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Streszczenie w jezyku polskim

Wstep

Perturbacje, definiowane jako nagle zaburzenia rownowagi dynamicznej, moga miec
istotny wplyw na biomechanik¢ chodu. Celem pracy byta identyfikacja parametréw
czasowo-przestrzennych, kinematycznych i1 kinetycznych chodu, ktoére sa najbardziej
podatne na perturbacje wystepujace w fazach Initial Contact (IC) 1 Pre-Swing (PSw) cyklu
chodu, oraz okreslenie udziatu sit migsniowych konczyn dolnych w odpowiedzi na te

zakldcenia.
Material i metody

W badaniu wzigto udziat 21 mtodych kobiet w wieku 21.38 + 1.32 lat, masie ciata
61.38 = 6.48 kg i wysokosci ciala 165.9 + 4.53 cm. Perturbacje byly wywotywane
w kontrolowanych warunkach laboratoryjnych z wykorzystaniem systemu GRAIL (The
Gait Real-time Analysis Interactive Lab, Motek Medical BV, Holandia). Podczas
protokotu badania rejestrowano parametry czasowo-przestrzenne, kinematyczne
1 kinetyczne chodu swobodnego oraz chodu z perturbacjami. Perturbacje wywotywano
przez zmiany predkosci przesuwu lewego pasa biezni. Podczas chodu swobodnego
obydwa pasy przesuwaly si¢ z predkoscig 1.2 m/s. Przyspieszenie pasa w fazie PSw
1 spowolnienie w fazie IC symulowalo poslizgnigcie, z kolei spowolnienie pasa w fazie
PSw symulowato potkniecie. Wielkos¢ kazdej perturbacji wynosita pie¢ w skali od 1 do 5.
Oznaczato to zmiang predkosci pasa biezni o okoto 0.5 ~ 0.6 m/s. Kazdy rodzaj perturbacji
wywotywano pig¢ razy co 10 sekund zaczynajac od 30 sekundy. Nastepnie wykorzystano
oprogramowanie OpenSim w celu obliczenia udziatéw sit mig§niowych podczas reakcji na
perturbacje. Uzyskane dane analizowano z zastosowaniem metod statystycznych, w tym
metody Statistical Parametric Mapping (SPM). Analizowano réznice mig¢dzy chodem
w obecnosci poszczegdlnych rodzajow perturbacji a chodem swobodnym uwzgledniajac

osobno konczyne poddawang perturbacjom i koniczyne na nie odpowiadajaca.
Wyniki

Przyspieszenie pasa biezni w fazie PSw pociggalo za sobg skrocenie
1 przyspieszeniem kroku zaréwno kroku poddawanego perturbacjom jak i na nie

odpowiadajgcego. Dla obydwu analizowanych krokéw obserwowano wicksze zgigcie
6



w stawie biodrowym i kolanowym, a takze zmniejszenie sily odpychania si¢ od podioza.
W efekcie rejestrowano wigksza silg generowang przez migsnie odpowiedzialne za ruch

zgigcia stawu biodrowego, co miato na celu przeniesienia konczyny do przodu.

Spowolnienie pasa biezni w fazie PSw bylo kompensowane wigksza dlugoscia
1 czasem trwania cyklu chodu konczyny poddawaj i odpowiadajacej na perturbacje.
Jednocze$nie odepchnigcie od podloza na przestrzeni obydwu krokéw byto stabsze niz
w chodzie swobodnym. W obecnosci perturbacji obserwowano wigkszy zakres zgigcia
w stawie biodrowym 1 kolanowym, a takze wzrost wartosci sity generowanej przez migsnie
odpowiedzialne zardwno za zgigcie jak 1 wyprost stawu biodrowego. Z kolei krok
kompensacyjny wigzat si¢ ze zwigkszeniem zakresu ruchu w stawie biodrowym, ale
zmnigjszeniem w stawie kolanowym. Jednocze$nie rejestrowano najwigkszy wzrost
rozwijanej sily mig¢sniowej] w poréwnaniu do chodu swobodnego sposréd wszystkich

analizowanych warunkéw. Wzrost ten dotyczyt migéni zawiadujacych stawem biodrowym.

Spowolnienie pasa biezni w fazie IC skutkowato dluzsza fazg podporu i1 krétsza faza
przenoszenia. Sumarycznie czas trwania cyklu chodu konczyny poddawanej perturbacjom
byt dhuzszy. Z kolei podczas kroku odpowiadajagcego na perturbacje badani skracali
dtugos¢ 1 czas cyklu chodu. Kompensacyjne reakcje obydwu konczyn wymagaly
mniejszego zakresu ruchu w stawach biodrowym, kolanowym i skokowo-goleniowym niz
to co bylo obserwowane w czasie chodu swobodnego. Badani stabiej odpychali si¢ od
podiloza tylko konczyng poddawang perturbacjom, a sita potrzebna do przeniesienia
konczyny w przdd byta kompensowana przez wigksze wartosci sity generowane przez
zginacze stawu biodrowego. Z kolei kompensacyjny wzrost sity migsniowej dla konczyny
odpowiadajacej na perturbacje angazowal gtoéwnie migsnie stabilizujace staw skokowo-

goleniowy.
Whioski

Najtrudniejsze do skompensowania okazaty si¢ perturbacje w fazie Pre-Swing. Dla
konczyny poddawanej perturbacjom byto to zwigkszenie predkosci pasa biezni w tej fazie
cyklu chodu. Sposrod analizowanych rodzajow perturbacji reakcje kompensacyjne na ten
rodzaj wychwian wigzaty si¢ z najwigkszymi réznicami w stawie kolanowym i skokowo-

goleniowym w zakresie zmian ustawienia katowego, oraz warto§ci momentow sit



migsniowych. Obserwowano takze najwicksze zmiany wartosci sit reakcji podtoza. Co
wiecej, sposrod analizowanych rodzajow perturbacji, podczas przyspieszenia pasa biezni
w fazie PSw obserwowano najwigkszy wzrost wartosci sit miesniowych. Z kolei dla
konczyny odpowiadajacej na perturbacje, sposréd analizowanych rodzajow perturbacji
najtrudniejsze do skompensowania byto zmniejszenia predkosci pasa biezni w fazie PSw.
Sposrod wszystkich analizowanych rodzajéw perturbacji obserwowano najwigksze roznice
w stawie biodrowym, kolanowym i skokowo-goleniowym w warto$ciach momentéw sit
mig$niowych oraz rdéznice wartosci wszystkich sktadowych sil reakcji podtoza.
Jednocze$nie wyniki przeprowadzonych symulacji wskazuja na najwigkszy wzrost

generowanej sity migsniowe;.

Stowa kluczowe: reakcje na perturbacje chodu, udzialy sit migsniowych, OpenSim,

GRAIL.



Streszczenie w jezyku angielskim

Introduction

The term 'perturbations' is defined as sudden dynamic imbalances and has been
identified as having a significant impact on gait biomechanics. The objective of this study
was to identify the spatiotemporal, kinematic and kinetic parameters of gait that are most
susceptible to perturbations occurring during the Initial Contact (IC) and Pre-Swing (PSw)
phases of the gait cycle, and to determine the contribution of lower limb muscle forces in

response to these perturbations.
Materials and Methods

The study group comprised 21 young women with a mean age of 21.38 + 1.32 years,
mean body mass of 61.38 £+ 6.48 kg and mean height of 165.9 &= 4.53 cm. The perturbations
were introduced in a controlled laboratory setting using the GRAIL system (Gait Real-time
Analysis Interactive Lab, Motek Medical BV, Netherlands). A comprehensive set of
spatiotemporal, kinematic, and kinetic parameters was recorded for both unperturbed and
perturbed gait during the experimental protocol. The perturbations were introduced by
modifying the speed of the treadmill belt on the left side. During the unperturbed gait, both
treadmill belts were set to a speed of 1.2 m/s. The acceleration of the treadmill belt during
PSw and the decelerations during IC were implemented to simulate the effects of slipping,
whereas the decelerations of the treadmill belt during PSw were introduced to represent
tripping. Each perturbation type was assigned a value of five on a scale from 1 to 5, which
represents a treadmill speed change of approximately 0.5-0.6 m/s. Each perturbation was
applied five times at 10-second intervals starting from the thirtieth second. The OpenSim
software was employed to calculate the muscle force contributions in response to the
aforementioned perturbations. The data were subjected to statistical analysis, including the
use of Statistical Parametric Mapping (SPM). An analysis was conducted to determine the
differences between the perturbed gait and the unperturbed gait, with a separate assessment

of the perturbed and compensatory limbs.



Results

The acceleration of the treadmill belt during PSw resulted in a reduction in step
length and an increase in step velocity for both the perturbed and compensatory limbs. An
increase in hip and knee flexion was observed, accompanied by a reduction in ground
reaction forces for both limbs. Consequently, greater muscle forces were generated by the

hip flexors to propel the limb forward.

The deceleration of the treadmill belt during PSw was compensated for by an
increase in both step length and step duration for both the perturbed and compensatory
limb. In comparison to unperturbed gait, ground reaction forces were observed to be lower
during the application of perturbations. Additionally, greater hip and knee flexion and
augmented muscle forces were discerned, particularly in muscles accountable for both
flexion and extension of the hip joint. In the compensatory limb, there was an increase in
hip range of motion and a decrease in knee range of motion, with the highest muscle force

generation observed among all conditions analyzed.

The deceleration of the treadmill belt during IC resulted in an extension of the stance
phase and a reduction in the duration of the swing phase. In general, the duration of the
gait cycle for the perturbed limb was longer, whereas the compensatory limb demonstrated
a shorter step length and gait cycle duration. The compensatory reactions observed in both
limbs involved a reduction in the range of motion at the hip, knee, and ankle joints, in
comparison to the unperturbed gait pattern. The ground reaction forces were observed to be
lower for the perturbed limb, with forward limb movement being compensated for by
increased hip flexor forces. In the case of the compensatory limb, the increased muscle

forces were primarily engaged in the stabilization of the ankle.
Conclusions

It was found that the compensation for the perturbations in the PSw phase presented
the greatest challenge. In the case of the limb subjected to perturbations, this corresponded
to an increase in treadmill belt speed during the aforementioned phase of the gait cycle. Of
the perturbation types analyzed, compensatory responses to this specific type of
perturbation were associated with the most notable differences in the knee and ankle joint,

particularly in terms of alterations in angular alignment and muscle force moment values.
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Additionally, the greatest alterations in ground reaction force values were noted.
Furthermore, the greatest increase in muscle force values was observed during the
acceleration of the treadmill belt during the PSw phase, among the perturbation types that
were analysed. Conversely, the responding limb exhibited the greatest difficulty in
compensating for the decrease in treadmill belt speed during the PSw phase, among the
analysed perturbation types. The greatest differences were observed at the hip, knee and
ankle joint in the values of joint moments and differences in the values of ground reaction
forces, across all perturbation types. Concurrently, the results of the simulations

demonstrate the greatest increase in muscle force generation.

Keywords: Gait perturbation responses, muscle force contributions, OpenSim, GRAIL
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1. Wstep

1.1 Charakterystyka chodu swobodnego

Chod jest podstawowym 1 naturalnym sposobem przemieszczania si¢ czlowieka.
Jednoczesnie jest to jedna z najbardziej ztozonych czynnosci ruchowych (Uchida & Delp,
2021). Inna definicja pokazuje, ze chod wigze si¢ z powtarzalnym 1 kontrolowanym
wytracaniem oraz odzyskiwaniem rownowagi w zmieniajacych si¢ na przemian fazach
podporu i przenoszenia, przy jednoczesnym ruchu $rodka ciezkosci do przodu (Winter,
1995). Ze wzgledu na swoja powtarzalnos¢ mowi si¢ o cyklu chodu (ang. gait cylce,
stride). W trakcie jednego cyklu chodu kazda z konczyn dolnych przechodzi przez faze
podparcia (ang. stance), faz¢ przenoszenia (ang. swing) oraz dwie fazy podwdjnego
podparcia (ang. double suport) (Rycina 1). Caly cykl chodu arbitralnie zajmuje 100%
(Neumann, 2017). Faza podporu trwa 60%, a faza przenoszenia — 40% cyklu chodu (Perry,
1992).

Faza podporu - Faza przenoszenia -
60% cyklu chodu 40% cyklu chodu
N
Podwojny Pojedynczy I Podwojny
podpér podpor ’ podpor
Initial Loading Mid Terminal Pre- Initial Mid Terminal |
Contact Response Stance Stance Swing Swing Swing Swing

Rycina 1: Podzial chodu na fazy podporu (czerwony obszar) i przenoszenia (niebieski obszar). Na
podstawie (Cicirelli et al., 2022).

Fazy podporu i przenoszenia sg podzielone na dalsze fazy. Wsrdd licznych termindéw
uzywanych w literaturze do ich opisu (Hamill et al., 2014; Hughes & Jacobs, 1979;
Neumann, 2017; Vaughan et al.,, 1999), najbardziej powszechne jest nazewnictwo
zaproponowane przez Jacquelin Perry (Perry, 1992). Jej terminologia odnosi si¢ do

zdarzen zachodzacych w trakcie cyklu chodu, a nie do konkretnej pozycji stopy. Faza
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podporu rozpoczyna si¢ w momencie kontaktu piety z podtozem, a konczy si¢ wraz
z oderwaniem palcow od podioza. Faza ta sklada si¢ z pigciu nastgpujacych po sobie faz
(Rycina 1): Initial Contact (IC), Loading Response (LR), Mid Stance (MS), Terminal
Stance (TS) oraz Pre-Swing (PSw) (Perry, 1992). Faza przenoszenia wystepuje, gdy
analizowana konczyna nie ma kontaktu z podtozem. Faza ta rozpoczyna si¢ w momencie
oderwania stopy od podtoza, a konczy si¢ w chwili ponownego kontaktu z podtozem.
Sktada si¢ z trzech faz: Initial Swing (ISw), Mid Swing (MSw) i Terminal Swing (TSw)
(Perry, 1992).

Za poczatek cyklu chodu uznaje si¢ fazg Initial Contact (IC: 0 — 2% cyklu chodu)
(Silva & Stergiou, 2020). Jest to moment pierwszego kontaktu stopy z podtozem. Podczas
chodu swobodnego pierwszy z podtozem ma kontakt guz pigtowy (Neumann, 2017).
Kinematyke stawow konczyny dolnej podczas IC mozna scharakteryzowaé w nastepujacy
sposob. Staw biodrowym ustawiony jest w katach 20° (Perry, 1992) — 30° (Neumann,
2017) zgigcia. Staw kolanowy przy kontakcie piety z podlozem ustawiony jest w 5° zgigcia
(Perry, 1992), przygotowujac w ten sposob staw do przyjecia obcigzenia ciata 1 uderzenia
zwigzanego z IC (Neumann, 2017). Staw skokowo-goleniowy ustawiony jest w pozycji
neutralnej (0°) lub niewielkim wypro$cie mieszczacym si¢ w przedziale 3° — 5° (Perry,

1992).

Loading Response (LR: 2 — 10% cyklu chodu) to kolejna faza cyklu chodu, w ktorej
nastepuje absorbowanie sit oddzialujacych na stope podczas jej uderzenia o podtoze
(Neumann, 2017). W tej fazie staw biodrowy pozostaje we wzglednie stalym potozeniu
wykonujac jedynie kilkustopniowy ruch w kierunku wyprostu (Perry, 1992). Staw
kolanowy zwigksza zgigcie, ktoérego maksymalny zakres (okoto 18°) jest osiggany
w pierwszych 15% cyklu chodu (Perry, 1992). W trakcie tej fazy cala stopa przejmuje
obcigzenie poprzez zgigcie stawu skokowo-goleniowego, co pozwala na jej peine
dopasowanie do podtoza. Miara kata dla stawu skokowo-goleniowego przechodzi

z zakresu 3° — 5° wyprostu do 7° zgiecia (Perry, 1992).

Faza Mid Stance (MS:10 — 30% cyklu chodu) jest trzecia w kolejnosci faza cyklu
chodu (Silva & Stergiou, 2020), a jednoczes$nie poczatkiem pojedynczego podporu.

Kinematyka stawow konczyny dolnej podczas fazy MS wigze si¢ z przejmowaniem
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obcigzenia 1 przemieszczaniem ciala w przod. Pod koniec MS kazdy staw dazy do
przyjecia pozycji wyprostowanej. Staw biodrowy — z poczatkowych okoto 20° zgiecia,
przechodzi do pozycji neutralnej (0°). Staw kolanowy — z poczatkowych okoto 18° zgiecia
rowniez przechodzi do pozycji neutralnej. W stawie skokowo-goleniowym nastepuje ruch
w kierunku wyprostu, by w okolicach 20% cyklu chodu staw osiagnal pozycje naturalng

(0°) (Perry, 1992).

Faza Terminal Stance (TS: 30 — 50% cyklu chodu) to kontynuacja przemieszczania
srodka masy ciata do przodu (Perry, 1992). W stawie biodrowym z koncem fazy TS
osiggany jest maksymalny zakres wyprostu, wynoszacy okoto 10° (Perry, 1992). Przez
wigkszos$¢ fazy TS staw kolanowy ustawiany jest w niewielkim, 3° zgieciu (Perry, 1992).
W stawie skokowo-goleniowym kontynuowany jest ruch wyprostu, by w 48% cyklu chodu
osiggna¢ maksymalng warto§¢ 10°, ktéra jest utrzymywana az do zakonczenia fazy

pojedynczego podporu (Perry, 1992).

Faza Pre-Swing (PSw: 50 — 60% cyklu chodu) jest rownoznaczna z faza
podwojnego podporu (Perry, 1992). W stawie biodrowym dochodzi do wyhamowania
ruchu wyprostu 1 zapoczatkowania zgiecia, lecz wraz z koncem PSw, staw biodrowy
zostaje w pozycji neutralnej 0° (Neumann, 2017; Perry, 1992). W stawie kolanowym
kontynuowany jest ruch zgigcia dochodzacy do okoto 40° (Perry, 1992). W stawie
skokowo-goleniowym zaczyna zwigkszaé si¢ zakres zgigcia. Jego maksymalna warto$é
15°— 20° jest osiggana tuz po zakonczeniu PSw 1 oderwaniu palucha od podtoza
(Neumann, 2017). Wraz z koncem fazy PSw konczy si¢ faza podporu 1 rozpoczyna faza

przenoszenia (Neumann, 2017).

Faza Initial Swing (ISw: 60 — 73% cyklu chodu) jest pierwsza faza przenoszenia
1 wigze si¢ ruchem zgigcia stawu biodrowego do kata 15°. W stawie kolanowym
kontynuowany jest ruch zgiecia zwienczony maksymalng warto$cia, si¢gajaca okoto 60°
(Perry, 1992). W stawie skokowo-goleniowym podczas fazy ISw finalizowany jest ruch
zgigcia, ktorego maksymalna warto§¢ wynosi 30°. Nastgpnie staw ustawiany jest w 5°

zgiecia (Perry, 1992).

Faza Mid Swing (MSw: 73 — 87% cyklu chodu) rozpoczyna si¢ w momencie, gdy

konczyna przenoszona przekracza polozenie konczyny podporowej, a konczy

14



w momencie, kiedy ko$¢ piszczelowa jest ustawiona prostopadle wzgledem podioza
(Perry, 1992). W stawie biodrowym ten okres charakteryzuje si¢ osiggnigciem 25° zgiecia
(Perry, 1992). W stawie kolanowym, po osiggni¢eciu maksymalnego zakresu zgiecia 60° —
70° (Perry, 1992) rozpoczyna si¢ ruch wyprostu, majacy na celu wydtuzenie kroku
(Neumann, 2017). W stawie skokowo-goleniowym w fazie MSw osiggana jest pozycja 0°

(Perry, 1992), a stopa jest przygotowywana do kontaktu z podtozem.

Faza Terminal Swing (TSw: 87 — 100% cyklu chodu) jest ostatnig faza cyklu
chodu. Rozpoczyna si¢ w momencie, gdy kos$¢ piszczelowa, w wyniku ruchu wyprostu
w stawie kolanowym, przestaje by¢ ustawiona prostopadle do podtoza. Zakonczenie fazy
TSw nastepuje w momencie kontaktu piety podtozem (Perry, 1992). W trakcie fazy TSw
w stawie biodrowym, po osiggni¢gciu maksymalnego zgigcia 25° (Perry, 1992)
rozpoczynany jest ruch wyprostu (Neumann, 2017). Staw kolanowy pozostaje w tej fazie
w 3° — 5° zgigcia (Perry, 1992). W stawie skokowo-goleniowym zachowywana jest

pozycja neutralna.

Podzial na wyzej wymienione fazy pozwala na precyzyjng analiz¢ chodu, przy
uzyciu miedzy innymi parametrow czasowo-przestrzennych, kinematycznych czy
kinetycznych (Uchida & Delp, 2021). Grupg parametréw czasowo-przestrzennych
stanowig: czgstotliwo$¢ kroczenia (kadencja), predko$¢ chodu, dtugos¢, szerokos¢ i1 kat
kroku, czas trwania cyklu chodu, czas trwania fazy podporu i przenoszenia, czas trwania
fazy podwojnego podporu, czas trwania poszczegolnych faz cyklu chodu. Do parametrow
kinematycznych naleza miedzy innymi: katy w stawach, predkosci 1 przyspieszenia
katowe. Z kolei parametrami kinetycznymi sa: sily reakcji poditoza, momenty sit
mig$niowych, a takze sity reakcji w stawach. Wszystkie wcze$niej wspomniane parametry
posiadajg okreslone wartosci liczbowe w kontekscie chodu swobodnego (Neumann, 2017,
Perry, 1992). Niemniej jednak warto podkresli¢, ze te warto$ci moga ulec zmianom
w przypadku wystapienia perturbacji, takich jak nieréwnos$ci terenu, niespodziewane

przeszkody czy inne zmiany w warunkach otoczenia.

1.2 Definicja i rodzaje perturbacji

Termin ,perturbacja” odnosi si¢ do zmian w normalnym stanie lub ruchu danego
obiektu (Perturbation Definition, 2024). Jednakze, w zalezno$ci od dziedziny nauki
perturbacje b¢da inaczej rozumiane. Przyktadowo, w psychologii perturbacjami nazywany
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jest stan zaniepokojenia lub przygnegbienia (APA Dictionary of Psychology, n.d.).
W matematyce, perturbacja (i zwigzana z nig metoda perturbacji) jest metoda
rozwigzywania problemu poprzez poroéwnanie go z podobnym problemem, dla ktorego
znane jest rozwigzanie, a rozwigzanie znalezione w ten sposéb jest, zazwyczaj, tylko
przyblizone (Murdock, 1999). W astronomii perturbacja to odchylenie w ruchu ciata
niebieskiego spowodowane albo sitg grawitacji innego, przechodzacego obiektu, albo ich
zderzeniem (Perturbation | Gravitational, Orbital & Celestial | Britannica, 2010).
W ekologii za perturbacje uznaje si¢ zdarzenia prowadzace do $mierci lub zmiany
wystepowania organizmow z danego ekosystemu (Paine, 2019). Wreszcie, w naukach
medycznych perturbacjami nazywa si¢ zmiany w homeostazie organizmu (Methods of
Determining Homeostatic Perturbations | Technology Transfer, 2023).

W kontekscie analizy chodu, perturbacje rozumiane sg jako dzialania prowadza do
zaburzen réwnowagi dynamicznej chodu danej osoby (Rogers & Mille, 2016). Ze wzgledu
na pochodzenie wyrdézni¢ mozna dwa rodzaje perturbacji: wewnetrzne i zewngtrzne.
Perturbacje wewngtrzne sa zwigzane z wolicjonalnym ruchem ciala w przestrzeni
1 towarzyszacym temu sitom. Co istotne, osrodkowy uktad nerwowy (OUN) jest w stanie
przewidzie¢ efekt dzialania perturbacji wewnetrznych. W efekcie obserwowane sg pro-
aktywne zmiany posturalne majace na celu zmniejszenie destabilizujacego efektu
perturbacji wewnetrznych (Rogers & Mille, 2018). Perturbacje zewngtrzne, to najczesciej
wynik nieprzewidywalnego dzialania §rodowiska zewngtrznego na organizm. Wyr6zni¢
mozna dwa sposoby w jaki Srodowisko zewngtrzne zaburza réwnowage organizmu.
Pierwszy to bezposrednia ingerencja w wielko$¢ ptaszczyzny podporu (ang. Base of
Support; BoS) (Rogers & Mille, 2018). Przyktadem moze by¢ poslizgniecie na $liskim
podtozu (Lee-Confer et al., 2022) lub potknigcia o przeszkode (Allin et al., 2020). Drugi,
to przesuniecie Srodka masy ciata (ang. Center of Mass; CoM) wzgledem BoS
(Rogers & Mille, 2018). W warunkach laboratoryjnych, przyktadem perturbacji tego typu
jest pociagnigcie za miednice przy pomocy uprzezy i systemu linek (Small & Neptune,
2022). Perturbacje zewng¢trzne moga mie¢ rowniez nature¢ sensoryczng. Przykladowo,
obejmuja one ekspozycj¢ na bodzce wizualne, takie jak ruch obrazu wyswietlanego przed
osobg badang podczas chodu (Francis et al., 2015), czy tez bodzce stuchowe, przyktadowo
nagly 1 gto$ny sygnat dzwiekowy (Roeles et al., 2018).
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W odpowiedzi na perturbacje zachodzi proces wprowadzenia pewnych adaptacji
w celu przywrdcenia rownowagi. W warunkach statycznych tradycyjnie rozroznia si¢ trzy
strategie: strategi¢ stawu skokowego, strategi¢ stawu biodrowego 1 strategi¢ kroku
(Borkowski & Btazkiewicz, 2023). Jednakze w przypadku perturbacji podczas chodu, taki
jasny podziat nie istnieje. Odzyskiwanie roéwnowagi nast¢puje poprzez odpowiednig
modyfikacj¢ kroku, ktéry nastepuje po zaktoceniu. W literaturze przedmiotu ten proces
okresla si¢ mianem recovery step (Dusane & Bhatt, 2022; Martelli et al., 2017; Okubo
etal., 2019; Vlutters et al., 2016; Wang et al., 2020) i w niniejszej pracy bedzie uzywana

taka terminologia.

1.3 Problematyka perturbacji wchodzie — dotychczasowy stan wiedzy

Temat chodu i reakcji na potencjalne perturbacje w jego trakcie absorbujg badaczy
od wielu lat. Artykul Prochazka et al. (1978) jest pierwsza publikacjag w bazach danych,
takich jak PubMed czy EBSCO, zajmujaca si¢ ta problematyka. Badanie zostato
przeprowadzone przy wykorzystaniu kotow. W swojej pracy autorzy szczegdétowo opisali
zaangazowanie proprioceptywne i somestetyczne w reakcjach na zaktocenia chodu na
biezni. W celu wywolania perturbacji, autorzy uzyli metalowego preta (o masie 250 g),
ktory byl recznie umieszczany przed tylng konczyng w trakcie fazy podporu. W kolejnej
fazie przenoszenia konczyna zderzata si¢ z pretem, co generowato perturbacje imitujace
potknigcia. W celu zbadania aktywno$ci migsniowej wykorzystano elektromiografie
(EMG). Badacze przeprowadzili pomiary w dwodch warunkach: 1) przy niezaburzonym
czuciu powierzchownym; 2) po znieczuleniu skoéry konczyny poddawanej perturbacjom.
Zaobserwowano zmiany w reakcjach na potknigcie w warunkach znieczulenia, co
sugeruje, ze czucie powierzchowne odgrywa istotng role w kontroli reakcji motorycznych

w odpowiedzi na nieoczekiwane potknigcia.

