Foot Model (Schal l ig et a l . , 2021) . 

Zat ímco průměrná odchy lka v sagitální rovině při 40° plantární flexi nepřekroči la 2° u prvního 

modelu , v případě Rizzoli Foot Model činila 6,7° s max imem 11,8° při tendenci skutečný pohyb 

podhodnotit . V transverzální rovině způsobi l pohyb měkké tkáně pro oba modely chybu kolem 

4° s tendencí k větší addukc i . Při 10° inverzi a everzi byla ve frontální rovině větší chyba 

pozorována u Oxford Foot Model s tendencí skutečný pohyb nadhodnotit . 

Nester et a l . (2007) kvantif ikoval pohyb měkké tkáně vůči kosti také v oblasti středonoží 

a předonoží, kde ovšem narážel na limit ve formě malého rozměru jednot l ivých kostí, a tedy 

nedostatku prostoru na povrchu nohy pro relevantní umístění a lespoň tří reflexních značek 

potřebných ke sledování pohybu samostatného segmentu v prostoru. Relativní pohyb 

ka lkaneu vůči navikulární a kuboidní kosti zj ištěný s využit ím intrakortikálních pinů v případě 

užití značek umístěných na pokožce porovnal s pohybem ka lkaneu vůči navikulo-kuboidnímu 

komplexu, protože s ledovat každou kost individuálně pomocí externích značek nebylo možné. 

V obou případech z a z n a m e n a l přecenění pohybu kostních struktur v důsledku chyby měkké 

tkáně v sagitální rovině a podcenění pohybu kostí ve frontální a transverzální rovině. Při použití 

intrakort ikálních pinů zjistil pro navikulární a kuboidní kosti průměrný rozsah pohybu vůči 

ka lkaneu 6,1 ° a 5,1 ° oproti 8,6° při použití externích značek v sagitální rovině, 9,5° a 5,9° oproti 

3,5° ve frontální rovině a 11,3° a 5,9° oproti 2,6° v transverzální rovině. Největší maximální 

rozdíly mezi pohybem kosti a externě umístěnými značkami byly na lezeny u pohybu 

navikulární kosti vůči ka lkaneu s chybou o velikosti 6,5°, 8,4° a 9,5° v sagitální, frontální 

a transverzální rovině. Podobně velké maximální rozdíly nalezl i u relativního pohybu 

navikulární kosti vůči prvnímu metatarsu a kuboidní kosti vůči pátém metatarsu, př ičemž 
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značky umístěné na pokožce významně podceni ly pohyb navikulární kosti vůči prvnímu 

metatarsu ve frontální rovině. Stejně jako Wes tb lad upozorňuje Nester na velké individuální 

rozdíly mezi probandy a nesystemat ickou povahu zj ištěné chyby pohybu měkké tkáně. Větší 

pohyb měkké tkáně v oblasti předonoží než v oblasti zanoží byl zj ištěn i pomoci nepřímé 

metody porovnávání vzá jemné vzdálenost i reflexních značek na pokožce při chůzi (Chen et 

a l . , 2011) . V případě porovnání pohybu segmentu předonoží vůči zanoží u modelů OxfordFoot 

Model a Rizzoli Foot Model se při 40° plantární flexi v sagitální rovině projevila větší chyba 

(4,5°) pohybu měkké tkáně u Rizzoli Foot Model (Schal l ig et a l . , 2021). 

2.2.3.3 Způsoby kompenzace chyby pohybu měkké tkáně 

Umístění reflexních značek na vhodné anatomické prominence je s ice nej jednodušší 

ces ta , jak snížit míru chyby pohybu měkké tkáně, je ovšem real izovatelná pouze v omezeném 

rozsahu, protože výběr lokace se řídí pr imárně potřebou sledování daného segmentu . Nehledě 

na skutečnost, že lokace s nulovou mírou chyby pohybu měkké tkáně na l idském těle 

z principu neexistuje. Proto se objevi la řada metod, jak chybu měkké tkáně el iminovat či její 

vel ikost a lespoň snížit na při jatelnou mez. Základním způsobem, jak omezi t míru chyby 

pohybu měkké tkáně, je vo lba metody pro určení or ientace a polohy segmentů v prostoru. 

Metoda přímého určení polohy a or ientace segmentů v prostoru, neboli directpose estimation 

(Apkarian et a l . , 1989; Davis et a l . , 1991; K a d a b a et a l . , 1990) nedisponuje žádným 

m e c h a n i s m e m pro redukci chyby pohybu měkké tkáně, respekt ive tento typ chyby vůbec 

nezohledňuje. Opt imal izované určení polohy a or ientace segmentů v prostoru se šesti stupni 

volnost i , neboli segment optimization pose estimation snižuje míru chyby způsobené změnou 

vzá jemné poz ice (deformací tvaru sestavy) značek pro sledování pohybu od jejich referenční 

podoby pomocí metody nejmenších čtverců, př ičemž jako referenční podoba je vždy brána 

vzá jemná poz ice značek na prvním ze dvou po sobě jdoucích snímků (Cappel lo et a l . , 1996; 

Chal l is , 1995; Spoo r & Ve ldpaus , 1980; Ve ldpaus et a l . , 1988). 

Podobným způsobem k redukci chyby pohybu měkké tkáně přistupuje metoda založená 

na principu označovaném jako single body optimization (Lahkar et a l . , 2021) . J d e 

o dvojstupňový solidif ikační proces, kdy je v prvním kroku, na rozdíl od metody předešlé, 

na základě všech kinemat ických dat def inována nej lépe odpovídající vzá jemná konf igurace 

sledovacích značek pro daný segment . V e druhém kroku je pro každý snímek záznamu 

pomocí metody nejmenších čtverců dopočí tána poz ice a or ientace této „sol idi f ikované" 

konf igurace sledovacích značek, př ičemž původní značky v záznamu jsou touto rigidní 

ses tavou v každém snímku nahrazeny. Při apl ikaci této metody na k inemat ická data s tehna 

a bérce během švihové fáze chůze se v průměru snížila míra chyby pohybu měkké tkáně 

o 2 0 - 2 5 % (Chěze et al . , 1995). 
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Alternativní metodou je metoda dvojité kal ibrace (double anatomical landmark 

calibration). Při apl ikaci této metody jsou nasnímány dva statické snímky v extrémních 

polohách analyzovaného pohybu, např. maximální f lexe a ex tenze. Aktuální or ientace sestavy 

sledovacích značek vůči souřadnému systému segmentu stejně jako aktuální konf igurace 

sledovacích značek během pohybu je vyjádřena pomocí l ineární interpolace. Při val idaci této 

metody během j ízdy na cykl ist ickém trenažéru (Cappel lo et a l . , 1997) bylo zj ištěno snížení 

odchylky externí značky od anatomické prominence velkého trochanteru v důsledku chyby 

pohybu měkké tkáně z 15 mm na 10 mm ( R M S E ) , v případě poz ice a or ientace femuru ze 

7 mm na 4,5 mm a z 5° na 3,5° ( R M S E ) . Lucchett i et a l . (1998) představil metodu dynamické 

kal ibrace, kdy testovaný subjekt v rámci kal ibračního p rocesu vykonává plejádu pohybů jako 

např. f lexe-extenze, abdukce -addukce kyčelního kloubu s ko lenem v maximální extenzi . I přes 

z a z n a m e n a n o u redukci chyby pohybu měkké tkáně činí nutnost provedení řady kal ibračních 

pohybů využití této metody zdlouhavé, fyzicky náročné a pro mnohé, především patologické 

popu lace těžko real izovatelné. 

Odl išný přístup nabízí tzv. point cluster method. Množství bodů (značek) je uni formně 

rozprostřeno po segmentu a každému bodu je l ibovolně přiřazena hmotnost. Vypočí tány jsou 

těžiště a tenzor setrvačnost i , jehož vlastní hodnoty a vektory představují momenty setrvačnosti 

a hlavní osy této sestavy bodů. Vlastní vektory zajišťují t ransformaci mez i lokálním a globálním 

souřadným systémem. V případě, že se segment chová jako rigidní těleso, vlastní hodnoty 

tenzoru se nemění. Pokud se vlastní hodnoty tenzoru změní oproti referenční pozici (např. 

kal ibrační snímek), značí to porušení principu rigidity tělesa během pohybu. Úpravou 

hmotnosti př iřazené jednot l ivým bodům lze dosáhnout redukce chyby způsobené nerigidním 

chováním tělesa, v našem případě segmentu . Me toda point cluster method byla použita při 

k inemat ické analýze kolene během chůze, kdy při porovnání s metodou využívající apl ikaci 

intrakort ikálních pinů vykazova la dobrou shodu především u pohybu v transverzální rovině 

(Andriacchi et a l . , 1998). 

Lu a 0 ' C o n n o r (1999) představil metodu založenou na hledání optimální polohy 

a or ientace všech segmentů vzá jemně propojeného mult isegmentálního k inemat ického 

modelu, kdy rozdíly mez i naměřenou a mode lem předpokládanou polohou konkrétních značek 

jsou minimal izovány pomocí metody nejmenších čtverců v celém systému současně. C h y b a 

vzniklá při měření je tedy v rámci kompenzačního mechan ismu distr ibuována do celé 

soustavy, proto je tato metoda také známa pod označením globál optimization method. Jel ikož 

míra chyby pohybu měkké tkáně se liší segment od segmentu , např. u s tehna byla zj ištěna 

větší míra chyby než u bérce (Benoit et a l . , 2015) , je možné odl išným segmentům při distribuci 

chyby přiřadit různou váhu. Druhým opěrným bodem metody je def inice míry povolené 

t rans lace a rotace v příslušném kloubu, tedy v podstatě svázání proximálního a distálního 

segmentu dohromady. Pro individuální př izpůsobení modelu je pak použit kal ibrační snímek 
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(Obrázek 7). Lu a O ' C o n n o r (1999) otestoval metodu pro kinematický řetězec pánev - stehno 

- bérec při chůzi , př ičemž oproti metodám direct pose estimation a segment optimization pose 

estimation se výsledky výrazně více blížily skutečnému pohybu v k loubu. Naopak Naa im et a l . 

(2017) na základě porovnání k inemat ických výstupů doporuči l pro analýzu pohybu lopatky 

využít spíše metodu segment optimization pose estimation. Výhodu metody global 

optimization představuje možnost upravovat a zdokona lovat def inice modelu pro pohyb kloubů 

a váhu př i řazenou jednot l ivým segmentům při distribuci chyby měření. Nevýhodou, zvláště u 

patologických populací, může být riziko, že svázáním pohybu kloubu můžeme potlačit 

zachycení skutečného pohybu v kloubu (Andersen et a l . , 2010 ; Li et a l . , 2012 ; Stagni et al . , 

2009). Z a riziko lze považovat i skutečnost, že rozdílné modely jed iného kloubu ovlivní podobu 

výstupů z celého k inemat ického řetězce (Duprey et a l . , 2010). 

Obrázek 7 

Demonstrace efektu kompenzace pohybu měkké tkáně na příkladu pravého kolenního kloubu 

Poznámka. N a obrázku je zobrazen stejný pokus chůze stejného probanda ve stejný okamžik 

při s ledování pohybu segmentů se šesti stupni volnosti (vlevo) a při použití metody 

k o m p e n z a c e chyby pohybu měkké tkáně global optimization (vpravo). N a obrázku vlevo je 

patrná zdánl ivá nefyziologická t ranslace v pravém kolenním kloubu, což je projevem zkreslení 

v důs ledku pohybu měkké tkáně. 

Global optimization metoda se díky své versati l i tě a dobrým výsledkům rychle zařadila 

mezi nejčastěji využívané a dále rozvíjené metody. Popsaného principu využila např. 

opt imal izační technika pro Conventional Gait Model značně zlepšující reliabilitu měření 

(Charlton et a l . , 2004) či metoda dvoustupňové opt imal izace cílící na predikci efektu 

chirurgických a rehabil i tačních zákroků na pohybový systém (Reinbolt et a l . , 2005) . Postupně 
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se objevily práce, které původně relativně jednoduché konstr ikce sousedních segmentů 

doplnily o nové proměnné ovlivňující pohyb v k loubu. Mode ly kloubního pohybu začaly 

zohledňovat i vlastnosti měkkých tkání, např. vlastnosti kolenních vazů na pohyb v kloubu 

(Bergamini et a l . , 2 0 1 1 ; Fe ikes et a l . , 2003 ; Gasparut to et a l . , 2015 ; R ichard et a l . , 2016) . 

Publ ikovanými výzkumy lze doložit snížení míry chyby pohybu měkké tkáně při použití technik 

založených na metodě globál optimization u testovaných skupin probandů. Při analýze pohybu 

jednot l ivců však daná metoda vykazova la značné nepřesnost i (zj ištěná odchy lka pohybu 

až 17° vsag i tá ln í rovině v případě kolenního kloubu), protože obecné definice pohybu 

v kloubu nedokázaly vyhovět individuální kloubní geometri i konkrétního jed ince, především 

pak v případě patologických stavů (Clément et a l . , 2017) . Odpovědí na tento nedostatek byl 

vznik modelů s persona l izovanou geometr i í pohybu v kloubu na základě snímků pořízených 

pomocí moderních zobrazovacích technik (Assi et al . , 2016; Clément et al . , 2015; Nardini et 

a l . , 2020). 

2.3 K i n e m a t i c k é m o d e l o v á n í n o h y 

2.3.1 Kinematické modelování nohy v rovině 

Počátky objektivní k inemat ické analýzy nohy byly inspirovány jednoduchými kl inickými 

testy, během kterých byl pohyb nohy s ledován při chůzi po podložce nebo trenažéru chůze 

směrem k vyšetřující osobě či od ní. Pravděpodobně na základě této techniky vznik la řada 

studií hodnotících pohyb nohy ve frontální rovině pomocí značek umístěných na zadní straně 

bérce a na patě, tedy jednoduchý model pohybu zanoží vůči bérci (Brown et a l . , 1995; C la rke 

et a l . , 1983; McPo i l & Cornwal l , 1994; Mess ie r et a l . , 1995; Stacoff et a l . , 1991; Stel l & Buckley, 

1998). C la rke et a l . (1983) si s ice byl vědom, že pohyb v subtalárním kloubu probíhá současně 

ve třech rovinách, n icméně vzh ledem ke spřažení pohybů byl názoru, že je dostatečné měřit 

pohyb pouze ve frontální rovině a zbylé dvě od něj odvodit. Oproti tomu Soutas-Li t t le et al. 

(1987) ve své práci došel ke zjištění, že tato metoda je schopna přesně popsat pouze frontální 

rovinu samotnou . McCIay a Mana l (1998) pak upozorni l , že měření není přesné ani ve frontální 

rovině, pokud ta není kolmá na opt ickou rovinu kamery. Odpovědí na tato omezení byly 

optoelektronické kinematické systémy schopné s ledovat pohyb značek v prostoru, které se 

začaly dostávat do popředí na pře lomu 80. a 90. let. V z h l e d e m k jejich vysoké pořizovací ceně 

a náročnosti na odbornost obs luhy však k inemat ická analýza nohy v rovině i nadále zůstávala 

jednoduchou a levnou alternativou pro s ledování pohybu nohy vůči bérci. 
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2.3.2 Kinematické modelování nohy v prostoru 

S nástupem optoelektronických systémů snímajících pozici reflexních značek v prostoru 

podle odrazu světla v úzce vymezené oblasti světelného spektra (nejčastěji infračervené), tzv. 

motion capture sys témů, se objevily první pokusy o sofist ikovanější modelování pohybu 

dolních končet in a nohy, př ičemž zpočátku byl jednoduchý model nohy integrální součástí 

modelů dolních končet in. Během 80. let 20. století vznik la skup ina navzájem si velmi 

podobných modelů dolních končetin pro analýzu chůze. Dvě nejvýznamnější pracoviště stojící 

z a vzn ikem prvních modelů pro prostorovou analýzu chůze se nacházela v Newington 

Children's Hospital v Connect icu tu (Davis et a l . , 1991; Ounpuu et a l . , 1991) a Helen Hayes 

Hospital v New Yorku (Kadaba et a l . , 1989, 1990; Ramakr i shnan & K a d a b a , 1991). N a jejich 

základě byl vytvořen a v roce 1991 pro komerční použití vydán model Vicon Clinical Manager, 

následně pře jmenovaný na Plug-in Gait (Baker, 2013 , p. 29). Původně byly modely nazývány 

podle místa jejich vzniku či podle jejich autorů (např. Helen Hayes mode l , Newington model , 

Kadaba model,), později byly terminologicky s jednoceny pod názvem Conventional Gait Model 

{Baker et a l . , 2018). 

Omezené technologické možnost i , kdy výše zmíněná pracoviště operova la se systémy 

čítajícími tři, respekt ive pět kamer o snímkovací f rekvenci 3 0 - 6 0 Hz (Davis et a l . , 1991; 

K a d a b a et a l . , 1989, 1990; Ounpuu et a l . , 1991; Ramakr i shnan & K a d a b a , 1991), si vyžádaly 

značná z jednodušení a kompromisy. N o h a byla modelována jako jediný segment znázorněný 

vektorem, a to především z důvodu, že přidání další značky na segment nohy by podstatně 

zvýši lo časové nároky na analýzu dat, aniž by, vzh ledem k přesnosti a rozlišení soudobých 

systémů, přineslo klinicky uži tečnou informaci (Kadaba et a l . , 1990). V závislosti na variantě 

mohla být na samotné noze umístěna pouze jedna reflexní značka lokal izovaná mezi 

2. a 3. hlavičkou metatarsu, př ičemž vektor znázorňující segment nohy byl def inován spojnicí 

středu kloubu kotníku s touto značkou ( K a d a b a et a l . , 1990). V odl išné verzi modelu byla jedna 

reflexní značka umístěna na hlavičce pátého metatarsu a druhá na zadní straně ka lkaneu, 

př ičemž obě byly umístěny ve stejné výšce tak, aby jej ich spojn ice byla rovnoběžná s rovinou 

plosky nohy (podlahy). Značka umístěná na patě měla pouze kalibrační funkci a pro záznam 

pohybové úlohy moh la být po pořízení stat ického snímku odstraněna (Davis et a l . , 1991) nebo 

ponechána (Vicon Motion S y s t e m s , 2020). 