Pierwsze badanie z udziatem ludzi przeprowadzili Berger et al. (1984). Celem bylo
analizowanie aktywno$ci migéni konczyn dolnych w odpowiedzi na perturbacje
zachodzace w réznych fazach cyklu chodu. W eksperymencie wzigto udziat 15 ochotnikow
w wieku 20-39 lat. Badanie perturbacji chodu sktadato si¢ z dwoch czesci. W pierwszej
czes$ci uczestnicy chodzili na biezni z predkoscig 4 km/h. W okreslonych momentach cyklu
chodu bieznia przyspieszata do 9 km/h lub zwalniata do 1.5 km/h. Zmiana prgdkosci pasa

byla wywotywana przez przycisk umieszczony w podeszwie buta, co pozwalato na celowe
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wywolanie perturbacji w okreslonej fazie chodu. Druga czg¢$¢ badania obejmowata
draznienie nerwu piszczelowego podczas chodu na biezni z predko$ciami 2 i 4 km/h.
Podobnie, jak zmiana predkosci, draznienie nerwu bylo kontrolowane przyciskiem
w podeszwie buta i wywotywane w fazie kontaktu z podtozem: piety, pigty 1 przodostopia,
tylko przodostopia, na poczatku fazy przenoszenia oraz w momencie, gdy ani pigta, ani
przodostopie nie mialy kontaktu z podtozem. W obydwu czegsciach badania do okreslenia
aktywno$ci miesniowe] wykorzystano EMG. Wykazano, ze spowolnienie biezni
wywotywato obustronng aktywacje migsni piszczelowych przednich. Przyspieszenie
natomiast indukowato ipsilateralng aktywacje migsnia brzuchatego tydki i kontralateralng
aktywacj¢ mig$nia piszczelowego przedniego. Po stymulacji nerwu piszczelowego, na
poczatku fazy podporu wystepowala aktywacja ipsilateralnego mig$nia piszczelowego
przedniego. Draznienie nerwu w fazie przenoszenia zwigzane bylo z ipsilateralng
aktywacja mieg$nia piszczelowego przedniego 1 kontrlateralng aktywacja migsnia
brzuchatego tydki. Na podstawie zebranych wynikéw autorzy doszli do wniosku, ze
wczesne reakcje ipsilateralne umozliwiaja dostosowanie konczyny dolnej do perturbacji.
Weczesne reakcje kontrlateralne oraz pozne reakcje ipsilateralne pozwolily na kompensacje

przemieszczenia ciala.

Obecnie, wraz z rosnagcymi mozliwo$ciami technologicznymi, intensywnie badane sa
reakcje na perturbacje wystepujace podczas chodu. W celu zidentyfikowania aktualnych
tendencji w tym obszarze, przeprowadzono przeglad systematyczny dostepnych publikacji
naukowych. W okresie od 5 do 25 pazdziernika 2023 roku przeszukano internetowe bazy

danych, takie jak PubMed, EBSCO i ScienceDirect, z uzyciem nastgpujacych haset:

e (fall OR perturb OR slip OR trip) AND (gait OR walk OR locomotion) AND (adult)
AND (mediolateral OR medio lateral OR medio-lateral OR frontal plane);

e (fall OR perturb OR slip OR trip) AND (gait OR walk OR locomotion) AND (adult)
AND (anteroposterior OR anteroposterior OR antero-posterior OR sagittal plane);

e (gait OR walking OR walk OR locomotion) AND (perturb OR trip OR slip OR balance
loss OR dynamic stability OR waist pull OR provoked falls) AND (age OR ageing OR
aging OR aged OR elderly OR old OR older OR senior);
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e (gait OR walking OR walk OR locomotion) AND (perturb OR trip OR slip OR balance
loss OR dynamic stability OR waist pull OR provoked falls) AND (young OR adults
OR young adults OR younger).

Ze wzgledu na ograniczenia w liczbie wyszukiwanych fraz bazg¢ ScienceDirect

przeszukano pod katem nastepujacych haset:

e ((walking) AND (gait)) AND (perturbation);
e ((walking) OR (gait)) AND (slip) OR (trip).

Nastgpnie dokonano przegladu list referencyjnych zawartych we wlaczonych
publikacjach, celem zidentyfikowania dodatkowych, istotnych z punktu widzenia tego
przegladu pozycji literaturowych. Do dalszych analiz wlaczono 105 publikacji.
W kolejnym etapie czytano streszczenia w celu potwierdzenia, czy dana pozycja spehnia
kryteria wilaczenia. W przypadku, gdy streszczenie nie dostarczalo wystarczajacych

informacji, prowadzono poszukiwania w petnym tekscie artykutu.

Zastosowano nastgpujace kryteria wiaczenia: publikacje pelno-tekstowe w jezyku
angielskim, wydane od roku 2015. Badani musieli by¢ osobami pelnoletnimi. W ramach
protokotu badania uczestnicy byli poddawani perturbacjom mechanicznym w dowolny
sposob podczas chodu. Kryteria wykluczenia obejmowaty: publikacje w jezyku innym niz
angielski; artykutly przegladowe 1 meta-analizy; badania przeprowadzone z udziatem oséb
niepetnoletnich; perturbacje wywotywane poprzez wyswietlanie ruchu na ekranie lub przez
wibracje cze$ci ciata; perturbacje mechaniczne w warunkach statycznych (tj. nie podczas
chodu) lub wywotywane podczas biegu, skoku lub innej aktywnos$ci niebedacej chodem.
W przypadku perturbacji z wykorzystaniem biezni mechanicznej wykluczono te,
w ktorych po zmianie predkosci pasa biezni jego predkos$¢ nie powracata do wartosci
poczatkowej, lecz utrzymywala si¢ przez kilka krokow. Ostatecznie do przegladu

wlaczono 93 pozycje literaturowe (Rycina 2).
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PubMed: 640 EBSCO:2200 ScienceDirect:2607

N )

Y

5 447 publikacji na podstawie kryteriow
wyszukiwania.

5 324 odrzucono
« Duplikaty:
« Materialy konferencyjne:

.

« Jezyk inny niz Angielski;

| « Badania z udzialem dzieci.

123 publikacji wlaczonych na podstawie tytutu.

30 odrzucono
« Perturbacje w warunkach

innych niz chdd;
\_ « Perturbacje nie-mechaniczne, z
wykorzystaniem wibracji lub

trwalej zmiany predkoser pasa
biezni;
« Protokoly badan.

L

93 publikacj wlaczonych po przeczytaniu

streszezenia 1/lub calego tekstu.

Rycina 2: Diagram PRISMA wtlaczania publikacji do przegladu literaturowego.

Na podstawie analizy publikacji wlaczonych do przegladu zidentyfikowano
charakterystyczne cechy badanych grup, takie jak liczebnos¢, wiek (osoby mtodsze,
starsze) oraz obecno$¢ okreslonych jednostek chorobowych. Przeanalizowano po jakim
podlozu poruszali si¢ uczestnicy badania, a takze w ktorej fazie cyklu chodu i w jaki
sposob wywolywano perturbacje. Zbadano czy autorzy kazdej z publikacji okreslili
kierunek perturbacji. Istotnym elementem przegladu bylo sprawdzenie, w jaki sposéb
rejestrowane byly reakcje na perturbacje. Wzigto pod uwage rodzaj wykorzystanej
aparatury, takiej jak systemy do analizy ruchu (MoCap), platformy dynamometryczne,
EMG, czujniki inercyjne (IMU), czy funkcjonalne obrazowanie metoda rezonansu
magnetycznego (fMRI). Oceniono rowniez czestotliwos¢, z jaka dokonywano rejestracji
zaré6wno parametrow kinematycznych, jak 1 kinetycznych chodu. Dodatkowo sprawdzono,
czy w analizie reakcji na zadane perturbacje wykorzystywane bylo oprogramowanie do
analizy udziatu sil mig$niowych, takie jak OpenSim lub AnyBody. Wlaczone publikacje
zostaly podzielone na cztery grupy w zaleznosci od rodzaju podioza, po ktérym

przemieszczaly sie osoby badane: (1) wyznaczona trasa chodu (Grupa: ,.Sciezka™); (2)
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bieznia mechaniczna z jednym pasem (Grupa: ,Bieznia jedno-pasmowa”); (3) bieznia
mechaniczna z dwoma pasami, zdolnymi do ruchéw niezaleznie od siebie (Grupa: ,,Bieznia
dwupasmowa’); (4) wykorzystanie w jednym badaniu zaréwno biezni mechanicznej
z jednym pasem, jak i1 wyznaczonej trasy chodu (Grupa: ,Bieznia jednopasmowa

i Sciezka™).
1.3.1 Perturbacje podczas chodu na $ciezce

W skiad tego rozdziatu weszto 36 prac (Tabela 1). W 13 z tych artykulow
uwzgledniono jedynie osoby starsze, natomiast w 11 skoncentrowano si¢ na grupie osob
mtodych. Osiem doniesien zawierato poréwnanie reakcji na perturbacje w chodzie migdzy
osobami starszymi i mtodymi. W czterech artykutach poruszono tematyke oceny reakcji na

perturbacje u 0sob z niepetnosprawnosciami.

Analizujac wiek oraz liczbe badanych o0sob w grupie oséb starszych mozna
zauwazyC, ze najmniej osob — 24 uczestniczylo w badaniach Parijat et al. (2015a, 2015b),
a najwiecej, bo 195 w badaniach Wang et al. (2017) 1 Wang et al. (2020). Najmlodsze
osoby byly w wieku 70.5 &+ 6.6 lat (Parijat et al., 2015b), a najstarsze — w wieku 74.4 + 5.8
lat (Liu, et al., 2017). W grupie os6b mtodych najmniej, bo 6 0s6b uczestniczyto w badaniu
Rasmussen 1 Hunt (2019), a najwigcej — 64 osoby w badaniu Lee-Confer et al. (2022).
Najmlodsze osoby zbadali Kim et al. (2019a) — 19 lat, a najstarsze 29.1 + 5.6 lat — Okubo
et al. (2018). W badaniach, gdzie porownywano zachowanie osob miodych 1 starszych
najmniej liczne grupy (7 osob) byly w badaniu Soangra 1 Lockhart (2017), a najbardziej
liczne w badaniu Shulman et al. (2018), gdzie analizowano grupg¢ 18 osob mtodych i 16
starszych. W grupie osob z niepelnosprawno$ciami, najliczniejsza grupa byla 49-cio
osobowa grupa osob po udarze (Dusane & Bhatt, 2022), a najmniej liczng grupe — 9 0sob

z przewleklym udarem zbadali Shorter et al. (2021).

We wszystkich badaniach przeprowadzono pomiary przy uzyciu prostej $ciezki,
ktorej najkrotsza dtugo$¢ wynosita 3 m (Er et al., 2020) a najdluzsza 15 m (Parijat et al.,
2015b; Soangra & Lockhart, 2017).

Najczestszym sposobem wywolywania perturbacji byly tylko poslizgniecia (30
prac) lub zaro6wno poslizgniecia i potknigcia (6 prac). W czasie poslizgnigcia stosowano
sliskie roztwory (14 prac) typu: mieszanina wody 1 zelatyny (Parijat et al., 2015a, 2015b;
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Rasmussen et al., 2022; Rasmussen & Hunt, 2019), olej roslinny (Allin et al., 2018, 2020;
Arena et al., 2016), mieszanina glicerolu i wody (Merrill et al., 2017; Nazifi et al., 2017;
O’Connell et al., 2016), mydta i wody (Kim et al., 2019a), olej mineralny (Lee-Confer
etal.,, 2022, 2023a), czy tez mieszanina zelu 1 wody (Soangra & Lockhart, 2017).
Poslizgnigcia wywotywano roéwniez przez zastosowanie ruchomej platformy na
prowadnicach, poruszajacej si¢ najczesciej do przodu i do tylu w zakresie do 40
cm (Okubo et al., 2023), do 70 cm (Okubo et al., 2018, 2019a, 2019b) do 90 cm (Liu et al.,
2017a, 2017b; Sawers et al., 2017; Sawers & Bhatt, 2018; Wang et al., 2017, 2020). Tylko
Mclntosh et al. (2017) stosowali platforme, ktora mogla si¢ poruszaé¢ 15 cm zaréwno

w przod, tyl, prawo i lewo.

Potknigcia wywotywano przez uzycie wysuwalnej — 7cm (Arena et al., 2016),
8.6 cm (Allin et al., 2020) Iub 14 cm przeszkody (Okubo et al., 2018, 2019a, 2019b, 2023).
Najczestsza faza, w ktorej] wywolywano poslizgnigcia byta faza IC (26 prac). Potkniecia
wywolywano w fazie MSw (7prac) lub TSw (5 prac). W kilku pracach brakowato podania

doktadnego momentu perturbacji.

W wigkszosci prac analizowano ruch catego ciala przy uzyciu systemow typu
Motion Capture (MoCap): Vicon i Qualisys. W osmiu pracach zbierano informacje na
temat aktywno$ci migsniowej z wykorzystaniem EMG. Najczg¢$ciej analizowano reakcje
migsni: piszczelowego przedniego i czgsci przysrodkowej migsnia brzuchatego tydki (Jeon
et al., 2023; Nazifi et al., 2017; Parijat et al., 2015b; Sawers et al., 2017; Sawers & Bhatt,
2018; Shorter et al., 2021); migs$ni grupy kulszowo-goleniowej (Jeon et al., 2023; Nazifi
etal., 2017; O’Connell et al., 2016; Parijat et al., 2015b; Sawers et al., 2017; Sawers
& Bhatt, 2018; Shorter et al., 2021); czgsci mig$nia czworogtowego uda: prosty uda (Jeon
et al., 2023; Shorter et al., 2021) 1 obszernego bocznego (Nazifi et al., 2017; O’Connell
et al., 2016; Parijat et al., 2015b; Sawers et al., 2017; Sawers & Bhatt, 2018). W jednym
badaniu sygnat EMG zbierano takze z migénia posladkowego $redniego i1 prostownika
grzbietu (Jeon et al., 2023). Analiza danych przy uzyciu program OpenSim pojawita si¢
tylko w trzech pracach (Nazifi et al., 2017; Wang et al., 2020a, 2020b), jednak autorzy nie

analizowali udzialéw sit migsniowych.
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Tabela 1: Zestawienie prac zawierajacych tematyke wywotywania perturbacji podczas chodu na $ciezce, w podziale na grupy osob starszych, miodych,
mtodych i starszych oraz oséb a niepetnosprawno$ciami, gdzie: N — liczba osob, K — kobiety, M — m¢zczyzni, VR — wirtualna rzeczywistos¢, b.d. — brak
danych, p — wspotczynnik tarcia, MoS (ang. Margin of Stbility) — margines stabilnosci, CoM (ang. Center of Mass) — srodek masy ciala, CoP (ang. Center
o Pressure) — $rodek parcia stop na podtoze, XCoM (ang. extrapolated center of mass) — ekstrapolowany §rodek masy, AP (ang. anterior-posterior) —

kierunek przéd-tyt, ML (ang. medio-lateral) — kierunek boczno-przysrodkowy.

Badanie

Grupa badana
(pleé, liczebnosé, wiek,
masa ciala, wzrost)

Cel badania

Metoda i moment
wywolywania perturbacji,
konczyna perturbowana,
dlugosé $ciezki, predkosé
chodu

Aparatura pomiarowa,
czestotliwos$é rejestracji,
dodatkowe parametry
mierzone (EMG, GRF).
Wykorzystanie
oprogramowania OpenSim

Wyniki

Grupa osob starszych (N =13)

(Parijat
etal.,
2015b)

24 osoby (12K, 12M).

Grupa treningowa w VR
(n=12):
70.5 + 6.6 lat;
67.8 £ 8.0 kg;
167.1+11.5cm

Grupa kontrolna (n = 12):

74.2 £ 5.8 lat;
69.6 £ 9.5 kg;
169.4+9.2 cm

Zaprojektowanie
treningu w VR w celu
wywotania perturbacji

podobnych do
poslizgu; oraz
okreslenie zmian
parametrow
biomechanicznych na
skutek treningu VR.

Obie grupy przeszty 3 sesje:
1) poslizg na platformie,

2) trening VR (grupa VR: 12

poslizgdw przez przechylanie

sceny, grupa kontrolna — chod
swobodny bez zaburzen),
3) poslizg na platformie.

Metoda: 1) Platforma: roztwor
woda —zelatyna 1:1, p=0.12);
2) VR: przechylania sceny
wys$wietlanej na ekranie
Moment perturbacji: b.d.
(analiza dla IC);

Konczyna perturbowana:
prawa;
Sciezka: 15m;

Predko$¢ chodu: preferowana.

MoCap Qualisys: 100 Hz,
(full-body model, 24
markery);
Platforma Bertec: 1000 Hz;
Bieznia Nordick oraz
wys$wietlacz montowany na
glowie w celu treningu w VR.

Trening perturbacji VR poprawia
reakcje na poslizgnigcia.
Skroceniu ulegt dystans
poslizgniecia oraz dlugosé
i szerokos$¢ kroku
i zréznicowanie predkosci kroku.
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(Parijat
etal.,
2015a)

24 osoby (12K, 12M).

Grupa treningowa w VR
(n=12):70.5 + 6.6 lat;
67.8 £ 8.0 kg;
167.1+11.5cm

Grupa kontrolna (n = 12):

74.2 £ 5.8 lat;
69.6 £ 9.5 kg;
169.4+9.2 cm

Zaprojektowanie
treningu w wirtualnej
rzeczywistosci,
ktérego zadaniem byto
wywolywanie
perturbacji podobnych
do poslizgnigcia.
Zbadanie wptywu tego
treningu na reakcje
kinematyczne
i migsniowe.

Grupa VR przeszta przez 3
sesje:1) poslizg na platformie,
2) trening VR, 3) poslizg na
platformie. Grupa kontrolna
tylko sesje 11 3.

Metoda: 1) Platforma: roztwo
rwoda —zelatyna 1:1, p = 0.12);
2) VR: przechylania sceny
wys$wietlanej na ekranie
Moment perturbacji: b.d.
(analiza dla IC);

Konczyna perturbowana:
prawa;
Sciezka: 15m;
Predkosé chodu: preferowana.

MoCap Qualisys: 100 Hz
(full-body model, 24
markery);
Platforma Bertec: 1000 Hz;
Bieznia Nordick oraz
wyswietlacz montowany na
glowie w celu treningu w VR
8 — kanatéw EMG Noraxon
(1000 Hz). Bilateralnie: m.
vastus lateralis (VL), medial
hamstring (MH), tibialis
anterior (TA), medial
gastrocnemius (MG).

Czgstotliwos¢ upadkow w grupie
VR zostala zmniejszona z 50%
przy pierwszym poslizgu do 0%
dla 3 sesji. W grupie kontrolnej
czestotliwos$¢ upadkoéw zostata
zmniejszona z 50% do 25%.
Pod wplywem treningu VR
stwierdzono istotne roznice dla
zgiecia tutowia:
S1(35.44+13.96)°vs S3:
(28.61£10.45)° oraz istotnie
zmniejszenie aktywno$ci miesni
MH.

(Sawers
et al.,
2017)

Fall: 15 oso6b, ktore
upadty (13K, 2M):
71 +2 lat;
78.1 £9.45 kg;
166 =7 cm

Recovery: 13 oséb, ktore
odzyskaty rownowage
(5K, 8M):

72 £ 5 lat;

80.1 +10.14 kg,

173 £10 cm

Zbadanie ro6znic
w koordynacji
migéniowej, latencji
aktywacji mig$niowej
i szczytowej
aktywnosci migs$ni
pomiedzy osobami,
ktore doznaty upadku,
a tymi, ktore nie
upadty.

Metoda: ruchoma platforma
(swobodny ruch do przodu do
90 cm);

Konczyna perturbowana:
prawa;

Faza: IC;

Sciezka: 7 m;
Predkos$¢ chodu: preferowana.

MoCap: 120 Hz (24
markery);
Platforma AMTI: b.d.;
EMG E Q Inc: 600 Hz;
Bilateralnie: tibialis anterior
(TA), medial gastrocnemius
(MGADS), vastus lateralis
(VLAT), biceps femoris long
head (BFLH).

Podczas poslizgniecia, osoby
z grupy Fall miaty op6zniony
czas aktywacji zginaczy
i prostownikow stawu

kolanowego konczyny, ktora
ulegta poslizgnieciu, a takze inng
strukture synergii mi¢sniowych,
W poréwnaniu z osobami z grupy

Recovery.
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3 grupy 25 0sob
testowanych ponownie po
pierwszym poslizgnieciu:
—po 6 miesigcach

Okreslenie czasu

Metoda: ruchoma platforma

Podczas retestu badani upadali
rzadziej. Stabilizacja proaktywna

(22K, 3M): utrzymywania
74.4 + 5.8 lat; o ra}\lzv ykon troli (swobodny ruch do przodu do (odnoszaca si¢ do dziatan
BMI: 27.0 + 4.6; mort)op czn}é’ uzvskanei 90 cm dla prawej konczyny wyprzedzajacych lub
(Liu et na skrl}lltek Jo 'ec;/ ncze'J ido 75 cm dla lewej MoCap: 120 Hz (24 zapobiegawczych w celu
al., —po 9 miesigcach oks OE i . 1}1/a ! konczyny); markery); utrzymania stabilno$ci systemu)
2017a) (18K, 7M):  SKSPOZYC] Konczyna perturbowana: obie; Platforma AMTI: 600 Hz. nie ulegta zmianie. Nie
poslizgnigcie podczas e .
73.0 £4.9 lat; chodu (okreslenie, jak Faza: b.d; wykazano rdznic w czgstosci
BMI:27.4 + 5.6; . - Sciezka: 7 m; upadkow i kontroli stabilnosci
dhugo moze trwac 2 . :
efekt picrwszej proby) Predkosé chodu: preferowana. pomigdzy retestem w 6, 9, a 12
— po 12 miesigcach ’ miesigcu.
(17K, 8M):
72.2 £ 6.3 lat;
BMI:29.3 £ 6.6
Zbadanie zwiazku Wykazanq 111’110’W.2} zaleznosF
miedzy zaburzeniami miedzy wielkoscig zaburzen
wezy Metoda: ruchoma platforma roéwnowagi podczas przenoszenia
chodu podczas .
, . (swobodny ruch do przodu do stopy, a odlegtoscig migdzy
. 131 0s6b (93K, 38M): pierwszorazowego . oo
(Liu et 718+ 52 lat: oélizoniecia 90 cm i do tylu58 cm); MoCap: 120 Hz (28 stopa odpowiadajaca na
al., 73 1 N 12’ 9k . pa s o%obqem’ Konczyna perturbowana: b.d.; markery); perturbacje i stopa, ktora ulegla
2017b) ) SN POSO Faza: IC; Platforma AMTI: 600 Hz. perturbacjom. Wigksza
1653+ 8.5 cm modyfikacji wzorca gy . .
Sciezka:7 m; modyfikacja kroku

chodu w celu
wykonania kroku
ochronnego.

Predkos$¢ chodu: preferowana.

w odpowiedzi na poslizgnigcie
wigzala si¢ z lepszym

odzyskiwaniem rownowagi.
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195 oséb (b.d.):

Zbadanie czy utozenie
stopy w momencie
poslizgniecia

Metoda: ruchoma platforma
(swobodny ruch do przodu do

MoCap: 120 Hz;
Platforma AMTI: 600 Hz;
Na podstawie odlegtosci
miedzy stopami a takze

Feet-forward prowadzily do
znacznie nizszego wskaznika
upadkoéw niz split-fall. Feet-

— 13 os6b, ktorzy
odzyskali rownowage
(b.d):

74 £4.1 lat;

73.3 £ 13.8kg;
167 +£12.9 cm

réznice w kontroli
nerwowo-migsniowe;j
mozna przypisac
réznicom
w kinematyce.

Sciezka: 7 m;

Predkos¢ chodu: preferowana.

(MGAS), vastus lateralis
(VLAT), biceps femoris long
head (BFLH).

(Wang et determinuje rodzaj 90,cm i do tylu 58 cm); pozycji Srodka masy w czasie . forw.ard falls by.ly ba'rdz¥ej
72.3 £5.3 lat; e Koniczyna perturbowana: - . ., | niebezpieczne, poniewaz wigzaty
al., poslizgnigcia oraz perturbacji i analizy skupien . . L
75.5+14.1 kg; Lo prawa; . si¢ z wigksza predkoscia
2017) jakie jest zidentyfikowano cztery typy A L
165.5+ 8.8 cm ., Faza: IC; e . uderzenia biodra o ziemig
prawdopodobienstwo Sciezka: 7 m: reakcji na perturbacje: i wickszvm katem pochvlenia
upadku i jego o ’ split-fall, feet-forward fall, grszym Katem pochyiel
dotkliwoss Predkosé chodu: b.d. split-recovery i feet-forward tutowia do tytu w poréwnaniu do
' P recavery split-falls.
250s6b (16K, 9M)
w dwoch grupach: 1) Scharakteryzowanie
réznic w kontroli Metoda: ruchoma platforma
— 12 os6b, ktorzy sig nerwowo-migsniowe;j ) P MoCap: 120 Hz (full-body
. . . swobodny ruch do przodu do
przewrdcili (b.d): pomiedzy sytuacja 90 cm): model, 24 markery); Osoby. kiore sie przewrdcily. w
73 £4.9 lat; upadku i jego braku ’ Platforma b.d.: 600 Hz; cehi,’() dzyskar?ig réwnowa}é’i
(Sawers 67.1 £ 12.8kg; podczas poslizgnigcia , . EMG b.d.: 600 Hz; . .
& Bhatt, 166 +8.2m obydwu stop w przod; Koficzyna rp;le‘;t;rbowana. Bilateralnie: tibialis anterior Wgrl;(;rgsg.‘:;biig%eg: rnoe(izzi?u
2018) 2) Okreslenie, czy Fg 7a: Ié' (TA), medial gastrocnemius 1523 ¢ Synerg

migéniowych niz osoby ktore
uniknety upadku.
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Grupa badana: 22 osoby

Sprawdzenie, czy

1) Poslizgnigcia:

Odnotowano tacznie 51 upadkow
(odpowiednio 23 i 27 upadkow

(13K, 9M): . _program treningu Metoda: ruchoma platforma spowodqwanych ppsllggn1¢c1am1
73.3+£5.9 lat; rownowagi sktadajacy i potknigciami).
) . (swobodny ruch do przodu do . .
73.4 £ 10.2kg; si¢ z trzech 40- 70 ¢m); Faza: IC: W poréwnaniu z grupa
(Okuboet 167 +£9.5 cm minutowych sesji ’ B 8-kamer MoCap Vicon: kontrolna, grupa badana
al., z wykorzystaniem . 100 Hz (full-body model, 38 doswiadczyta mniejszej liczby
et ., 2) Potknigcia: , . , iy
2019b) Grupa kontrolna: 22 poslizgnigé 1 potknigé markerow). upadkéw ogodtem, poslizgnigé
. . Metoda: wysuwalna . . . j .
osoby (10K, 10M): zmniejszy liczbg ) i potkni¢é. Trening rownowagi
. ) przeszkoda 14 cm; Faza: MSw; . .2, )
70.8 £ 4.9 lat; upadkow na skutek . reaktywnej zmniejszyt liczbg
e, \ Sciezka 10 m; .
73.4 £ 12.7kg; perturbacji wsrod osob Predkodé chodu: preferowana upadkéw spowodowanych
170.1 £ 8.8 cm starszych. ¢ P ’ potknigciami i poslizgnigciami
0 60%.
Uczestnicy po treningu
rownowagi wykazali poprawe
. 1) Poslizgniecia: wielu miar reaktywnej
Sprawdzenie &y . . . . . .
L . Metoda: Sliski roztwor (olej réwnowagi w porownaniu do
skutecznosci treningu 1 . . .
. ro$linny); Faza IC; grupy bazowej lub grupy
z wykorzystaniem .
(Allin et potknie¢ i poslizgniec 13-kamer MoCap Qualisys: kontrolnej. Wykazano rzadsze
34 starszych(19K, 15M): LT . 2) Potknigcia: , ' wystepowanie upadkow wsrod
al, 61 75 lat na biezni na reakcje na Metoda: wysuwalna 120 Hz (35 markeréw); uczestnikow po trenin
2020) poslizgniecia WY Platforma Bertec: 1200 Hz. P su

i potknigcia
w warunkach
laboratoryjnych.

przeszkoda 8.6 cm; Faza MSw;

Sciezka: 12 m;
Predkos$¢ chodu: preferowana.

roéwnowagi niz przed treningiem.
W przypadku potknieé nie
zaobserwowano roznic
w odzyskiwaniu réwnowagi
i czgstosci upadkow przed i po
treningu.
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(Wang et

67 0sob (22K, 45M):

Poréwnanie
parametrow
kinetycznych
i kinematycznych
pomiedzy 1)
poslizgnigciem z utrata
roéwnowagi

Metoda: ruchoma platforma
(swobodny ruch do przodu do

MoCap: 120 Hz;

We wczesnej fazie odpowiedzi
na perturbacje momenty
generowane przez prostowniki
stawu biodrowego i zginacze
stawu skokowo-goleniowego
byly wyzsze u 0s6b, ktore nie
upadly. W srodkowej fazie

72.2 £5.3 lat; e 90 cm); Platforma AMTI: 600 Hz. . .
al., 7564 12.7 ke- a poslizgnieciem bez Faza IC- odpowiedzi na perturbacje,
2020c) 16 6 6+ 1 5 1 égr;l utraty rownowagi; Scieska: 7,m' OpenSim 3.3 momenty sil mi¢§niowych
2) posh’zgnlc;cwm Predkos¢ chodu: b.d. generowane przez zginacze
zakonczonym stawu kolanowego, prostowniki
upadkiem, brakiem stawu biodrowego i zginacze
upadku, przesunigciem stawu skokowo-goleniowego
konczyny w przod byly wyzsze u 0sob, ktore nie
i recovery step. upadty.
Skrécenie kroku po poslizgnigciu
i/lub zwigkszenie momentu
przeciwnego do ruchu
Zbadanie parametrow ) wskazowek zegara dla uda
kinematycznych Metoda: ruchoma platforma MoCap: 120 Hz (full-body mogloby zmniejszy¢ ryzyko
114 o0sob (33K, 81M): . (swobodny ruch platformy : N
(Wang et i kinetycznych ; model, 30 markerow); upadku.
72.5+5.3 lat; , w przéd do 90 cm); .. .
al., 76.0 + 14.0 ko- konczyny Faza: IC: Platforma (b.d.): 600 Hz. Wydhuzenie powyzszego kroku
2020a) . K8 odpowiadajacej na 7 i/lub zwiekszenie momentu dla

163.9+12.2 cm

perturbacje oraz jej roli
podczas upadkow.