Modelování nohy jako vektoru umožni lo na svou dobu relativně přesné a spolehl ivé 

sledování pohybu nohy v sagitální a transverzální rovině (Col l ins et a l . , 2009 ; Ferrari et al . , 

2008). Chybějící data z pohybu nohy vůči bérci ve frontální rovině a modelování nohy jako 

jed iného rigidního segmentu s e však ukázaly nedostatečné jak při posuzování deformit typu 

funkční plochonoží, tak při posuzování efektivity ap l ikace nástrojů konzervativní léčby, např. 

or topedických stélek. Celý koncept modelu navíc trpěl řadou dalších závažných nedostatků 

v podobě nezohlednění chyby pohybu měkké tkáně a propagace chyb distálním směrem 
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vedoucích k nepřesné lokal izaci středu kloubu kotníku (Nair et a l . , 2010) . Technologický 

pokrok přinášející vyšší rozlišení kamer , vyšší výpočetní výkon a automat ické sledování 

trajektorií umožni l do scény umístit větší množství ref lexních značek s menším průměrem. 

Nové technologické podmínky tak postupně připravily půdu pro vznik p lnohodnotných 

jednosegmentá lních a mult isegmentálních modelů nohy, které dokázaly lépe adresovat 

většinu problémů dosavadní praxe. 

Řada studií poukazova la na skutečnost, že vzh ledem k počtu kostních struktur 

a kloubních spojení není k inemat ické modelování nohy jako jednoho segmentu dostatečné. 

Při porovnání k inemat ických výstupů jednosegmentá ln ího modelu nohy Plug-in Gait 

a mul t isegmentálního Oxford Foot Model (Stebbins et a l . , 2006) byly mez i modely zjištěny 

významné rozdíly v zachyceném pohybu v komplexu hlezenního a subtalárního kloubu při 

chůzi. U zdravých jed inců byl pozorován o 8° větší rozsah pohybu v komplexu hlezenního 

a subtalárního kloubu v sagitální rovině u modelu Plug-in Gait. U jedinců s d iagnost ikovaným 

plochonožím se navíc vedle zmíněné sagitální roviny modely lišily i v transverzální rovině, kde 

Plug-in Gait zachyt i l o 2° menší rozsah pohybu (Pothrat et a l . , 2015) . Větší rozsah pohybu 

v komplexu hlezenního a subtalárního kloubu v sagitální rovině při použití jednosegmentá ln ího 

modelu se ukázal i v dalších studiích porovnávající Helen Hayes model a dvojsegmentální 

model nohy (Tulchin et a l . , 2009 , 2010b) . V e studii, která porovnávala výkon generovaný 

v komplexu hlezenního a subtalárního kloubu při chůzi, byla při použití j ednoduchého modelu 

nohy Plug-in Gait zj ištěna o 40 % vyšší maximální hodnota generovaného výkonu než 

při použití modelu Oxford Foot Model, což bylo autory vysvět leno vyšší z a z n a m e n a n o u 

relativní úhlovou rychlostí mezi segmenty u prvně zmíněného modelu . Autoři také poukázali 

na významný podíl generovaného výkonu při pohybu středonoží vůči zanoží, který dosahova l 

hodnoty 48 % generovaného výkonu v kotníku (Dixon et a l . , 2012) . Obdobné nadhodnocení 

generovaného výkonu v komplexu hlezenního a subtalárního kloubu z e strany 

jednosegmentá ln ího modelu nohy Plug-in Gait při srovnání s mul t isegmentálním mode lem 

nohy bylo zaznamenáno i v další studii (MacWi l l iams et a l . , 2003). 

S technologicky vyspělejšími a dostupnějšími optoelektronickými systémy se zvýšil 

zá jem o k inemat ické modelování (Leardini et a l . , 2019) . Do dnešního dne lze v l iteratuře nalézt 

popis ko lem čtyřiceti různých mult isegmentálních modelů nohy, které nezávisle sledují od 3 do 

26 segmentů nohy včetně bérce (Leardini et a l . , 2019) . První mult isegmentální modely nohy, 

které se objevily během 90. let, se zaměřovaly především na pohyb zanoží vůči bérci (Cornwal l 

& M c P o i l , 1999; Kepp le et a l . , 1990; Mose ley et a l . , 1996; Scott & Winter, 1991; Woodburn et 

a l . , 1999), což bylo do značné míry dáno omezeními soudobých technologi í . Postupně se 

objevily modely rekonstruující i distální části nohy a jejich nezávislý pohyb vůči proximálním 

segmentům (Arampatz is et a l . , 2002 ; B ishop et a l . , 2013 ; Bruening et a l . , 2012a , 2012b ; Cha rd 

et a l . , 2013 ; C o b b et a l . , 2016 ; Hunt et a l . , 2001 ; Hwang et a l . , 2004 ; Hys lop et a l . , 2010 ; 
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Ki taoka et a l . , 2006 ; Leardini et a l . , 1999; Pohl et a l . , 2006 ; R a o et a l . , 2007 ; S e o et a l . , 2014; 

S o u z a et a l . , 2014 ; T h o m a s et a l . , 2006 ; T o m e et a l . , 2006 ; Tulchin et a l . , 2 0 1 0 a ; W u et al . , 

2000), některé známé pod vlastním jménem jako např. Sydney Foot Model (Rattanaprasert et 

a l . , 1999), Kinfoot (DiLiberto et a l . , 2015 ; MacWi l l i ams et a l . , 2003 ; Mahaf fey et a l . , 2012, 

2013), Padova Foot Model ( S a w a c h a et a l . , 2009) , Ghent Foot Model (De Mits et a l . , 2012, 

2017 ; De Ridder et a l . , 2015 ; Vermeu len et a l . , 2022) nebo Salford Foot Model (McCle l land et 

a l . , 2022 ; Nester et a l . , 2014) . Přes velké množství vzniklých mult isegmentálních modelů j ich 

velká část nebyla podpořena val idačními studiemi. Mez i nejznámější modely, které byly 

val idovány, patří Milwaukee Foot Model (Long et a l . , 2 0 1 0 , 2 0 1 1 ; Sampa th et a l . , 1998), Oxford 

Foot Model (Carson et a l . , 2001 ; Carty et a l . , 2015 ; Curt is et a l . , 2009 ; Ha ls tead et a l . , 2016; 

Lucarel i et a l . , 2016 ; Mi lner & Brindle, 2016 ; Stebb ins et a l . , 2006 ; van Hoeve et a l . , 2015 ; 

Wright et a l . , 2011) , Heidelberg Foot Measurement Method (Kalkum et a l . , 2016 ; S imon et al. , 

2006), Rizzoli Foot Model (Arnold et a l . , 2013 ; Caravagg i et a l . , 2 0 1 1 ; D e s c h a m p s et a l . , 2012; 

Leardini et a l . , 2007 ; Port inaro et a l . , 2014) , Shriners Hospital for Children Greenville Foot 

Model (Maurer et a l . , 2013) , modified Shriners Hospital for Children Greenville Foot Model 

(Roach et a l . , 2 0 2 1 ; Saraswat et a l . , 2012 , 2013 , 2014 ; Y o o et a l . , 2022) , DuPont Foot Model 

(Henley et a l . , 2008 ; K im et a l . , 2018 ; Lee et a l . , 2015 ; N icho lson et a l . , 2018 ; S e o et a l . , 2014) , 

či Glasgow-Maastricht Foot Model (Oosterwaal et a l . , 2011 , 2016), 

Velký počet mul t isegmentálních modelů nohy s sebou přinesl řadu problémů 

s pochopením, interpretací či porovnáváním kinemat ických výstupů, jel ikož různé modely 

používaly rozdílnou terminologii a s tandardy pro záznam, výpočet a vyhodnocení dat. Tuto 

situaci se v roce 2021 pokusi la napravit Mezinárodní společnost pro b iomechan iku (ISB), která 

vydala soubor doporučení pro práci s existujícími mult isegmentálními modely (Leardini et al . , 

2021). Doporučení k ladla důraz především na : 

1. Vytvoření s tandardizovaného postupu umísťování reflexních značek dle 

používaného mult isegmentálního modelu nohy. 

2. Ověření intra a inter-rater reliability umísťování reflexních značek ve vlastní 

laboratoři. 

3. Vytvoření s tandardizovaného protokolu pro zpracování dat zahrnujícího 

doplňování chybějících částí trajektorie, f i l trování atd. 

4. Jasné označení, zdal i j sou získané proměnné relativní, tedy segment vůči 

segmentu , či absolutní, tedy segment vůči laboratoři (g lobálnímu systému). 

5. Využívání metody souřadného systému kloubů pro výpočet úhlů (Wu et a l . , 2002) 

s jasnou deklarací, kterým anatomickým osám rotace odpovídají. 

6. Pořízení záznamu stat ického snímku v př i rozeném stoji (pokud možno ce lou 

p lochou nohy na podložce). 
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7. Pořízení záznamu stat ického snímku, pokud možno ve stoji, se subtalárním 

k loubem v neutrální pozic i . 

8. Určení funkčního typu, případně typů nohy s ledované kohorty. 

9. Porovnání k inemat ických výstupů s dostupnými srovnatelnými výsledky 

a v případě nalezení zásadních rozdílů opětovné pečlivé překontrolování celého 

procesu měření a zpracování dat s cí lem identif ikace možných zdrojů chyb. 

Důkladné vysvětlení a zdůvodnění nečekaně odl išných výstupů. 

10. Pečlivá a komplementární d i skuze všech limitů a př ípadných problémů 

real izovaného měření ve výstupním mater iálu. 

Pro případ, že by žádný z dosud publ ikovaných modelů nedokázal vyhovět specif ickým 

potřebám projektu a bylo potřeba vytvořit model nový, vyda la ISB sadu doporučení i pro tvorbu 

nových mult isegmentálních modelů nohy (Leardini et a l . , 2021): 

1. Ověřit, zdal i j iž nějaký z existujících modelů nesplňuje požadovaná kritéria 

předtím, než bude vytvořen model nový. 

2. Pečlivě zvážit a vysvětlit, proč žádný z existujících modelů nevyhovuje. 

3. Jasně definovat a popsat segmenty modelu a jejich anatomickou relevanci , tedy, 

které kostní struktury tyto segmenty reprezentují. 

4. Anatomické prominence osazova t jednot l ivými značkami umístěnými 

na pokožce. Nepoužívat pevné klastry se značkami . 

5. Při výběru konkrétní p rominence pro umístění reflexní značky brát oh led na míru 

chyby pohybu měkké tkáně v daném místě; anatomickou relevanci os a rovin, 

které bude daná značka definovat; skutečnost, aby značka v daním místě 

nebráni la př i rozenému pohybu či jej nečini la nepř í jemným. 

6. Jasně a podrobně popsat správné umístění značek a ověřit jeho 

reprodukovatelnost. 

7. Ověřit ce lkovou reliabilitu nového modelu . 

2.4 Cal ibrated anatomica l s y s t e m techn ique 

Calibrated anatomical system technique {CAST) je technika, která se v určitých oh ledech 

pokusi la přispět ke s tandard izac i přístupů využívaných v k inemat ickém modelování 

a současně zachova t svobodu při vytváření konkrétních ses tav značek a jejich umístění 

na segment s oh ledem na vytyčené cíle měření. Při použití CAST jsou jednot l ivé segmenty 

a jejich souřadné systémy def inovány tzv. anatomickými značkami umístěnými větš inou na 
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laterálních a mediálních anatomických prominencích proximální a distální části segmentu 

(např. vnější a vnitřní kotník). Veškeré potřebné antropometr ické údaje jsou pak získány 

pr imárně pomocí reflexních značek umístěných na těle. Současně je na segment umístěna 

ses tava reflexních značek určených pro sledování jeho pohybu ( C a p p o z z o et a l . , 1995). Ty 

mohou být umístěny jednot l ivě přímo na pokožce, na hůlce či po více kusech na pevných 

dest ičkách (Manal et a l . , 2000) . Každý segment je def inován nezávisle, což umožňuje 

sledování jeho pohybu se šesti stupni volnosti . K sestavě značek určených pro sledování 

pohybu je na základě kal ibračního snímku vztažena poz ice proximálního i distálního konce 

a or ientace souřadného systému segmentu . Díky tomuto principu mohou být pro samotný sběr 

dat anatomické značky odstraněny ( C a p p o z z o et a l . , 1995). Přitom na přesném umístění 

značek pro sledování pohybu nezáleží, protože tyto značky nemají vliv na definici souřadného 

systému segmentu a celý systém se nastaví až na základě kal ibračního snímku (Richards, 

2018). 

Výhody tohoto principu se mohou uplatnit např. při k inemat ické analýze nohy v obuvi, 

při apl ikaci ortézy, protézy či podpůrných konstrukcí typu exoske le ton , kde je umístění 

ref lexních značek potřeba přizpůsobit ana lyzovanému instrumentu. Mez i výhody je možné 

počítat i možnost přizpůsobit umístění ref lexních značek přesně dle potřeb konkrétního 

výzkumného či kl inického problému. Rozdí lné umístění značek pro s ledování na pokožce však 

může ovlivnit vel ikost chyby v důsledku pohybu měkké tkáně a tím i výs ledné kinemat ické 

hodnoty. Při analýze chůze byla technika CAST využívána ve spojení s modely dolních 

končetin (Buczek et a l . , 2010 ; Col l ins et a l . , 2009 ; Donati et a l . , 2007 ; Ferrari et a l . , 2008 ; Flux 

et al . , 2020; Langley et al . , 2021 ; Leardini et a l . , 2017; Schmi tz et al . , 2016; Žuk & Pezow icz , 

2015) i s modely nohy a to často ve specif ických podmínkách přítomnosti obuvi (Burston et al . , 

2018 ; K im et a l . , 2018 ; Mager et a l . , 2018). 

2.5 Oxford Foot Mode l 

2.5.1 Etiologie modelu 

Oxford Foot Model je standardizovaný model , který byl vytvořen na základě úprav 

mult isegmentálního modelu , který představil C a r s o n et a l . (2001). Tento autor zmiňuje 

podobnost svého modelu se starším mul t isegmentálním mode lem publ ikovaným Kidder et al. 

(1996). Zat ímco původní model (Carson et a l . , 2001) byl val idován pro skupinu 

asymptomat ických dospělých, úpravy, jež daly vzniknout Oxford Foot Model, měly z a cíl model 

nohy v maximální možné míře přizpůsobit speci f ikům zdravé i patologické dětské nohy 

(Stebbins et a l . , 2006) . Původně bylo vytvořeno pět variant modelu , z e kterých byla na základě 

testování skupiny 15 dětí vybrána ta nejvhodnější. Jednot l ivé varianty se lišily způsobem 
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výpočtu relativních úhlů, tedy využitím konkrétní reflexní značky při stat ické kal ibraci či při 

s ledování pohybu segmentu . Umístění značek na konkrétních prominencích nohy zůstávalo 

nezměněno. 

J a k původní model C a r s o n et al. (2001), tak stávající Oxford Foot Model (Stebbi n s et al . , 

2006) zahrnova l tři segmenty nohy a bérec, př ičemž noha byla rozdělena na zanoží (hindfoot), 

tarso-metatarsální komplex (forefoot) a pa lec {hallux). Oproti původnímu modelu byl u Oxford 

Foot Model redef inován segment bérce pro zajištění kompatibil ity s Conventional Gait Model 

(Davis et a l . , 1991; K a d a b a et a l . , 1990). Zat ímco původní model byl navržen samostatně bez 

návaznost i na modely dolních končet in, což se u segmentu bérce projevovalo vlastní definicí 

souřadného systému na základě externích značek, Oxford Foot Model využil k definici 

souřadného systému bérce virtuálního středu kolenního kloubu. Úpravy byly provedeny také 

u segmentu zanoží, na jehož definici se u původního modelu podílel virtuální střed kotníku 

(Carson et a l . , 2001), což mohlo především u patologických populací vést ke zkreslení 

relativního nastavení vůči bérci. Tato virtuální značka byla z def inice souřadného systému 

zanoží u Oxford Foot Model vyřazena a nově se na ní podílely pouze značky umístěné přímo 

na ka lkaneu (Stebbins et a l . , 2006) . Drobné změny dozna la poz ice značky umístěné na bázi 

prvního metatarsu, která byla u Oxford Foot Model posunuta mediálně od šlachy extensor 

hallucis longus, což mělo ulehčit její konzistentní umístění. Redefinicí prošel také segment 

palce. U původního modelu byl pa lec def inován jako plnohodnotný segment , jehož pohyb je 

možné s ledovat v t řech anatomických rovinách (Carson et a l . , 2001). Namísto toho Oxford 

Foot Model pa lec definuje pouze jako vektor. 

2.5.2 Definice souřadných systémů segmentů 

V literatuře i praxi lze nalézt řadu variací Oxford Foot Model. Následující popis definuje 

segmenty bérce, zanoží, tarso-metatarsálního komplexu a pa lce (v originálním znění se 

jednalo o segmenty tibia, hindfoot, forefoot a hallux) dle původní práce Stebb ins et al. (2006). 

Segment bérce 

Pro definici souřadného systému a sledování pohybu bérce bylo na segment umístěno 

pět reflexních značek. Značky byly umístěny na laterální aspekt hlavičky fibuly (HFIB), 

tuberositas tibiae (TTUB) , přední části holenní kosti (SHN1) , vnější (LMAL) a vnitřní kotník 

(MMAL) s t ím, že poslední jmenovaná značka byla pouze kalibrační a pro samotné snímání 

pohybu byla odstraněna (Obrázek 8). Základní rovina segmentu by la def inována podélnou 

osou protínající střed kolenního kloubu a kotníku a osou protínající značky umístěné 

na vnějším a vnitřním kotníku. Vertikální o s a souřadného systému bérce byla def inována 

středem kotníku a kolenního kloubu, anteroposteriorní o s a byla ko lmá na základní rovinu 
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a současně na osu protínající značky umístěné na vnějším a vnitřním kotníku. Mediolaterální 

o s a byla kolmá na obě j iž def inované osy. 

Segment zanoží 

Pět reflexních značek bylo použito pro definici a sledování pohybu zanoží. Dvě značky 

byly umístěny na zadní straně ka lkaneu distálně (CAL1) a proximálně (CAL2) . Značka C A L 2 

byla pouze kalibrační a pro snímání záznamů pohybu byla odstraněna. Mez i těmito značkami 

byla umístěna hůlka s reflexní značkou na konci ( C P E G ) . Další dvě značky byly umístěné 

na prominenci sustentaculum tali (STAL) a na laterální straně ka lkaneu ( L C A L ) , ve stejné 

vzdálenost i od zadní strany paty jako S T A L (Obrázek 8). Základní rovina byla def inována 

spojnicí značek na C A L 1 a C A L 2 a virtuálním bodem ležícím na spojnici přesně mezi značkami 

L C A L a S T A L . Anteroposter iorní o s a souřadného systému ležela v základní rovině a zároveň 

byla rovnoběžná s podložkou. Mediolaterální o s a byla ko lmá na základní rovinu a vertikální 

o s a byla kolmá na obě předchozí osy. 