Sciezka: 7 m;

Predkos¢ chodu: preferowana.

OpenSim 3.3.

uda zgodnego z ruchem
wskazowek zegara
zmniejszyloby ryzyko upadku
powodujacego ztamanie
konczyny dolne;j.

28




(Wang et
al.,
2020b)

195 starszych (b.d.):
72.3+£5.3 lat;
75.5+14.1 kg
165.5+ 8.8 cm

Okreslenie optymalne;j
strefy w plaszczyznie
przednio-tylnej,

w ktorej postawienie
kroku ochronnego
przed upadkiem
dawatoby najwicksza
szansg na odzyskanie
roéwnowagi.

Metoda: ruchoma platforma
(swobodny ruch platformy
w przod do 90 cm, do tytu— do
58 cm);

Faza: IC;

Sciezka: 7 m;
Predkos¢ chodu: b.d.

MoCap: 120 Hz (full-body
model, 30 markerow);
Platforma AMTI: 600 Hz.

OpenSim 3.3.

Wskaznik odzyskiwania
rownowagi byt wigkszy niz 50%,
gdy odleglos¢ migdzy stopa,
ktéra wykonywata recovery step,
a pozycja CoM jest mniejsza niz
0.3 x dtugosé¢ stopy.

(Adeniyi
et al.,
2023)

Grupa kontrolna: 20 oséb
(15K, 5M)
71 + 8 lat;
71 £17 kg;
164 £12 cm

Grupa badana: 20 os6b
(15K, 5M)
71 + 8 lat;
72 +17 kg
165 £ 8 cm

Ocena wykonalnosci,
bezpieczenstwa
i skuteczno$ci treningu
rOwnowagi opartego
na perturbacjach
zewngtrznych, przy
uzyciu urzadzenia
Tethered Pelvic Assist
Device (mTPAD).

Metoda: pociagniecie przez
uprzaz na wysokosci bioder
z sita rowna 10% masy ciata
w kierunku ML oraz po
przekatnych;
Faz: losowa;
Sciezka: b.d.;
Predkos¢ chodu: preferowana.

Platforma Zeno Walkway
(b.d.).

Grupa badana korzystajaca
z urzadzenia mTPAD, osiggneta
istotnie lepsze wyniki w zakresie
funkcji poznawczych (SDMT-C
i TMT-B) oraz rownowagi (BBS
i 4-Stage Balance: stanie
jednonédz w poréwnaniu do
grupy kontrolnej. Uczestnicy
z grupy eksperymentalnej
wykazali wigkszg pewno$¢ siebie
w zakresie mobilnosci.
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Grupa os6b mlodych (N =11)

(Arena et
al.,
2016)

12 mezczyzn:
20.9 £ 2.2 lat;
69.9 + 4.4 kg;
177.84+ 6.3 cm

Zbadanie wptywu
poslizgniecia
i potknigcia podczas
chodu na
przyspieszenie glowy.

1) Poslizgniecia:
Metoda: Sliski roztwoér (50ml
oleju roslinnego); Faza: IC;

2) Potknigcia:
Metoda: wysuwalna
przeszkoda 7 cm; Faza: MSw
Iub TSw;

Sciezka: 10 m;
Prgdkosé chodu: preferowana
(1.45 - 1.60 m/s).

MoCap Vicon: 200 Hz (full-
body model);
IMU Memsense: 800 Hz
(przymocowany do czota).

W poréwnaniu do chodu
swobodnego, szczytowe
przyspieszenia byty do 4.68 m/s’
wyzsze po poslizgnieciu i do
10.,64 m/s*> wyzsze po
potknieciu. Przyspieszenie glowy
po raz pierwszy odbiegato od
normy dla chodu swobodnego
w 100 — 150 ms po poslizgnigciu
1 0 — 50 ms po potknigciu.
Charakterystyka czasowa
przyspieszenia gtowy potwierdza
mozliwy udziat uktadu
przedsionkowego w wykrywaniu
poczatku potknigcia, ale nie
poslizgniecia. Przyspieszenie
glowy po poslizgnieciu
i potknieciu rowniez okazato si¢
wystarczajaco duze, aby
przyczyni¢ si¢ do przywracania
rownowagi.
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(Nazifi
et al.,
2017)

20 os6b (9K, 11M):

23.6£2.52 lat

Poréwnanie synergii
mig$niowych
i wzorcow ich
aktywacji pomigdzy
poslizgnigciami
o wysokim lub
umiarkowanym ryzyku
upadku.

Metoda: $liski roztwor (75%
glicerol, 25% woda);
Faza: IC;

Sciezka: b.d.;
Predkos¢ chodu: preferowana

MoCap Vicon: 120 Hz;
Platforma (b.d): 1080 Hz;
EMG (b.d.): 1080 Hz;
Bilateralnie mig$nie:
hamstring (H), tibilatis
anterior (TA), vastus lateralis
(VL), medial gastrocnemius
MGQG).

OpenSim.

Zostaly wyodrebnione 4 synergie
mie$niowe. Na podstawie
maksymalnej predkosci piety
(PHS) wyodrgbniono réwniez
fagodne poslizgi (PHS < 1.44
m/s) i cigzkie. Lagodne poslizgi
aktywowaly odpowiadajace im
synergie migsniowe szybciej
0 30 — 50ms. Cigzkos¢
poslizgniecia bardziej zalezy od
sposobu reakcji na nie, niz od
innych czynnikow.

(Okubo
et al.,
2018)

10 0s6b (5K, 5M):
29.1 £5.6 lat;
70.4 + 14.8kg;
176.4+11.2cm

Ustalenie, czy
wielokrotne narazenie
na potknigcia
i poslizgniecia
Z rosnacy
nieprzewidywalnoscia
podczas chodu moze
poprawic¢ reakcje
przywracania
rownowagi, gdy
przewidywalne zmiany
chodu (np.
spowolnienie) sa
zminimalizowane.

1) Poslizgniecia:
Metoda: ruchoma platforma
(swobodny ruch do przodu do
70cm); Faza: IC i losowa;

2) Potknigcia:
Metoda: wysuwalna
przeszkoda 14 cm; Faza: MSw
i losowa;

Sciezka: 10 m;
Predkos¢ chodu: preferowana.

8-kamer MoCap Vicon:
100 Hz (full-body model, 34
markery).

Lepsze odzyskiwanie rownowagi
po potknigciach w losowej
lokalizacji byto przez
zwigkszony margines stabilno$ci
i dlugos¢ kroku podczas krokow
odzyskiwania rownowagi.
Zmiany w przywracaniu
roéwnowagi po poslizgnigciach
w losowej lokalizacji zostaty
wykazane przez zmniejszone
przesuniecie XCoM do tylu
i zmniejszong predkosé poslizgu
podczas krokoéw przywracania
roéwnowagi.

31




(Yang et
al.,
2018)

Grupa kontrolna: 22 o
Okreslenie
osoby (9K, 13M): skutecznodei
23.0 + 3.87 lat; utecznoscl

72.9 £ 18.0 kg;
167+9 cm

Grupa treningowa 16 0sob
(7K, 9M):
22.6 + 1.54 lat;
72.9 +19.9 kg;
169+ 11 cm

1 mozliwosci
wykonania jednej sesji
programu perturbacji
przez poslizgnigcie na
biezni w celu
prewencji poslizgnigé
podczas chodu
swobodnego.

Metoda: ruchoma platforma
(swobodny ruch do przodu, do
Im);

Faza: IC;
Sciezka: 14 m;
Predkos¢ chodu: preferowana.

8-kamer MoCap Vicon:
120 Hz (full-body model, 26
marker6w i 1 na ruchome;j
platformie);
Przetwornik w uprzgzy:
600 Hz.

Jednorazowy program
treningowy poslizgnie¢ na biezni
moze zmniejszy¢ ryzyko
upadkéw podczas chodu
w $rodowisku zewnetrznym.
Grupa treningowa wykazywata
lepsza kontrole nad recovery step
i stabilnos$cig, co sugeruje
potencjalne zastosowanie tej
metody w prewencji upadkow.

(Rasmus
sen &
Hunt,
2019)

6 0sob (3K, 3M):
23 £ 2.4 lat;
73.33 £ 13.96 kg;
176 £ 8 cm

Opracowanie nowego,
noszonego przez
uzytkownika
urzadzenia do
wywolywania
powtarzalnych,
wielokierunkowych
i niespodziewanych
poslizgniec.

Metoda: but ze zdejmowana
podeszwa oraz mechanizmem
uwalniajgcym $liski roztwor
(woda i zelatyna w stosunku
1:1) umieszczonym pomiedzy
dwoma warstwami teflonu. Do
czasu perturbacji powierzchnie

docisniete do siebie uprzeza.

Jej zdalne zwolnienie powoduje
poslizgniecie.

Faza: IC, MS, TS;
Sciezka: 8 m;

Predkos¢ chodu: preferowana.

17-kamer MoCap: 120Hz.

Urzadzenie to szybko zmniejsza
tarcie ze statycznych
wspotezynnikow 0.48 do 0.07.
Zaprojektowane urzadzenie jest
skuteczng metodg wywotywania
zrdéznicowanych poslizgnigc
podczas chodu.
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1) Zidentyfikowanie
wzorca aktywnoS$ci

Wykazano, ze podczas

mig$niowej,
P Ozzaﬂigagggskac Metoda: $liski roztwor poslizgniecia zmiany katowe dla
(Kim et , poslizgnieciu; (mieszanina mydla z wodg MoCap Qualysis: 120 Hz kopczyny u}egarj acq perturbacji
8 0s6b (b.d.): ; w stosunku 2:3); istotnie si¢ roznity od tych
al., 2) Opracowanie (full-body model, 26
19-27 lat . Faza: IC; . notowanych dla stawu skokowo-
2019b) wskazowek dla S . markerow). .
trenerow ktore miesnie Sciezka: b.d.; goleniowego oraz kolanqwego
Wymagaia treninell Predkos$é chodu: b.d. notowanych w chodzie
ymagaja g swobodnym bez perturbacji.
celem
przeciwdziatania
poslizgnieciom.
Reakcje posturalne wywotane
1) Zbadanie reakcji na w pierwszej ekspozycji na
poslizgniecia poslizg byly najwicksze,
wywotlanepo raz poprzedzone antycypacyjnymi
pierwszy i ustalenie, korektami potozenia CoM
jak te reakcje Metoda: ruchoma platforma w kierunku AP. W odniesieniu
zmieniajg si¢ przy ( rzesun-i cie W br ZI:,) d. prawo do zaburzonej konczyny dolnej,
powtarzanej I: lewo nz odle I;os’c’ 1’8pcm zaobserwowano duze
11 o0s6b (6K, SM): ekspozycji. . S 0y MoCap OptiTrack: 100 Hz i ipsilateralne reakcje ramienia
(Inkol et . z przyspieszeniem 2.00 m/s, . . ..
21.9+ 0.3 lat; 2) Sprawdzenie, czy o (full-body model, 15 (w pierwszej ekspozycji) byty
al., Koo o ek predkos¢ maksymalna 0.60 Kerow): h .
2019) 70.4 + 7.7 kg; 1stpleje zZwigze m/s); markerow); one charakterystycznie
174+ 6 cm pomiedzy zakresem Faza: I’C' Platforma AMTI: b.d. asymetryczne i skalowane do
o stopnia szczytowego wyprostu

reakcji segmentoéw
gornej czesci ciata
i przedramienia
a innymi elementami
reakcji na poslizg (tj.
kontrola tutowia
i ruchem CoM).

Sciezka: 5 m;

Predkos¢ chodu: preferowana.

tutowia. Przy wielokrotnej
ekspozycji zostal zmniejszony
ruch CoP do tytlu po poslizgu
(zmiany ustapity po drugiej
ekspozycji). Nieliczne
komponenty reakcji na poslizg,

utrzymywaly sie w wielu
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ekspozycjach, miaty mniejsza

wielko$¢ (np. dugo$é kroku).

XCoM stands for extrapolated
center of mass

(Eretal.,
2020)

7 0s6b (2K, 5M):
25 +0.94 lat;
58 £ 6.24 kg;
168 £2.36 cm

Zbudowanie platformy
FIMP zdolnej do
wywoltywania
realistycznych
upadkow.

Metoda: robot podazajacy za
badanym wywotujacy
potkniecia i poslizgnigcia przez
pociagnigcie za kostke osoby
badanej przez specjalng uprzaz
(Potknigcie: sita statyczna 3 N,
sita dynamiczna 5.9 N,
maksymalna sita 347.8 N;
Poslizgniecie: sita statyczna
IN, sita dynamiczna 3.5 N; sifa
maksymalna 110.3 N);
Faza: IC, MSw, TSw;
Sciezka: 3 m;
Predkos¢ chodu: preferowana.

16-kamer MoCap Qualysis:
200 Hz (full-body model, 53
markery);

5 IMU Yost Labs
umieszczone z przodu na
tutowiu, lewe 1 prawe uda

i podudzia: 333 Hz.

System FIMP jest zdolny do
wywotywania perturbacji
zblizonych do tych spotykanych
w Srodowisku zewngtrznym.
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(Rasmus
sen et al.,
2022)

18 0s6b (9K, IM):

22.72 £+ 2.89 lat;

72.25 £ 12.35 kg;
173+ 9 cm

Okreslenie, w jaki
sposob trzy warunki
poslizgu: 1) faza
poczatku poslizgu (slip
onset- SO), 2)
perturbowana
konczyna dolna
w stosunku do $ciezki,
3) promien $ciezki
wplywaja na kierunek
poslizgu, odlegtos¢
i predkos¢ szczytowa.

Metoda: §liski roztwoér (woda
i zel w stosunku 1:1)
umieszczony pomiedzy dwoma
warstwami teflonu
umieszczonego pomiedzy
warstwami podeszwy buta. Do
czasu perturbacji powierzchnie
docisniete do siebie uprzeza.
Jej zdalne zwolnienie powoduje
poslizgniecie;

Faza: IC, MS, TS;
Sciezka: o promieniu 12 m
z prostym odcinkiem 1.5 m na
kazdym koncu;
Predkosé chodu: preferowana.

17-kamer MoCap: 200 Hz
(full-body model, 79
markerow);
Wktadka w butach Pedar-X:
100 Hz;
Elektroniczne bramki
czasowe (Dashr)
umieszczone na obu koncach
Sciezek.

W miarg postepu SO kierunki
poslizgu wykazywaly przejscie
od przodu do tytu, skracaly si¢
przysrodkowo i przyspieszaty

AP. Poslizg stopy zmodyfikowat
zmiang kierunku, z poslizgami
wewngtrznej 1 zewngtrznej stopy
poruszajacymi si¢ odpowiednio
przeciwnie i ipsilateralnie.
Poslizgi stopy wewnetrznej byty
krotsze i wolniejsze w kierunku
ML oraz dhuzsze w kierunku AP
niz poslizgi stopy zewnetrznej.
Zwickszenie promienia $ciezki
powodowato poslizgi

z wickszymi komponentami

kierunku ML.

(Lee-
Confer et
al.,
2022)

64 mtodych (42K, 22M)
podzielonych na 4 grupy
po 16 o0séb:

G1: wolne rece;

G2: zwigzane rece;
G3: przywigzana reka
kontrlateralnado stopy
perturbowanej;

G4: przywiazana reka
ipsilateralna do stopy
perturbowane;j.

(W pracy jest
charakterystyka kazdej
Z grup osobno).

Okreslenie wptywu
ruchéw ramion na
czgstos$¢ wystepowania
upadkéw na skutek
nieoczekiwanego
poslizgnigcia.

Metoda: Poslizgnigcie na
roztworze (olej mineralny);
Faza: IC;

Sciezka: 10 m;
Predko$¢ chodu: 1.35-1.5 m/s.

Przetwornik w uprzezy
Omega Engineering (b.d.).

Osoby z G2 wykazywata wyzszy
odsetek upadkéw w poréwnaniu
do grupy z wolnymi ramionami
(62.5% vs 18.8%). Osoby z G3
wykazywaly znacznie wyzszy
odsetek upadkdéw w poréwnaniu
do G4 (68.8% vs. 31.2%). Ruchy
ramion pomagaja w odzyskaniu
rownowagi podczas zaburzen
poslizgu, przy czym ruch
ramienia przeciwnego do
slizgajacej si¢ stopy wydaje si¢
by¢ najwazniejszy.
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(Lee-
Confer et

al.,
2023b)

32 osoby (19K, 13M)
podzielonych na dwie
grupy (10K, 6M):

G1: 16 rece zwigzane
26.1 £2.7 lat;
65.5+11.7 kg;
167+ 10 cm

G2: 16 rece wolne
252+ 1.2 lat;
66.2 £ 9.8 kg;

172 £ 10 cm

Okreslenie w jaki
sposob zaangazowanie
konczyn gérnych
przyczynia si¢ do
odzyskiwania
réwnowagi po
poslizgnieciu.

Metoda: Poslizgniecie na
roztworze (olej mineralny);
Faza: IC;

Sciezka: 10 m;
Predkosé¢ chodu: 1.35 - 1.5
m/s.

MoCap Qualisys: 150 Hz;
Platforma AMTI: b.d.;
Przetwornik w uprzezy

Omega Engineering (b.d.)

W plaszezyznie czolowej osoby
z G2 mialy wigkszy margines
stabilnosci (MoS), mniejsze
wychwiania i predkos¢ CoM
w poroéwnaniu do oséb z G1. W
ptaszczyznie strzatkowej roznice
byly takie same z wyjatkiem
braku réznic dla MoS.

Porownanie grupy oséb mlodych i starszych (N = 8)

(O’Conn
ell et al.,
2016)

G1: 24 osoby (10K, 14M):

23.75 £2.83 lat;
68.92 +10.09 kg;
173+ 8 cm

G2: 24 osoby (12K, 12M):

57.13 +£2.83 lat;
81.81 + 14.22 kg;
169 £ 8 cm

Zbadanie czy wielkos¢
reakcji migsniowych
koniecznych do
przerwania fazy
przenoszenia podczas
poslizgniecia zaleza od
sity perturbacji.

Metoda: $liski roztwor (75%
glicerol, 25% woda);
Faza: IC;

Sciezka: 8.5 m;

Predkosé chodu: preferowana.

MoCap Vicon: 120 Hz;
Platforma Bertec: 1080 Hz;
EMG Noraxon: 1080 Hz;
Konczyna zamachowa:
medial hamstring (MH),
vastus lateralis (VL).

Wraz ze wzrostem intensywnosci

poslizgu, poczatek aktywacji MH

byt znacznie szybszy. Szczytowa
wielkos$¢ i czas do piku VL
wzrastaly wraz z nasileniem
poslizgu. Nie stwierdzono
istotnego wptywu wieku na

zadng ze zmiennych
wyjsciowych.
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G1: 7 os6b mtodych:

6-kamer MoCap Qualisys:

Wykonywanie dodatkowego

22.64 + 2.56 lat; ) 120 Hz; zadania nie ma wptywu na
(Soangra 69.65 + 15.52 kg; Zbadanie wptywu Metoda: Sliski roztwor (woda Plaformy Bertec i AMTI: reakcje na poslizgnigcia
&g 170.37 £9.33 cm dwuzadaniowo$ci na i zel w stosunku 1:1); 1200 Hz; u mtodych zdrowych osob. Przy
Lockhart ryzyko upadku Faza: IC; EMG Noraxon: b.d.; dodatkowym zadaniu osoby
2017) G2: 7 0s6b starszych: spowodowanego Sciezka: 15 m; Bilateralnie: tibilais anterior badane szty wolniej, robity
’ 71.14 £ 6.51 lat; poslizgnigciem. Pr¢dkosé chodu: preferowana. (TA), gastrocnemius (G). krétsze, szersze kroki,
78.55 + 18.25 kg; Czujniki przyspieszenia IMU: | zmniejszaly predkos¢ kontaktu
174.57 £ 10.24 cm b.d. pigty z podtozem.
G1: 11 oséb miodych . ..
(7K, 4M): Metoda: ruchoma platforma Vserr;l:b;qczl\é[l]; El})/ bé\?virdiej
23.8+£3.1 lat; Ilosciowe okreslenie | (ruch platformy 15 cm w przod, yPori 1Ja? dhu oéZi krokgu p-
712+ 12.4 kg; reakcji mtodych tyt, prawo lub lewo MoCap Optotrak: 100 Hz wykazat r}z/e migo dzi odzvskali
(Mclntos 176.2 + 8.9 cm i starszych dorostych z przyspieszeniem 240 cm/s> (full-body model); y r(')vgriowa W kI'Okli,
hetal, na perturbacje i maksymalng predkoscia 31.6 Platforma AMTI: 1000 Hz; . yWage .,
. , e ) . ] bezposrednio po perturbacji, zas
2017) G2: 10 0s6b starszych w plaszczyznie cm/s); Przetwornik Interface: . .
. . starsi potrzebowali dodatkowych
(8K, 2M): strzalkowej i czolowej Faza: IC; 100 Hz. Kkrokéw. aby odzvskac
71.1+3.1 lat; podczas chodu. Sciezka: 5 m; , ’ I\Z% d 'yt i
72.6 +11.1 kg; Predkos¢ chodu: b.d. rowhowage. WHOCS! stawlall
167.6 + 8.9 cm szersze kroki niz starsi.
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(Merrill
et al.,
2017)

G1: 16 0s6b mtodych 7K:

24.4 +3.7 lat;
64.2 + 13.2 kg;
165.5+ 54 cm
OM: 23.4 £ 1.9 lat;
73 £ 11 kg;
179.1 £ 5.8 cm

G2: 17 starszych
10K: 54.9 + 2.9 lat;
77.8£12.3 kg;
163.3+4 cm
TM: 56.3 £ 6.8 lat;
84.4 +14.6 kg;
176.6 £4.1 cm

1) Okreslenie wptywu
wieku na reakcje
konczyn goérnych na
poslizgniecia;

2) Okreslenie, czy sita
poslizgniecia ma
wplyw na reakcje
konczyn gornych.

Metoda: $liski roztwér (75%
glicerol, 25% woda);
Faza: IC;

Sciezka: 8.5 m;

Pr¢dkosé chodu: preferowana.

14-kamer MoCap Vicon:
120 Hz;

Platforma Bertec: 1080 Hz.

Wspotczynnik tarcia but-
podtoga podczas testow na
sucho wynosit 0.53,

w poréwnaniu do 0.03
podczas testow z gliceryna,
mierzony za pomoca
miernika English XL VIT
Slipmeter.

W reakcji na poslizgnigcia
zgigcie stawu ramiennego u 0sob
starszych rozpoczynane jest
p6zniej niz u mtodych, ale
towarzyszy mu wyzsza wartos¢
momentu generowanego przez
zginacze stawu ramiennego.

(Allin et
al.,
2018)

108 0sob (57K, SIM):
18-66 lat

1) Okreslenie rdznic
w kinematyce obydwu
konczyn dolnych
pomiedzy
poslizgnieciami
zakonczonymi
upadkiem i tymi ktore
nie wywotaty upadki;
2) zidentyfikowanie
roznic w kinematyce
obydwu konczyn
w zalezno$ci od
rodzaju reakcji na
poslizgnigcie.

Metoda: $liski roztwoér (50 ml
oleju roslinnego);
Faza: IC;
Sciezka: 10 m;
Predkos¢ chodu: preferowana.

6-kamer MoCap Vicon:
100 Hz (lower body model);
8-kamer MoCap Qualisys:
100 Hz;
Przetwornik w uprzgzy:
1000 Hz.

Zidentyfikowano dwie
potencjalnie modyfikowalne
cechy kinematyki stop, ktore

moga zwigkszy¢
prawdopodobienstwo

skutecznego uniknigcia upadku

po poslizgnieciu: 1) szybkie
zatrzymanie ruchu $lizgajace;j si¢

stopy;
2) ustawienia palucha stopy
zakrocznej w odlegtosci 0 — 10%
wysokosci ciata przed koscig
krzyzowa.
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G1: 18 0s6b mtodych

Ustalenie zwigzanych

Metoda: translacja podtoza

Osoby starsze chodzity wolniej
i wykonywaly krotsze, szybsze

(8K, 10M): z wiekiem réznic kroki (skrocenie fazy
. (platforma 3x5 m podlegata .
21.7£2.6 lat; W recovery S pojedynczego podporu).
) . przesunieciu w bok na 12-kamer MoCap i .
72.8 £11.0 kg; steppodczas zadania o . W reakcji na perturbacje osoby
. odleglos¢ 18 cm, OptiTrack:100 Hz (full-body "
(Shulma 180+ 10 cm lokomocyjnego ; . ) . starsze zmniejszaty pole
. Z przyspieszeniem 2 m/s?, model, 27 markerow); . . . .
netal, zorientowanego na cel redkogceia maksymalna 60 Platforma Advanced powierzchni podparcia (wgzsze
2018) G2: 16 0s06b starszych w warunkach Pre 4 Y 4 . kroki) w stosunku do wartosci
cm/s); Mechanical Technology Inc.: . .
(7K, 9M): polaczonych ) notowanych w grupie osob
. Faza: TS; 1000 Hz.
75.6 £ 5.3 lat; perturbacji § . miodych. Osoby starsze
Sciezka: 5 m; LT
72.7+13.4 kg; wewnetrznych Predkoé chodu: preferowana potrzebowaly tez wigcej niz
170 £ 10 cm i zewnetrznych. ¢ P ' dwoch krokéw (uzywanych
w G1) do ukonczenia zadania.
Poréownanie wplywu
G1:10 os6b miodych treningu rOwnowagi 1) Poslizgnigcia: Ekspozycja na perturbacje
(4K, 6M): wsrod osob mtodych Metoda: ruchoma platforma poprawia stabilnos$¢ u osob
29.8 £ 12.8 lat; i starszych na:1) (swobodny ruch do przodu do milodszych i starszych. Upadki
67.6 £ 4.5kg; parametry 70cm); Faza: IC spowodowane poslizgnigciami
(Okuboet 173.6 £ 9.5 cm; biomechaniczne kroku 8-kamer MoCap Vicon: zmniejszyly si¢: z 44.4% do 0%
al., bezposrednio przed 2) Potknigcia: 100 Hz (full-body model, 34 u mtodych dorostych iz 28.6%
2019a) G2: 10 0s6b starszych i po perturbacjach;2) Metoda: wysuwalna markery). do 14.3% u 0s6b starszych.
(9K, 1M): wystepowanie przeszkoda 14 cm; Faza: MSw Podwyzszony poziom leku
71.0+ 4.4 lat; upadkow;3) mozliwosé wskazuje na konieczno$¢
66.2 +£16.2 kg; zastosowania Sciezka: 10 m indywidualizacji treningu
159.8+7 cm w warunkach Predkos$¢ chodu: preferowana. stabilno$ci.
klinicznych.
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(Jeon et
al.,
2023)

G1: 10 oséb mtodych
(6K, 4M):
24 + 3 lat;
73.74 £21.55 kg;
170.0 £ 8.77 cm

G2: 10 0s6b starszych
(5K, 5M):
77 + 8 lat;
75.33 £ 13.62 kg;
170.8 £9.36 cm

Zbadanie: 1) wptywu
wieku na prace
ekscentryczna
prostownikow stawu
kolanowego, 2) wzorca
aktywnosci migs$ni
konczy poddawane;j
i niepoddawane;j
perturbacjom podczas
chodu po piankowej
nawierzchni oraz 3)
kontroli rownowagi.