Segment tarso-metatarsálního komplexu 

Z pěti značek definujících segment se dvě nacházely na bázích prvního (P1MT) a pátého 

metatarsu (P5MT) . P 1 M T byla umístěna mediálně od šlachy extensor hallucis longus, P 5 M T 

byla na prominenci umístěna laterálně. Dvě značky byly umístěny na hlavičkách prvního 

(D1MT) a pátého (D5MT) metatarsu tak, aby jejich spojn ice hlavičkami prvního a pátého 

metatarsu procházela. Poslední značka (TOE) , která svou pozicí i názvem odkazuje 

na Conventional Gait Model (Davis et a l . , 1991; K a d a b a et a l . , 1990), by la umístěna mezi 

hlavičkou 2. a 3. metatarsu (Obrázek 8). Základní rovina byla def inována značkami 

umístěnými na hlavičkách prvního a pátého metatarsu a na bázi pátého metatarsu. 

Anteroposter iorní o s a by la def inována jako projekce přímky protínající střed spojn ice značek 

P1 M T a P 5 M T a značku T O E do základní roviny. Vert ikální o s a byla kolmá na základní rovinu 

a mediolaterální o s a byla ko lmá na obě předešlé osy. 

2.5.2.1 Segment palce 

Jediná značka definující segment pa lce a sledující jeho pohyb (HLX) byla umístěna 

na vnější straně proximálního článku palce (Obrázek 8). Anteroposter iorní o s a byla vedena 

skrze značky D 1 M T a H L X rovnoběžně s podložkou, mediolaterální o s a byla zarovnána 

s odpovídající osou tarso-metatarsálního komplexu. 
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Obrázek 8 

Umístění reflexních značek Oxford Foot Model 

Poznámka. Převzato a upraveno z S tebb ins et a l . (2006). 

2.5.3 Výpočet relativních úhlů mezi segmenty 

Pro výpočet relativních úhlů mezi segmenty byla použita metoda J C S (Grood & Suntay, 

1983). Výhodou modelu bylo, že zat ímco řada j iných mult isegmentálních modelů vz tahova la 

výpočet relativních úhlů při pohybu k neutrální kalibrační pozic i , při které byla hodnota všech 

úhlů def inována jako nulová (Leardini et a l . , 1999; Mose ley et a l . , 1996), Oxford Foot Model 

pracoval s nenulovým úhlem mezi segmenty i při stat ickém kal ibračním snímku. T o otevíralo 

možnost i použití i v případě deformit, kde nebylo požadované neutrální poz ice možné 

dosáhnout (Stebbins et a l . , 2006). 

Relativní úhel zanoží vůči bérci byl určen v sagitální rovině (plantární/dorzální flexe) jako 

pohyb kolem mediolaterální osy bérce, ve frontální rovině ( inverze/everze) jako pohyb kolem 

anteroposter iorní osy zanoží, o s a pohybu v transverzální rovině (abdukce/addukce) byla 

na předešlé osy kolmá. 

Relativní úhel tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží byl určen v sagitální rovině 

jako pohyb kolem mediolaterální osy zanoží, ve frontální rovině jako pohyb kolem 
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anteroposter iorní osy tarso-metatarsálního komplexu, o s a pohybu v transverzální rovině byla 

na předešlé osy kolmá. 

Relativní úhel palce vůči tarso-metatarsálnímu komplexu byl určen pouze v sagitální 

rovině jako pohyb ko lem mediolaterální osy tarso-metatarsálního komplexu. 

2.5.4 Reliabilita Oxford Foot Model 

Hlavním důvodem vzniku Oxford Foot Model bylo vytvořit spolehl ivý model vhodný pro 

zdravou i pato logickou dětskou populac i . V původní práci S tebb ins et a l . (2006) posuzova la 

reliabilitu měření pěti různých variant Oxford Foot Model na vzorku 14 zdravých dětí. Probandi 

absolvoval i ce lkem tři měření v časovém rozmezí dvou týdnů a šesti měsíců. U všech variant 

práce autorka popsa la dobrou reliabilitu modelu v sagitální a frontální rovině, ne jméně 

konzistentní pak byla u segmentu zanoží v rovině transverzální, kde však došlo při vyřazení 

hůlky s reflexní značkou C P E G z e statické kal ibrace k významnému zlepšení (Stebbins et al . , 

2006). To odpovídá i zjištění studie, ve které se autoři zaměři l i na citlivost modelu vůči 

nesprávnému umístění konkrétních reflexních značek. Kl inicky významný vliv na 

zaznamenaný pohyb zanoží vůči bérci a tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží mělo 

právě chybné umístění značky C P E G . Zároveň bylo zj ištěno, že vertikální posunutí značek 

D 5 M T a P 5 M T mělo významný vliv na pohyb tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží 

v sagitální a frontální rovině (Carty et a l . , 2015). V j iné studii byla zkoumána intra-rater 

reliabilita během různých fází chůzového cyklu na vzorku osmi zdravých dětí. Stejně jako 

v předchozí studii byly na lezeny rozdíly mezi jednot l ivými rovinami. Nejvyšší míra reliability 

byla pozorována v sagitální rovině, následně v rovině frontální a nejnižší míra reliability by la 

pozorována v rovině transverzální. Hodnota chyby měření (typical error of measurement) se 

pohybova la od 0,9° do 8,6° napříč rovinami. Míra spolehl ivost i během jednot l ivých fází 

chůzového cyklu byla konzistentní (Curtis et a l . , 2009) . 

McCah i l et a l . (2018) testovala intra-rater a inter-rater reliabilitu modelu u skupiny 

15 zdravých dětí, u 15 dětí s p e s equinovarus congenitus (koňská noha) a u 15 dětí 

trpících dětskou mozkovou obrnou. Studie potvrdila dobrou intra-rater spolehl ivost Oxford Foot 

Model u zdravé dětské popu lace s průměrným rozdílem napříč všemi zkoumanými 

k inemat ickými proměnnými o hodnotě 4,8°. U testovaných patologických populací byla 

na lezena ještě vyšší míra intra-rater reliability s průměrným rozdílem 4,1° u dětí s dětskou 

mozkovou obrnou a 2,9° u dětí s pes equinovarus congenitus. U inter-rater reliability, která 

byla posuzována pouze u poslední zmíněné skupiny, dosahova l průměrný rozdíl mezi 

hodnotiteli hodnoty 3,6°. Stejně jako v předešlých studiích byla nejnižší míra reliability 

zaznamenána u pohybů v transverzální rovině. 

Přestože původně navržen pro dětskou populac i , Oxford Foot Model byl často využíván 

také pro k inemat ickou analýzu nohy dospělých jed inců, což s sebou neslo potřebu 
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kvantif ikovat míru spolehl ivost i měření i u této skupiny. Wright et al. (2011) ve své práci 

posuzova la míru intra-rater reliability dvou různých variant modelu během počátku a konce 

stojné fáze chůze u 17 zdravých dospělých probandů. Výsledky ukázaly vyšší míru reliability 

než u dětí u obou testovaných variant. U varianty pracující s nulovou hodnotou úhlů mez i 

segmenty během kal ibračního snímku nepřekroči la hodnota chyby měření 2,45° (standard 

error of measurement , S E M ) a vnitrotřídní korelační koeficient ( ICC) se pohyboval 

nad hodnotou 0,83. U varianty s nenulovou hodnotou úhlů mezi segmenty v kal ibrační pozici 

pak nepřekroči la hodnota chyby měření 3,14° ( ICC > 0,90) v sagitální a transverzální rovině. 

Nižší míra reliability byla zaznamenána ve frontální rovině při maximální hodnotě chyby 

4,86° ( ICC > 0,77). V další studii byla posuzována between-days a inter-rater reliabilita Oxford 

Foot Model během první a druhé poloviny stojné fáze (van Hoeve et a l . , 2015) . J a k between-

days , tak inter-rater reliabilita vykazova la lepší hodnoty v první polovině stojné fáze 

s maximální hodnotou chyby měření ( S E M ) 4,53°, respekt ive 2,49°, oproti druhé polovině 

stojné fáze s maximální hodnotou chyby měření 5,49°, respekt ive 4,40°. 

Rel iabi l i ta Oxford Foot Model byla testována také během kl inického testu sestupu 

ze schodu čelně a bokem (Lucarel i et a l . , 2016) . V rámci studie, které se zúčastni lo 

pět zdravých dospělých jed inců, byla posuzována míra inter-session a inter-rater reliability 

modelu. Výsledky odhali ly vysokou míru inter-session reliability s maximální chybou měření 

( S E M ) 1,94° a 2,43° při ses tupu ze schodu čelně, respekt ive bokem a inter-rater reliability 

s maximální chybou 2,01° a 1,89° při ses tupu ze schodu čelně, respekt ive bokem. 

Milner a Brindle (2016) posuzova l be tween-days a inter-trial reliabilitu Oxford Foot Model 

při chůzi a běhu v obuvi na skupině 18 zdravých dospělých mužů. Reflexní značky byly 

umístěné na pokožce skrze otvory vyřezané v použité obuvi . Míra inter-trial reliability, která je 

brána jako indikátor př irozené variability pohybu, byla celkově mírně vyšší u běhu, 

s 22 k inemat ickými parametry dosahujícími excelentní reliability ( ICC > 0,90), než u chůze, 

s 15 k inemat ickými parametry dosahujícími excelentní reliability. Míra between-days reliability 

byla o něco nižší ( ICC = 0 ,61-0 ,99) , avšak srovnatelná u podmínky chůze i běhu. 

Nedávná studie na 10 probandech posuzova la inter-rater reliabilitu mezi třemi hodnotiteli 

pocházejícími z různých profesních oborů. Zj ištěné výsledky s e nevymykaly běžně 

popisovaným hodnotám vyjma pohybu tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží 

v transverzální rovině, kde zj ištěná chyba představovala 126 % celkového rozsahu pohybu 

(Reay et a l . , 2022). 

2.5.5 Klinické využití modelu 

Z a pomocí Oxford Foot Model'byla posuzována celá řada deformit a patologických stavů 

v oblasti nohy a dolních končet in. J a k o příklad lze uvést použití modelu pro porovnání skupiny 

dětí s d iagnost ikovaným varózním předonožím (10 probandů) s kontrolní skupinou 
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(11 probandů). N a základě kinematické analýzy jednot l ivých segmentů nohy byl pohyb zanoží 

ve frontální a sagitální rovině identi f ikován jako jeden z klíčových parametrů 

pro diagnost ikování varózního předonoží (A lonso-Vázquez et al . , 2009). 

S využit ím Oxford Foot Model byla porovnávána také skup ina dospělých probandů 

trpících synd romem patelofemorální bolesti (26 probandů) s kontrolní skup inou (20 probandů). 

Při analýze k inemat ických dat bylo u skupiny s patologií zj ištěno významně dřívější dosažení 

maximální everze zanoží a větší rozsah pohybu zanoží v sagitální rovině (Bartoň, Levinger, 

Webster , et a l . , 2011) . Současně byla data použita k posouzení vztahu mezi stat ickým 

hodnocením postury nohy pomocí Foot Posture Index a k inemat ickými proměnnými 

spojovanými se syndromem patelofemorální bolesti během chůze (Bartoň, Levinger, Cross ley , 

et a l . , 2011). 

Schopnos t modelovat segment pa lce byla využita ve studii porovnávající 20 dospělých 

pacientů trpících deformitou hallux valgus s kontrolní skup inou 22 probandů. U probandů 

s deformitou hallux valgus byla pozorována vyšší dorzální f lexe pa lce vůči tarso-

metatarsálnímu komplexu ve fázi konečného stoje a zvýšená everze zanoží vůči bérci ve fázi 

mezistoje a konečného stoje ( D e s c h a m p s et a l . , 2010). 

Oxford Foot Model našel uplatnění i při funkční analýze plochonoží. Při porovnání 

skupiny 9 probandů s d iagnost ikovaným plochonožím a kontrolní skupiny 10 probandů byla 

u první skupiny zj ištěna vyšší plantární f lexe a abdukce tarso-metatarsálního komplexu 

vůči zanoží a addukce zanoží vůči bérci společně s t rendem ke zvýšené everzi zanoží vůči 

bérci (Levinger et a l . , 2010) . Vyšší everze zanoží při d iagnost ikovaném plochonoží byla 

pozorována i ve studii, která porovnávala skupinu 14 dětí se symptomat ických p lochonožím, 

21 dětí s asymptomat ickým plochonožím a 11 dětí v rámci kontrolní skupiny. Zaj ímavé bylo, 

že mezi oběma patologickými skupinami rozdíl v k inemat ice nohy na lezen nebyl (Hósl et al . , 

2014). Podobné výsledky byly publ ikovány ve studii porovnávající skupinu 42 dětí 

s d iagnost ikovaným flexibilním plochonožím s kontrolní skup inou (41 dětí). U dětí 

s d iagnost ikovaným plochonožím bylo zaznamenáno vyšší max imum everze zanoží vůči bérci 

a vyšší sup inace tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží (Kothari et a l . , 2015) . Oxford Foot 

Model byl použit také při posuzování vlivu postury nohy na problémy proximálních kloubů 

dolních končetin u dětí (Kothari et a l . , 2016) . V novější studii bylo pomocí modelu na vzorku 

106 dětí posuzováno, které k inemat ické parametry odlišují symptomat ické plochonoží 

od běžnější asymptomat ické varianty. Výsledky naznačily, že hlavní rozdíly mez i oběma 

variantami se nacházejí v pohybu nohy v transverzální rovině (Kerr et a l . , 2019). 

Raná verze Oxford Foot Model př ispěla také k hodnocení funkčních změn v oblasti nohy 

u pacientů s revmatoidní artritídou. Při porovnání s pět ič lennou kontrolní skup inou byla 

u 11 probandů trpících revmatoidní artritídou zj ištěna vyšší míra everze a abdukce zanoží 

a nižší rozsah pohybu tarso-metatarsálního komplexu ve všech třech anatomických rovinách. 
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Zaznamenána byla také nižší míra extenze palce ve fázi konečného stoje (Woodburn et al . , 

2004). Vyšší míra everze zanoží byla oproti kontrolní skupině (23 probandů) pozorována 

i u pacientů s revmatoidní artritídou spřaženou s plochonožím s bolestivými projevy (Turner et 

a l . , 2003) . Zvýšená everze zanoží vůči bérci provázela i pacienty (12 pacientů, 12 zdravých 

probandů) v rané fázi této nemoc i (Turner et a l . , 2006) . S použitím modelu byly popsány 

i b iomechanické parametry nohy pacientů trpících revmatoidní artritídou s vážnou deformitou 

v oblasti předonoží, zanoží či obou oblastí zároveň (Turner & Woodburn , 2008). U dětských 

pacientů s juveni lní idiopat ickou artritídou (11 symptomat ických, 14 v kontrolní skupině) byla 

taktéž pozorována zvýšená everze zanoží během stojné fáze. Současně studie poukázala 

na fakt, že statické metody vyšetření nohy nedokáží včas rozpoznat deformitu plochonoží u 

této skupiny pacientů, a proto by dřívější nasazení prostorové analýzy pohybu mohlo se 

včasnou d iagnózou pomoci (Merker et a l . , 2015). 

Oxford Foot Model byl také použit k popsání vzá jemného pohybu segmentů nohy 

u probandů s d iagnost ikovaným pes equinovarus congenitus při chůzi (Theologis et a l . , 2003) 

i k objekt ivnímu hodnocení specif ické léčby této deformity (Mindler et a l . , 2014). U pacientů 

po operaci z lomeniny ka lkaneu byl pomocí Oxford Foot Model posuzován efekt zákroku 

na pohyb zanoží vůči bérci. Hodnocen byl rovněž vzájemný vztah výstupů prostorové 

k inemat ické analýzy, výpočetní tomograf ie a dotazníku vyp lňovaného pacienty (van Hoeve et 

a l . , 2015) . S použitím modelu bylo také zj ištěno, že omezení rozsahu pohybu přetrvává i rok 

po prodělané z lomenině kotníku (Wang et a l . , 2010) . Analýza chůze pomocí Oxford Foot Model 

rovněž odhal i la změny v intersegmentálních pohybech nohy u těhotných žen, pravděpodobně 

související se změnou strategie zachování maximální úrovně posturální stability (Song et al . , 

2020). 
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3 CÍLE A HYPOTÉZY 

3.1 C í l e p r á c e 

Hlavní cíl práce 

Porovnat mult isegmentální model založený na metodě CAST a Oxford Foot Model 

při určení okamži tého efektu ap l ikace ortopedických stélek na kinematiku nohy ve stojné fázi 

chůze. 

Dílčí cíl 1 (studie 1) 

Pomocí mult isegmentálního modelu nohy posoudit okamžitý vliv mediální patní peloty 

na úhlové nastavení zanoží vůči bérci a tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží během 

stojné fáze chůze ve třech anatomických rovinách. 

Dílčí cíl 2 (studie 1) 

Pomocí mul t isegmentálního modelu nohy posoudit okamžitý vliv retrokapitální peloty 

na úhlové nastavení zanoží vůči bérci a tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží během 

stojné fáze chůze ve třech anatomických rovinách. 

Dílčí cíl 3 (studie 2) 

Porovnat schopnost mul t isegmentálního modelu založeného na metodě CAST a modelu 

Oxford Foot Model zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na úhlové nastavení zanoží 

vůči bérci během stojné fáze chůze ve třech anatomických rovinách. 

Dílčí cíl 4 (studie 2) 

Porovnat schopnost mul t isegmentálního modelu za loženého na metodě CAST a Oxford 

Foot Model zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na úhlové nastavení tarso-

metatarsálního komplexu vůči zanoží během stojné fáze chůze ve třech anatomických 

rovinách. 

3.2 V ý z k u m n é h y p o t é z y 

Hypotéza 1 (studie 1) 

Při chůzi s mediální patní pelotou dojde ke snížení everze zanoží a zvýšení everze tarso-

metatarsálního komplexu během středního a konečného stoje. 
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Odůvodnění hypotézy: V z h l e d e m k tvaru a umístění mediální patní peloty, která má 

podobu klínu umístěného pod sustentacu lum tali, a tedy působí jako mechanická překážka, 

lze během stojné fáze očekávat omezení pohybu ve frontální rovině směrem do everze. Efekt 

snížení eve rze nohy či zanoží při apl ikaci obdobných ortot ických prvků byl popsán i dalšími 

autory (Bonifácio et al . , 2018; Liu et al . , 2012; Tel fer et al . , 2013). Snížení relativní everze 

zanoží (vůči bérci) se velmi pravděpodobně projeví zvýšením relativní everze tarso-

metatarsálního komplexu (vůči zanoží). 

Hypotéza 2 (studie 1) 

Při chůzi s retrokapitální pelotou dojde ke zvýšení everze tarso-metatarsálního komplexu 

v druhé polovině stojné fáze a ke zvýšené abdukc i zanoží a tarso-metatarsálního komplexu 

během celé stojné fáze. 

Odůvodnění hypotézy: Retrokapitální pelota je umístěna z a hlavičkami 2 . - 5 . metatarsu, 

což při zatížení způsobí zvýšení everzního momentu tarso-metatarsálního komplexu. V rámci 

kompenzačního mechan i smu ke snížení t laku na laterální struktury dojde k vnější rotaci nohy 

(abdukce zanoží a tarso-metatarsálního komplexu) a tím k přenosu zatížení na mediální 

struktury ( R o s e n b a u m , 2013). 

Hypotéza 3 (studie 2) 

Míra shody mezi mode lem za loženém na metodě CAST a Oxford Foot Model 

při porovnání schopnost i zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na úhlové nastavení 

zanoží vůči bérci je ve všech třech anatomických rovinách vysoká. 

Odůvodnění hypotézy: Lokální souřadné systémy zanoží j sou u obou modelů def inovány 

rozdílně a na základě odl išných značek. Rozdílný počet značek je také využit ke sledování 

pohybu segmentu (vždy však minimálně tři značky). Přes rozdílný počet jsou značky určené 

ke sledování pohybu segmentu u obou modelů umístěny na anatomických prominencích 

stejné kostěné struktury (kalkaneu) a oba modely využívají stejné b iomechanické konvence, 

což se v předešlém výzkumu ukázalo být pro podobu kinemat ických výstupů důležitější, 

než drobné rozdíly v umístění značek samotných (Ferrari et al . , 2008) , proto lze očekávat 

vysokou míru shody mezi modely. 

Hypotéza 4 (studie 2) 

Míra shody mezi mode lem za loženém na metodě CAST a Oxford Foot Model 

při porovnání schopnost i zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na úhlové nastavení 
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tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží není ve všech třech anatomických rovinách 

vysoká. 

Odůvodnění hypotézy: Def inice lokálních souřadných systémů obou modelů je rozdílná, 

počet a především umístění značek určených ke sledování pohybu segmentu se výrazně liší, 

kdy jeden model umisťuje všechny sledovací značky spíše proximálně v oblasti bází metatarsů 

a druhý část značek umisťuje spíše distálně v oblasti hlaviček metatarsů. Referenčním 

segmen tem pro tarso-metatarsální komplex je zanoží, které je u obou modelů def inováno 

a s ledováno odl išně. Při kombinaci všech těchto faktorů ne lze očekávat vysokou míru shody 

mezi modely. 
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4 METODIKA VÝZKUMU 

4.1 Charakter ist ika v ý z k u m n é h o s o u b o r u 

Do studie bylo rekrutováno 32 probandů, z toho 16 žen a 16 mužů, s průměrným věkem 

22,9 ± 3,5 roku, průměrnou hmotností 67,9 ± 10,4 kg, průměrnou výškou 173,7 ± 10,3 cm 

a dominantní pravou dolní končet inou. Inkluzivní kritéria byla a b s e n c e vrozených či z ískaných 

poruch nervového a muskoskeletálního systému, deformit či vážných poranění pánve, dolních 

končet in, subjekt ivně vnímané bolesti dolních končet in, neužívání or topedických stélek 

či j iných druhů ortéz na pravidelné bázi. 

Výzkum byl schválen Et ickou komisí Fakulty tělesné kultury U P v O lomouc i (Pří loha 1) 

a všichni účastníci před měřením podepsal i informovaný souh las s účastí ve výzkumu (Příloha 

2). 

4.2 P o s t u p m ě ř e n í 

Před hlavním sběrem dat absolvoval i probandi test dominance dolní končetiny metodou 

„kopnutí do míče" dle van Mel ick et a l . (2017). V rámci hlavního měření byla zaznamenána 

kinemat ická da ta chůze př i rozenou rychlostí po 15 metrů d louhém chodníku pomocí 

optoelektronického systému V icon Van tage V 5 (Vicon Motion S y s t e m s Ltd, Spojené království) 

s osmi kamerami operujícími na frekvenci 200 Hz. Probandi absolvoval i měření v jednotné 

obuvi Pro Touch Drop Shot ( I I C - I N T E R S P O R T , Švýcarsko) vyhovující velikosti 

z a tří exper imentálních podmínek - chůze bez stélek, chůze s ap l ikovanou mediální patní 

pelotou a chůze s ap l ikovanou retrokapitální pelotou. Ortopedické stélky byly součástí 

testovací sestavy N o v a p e d sensosys tem c a s e set (Sche in Orthopädie Serv ice K G , Německo) , 

která disponuje identickými sety stélek a pelot pro všechny běžné velikosti nohy. Základní 

stélka byla vyrobena ze speciální tkaniny zpevněné polyety lénem, jednot l ivé peloty pak 

z polyuretanu o přibl ižné tvrdosti 30 Sho re A . Mediální patní pelota byla umístěna pod 

strukturou sustentaculum tali, retrokapitální pelota z a hlavičkami 2. - 5. metatarsu (Obrázek 9). 

N a těle probandů byl současně umístěn soubor pasivních reflexních značek o průměru 

14 mm pro kinematický model dolních končet in a dva různé mult isegmentální modely nohy. 

Reflexní značky pro model dolních končet in byly umístěny dle techniky CAST ( C a p p o z z o et 

a l . , 1995). Značky určené pro def inování segmentů (tzv. anatomické značky), jej ich lokálních 

souřadných systémů a středů kloubů byly umístěny na přední a zadní horní trny kyčelní kosti 

pro definici segmentu pánve, mediální a laterální epikondyly femuru pro určení středu 

kolenního kloubu a mediální a laterální kotník pro určení středu kloubu hlezenního. Segmen t 

s tehna byl def inován proximálně středem kyčelního kloubu a distálně body na mediálním 

a laterálním epikondylu femuru. Segmen t bérce byl def inován proximálně středem kolenního 
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kloubu a distálně body na mediálním a laterálním kotníku. Pevné dest ičky z tvrdého plastu se 

čtyřmi reflexními značkami neležícími v jedné o s e (pevné klastry) byly s použitím pogumované 

strečové pásky upevněny na segmenty s tehna a bérce pro účely s ledování pohybu segmentů 

v prostoru. 

Obrázek 9 

Umístění mediální patní a retrokapitální peloty na základní stélce 

mediální patní pelota retrokapitální pelota 

Poznámka. Umístění pelot je zob razeno z dorzálního (nahoře), laterálního (uprostřed) a 

mediálního (dole) pohledu. Převzato a upraveno z Klein et a l . (2021). 

Reflexní značky pro oba modely nohy byly umístěny na povrch obuvi (Obrázek 10). 

Značky pro Oxford Foot Model byly umístěny dle Stebb ins et a l . (2006) s následujícími 

úpravami. Místo hůlky se značkou umístěnou na posteriorním aspektu ka lkaneu, která slouží 

pro sledování pohybu zanoží, by la pro stejný účel využi ta značka umístěná na laterální straně 
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ka lkaneu (HF2). Značka umístěná na prominenci sustentaculum tali (STAL) by la posunuta 

níže z důvodu konstrukce obuvi. Značka pro sledování pohybu palce neby la použita, je l ikož 

sledování pohybu palce není v případě použití standardní obuvi možné. 

Základní rovina zanoží byla def inována značkami umístěnými na distálním 

a proximálním konci posteriorní části ka lkaneu ( C A L 1 , C A L 2 ) a bodem ležícím uprostřed na 

spojnici mez i značkou S T A L a značkou umístěnou na laterálním aspektu ka lkaneu ( L C A L ) , 

která je s i tuována ve stejné výšce a vzdálenost i od posteriorního aspektu paty jako S T A L 

(Stebbins et a l . , 2006) . Anteroposter iorní o s a procházela bodem C A L 1 v základní rovině, 

paralelně s podlahou. Mediolaterální o s a byla na základní rovinu kolmá. Ke sledování pohybu 

zanoží byly použity H F 2 , C A L 1 , S T A L a L C A L . Základní rovina tarso-metatarsálního komplexu 

byla def inována značkami umístěnými na bázi pátého metatarsu (P5MT) a hlavičkách prvního 

a pátého metatarsu (D1MT, D 5 M T ) . Anteroposter iorní o s a byla def inována jako projekce 

přímky procházející vir tuálním středem mezi značkou umístěnou na bázi prvního metatarsu 

(P1MT) a značkou P 5 M T a značkou umístěnou mezi hlavičkami druhého a třetího metatarsu 

(TOE) do základní roviny. Mediolaterální o s a byla def inována jako ko lmice k anteroposteriorní 

ose ležící v základní rovině. 

Obrázek 10 

Umístění pasivních reflexních značek na noze z vnější (vlevo) a zadní (vpravo) strany 

CAL1 

Poznámka. C A L 1 a C A L 2 = Inferiorní a superiorní posteriorní s t rana ka lkaneu; HF1 a H F 2 = 

mediální a laterální s t rana ka lkaneu; S T A L = sustentaculum tali; L C A L = laterální aspekt 

ka lkaneu; M M A L a L M A L = mediální a laterální kotník; P 1 M T , P 5 M T , and P 3 M T = báze 1. a 

5. a mez i bázemi 3. a 4. metatarsu; D 1 M T a D 5 M T = hlavičky 1. a 5. metatarsu; T O E = mezi 

hlavičkami 2. a 3. metatarsu; data ze značek FF1 a F F 2 nebyla v této studii využita. Převzato 

a upraveno z Klein et a l . (2022). 
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Pro model na bázi CAST byla proximální část segmentu zanoží def inována značkami 

umístěnými na laterálním a mediálním kotníku ( M M A L , L M A L ) , distální část segmentu byla 

def inována značkami S T A L a L C A L . K e sledování pohybu zanoží by la použita značka 

umístěná na mediální straně ka lkaneu (HF1) a značky H F 2 , C A L 1 , S T A L a L C A L . Proximální 

část tarso-metatarsálního komplexu byla def inována značkami S T A L a L C A L , distální část 

značkami D 1 M T a D 5 M T . Ke sledování pohybu tarso-metatarsálního komplexu by la použita 

značka umístěná mez i bází třetího a čtvrtého metatarsu (P3MT) a značky P 1 M T a P 5 M T . Data 

ze dvou nejvíce distálně umístěných značek ( F F 1 , FF2) neby la v rámci této studie využita. 

Def inice segmentů a jejich souřadných systémů jsou pro o b a modely souhrnně znázorněny 

v Tabu lce 2. 

Tabulka 2 

Definice segmentů nohy a os souřadných systémů u modelů dle CAST a Oxford Foot Model 

CAST 

Zanoží 

TMT 

Proximální část 

Laterální Mediální 

LMAL 

L C A L 

Distální část A/P osa M/L osa Sledovací značky 

Llaterální Mediální 

MMAL 

STAL 

L C A L 

D5MT 

STAL 

D1MT 

STAL, LCAL , HF1, 

HF2, CAL1 

P1MT, P3MT, 

P5MT 

OFM 

Základní rovina A/P osa M/L osa Sledovací značky 

Zanoží C A L 1 , CAL2 , virtuální 

střed mezi LCAL a 

STAL 

TMT D1MT, D5MT, P5MT 

z bodu CAL1 v základní 

rovině, paralelně s 

podlahou (Y) 

projekce přímky z 

virtuálního středu bodů 

P1MT a P5MT k bodu 

TOE do základní roviny 

(Y) 

kolmice vůči 

základní rovině (X) 

kolmice k A /P ose 

ležící v základní 

rovině (X) 

STAL, LCAL, 

C A L 1 , HF2 

P1MT, P5MT, 

D5MT, TOE 

Poznámka. C A S T = calibrated anatomical system technique; O F M = Oxford Foot Model; A /P = anteroposteriors 

směr; M/L = mediolaterální směr. Pozice reflexních značek: CAL1 a C A L 2 = inferiorně a superiorně od 

posteriorního aspektu kalkaneu; HF1 a HF2 = mediální a laterální strana kalkaneu; STAL = sustentaculum tali; 

L C A L = laterální aspekt kalkaneu; MMAL a LMAL = mediální a laterální kotník; P1MT, P5MT, a P3MT = báze 1. 

a 5. a mezi bázemi 3. a 4. metatarsu; D1MT a D5MT = hlavičky 1. a 5. metatarsu; TOE = mezi hlavičkami 2. a 3. 

metatarsu. Převzato a upraveno z Klein et al. (2022). 
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P o umístění všech reflexních značek byl pořízen kalibrační záznam stoje v relaxované 

poloze, na základě kterého byly def inovány lokální souřadné systémy s ledovaných tělesných 

segmentů. Následně byly z probandů sňaty anatomické reflexní značky. Značky určené 

pro sledování pohybu segmentů zůstaly umístěné po ce lou dobu měření. Pro každou 

ze tří podmínek, jej ichž pořadí určil proband náhodným losem barevného míčku 

z neprůhledného váčku, bylo zaznamenáno 25 pokusů chůze. Před každou podmínkou 

proběhla pět minut trvající fami l iar izace. 

4.3 Z p r a c o v á n í a a n a l ý z a dat 

Kinematická data byla nejprve zpracována v programu V icon Nexus 2.8 (Vicon Motion 

S y s t e m s Ltd, Spojené království), kde došlo k rekonstrukci prostorových souřadnic reflexních 

značek z rovinných souřadnic zachycených jednot l ivými kamerami , označení 

zrekonstruovaných bodů dle předpř ipraveného modelu a doplnění př ípadných chybějících 

částí trajektorií jednot l ivých bodů (Obrázek 11). Fáze chůzového cyklu byly určeny a označeny 

manuálně na základě l ineárního zrychlení, rychlosti a vizuální kontroly trajektorií značek 

umístěných na patě a na přední části boty. Pro další analýzu byla použita stojná fáze 

chůzového cyklu, vždy jedna pro každý pokus chůze. Takto zpracovaná data byla exportována 

v otevřeném formátu C 3 D . 

Následně byla data nahrána do softwaru V isua l 3 D 2020.09.1 (C-mot ion, M D , U S A ) , kde 

byl na trajektorie bodů apl ikován Butterworth filtr čtvrtého řádu s dolní propustí na frekvenci 

6 Hz . 

Obrázek 11 

Zrekonstruované a označené body na noze 
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4.3.1 Specifika zpracování a analýzy dat studie 1 

N a kinemat ická data byl apl ikování b iomechanický model na bázi CAST pro určení 

relativního pohybu segmentů se šesti stupni volnost i . Relativní úhly mez i segmenty byly určeny 

z a použití Cardan-Eulerových úhlů s rotační sekvencí X - Y - Z odpovídající osám lokálních 

souřadných systémů. Bližší informace o použi tém modelu nohy lze najít v kapitole Specifika 

zpracování a analýzy dat studie 2. Data byla časově normal izována na 100 % stojné fáze 

a vyexpor tována ve formátu T X T (textový soubor) . S ledované kinemat ické proměnné byly 

relativní úhly mezi segmenty po ce lou dobu stojné fáze, maximální hodnota everze a abdukce 

zanoží vůči bérci a tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží. 

Statist ická analýza byla p rovedena z a využití knihovny s p m l d ve verzi 0.4.2 

(http://www.spm1d.org/) pro Python 3.7 a v programu S P S S 25.0 ( IBM Corp . , New York, U S A ) . 

Pro posouzení efektu ap l ikace pelot na kinematiku nohy během celé stojné fáze byla použita 

statistická metoda pro analýzu vektorových polí statistické parametrické mapování - S P M 

(Patáky et a l . , 2015) . K posouzení normality rozložení dat byl použit D A g o s t i n o - P e a r s o n test. 

Protože některá data nevyhověla předpokladu normálního rozložení, byla použita 

neparametr ická verze statist ické analýzy vektorových polí - S n P M (Nichols & Ho lmes , 2004; 

Patáky et a l . , 2015) . Pro posouzení efektu ap l ikace pelot byl použit test S n P M A N O V A pro 

opakovaná měření (p < 0,05) s jedním faktorem o třech úrovních (bez pelot, mediální patní 

pelota, retrokapitální pelota) a S n P M post hoc párový ř-test s Bonferroniho korekcí 

(p < 0,0167). Počet iterací pro všechny S n P M testy byl nas taven na hodnotu 10 000. 

K ověření normálního rozložení maximálních úhlových hodnot byl použit Shapi ro-Wi lk 

test. Z důvodu nenormálního rozložení dat byl k posouzení rozdílu mez i dominantní 

a nedominantní stranou použit W i l coxon test. F r iedmanova A N O V A (p < 0,05) s faktorem 

o třech úrovních (bez pelot, mediální patní pelota, retrokapitální pelota) a Wi lcoxon post hoc 

test s Bonferroniho korekcí (p < 0,0167) byly použity k určení rozdílu mezi jednot l ivými 

podmínkami . Součástí statist ické analýzy byl výpočet koeficientu velikosti účinku (effect size) 

r pro posouzení věcné významnost i výsledků (Fritz et a l . , 2012) s hodnotami 0 ,1 -0 ,3 značící 

malý efekt, 0 ,3 -0 ,5 značící střední efekt a 0,5 a více značící velký efekt (Cohen , 1977). 

4.3.2 Specifika zpracování a analýzy dat studie 2 

Z celkového počtu 25 pokusů chůze bylo pro analýzu použito 17 pokusů. Vyřazeny byly 

pokusy s chybějící trajektorií zrekonstruovaných značek o délce větší než 10 snímků 

pro značky umístěné na kůži a obuvi, 30 snímků pro značky na pevných klastrech či v případě 

zjevného r izika zkreslení dat při použití některé z metod k doplnění chybějící trajektorie. 