Metoda; czg$¢ $ciezki
zastgpiona przez pianke;
Faza: IC;

Sciezka: 9.14 m;
Pr¢dkosé chodu: preferowana.

MoCap Vicon: 150Hz (full-
body model, 39 marker6w);
EMG Noraxon: 1500
Hz;Bilateralnie na migéniach:
tibialis anterior (TA), medial
gastrocnemius (MG), rectus
femoris (RF), biceps femoris
(BF), gluteus medius (Gmed),
i erector spinae (ES).

Osoby starsze wykazywaty
wyzsza aktywacje migsni
obstugujacych staw skokowo-
goleniowypodczas, gdy u 0séb
mtodych aktywacja mig$ni
dzialajacych na stawy biodrowe
byta wicksza.

Grupa oso6b z niepelnosprawnosciami (N = 4)

(Shorter
et al.,
2021)

9 z przewlekltym udarem
hemiparetycznym
(4K, 5M),
czas od udaru 7.5 + 2.5
lat:

46 £ 9 lat;

87 + 15 kg;

3 osoby zdrowe
(2K, IM):
57 £2 lat;

62 +4.5kg

1) Oszacowanie
sztywnosci stawu
skokowo-goleniowego
podczas chodu u 0s6b
po udarze mozgu;
2) Scharakteryzowanie
zwigzku miedzy
sztywnoscia stawu
skokowo-goleniowego
a aktywno$cia mig$ni;
oraz klinicznymi
miarami zakresu ruchu
i funkcji sensoryczno-
ruchowe;j.

Metoda: platforma obrotowa
w plaszczyznie strzatkowe;j
(Perturberator Robot);
Faza: MS i TS;
Sciezka: 5.25 m;
Predkosc¢ chodu: w rytmie
metronomu (55-60 BPM).

MoCap Qualisys (b.d);
Elektroniczny goniometr:
b.d.;

Platforma Kistler: b.d.;
EMG Delsys. Migsnie
bilateralnie dla pacjentow
i dominujaca u zdrowych:
tibialus anterior (TA), medial
gastrocnemius (MG),
semitendinosus (ST), rectus
femoris (RF).

Wszystkie dane rejestrowane
z czestotliwos$cig 1-2 kHz.

Sztywnos¢ stawu skokowo-
goleniowego strony
z niedowladem byta mniejsza
podczas fazy podporu niz stawu
po stronie zdrowej. Roznice
pomigdzy stronami w kontroli
stawu skokowo-goleniowego
pozwalaja przewidzie¢ predkosc
i dystans chodu. Nie jest to
mozliwe na podstawie
sztywnosci stawu lub bierne
oceny kliniczne;j.
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(Dusane
& Bhatt,
2022)

Grupa badana
(8K, 16M):
57 £ 8.7 lat;

81.01 +£13.9 kg;
171 £9 cm

Grupa kontrolna
(9K, 12M):
61 + 12lat;

81.2+18.36 kg
169 £ 11 cm

30 o0soOb ze stwardnieniem

49 pacjentow po udarze:

1) Zbadanie, czy osoby
z porazeniem konczyn
dolnych maja
zdolnosci adaptacyjne
na poslizgnigcia
konczyny niedotknietej
niedowladem;
2) ustalenie, czy
wczesniejsze
wystawienie na
powtarzajace si¢
poslizgniecia podczas
chodu po stronie
nieobjetej
niedowladem moze
poprawi¢ reakcje na
poslizgniecia po
stronie porazone;.

Metoda: ruchoma platforma
(b.d.);
Faza: b.d.;
Sciezka: 8 m;

Pr¢dkosé chodu: preferowana.

MoCap: 120 Hz (full-body
model, 30 markerow);
Platforma (b.d.): 600 Hz.

Wywotywanie poslizgni¢¢ po
stronie niedowtadu poprawiato
odpowiedz na poslizgnigcia po

tej stronie.

Wywotywanie poslizgnie¢ po

stronie bez niedowtadu nie
dawato takiego efektu.

(Okubo
et al.,
2023)

rozsianym podzielonych
na dwie grupy:

Grupa badana
(8K, 6M):
55.7 +12.8 lat;
71.6 + 13.6 kg;
170.5+ 7.9 cm

Zbadanie mozliwosci

i skuteczno$ci treningu
réwnowagi

z wykorzystaniem

poslizgnie¢ i potknigé

1) Poslizgniecia:
Metoda: ruchoma platforma
(swobodny ruch w przéd do 40

cm);
Faza: IC;
Sciezka: 10 m;
Preferowana predkos¢ chodu;

8-kamera MoCap Vicon:
100 Hz (full-body model, 38

Reaktywny trening rownowagi
poprawit stabilno§¢ dynamiczna,
podparcie na konczynie, kontrole

. 2) Potknigcia: markerow). tu%ow1alz,m eyszy Hiczbe
u 0séb ze upadkéw u 0sob ze
C Metoda: wysuwana przeszkoda . .

stwardnieniem stwardnieniem rozsianym.

Grupa kontrolna rozsianym 14 cm;

(11K, 5M): ym. Faza: MSw

47.1 +£12.8 lat; Sciezka: 10 m;

63.4+ 14.5 kg; Predkosc¢ chodu: 80%

165.7+ 8.5 cm preferowane;.
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G1: 5 zdrowych o0sob
miodych

(4K, 1M): 23.8 + 4.7 lat;

G2: 5 0s6b mtodych po

wstrzasnieniu mozgu
Kreter
(et al (mTBI)
2021’3 (2K, 3M): 24.6 £ 5.2 lat.

Wszyscy uczestnicy mTBI
byli co najmniej dwa
tygodnie po urazie (27.4 +
12.8 dni) i nadal zglaszali
skutki uboczne.

Poréwnanie reakcji
0s6b zdrowych i 0sob,
ktére doznatly
fagodnego urazu
modzgu, na perturbacje
generowane przez

zmechanizowany but.

Metoda: podniesienie
proksymalnej czgsci lewego
stawu $rodstopno-
paliczkowego przez obrot
aluminiowego elementu
w podeszwie za pomoca silnika
elektrycznego, co powodowato
od 12 (bez obcigzenia) do 5
stopni (po obcigzeniem) ewersji
stopy;
Faza: TS;
Sciezka: 7.5 m;

Pr¢dkosé chodu: preferowana.

6 IMU Opal v2: 128 Hz

(markery umieszczone na:

stopach, odcinku
ledzwiowym (okoto L3),
tutowiu (nad mostkiem)
i nadgarstkach).

W fazie TSw przed
spodziewanymi perturbacjami
osoby zmTBI wykazywaty
wigksze boczne przyspieszenie
perturbowanej stopy i mniejszy
ruch boczny tutowia
w poréwnaniu z chodem
swobodnym.
Zdrowi wykazywali mniejsze
przyspieszenie ML stopy i brak
roéznic w przyspieszeniu ML
tutowia w poréwnaniu z chodem
swobodnym.




1.3.2 Perturbacje podczas chodu na biezni jedno-pasmowe;j

W skiad tego rozdzialu weszto 17 prac (Tabela 2). W o$miu z nich uwzgledniono
osoby mlode, natomiast w kolejnych o§miu — osoby starsze. W trzech zbadano reakcje na

perturbacje wsrod osob z chorobg Parkinsona.

W grupie os6b miodych najliczniejsza grupa uczestniczyta w badaniu Martelli et al.
(2016) — 18 uczestnikow, a najmniej liczna u Hof i Duysens (2018) — 9 0s6b. Najmtodsze
osoby przebadali Boerger et al. (2016) — 21.2 £+ 0.7 lat, a najstarsze Patel et al. (2019) —
27 = 4 lat. W grupie osob starszych najmniej liczna grupa uczestniczyla w badaniu Wang
et al. (2019) — 25 os6b. Najliczniejsza grupa — 506 o0sdOb, uczestniczyla w badaniu
Lurie et al. (2020). Wiek badanych miescit si¢ w przedziale 70.2 + 5.9 (Wang et al., 2019)
— 81.4 £ 4.3 lat (Gimmon et al., 2018; Kurz et al., 2016). We wszystkich badaniach
z udziatem oséb z chorobg Parkinsona uczestniczyta ta sama grupa 38 oséb, podzielona na
dwie grupy ze $rednig wieku 67.6 = 8.2 1 62.5 = 7.9 lat (GaBner et al., 2019; Steib et al.,
2017, 2019).

We wszystkich badaniach wykorzystano biezni¢ z jednym pasem. W czterech z nich
uzyto biezni Simbex (Bhatt et al., 2018; Ding & Yang, 2016; Patel et al., 2019; Wang et
al.,, 2019), w trzech — biezni Mercury (GaBner et al., 2019; Steib et al., 2017, 2019)
i Balance Tutor (Hezel et al., 2023; Madehkhaksar et al., 2018; Taborri et al., 2022),
w dwoch — biezni ActiveStep (Lurie et al., 2020; Yang et al., 2023) i Woodway (Lurie et
al., 2020; Yang et al., 2023). W czterech doniesieniach nie podano modelu wykorzystanej
biezni (Gimmon et al., 2018; Hof & Duysens, 2018; Kurz et al., 2016; Martelli et al.,
2016).

Perturbacje najczes$ciej] wywotywano przez zmiang predkosci pasa biezni (10 prac).
Maksymalne przyspieszenie wynosito 16 m/s® (Kurz et al., 2016), a najmniejsze — 0.5 m/s?
(Taborri et al., 2022). Czas w jakim zmieniano predkos¢ pasa wynosit od 200 ms (Ding
& Yang, 2016; Yang et al., 2023) do 500 ms (Taborri et al., 2022). W sze$ciu badaniach
perturbacje wywotywano poprzez boczno-przysrodkowe przesunigcie catej biezni. Miato
to miejsce w okresie od 200 ms (Nestico et al., 2021) do 500 ms (Taborri et al., 2022), na
dystansie od 7.2 cm (Nestico et al., 2021) do 18 cm (Kurz et al., 2016), z przyspieszeniem
od 0.18 m/s? (Taborri et al., 2022) do 16 m/s*> (Kurz et al., 2016). W trzech publikacjach
perturbacje wywolywano zaréwno przez zmian¢ predkosci pasa jak 1 boczno-
przysrodkowe przesunigcie biezni (Kurz et al., 2016; Madehkhaksar et al., 2018; Taborri
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etal., 2022). Perturbacje przez przechylenie biezni wywotywano w czterech pracach.
W jednym przypadku biezni¢ przesuwano na boki w o 8.28 cm, 16.56 cm i 24.89 cm
z jednoczesnym nachyleniem o 5°, 10° lub 15° (Boerger et al., 2016). W dwoch innych
doniesieniach mozliwe byto przesuni¢cie biezni o maksymalnie 3 cm (Steib et al., 2017,
2019). W dwoch pracach badani byli pociggani za miednice przy uzyciu uprz¢zy (Hof
& Duysens, 2018; Martelli et al., 2016). W jednym doniesieniu pociagni¢cia miaty sile
rowng 10%, 15% lub 20% ci¢zaru ciata w czasie 450 ms (Martelli et al., 2016). W innej
pracy (Hof & Duysens, 2018) sita pociggnigcia miescita si¢ w zakresie 2.7 do

12.4 kg.m.s™' w czasie 100 ms.

Perturbacje najczegsciej] wywotywano w fazie IC (4 pozycje): (Ding & Yang, 2016;
Martelli et al., 2016; Rieger et al., 2020; Yang et al., 2023), w fazie MS (Taborri et al.,
2022), fazie pojedynczego podporu (Nestico et al., 2021), lub w nieprzewidywalnym,
losowym momencie cyklu chodu (Madehkhaksar et al., 2018). W jednej publikacji autorzy
indukowali perturbacje losowo w 10% cyklu chodu lub w 40 1 90% cyklu chodu (Hof
& Duysens, 2018).

Pomiary reakcji na perturbacje najczgsciej przeprowadzano z wykorzystaniem
technologiit MoCap (7 prac): Vicon (Ding & Yang, 2016; Madehkhaksar et al., 2018;
Martelli et al., 2016), Qualisys (Wang et al., 2019), Motion Analysis Corporation (Nestico
et al., 2021; Patel et al., 2019) i APAS (Gimmon et al., 2018). Pozycjonowanie markerow
umozliwiajace rejestracje parametrow kinematycznych catego ciata wykorzystano
w czterech pracach (Ding & Yang, 2016; Madehkhaksar et al., 2018; Patel et al., 2019;
Wang et al., 2019). W jednym doniesieniu markery umieszczano obustronnie na pigcie,
podstawie I ko$ci §rodstopia, kostce bocznej, V stawie $rodstopno-paliczkowym oraz na
dolnym odcinku kregostupa (Nestico et al.,, 2021). W innym badaniu markery
umiejscowiono obustronnie na wyrostku rylcowatym kosci promieniowej, wyrostku
barkowym, kolcu biodrowym przednim goérnym i przedniej cze$ci stawu skokowo-
goleniowego (Gimmon et al., 2018). W jednym przypadku MoCap zostat uzyty do kontroli
polozenia mocowania linek systemu wywolujacego pociaggnigcia za miednice (Martelli
et al., 2016). Autorzy dwoch publikacji korzystali z platform dynamometrycznych Zebris
(Steib et al., 2019) lub MOTEK (Rieger et al., 2020). W dwoéch doniesieniach pomiaréw
dokonano z wykorzystaniem IMU Shimmer Sensing (Steib et al., 2019) 1 Xsens (Taborri
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et al.,, 2022). Dane dotyczace aktywnosci mdzgu byty zbierane z wykorzystaniem fMRI
w dwoch badaniach (Bhatt et al.,, 2018; Patel et al., 2019). W jednym doniesieniu
rejestrowano sygnat EMG z migséni strzatkowego dlugiego, piszczelowego przedniego

(TA) 1 ptaszczkowatego (SO) obydwu konczyn (Hof & Duysens, 2018).
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Tabela 2: Zestawienie prac zawierajacych tematyke wywotywania perturbacji podczas chodu na biezni jednopasmowej, w podziale na grupy osob
mtodych, starszych oraz os6b a niepelnosprawnosciami, gdzie: N — liczba 0s6b, K — kobiety, M — mezczyzni, b.d. — brak danych, BW (ang. body weigth) —
cigzar ciata, BoS (ang. Base of Support) — pole powierzchni podparcia, MoS (ang. Margin of Stbility) — margines stabilnosci, CoM (ang. Center of Mass) —
srodek masy ciata, AP (ang. anterior-posterior) — kierunek przod-tyt, ML (ang. medio-lateral) — kierunek boczno-przysrodkowy.

Grupa badana
(pleé, liczebnosé,

Metoda i moment wywolywania

Bieznia, aparatura
pomiarowa, czestotliwo$é
rejestracji, dodatkowe

Badanie wiek, masa ciala, Cel badania perturbacii, predkos¢ chodu parametry mierzone Wyniki
wzrost) (EMG, GRF).
Wykorzystanie
oprogramowania OpenSim
Grupa os6b mlodych (N =8)
17 roznych warunkow: chod
swobodny, pochylenie (P), Sinusoidalne perturbacje chodu
przechylenie (R) i odchylenie (Y) i przesuniecia AP i ML wplywaja
odpowiednio o 5°, 10°, 15°; istotnie na zmiane¢ dtugosci kroku.
o . L sinusoidalnych perturbacji, Bieznia: Woodway na Najwigksze zmiany w dlugosci kroku
. Okreslenie zmiennosci . . )
(Boerger 13 0s6b miodych dlugodci i szerokosci potaczone przechylenie- platformie Moog z 6 byly dla: P15 (7.87+£2.90 cm),
(7K, 6M): pochylenie-odchylenie (RPY) stopniami swobody; ML24.89 (9.54+6.27 cm) i Y24.89
etal., ) kroku podczas o . .
2016) 21.2+0.7 lat; przechylenia biezni o 8° oraz przemieszczenie AP (10.52+2.84 cm).
masa i wzrost: b.d. w kierunku AP i ML i ML w okresowych MoCap: b.d. (26 markerow), Najwigksze zmiany w szerokos$ci
' przemieszczeniach o 8.28, 16.56 80s chodu i 60s przerwy. kroku byty dla: RPY (7.25+2.35 cm),
124.89 cm. R (4.20+1.88 cm) 1Y 5°,10°, 15°:

Moment perturbacji: b.d.;
Predkos$¢ chodu: preferowana.

(4.71£1.65 cm), (8.38+3.13 cm),
(11.0942.92 cm).
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(Martelli
et al.,
2016)

Dwie grupy:

Grupa AP: (0K, 9M):

24.2 + 4.7 lat;
71.1 £8.5 kg;
174+ 7 cm

GrupaML: (0K, 9M):

23.6 £ 3.6 lat;
69.4 £ 7.7 kg;
175+ 8 cm

1) Ocena wptywu
kierunku
niecoczekiwanych
pociagni¢¢ za miednice
podczas treningu na
biezni na mozliwos¢
odzyskania stabilno$ci
posturalne;j.

2) Analiza réznic
w reakcjach na
perturbacje w zaleznosci
od ich kierunku
i amplitudy.

3 fazy protokolu: trening bazowy
(4min) — brak perturbacji, trening
z perturbacjami (30min), po
treningu (7min) — brak
perturbacji.

Podczas treningu 4 kable
mocowane w pasie. Perturbacje,
w IC przez trapezoidalne
narastanie sity (czasy narastania,
po 150 ms) z maksymalna sita
10%, 15% lub 20% BW. Grupa
AP trenowana z perturbacjami
przednimi i tylnymi; Grupa ML z
z perturbacjami przy$rodkowymi
i bocznymi.

Trening (30 min): 13 blokow
r6znych kombinacji perturbacji
(kierunek x sita), 13 blok taki jak
pierwszy.

Moment perturbacji: IC;
Predkos¢ chodu: b.d.

Bieznia: b.d.;

10-kamer MoCap Vicon:
250 Hz (full-body model);
kontrola potozenia
mocowania linek systemu
Active Tethered Pelvic
Assist Device (A-TPAD).

Osoby w grupach AP i ML chodzili
ze $rednig predkosciag 1.09 + 0.04 m/s
i odpowiednio 1.09 + 0.03 m/s.

Przy perturbacjach AP wykazano
zwigkszenie BoS i MoS. Wraz ze
wzrostem sity perturbacji malato
MoS w kierunku AP. Przy
perturbacjach tylnych badani
zwigkszali szerokos$¢ chodu. Przy
perturbacjach ML zmniejszeniu
ulegto MoS.
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(Hof &
Duysens,
2018)

9 0s6b mtodych
(6K, 3M):
19-23 lat;

masa i wzrost: b.d.

Okreslenie, czy
w odpowiedz na
perturbacje aktywnos¢
migéni peroneus longus
(PL), tibialis anterior
(TA) i soleus (SO) ma
miejsce na drodze
odruchowe;j.

Dwa protokoty: I - do oceny
zaleznos$ci fazowej, w ktorym
wielko$¢ pchnigcia byta stata

i wynosita 8.9 + 1.0 kg.m.s! (L
strona) i 7.1 kg.m.s”! (P strona).
(po lewej), a pchnigcia/ciagnigcia
byly wykonywane w 10, 20, .....

100% cyklu chodu, zar6wno

w lewo, jak i w prawo w losowe;j
kolejnosci.
II - zbadanie wplywu wielko$ci
perturbacji, pchniecia
i pociagniecia. Wykonywane
w 40% lub 90% cyklu
z wielkoSciami okoto 2.7, 3.5, 6.0,
10.0 and 12.4 kg.m.s™". Kolejnos¢é
pchnig¢ byta losowa, a odstepy
miedzy pchnigciami zmienialy si¢
losowo w zakresie od 8 do 12
krokow.

Prgdkosé chodu: iloczyn 1.25 m/s
i pierwiastka z dtugosci konczyny
dolnej w metrach.

Bieznia: b.d.;

Platforma: b.d.;
EMG Porti: 800 Hz;
bilateralnie migs$nie:

peroneus longus (PL),
tibialis anterior (TA) i soleus

(SO).

Migsénie PL, TA i SO reaguja na
perturbacje chodu z op6znieniem od
150 do 350 ms. Aktywacja nastepuje

jednoczesnie w kilku mig$niach i jest
powiazana z przesuni¢ciem CoM
w odpowiedzi na zaburzenie.
odpowiedzi migsniowej wzrasta wraz
ze wzrostem sity perturbacji.
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Analiza mechanizmow

Po proébie chodu swobodnego,
oraz poslizgu na biezni,
w skanerze MR osoby badane

Potwierdzono zaangazowanie
wyzszych struktur korowych
i podkorowych w reaktywna kontrole

neuron alnych wyobraz.ah wyobra%a.no 50 b1'e réwnowagi. Wigksza aktywacja przy
zaangazowanych chodzenie (IW), poslizgniecia (i K tozonodei
10 0s6b miodych w kontrol¢ rownowagi (IS) oraz obserwowali chdd innej | Bieznia: ActiveStep Simbex; pos dlZg}l wynika ze zIozonosct
(Bhatt et (b.d.): po perturbacjach osoby (OW) i poslizgniecia (OS). A I?ma. s::nzomf) t.o r}t/cznego.
al., 2018) 26.90 + 4.25 lat; podobnych do poslizgu Rezonans magnetyczny r(’)vt/r‘:g\?vasgzieg) OI;lczI:s)S;cl);iZZg}giI;Iil;aniz
masa i wzrost: b.d. generowanych za Poslizgnigcia: zmiana fMRI 3.0 7y chodzie swobodnym
pomoca wyobrazni przyspieszenia biezni: 12 m/s?, P yb .. (i i
i podczas rzeczywistych | przesunigcia: 25 cm, czas trwania: Wyobrazenie posiizghiceia
poslizgnie¢ na biezni. 250 ms; rekrutowalo wieee) po%qczep
Moment perturbacji: b.d.; neuronaln}fgh iz obserwaCJa
Predkos$é chodu: preferowana. poslizgnigcia.
Perturbacje ML - wywotane przez Podczas perturbacji, uczestnicy
przesuwanie powierzchni biezni wykonywali krotsze, szersze
(12.8 cmi 1.5 m/s?). i szybsze kroki niz podczas chodzenia
. Perturbacje AP - wywolywane bez perturbacji. Efekty byty znacznie
Zbadarrzlegv p?ywu przez przyspieszanie i zwalnianie wigksze, gdy perturbacje byly
mepcehanricirclj;ch pasa (przod: predkos¢ pasa o stosowap§ w kierunku ML. Podczas
w kierunku AP i ML na przyspieszyta do 2.5 m/s, Bieznia: Balance Tutor perturbacji ML $rednia dtugos¢ kroku
10 0s6b mtodych ArameEtTy CZASOWO- a nastepnie zwolnita do 1.1 m/s. | mocowana na prowadnicach zmniejszyla si¢ 0 3 —5 cm, $rednia
(Madehk (7K, 3M): rrz)es trzennye chodu oraz Tyt: zmniejszenie predkosci do 0 | umozliwiajacych ruchomosé szerokos$¢ kroku zwigkszyta si¢
haksar et 26.4 £ 4.1 lat; p Kredlenie. ktd m/s a nastgpnie przyspieszenie do przod-tyl, lewo-prawo; o okoto 1 cm. Badani wykonywali
al., 2018) 64.4 +12.5 kg; okreslenie, ktore 1.1 m/s). érednio o 2 — 3 kroki na minute
170 % 8 em parametry sg najbardziej MoCap Vicon: 200 Hz(full- wiccej.

reprezentatywne do
ilosciowego okreslenia
odpowiedzi na
przywrdcenie postawy.

5 min chod swobodny (ostatnia
minuta- analizowana), 4 proby - 5
min chodu z perturbacjami, w tym
seri¢ 16 perturbacji w okreslonym

kierunku. Moment perturbacji:

nieprzewidywalny. Czas migdzy
perturbacjami: od 15 do 25 s.

body model, 39 markerow).

Zmienno$¢ wykazywaty silng reakcje
na perturbacje, co moze by¢
wskaznikiem niestabilnosci i ryzyka
upadku, a jednoczesnie strategia
adaptacyjna i korzystna dla
odzyskania rOwnowagi.
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(Patel et
al., 2019)

10 os6b mtodych
(b.d):
27 + 4 lat;

masa i wzrost: b.d.

Wykorzystanie
funkcjonalnego
neuroobrazowania do
zidentyfikowania
obszaréw neuronalnych
zaangazowanych
w adaptacj¢ do
perturbacji w charakterze
poslizgnigcia podczas
chodu, w ciagu 3
kolejnych dni
treningowych.

1) Perturbacje przed treningiem:
poslizg - zmiana predkos$ci biezni
(przy$pieszenie: 12 m/s?,
przesuniecie: 25 cm; czas: 250
ms);

2) Trening: zmiana predkosci
biezni (poziom I: przyspieszenie:
6 m/s?, przesunigcie: 12 cm, czas:
200 ms; poziom II:
przyspieszenie: 6 m/s?,
przesuniecie: 18 cm, czas: 250
ms);

Moment perturbacji: b.d.;
Prgdkosé chodu: preferowana (w
zakresie 0.9 —1.2 m/s).

Bieznia: ActiveStep Simbex;

8-kamer MoCap: 120
Hz(full-body model, 29
markerow);
fMRI 3.0 T GE Discovery;
T2+-weighted pulse
sequence.

Aktywno$¢ mozgu
rejestrowano podczas
wykonywania
wyobrazonego poslizgu i
wyobrazonych zadan
chodzenia przed i po
treningu perturbacji.

Przed treningiem poslizgnigcie
wywotywato zwigkszong aktywnosé
w regionach ciemieniowych, zakrecie
przyhipokampalnym i zakrecie
obregczy w porownaniu ze stanem
spoczynku.

Po treningu poslizgnigcie
wywotywato zwigkszong aktywacje
w gornym placie ciemieniowym,
dolnym zakrecie potylicznym
i zakrecie jezykowym.
Trening perturbacji nie byt zwiagzany
ze spadkiem aktywnosci w zadnym
z obszarow mozgu.

(Nestico
et al.,
2021)

16 0s6b mtodych
(8K, 8M):
wiek: 20 — 35 lat;

masa 1 wzrost: b.d.

Ustalenie, czy zmienno$¢
ruchow jest strategia
umozliwiajaca
eksploracj¢ srodowiska
i poprawy stabilnosci
podczas chodu.

Perturbacje ML calej biezni na
ksztalt fali sktadajacej si¢ z 200
ms przyspieszenia, po ktorym
nastgpowato 200 ms. Szczytowe
przemieszczenie, predkosé
i przyspieszenie: 0.072 m, 0.36
m/si1.8 m/s%
Moment perturbacji: faza
pojedynczego podporu;
Predkos¢ chodu: srednia z 3
przejs¢ po 10 m $ciezce (b.d.).

Bieznia: Woodway;

15-kamer MoCap: 200
Hz(lower body model).