V programu V isua l 3D byl na k inemat ická data současně apl ikován biomechanický model 

dolních končetin na bázi CAST a d v a mult isegmentální modely nohy, CAST model a Oxford 

Foot Model (Obrázek 12). Pro nezávislé sledování pohybu segmentů se šesti stupni volnosti 
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byla u všech modelů použita metoda segment optimization pose estimation. U lokálních 

souřadných systémů byla o s a X def inována jako mediolaterální, o s a Y jako anteroposteriorní 

a o s a Z jako vertikální. Pohyb ko lem os u s ledovaných segmentů (bérec, zanoží, tarso-

metatarsální komplex) poté značil plantární nebo dorzální flexi u osy X , inverzi nebo everzi 

u osy Y , abdukc i nebo addukc i u osy Z . Pro výpočet Cardan-Eulerových úhlů byla použita 

rotační sekvence X - Y - Z . Výsledná data byla časově normal izována na 100 % stojné fáze 

a vyexpor tována ve formátu T X T . 

Obrázek 12 

Lokální souřadné systémy při současné aplikaci dvou multisegmentálních modelů nohy 
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Statist ická analýza byla p rovedena pomocí knihovny s p m l d verze 0.4.3 

(https://spm1d.org/) v programovacím jazyce Python 3.8. Pomocí testu D 'Agos t ino -Pearson 

bylo zj ištěno nenormální rozložení dat, proto byla použita neparametr ická verze statist ické 

analýzy vektorových polí S n P M (Nichols & Ho lmes , 2004 ; Patáky et a l . , 2015) . Pro posouzení 

efektu mediální patní peloty na relativní úhly mezi s ledovanými segmenty ve 

třech anatomických rovinách byl použit S n P M ř-test (p < 0,05) s počtem iterací 10 000. 

Stat ist icky testovány byly výstupy z obou modelů u každého probanda samostatně, vždy 

pro dominantní i nedominantní končet inu. V následujícím porovnání mul t isegmentálních 

modelů byly vůči sobě porovnávány odpovídající segmenty . Stojná fáze byla podle momentu 

počátečního kontaktu nohy s podložkou (foot strike) a momentu opuštění podložky (foot off) 

rozdělena na první dvouoporovou (DS1) , jednooporovou (SS) a druhou dvouoporovou (DS2) 

podfázi. Schopnos t každého z modelů zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty, 

znázorněný v analýze statisticky významnými klastry (suprathreshold clusters), byla 

porovnávána pro každou podfázi samostatně. 

Výstupy pro každou z podfázi byly následující: oba modely zachyt i ly stejný efekt mediální 

patní peloty, oba modely souhlasně nezachyt i ly žádný efekt, jeden z modelů zachyt i l efekt, 

zat ímco druhý ne, modely zachyt i ly opačný efekt. Z a vysokou míru shody mez i modely byla 

považována s i tuace, kdy oba modely zachytily stejný efekt mediální patní peloty a oba modely 

souhlasně nezachytily žádný efekt mediální patní peloty dohromady ve více 70 % případů. 

Vizuální kontrola statist ických výstupů S n P M ukázala př í tomnost řady z časového h led iska 

drobných statisticky významných klastrů (suprathreshold clusters), velmi pravděpodobně 

bez kl inické re levance. V době real izace studie nebyla autorům známa žádná data, která by 

dokládala minimální kl inicky významnou vel ikost S n P M klastru pro tento typ studie, proto byly 

arbitrárne považovány z a relevantní a zahrnuty do analýzy pouze statisticky významné oblasti 

trvající více než 5 % stojné fáze v rámci jednot l ivých podfázi (Obrázek 13). 
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Obrázek 13 

Příklad statisticky významného klastru nezahrnutého do analýzy (fialová značka) 

Poznámka. Příklad analýzy statist ického neparametr ického mapování ( S n P M ) . V horní části 

jsou úhlové křivky znázorňující pozici zanoží vůči bérci ve frontální rovině pro každou 

podmínku a model během stojné fáze chůze. Prostřední a spodní část znázorňuje výstup 

párového ř-testu S n P M . Šedou barvou jsou vyznačené oblasti pod kř ivkou, kde byly křivky 

vyhodnocené jako statisticky významně rozdílné (suprathreshold clusters). Fialový ovál 

označuje oblast, která je menší než 5 % stojné fáze, a proto není považována z a relevantní 

a není zahrnuta do analýzy. DS1 = první dvouoporová fáze; S S = jednooporová fáze; D S 2 = 

druhá dvouoporová fáze; C A S T = cal ibrated anatomical systém technique, O F M = Oxford Foot 

Mode l . Převzato a upraveno z Klein et a l . (2022). 
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5 VÝSLEDKY 

5.1 Studie 1 

Mez i rychlostí chůze bez stélky (1,264 ± 0,210 m s - 1 ) a rychlostí chůze s retrokapitální 

pelotou (1,276 ± 0,206 m s - 1 ) nebyl na lezen statisticky významný rozdíl (p = 0,150). Rychlost 

chůze s mediální patní pelotou (1,289 ± 0,207 m s - 1 ) byla statisticky významně vyšší 

(p = 0,009) než rychlost chůze bez stélky, avšak vzh ledem k tomu, že se jednalo o zvýšení 

rychlosti o 1,98 %, nebylo považováno z a klinicky významné. Jel ikož při apl ikaci testu Wi lcoxon 

nebyly na lezeny statisticky významné rozdíly mezi dominantní a nedominantní st ranou, byla 

pro posouzení efektu ap l ikace pelot použita data 64 nohou (32 probandů). 

5.1.1 Vliv aplikace pelot na maximální úhlové hodnoty everze a abdukce 

Při apl ikaci testu F r iedmanova A N O V A byly na lezeny statisticky významné rozdíly mezi 

podmínkami u zanoží i u tarso-metatarsálního komplexu (Tabulka 3). 

Tabulka 3 

Výstupy testu Friedmanova ANOVA při posouzení vlivu mediální patní a retrokapitální peloty 

na medián (25. a 75. percentil) maximálních úhlových hodnot zanoží a tarso-metatarsálního 

komplexu během stojné fáze 

Bez pelot 
Mediální patní 

pelota 

Retrokapitální 

pelota 
P 

Zanoží (stupně) 

Everze 
10,52 

(8,44; 13,07) 

9,29 

(6,81; 12,23) 

10,94 

(8,38; 13,30) 
< 0,001* 

Abdukce 
7,51 

(5,59; 10,28) 

8,76 

(6,54; 11,02) 

9,7 

(7,79; 12,49) 
< 0,001* 

TMT (stupně) 

Everze 
-5,19 

(-7,79; -3,32) 

-3,88 

(-6,85; -1,76) 

-4,95 

(-7,48; -3,16) 
< 0,001* 

Abdukce 
-0,55 

(-2,27; 1,13) 

-0,41 

(-2,32; 1,42) 

-0,3 

(-2,20; 1,24) 
0,001* 

Poznámka. *p < 0,05; TMT = tarso-metatarsální komplex. Převzato a upraveno z Klein et al. (2021). 

Při apl ikaci mediální patní peloty došlo ke snížení maximální everze zanoží vůči bérci 

o 1,29° (medián; p < 0 ,001; r = 0,5) a zvýšení everze tarso-metatarsálního komplexu vůči 

zanoží o 1,31° (medián; p < 0 ,001; r = 0,6). Současně došlo ke zvýšení abdukce zanoží 
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a tarso-metatarsálního komplexu o 1,25° (medián; p < 0 ,001; r = 0,4), respekt ive o 0,15° 

(medián; p< 0 ,001; r= 0,3). Při apl ikaci retrokapitální peloty došlo ke zvýšení abdukce zanoží 

vůči bérci komplexu o 2,19° (medián; p < 0 ,001; r = 0,6) a zvýšení abdukce tarso-

metatarsálnímu vůči zanoží o 0,26° (medián; p = 0,009; r= 0,2). Souh rne výsledky pro post 

hoc testy jsou uvedeny v tabulce 4. 

Tabulka 4 

Statisticky významné post hoc párové porovnání testovaných podmínek 

Podmínky 
Mediánový rozdíl 

(stupně) 
P r 

Zanoží 

Everze 
bez stélek 

mediální patní 

pelota 
1,29 < 0,001* 0,5 

mediální patní 

pelota 
retrokapitální pelota -1,65 < 0,001* 0,5 

Abdukce 
bez stélek 

mediální patní 

pelota 
-1,25 < 0,001* 0,4 

bez stélek retrokapitální pelota -2,19 < 0,001* 0,6 

mediální patní 

pelota 
retrokapitální pelota -0,94 < 0,001* 0,4 

TMT 

Everze 
bez stélek 

mediální patní 

pelota 
-1,31 < 0,001* 0,6 

mediální patní 

pelota 
retrokapitální pelota 1,08 < 0,001* 0,6 

Abdukce 
bez stélek 

mediální patní 

pelota 
-0,15 < 0,001* 0,3 

bez stélek retrokapitální pelota -0,26 0,009* 0,2 

Poznámka. *p < 0,0167; r= věcná významnost; TMT = tarso-metatarsální komplex. Převzato a upraveno z Klein 

et al. (2021). 

5.1.2 Vliv aplikace pelot na relativní úhly zanoží a tarso-metatarsálního komplexu 

během stojné fáze 

Při apl ikaci S n P M A N O V A pro opakovaná měření byly na lezeny statisticky významné 

rozdíly mezi podmínkami u zanoží (Obrázek 14) i u tarso-metatarsálního komplexu 

(Obrázek 15) ve všech třech anatomických rovinách. 
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Obrázek 14 

Grafické výstupy testu SnPM ANOVA pro opakovaná měření pro segment zanoží 
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Poznámka. Levý s loupec ukazuje průměrné úhlové křivky pro všechny tři testované podmínky. 

Pravý s loupec ukazuje statistický výstup S n P M A N O V A pro opakovaná měření. Horizontální 

osy znázorňuj í procenta stojné fáze, vertikální osy znázorňuj í vel ikost úhlu, respekt ive hodnotu 

testové statistiky. Šedé zóny představují oblast i , kde se křivky jednot l ivých podmínek 

statisticky významně liší (p < 0,05). 
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Obrázek 15 

Grafické výstupy testu SnPM ANOVA pro opakovaná měření pro tarso-metatarsální komplex 
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Poznámka. Levý s loupec ukazuje průměrné úhlové křivky pro všechny tři testované podmínky. 

Pravý s loupec ukazuje statistický výstup S n P M A N O V A pro opakovaná měření. Horizontální 

osy znázorňuj í procenta stojné fáze, vertikální osy znázorňuj í vel ikost úhlu, respekt ive hodnotu 

testové statistiky. Šedé zóny představují oblast i , kde se křivky jednot l ivých podmínek 

statisticky významně liší (p < 0,05). 
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5.1.3 Vliv mediální patní peloty na relativní úhly zanoží a tarso-metatarsálního 

komplexu během stojné fáze (Hypotéza 1) 

Hypotéza 1: Při chůzi s mediální patní pelotou dojde ke snížení everze zanoží 

a zvýšení everze tarso-metatarsálního komplexu během středního a konečného stoje. 

Při apl ikaci mediální patní peloty došlo v sagitální rovině ke zvýšení dorzální f lexe zanoží 

během prvních pěti procent (p < 0,001) a v oblasti mez i 45 % a 85 % stojné fáze (p < 0,001). 

U tarso-metatarsálního komplexu došlo ke zvýšení ex tenze v oblasti mez i 5 % a 55 % stojné 

fáze (p < 0,001) a ke snížení ex tenze v oblasti mezi 65 % a 80 % stojné fáze (p < 0,001). 

V e frontální rovině došlo ke snížení eve rze zanoží po většinu (v oblasti mezi 10 % 

a 80 %) stojné fáze (p < 0,001), u tarso-metatarsálního komplexu došlo ke zvýšení everze 

během celé stojné fáze (p < 0,001). 

V transverzální rovině došlo při apl ikaci mediální patní peloty ke zvýšení abdukce jak 

zanoží, tak tarso-metatarsálního komplexu po většinu (v oblasti mez i 10 % a 90 %, p < 0,001), 

respekt ive během celé (p < 0,001) stojné fáze. Výsledky post hoc testů jsou zobrazeny 

na obrázcích 1 6 - 2 1 . 

Hypotézu 1 nelze zamítnout. 
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Obrázek 16 

Grafický výstup SnPM párového t-testu pro segment zanoží v sagitální rovině 

15 -

10 -

0 -

20 

P r ů m ě r n é úh lové kř ivky 

^ \ 
\ 
v\ 

V S 

Bez stélek \ 
Mediální patní pelota S 

40 60 

% stojné fáze 

Stat is t ický výs tup 

80 

| p < 0.001 | 

p < 0.001 

20 40 60 

% stojné fáze 
80 

100 

100 

Poznámka. Obrázek prezentuje průměrný úhel zanoží vůči bérci během stojné fáze při chůzi 

bez peloty (přerušovaná oranžová linie) a s apl ikovanou mediální patní pelotou (modrá linie) 

v sagitální rovině (horní obrázek). Kladné hodnoty indikují dorzální flexi, záporné hodnoty 

značí plantární flexi. Spodní obrázek ilustruje statistický výstup S n P M párového ř-testu. 

Hladina statist ické významnost i je a = 0,0167. SnPm{t} značí hodnotu testové statistiky. 

67 



Obrázek 17 

Grafický výstup SnPM párového t-testu pro segment zanoží ve frontální rovině 
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Poznámka. Obrázek prezentuje průměrný úhel zanoží vůči bérci během stojné fáze při chůzi 

bez peloty (přerušovaná oranžová linie) a s apl ikovanou mediální patní pelotou (modrá linie) 

ve frontální rovině (horní obrázek). Kladné hodnoty indikují pohyb do everze , záporné hodnoty 

značí pohyb do inverze. Spodní obrázek ilustruje statistický výstup S n P M párového ř-testu. 

Hladina statist ické významnost i a = 0,0167. SnPm{t} značí hodnotu testové statistiky. 
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Obrázek 18 

Grafický výstup SnPM párového t-testu pro segment zanoží v transverzální rovině 
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Poznámka. Obrázek prezentuje průměrný úhel zanoží vůči bérci během stojné fáze při chůzi 

bez peloty (přerušovaná oranžová linie) a s apl ikovanou mediální patní pelotou (modrá linie) 

v transverzální rovině (horní obrázek). Kladné hodnoty indikují abdukc i , záporné hodnoty značí 

addukc i zanoží. Spodní obrázek ilustruje statistický výstup S n P M párového ř-testu. Hlad ina 

statistické významnost i je a = 0,0167. SnPm{t} značí hodnotu testové statistiky. 
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Obrázek 19 

Grafický výstup SnPM párového t-testu pro tarso-metatarsální komplex v sagitální rovině 
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Poznámka. Obrázek prezentuje průměrný úhel tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží 

během stojné fáze při chůzi bez peloty (přerušovaná oranžová linie) a s apl ikovanou mediální 

patní pelotou (modrá linie) v sagitální rovině (horní obrázek). Kladné hodnoty indikují extenzi , 

záporné hodnoty značí plantární flexi. Spodní obrázek ilustruje statist ický výstup S n P M 

párového ř-testu. H lad ina statist ické významnost i je a = 0,0167. SnPm{t} značí hodnotu 

testové statistiky. 
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Obrázek 20 

Grafický výstup SnPM párového t-testu pro tarso-metatarsální komplex ve frontální rovině 
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Poznámka. Obrázek prezentuje průměrný úhel tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží 

během stojné fáze při chůzi bez peloty (přerušovaná oranžová linie) a s apl ikovanou mediální 

patní pelotou (modrá linie) ve frontální rovině (horní obrázek). Kladné hodnoty indikují pohyb 

do everze, záporné hodnoty značí pohyb do inverze. Spodní obrázek ilustruje statistický výstup 

S n P M párového ř-testu. H lad ina statist ické významnost i je a = 0,0167. SnPm{t} značí hodnotu 

testové statistiky. 
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Obrázek 21 

Grafický výstup SnPM párového t-testu pro tarso-metatarsální komplex v transverzální rovině 
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Poznámka. Obrázek prezentuje průměrný úhel tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží 

během stojné fáze při chůzi bez peloty (přerušovaná oranžová linie) a s apl ikovanou mediální 

patní pelotou (modrá linie) v transverzální rovině (horní obrázek). Kladné hodnoty indikují 

abdukc i , záporné hodnoty značí addukc i zanoží. Spodní obrázek ilustruje statistický výstup 

S n P M párového ř-testu. H lad ina statist ické významnost i je a = 0,0167. SnPm{t} značí hodnotu 

testové statistiky. 
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5.1.4 Vliv retrokapitální peloty na relativní úhly zanoží a tarso-metatarsálního 

komplexu během stojné fáze (Hypotéza 2) 

Hypotéza 2: Při chůzi s retrokapitální pelotou dojde ke zvýšení everze tarso-

metatarsálního komplexu v druhé polovině stojné fáze a ke zvýšené abdukci zanoží 

a tarso-metatarsálního komplexu během celé stojné fáze. 

Při apl ikaci retrokapitální peloty došlo v sagitální rovině ke snížení dorzální f lexe zanoží 

v oblasti mez i 50 % a 80 % stojné fáze (p < 0,001) a zvýšení plantární f lexe v posledních pěti 

procentech stojné fáze (p = 0,002). U tarso-metatarsálního komplexu došlo ke zvýšení ex tenze 

po většinu stojné fáze (v oblasti mezi 20 % a 85 %, p < 0,001). 

V e frontální rovině došlo ke snížení everze zanoží v prvních 10 % (p < 0,001) a od 60 % 

do konce stejné fáze (p < 0,001). U tarso-metatarsálního komplexu došlo ke zvýšení inverze 

v prvních 15 % (p < 0,001) a ke snížení inverze v oblasti mezi 60 % a 75 % stojné fáze 

(p = 0,002). 

V transverzální rovině došlo při apl ikaci mediální patní peloty ke zvýšení abdukce jak 

zanoží, tak tarso-metatarsálního komplexu během celé stojné fáze (p < 0,001), respekt ive 

v oblasti mez i 20 % a 85 % (p < 0,001) stojné fáze. Podrobné výsledky post hoc testů jsou 

zobrazeny na obrázcích 2 2 - 2 7 . 

Hypotéza 2 byla zamítnuta. 
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Obrázek 22 

Grafický výstup SnPM párového t-testu pro segment zanoží v sagitální rovině 
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Poznámka. Obrázek prezentuje průměrný úhel zanoží vůči bérci během stojné fáze při chůzi 

bez peloty (přerušovaná oranžová linie) a s apl ikovanou retrokapitální pelotou (modrá linie) 

v sagitální rovině (horní obrázek). Kladné hodnoty indikují dorzální flexi, záporné hodnoty 

značí plantární flexi. Spodní obrázek ilustruje statistický výstup S n P M párového ř-testu. 

Hladina statist ické významnost i je a = 0,0167. SnPm{t} značí hodnotu testové statistiky. 

74 



Obrázek 23 

Grafický výstup SnPM párového t-testu pro segment zanoží ve frontální rovině 
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Poznámka. Obrázek prezentuje průměrný úhel zanoží vůči bérci během stojné fáze při chůzi 

bez peloty (přerušovaná oranžová linie) a s apl ikovanou retrokapitální pelotou (modrá linie) 

ve frontální rovině (horní obrázek). Kladné hodnoty indikují pohyb do everze , záporné hodnoty 

značí pohyb do inverze. Spodní obrázek ilustruje statistický výstup S n P M párového ř-testu. 

Hladina statist ické významnost i je a = 0,0167. SnPm{t} značí hodnotu testové statistiky. 
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Obrázek 24 

Grafický výstup SnPM párového t-testu pro segment zanoží v transverzální rovině 
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Poznámka. Obrázek prezentuje průměrný úhel zanoží vůči bérci během stojné fáze při chůzi 

bez peloty (přerušovaná oranžová linie) a s apl ikovanou retrokapitální pelotou (modrá linie) 

v transverzální rovině (horní obrázek). Kladné hodnoty indikují abdukc i , záporné hodnoty značí 

addukc i zanoží. Spodní obrázek ilustruje statistický výstup S n P M párového ř-testu. Hlad ina 

statistické významnost i je a = 0,0167. SnPm{t} značí hodnotu testové statistiky. 
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Obrázek 25 

Grafický výstup SnPM párového t-testu pro tarso-metatarsální komplex v sagitální rovině 
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Poznámka. Obrázek prezentuje průměrný úhel tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží 

během stojné fáze při chůzi bez peloty (přerušovaná oranžová linie) a s apl ikovanou 

retrokapitální pelotou (modrá linie) v sagitální rovině (horní obrázek). Kladné hodnoty indikují 

extenzi , záporné hodnoty značí plantární flexi. Spodní obrázek ilustruje statist ický výstup 

S n P M párového ř-testu. H lad ina statist ické významnost i je a = 0,0167. SnPm{t} značí hodnotu 

testové statistiky. 
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Obrázek 26 

Grafický výstup SnPM párového t-testu pro tarso-metatarsální komplex ve frontální rovině 
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Poznámka. Obrázek prezentuje průměrný úhel tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží 

během stojné fáze při chůzi bez peloty (přerušovaná oranžová linie) a s apl ikovanou 

retrokapitální pelotou (modrá linie) ve frontální rovině (horní obrázek). Kladné hodnoty indikují 

pohyb do everze, záporné hodnoty značí pohyb do inverze. Spodní obrázek ilustruje statistický 

výstup S n P M párového ř-testu. H lad ina statistické významnost i je a = 0,0167. SnPm{t} značí 

hodnotu testové statistiky. 
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Obrázek 27 

Grafický výstup SnPM párového t-testu pro tarso-metatarsální komplex v transverzální rovině 

Průměrné úh lové kř ivky 
-0 .6 -| 1 

0 20 40 60 80 100 

% stojné fáze 

Poznámka. Obrázek prezentuje průměrný úhel tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží 

během stojné fáze při chůzi bez peloty (přerušovaná oranžová linie) a s apl ikovanou 

retrokapitální pelotou (modrá linie) v transverzální rovině (horní obrázek). Kladné hodnoty 

indikují abdukc i , záporné hodnoty značí addukc i zanoží. Spodní obrázek ilustruje statistický 

výstup S n P M párového ř-testu. H lad ina statistické významnost i je a = 0,0167. SnPmft} značí 

hodnotu testové statistiky. 
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5.2 Studie 2 

Výsledky pro dominantní i nedominantní končet inu vykazova ly stejné trendy, proto bylo 

dále pracováno s průměrnou hodnotou obou končetin. 

5.2.1 Celkové porovnání modelů CASTa Oxford Foot Model (Hypotéza 3, Hypotéza 4) 

Hypotéza 3: Míra shody mezi modelem založeném na metodě CASTa Oxford Foot 

Model při porovnání schopnosti zachytit efekt aplikace mediální patní peloty na úhlové 

nastavení zanoží vůči bérci je ve všech třech anatomických rovinách vysoká. 

Hypotéza 4: Míra shody mezi modelem založeném na metodě CASTa Oxford Foot 

Model při porovnání schopnosti zachytit efekt aplikace mediální patní peloty na úhlové 

nastavení tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží není ve všech třech anatomických 

rovinách vysoká. 

Schopnos t mult isegmentálních modelů založených na metodě CAST a Oxford Foot 

Model zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na úhlové nastavení zanoží vůči bérci 

a tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží během stojné fáze chůze ve třech anatomických 

rovinách je zob razena na obrázku 28. Podrobné výsledky pro jednot l ivé podfáze stojné fáze 

jsou uvedeny na obrázcích 2 9 - 3 4 . 

Obrázek 28 

Porovnání schopnosti modelů CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt mediální patní peloty 

Stejný efekt Žádný efekt Pouze C A S T Pouze O F M Opačný efekt 

Poznámka. Obrázek znázorňuje souhrnné porovnání schopnost i modelu CASTa Oxford Foot 

Model zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na úhlové nastavení zanoží vůči bérci 
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a tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží během stojné fáze chůze ve třech anatomických 

rovinách. Jednot l ivé barvy představují procentuální vyjádření s i tuace, kdy o b a modely 

zaznamena l y stejnou k inemat ickou změnu (modrá), žádnou k inemat ickou změnu (tyrkysová), 

pouze CAST model z a z n a m e n a l k inemat ickou změnu (zelená), pouze Oxford Foot Model 

z a z n a m e n a l k inemat ickou změnu (oranžová), modely z a z n a m e n a l y opačnou změnu (červená) 

úhlu mez i jednot l ivými segmenty . C A S T = Cal ibrated Anatomica l S y s t e m Techn ique ; O F M = 

Oxford Foot Mode l ; sag . = sagitální; front. = frontální; trans. = transverzální; T M T = tarso-

metatarsální komplex. Převzato a upraveno z Klein et a l . (2022). 

Hypotézu 3 nelze zamítnout. 

Jel ikož míra shody mezi modely při porovnávání schopnost i zachyti t efekt ap l ikace 

mediální patní peloty na úhlové nastavení tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží byla ve 

frontální rovině vyšší než 70 % případů hypotéza 4 byla zamítnuta. 
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5.2.2 Porovnání schopnosti modelů CASTa Oxford Foot Modelzachytit efekt aplikace 

mediální patní peloty na segment zanoží 

Obrázek 29 

Porovnání schopnosti modelů CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt mediální patní peloty 

v sagitální rovině 

Stejný efekt Žádný efekt Pouze CAST Pouze OFM Opačný efekt 

Poznámka. Obrázek znázorňuje porovnání schopnost i modelu CAST a Oxford Foot Model 

zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na úhlové nastavení zanoží vůči bérci během 

jednot l ivých podfází stojné fáze chůze v sagitální rovině. Jednot l ivé barvy představují 

procentuální vyjádření s i tuace, kdy oba modely z a z n a m e n a l y stejnou k inemat ickou změnu 

(modrá), žádnou k inemat ickou změnu (tyrkysová), pouze CAST model z a z n a m e n a l 

k inemat ickou změnu (zelená), pouze Oxford Foot Model z a z n a m e n a l k inemat ickou změnu 

(oranžová), modely zaznamena l y opačnou změnu (červená) úhlu mez i jednot l ivými segmenty. 
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D S 1 , D S 2 = první, respekt ive druhá jednooporová fáze; S S = dvouoporová fáze; C A S T = 

Cal ibrated Anatomica l Sys tem Techn ique ; O F M = Oxford Foot Mode l . 

Obrázek 30 

Porovnání schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt mediální patní peloty 

ve frontální rovině 

D S 1 S S D S 2 

Stejný efekt Žádný efekt Pouze CAST • Pouze OFM Opačný efekt 

Poznámka. Obrázek znázorňuje porovnání schopnost i modelu CAST a Oxford Foot Model 

zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na úhlové nastavení zanoží vůči bérci během 

jednot l ivých podfází stojné fáze chůze ve frontální rovině. Jednot l ivé barvy představují 

procentuální vyjádření s i tuace, kdy oba modely z a z n a m e n a l y stejnou k inemat ickou změnu 

(modrá), žádnou k inemat ickou změnu (tyrkysová), pouze CAST model z a z n a m e n a l 

k inemat ickou změnu (zelená), pouze Oxford Foot Model z a z n a m e n a l k inemat ickou změnu 

(oranžová), modely zaznamena l y opačnou změnu (červená) úhlu mez i jednot l ivými segmenty. 
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D S 1 , D S 2 = první, respekt ive druhá jednooporová fáze; S S = dvouoporová fáze; C A S T = 

Cal ibrated Anatomica l Sys tem Techn ique ; O F M = Oxford Foot Mode l . 

Obrázek 31 

Porovnání schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt mediální patní peloty 

v transverzální rovině 

Stejný efekt Žádný efekt Pouze CAST Pouze OFM Opačný efekt 

Poznámka. Obrázek znázorňuje porovnání schopnost i modelu CAST a Oxford Foot Model 

zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na úhlové nastavení zanoží vůči bérci během 

jednot l ivých podfází stojné fáze chůze v transverzální rovině. Jednot l ivé barvy představují 

procentuální vyjádření s i tuace, kdy oba modely z a z n a m e n a l y stejnou k inemat ickou změnu 

(modrá), žádnou k inemat ickou změnu (tyrkysová), pouze CAST model z a z n a m e n a l 

k inemat ickou změnu (zelená), pouze Oxford Foot Model z a z n a m e n a l k inemat ickou změnu 

(oranžová), modely zaznamena l y opačnou změnu (červená) úhlu mez i jednot l ivými segmenty. 
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D S 1 , D S 2 = první, respekt ive druhá jednooporová fáze; S S = dvouoporová fáze; C A S T = 

Cal ibrated Anatomica l Sys tem Techn ique ; O F M = Oxford Foot Mode l . 

5.2.3 Porovnání schopnosti modelů CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt aplikace 

mediální patní peloty na segment tarso-metatarsálního komplexu 

Obrázek 32 

Porovnání schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt mediální patní peloty 

v sagitální rovině 

Stejný efekt Žádný efekt Pouze CAST Pouze OFM Opačný efekt 

Poznámka. Obrázek znázorňuje porovnání schopnost i modelu CAST a Oxford Foot Model 

zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na úhlové nastavení tarso-metatarsálního 

komplexu vůči zanoží během jednot l ivých podfází stojné fáze chůze v sagitální rovině. 

Jednot l ivé barvy představují procentuální vyjádření s i tuace, kdy oba modely zaznamena l y 
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stejnou k inemat ickou změnu (modrá), žádnou k inemat ickou změnu (tyrkysová), pouze CAST 

model z a z n a m e n a l k inemat ickou změnu (zelená), pouze Oxford Foot Model z a z n a m e n a l 

k inemat ickou změnu (oranžová), modely z a z n a m e n a l y opačnou změnu (červená) úhlu mez i 

jednot l ivými segmenty. D S 1 , D S 2 = první, respekt ive druhá jednooporová fáze; S S = 

dvouoporová fáze; C A S T = Cal ibrated Anatomica l S y s t e m Techn ique ; O F M = Oxford Foot 

Mode l . 

Obrázek 33 

Porovnání schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt mediální patní peloty 

ve frontální rovině 

DS1 SS DS2 

Stejný efekt Žádný efekt Pouze CAST Pouze OFM Opačný efekt 

Poznámka. Obrázek znázorňuje porovnání schopnost i modelu CAST a Oxford Foot Model 

zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na úhlové nastavení tarso-metatarsálního 

komplexu vůči zanoží během jednot l ivých podfází stojné fáze chůze ve frontální rovině. 
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Jednotl ivé barvy představují procentuální vyjádření s i tuace, kdy oba modely z a z n a m e n a l y 

stejnou k inemat ickou změnu (modrá), žádnou k inemat ickou změnu (tyrkysová), pouze CAST 

model z a z n a m e n a l k inemat ickou změnu (zelená), pouze Oxford Foot Model z a z n a m e n a l 

k inemat ickou změnu (oranžová), modely z a z n a m e n a l y opačnou změnu (červená) úhlu mez i 

jednot l ivými segmenty. D S 1 , D S 2 = první, respekt ive druhá jednooporová fáze; S S = 

dvouoporová fáze; C A S T = Cal ibrated Anatomica l S y s t e m Techn ique ; O F M = Oxford Foot 

Mode l 

Obrázek 34 

Porovnání schopnosti modelu CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt mediální patní peloty 

v transverzální rovině 

D S 2 

Stejný efekt Žádný efekt Pouze CAST Pouze OFM Opačný efekt 

Poznámka. Obrázek znázorňuje porovnání schopnost i modelu CAST a Oxford Foot Model 

zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na úhlové nastavení tarso-metatarsálního 
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komplexu vůči zánoží během jednot l ivých podfází stojné fáze chůze v transverzální rovině. 

Jednot l ivé barvy představují procentuální vyjádření s i tuace, kdy oba modely zaznamena l y 

stejnou k inemat ickou změnu (modrá), žádnou k inemat ickou změnu (tyrkysová), pouze CAST 

model z a z n a m e n a l k inemat ickou změnu (zelená), pouze Oxford Foot Model z a z n a m e n a l 

k inemat ickou změnu (oranžová), modely z a z n a m e n a l y opačnou změnu (červená) úhlu mez i 

jednot l ivými segmenty. D S 1 , D S 2 = první, respekt ive druhá jednooporová fáze; S S = 

dvouoporová fáze; C A S T = Cal ibrated Anatomica l S y s t e m Techn ique ; O F M = Oxford Foot 

Mode l . 
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6 DISKUZE 

Geneze výzkumného projektu 

Hlavním cílem této práce bylo porovnat mult isegmentální model CAST a Oxford Foot 

Model při určení okamži tého efektu ap l ikace or topedických stélek na kinematiku nohy ve stojné 

fázi chůze. S m y s l e m práce bylo získat klinicky srozumite lnou informaci o tom, zdal i 

dva zmíněné mult isegmentální modely podávají srovnatelnou informaci o účinku intervence 

pomocí or topedických stélek. K def inování cíle této práce pak ved la řada měření, 

vyhodnocování , pochybování , přehodnocování a především aktivní spolupráce 

se zahraničními partnery z University of Central Lancashire ve Spojeném království. Původní 

výzkumný projekt byl zaměřený na posouzení vlivu senzomotor ických stélek na k inemat ické 

parametry nohy u dětí s funkčním plochonožím. V rámci pilotního měření byl použit v té době 

pro obdobné účely stále ještě běžně využívaný kinematický model dolních končet in Plug-in 

Gait, tedy v systému V icon integrovaná lehce upravená verze Helen Hayes ( K a d a b a et al . , 

1989, 1990; Ramakr i shnan & K a d a b a , 1991) a Newington (Davis et a l . , 1991; Ounpuu et al . , 

1991) modelu. Při zpracování a analýze dat j sme postupně začali př icházet na to, že daný 

model nám vzh ledem ke své konstrukci není schopen spolehl ivě poskytnout informaci, kterou 

od něj očekáváme. Vymodelování nohy jako jed iného vektoru neposkytovalo přesnou 

informaci o pohybu komplexu hlezenního a subtalárního kloubu ve frontální rovině a j iž vůbec 

ne o vzá jemném pohybu jednot l ivých segmentů nohy, což je pro pochopení funkčních změn 

v této oblasti klíčové (Hunt et a l . , 2 0 0 1 ; Phan et a l . , 2019) . Směr bádání se tedy přesunul 

z kl inické roviny posuzování efektu stélek k metodolog ickému aspektu k inemat ického 

modelování, protože bylo jasné, že bez adekvátních znalostí a zkušeností není možné 

produkovat kvalitní a kl inicky relevantní výstupy. 

Výrazným kvalitativním pokrokem bylo využití modelů, které nohu modelují jako jeden 

segment , jehož pohyb dokáží s ledovat se šesti stupni volnosti (tři rotační, tři translační), což je 

patrné například při srovnání s jednovektorovým mode lem nohy Conventional Gait Model 

dolních končetin (Buczek et a l . , 2010 ; Col l ins et a l . , 2009 ; Flux et a l . , 2020 ; Schmi tz et al . , 

2016). Noha , která se skládá z 26 kostí (případně z 28 při započtení sezamských kůstek) 

a 33 kloubních spojení (Leardini et a l . , 2019 , 2021), však více než jakýkol iv j iný segment 

l idského těla, vyjma ruky, porušuje jeden z e základních předpokladů 3 D kinemat ické analýzy, 

a to předpoklad rigidity segmentu . Očekávané lokální působení vybraných pelot 

senzomotor ických stélek, které by u jednosegmentá ln ího modelu mohlo být ve výstupech 

zk res leno či z c e l a z t raceno, vyžadovalo využití mul t isegmentálního modelu , který dokáže nohu 

v rámci analýzy rozčlenit do nezávisle s ledovaných funkčních celků. J a k velké jsou rozdíly 

mezi j ednoduchým mode lem nohy Plug-in Gait a mul t isegmentálním Oxford Foot Model se 

ukázalo při analýze chůze u zdravých dětí a dětí s d iagnost ikovaným funkčním plochonožím, 
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kdy ve frontální rovině modely zaznamena l y opačný pohyb v komplexu hlezenního 

a subtalárního kloubu (Pothrat et a l . , 2015). 

Nejdříve bylo nutné otestovat vybraný mult isegmentální model pro prokázání jeho 

schopnost i zachyti t efekt působení stélek na jednot l ivé funkční celky v rámci nohy. Protože 

mult isegmentálních modelů, které jsou využívány v b iomechanickém výzkumu, existuje 

značné množství (Leardini et a l . , 2019) , vyvsta la otázka, zdal i z a stejných vstupních podmínek 

z ískáme při apl ikaci těchto modelů stejné výstupy. Jel ikož informace získaná prostým 

porovnáním kinemat ických křivek získaných při použití různých modelů je do klinické praxe 

těžko přenositelná, považoval i j sme z a nezbytné zaměř i t se na porovnání schopnost i různých 

modelů zachyti t efekt ap l ikace ortopedických stélek. K naplnění cíle byly tedy real izovány dvě 

studie, z nichž první se soustředi la na posouzení okamži tého vlivu mediální patní 

a retrokapitální peloty na kinematiku nohy pomocí CAST mul t isegmentálního modelu nohy 

a druhá na porovnání schopnost i modelů CAST a Oxford Foot Model zachytit efekt apl ikace 

mediální patní peloty na kinematiku nohy. 