Zmiennos$¢ dtugosei kroku przed
perturbacjami nie wptywa na liczbg
krokow potrzebnych do odzyskania
rownowagi po nich. Szeroko$¢ kroku

byta wigksza przed spodziewanym
potknigciem niz w warunkach chodu

bez perturbacji. Wystapienie
perturbacji zwigkszyto poziom lgku
u uczestnikow badania, ale nie byto
zwiazku migdzy poziomem lgku
a dtugosci kroku.
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Perturbacje AP: zmiana predkosci

Perturbacja w kierunku AP byta
wigkszym wyzwaniem, powodujac
ro6znice w odniesieniu do chodu
swobodnego zar6wno w zmiennosci

(Taborri
et al.,
2022)

12 0s6b miodych
(8K, 4M):

64.9 £ 9.6 kg;
170.8 £4.7 cm

26 + 3 lat;

Okreslenie wptywu
przewidywalnych
perturbacji w kierunkach
AP 1 ML podczas chodu
na biezni na ustawienia
katowe stawow konczyn

dolnych.

biezni (przyspieszenie: 0.5 m/s?,

Perturbacje ML: przesunigcie
biezni (przyspieszenie: 0.18 m/s?,
czas: 0.5 s; dystans: 16 cm);

Moment perturbacji: MS;
Predkos¢ chodu: 4.3 km/h.

czas: 0.5 s);

Grupa oso6b starszych (N =6

Bieznia: Balance Tutor;

IMU Xsens: 60 Hz.

i amplitudzie. Dla perturbacji ML,

zakresu ruchu w stawie, jak

tylko dla stawu skokowo-
goleniowego znaleziono takie
roznice. W obu perturbacjach
obserwowano skrocenie kroku.

Osoby upadajace wykazywaty
znacznie nizsza sit¢ migsni

1) Zbadanie zwigzku

8-kamer MoCap Vicon: b.d.

obshugujacych staw kolanowy w do

Yang,
2016)

(Ding &

36 0s0b starszych
(19K, 17M):
71.3£4.7 lat;
76.0 £ 17.0 kg;
165.1+10.8 cm

miedzy zmniejszeniem
sity mig$niowej
a upadkami na skutek

minimalnych wartos$ci

prostownikow stawu

poslizgniecia;
2) Okreslenie

sity mig$niowej

kolanowego celem
identyfikacji osob
o wysokim ryzyku

upadkéw.

Poslizg: 15 s chod swobodny, 14
poslizgdéw przez zmiang predkosci
pasa (przyspieszenie: 8 m/s?,

Sita migsniowa prawego stawu

czas:0.2 s);

kolanowego.

Moment perturbacji: IC;

Predkos¢ chodu: preferowana.

(full-body model,
26markeroéw);

Bieznia: ActiveStepSimbex;
Przetwornik przymocowany
do uprzegzy Transcell
Technology: b.d.

0s0b, ktorzy odzyskali rOwnowage
(1.10 vs. 1.44 Nm/kg, dla
prostownikow; 0.93 vs. 1.13 Nm/kg,
dla zginaczy). Takie wyniki sugeruja,
ze ostabienie mig$ni przyczynia si¢
do upadkow zainicjowanych
poslizgnieciem podczas chodu.
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Grupa badana

(17K, 10M):
78.2 £ 5.6 lat;
70.9 + 14.9 kg;
161.5+£10.9 cm

Okreslenie, czy trening
wielokierunkowych,
nieoczekiwanych

Grupa badana: 24 (20 min) sesje
treningowe, 2 X w tygodniu przez
12 tygodni.
Perturbacje co 20 - 40s.
Perturbacje AP: b.d.

Perturbacje ML: czas: 400 ms,
predkosé: 0.1 — 3.2 m/s, dystans 1

Bieznia: b.d.;

Trening perturbacji chodu poprawit
szybkos$¢ stawiania kroku
w warunkach obecnosci i braku

(Kurz et perturbacll podczas — 18 cm, przyspieszenie: 0.5 — 16 (uzywana tylkg do trepmgu dodatkowego zadania kognitywnego
al., 2016) chodu na biezni moze . podczas ktdrego nie . > .
Grupa kontrolna L m/s); ) oraz poprawit kontrole rownowagi
) zmniejszy¢ ryzyko zbierano danych) . .
(21K, 5M): upadkéw wéréd oséb w badaniu stabilograficznym
81.4 £ 4.3 lat; starszvch Program treningu miat 24 w kierunku ML.
65.5+12.9 kg; yen. poziomy trudnosci z rosngcymi
154.9 £ 6.9cm poziomami perturbacji.
Moment perturbacji: b.d.;
Predkos¢ chodu: preferowana.
((}?;II? k;?)?\ir)l? tirr?iﬁa gjviaga;ij (2()01;11?3 Sizje ez Po treningu zakresy ruchu miednicy
789 i’ 56 la'é' Okreslenie czy trening na & ’12 tygo;[i};l%' p i klatki piersiowej zwigkszyty si¢
. o N biezni . ’ W grupie treningowej w porownaniu
(I?:tn;lo masa i wzrost: b.d. z nieoczekiwanymi Perturbacje co 20 - 30s. 2-kamery MoCap APAS: z grupg kontrolng. Calosciowy zakres
2018) Grupa kontrolna perturbacjami poprawi Przesuniccie calej biezni: b.d.; 60 Hz rotacji tutowia zwigkszyt si¢ z 13.1

(21K, 5M):
81.4 £4.3 lat;

masa 1 wzrost: b.d.

ruchomo$¢ miednicy
i tutowia podczas chodu.

Bieznia: b.d.;
Moment perturbacji: losowy;
Predkos¢ chodu: preferowana.

5.9°do 16.9 £ 6.8°.Trening nie miat
wptywu na dtugos¢, szerokos¢ kroku
i czas kroku.
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(Wang et
al., 2019)

25 0s6b starszych
(10K, 15M):
70.2 £5.9 lat;

masa i wzrost: b.d.

Zbadanie czy osoby
starsze moga poprawic
zdolno$¢ utrzymywania

roOwnowagi poprzez

dostosowanie si¢ do
powtarzajacych si¢
poslizgdbw na biezni.

Poslizgnigcie: zmiana predkosci
pasa (przyspieszenie: 5 m/s? (dla
predkosci 0.6 m/s 1 0.8 m/s), 6
m/s2 (dla predkosci 1.0 m/si1.2
m/s), przesunigcie: 0.1-0.9 m);

Moment perturbacji: b.d;
Predkos$é chodu: preferowana (do
wyboru: 0.6 m/s, 0.8 m/s, 1.0 m/s,

1.2 m/s).

Bieznia ActiveStep Simbex;

8-karem MoCap Qualysis:
120 Hz (full-body model, 29
markerow).

Nie wykazano wptywu treningu na
liczbe krokéw potrzebnych do
odzyskania rownowagi.
Zaobserwowano wicksza poprawe
rownowagi przy wigkszej
intensywnosci i liczbie poslizgnieé
podczas treningu. Bierna poprawiona
stabilno$¢ wigzata si¢
z przesunig¢ciem $rodka cigzko$ci do
przodu, a reaktywna z wydtuzeniem
kroku ochronnego i szybsza
predkoscia CoM wzgledem pola
powierzchni podparcia.

(Lurie et
al., 2020)

506 0s6b starszych:
Grupa treningowa:
(119K, 134M):
78 lat;
masa i wzrost: b.d.

Grupa standardowy
trening
(119K, 134M):
78 lat;
masa i wzrost: b.d.

Okreslenie skutecznosci
dodania treningu
z perturbacjami do
zwyklego treningu
réwnowagi majacego na
celu zmniejszenie
upadkow i urazow
zwigzanych z upadkami.

5 poziomdw perturbacji, ktore
r6znig si¢ od wolniejszych,
mniejszych przemieszczen
powierzchni (poziom 1) do

wigkszych i1 szybszych
przemieszczen powierzchni
(poziom 5).

Perturbacje wystepowaly
w kierunku do przodu
(potknigcie) i do tylu (poslizg),
z okazjonalnym wykorzystaniem
perturbacji bocznych
w indywidualnych przypadkach.
Moment perturbacji: b.d.;
Predkos¢ chodu: b.d.

Bieznia ActiveStep Simbex;

Badano tylko liczbe
upadkéw wykorzystujac
skale: TUG, BBS, DGI,

ABC.

Dodanie treningu perturbacji na
biezni do standardowej fizjoterapii
istotnie zmniejszyto liczbe upadkow
w ciggu pierwszych 3 miesiecy po
zakonczeniu leczenia.
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(Yang et
al., 2023)

42 osoby starsze:
Grupa treningowa
(15K, 7M):
72.7 £ 5.6 lat;
74 £19.1 kg;
163 +10.3 cm

Grupa kontrolna
(12K, 8M):
71 £4.9 lat;

78.3 £ 13.6 kg;

160.5+ 8.3 cm

Okreslenie skuteczno$ci
8-tygodniowego treningu
wibracyjnego na
zmniejszenie liczby
upadkow.

Grupa treningowa: 8-tygodniowy
trening wibracyjny (5 cykli, 1 min
trening 3 x w tygodniu), podczas
gdy grupa kontrolna nie miata
zajec. Platforma oscylowata jak
hustawka, przenoszac pchnigcia
na nogi naprzemiennie w gore i
w dot. i w dot.

Bieznia i poslizgnigcia: Zmiana
predkosci pasa (czas: 0.2 s;
przesunigcie: 16 cm);
Moment perturbacji: IC;
Prgdkosé chodu: preferowana.

Bieznia ActiveStep;
Przetwornik w uprzezy

Transcell Technology: b.d.

Platforma wibracyjna
Galileo (amplituda
i czestotliwosé: 2 mm, 20
Hz)

Program 8 tygodniowego treningu
wibracyjnego zmniejszyl ryzyko
upadkow o 47.2%. Efekt treningu
moze utrzymywacé si¢ przez trzy
miesiace (ryzyko upadkow jest nizsze
0 36.3%).

Grupa 0sob z niepelnosprawnosciami (N = 3)

(Steib et
al., 2017)

38 pacjentow
z chorobg
Parkinsona:
Grupa badana
(7K, 11M):
67.6 £ 8.2 lat;
753 £10.1 kg;
174.6 £ 8.8 cm

Grupa kontrolna
(4K, 16M):
62.5+7.9 lat;
79.2 £ 9.0 kg;
175.8+ 8.6 cm

Zbadanie wptywu 8-
tygodniowego treningu
na biezni z perturbacjami

na zaburzenia chodu

i rownowagi u 0sob
z chorobg Parkinsona

W poréwnaniu
z typowym treningiem na
biezni.

Pochylenie biezni
(dystans: max 3 cm);

Moment perturbacji: b.d.;
Predkos¢ chodu: preferowana.

Bieznia Mercury (uzywana
tylko do treningu podczas
ktérego nie zbierano
danych).

Wyniki sugeruja brak wyraznego

wplywu treningu rownowagi na chod

i rownowage u pacjentéw z choroba
Parkinsona.
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43 pacjentow

z choroba 1) Analiza adaptacji Zmiennoéé chodu na biezni
Parkinsona: parametrow czasowo- smnieiszala sie liniowo przez 8
Grupa treningowa przestrzennych chodu na dJ W ob ¢ h pT Ik
(7K, 11M): przestrzeni 8 tygodni Pochylenie biezni: kierunek b.d., tygo fil W obu grupach. 1Yo
67.6 £ 8.2 lat; W czasie treningu z i bez dystans: max 30 mm, b.d. na Bieznia Mercury: b.d.; W stupie trepujqcej na blf?zm
(Steib et masa: b.d.; perturbacji;2) Ocena temat sily perturbacji; Platforma FDM-T Zebris: z perturbacjami Zauwazono istotng
al., 2019) 174.6 + 8.8 cm trwalosci tych zmian na b.d.; poprawe w diuggsc/ozame kroku oraz
przestrzeni 3 miesi¢cy;3) Moment perturbacji: b.d.; IMU SHIMMER 2: b.d. . oS trwa?la fazy pqdporu
Grupa kontrolna Oceng przetozenia Predkos¢ chodu: preferowana. ! przenoszenia. Tr;y MIes1gee bo
(4K, 16M): efektéw treningu na zakoficzeniu treningu poprawa
62.5+£7.9 lat; biezni na chod utrzym}fwal.a sig tylko W grupie
masa: b.d.; swobodny. trenujacej z perturbacjami.
175.8 £ 8.6 cm
4iiigf:;2w Trening na biezni istotnie poprawit
Parkinsona: Zbadanie wptywu wyniki dla skali UPDRS-III w obu
Grupa treningowa treningu na biezni na grupach, z wigkszymi efgktaml
(7K, 11M): wyniki skali Unified C W Przyb adku grupy trenujacej na
676+ 87 lat: Parkinson Discase Pochylenie blezm.:.b.d.; o biezni z pertl.lrbaqaml. W grupie
(GaBner g . Moment perturbacji: b.d.; Bieznia Mercury; trenujacej z perturbacjami
75.3=10.1 kg; Rating Scale, part III 2 . . .
et al., 174.6 + 8.8 cm (UPDRS-IIT) oraz na Pr¢dkosé chodu odbierana jako Wykorzystano skale zaobserwowano istotne poprawy
2019) ’ ’ zmeczenie na poziomie 12 — 15 UPDRS-IIT i PIGD. w skali PIGD oraz w punktach 'Chod'

Grupa kontrolna
(4K, 16M):
62.5+7.9 lat;
79.2 £ 9.0 kg;
175.8£8.6 cm

wyniki chodu
i rownowagi w skali
Postural Instability and
Gait Difficulty (PIGD).

w skali Borga.

1 'Stabilno$¢ posturalna'. Pozytywne
efekty utrzymywaly si¢ w grupie
trenujacej z perturbacjami po 3
miesigcach i wydawaty si¢ korzystne
w porédwnaniu do treningu na biezni.

55




1.3.3 Perturbacje podczas chodu na biezni dwu-pasmowe]

W sktad tego rozdzialu weszly 32 prace (Tabela 3). W 17 publikacjach
uwzgledniono osoby mtode. W przypadku czterech prac analizowano dane dotyczace 0sob
starszych, w sze$ciu — porownywano wyniki migdzy grupami osob mtodych i starszych,
natomiast pi¢¢ badan skoncentrowalo si¢ na reakcjach na perturbacje wsrod osob
z niepelnosprawnos$ciami. W badaniach tych braty udziat osoby po przebytym udarze
mozgu — 3 prace (Esmaeili et al., 2020; Haarman et al., 2017; Punt et al., 2017a), osoby po
amputacji na wysokosci podudzia — 1 praca (Sheehan et al., 2015), oraz osoby z ataksja

moézdzkowa — 1 praca (Aprigliano et al., 2019).

W grupie oséb miodych najliczniejsza grupa brata udziat w badaniu Swart et al.
(2020) — 30 uczestnikdow, natomiast najmniej liczna grupa byla objeta badaniem Aprigliano
et al. (2015) — zaledwie 5 osob. Najmtodsze osoby przebadali Afschrift et al. (2018) — 21 £
2 lat, a najstarsze Mueller et al. (2016) — 28 + 3 lat. W przypadku grupy osob starszych,
najliczniejsza liczba uczestnikow, az 82 osoby, wzieta udziat w badaniu przeprowadzonym
przez Gerards et al. (2023) oraz Lurie et al., (2020), a najmniej liczna — w badaniu
Aprigliano et al. (2019) — 6 osob. Badani w grupie osob starszych byli w wieku od 68.33 +
5.80 lat (Chien & Hsu, 2018) do 73 + 10 lat (Gerards et al., 2023). W grupie badan
poréwnujacych osoby miode ze starszymi najliczniejsza grupa brata udziat w badaniu Ren
et al. (2022a) — 30 oso6b, a najmniej liczna w badaniu Martelli et al. (2017) — 16 oséb.
Najmtodsza grupa miodych byta w wieku 23 + 4.2 lat (Castano et al., 2023), a najstarsi
mtodzi byli w wieku 26.92 + 3.40 lat (Rosenblum et al., 2020). Z kolei najmtodsi starsi
uczestniczyli w badaniu Martelli et al. (2017) — 65 + 4.8 lat, za$ najstarsi starsi brali udziat
w badaniu Roeles et al. (2018) — 70.1 = 8.1 lat. W badaniach z udzialem o0s6b
z niepelnosprawnoscig wsrod osob po udarze mozgu najliczniejsza grupa byla obecna
w pracy Punt et al. (2017a) — 38 o0sob, a najmniej liczna u Haarman et al. (2017) — 10 osob.
Najmtodsza grupe wykorzystali Haarman et al. (2017) — 52 + 16 lat, a najstarsza Punt et al.
(2017a) — 65.4 + 6.7 lat. Os6b po amputacji na wysokosci podudzia w pracy Sheehan et al.
(2015) byto 9 w wieku 30.7 + 6.8 lat. Oséb z ataksja mozdzkowag w badaniu Aprigliano
et al. (2019) byto 10 w wieku 51.9 + 6.5 lat.

We wszystkich badaniach wykorzystano bieznie z dwoma pasami (Tabela 3). W 18
pracach uzyto biezni Motek (Afschrift et al., 2018; Castano et al., 2023; Debelle et al.,
2020; Gerards et al., 2023; Golyski et al., 2022; Haarman et al., 2017; Kao & Pierro, 2022;
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Molina et al., 2023; Punt et al., 2017a; Ren et al., 2022a; Rieger et al., 2020; Roeles et al.,
2018; Rosenblum et al., 2020, 2022a; Sheehan et al., 2015; Small & Neptune, 2022; Swart
et al., 2020; Vlutters et al., 2016), w pigciu — Senly (Aprigliano et al., 2015, 2016, 2017,
2019a; Martelli et al., 2017), w kolejnych pigciu — Bertec (Aprigliano et al., 2019b;
Esmaeili et al., 2020; Hirata et al., 2021; Lee et al., 2019; Liss et al., 2023), w dwdch —
Woodway (Mueller et al., 2016a; Onushko et al., 2019) i w jednej — AMTI Force-Sensing
Tandem (Best et al., 2019). W jednym badaniu autorzy nie okreslili modelu wykorzystanej

biezni (Chien & Hsu, 2018).

Perturbacje najcz¢sciej wywoltywano przez zmiane predkosci pasa biezni (12 prac).
Maksymalne przyspieszenie wynosito 40 m/s?> (Mueller et al., 2016a), a minimalne —
3m/s’ (Ren et al., 2022). Jedynie w trzech pracach podano czas w jakim zmieniano
predkos¢ pasa. Wahat si¢ on od 260 ms (Swart et al., 2020) do 340 ms (Golyski et al.,
2022). W szesciu pracach perturbacje wywolywano przez boczno-przysrodkowe
przesunigcie catej biezni. Miato ono miejsce w czasie od 250 ms (Molina et al., 2023) do
920 ms (Rosenblum et al., 2022b), na dystansie od 1 cm (Castano et al., 2023) do
15 cm (Rosenblum et al., 2022b). W czterech publikacjach perturbacje wywolywano przez
zmiang¢ predkos$ci pasa oraz boczno-przysrodkowe przesunigcie biezni (Punt et al., 2017a;
Rieger et al., 2020; Roeles et al., 2018; Rosenblum et al., 2020). W trzech pracach
zaburzenia chodu polegaty na pociggnigciu badanych za miednice przez uprzaz
(Aprigliano et al., 2019b; Haarman et al., 2017; Vlutters et al., 2016). W dwoch badaniach
perturbacje wywotywano przez przesunigcie jednego z pasow biezni (Aprigliano et al.,
2016, 2019a). W jednym badaniu biezni¢ ustawiono na platformie umozliwiajacej
przechylenie calej biezni o 8, 16.5 1 25 cm oraz jej rotacje o 5, 10 lub 15°(Onushko et al.,
2019). W innym badaniu perturbacje polegaty na przesunigciu i pochyleniu biezni oraz
zmianie predkosci pasa biezni, jednak autorzy nie podali szczegotéw tych ruchow (Gerards
et al., 2023). W kolejnej publikacji badani byli pociagani za kostke w kierunku boczno-
przysrodkowym (ML) z sitag 15 N (Small & Neptune, 2022). W jeszcze innym badaniu

osobom przymocowano do plecow odwrocone wahadto o masie 4.5 kg (Best et al., 2019).

Perturbacje najczgsciej wywotywano w fazie IC (16 pozycji). Zaburzenia chodu
mialy rowniez miejsce w fazie MS (Golyski et al., 2022; Molina et al., 2023) i w TS
(Haarman et al., 2017; Vlutters et al., 2016). Zidentyfikowano pojedyncze doniesienia,
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w ktorych perturbacje wywolywano podczas IC, MS, TS (Rosenblum et al., 2020), LR,
MS, TS, PSw (Afschrift et al., 2018), LR, TS, MSw (Castano et al., 2023), MS i PSw
(Rosenblum et al., 2022b), PSw (Lee et al., 2019) i TSw (Small & Neptune, 2022). W 5

pracach autorzy nie precyzowali momentu wywotywania perturbacji.

Pomiaréw reakcji na perturbacje najczesciej dokonywano z wykorzystaniem
technologii MoCap (28 prac): Vicon (22 prace), Visualeyez (2 prace) (Haarman et al.,
2017; Vlutters et al., 2016), OptiTrack (2 prace) (Castano et al., 2023; Onushko et al.,
2019), Qualisys (1 praca) (Best et al., 2019), Motion Analysis Corporation (1 praca) (Kao
& Pierro, 2022). Markery na catym ciele umieszczono w szesnastu doniesieniach. W 4
przypadkach markerami nie obj¢to konczyn goérnych (Haarman et al., 2017; Kao & Pierro,
2022; Rieger et al., 2020; Vlutters et al., 2016). W kolejnych 4 przypadkach, markery
umieszczono tylko na konczynach dolnych (Aprigliano et al., 2017; Best et al., 2019;
Golyski et al., 2022; Onushko et al., 2019). Autorzy pigtnastu publikacji korzystali
z platform dynamometrycznych: Motek — 8 prac (Afschrift et al., 2018; Chien & Hsu,
2018; Debelle et al., 2020; Molina et al., 2023; Ren et al., 2022a; Rieger et al., 2020; Small
& Neptune, 2022; Swart et al., 2020), Bertec — 2 prace (Hirata et al., 2021; Lee et al.,
2019), National Instruments — 1 praca (Vlutters et al., 2016), AMTI — 1 praca (Best et al.,
2019), Zemic — 1 praca (Rosenblum et al., 2020). W sze$ciu doniesieniach rejestrowano
sygnalt EMG. W poszczegolnych badaniach rejestrowano aktywno$¢ migsni: obustronnie
migsnie prosty, skosny zewnetrzny 1 wewnetrzny brzucha, czes¢ piersiowa 1 ledzwiowa
migsnia prostownika grzbietu, migsien najszerszy grzbietu (Mueller et al., 2016a),
obustronnie migsien posladkowy $redni (Afschrift et al., 2018; Haarman et al., 2017),
prawostronnie migsien piszczelowy przedni, brzuchaty tydki, prosty uda 1 dwuglowy uda
(Lee et al., 2019), obustronnie migsnie: obszerny boczny 1 piszczelowy przedni
(Rosenblum et al., 2022b), obustronnie migsien brzuchaty cze$¢ przysrodkowa,

ptaszczkowaty, piszczelowy przedni i posladkowy $redni (Molina et al., 2023).
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Tabela 3:Zestawienie prac zawierajacych tematyke wywotywania perturbacji podczas chodu na biezni dwu-pasmowej, w podziale na grupy osob miodych,
starszych, mtodych i starszych oraz osob a niepetnosprawnosciami, gdzie: K — kobiety, M — mgzczyzni, b.d. — brak danych, BoS (ang. Base of Support) —
pole powierzchni podparcia, MoS (ang. Margin of Stbility) — margines stabilno$ci, CoM (ang. Center of Mass) — Srodek masy ciata, CoP (ang. Center
o Pressure) — §rodek parcia stop na podtoze, AP (ang. anterior-posterior) — kierunek przod-tyt, ML (ang. medio-lateral) — kierunek boczno-przysrodkowy.

Grupa badana
(pleé, liczebnos$é,

Metoda i moment wywolywania

Aparatura pomiarowa,
czestotliwos$é rejestracji,
dodatkowe parametry

AP podczas chodu.

Moment perturbacji: IC;
Predkos$¢ chodu: znormalizowana
predkos¢ odpowiadajace liczbie
Frouda 0.15.

Badanie wiek, masa ciala, Cel badania perturbacji, koﬁcz’)fna mierzone (EMG, GRF). Wyniki
wzrost) perturbowana, predkos¢ chodu, Wykorzystanie
oprogramowania OpenSim
Grupa os6b mlodych (N =17)
Czas potrzebny na wykonanie
kroku ochronnego wydhuzat
si¢ wraz ze wzrostem
nasilenia perturbacji (silne
Intensywno$¢ perturbacii perturbacje: 0.39 + 0.02;
(znormalizowana dla kazdej osoby, lekkie perturbacje: 0.35 +
trzy rézne liczby Frouda =0.10 — 0.004 s). MOSf malato wraz z€
5 0s6b miodych Zbadanie reakcji lekkiei 0.20 - érednie'i 0.30 —silne; Bieznia Senly: w.zlrostem Sli)y p.eljturbacp
(2K, 3M): posturalnych na nagle, przyspieszenie na poziomie: 8 m/s?); ’ (silne p'ertur acje: -97.3 + .
(Aprigliano ’ ) niespodziewane perturbacje, Konczyna perturbowana: losowo Lo 34.8 mm; lekkie perturbacje:
etal,2015) | 2>4E3LIat ) e do poslizeu (lekkie obydwic 6-kamer MoCap Vicon: -61.3 % 13.2 mm).
? 63.2 £ 11 kg; . N . ’ ’ 100 Hz(full-body model, 46
$rednie i silne)w kierunku .
170 £ 10 cm markeréw).
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Reakcja na perturbacje ML

Pociagnigcie za miednice w kierunku
ML i AP (sita: 4, 8, 12 1 16% ci¢zaru

(Vlutters et
al., 2016)

10 0s6b miodych

(5K, 5M):
25+ 2 lat;
67 £ 12 kg;
180+ 11 cm

Zbadanie zaleznosci
pomigdzy predkoscia
horyzontalng CoM a:
1) ustawieniem stopy
wzgledem CoM;
2) potozeniem CoP
wzgledem CoM;
3) sktadowymi sit reakcji
podioza.

ciata);

Odstepy miedzy perturbacjami:
losowe 6 — 12 s.
Moment perturbacji: Pre-Swing
prawej konczyny dolnej;

Predkos¢ chodu: 1) wolna: 0.63v1
m/s; 2) szybka 125v1 m/s; gdzie | —
dhugos¢ konczyny dolne;j.

Bieznia Motek Y-mill;

12-kamer MoCap
Visualeyez II : b.d. (full-
body model, 9 klastréw z 3
markerami).
Platforma National
Instruments: 1000 Hz.

w plaszczyznie czolowej. Nie

wymagata dostosowania
ustawienia stopy

zaobserwowano zmian
pozycjonowania stopy po
perturbacjach w kierunku AP.
Zmiana czasu trwania faz po
perturbacjach wskazuje, ze
koordynacja czasowa ma
duze znaczenie w odpowiedzi
na perturbacje.

W reakcji na perturbacje,

(Mueller et
al., 2016a)

13 0s6b miodych
(5K, 8M):
28 + 3 lat;
77 £12 kg;
180+ 10 cm

Przeanalizowanie
aktywnosci odruchow
nerwowo-mig¢sniowych
migsni tulowia podczas
czterech réznych perturbacji
chodu.

Pig¢ powtdrzen - czterech losowych
perturbacji trwajacych 50ms: F1, F2
(do przodu) i B1, B2 (do tytu) dla 1 —
przyspieszenie 20 m/s?, 2 —
przyspieszenie 40 m/s’.

Koficzyna perturbowana: losowo
obydwie.

Moment perturbacji: IC;
Predkos$é chodu: 1 m/s.