Studie 1 

Pro posouzení efektu mediální patní a retrokapitální peloty během celé stojné fáze byla 

použita statist ická metoda pro analýzu vektorových polí S n P M a pro posouzení velikosti efektu 

ve vybraných ob las tech stojné fáze byla p rovedena analýza maximálních úhlových hodnot. 

Z výsledků naší studie vyplynulo, že ap l ikace mediální patní peloty ved la ke snížení eve rze 

zanoží po většinu stojné fáze (mezi 1 0 - 8 0 %) a ke snížení mediánu max ima everze o 1,29°. 

Tento efekt lze vysvětl i t tvarem a umístěním mediální patní peloty, vedoucím ke zvýšení 

inverzního momentu zanoží. T o je v sou ladu s dříve pozorovaným snížením everze nohy 

při použití mediální patní peloty (Laštovička et al . , 2020) . Zjištění této studie je v sou ladu také 

s dalšími pracemi , které dávají do souvislost i mediální prvky ortopedických stélek a snížení 

everze v komplexu hlezenního a subtalárního kloubu, což může být využito při léčbě pacientů 

s nadměrnou pronací nohy. Bonifácio et al. (2018) z a z n a m e n a l snížení everze nohy o 1,1° 

při použití mediálního klínku s 5° sk lonem, Liu e t a l . (2012) dokonce o 2° při použití mediálního 

klínku se 4° sk lonem. Telfer et a l . (2013) dal do spojitosti sk lon mediální úpravy stélky a snížení 

everze zanoží, kdy zjistil, že každé navýšení sk lonu o 2° vede ke snížení eve rze o 0,26°. V naší 

studii byla použita mediální patní pelota se sk lonem 25°, jejíž ap l ikace ved la ke snížení 

mediánu max ima everze o 1,29°, což v kontrastu s výše prezentovanými studiemi evokuje 

pouze minimální efekt. V z h l e d e m k rozdí lnému umístění ref lexních značek na obuvi a výrazně 

odl išnému mater iálu, tvaru a umístění or topedických prvků je srovnávání konkrétních hodnot 

spíše orientační. Mediální patní pelota použitá v této studii byla vy robena z měkkého materiálu 

a její umístění podél p losky nohy je vůči zanoží spíše distální, proto není relativně malý 

okamžitý efekt na pohyb zanoží ve frontální rovině překvapivý. 
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U tarso-metatarsálního komplexu došlo ke zvýšení everze vůči zánoží po ce lou dobu 

stojné fáze a zvýšení mediánu max ima everze o 1,31°, což můžeme považovat 

z a kompenzační mechan i smus ke snížené everzi v oblasti zánoží, který umožňuje distální 

části nohy plnohodnotný kontakt s podložkou. V kontrastu s naším zj ištěním došla studie 

Laštovička et a l . (2020), která hodnoti la vliv mediální patní peloty na kinematiku dolních 

končetin pomocí modelu pracujícího s nohou jako jed iným rigidním segmen tem, k závěru, že 

pelota způsobi la nadměrnou supinac i nohy znemožňuj ící adekvátní kontakt hlavičky prvního 

metatarsu s podložkou. Při námi použi tém mult isegmentálním modelu, který dokáže zohlednit 

i pohyb v t ransverzo-tarsálním a tarso-metatarsálním k loubu, z výs ledků vyplývá, že pohyb 

v těchto k loubech dokáže změny pohybu zánoží ve frontální rovině kompenzovat a k omezení 

kontaktu první hlavičky metatarsu s podložkou pravděpodobně nedochází. T o m u odpovídá 

i pozorovaná abdukce zánoží a tarso-metatarsálního komplexu, která je spojována 

s přenosem zatížení na mediální struktury nohy ( R o s e n b a u m , 2013), což by dále přispělo 

ke schopnost i distální části nohy kompenzova t sníženou everzi zánoží. 

V sagitální rovině byla při použití mediální patní peloty zaznamenána vyšší dorzální f lexe 

zánoží vůči bérci při počátečním kontaktu a mezi 45 % až 85 % stojné fáze, což se překrývalo 

s vyšší plantární flexí tarso-metatarsálního komplexu, která byla pozorována mez i 60 % až 

85 % stojné fáze. Obdobný efekt byl z a c h y c e n při použití stélek obsahujících mediální patní 

pelotu u dětí s d iagnózou vtáčení špiček, kde byla pozorována vyšší dorzální f lexe v kotníku 

(Mabuchi et a l . , 2012) . Vyšší dorzální, respekt ive plantární flexi u zánoží a tarso-

metatarsálního komplexu lze vysvětl i t tvarem a mírně distálním umístěním mediální patní 

peloty pod prominencí sustentacu lum tali, působícím zvýšení dorzálně f lekčního momentu u 

segmentu zánoží. 

Při apl ikaci retrokapitální peloty j sme dle očekávání pozoroval i zvýšenou abdukc i zánoží 

i tarso-metatarsálního komplexu, což je v sou ladu s dříve popsanými úč inkem retrokapitální 

peloty v podobě větší vnější rotace nohy (Laštovička et al . , 2020) . Ap l i kace peloty by la spo jena 

se zvýšením abdukce zánoží po ce lou dobu stojné fáze. Hodnota maximální abdukce 

se zvýši la o 2,19° (medián), což je největší pozorovaný rozdíl v rámci celé studie. Větší abdukc i 

je možné vysvětl i t působením retrokapitální peloty na laterální struktury nohy a z toho 

plynoucím možným zvýšením everzního momentu . Redis t r ibuce tlaku z mediálních na laterální 

struktury nohy ve smys lu jeho zvýšení při použití or topedických prvků, svým charakterem 

a umístěním podobných retrokapitální pelotě použité v této studii, byla popsána j iž dříve 

(Chang et a l . , 1994; J a c k s o n et a l . , 2004) . Vnější rotace pak v rámci kompenzačního 

mechan i smu umožňuje přenést část tlaku zpět na mediální struktury nohy ( R o s e n b a u m , 2013). 

Výsledky Stud ie 1 ukázaly, že mediální patní pelota snižuje everzi zánoží, což může být 

uplatněno u pacientů s nadměrnou pronací. Ap l i kace retrokapitální peloty zvýši la abdukc i 

zánoží a tarso-metatarsálního komplexu, což může pomoci při d iagnóze vtáčení špiček 
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při chůzi , která se vyskytuje především u dětí (Mabuchi et a l . , 2012) . Výsledky také ukázaly 

zásadní význam využití mul t isegmentálního modelu nohy pro hodnocení efektu ap l ikace 

ortopedických stélek. Při použití jednosegmentá ln ího modelu nohy mohou některé efekty 

ap l ikace stélky zůstat skryty, nebo mohou být pozorovány dokonce efekty opačné (Pothrat et 

a l . , 2015) . Takové zkreslení může vést ke špatné interpretaci efektu ap l ikace ortopedických 

stélek a v krajním případě až k jejich nesprávnému použití v kl inické praxi. 

Z a limit studie lze považovat použití stejného stat ického snímku pro všechny 

tři podmínky, což může být potenciálním zdrojem chyby z důvodu nestejného nazutí obuvi. 

Al ternat ivou by bylo pořízení vlastního stat ického snímku pro každou z podmínek, což by 

ovšem mohlo být zdrojem chyby pramenící z odl išného umístění kal ibračních značek. 

Pravděpodobnost pozorování efektu ap l ikace peloty v důsledku podobné chyby je však 

minimal izována systemat ickým charakterem pozorovaných změn . Limitem může být také 

charakter testované skupiny, kdy mladí zdraví dospělí mohou na podobnou intervenci reagovat 

j iným způsobem, než lidé se skutečnou deformitou. Z a limit můžeme také považovat 

nezaslepení studie, které je ovšem v případě intervence pomocí or topedických pelot velmi 

obtížné, protože většina probandů je s c h o p n a na základě v jemů svého senzor ického systému 

jednot l ivé podmínky od s e b e odlišit, byť postrádá informace o účelu a očekávaném účinku 

pelot samotných. 

Studie 2 

V e Studii 2 byly porovnávány modely CAST a Oxford Foot Model ve smys lu jejich 

schopnost i zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na kinematiku nohy při chůzi. Pro 

posouzení efektu mediální patní peloty během stojné fáze byla použita statist ická metoda pro 

analýzu vektorových polí S n P M a výsledky obou modelů byly poté porovnány. Dostupné 

vědecké práce srovnávající různé k inemat ické modely dosud pracovaly výhradně na úrovni 

samotných kinemat ických křivek. Celé kinematické křivky či krajní hodnoty byly porovnávány 

u modelů dolních končetin zahrnujících jednosegmentá lní model nohy např. z a využití nástrojů 

průměrné absolutní a relativní variability (Ferrari et al . , 2008; Žuk & Pezow icz , 2015) , 

porovnání krajních hodnot (Buczek et a l . , 2010 ; Flux et a l . , 2020) , průměrného absolutního 

rozdílu (Langley et a l . , 2021) , R M S E (Flux et a l . , 2020 ; Schmi tz et a l . , 2016) , S E M (Kainz et 

a l . , 2017 ; Langley et a l . , 2 0 2 1 ; Ment ip lay & Clark, 2018) , P e a r s o n o v a korelačního koeficientu 

(Coll ins et a l . , 2009 ; Ferrari et a l . , 2008) , koeficientu vnitrotřídní kore lace (Mentiplay & Clark, 

2018), koeficientu v ícenásobné kore lace (Col l ins et a l . , 2009) B land-A l tmanova grafu (Col l ins 

et a l . , 2009) či S P M (Flux et a l . , 2020). 

Při porovnávání mul t isegmentálních k inemat ických modelů nohy byly využívány metody 

podobného charakteru. N icho lson et a l . (2018) porovnávala k inemat ické rozdíly a reliabilitu 

u pěti mul t isegmentálních modelů nohy (DuPont Foot Model, Heidelberg Foot Measurement 
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Method, Oxford Foot Model, Leardini Foot Mode l , modified Shriners Hospital for Children 

Greenville Foot Model). Zj ištěná úroveň reliability by la podobná u všech modelů s nejnižší 

pozorovanou mírou u pohybu v transverzální rovině. Kinemat ické výstupy modelů se vesměs 

významně lišily, což bylo dáno především jejich vzá jemným posunem, protože charakter křivek 

byl mezi modely srovnatelný. J a k by se zj ištěné rozdíly mez i modely mohly projevit v kl inické 

praxi, není z analýzy jasné. V j iné studii porovnávající pět mul t isegmentálních modelů (DuPont 

Foot Model, Oxford Foot Model, modified Shriners Hospital for Children Greenville Foot Model, 

modified Rizzoli Foot Model, Milwaukee Foot Model) byla konstatována rozdílná míra reliability 

(koeficient v ícenásobné korelace) mezi modely, př ičemž nejvíce se lišila v transverzální 

a ne jméně v sagitální rovině. Výj imku tvořily Oxford Foot Model a modified Rizzoli Foot Model, 

kde byla pozorovaná nižší míra reliability ve frontální než v transverzální rovině. Současně 

byla míra reliability ve frontální rovině nižší i v porovnání s ostatními modely. Pro porovnání 

k inemat ických křivek byla použita metoda S P M v kombinaci s porovnáním krajních hodnot 

a rozsahu pohybu mezi jednot l ivými modely. Obecně byly nejmenší rozdíly mez i 

k inemat ickými výstupy modelů pozorovány ve frontální rovině u zanoží i tarso-metatarsálního 

komplexu (Yoo et a l . , 2022) . 

Pro lepší porovnatelnost k inemat ických křivek Oxford Foot Model a Rizzoli Foot Model 

odstranil Schal l ig et a l . (2020) jejich vzá jemný posun. Přesto následná statistická analýza 

pomocí S P M odhal i la významné rozdíly mezi modely v sagitální a transverzální rovině. 

V e frontální rovině u pohybu zanoží vůči bérci nebyl mez i modely na lezen rozdíl. K odstranění 

posunu křivek přistoupili i autoři studie porovnávající k inematické výstupy Oxford Foot Model 

a Rizzoli Foot Model pomocí komb inace metod S P M , koeficientu v ícenásobné kore lace 

a srovnání rozsahu pohybu (Teixeira et a l . , 2022) . Všechny zmíněné studie porovnávaly krajní 

hodnoty či k inematické křivky odl išných mult isegmentálních modelů nohy a konstatovaly 

významné rozdíly mezi nimi. Žádná z ci tovaných studií však nedokázala vysvětlit, nepočí táme-

li obecná prohlášení o nutnosti dobře rozumět v lastnostem používaných modelů, jestli a jak se 

tyto rozdíly mohou projevit v oblasti kl inického výzkumu a klinické praxe. Proto j sme se rozhodli 

zaměři t se na získání klinicky užitečné informace a dle nám dostupných informací byla naše 

studie první, která neporovnávala přímé výstupy modelů v podobě úhlových křivek 

či extrémních hodnot, ale schopnos t modelů CASTa Oxford Foot Model zachytit efekt ap l ikace 

mediální patní peloty na úhlové nastavení segmentů nohy při chůzi. 

Mult isegmentální modely nohy na bázi CAST a Oxford Foot Model byly pro real izaci 

studie zvoleny, protože představují dva rozdílné přístupy k modelování segmentu nohy 

a zároveň byly oba v minulosti použity pro analýzu chůze v obuvi (Bonifácio et al . , 2018; 

Ha ls tead et a l . , 2016 ; K im et a l . , 2018 ; Mager et a l . , 2018) a k posouzení efektu ap l ikace 

ortopedických stélek (Bonifácio et al . , 2018; Ch ico ine et al . , 2021 ; Dombrosk i et al . , 2014; Klein 

et al . , 2021 ; Laštovička et al . , 2020; W a h m k o w et a l . , 2017; Zhang & Vanwansee le , 2023). 
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V této studii byla pro každou podmínku využita data z e 17 pokusů chůze. Při posouzení 

inter-trial reliability krajních hodnot a rozsahu pohybu pomocí koeficientu vnitrotřídní kore lace 

byla pro oba modely a segmenty zj ištěna dobrá až výborná reliabilita (> 0,75, respekt ive 

> 0,90) v sagitální a frontální rovině a průměrná v rovině transverzální (> 0,50). Výsledky naší 

studie naznačují , že zat ímco ve frontální rovině byly u s ledovaných segmentů výstupy obou 

modelů v dobrém sou ladu, v sagitální a transverzální rovině u tarso-metatarsálního komplexu 

byly pro schopnos t modelů zachyti t efekt mediální patní peloty na lezeny velké rozdíly. 

V oblasti zanoží byly výsledky obou modelů v dobré shodě ve všech třech anatomických 

rovinách, což lze vysvětl i t využit ím podobných značek jak pro definici lokálního souřadného 

systému, tak pro sledování pohybu segmentu . O b a modely taktéž respektují stejné 

b iomechanické konvence, což se ukázalo z h led iska vlivu na výsledek podstatnější než drobné 

rozdíly v umístění a počtu reflexních značek (Ferrari et a l . , 2008) . Nej významnějš ím kl inickým 

efektem apl ikace patní peloty bylo snížení everze zanoží, jak bylo popsáno ve Studi i 1, kde 

výsledky obou modelů byly celkově ve velmi dobré shodě (90,6 % případů) a v žádném 

z případů nebyl zaznamenán opačný efekt ap l ikace stélek. K nejvyšší míře everze zanoží 

dochází během jednooporové fáze chůzového cyklu (Levinger et a l . , 2010 ; R ichards , 2018), 

kde je očekáván nejvýraznější efekt ap l ikace mediální patní peloty. Během jednooporové fáze 

zachyt i ly oba modely efekt ap l ikace mediální patní peloty shodně v 87,5 % případů, což je 

nevyšší míra shody mez i modely při zachycení efektu v rámci celé studie. Nadto byl model 

CAST schopen detekovat efekt ap l ikace peloty v dalších 7,8 % případů, což by naznačovalo 

větší citlivost pro zachycení k inemat ického efektu peloty během jednooporové fáze ve frontální 

rovině. Existující rozdíly mezi modely je možné vysvětl i t jednou reflexní značkou navíc, kterou 

používá model CAST a která může mírně zpřesnit s ledování pohybu zanoží . Vl iv mohou mít 

také rozdíly v definici lokálního souřadného systému, jež mohou způsobit rozdílné rozložení 

pohybu do jednot l ivých anatomických rovin (Schal l ig et a l . , 2020 ; Te ixe i ra et a l . , 2022). 

V e studii 1 bylo jako důsledek apl ikace mediální patní peloty v transverzální rovině 

popsáno zvýšení abdukce zanoží . O b a modely byly v této rovině schopny detekovat stejný 

nebo současně žádný efekt celkově ve zhruba 90 % případů. Mode l CAST byl nadto schopen 

zachytit efekt ap l ikace peloty celkově v 7,8 % dalších případů, ve kterých při použití Oxford 

Foot Model žádný efekt z a c h y c e n nebyl. Dobrá s h o d a panova la i v rovině sagitální (77,6 % 

případů), kde při použití mediální patní peloty došlo ke zvýšení dorzální f lexe. V této rovině 

výsledky naznači ly větší citl ivost Oxford Foot Model, jenž dokázal zachyti t efekt peloty 

v 14,1 % dalších případů celkově i ve všech třech podfázích samostatně. V e frontální 

a transverzální rovině ukázal vyšší míru citlivosti pro zachycení efektu ap l ikace mediální patní 

peloty model CAST, zat ímco v sagitální rovině Oxford Foot Model, což podporuje vysvětlení, 

že z a rozdíly mez i modely v oblasti zanoží stojí min imálně zčásti různá definice souřadných 

systémů a z toho plynoucí odl išné rozložení pohybu do jednot l ivých rovin (Schal l ig et a l . , 2020; 
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Teixe i ra et a l . , 2022) . V z h l e d e m k hlavnímu kl in ickému efektu mediální patní peloty v podobě 

omezení pohybu zanoží do everze se jeví model C A S T pro tento typ apl ikace jako výhodnější . 

V oblasti tarso-metatarsálního komplexu se plně projevily rozdílné koncepce obou 

modelů. Celková s h o d a napříč rovinami k les la na přibližně 50 % případů a ve zh ruba 23 % 

případů zachyt i ly modely opačný efekt. Celkové výsledky pak odpovídaly hodnotám v rámci 

jednot l ivých podfází. Při bl ižším pohledu se ukázaly velké rozdíly mez i jednot l ivými rovinami. 