Bieznia Woodway;

EMG: 4000 Hz,12 migs$ni,
obustronnie migs$nie prosty,
sko$ny zewnetrzny

i wewnetrzny brzucha, czgsé
piersiowa i ledzwiowa
miesnia prostownika
grzbietu, migsien najszerszy
grzbietu.

niezaleznie od ich sity,
aktywnos$¢ migéniowa byta
wyzsza niz podczas chodu
swobodnego o0 428 + 289%.
Wicekszy wzrost aktywnosci
zaobserwowano dla mig¢sni
brzucha niz grzbietu.

Opoznienie aktywnos$ci
miegsni grzbietu wyniosto
88.4 + 17.0 ms a migéni
brzucha - 87.0 £ 21.7 ms.
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(Aprigliano
et al., 2016)

15 0s6b mlodych
(5K, 10M):
26.1 £1.3 lat;
68.8 £12.3 kg;
178 + 6 cm

Zbadanie wptywu
wielokierunkowych
poslizgnie¢ podczas chodu
na strategi¢ koordynacji
miedzy segmentowej
opisang przez planarne
prawo kowariancji.

Przesuni¢cie kazdego pasa biezni: do
przodu, w bok i do przodu, w bok,
w bok i do tytu, do tytu (b.d.);

Moment perturbacji: IC;
Predkos¢ chodu: znormalizowana
predkos¢ odpowiadajace liczbie
Frouda 0.15.

Bieznia Senly;

6-kamer MoCap Vicon:
100 Hz (full-body model, 39
markeroéw).

W reakcji na perturbacje
skroceniu ulegt czas
wykonywania kroku z 1.21 +
0.07 s do 0.75 £ 0.22 s oraz
faza podporu z 59.5 + 1% do
53.7 £ 12.9%. Zmniejszeniu
ulegt zakres ruchu stawu
biodrowego: z 37.8 + 3.5° do
29.1 £ 8.5°, stawu
kolanowego: z 60.9 + 5° do
48.2 + 8.9°. Zwigkszeniu
ulegt zakres ruchu w stawie
skokowo-goleniowym: z 27 +
4.7° do 38.8 £27.6° po
stronie poddane;j
perturbacjom i do 32.8 + 8.1°
po stornie niepooddawane;j
perturbacjom.

(Afschrift
et al., 2018)

18 0s6b mlodych
(b.d.):
21 £2 lat

Okreslenie udziatu migsnia
posladkowego Sredniego
konczyny podporowej
1 przenoszonej
w odpowiedzi na perturbacje
boczno-przysrodkowe
w roznych fazach cyklu
chodu.

Przesuniecie biezni ML (b.d.);
Moment perturbacji: LR, MS, TS,
PSw;

Predkos¢ chodu: 1.1 m/s.

Bieznia MotekForceLink:
1000 Hz;

12-kamer MoCap Vicon:
200 Hz(48 markeréw);

EMG Bortec: 1000 Hz,
Obustronnie: migsien

posladkowy sredni (GM);

OpenSim (b.d.)

Zwickszenie szerokosci
chodu obserwowano podczas
perturbacji w 7.5% 1 22.5%
cyklu chodu. Przy
perturbacjach podczas
drugiego podwdjnego
podporu obserwowano
zmniejszenie szerokosci
chodu. Znaczne zwigkszenie
aktywnosci obydwu GM
obserwowano podczas
perturbacji w 7.5% cyklu
chodu. W perturbacjach
w 22.5% chodu wigksza byta
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aktywnos¢ GM konczyny

podporowej. W perturbacjach
w 37.5%152.5%
zwigkszeniu ulegla
aktywnos¢ GM konczyny
podporowe;.

(Best et al.,
2019)

12 0s6b miodszych
(4K, 8M):
21.8 £ 1.0 lat;
723+ 11.2 kg;
180.2+9.2 cm

Wptyw ciaggtych perturbacji
boczno-przysrodkowych
tutowia na stabilno$¢ chodu.

Plecak z odwréconym
wahadtem(masa: 4.5 kg);

Czgstotliwos¢ drgan wilasnych
wahadta: 130% lub 70% czestosci

krokow;

Predko$é chodu: 1.25 my/s.

Bieznia AMTI: b.d.;
Czas badania: 6 min;
8-kamer MoCap Qualisys:
100Hz (markery na stopach
i na wahadle);

Zanotowano wicksza
stabilno$¢ uktadu podczas
wychwian z czgstotliwoscia
130% czgstotliwosci krokow.
MoS wskazywat na wigksza
stabilno$¢ przy czestotliwosci
wychwian rownej 70%
czgstotliwoscei krokow. Nie
wykazano istotnych zmian
w parametrach
kinematycznych chodu dla
badanych perturbacji.

(Onushko
etal., 2019)

15 0s6b miodych
(7K, 8M):
21.3+ 1.4 lat;
68.8 £ 10.7 kg;
170 £10 cm

Zbadanie zmian parametrow
czasowo-przestrzennych
chodu i stabilnosci
w kierunku ML

w odpowiedzi na perturbacje
sinusoidalne o rdznej

amplitudzie, typie

i kierunku.

13 réznych warunkoéw perturbacji.
Dla dwunastu warunkéw narzucono
ciagle oscylacje sinusoidalne (0.12
Hz): Pitch, Roll, ML i AP wraz
z niska, $rednig i wysokg amplituda
dla kazdego stopnia swobody: +5,
+10 1 +15° dla oscylacji Pitch i Roll
oraz +8, £16,5 1 £25 cm dla oscylacji
ML i AP. Ta sama predkosé
1 przyspieszenie zostaty zastosowane
podczas prob translacji ML i AP, a ta
sama predkos¢ obrotowa
i przyspieszenie zostaly zastosowane

do préb Roll i Pitch. Wolniejsze

Bieznia Woodway na
platformie Moog o 6
stopniach swobody;

14-kamer MoCap
OptiTrack: 120 Hz
(lowerbody model).

W odpowiedzi na perturbacje
badani zwigkszali szeroko$¢
kroku i zmniejszali jego
dtugos¢ przy jednoczesnym
zwigkszeniu przysrodkowo-
bocznego MoS, szczegolnie
podczas oscylacji, ktore byty
w plaszczyznie czolowej.

Obroty powierzchni chodu
powodowaty najwigksze
zmiany w parametrach
czasowo-przestrzennych
chodu.
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przyspieszenia/predkosci zostaty
wybrane w celu stworzenia trudnych,
ale osiagalnych warunkéw chodzenia.
Trzynasty warunek stanowila
kombinacja oscylacji Roll, Pitch
i Yaw (RPY) z przesunictymi
czgstotliwosciami (0.15,0.1610.17
Hz) przy amplitudzie +8°. Pacjenci
chodzili przez 80 s i mieli 60 s
odpoczynku mi¢dzy probami.

Moment perturbacji: IC;
Predkosé chodu: preferowana (0.78
+0.19 m/s).

(Lee et al.,
2019)

20 0s6b miodych
(10K, 10M):
233 +3.3 lat;
67.6 £12.2 kg;
173.2+7.6 cm

Wplyw dwoch typow
perturbacji chodu
(potkniecia i poslizgniecia)
wywotanych na dwu-
pasmowej biezni na reakcje
organizmu.

1)Potknigcie (spowolnienie pasa
biezni: -10 m/s?)
2) Poslizgniecie (przyspieszenie pasa
biezni: 20 m/s?);

Moment perturbacji: PSw
(perturbacje tylko dla konczyny
niedominujacej— lewej);
Predko$¢ chodu: preferowana
($rednio 0.9 £ 0.2 m/s).

Bieznia Bertec: 1000 Hz;

12-kamer MoCap Vicon:
100 Hz (full-body model, 35
markerow);

EMG Trigno: 1000 Hz,
prawostronnie migsien
piszczelowy przedni,
brzuchaty tydki, prosty uda
i dwugltowy uda.

Reakcje na perturbacje
zwigzane z poslizgiem byly
szybsze. Ruchy tutowia,
ramion i CoM po
perturbacjach zwigzanych
z poslizgiem byty wyzsze.
Wyniki EMG wykazaty, ze
aktywnos$¢ migénia
piszczelowego przedniego,
migsnia brzuchatego tydki,
migsénia prostego uda
1 mie$nia dwugltowego uda
byly réwniez wyzsze.

63




1) Skonstruowanie
realistycznej symulacji
poslizgnie¢ do przodu

Zmiana predkosci prawego pasa

Po perturbacjach, rownowaga
uczestnikow wracata do
normy po co najmniej trzech
kolejnych krokach. Powrot do
réwnowagi po FFS
charakteryzowat si¢

17 0s6b mlodych skutkujacych up.adklt‘:m biezni (przyspieszenie: 5m/s?); Bieznia Motekforce Link: wigkszymi warto$ciami
(ang. forward falling slips - 1200 Hz; ,
(9K, 8M): . momentéw generowanych
(Debelle et FFSs) przy wykorzystaniu .. . X
25.2+£3.7 lat; S . Moment perturbacji: IC (poczatek . przez zginacze stawow
al., 2020) biezni z dwoma pasami; N . o 12-kamer MoCap Vicon: . . .
71.8 £10.1 kg; . , 20% fazy podporu, koniec - 70% fazy biodrowych i prostowniki
2) Identyfikacja wymagan 120 Hz (full-body model, 68 .
176.1 £ 8.1 cm . podporu); . stawow kolanowych. Podczas
kinematycznych ,, markerow). .
oo Predkosé chodu: 1.2 m/s. pierwszego kroku
i kinetycznych potrzebnych .
. . . ochronnego badani
do przeciwdziatania L . .
ograniczali rotacj¢ tulowia
upadkom. . .
a zwickszali moment
wyprostny w stawie
biodrowym.
. . e . Badani zmieniali chod po
Przyspieszenie obydwu paséw biezni, . . e
R . informacji o mozliwosci
. o . zaraz po IC prawej koficzyny dolnej . ..
Analiza, w jaki sposob (pasy przyspieszyly do predkosci wystapienia perturbacji przez
30 0s6b miodych adaptowana jest Pasy przyspieszy pre stawianie krotszych krokoéw
(13K, 17M): charakterystyka czasowo- 0.35 m/s). S . i zwigkszajac MoS
(Swart et i ) Bieznia M-gait Motek: . .
21.6 £2.2 lat; przestrzenna chodu oraz s . . w kierunku przeciwnym do
al., 2020) . . Intensywnos¢ perturbacji zalezata od 300 Hz. . .
70.1 £9.8 kg; MoS w obliczu wystapienia czasu jej trwania (max 0.5 s) potknigcia. Po ustaniu
178 £ 8.5 cm perturbacji oraz informacji 9 e perturbacji badani przez

0 jej nastapieniu.

Moment perturbacji: IC;
Predkosé¢ chodu: 1 m/s.

pewien czas chodzili
W Sposob przygotowujacy na
potknigcie.
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(Hirata et
al., 2021)

10 0s6b mlodych
(0K, 10M):
21.0+ 1.0 lat;
63.1 £6.2 kg;
171 £ 8 cm

1) Ocena zwiazku migdzy
predkoscia chodu
w stosunku do predkosci

perturbacje;
2) Okreslenie, ktory rodzaj
postawy jest zwigzany
z odzyskiwaniem
rOwnowagi w momencie
poslizgniecia.

poslizgniecia, a reakcja na tg

4 perturbacje: dwie po prawej i dwie
po lewej stronie, generowane
W sposob losowy.

Zmiana predkosci pasa biezni
(przyspieszenie do 1.6 m/s przy
przyspieszeniu 5.3 m/s? przez 0.3 s,
a nastgpnie zwolnienie do 0 m/s przy
przyspieszeniu 5.3 m/s? przez 0.3 s).

Prog sity reakcji podtoza (GRF) po
stronie poslizgu ustalono na poziomie
SN.

Moment perturbacji: IC;
Predkos¢ chodu: w rytm metronomu
(wolno —80 lub szybko —140 BPM).

Bieznia Bertec: 1000 Hz;
umieszczona w 10 m
Sciezce;

17-kamer MoCap Vicon:
100 Hz; (full-body model,
39 markerow).

Podczas szybkiego chodu
wszyscy badani poradzili
sobie z poslizgnigciem
i kontynuowali chdéd. Podczas
wolnego chodu wigkszos¢
0s0b zwigkszata szeroko$¢
kroku lub zatrzymywala sig.
Podczas wolnego chodu
dhugos¢ kroku i kat zgiecia
w stawie biodrowym byty
silnie skorelowane z reakcja

korygujaca.

(Golyski et
al., 2022)

10 0s6b mlodych
(2K, 8M):
24 + 3 lat;
74.1 £ 12 kg;
176.4+11.1 cm

1) Opisanie i walidacja
dziatania algorytmu, ktory
kontroluje poczatek
jednostronnych przyspieszen

pasa biezni tak, aby
rozpoczaC je w okreslonych
procentach cyklu chodu;
2) Zbadanie wptywu
ré6znych momentoéw
wystgpienia perturbacji na
mozliwo$¢ utrzymania
roéwnowagi w chodzie.

80 perturbacji na osobe.
Zmiana predkosci pasa biezni
(predko$é max: 2.5 m/s;
przyspieszenie: 15 m/s?; czas
perturbacji: 340 ms);

Moment perturbacji: MS (10, 15, 20
1 30% cyklu chodu);
Predko$¢ chodu: 1.25 m/s.

Bieznia Motek: b.d.;

10-kamer MoCap Vicon:
100 Hz (lower body model).

Srednie opdznienie
wywotywania perturbacji
wynosito 56 ms. Pdzniejsze
perturbacje wigzaty si¢
z wickszym MoS w kierunku

AP i ML oraz wigksza
dlugoscia kolejnych krokow
po stronie poddanej
perturbacjom. Im p6zniejsze
perturbacje, tym krotszy byt
recovery step. Perturbacje
w 20% cyklu chodu
skutkowaty najwieksza
szerokoscia kolejnych
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(Small &
Neptune,
2022)

15 0s6b mlodych
(9K, 6M):
25 + 4 lat;
67 £ 11 kg;
175+ 11 cm

Ocena, sposobu w jaki
zdrowe osoby ustalaja
priorytety dla zasobow
poznawczych i identyfikuja
strategi¢ odzyskiwania
roOwnowagi stosowang
w odpowiedzi na perturbacje
ML, podczas wykonywania
zadan poznawczych
0 rosnacym stopniu
trudnosci.

Perturbacje - urzadzenie
pneumatyczne - dwie boczne i dwie
przysrodkowe perturbacje dla lewego
stawu skokowego tuz przed
uderzeniem pi¢ta o podloze,
w losowych, ale nienastepujacych po
sobie krokach (sita perturbacji: 15N);

Trzy poziomy obcigzen
poznawczych: 1) uwazne stuchanie;
2) literowanie krotkich stow od tytu;
3) literowanie dtugich stow od tytu;

Predko$é chodu: 1 m/s i preferowana.

Bieznia Motek: 960 Hz;

10-kamer MoCap Vicon:
120 Hz (full-body model, 65
markerow).

Osoby badane przedktadaja
kontrolg rownowagi nad
wydajnos¢ poznawcza
podczas do$wiadczania
zaklocen zwiazanych
z ustawieniem stopy i nie
zmieniajg swojej strategii
przywracania rOwnowagi
w obecno$ci dodatkowego
obcigzenia poznawczego.
Wyniki te podkreslaja
elastycznos¢ priorytetyzacji
zadan u 0s6b miodych.

(Kao &
Pierro,
2022)
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18 0s6b miodych
(8K, 10M):
20.4 £+ 1.5 lat;
69.2 £ 11.7 kg;
172 £10 cm

1) Zbadanie priorytetyzacji
zadan i strategii
adaptacyjnych stosowanych
dla utrzymania rownowagi
podczas perturbacji oraz
obcigzenia kognitywnego;
2) Okreslenie, czy badani
dostosowuja chod
i zdolnosci poznawcze
w zalezno$ci od warunkow.

Przesunig¢cie biezni w kierunku ML
(obliczenia przy uzyciu wzoru —
wahania w przedziale -0.05m do

0.05m).

Osoby badane chodzity po biezni
w warunkach perturbacji i bez nich
wykonujac dodatkowo jedno zadanie
poznawcze: wzrokowe i stuchowe
zadania Stroopa, Zadanie zegarowe
(Clock), test seryjnego dodawania ze
stymulacja stuchowa (PASAT)

i tylko chod (Walk Only).

Moment perturbacji: b.d.;
Predkos$¢ chodu: okoto 1.25 m/s.

Bieznia Motek: b.d.;

MoCap Motion Analysis
Corporation: 100 Hz (lower
body model).

Osoby badane wykazaty
wicksza niestabilno$¢ lokalng
1 zmienno$¢ parametrow
chodu, podczas chodu
z perturbacjami niz bez nich.
Uczestnicy zwigkszyli §redni
MoS w kierunku ML podczas
zadan Clock i PASAT
w poréwnaniu do Walk Only
zaréwno dla chodu z 1 bez
perturbacji.
Uczestnicy nadali priorytet
zadaniu chodzenia

w trudniejszych warunkach,
ale korekty nie byly
wystarczajace aby utrzymac
rownowage.
Zadania poznawcze

obejmujace zard6wno pamieé




robocza, jak i przetwarzanie
informacji, rozpoznawanie
wzrokowo-przestrzenne lub
uwage majg wickszy wptyw
na chdd, szczegdlnie
w warunkach chodu
z perturbacjami.

(Rosenblum
et al.,
2022a)

20 os6b miodych
(10K, 10M):
27 £ 2.8 lat;

62.54 +10.65 kg;

167+ 8 cm

Zbadanie réznic
W przywracaniu rownowagi
w odpowiedzi na perturbacje
w roznych fazach cyklu
chodu.

Przesunigcie biezni w lewo lub
w prawo o 15 cm;
Czas trwania perturbacji: 0.92 s;

Moment perturbacji: MS i PSw;
Predkos¢ chodu: preferowana.

BiezniaCaren Motek: b.d.;

18-kamer MoCap Vicon:
b.d.;
EMG: 2048 Hz, obustronnie
migénie: obszerny boczny
i piszczelowy przedni.

W poréwnaniu do chodu bez
perturbacji, nastapit istotny
wzrost widma mocy migsni

konczyn dolnych podczas
pierwszych 3 sekund po
perturbacji. W fazie
podwdjnego podporu
wykazano réznice we wzorcu
aktywacji migdzy mie$niami
obszernym bocznym
i piszczelowym przednim.
Nie wykazano réznic
w aktywacji miedzy tymi
migéniami dla perturbacji
podczas fazy pojedynczego
podporu.

(Molina et
al., 2023)

15 0s6b miodych
(8K, 7M):
25 + 4 lat;
69 + 12 kg;
169 £ 13 cm

1) Okreslenie, jak szeroko$¢
krokéw wplywa na
rownowage podczas chodu;
2) Sprawdzenie, czy
szerokos$¢ kroku determinuje
strategie odzyskiwania
roéwnowagi w reakcji na
perturbacje ML.

Przesunigcie biezni w kierunku ML
02.5cm;
Czas trwania perturbacji: 0.25 s;

Moment perturbacji: MS;
Predkos¢ chodu: preferowana;

Chod dla 3 szerokosci: 0 25% wezsza
niz preferowana, 50 i 100% szersza
niz preferowana.

Bieznia Motek: 960 Hz;

10-kamer MoCap Vicon:
120 Hz(full-body model, 56
markerow);

EMG Motion Labs Systems:
2160 Hz, elektrody
obustronnie na mig¢sniu
brzuchatym
przysrodkowym,

Podczas chodu bez
perturbacji szersze kroki
wigzaly si¢ z mniejsza
kontrola rownowagi, wyzsza
aktywnoscia mig¢$nia
posladkowego sredniego
i redukcja momentu
odwodzacego generowanego
dla stawu biodrowego
i inwersji w stawie skokowo-
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ptaszczkowatym,
piszczelowym przednim
i posladkowym $rednim.

goleniowym. Tylko
perturbacje boczne wzgledem
konczyny podporowej
wplywaty na kontrole
réwnowagi. Szerszy chod nie
zmienit odpowiedzi na
perturbacje.

(Liss et al.,
2023)

16 0s6b mlodych
(7K, IM):
22.4 4+ 2.80 lat

Zbadanie roli zard6wno
catego ciata jak i lokalnego
sprzgzenia zwrotnego
W postrzeganiu zaburzen
lokomotorycznych
u zdrowych mtodych
dorostych.

Zmiana predkosci pasa biezni
(spowolnienie o: 0, 0.02, 0.05, 0.1,
0.15,0.2,0.310.4 m/s);

Moment perturbacji: IC;
Predkos¢ chodu: preferowana.

Bieznia Bertec: 1000 Hz;

10-kamer MoCap Vicon:
100 Hz, (full-body model,
b.d.);

W percepcji poslizgnieé
u 0s6b mlodych uczestniczy
zaroéwno czucie
proprioceptywne stawu
skokowo-goleniowego jak
rowniez feedback z calego
ciata.

Grupa os6b starszych (N = 4)

(Chien &
Hsu, 2018)

17 0s6b starszych
(12K, 5M):
68.33 +5.80 lat;
58.92 +7.69 kg,
157.09 £ 5.35 cm

Zbadanie kontroli
rownowagi w warunkach
statycznych i dynamicznych
u 0sob starszych po 8-
tygodniowym treningu
perturbacji na biezni
w kierunkach AP i ML.

Treningi 2 sesje trwajace 1h przez 8-
tygodni. Perturbacje dla chodu:

1) AP: 20 do przodu, 20 do tytu
(predkosé do przodu: 0.5~0.6 m/s;
predkosc do tytu:0.4~0.6 m/s),

2) ML: 20 z lewej na prawg, 20
z prawej na lewa (predkosc:
0.09~0.18 m/s);
Perturbacje dla stania: predkos¢ do
przodu: 0.15 ~ 0.2 m/s, do tytu: 0.20
~0.25 m/s, na bok: 0.09 ~ 0.18 m/s.

Moment perturbacji: b.d.;
Predko$¢ chodu: preferowana
(zbadana na 10 m $ciezce).

Bieznia MotekGRAIL:
960 Hz;

10-kamer MoCap Vicon:
120 Hz (full-body model, 14
markerow)

Po treningu wyniki wykazaty,
ze kontrola CoM ulegta
znacznej poprawie podczas
spokojnego stania
z perturbacjami. Kontrola
CoP podczas spokojnego
stania bez perturbacji nie
ulegta zmianie.
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(Aprigliano
et al.,
2019a)

6 0s0b starszych
(0K, 6M):
68.7 £ 5.2 lat;
76.9 £ 7.9 kg;
176 £ 10 cm

Zbadanie skutecznosci
strategii odzyskiwania
rownowagi po
niespodziewanych,
wielokierunkowych
poslizgnieciach przy uzyciu
robota.

Perturbacje po prawe;j stronie
i sktadaty si¢ z nagtego ruchu
prawego pasa do przodu (AP) lub na
boki (ML).
Moment perturbacji: IC;
Predkosé chodu: preferowana (0.89 +
0.12 m/s).

Bieznia: Senly;

6-kamer MoCap Vicon:
250 Hz(full-body model, 34
markerow, 10 markeréw na
robocie).

Wspomaganie przywracania
stabilnosci przez robota jest
skuteczne w plaszczyznie
strzatkowej po
poslizgnieciach w kierunku
AP i ML. Wspomaganie nie
jest skuteczne dla perturbacji
w plaszczyznie czolowe;.

(Rieger et
al., 2020)

30 0s6b starszych
podzielonych na
dwie grupy:

Grupa trenujaca
(8K, TM):
70.33 £ 3.99 lat;
74.93 +£9.22 kg;
172.93 +10.48 cm;

Grupa kontrolna
(7K, 8M):
71.67 +4.98 lat;
75.40 £ 11.17 kg;
172.33 £8.77 cm

Ocena efektow transferu
i retencji treningu chodu
z perturbacjami na biezni
w kierunku przednio-tylnym
na poprawe reakcji na
perturbacje przysrodkowo-
boczne.

Protokét pomiarowy: 1) zmiana
predkosci pasa (przyspieszenie: -9
m/s%; w czasie: 0.12 s);

2) przesunigcie biezni (dystans: 5 cm;
w czasie: 0.31 s; kierunek: przeciwny
do konficzyny podporowe;j);
Protokot treningowy: zmiana
predkosci pasa (przyspieszenia
i spowolnienia) o niskiej
intensywnosci (8 m/s?, 0.11 s) lub

wysokiej (10 m/s2, 0.13 s);

Moment perturbacji: IC;
Predkos¢ chodu: 1 m/s.

Bieznia GRAIL Motek:
1000 Hz;

10-kamer MoCap Vicon:
100 Hz(26 markerow na
stopach, nogach i tutowiu).

Obydwie grupy wykazaty
lepsze odzyskiwanie
rownowagi po perturbacjach
AP i ML bezposrednio po i 1
tydzien po interwencji. Nie
wykazano réznic pomigdzy
grupami. Krotkoterminowy
trening moze by¢ skuteczny
w dynamicznej stabilizacji
tulowia.
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(Gerards et
al., 2023)

82 starszych
podzielonych na
dwie grupy:

Grupa treningowa
(31K, 8M):
73 £10 lat;
71.1 +19 kg;
161.0+£ 11.6 cm;

Grupa kontrolna

Zbadanie wptywu protokotu
treningu perturbacji (PTB)
stosowanego oprocz zwyklej
opieki, na kontrole
réwnowagi i strach przed
upadkiem u o0so6b starszych
o zwigkszonym ryzyku

PBT sktadato si¢ z trzech 30 min
sesji w ciagu trzech tygodni:
Jednostronne przyspieszenia

i spowolnienia pasa biezni oraz
perturbacje platformy (przesunigcia
i przechylenia);

Zmiana predkosci pasa biezni
w czasie: 0.2-0.7 s;

Bieznia Caren Motek: b.d.;

Ocena strachu przed
upadkiem: kwestionariusz
FES-L
Ocena kontroli rtownowagi:
kwestionariusz: Mini-

Mediana wynikéw Mini-
BESTest nie ulegta klinicznie
istotnej poprawie i nie roznita

si¢ istotnie migdzy grupami
po interwencji. Wyniki testu
FES-I nie zmienily si¢
w zadnej z grup.

(Martelli et
al., 2017)

) upadku. BESTest.
(%‘ Ii’ggiﬁ).' Moment perturbacji: b.d.;
69.7 % 18.5 ke: Predko$¢ chodu: preferowana.
164 £ 10cm
Poréwnanie grupy os6b mlodszych i starszych (N = 6)
U o0s06b starszych wykonanie
kroku ochronnego trwato
Osoby mtode istotnie dhuzej niz u oséb
2TK’2 41\/{): . Zmiana predkosci pasa biezni mlodzlch (0'4f +0.025 vs.
4 * 1'7 alz’ . Poréwnanie reakcji na (przyspieszenie: 8 m/s*; predkos¢: - v kO. ilp'(? s). Starsi
64.9 + 10.9 kg; niespodziewane liczba Frouda = 0.10, 0.20 i 0.30); Bieznia Senly; wykonywali dtuzszy recovery
169 £ 7 cm; step(0.420 £ 0.011 m vs.

Osoby starsze
(3K, 5M):
65 +4.8 lat;
67.6 £12.0 kg;
167 £9 cm

poslizgniecia o réznej
intensywno$ci podczas
chodu os6b mtodych
i starszych.

Moment perturbacji: IC;
Predkos¢ chodu: v = ,/0.15gl, g —
przys$pieszenie ziemskie, | — dlugosé
konczyny dolne;j.

6-kamer MoCap Vicon:
100 Hz (full-body model, 40
markeréw).

0.365 £ 0.010 m). Perturbacje
silniej zaburzaly réwnowage
u 0so6b starszych niz
miodszych (minimalna
warto$¢ MoS u mtodych: -
78.99 +22.69 mm,

u starszych: -154.75 +26.20
mm).
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(Aprigliano
etal., 2017)

10 0s6b mlodych
(b.d.):
24.4 + 2.5 lat;
63.1 £9.1kg;
169 + 7cm;

10 os6b starszych
(b.d.):
66.3 = 5.1 lat;
66.9 £ 10.8 kg;
166 + 8 cm

Sprawdzenie, czy starzenie
si¢ wplywa na koordynacje
reakcji konczyn dolnych
w odpowiedzi na
poslizgnigcia podczas
chodu.

Predkos$é pasa perturbacyjnego
zostata doprowadzona do
maksymalnej amplitudy, a nastepnie
do zera z przyspieszeniem 8 m/s2.
Przemieszczenie catego pasa zostato
ustawione na 60% dtugosci konczyny
dolnej; maksymalna predkos¢ pasa
zostata ustawiona na liczbe¢ Froude’a
rowng 0.1, 0.2, 0.3 1 0.4 dla czterech
perturbacji P1, P2, P3 i P4.

Moment perturbacji: IC;
Predkos¢ chodu: znormalizowana
predkos¢ odpowiadajace liczbie
Frouda=0.15.

Bieznia Senly;

6-kamer MoCap Vicon:
100 Hz(lowerbody model,
25 markerow).

Zmniejszeniu ulegt czas

kroku (z 1.04 £ 0.07 to 0.56 +

0.05 s), procent fazy podporu
(z65.6+ 1% do62.3+6.9%
umilodychi53.1£5.7%

u starszych), dhugos¢ kroku (z

0.58 £ 0.05 do 0.51 + 0.08 m)
1 szerokos¢ kroku (z 0.15 +
0.04 do 0.12 = 0.04 m).

(Roeles et
al., 2018)

9 0s6b mtodych
(3K, 6M):
25.1 £ 3.4 lat;
76.6 £ 15.1 kg;
176 £9 cm;

9 0s0b starszych
(7K, 2M):
70.1 £ 8.1 lat;
77.9£10.5 kg;
170+ 11 cm

1) Okreslenie jaki rodzaj
perturbacji w kierunku AP
i ML ma najwigkszy wptyw
na MoS, oraz na parametry
czasowo-przestrzenne.

2) Okreslenie, czy
wystepowaty rdznice
w reakcjach na perturbacje
pomigdzy osobami mlodymi
i starszymi.

1) Przesuniecie biezni (dystans: 5 cm;
predkosc: 0.7 s; przyspieszenie: 2.04
m/s?);

2) Zmiana predkos$ci pasa biezni
(Przyspieszenie: predkos¢: 160%
preferowanej predkosci chodu; czas:
0.4 s; przyspieszenie: 2.43 — 5.13
m/s?; Spowolnienie: predkosé: 40%
preferowanej predkosci chodu;
reszta: j.w.);

Moment perturbacji: IC;
Prgdkos¢ chodu: preferowana.

Bieznia Caren Motek: b.d.;

12-kamer MoCap Vicon:
100 Hz (full-body model, 47
markerow).

Perturbacje kontrlateralne
i perturbacje powodowane
spowalnianiem pasa biezni
skutkowaty odpowiednio
najwigckszymi efektami
perturbacji w kierunku ML
(1.9—4 razy wigkszymi niz
w przypadku innych typow)
i AP (1.6 — 5.6 razy
wigkszymi niz w przypadku
innych typow). Po obu typach
perturbacji uczestnicy
zwigkszyli MoS, wykonujac
szersze, krotsze i szybsze
kroki. Nie stwierdzono roznic
miedzy mtodymi i starszymi
dorostymi.
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12 0s6b miodych

U 0s6b starszych i mtodych,

(K, TM): 1) Zmiana pr¢dkosci pasa powr6t do chodu
26.92 £ 3.40 lat; (Spowolnienie o 1.2 m/s; swobodnego po perturbacjach
63.67 + 10.26 kg; . powo . N Bieznia Zemic Motek: b.d.; g0pop J
) Opracowanie algorytmu do Przyspieszenie: -5 m/s”); trwal $rednio 4-6 s,
168.42 +7.32 cm; . . . P . .. )
(Rosenblum obliczania czasu odzyskania 2) Przesuniecie biezni (Dystans: 15 . niezaleznie od rodzaju
18-kamer MoCap Vicon: ..
et al., 2020) . chodu swobodnego po cm; Czas: 0.92 s); perturbacji. Opracowany
12 0s6b starszych .. 120 Hz (full-body model, 41
] perturbacji. . algorytm wykrywat
(6K, 6M): ) markerow). hvleni -
69.50 % 5.20 lat: Moment perturbacji: IC, MS, TS; odchylenia od praw1d owego
; ) ’ Predkosé¢ chodu: preferowana. chodu z umiarkowang
78.34 £16.22 ke; doktadnosci
169.67 + 6.68 cm &
15 0s6b mlodych Poslizgnigcie wydaje si¢ by¢
(9K, 6M): bardziej wymagajace dla
26.53 £ 3.04 lat; Zmiana predkosci pasa biezni Bieznia GRAIL Motek: powrotu do ChOdu‘ .
66.81 + 11.44 kg; S . . . ) 2 swobodnego niz potkniecie.
Zbadanie roznic w reakcjach | (przyspieszenie: 3 m/s* lub -3 m/s*; 1000 Hz; . .
173 £7 cm; . . . Mechanizmy kompensacyjne
(Ren et al., na perturbacje pomigdzy predkosc: 1.2 m/s; czas: 300 ms); zaburzed chodu dla osob
2022) osobami mtodymi 10-kamer MoCap Vicon:

15 0s6b starszych
(4K, 11M):
68.33 +3.29 lat;
81.13 £ 13.99 kg;

a starszymi.

Moment perturbacji: IC;
Predko$¢ chodu: preferowana.

100 Hz(full-body model
HBM2, 26 markerow).

starszych powinny
koncentrowac si¢ na strategii
stawu skokowego
w plaszczyznie czolowej

(Castano et
al., 2023)

176 = 10 cm i strategii biodra.
Podczas perturbacji badani
. wykonywali szybsze, szersze
10 0s6b mtodych Zbadanie, w jaki sposob U i dhuzsze kroki. Osoby starsze
(5K, SM): mtodzi i starsi dostosowuj Przesunigeie biezni Bieznia M-Gait Motek: b.d.; chodzily szybciej niz
23 +£4.2 lat; Ja (1 cm, 3 cm lub 5 cm); B ¥ SZybeicy

10 o0so6b starszych
(4K, 6M):
70 + 6.6 lat

chod w reakcji na niewielkie
perturbacje w kierunku ML
0 réznym stopniu
nieprzewidywalnosci.

Moment perturbacji: LR, TS, MSw

Pr¢dkos¢ chodu: preferowana.

B

MoCap OptiTrack:
b.d.(lower body model).

mtodsze. Zréznicowanie
parametrow kinematycznych
chodu, w tym szeroko$¢
kroku wzrastaly wraz
z nieprzewidywalnoscia
perturbacji.
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Grupa os6b z niepelnosprawnosciami (N =5)

(Sheehan et
al., 2015)

9 0s6b po amputacji
konczyny dolnej na
wysokos$ci podudzia
(0K, 9IM):
30.7 + 6.8 lat;
90.2 £ 16.1 kg;
176 £ 11 cm;

13 zdrowych
(3K, 10M):
24.8 +£ 6.9 lat;
79.3 £ 11.6 kg;
175+ 8 cm

Zbadanie wptywu
perturbacji boczno-
przysrodkowych podczas
chodu na moment pedu
w grupie 0sob po
amputacjach 1 0sob
zdrowych.

ML przesunigcie biezni (b.d.);

Moment perturbacji: b.d.;
Predko$¢ chodu: v = ,/0.16gl, g —
przyspieszenie ziemskie, 1 — dlugosé
konczyny dolnej (1.22 + 0.28 m/s).

Bieznia CarenMotek:b.d.;

24-kamery MoCap Vicon:
60 Hz (full-body model, 57
markerow).

Zaréwno zakresy, jak
i zmienno$¢ momentu pedu
dla catego ciata i obu
konczyn dolnych bytly
znacznie wigksze podczas
perturbacji. Nie bylo
znaczacych réznic miedzy
grupami w zakresie momentu
pedu catego ciata lub
zmiennosci podczas chodu
swobodnego. Zakres
momentu pedu
w plaszczyznie czolowej byt
istotnie wiekszy u 0s6b po
amputacji niz u oséb z grupy
kontrolnej dla wszystkich

(Haarman
et al., 2017)

10 0s6b po udarze
mozgu (3K, TM):
52 + 16 lat;
82.5+13.6 kg;
175+ 6 cm

Scharakteryzowanie roznic
w reakcjach boczno-
przysrodkowych na

perturbacje ML pomiedzy
konczyng dotknieta

i niedotknigta niedowtadem
u 0s6b po przebytym udarze
mozgu.

Pociagniecie za miednice (odleglosc
max: 55 cm, czas: 150 ms; sita: 4, 7
1 10% cigzaru ciata);

Moment perturbacji: TS;
Prgdkos¢ chodu: preferowana.

Bieznia Motek Y-mill: b.d.;

9-kamer MoCap Visualeyez
II: 100 Hz (full-body
model);
EMG Bagnoli: 1000 Hz,
obustronnie migsien
posladkowy sredni.

segmentow.

Osoby po przebytym udarze
mozgu sa w stanie regulowac
utozenie stopy zaréwno tej
dotknietej, jak i nietknigtej
niedowtadem, oraz
aktywnos¢ migsnia
posladkowego $redniego
w odpowiedzi na perturbacje.
Pacjenci wydtuzaja czas
podparcia na stopie
pozbawionej niedowtadu.
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38 0s6b po udarze
mozgu:

23 osoby, ktore nie
doswiadczyly

upadku (13K, 10M):

55.0+12.2 lat;

Okresélenie, czy wystepuja
réznice w reakcjach na
perturbacje podczas chodu

1) Przesunigcie biezni (4.5 cm);
2) Zmiana prgdkosci pasa biezni
(spowolnienie do 0 m/s,

Bieznia GRAILMotek: b.d.;

Podczas chodu w stalym
tempie, osoby, ktore upadaty,
mialy krotszy czas i dlugosé
kroku wykonywanego

(Punt et al., 87 + 19 kg; . . . . . . konczyna z niedowladem.
2017b) 172 4 10 em: pomigdzy ,osobaml, po przyspieszenie: -3.9 m/s%); 10-kamer MoCap Vicon: Podczas perturbacji ML,
udarze mézgu, ktore b.d.(full-body model, 47 osoby. ktore upadat
15 0s6b. kiore doswiadczyly i nie Moment perturbacji: IC; markerow) ren y(;wal szpbciey’
R doswiadczyly upadku. Predko$é¢ chodu: 0.41 m/s.  feas Y Szyhere)
doswiadczyly i wykonywaty krotszy
upadku (7K, 8M): pierwszy krok.
65.4 +£6.7 lat;
83 £20.1 kg;
171+ 13 cm
. . L Chod os6b z ataksja
Perturbacje zwigzane z ciagnigciem 1
18 zdrowych .. . . . moézdzkowa charakteryzowat
w talii zostaly zapewnione przez Urzadzenie Active Tethered L L
dorostych (b.d.): . . 7 C . . . si¢ wigksza szeroko$cia
1) Zbadanie reakcji na zastosowanie impulsu napigcia Pelvic Assist Device: . .
55.8+ 8.3 lat; . . . , . . . . kroku i czasem trwania fazy
perturbacje chodu 0sob w jednym lub dwoch z czterech kabli, | nieoczekiwane perturbacje o .
68.9 + 11.2 kg; . . . - podporu niz chod os6b
(Aprigliano 1 &1 L1 0 cm" z ataksja m6zdzkows; podczas gdy uczestnik chodzit na talii. sdrowveh. Trenin
IZ:t il ’ biezni. erturba}(]:'i\')v tyn 1gna
201 95) 10 0sob 7 ataksi 2) Zbadanie, czy trening Pociagniecia ML i1 AP (sita: 5% Bieznia Bertec: b.d.; dfu 046 i]erollzoééa; czas
1 Jd perturbacji wplynie na 1 15% cigzaru ciata odpowiednio, £08¢,
moézdzkowa (b.d.): o . . . - . . kroku. Tylko osoby zdrowe
stabilnos$¢ osob z ataksja nastepnie 10% 1 20% cigzaru ciata); 10-kamer MoCap Vicon: .
51.9+6.5 lat; Y zwigkszyty MoS AP na
i mozdzkowa. 200 Hz (full-body model, 49 . . .
82.7+17.5 kg; Moment perturbacii: IC: markerow) skutek treningu. Trening nie
177+ 12 cm oment pe g 1% ow)- wptynal na MoS ML u Zadnej

Predko$¢ chodu: preferowana.

Z grup.
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(Esmaeili et
al., 2020)

18 0s6b po udarze
mézgu podzielonych
na dwie grupy:

10 trening
z perturbacjami
(b.d.):
58.0 £ 6.7 lat;
83.2 +£25.0 kg;
173.0 £20.0 cm;

Okreslenie efektow treningu
chodu na biezni
z perturbacjami i bez u 0sob
po udarze mozgu.

W ciagu 3 tygodni przeprowadzono
dziewigc sesji treningowych.

Zmiana predkosci jednego pasa
bieznio wartos¢ % komfortowe;j
predkosci chodu (przyspieszanie do
140, 160, 180% lub spowolnienie do
60, 40, 20 i 0% predkosci chodu);

Bieznia Bertec: b.d.;

Skale: Skala Mini-BESTest;
test 10-metrowego chodu.

Trening z perturbacjami
prowadzit do znacznej
poprawy réwnowagi
dynamicznej, szybkosci
chodu oraz pewnosci siebie
podczas chodzenia. Trening
bez perturbacji nie przyniost
znaczacych efektow. Po
szesciu tygodniach od
zakonczenia treningu,

e Mot ey e
575+ 18 0 .la.t' Predkosc chodu: preferowana. w gru}l;])ieyﬁjtéra trqenzl)wala
77.9 £ 9.4 kg; z perturbacjami.
170.5+ 16 cm
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1.3.4 Perturbacje podczas chodu na biezni 1 $ciezce

W sklad tego rozdzialu weszto tacznie osiem prac (Tabela 4). W czterech z nich
skupiono si¢ wytacznie na osobach mtodych, podczas gdy w pozostatych czterech — na
osobach starszych. Najwicksza, a zarazem najmtodsza grupa uczestnikow (22.6 + 3.22 lat),
sktadajaca si¢ z 43 osoéb, brata udziat w badaniu przeprowadzonym przez Yang et al.
(2018). Natomiast Zadravec et al. (2017) oraz Hof i Duysens (2018) przeprowadzili
badania tylko z udzialem 7 oséb. Najstarsza grupa, badana przez Zadravec et al. (2017),
miata $rednio 33.4 £ 8.5 lat. W grupie oséb starszych najmniej liczna grupa (45 osob)
uczestniczyta w dwoch badaniach Lee et al. (2018, 2020). Najliczniejszg grupe (152
osoby) przebadali Liu et al. (2021). Najmtodsza grupa miata §rednio 72.5 + 6.0 lat (Wang
etal., 2019), a najstarsza — 74.4 + 5.8 lat (Liu et al., 2021).

We wszystkich przeprowadzonych badaniach zastosowano biezni¢ z jednym pasem
oraz prosty odcinek $ciezki. W siedmiu pracach uzyto biezni Simbex (Lee et al., 2016,
2018, 2020; Liu et al., 2016, 2021; Wang et al., 2019; Yang et al., 2018). W szeSciu
pracach wykorzystano $ciezke o dtugosci 7 metrow (Lee et al., 2016, 2018, 2020; Liu
etal., 2016, 2021; Wang et al., 2019). Yang et al. (2018) pracowali na 14 metrowej

sciezce, za$ Zadravec et al. (2017) nie sprecyzowali dtugosci $ciezki.

W siedmiu pracach perturbacje wywotywano przez zmiang¢ predkosci pasa biezni
oraz przez poslizgnigcie na platformie ukrytej w Sciezce. Podczas zmiany predkosci pasa
biezni — maksymalne przyspieszenie wynosito 12 m/s* (Liu et al., 2016; Yang et al., 2018),
a minimalne — 5 m/s? (Lee et al., 2018, 2020; Liu et al., 2021; Wang et al., 2019). Czas
w jakim zmieniano predkos¢ pasa wahat si¢ od 200 ms (Lee et al., 2016, 2018, 2020; Liu
et al., 2016, 2021; Wang et al., 2019) do 550 ms (Lee et al., 2018, 2020; Liu et al., 2021;
Wang et al., 2019). Poslizgnigcia na Sciezce indukowano za pomocg platformy, ktora
swobodnie poruszala si¢ na tozyskach. Ruch platformy odbywal si¢ w zakresie od
75 cm (Liu et al., 2021) do 150 cm (Lee et al., 2016). Tylko Zadravec et al. (2017)
indukowali perturbacje poprzez pociagnigcie za miednice przy uzyciu dedykowanej
uprzezy. Zarowno podczas perturbacji na biezni jak 1 na $ciezce uzyto sity rownej 15%

masy ciata dzialajacej w czasie 150 ms.

W siedmiu pracach perturbacje wywolywano w fazie IC zarowno podczas chodu na
biezni jak 1 po $ciezce. Tylko Liu et al. (2016) wywotywali perturbacje w fazie MS

podczas chodu na biezni, a na $ciezce w fazie IC.
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We wszystkich badaniach (Tabela 4) pomiaréw reakcji na perturbacje dokonywano
z wykorzystaniem technologii MoCap. W szesciu pracach uzyto zestawu od Motion
Analysis Corporation (Lee et al., 2016, 2018, 2020; Liu et al., 2016, 2021; Wang et al.,
2019). W jednej pracy uzyto zestawu Vicon (Yang et al., 2018), a w innej — OptiTrack
(Zadravec et al., 2017). Autorzy szesciu publikacji (Lee et al., 2016, 2018, 2020; Liu et al.,
2016, 2021; Wang et al., 2019) korzystali z platform dynamometrycznych firmy AMTI
w celu rejestracji parametrow kinetycznych. W trzech doniesieniach (Lee et al., 2016; Liu
et al., 2016; Yang et al., 2018) wykorzystano przetwornik w uprzezy do rejestrowania
upadku osoby badanej. W wigkszo$ci prac wykorzystywano model catego ciata w celu
rejestracji parametrow kinematycznych, lecz w dwoch badaniach nie podano ani liczby ani

umiejscowienia markerow (Lee et al., 2018; Liu et al., 2021).

77



Tabela 4: Zestawienie prac zawierajacych tematyke wywotywania perturbacji podczas chodu na biezni jednopasmowej, w podziale na grupy osob
mtodych, starszych oraz 0séb a niepelnosprawnosciami, gdzie: N — liczba 0s6b, K — kobiety, M — mezczyzni, b.d. — brak danych, BoS (ang. Base of Support) —

pole powierzchni podparcia, CoM (ang. Center of Mass) — Srodek masy ciata, AP (ang. anterior-posterior) — kierunek przod-tyt, ML (ang. medio-lateral) — kierunek
boczno-przysrodkowy.

Grupa badana
(pleé, liczebnos$é,

Bieznia, dlugos¢ $ciezki,
aparatura pomiarowa,
czestotliwos$¢ rejestracji,

Badanie . . Cel badania Metoda i mom ent wywo fywania dodatkowe parametry mierzone Wyniki
wiek, masa ciala, perturbacji, pr¢dkos¢ chodu
Wzrost) (EMG, GRF).'
Wykorzystanie
oprogramowania OpenSim
Grupa os6b mlodych (N =4)
1) Zmiana pr¢dkosci pasa biezni
Okreslenie wptywu (przyspieszenie: 6 m/s? lub 9 m/s?; Bieznia Simbex;
réznych odlegtosci w czasie: 0.2 s; na dystansie: 12 Sciezka: 7 m;
(Lee et 36 0s6b mlodych poslizgniecia (12 cm vs cm lub 18 cm); Nie wykazano réznic w kontroli
al (18K, 18M): 18 cm) podczas treningu 2) Przesuwalne platformy AMTI 8-kamer MoCap Motion Analysis rownowagi pomiedzy
) 01.’6) 26.74 £ 4.9 lat; na biezni na (swobodny ruch na tozyskach Corporation: 120 Hz(full-body, obydwoma dystansami

masa i wzrost: b.d.

odzyskiwanie rownowagi
po poslizgnigciu podczas
chodu na $ciezce.

kulowych na dystansie 150 cm);

Moment perturbacji: IC;
Predko$¢ chodu: 1.2 m/s.

30 markerow);
Platforma AMTI: 600 Hz;
Przetwornik w uprzezy: 600 Hz.

poslizgniecia.

36 0s6b mtodych Ustalenie, czy trening na 1) Zmiana predkosci pasa biezni Bieznia Simbex; Trening na biezni poprawiat
podzielonych na 5 biezni: (przyspieszenie: LO: 6 m/s?, HI: 12 Sciezka: 7 m; stabilnos¢ podczas chodu po
grup treningowych: 1) poprawia stabilno$¢; m/s?, INCR: 6, 91 12 m/s?, sliskiej powierzchni. Grupa
(Liu et 2) poprawia reaktywna DECER: 12, 9 i 6 m/s%, w czasie: 8-kamer MoCap Motion Analysis z treningiem o wysokiej
al., HI: wysoka kontrolg stabilnosci 0.2 s;); Corporation: 120 Hz(full-body intensywnosci osiaggneta
2016) intensywnos$¢ bardziej niz proaktywna; 2) Poslizgnigcie na platformie model, 26 markeréw); najlepsze wyniki. Grupy
(2K, TM): 3) o wysokiej (b.d.); Platforma AMTI: 600 Hz; z wzrastajaca i malejaca
23.3 £ 4.4 lat; intensywno$ci byt lepszy Przetwornik w uprzezy —Transcell intensywno$cia treningu
63.2 + 11.3 kg; niz trening o niskiej Moment perturbacji: Technology: 600 Hz. poprawity stabilnos¢
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168 £7 cm;

INCR: wzrastajaca
intensywno$¢
(8K, IM):
254 +£3.0 lat;
68 £13.4 kg;
172 =7 cm;

DECR: malejaca
intensywnos¢
(9K, OM):
25.8 £ 3.5 lat;
62.2 £ 6.8 kg;
168 =7 cm;

LO: niska
intensywno$¢
(4K, 5M):
24.6 + 3.8 lat;
69.5 +24.3 kg;
169 + 10 cm;

C grupa kontrolna
(3K, 6M):
26.7 £5.6 lat;
68.3 + 14.7 kg;
173+ 8 cm

intensywnosci;

4) o stopniowo rosnacej
intensywno$ci byt lepszy
niz trening o stopniowo
malejacej intensywnosci.

Bieznia: MS; Scieka: IC;
Predkos¢ chodu: 1.2 m/s.

w poréwnaniu do grupy
kontrolnej. Poprawa stabilnosci
wigzala si¢ z szybszym
przesuni¢eciem CoM do przodu,
wickszg predko$cia poruszania
si¢ 1 krotszym recovery step
podczas odzyskiwania
rownowagi.

(Zadrav
ecetal.,
2017)

7 0s6b mtodych
(0K, 7M):
33.4+£8.5lat;
80.1+11.6 kg;
181 £5 cm

Porownanie reakcji na
pociagnigcia za miednice
w kierunku AP i ML
podczas chodu na biezni
oraz §ciezce.

Pociagnigcie za miednicg za
pomoca urzadzenia podazajacego
za badanym lub zamocowanego na
state do biezni (Sita: 15% cigzaru
ciata; czas: 150 ms);

Bieznia: b.d.;
Sciezka: b.d.;

MoCap OptiTrack: b.d.
(8 markeréw obustronnie: kostka

Recovery step byl szybszy
i wezszy. Kolejne dwa kroki
byly szybsze, ale krotsze. W
przypadku perturbacji w tyl,

recovery step byt szybszy,
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Moment perturbacji: 1C;
Predkos¢ chodu: 0.85 m/s.

boczna i przysrodkowa, 2
markery na przodostopiu oraz 3
markery na podlozu).

krotszy 1 szerszy, a kolejne
kroki stawaty si¢ dtuzsze
i szybsze. Perturbacje ML
ipsilateralne prowadzity do
ujemne;j szerokosci kroku (cross
step), a dodatkowo recovery
step byl szybszy i krotszy.
Natomiast perturbacje
kontralateralne skutkowaty
skroceniem kroku,
poszerzeniem oraz
przyspieszeniem. Ogolna
zgodno$¢é wynikow pomiedzy

Grupa treningowa
(14K, 7M):

22.6 +3.22 lat;

74.9 £ 17.9 kg;
170 £ 8 cm

liczbe upadkow podczas
chodu na $ciezce.

Moment perturbacji: IC;

Predkos$¢ chodu na $ciezce:
preferowana.

Predkos$¢ chodu na biezni: 1.2 m/s;

chodem na biezni a $ciezka
wyniosta 82%.
43 mtodych
podzielonych na 2 . K 1
grupy: 1) Zmiana predkosci pasa biezni Grupa treningowa wykazywata
(przyspieszenie: 12 m/s?; dystans: zn’ell.czme. .lepsze rle(ak(t:Jelna
Grupa kontrolna 0.24 m); Bieznia Simbex; pgiéiiagli}%gzﬁz;)sgi?zil:-
(9K, 13M): Sprawdzenie, czy trening | 2) Poslizgnigcia na platformie po Sciezka: 14 m; dto 55% 0s6b
(Yang et 23 £3.87 lat; osmiu perturbacji na prawej stronie Sciezki (swobodny Upadio 970 0S0b 2 STUpY
al., 72.9 £ 18 kg; biezni moze zmniejszy¢ ruch na tozyskach);
2018) 167 £9 cm;

8-kamer MoCap Vicon: 120 Hz,

(full-body model, 26 markerow, 1
na przesuwalnej platformie);

Przetwornik w uprzezy: 600 Hz.

kontrolnej i 19.1% os6b z grupy
treningowej. Po poslizgnigciu
osoby trenujace skracaty faze
pojedynczego podporu bardziej
niz osoby z grupy kontrolne;j
(0.144 £ 0.069 s vs. 0.185 +
0.049 s).
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45 starszych
(34K, 11M)
podzielonych na 3
grupy:

15 trening z 24
perturbacjami (b.d.)

Sprawdzenie, czy trening

1) Zmiana pr¢dkosci pasa
(Predkos$¢: obliczana ze wzoru:
vt = vo + aAt; Dystans: obliczany ze
wzoru: d = 0.5aAt?; gdzie a=5 lub
6 m/s?, At=0.2,0.25,0.3,0.35, 0.4,

Bieznia: Simbex;

Nie wykazano istotnych rdznic
w liczbie upadkow pomiegdzy
grupami trenujgcymi. Nie

+ ; . . .
6746'38i 160'171?’_ na biezni z wigksza 0.45, 0.5 lub 0.55 s);
(Lee et 160 L1 0 Cm?’ liczba perturbacji Sciezka: 7 m; wykazano istotnych zmian
al ’ prowadzi do lepszej 2) Poslizgnigcia na platformie po w predkosci 1 pozycji CoM
) 01%) 15 trening 7 40 roéwnowagi podczas prawej stronie $ciezki (Swobodny | 8-kamer MoCap Motion Analysis pomigdzy grupami. Nie
or turbac'arii (b.d): ekspozycji na perturbacje ruch na tozyskach do 90 cm); Corporation: 120 Hz; wykazano istotnych roznic
p 7.9 iJ 6.7 lat: e podczas chodu po Platforma AMTI: 600 Hz. w kontroli proaktywnej ani
68 '1 11 2' 0k . Sciezce. Moment perturbacji: IC; Predkosé reaktywnej pomiedzy grupami
) 6 0+1 0 c rr;g ’ chodu: bieznia: najblizsza steady trenujacymi.
’ state z pos$rod nastepujacych 1.2
15 kontrolna (b.d.); m/s, 1.0 m/s, 0.8 m/s, lub 0.6 m/s;
739477 lat" i sciezka: b.d.
71.0 +£13.5 kg;
160+ 10 cm
146 starszych 1) Zmiana pr¢dkosci pasa Wszystkie osoby trenujace na
odzielonych na Przyspieszenie: 5 lub 6 m/s?; Czas: Sciezce uniknety upadkow.
p Y ysp ety up
dwie grupy: 0.2 -0.45s dla5m/s? lub 0.3 — C 9.6% 0s06b trenujacych na biezni
I . 5. i Bieznia: Simbex; o
Okreslenie potencjalnych 0.55 s dla 6 m/s*; Dystans: 0.1 — Scieska: T m: upadto. 43.8% z grupy
73 grupa badawcza korzysci treningu 0.51 mdla5m/s?lub 0.27 -0.91 m ’ ’ kontrolnej chodzgcej na biezni
(Wan
& (62K, 11M); perturbacji na biezni dla 6 m/s?); . . i 54.4% z grupy kontrolne;j
etal., . e . 8 kamer MoCap Motion Analysis A
72.5+ 6.0 lat; w zakresie 2) Poslizgniecie na platformie . chodzacej po $ciezce upadto.
2019) . . Corporation: 120 Hz (26 . -
70.2 + 14.9 kg; przeciwdziatania (Swobodny ruch na tozyskach do markeréw); Grupa trenujgca na biezni
160 + 10 cm; upadkom, 90 cm); Platforma AMTIL: 600 Hz. poprawita rownowage
proaktywna i reaktywna

73 grupa kontrolna

Moment perturbacji: IC; Predkos¢

w stosunku do grupy kontrolne;j.

chodu: bieznia: najblizsza steady

Nie wykazano réznic w kontroli
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72.8 £ 6.2 lat;
70.3 + 14.3 kg;
170 £10 cm

state z posrod nastepujacych 1.2
m/s, 1.0 m/s, 0.8 m/s, lub 0.6 m/s;

Sciezka: b.d.

proaktywnej pomi¢dzy osobami
trenujacymi na $ciezce i na
biezni, jednak grupa trenujaca
na $ciezce miata lepsza kontrole
reaktywna niz grupa trenujace
na biezni.