Nejvyšší s h o d a mez i výsledky byla pozorována ve frontální rovině (shoda v 83,9 % případů), 

kde při apl ikaci mediální patní peloty došlo ke zvýšení everze vůči zanoží . Zvýšená everze 

tarso-metatarsálního komplexu kompenzova la sníženou everzi zanoží v důs ledku působení 

peloty. N a d úroveň shody pak byl model CAST schopen detekovat tento efekt v dalších 7,3 % 

případů, což, podobně jako u segmentu zanoží, naznačuje jeho větší citlivost pro zachycení 

efektu peloty ve frontální rovině. Naopak v sagitální a transverzální rovině byla míra shody 

mezi modely velmi nízká, ve 45 %, respekt ive ve 25 % případů s t ím, že vzá jemně opačný 

efekt zachyt i ly modely ve zh ruba třetině případů v obou zmíněných rovinách. Takto markantní 

rozdíly je možné vysvětl i t různým počtem a umístěním značek pro sledování tarso-

metatarsálního komplexu. Zat ímco všechny tři značky využívané pro sledování pohybu 

segmentu u modelu CAST j sou umístěny na bázích metatarsů, dvě ze čtyř značek pro 

sledování pohybu u Oxford Foot Model'jsou umístěny v oblasti hlaviček metatarsů, tedy sledují 

pohyb více distální části nohy (Stebbins et a l . , 2006) . Tato část svršku obuvi může být 

v konečné fázi stoje také více náchylná k deformaci , a tedy k potenciálnímu zkreslení pohybu 

zde umístěných značek. K velmi malé shodě v transverzální rovině pak mohla přispět také 

míra abdukce , jejíž maximální vel ikost při apl ikaci mediální patní peloty by la ve Studii 1 

pouhých 0,3°. V případě užití j iné definice lokálního souřadného systému a j iných značek pro 

sledování pohybu nemuse la být tedy abdukce vůbec z a c h y c e n a nebo moh la být mode lem 

interpretována jako pohyb opačný. V případě takto malé změny by pak ani přímý rozpor 

mezi modely nebylo možno považovat z a klinicky relevantní. V neposlední řadě byl pohyb 

tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží v transverzální rovině pravděpodobně l imitován 

rigidní povahou podešve obuvi, což by vysvět lovalo jak nízké úhlové hodnoty, tak 

nekonzistentnost vyjádřenou nižší mírou reliability v transverzální rovině. 

Při posuzování ap l ikace ortopedických stélek je běžnou praxí podrobně informovat 

o mater iálu, hustotě, tvaru či sk lonu jednot l ivých prvků (Bonifácio et a l . , 2018; Liu et al . , 2012) 

z a účelem lepšího pochopení podstaty jej ich fungování a lepšího zacílení na konkrétní skupinu 

pacientů (Telfer et al . , 2013) . U mult isegmentálních modelů nohy by v principu měla být praxe 

stejná. CAST a Oxford Foot Model představují dva odl išné koncepty k inemat ického 

modelování nohy. Oxford Foot Model\e pevně def inovaný mult isegmentální model nohy, jehož 

výhodou je díky značnému rozšíření a integraci do software V icon Nexus srovnatelnost 

výsledků s řadou dalších laboratoří, které jej využívají. Tento model byl původně navržen 
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pro použití naboso u dětské zdravé a patologické populace, později začal být hojně využíván 

u dospělých probandů a následně i při výzkumu efektu ap l ikace ortopedických stélek. 

Nevýhodou je jeho rigidita, tedy snížená schopnos t přizpůsobit se odl išným podmínkám jako 

např. testování v obuvi. To je spo jeno také s větším počtem reflexních značek, které slouží 

současně jako kalibrační i pro s ledování pohybu. Díky této „dvojrol i" pak značky pro sledování 

pohybu nelze přesunout na výhodnější pozic i , protože by tím došlo ke změně definice 

souřadného systému segmentu . Dobrým příkladem jsou distálně umístěné značky tarso-

metatarsálního segmentu , které jsou náchylné na ovl ivnění deformací obuvi při pohybu 

v metatarsophalangeálním kloubu. Mult isegmentální model nohy CAST naproti tomu 

představuje díky str iktnějšímu oddělení kal ibračních značek od značek pro sledování pohybu 

větší míru volnosti při jejich umístění. Zat ímco poz ice značek definující souřadné systémy 

jednot l ivých segmentů zůstávají jasně def inované, značky určené pro sledování pohybu lze 

přemísti t dle aktuálních potřeb a možností z a účelem maximální re levance zachyceného 

pohybu. Přes výrazné rozdíly mezi modely u tarso-metatarsálního komplexu v některých 

rovinách byly modely ve frontální rovině, kde by se očekával klinicky nejdůležitější efekt 

mediální patní peloty, ve velmi dobré shodě jak v případě zanoží (90,6 % případů), tak 

v případě tarso-metatarsálního komplexu (83,6 % případů). Míru shody lze přičíst podobnému 

umístění reflexních značek v oblasti zanoží a využití stejných b iomechanických konvencí 

u obou segmentů. Úhlové hodnoty obou modelů byly v této studii získány pomocí výpočtu 

Cardan-Eulerových úhlů se sekvencí rotací X - Y - Z . Oxford Foot Model využívá dle původní 

def inice metodu výpočtu úhlových parametrů J C S , v takovém případě by se moh la míra shody 

mezi modely lišit. Vysoká úroveň míry shody v oblasti tarso-metatarsálního komplexu byla 

vzh ledem k podstatným rozdílům v definici lokálního souřadného systému a v umístění značek 

pro s ledování pohybu segmentu neočekávaná, nikoliv však z c e l a překvapivá. Nejmenší rozdíly 

mezi výstupy různých mult isegmentálních modelů byly zaznamenány j iž dříve právě 

ve frontální rovině (Schal l ig et a l . , 2020 ; Y o o et a l . , 2022) . Při práci se zj ištěnými poznatky 

o míře shody mez i modely v této studii je potřeba vzít také v potaz, že použití odl išné verze 

Oxford Foot Model může přinést odl išné výsledky (Schal l ig et a l . , 2020). 

Výsledek Studie 2 naznačuje, že bychom při posuzování efektu ap l ikace ortopedických 

stélek ve frontální rovině při použití uvedených modelů mohli bez výrazného rizika použít 

kterýkoliv z nich a očekávat principiálně shodné výsledky. I přesto by, vzh ledem ke zj ištěné 

vyšší schopnost i zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty, zůstal model CAST v tomto 

případě preferovanou vo lbou. Při výzkumu s využitím ap l ikace ortopedických stélek (Chapman 

et a l . , 2015) či speciálně tvarované obuvi (Kim et a l . , 2018) bylo prokázáno, že ani statisticky 

významný efekt se nemusí projevit u všech probandů testované skupiny. Probandy v rámci 

těchto studií bylo možné rozdělit na podskupiny, kde byl efekt pozorován a kde pozorován 

nebyl či byl pozorován efekt opačný. Při s n a z e identifikovat podskupiny, kterým apl ikace stélky 
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pomáhá, které neovl ivňuje a kterým potenciálně může uškodit, může i malý rozdíl mezi modely 

hrát významnou roli. 

Z a limit této studie lze považovat skupinu mladých asymptomat ických probandů, u nichž 

lze předpokládat j inou vel ikost efektu ap l ikace mediální patní peloty, než u jed inců s příslušnou 

deformitou. T o může mít následně vliv na výsledek porovnání schopnost i modelů efekt 

ap l ikace zachytit. 
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7 ZÁVĚRY 

Z výsledků této práce plyne, že při apl ikaci mediální patní peloty dochází ke snížení 

everze zanoží během stojné fáze chůze, což může být využito u pacientů s nadměrnou pronací 

komplexu hlezenního a subtalárního kloubu. Zároveň dochází ke kompenzačnímu zvýšení 

everze tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží, díky čemuž je zachován plnohodnotný 

kontakt distální části nohy s podložkou. Při apl ikaci retrokapitální peloty dochází ke zvýšení 

abdukce zanoží i tarso-metatarsálního komplexu, což může být využito při d iagnóze vtáčení 

špiček při chůzi. Práce také ukázala, že pro hodnocení efektu ap l ikace ortopedických prvků na 

kinematiku nohy je vzh ledem k jejich lokálnímu působení důležité použití mult isegmentálního 

modelu nohy. Při použití jednosegmentá ln ího modelu nohy mohou některé efekty ap l ikace 

stélky zůstat skryty, nebo mohou být pozorovány efekty opačné. Takové zkreslení může vést 

ke špatné interpretaci efektu ap l ikace or topedických stélek a v krajním případě až k jejich 

nesprávnému použití v kl inické praxi. 

Při porovnání mult isegmentálního modelu nohy CASTa Oxford Foot Model byly zjištěny 

velké rozdíly ve schopnost i zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty u tarso-metatarsálního 

komplexu v sagitální a transverzální rovině. Vysoká míra shody mezi modely byla pozorována 

u segmentu zanoží ve všech třech anatomických rovinách a u tarso-metatarsálního komplexu 

ve frontální rovině. Nejvýznamnější efekt ap l ikace mediální patní peloty je očekáván 

ve frontální rovině při snížení everze zanoží, kde byla míra shody mezi modely vysoká. 

Výstupy z obou modelů v této rovině lze považovat z a vzá jemně porovnatelné. I přes vysokou 

míru shody mezi modely ve frontální rovině byl mult isegmentální model CAST schopen 

zachyti t efekt ap l ikace peloty ve více př ípadech než Oxford Foot Model, což z něj v tomto 

případě činí preferovanou volbu. 
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8 SOUHRN 

Lidská noha je anatomicky i funkčně relativně složitá struktura sloužící jako styčný prvek 

l idského těla s podložkou při bipedální lokomoci . Díky své komplexi tě je segment nohy 

náchylný k řadě kongenitálních či z ískaných deformit, které mohou výrazně omezi t kvalitu 

běžného každodenního pohybu, a tedy i života post iženého jednice. Pro pochopení funkčního 

mechan izmu konkrétních deformit a pro posouzení efektivity př ípadné terapie je nutná 

dostatečně přesná a spolehl ivá metoda pro analýzu pohybu nohy během chůze. J e d n o u 

z populárních exaktních metod je prostorová analýza pohybu pomocí kamerových sys témů 

s infračerveným přísvitem. Jednot l ivé segmenty nohy jsou def inovány a jejich pohyb následně 

sledován pomocí ref lexních značek umístěných dle zvoleného k inemat ického modelu . 

Kinemat ické modelování nohy se společně s metodou prostorové analýzy pohybu postupně 

vyvíjelo od znázornění nohy jako jed iného vektoru, přes podobu p lnohodnotného segmentu 

s neomezenou možností s ledování v prostoru, až po nyní hojně využívané modely sledující 

vzá jemný pohyb jednot l ivých částí nohy jako nezávislých celků. Mez i nejrozšířenější 

mult isegmentální modely patří Oxford Foot Model, který představuje koncept s pevně 

def inovaným rozmístěním reflexních značek a mult isegmentální model nohy CAST, jenž 

poskytuje určitou míru flexibility při umístění značek sledujících pohyb. Tato vlastnost 

umožňuje lépe přizpůsobit aktuální podobu modelu konkrétnímu cíli měření. Bylo prokázáno, 

že různé mult isegmentální modely produkují rozdílné k inemat ické výstupy, což může mít vliv 

na interpretaci výsledků a jejich využití v kl inické praxi. J e d n o u z oblastí, kde se tento nesou lad 

může negat ivně projevit, je posuzování efektu ap l ikace ortopedických stélek. J e důležité vědět, 

zdal i j sou výstupy modelů v této oblasti porovnatelné, případně, který z modelů se pro daný 

typ analýzy hodí více. Dosud provedené komparace mult isegmentálních modelů porovnávaly 

různými způsoby samotné kinematické křivky či krajní hodnoty. Zjištění takovýchto srovnání 

však byla klinicky těžko interpretovatelná a s nejasným prakt ickým př ínosem. 

Proto se tato práce zaměři la na schopnost modelů zachyti t změnu v důsledku intervence 

a jej ím cí lem bylo porovnat mult isegmentální model založený na metodě CAST a Oxford Foot 

Model při určení okamži tého efektu ap l ikace ortopedických stélek na kinematiku nohy ve stojné 

fázi chůze. Pro naplnění cíle byly zreal izovány dvě studie, ve kterých bylo hodnoceno 

32 zdravých probandů (16 žen a 16 mužů ; 22,9 ± 3,5 roku; 67,9 ± 10,4 kg ; 173,7 ± 10,3 cm). 

Zpracováno bylo 17 pokusů chůze pro každou z e tří podmínek - chůze bez pelot, chůze 

s mediální patní pelotou, chůze s retrokapitální pelotou. Kinemat ická da ta by la zaznamenána 

pomocí optoelektronického systému V icon Van tage V 5 s osmi kamerami . Reflexní značky 

reprezentující oba modely nohy byly na těle a obuvi probandů umístěny současně. 

Pro ověření schopnost i mul t isegmentálního modelu zachyti t efekt ap l ikace stélek 

na jednot l ivé funkční celky nohy a k určení vhodného typu peloty pro srovnání výstupů ze dvou 
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modelů byl v první studii zkoumán vliv mediální patní peloty a retrokapitální peloty 

na k inemat iku nohy při chůzi . V e frontální rovině došlo při apl ikaci mediální patní peloty 

ke snížení everze zanoží vůči bérci po většinu stojné fáze (mezi 1 0 - 8 0 %) a ke snížení 

mediánu max ima everze zanoží o 1,29°, z čehož mohou těžit pacienti s nadměrnou pronací 

zanoží. Zároveň došlo ke kompenzačnímu zvýšení everze tarso-metatarsálního komplexu vůči 

zanoží, díky čemuž byl zachován plnohodnotný kontakt distální části nohy s podložkou. 

Při apl ikaci retrokapitální peloty došlo ke zvýšení abdukce zanoží a tarso-metatarsálního 

komplexu se zvýšením mediánu max ima abdukce zanoží o 2,19°, což může pomoci 

při d iagnóze vtáčení špiček. 

V rámci druhé studie byla porovnávána schopnos t mul t isegmentálního modelu CAST 

a modelu Oxford Foot Model zachyti t efekt ap l ikace mediální patní peloty na úhlové nastavení 

zanoží vůči bérci a tarso-metatarsálního komplexu vůči zanoží během stojné fáze chůze. 

U segmentu zanoží byly oba modely v dobré shodě při zachycení efektu ap l ikace peloty 

na pohyb ve všech třech anatomických rovinách. U tarso-metatarsálního komplexu panova la 

shoda pouze u pohybů ve frontální rovině. Nejvýznamnější efekt ap l ikace mediální patní peloty 

je očekáván ve frontální rovině při snížení, respekt ive zvýšení everze zanoží a tarso-

metatarsálního komplexu, kde u obou segmentů zachyt i l mult isegmentální model nohy CAST 

efekt ap l ikace peloty ve více př ípadech, než Oxford Foot Model, což z něj v tomto případě činí 

preferovanou volbu. 
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9 SUMMARY 

T h e human foot is a complex anatomical and functional structure connect ing the human 

body with the ground sur face during bipedal locomot ion. Due to its complexi ty, the segment 

of the foot is prone to a range of congeni ta l and acqui red deformit ies that can significantly 

limit the individual 's ability to perform habitual locomotion and consequent ly impact the quality 

of life. A reliable and valid method is required to explore the foot k inemat ics, understand the 

functional speci f ics of var ious deformit ies and a s s e s s the eff icacy of poss ib le treatment. 

A n infrared motion capture sys tems with pass ive retroreflective markers are often used to track 

the motion of individual foot segments . T h e number of t racked segments depends on the 

speci f ic k inematic model (b iomechanica l model and the corresponding marker set). The 

kinematic model l ing of the foot has evo lved over t ime from early k inematic mode ls consider ing 

the foot as a single vector segment , to the foot being model led as single and mult isegment 

body with each part being t racked with six degrees of f reedom. T h e Oxford Foot Mode l 

and the C A S T mult i -segment foot model represent two different mode ls being used in research 

and cl inical pract ice. Both mode ls have been used to explore the effect of foot or thoses on foot 

k inemat ics. It has been shown that different foot mode ls produce different outputs due 

to different marker sets and anatomical axes definit ions in both static and dynamic condi t ions. 

Whether and how these di f ferences may affect the interpretation of foot k inemat ics remains 

uncertain. Prev ious research has focused on the compar ison of k inematic outputs of different 

mult isegment foot mode ls ; however, the translation of this information to explore the effect 

of interventions such as the effect of foot or thoses is rather difficult and unclear. 

Therefore, the aim of this study w a s to compare the ability of the C A S T mult isegment 

foot model and the Oxford Foot Mode l to detect changes in foot k inemat ics during the s tance 

phase of gait when wear ing a foot orthosis. To ach ieve this goa l , two studies were conduc ted , 

in which 32 healthy part icipants (16 w o m e n and 16 men; 22.9 ± 3.5 years ; 67.9 ± 10.4 kg; 

173.7 ± 10.3 cm) were involved. K inemat ic da ta were captured using an eight c a m e r a V icon 

Van tage V 5 motion capture sys tem. Ref lect ive markers for both foot models were appl ied 

s imul taneously and remained in p lace throughout the entire da ta col lect ion. 

T h e first study examined the effect of a medial heel bar and a retrocapital bar on the foot 

k inemat ics during the s tance p h a s e of gait. The medial heel bar signif icantly dec reased 

hindfoot evers ion for the majority of the s tance p h a s e (between 10-80%), and dec reased 

the median of the peak evers ion by 1.29°, which may benefit patients with abnormal pronation. 

T h e retrocapital bar signif icantly inc reased abduct ion of both the hindfoot and forefoot with the 

median of the peak hindfoot abduct ion increased by 2.19°, which may benefit patients 

with intoeing gait. 
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T h e s e c o n d study examined the ability of the C A S T mult i -segment foot model 

and the Oxford Foot Mode l to detect the effect of the medial heel bar on hindfoot to tibia and 

forefoot to hindfoot k inemat ics during the s tance phase of gait. In the hindfoot both mode ls 

detected the s a m e effect of the medial heel bar in all three anatomical p lanes. However , 

in the forefoot there w a s only agreement between the mode ls in the frontal p lane. T h e main 

cl inical effect of the medial heel bar would be reduction of hindfoot and increase of forefoot 

evers ion in the frontal p lane, where the C A S T model w a s able to detect more unique kinematic 

changes than the Oxford Foot Mode l ; therefore, would be the preferred cho ice in this c a s e . 
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