(Lee et
al.,
2020)

45 o0sob starszych
(34K, 11M)
podzielonych na 3
grupy:

15 0s6b — trening
z 24 perturbacjami:
76.8 £ 6.1 lat;
64.3 £10.7 kg;
160 £ 10 cm;

15 0s6b — trening
z 40 perturbacjami:
72.9 £ 6.7 lat;
68.1 12 kg;
160 + 10 cm;

15 0s6b — grupa
kontrolna:
73.9+7.7 lat;
71 £13.5 kg;
160+ 10 cm

Sprawdzenie, czy
wystepuja roéznice
pomigdzy dwoma
poziomami
intensywnosci treningu

z perturbacjami na biezni

w natychmiastowych
i dlugotrwatych efektach
treningu.

1) Zmiana predkosci pasa biezni
(predkosé: 0.4 - 2.1 m/s, obliczana
ze Wzoru: ve = vo + aAt; dystans:
0.1-0.91 m, obliczany ze wzoru: d
= 0.5aAt?; gdzie a =5 lub 6 m/s?, At
=0.2,0.25,0.3,0.35,0.4, 0.45,0.5
lub 0.55 s);

2) Poslizgniecia na platformie po
prawej stronie Sciezki (swobodny
ruch na tozyskach do 90 cm);

Moment perturbacji: IC;
Predkos¢ chodu:

Bieznia: najblizsza komfortowe;j
sposrod: 1.2 m/s, 1.0 m/s, 0.8 m/s,
lub 0.6 m/s;

Sciezka: b.d.

Bieznia: Simbex;
Sciezka: 7 m;

8-kamer MoCap Motion Analysis
Corporation: 120 Hz (30
marker6w na ciele i na
platformach);
Platforma AMTI: 600 Hz.

Wykazano, ze osoby starsze
moga zmniejszy¢ zarOwno
natychmiastowe jak
i dlugoterminowe ryzyko
upadku wywotane
poslizgnieciami po jednej sesji
treningu na biezni,
obejmujacego co najmniej 24
poslizgi. Zapewnienie wigkszej
liczby ¢éwiczen poprzez
zwickszenie dozowania do 40
perturbacji pos$lizgu na biezni
moze pomoc W utrzymaniu
poprawa w dtuzszej
perspektywie.
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(Liu et
al.,
2021)

152 osoby starsze
podzielone na 4

grupy:

Grupa kontrolna na
biezni (34K, 17M):
73 £ 6.1 lat;
BMI: 25.8 £ 4.6;

Grupa treningowa na
biezni (36K, 17M):
72.9 + 6.6 lat;
BMI: 25.8 + 4.0,

Grupa kontrolna na
Sciezce (22K, 3M):
74.4 + 5.8 lat;
BMI: 27.0 + 4.6;

Grupa treningowa na
sciezce (13K, 10M):
72.8 + 6.0 lat;
BMI: 26.0 +3.2.

Okreslenie, czy i w jakim
zakresie natychmiastowe
efekty treningu
perturbacji na biezni
moga si¢ utrzymac po 6
miesigcach od treningu.

1) Zmiana pr¢dkosci pasa biezni
(przyspieszenie: 5 lub 6 m/s?;
w czasie: 0.2 to 0.55 s);

2) Poslizgnigcie na
platformie(swobodny ruch na
lozyskach prawa strona do 90 cm,
lewa strona do 75 cm);

Moment perturbacji: IC;
Predko$¢ chodu: najblizsza
komfortowej sposrod: 1.2 m/s, 1.0
m/s, 0.8 m/s, lub 0.6 m/s;

Sciezka: b.d.

Bieznia: Simbex;
Sciezka: 7 m;

MoCap Motion Analysis
Corporation: b.d.;
Platforma AMTI: b.d.

Czestos¢ upadkow nie zmienita
si¢ po 6 miesigcach
w poréwnaniu do stanu tuz po
treningu w Zadnej z grup.
Stabilnos¢ reaktywna byta
wyzsza po 6 miesigcach niz tuz
po treningu. Grupa trenujaca na
biezni miata istotnie nizszg
czestos¢ upadkow 1 wyzsza
stabilno$¢ w poréwnaniu
z grupg kontrolng chodzaca na
biezni. Grupa trenujaca na
biezni wykazata istotnie wyzsza
czestos¢ upadkow i nizsza
stabilno$¢ w poréwnaniu
Z grupg trenujaca na Sciezce.
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2. Celi pytania badawcze

Celem pracy byla identyfikacja  parametrow  czasowo-przestrzennych,

kinematycznych 1 kinetycznych chodu, ktore sg najbardziej podatne na perturbacje

wystepujace w fazach Initial Contact (IC) 1 Pre-Swing (PSw) cyklu chodu, oraz okreslenie

udziatu sit mig§niowych konczyn dolnych w odpowiedzi na te zaklocenia.

Cele szczegolowe:

1.

Opis strategii odzyskiwania rownowagi dla konczyny poddawanej oraz
odpowiadajacej na perturbacje w zaleznosci od fazy cyklu chodu i rodzaju
perturbacji w plaszczyznie strzatkowe;.

Identyfikacja  kompensacyjnych ~ zmian  parametrow  kinematycznych

1 kinetycznych na zadane perturbacje.

Pytania badawcze:

1.

2.

Ktora perturbacja powoduje najwigksze zmiany parametrow chodu w odniesieniu
do chodu swobodnego?

Ktore migsnie generujg najwigksze sity w trakcie zadawanych perturbacji?
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3. Metody i material

3.1 Charakterystyka grupy badanej

W badaniach wzieto udziat 21 mtodych kobiet. Srednia wieku wynosita 21.38 + 1.32
lat, masa ciala 61.38 + 6.48 kg, wysoko$¢ ciata 165.9 + 4.53 cm. Uczestniczki spetniaty
nastepujace kryteria wigczenia do badan: brak zaburzen migsniowych lub neurologicznych,
brak urazéw konczyn dolnych w ciggu ostatnich szesciu miesigcy przed badaniem,
podejmowanie aktywnosci fizycznej co najmniej dwa razy w tygodniu, dominujaca prawa
konczyna dolna (Promsri et al., 2018), oraz doswiadczenie w chodzie na biezni. Dominacje
konczyny oceniano za pomoca testu kopniecia pitki — konczyna, ktéra uczestniczki
wybieraty do kopnigcia, byla uznawana za dominujaca. Kryteria wykluczenia obejmowaty:
brak doswiadczenia w chodzie na biezni, zaburzenia rownowagi lub przyjmowanie lekow
wykazujacych wpltyw na uklad nerwowy. Wszystkie uczestniczki wyrazity pisemna,
$wiadomg zgodg¢ na udzial w badaniu. Protokot badania zostat zatwierdzony przez Senacka
Komisje¢ Etyki Badan Naukowych (nr SKE01-15/2023) 1 byt zgodny z zasadami Deklaracji
Helsinskie;j.

3.2 Aparatura pomiarowa

Badania odbyly si¢ w Regionalnym O$rodku Badan 1 Rozwoju AWF Biata Podlaska.
Do badan zostal wykorzystany system GRAIL (The Gait Real-time Analysis Interactive
Lab, Motek Medical BV, Amsterdam, Holandia). System GRAIL to interaktywne
laboratorium do analizy i treningu chodu w czasie rzeczywistym. GRAIL wykorzystuje
dwupasmowg biezni¢ z platformami dynamometrycznymi pod kazdym z pasow
(50 x 200cm; 1000 Hz) (Sloot et al., 2015), dziesig¢ kamer systemu MoCap rejestrujacych
w pasmie podczerwieni (Vicon Bonita, Vicon Metrics Ltd., Oxford, UK; 100 Hz),
zsynchronizowane $rodowisko wirtualnej rzeczywistosci (VR — wymiary ekranu: 5 x 2.9
m, ekran 180°), trzy kamery video, 3 projektory (WUXGA) oraz uprzaz bezpieczenstwa

przymocowang do sufitu (Rycina 3).
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Rycina 3: Stanowisko pomiarowe GRAIL (Motek Medical BV, Amsterdam, Holandia).

3.3 Protokol badania

Przed przystapieniem do realizacji protokotu badania, system zostal skalibrowany
zgodnie z procedurami zalecanymi przez producenta. Podczas pomiarow badani nosili
przylegajacy do ciata stroj oraz wygodne obuwie sportowe. Na ciele kazdej z badanych
0sOb umieszczano 25 pasywnych markerow zgodnie ze schematem HBM?2 (Rycina 4).
Nastepnie zaktadano uprzaz bezpieczenstwa. Za kazdym razem upewniano si¢, czy uprzaz
nie krepuje ruchéw. W dalszej kolejnosci, badani stawali w pozycji T (stopy rozstawione
na szerokosci bioder, konczyny gorne w pozycji 90° odwiedzenia w stawach ramiennych;
ang. T-pose), w celu nagrania proby statycznej sluzacej do identyfikacji potozenia
markerdéw, a tym samym okreslenia modelu ciata cztowieka w oprogramowaniu D-Flow

3.26, obstugujacego system GRAIL.

86



/// Al / . ._‘

j/ RASIS - ~q) LPSIS #=8. * » — RPSIS
- Il p b

7l ReTRO W N ‘ / 7 i

; > \ I\ f LGTRO # ! RGTRO

FLTHI
FRTHI

LLEK [" A RLEK
. \ - /

" LHEE  RHEE

Rycina 4: Rozmieszczenie markerow w modelu HBM2 (ang. Human Body Model 2), gdzie: STRN
— weciecie szyjne mostka; XYPH — wyrostek mieczykowaty mostka; NAVE — pepek; T10 —
wyrostek kolczysty X kregu piersiowego; LASIS i RASIS — kolec biodrowy przedni gorny,
odpowiednio lewy i prawy; LPSIS i RPSIS — kolec biodrowy tylny gorny, odpowiednio lewy
i prawy; SACR — potowa odlegtosci pomiedzy LPSIS i RPSIS; LGTRO i RGTRO - kretarz
wigkszy, odpowiednio lewy i prawy; FLTHI i FRTH — boczna strona lewego i prawego uda (1/2
odlegtosci pomiedzy LGTRO/RGTRO i LLEK/RLEK); LLEK i RLEK — nadklykie¢ boczny kosci
udowej, odpowiednio lewy i prawy; LATI i RATI — boczna strona lewej i prawej goleni (1/2
odlegtosci pomiedzy LLEK/RLEK i LLM/RLM); LLM i RLM - kostka boczna, odpowiednio lewa
i prawa; LMTS i RMTS5 — V kos¢ §rodstopia, odpowiednio lewa i prawa; LTOE i RTOE — paliczek
dystalny, odpowiednio lewego i prawego I palca stopy; LHEE i RHEE — guz pigtowy, odpowiednio
lewy i1 prawy. Markery zaznaczone na zielono to znaczniki na punktach anatomicznych uzyte do
skalowania modelu. Martkery zaznaczone na czerwono to znaczniki wypadkowe.

W kolejnym etapie badani chodzili po biezni z ustalong predkoscia 1.2 m/s. Protokét
obejmowal trzy proby, z ktorych kazda zawierata pig¢ perturbacji. Kazda proba
rozpoczynala si¢ po 30 sekundach chodu swobodnego, a perturbacje byly wywolywane co
10 sekund (odpowiednio, w 30, 40, 50, 60 i1 70 sekundzie) na lewym pasie biezni (Rycina
5).
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Rycina 5: Przedstawienie zmiany predkosci lewego pasa biezni dla: (A) proby zawierajacej pigé
perturbacji polegajacych na przyspieszeniu pasa biezni; (B) pierwszej perturbacji zawierajacej
przyspieszenia pasa biezni; (C) proby zawierajacej pie¢ perturbacji polegajacych na spowalnianiu
pasa biezni; (D) pierwszego spowolnienia pasa biezni, gdzie: Acc. — przyspieszenie; Dec. —
spowolnienie.

Perturbacje polegaty kolejno na przyspieszeniu ruchu lewego pasa biezni w fazie
PSw cyklu chodu (Acc_ToeOff), spowolnieniu ruchu lewego pasa biezni w fazie PSw
(Dec_ToeOff), oraz spowolnieniu ruchu lewego pasa biezni w fazie IC (Dec Initial)
(Tabela 5). W fazie PSw, zwigkszenie lub zmniejszenie predkosci pasa symulowato
odpowiednio poslizgnigcie lub potknigcie, natomiast spowolnienie w fazie IC nasladowato

poslizgnigcie.

Tabela 5: Nazwa proby, metoda wywotania perturbacji oraz faza cyklu chodu, w ktorej byta
obecna perturbacja.

. Sposéb wywolania Przedzial procentowy
Nazwa préby perturbacji Faza chodu cyklu chodu
Acc_ToeOff przyspieszanie Pre-Swing (PSw) (50 — 60)%
Dec_ToeOff Pre-Swing (PSw) (50 — 60)%
spowolnienie
Dec_Initial Initial Contact (IC) 0-2)%
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Wielkos$¢ kazdej perturbacji wynosita pie¢ w skali od 1 do 5. Oznaczato to zmiang
predkosci pasa biezni o okoto 0.5 ~ 0.6 m/s. Zatem, podczas perturbacji Acc ToeOff
predkos¢ lewego pasa biezni wynosita 1.7 ~ 1.8 m/s (Rycina 5 B). Z kolei podczas
perturbacji Dec ToeOff'1 Dec Initial predkos¢ lewego pasa biezni spadata do 0.5 ~ 0.6 m/s
(Rycina 5 D). Te ustawienia byty zblizone do tych zaproponowanych przez (Sloot et al.,
2015). Czas trwania perturbacji wynosit okoto 0.82 s, a jej przebieg przypominat ksztattem
trojkat rownoramienny, poniewaz fazy przyspieszania i spowalniania byty pordéwnywalne;j
dtugosci. Zastosowanie wyzszych wartosci perturbacji wywotywato silniejsze reakcje
posturalne (Aprigliano et al., 2015), co ufatwiato ich identyfikacj¢ oraz obserwacje.
Pomiedzy poszczegdlnymi probami wprowadzano pigciominutowe przerwy, ktore byty
niezbedne do zapisania zebranych danych i przygotowania kolejnej proby. W trakcie tych

przerw uczestnicy pozostawali na biezni.

Do indukowania wyzej opisanych perturbacji wykorzystano oprogramowanie D-
Flow 3.26 oraz nastgpujace moduly: 1) Stop-watch — modut ten wyswietla stoper
1 umozliwia przesylanie sygnalu wyjsciowego w postaci wartosci czasowej; 2) Event —
modul ten przekazuje informacje o ,zdarzeniu” do wszystkich innych modutow
W momencie zmiany stanu. Stan ten przybiera wartos$ci ,,prawda” lub ,falsz”, a zmiana
polega na przejsciu miedzy tymi wartosciami. W badaniu ,zdarzeniem” byto
zidentyfikowanie odpowiedniego okna procentowego cyklu chodu (Tabela 5), w ktérym
mialy zosta¢ wywotane perturbacje. Pozwalalo to na powtarzalne wyzwalanie perturbacji

w okreslonej fazie cyklu chodu, niezaleznie od tempa krokow uczestnika.

3.4 Proces przygotowania danych do analizy

Proces przygotowania danych zebranych w systemie GRAIL do dalszej analizy
przebiegatl w trzech etapach: 1) przetwarzanie danych §ledzenia ruchu z systemu GRAIL
za pomocg oprogramowania MatLab 2021a (MathWorks, Natick, MA, USA) oraz
zmodyfikowanych skryptow opartych na pracy Feldhege et al. (2021); 2) obliczanie sit
generowanych przez poszczego6lne migsnie konczyn dolnych za pomoca oprogramowania
OpenSim 4.4 (Delp et al.,, 2007); 3) przygotowanie danych do analizy statystycznej,
ponownie przy uzyciu MatLab 2021a.
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3.4.1 Przetwarzanie danych z systemu GRAIL w oprogramowaniu MatLab

System GRAIL oferuje zaawansowane i dobrze znormalizowane S$rodowisko
wirtualnej rzeczywistosci, ktore idealnie nadaje si¢ zardwno do treningu, jak 1 do analizy
chodu. Mimo duzej mocy obliczeniowej i rozbudowanego oprogramowania, przetwarzanie
danych generowanych przez system GRAIL stanowi wyzwanie. Wynika to z konieczno$ci
korzystania z réznych pakietow obliczeniowych, co prowadzi do powstawania ogromnych
ilosci danych, przechowywanych w réznych formatach plikéw i1 probkowanych z réznymi

czestotliwosciami.

W poczatkowym etapie kluczowym elementem byto zidentyfikowanie momentow
wystgpienia perturbacji oraz mozliwos¢ odczytu plikéw *.mox generowanych przez
system GRAIL. Z uwagi na fakt, ze chdd badanych charakteryzowal si¢ zmiennos$cia
osobniczg, oprogramowanie D-Flow dostosowywalo moment wywolania perturbacji do
odpowiedniej fazy cyklu chodu, jednoczesnie zapewniajac, ze perturbacje beda
wystepowaty w 30, 40, 50, 60 1 70 sekundzie proby. Celem bylo wywotywanie perturbacji
w okreslonej fazie cyklu chodu, a nie w dokladnym momencie czasowym, co oznaczato, ze
perturbacja mogla wystgpi¢ np. w 30.034 sekundzie. W zwiagzku z tym okno czasowe
kazdej perturbacji bylo recznie okre§lane poprzez trzy analizy. Pierwsza polegala na
analizie wykresow zmian predkosci biezni (Rycina 5 A i1 C), gdzie momenty perturbacji
byly wyraznie widoczne jako gwattowne wzrosty lub spadki predkosci. Drugim etapem
byla weryfikacja wystepowania wczesniej okreslonych momentow perturbacji na
nagraniach wideo. Trzeci etap stanowito okreslenie w z wykorzystaniem oprogramowania
OpenSim poczatku cyklu chodu na podstawie wystapienia sit reakcji podtoza pod dang
konczyng. Proces ten pozwolil na doktadne okreslenie cykli chodu, w ktorych wystgpita
perturbacja, oraz nastepujacych po nich recovery step. Na tej podstawie okreslono ramy
czasowe dla analizy parametréw czasowo-przestrzennych (czas trwania cyklu chodu, czas
trwania fazy podporu i przenoszenia, czas trwania fazy podwdjnego podparcia, dlugosé
cyklu chodu, szeroko$¢ kroku, kadencja, procentowy udziat faz podporu i przenoszenia),
kinematycznych (katowe ustawienie stawow biodrowych, kolanowych 1 skokowo-
goleniowych w plaszczyZznie strzatkowej) oraz kinetycznych (sity reakcji podtoza,

momenty sit mig§niowych generowanych w stawach biodrowych, kolanowych i skokowo-
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goleniowych) podczas cykli chodu zawierajacego perturbacje oraz cykli chodu bez

perturbacji.

Nastepnie w programie MatLab dane zostaly podzielone na poszczegélne cykle
chodu, osobno dla lewej 1 prawej konczyny dolnej. Feldhege et al. (2021) opracowali
zestaw narzegdzi 1 skryptow w §rodowisku MatLab, ktore umozliwiaja odczyt, ponowne
probkowanie, filtrowanie 1 synchronizacj¢ danych zarejestrowanych przez GRAIL.
Narzedzia te zawieraja algorytmy pozwalajagce na wykrycie momentu kontaktu stopy
z podtozem 1 jej oderwania, co umozliwia podziat i normalizacj¢ danych na cykle chodu.
Dla kazdego cyklu wyznaczono parametry czasowo-przestrzenne, kinematyczne oraz
kinetyczne. Na podstawie wczesniej zdefiniowanych przedzialow czasowych
zidentyfikowano cykl chodu, w ktorym wystapita perturbacja, oraz cykl obejmujacy
recovery step. Aby ustali¢ parametry chodu swobodnego (w warunkach bez perturbacji),
dla kazdej osoby wyznaczono cykl chodu bedacy dziesigtym przed pierwsza perturbacja.
Majac numery cykli zwigzanych zarowno z perturbacjami, jak i chodem swobodnym,
wyodrebniono odpowiednie wartosci parametréw czasowo-przestrzennych,

kinematycznych i kinetycznych dla dalszej analizy.
3.4.2 Oprogramowanie OpenSim — wyznaczanie sit poszczegdlnych migéni

OpenSim to zaawansowane, otwarte oprogramowanie przeznaczone do
modelowania, symulacji 1 analizy ruchu ludzkiego ciata. Jego celem jest wsparcie
naukowcow, inzynierow i lekarzy w lepszym zrozumieniu mechaniki ruchu oraz funkcji
uktadu migsniowo-szkieletowego. OpenSim umozliwia tworzenie szczegétowych modeli
anatomicznych, obejmujacych kosci, stawy, migsnie 1 inne elementy, a takze modyfikacje
istniejgcych modeli lub budowanie nowych, dostosowanych do specyficznych celow
badawczych. Program pozwala symulowa¢ ruchy ciala na podstawie danych
kinematycznych i kinetycznych oraz oblicza¢ sity generowane przez poszczeg6lne migsnie
a takze momenty sil mig$niowych dzialajace na stawy podczas ruchu. OpenSim posiada
graficzny interfejs uzytkownika (ang. Graphical User Interface, GUI) do wizualizacji

modeli oraz generowania i analizowania symulacji (Hicks, 2011).
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3.4.2.1 Etapy analizy danych

Dla kazdego uczestnika badania w programie OpenSim dokonano czteroetapowej
analizy reakcji na poszczegoOlne rodzaje perturbacji. Analiza polegata, kolejno, na
skalowaniu modelu, odwrotnej kinematyce (IK), odwrotnej dynamice (ID) oraz
optymalizacji statycznej (SO) zgodnie ze schematem przedstawionym na Rycina 6.
Przeprowadzenie analiz w programie OpenSim wymaga zapisania danych wejSciowych
w trzech formatach plikéw: *.trc, *.mot oraz *.xml,. Szczegétowe opisy tych plikow
znajdujg si¢, kolejno, w podrozdziatach 3.4.2.2.3, 0 i 3.4.2.3. Do ich przygotowania
wykorzystano oprogramowanie MatLab 2021a oraz autorskie skrypty. Dodatkowo, przed
rozpoczeciem analiz dokonano modyfikacji uzywanego modelu biomechanicznego, co
szczegotowo opisano w podrozdziale 3.4.2.2.1. Nastepnie przeprowadzono serie analiz
przy uzyciu narzedzi dostepnych w programie OpenSim, ktorych dzialanie oméwiono
w podrozdziatach 3.4.2.3 - 3.4.2.3.4. Narzedzie statycznej optymalizacji wykorzystano
dwukrotnie w stosunku do kazdego badanego. Pierwsza analiza dotyczyta kroku, w ktorym
wywolano perturbacje, natomiast druga — recovery step. Z wynikoOw statycznej
optymalizacji do dalszych analiz wykorzystano jedynie informacje dotyczace wartos$ci sit

migsniowych.
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Rycina 6: Schemat etapéw analizy danych w programie OpenSim. Ramki z grubym
obramowaniem przedstawiajg narzedzia wykorzystane w programie OpenSim, natomiast ramki
z cienkim obramowaniem reprezentuja uzywane pliki wejSciowe. Strzatki wskazuja przeplyw
danych miedzy plikami a poszczegdlnymi narzedziami. IK — odwrotna kinematyka, ID — odwrotna
dynamika, SO — optymalizacja statyczna.

3.4.2.2 Dane wejSciowe

Oprogramowanie OpenSim pozwala na przeprowadzanie zaawansowanych analiz
uktadu mig$niowo-szkieletowego cztowieka. Jednak, aby byto to mozliwe, wymagane jest
dostarczenie odpowiednich danych wejsciowych. W tym rozdziale omowiono rodzaje

plikow i dane niezbgdne do wykonywania analiz w tym $rodowisku.

3.4.2.2.1 Model ciala cztowieka

Podstawa kazdej analizy w programie OpenSim jest model ukladu migsniowo-
szkieletowego, zapisywany w formacie *.osim. Modele te zawierajg szczegodtowe
informacje o segmentach ciata, potaczeniach stawowych, a takze o migsniach i ich
przebiegach w uktadzie anatomicznym. Oprogramowanie OpenSim oferuje kilka
gotowych modeli uktadu mig$niowo-szkieletowego. Jednym z nich jest wykorzystany
w niniejszym badaniu model Gait2392. Nazwa Gait2392 odnosi si¢ do modelu
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zoptymalizowanego po katem symulacji i analizy chodu czlowieka. Liczba 2392 oznacza,
ze model ma 23 stopnie swobody (ang. degrees of freedom, DOF) oraz 92 sitowniki
miegsniowo-$ciegniste (ang. musculotendon actuators), ktore reprezentuja 76 miegsni
obstugujacych konczyny dolne i tutow (Hicks, 2018g; Kwong & Hicks, 2024a). Model
Gait2392 zostal opracowany przez Darryla Thelena (Uniwersytet Wisconsin-Madison)
oraz Ajaya Setha, Franka C. Andersona i Scotta L. Delpa (Uniwersytet Stanford). Zostat
stworzony na podstawie wczesniejszych modeli biomechanicznych, takich jak model
konczyny dolnej opracowany przez Delp et al. (1990) oraz model tulowia i kregostupa
autorstwa Anderson i Pandy (1999) (Kwong, 2024). W modelu Gait2392 kazdy migsien
jest symulowany jako sitownik mig$niowo-$ciegnisty, ktory generuje site¢ w zaleznosci od
geometrii odpowiadajacego mu migsnia oraz aktualnej pozycji stawu. W oprogramowaniu
OpenSim migénie s3 modelowane na podstawie pracy Thelen (2003) w oparciu o krzywa
Hilla. Z uwagi na fakt, ze zdolno$¢ mi¢snia do generowania sity nie jest liniowa (Rycina

7), w modelu uwzgledniana jest:

o optymalna dlugos¢ wiokien mig$niowych, czyli dlugosé, przy ktorej migsien
generuje maksymalna sile,

. kat pierzasto$ci, czyli kat zawarty pomiedzy kierunkiem przebiegu witdkien
migsniowych, a kierunkiem silty dzialania sity mig§niowe;,

. spoczynkowa dtugos¢ Sciggna.

Na modelu przebieg danego mig$nia jest reprezentowany przez odcinki taczace
punkty przyczepu migsnia do koSci. W przypadkach, gdy migsien owija si¢ wokot kosci
lub przechodzi przez inne struktury, wprowadzane sg dodatkowe punkty (ang. wrapping
points), aby realistycznie odwzorowa¢ ruch 1 sily generowane przez migénie (Hicks,

2018g; Kwong & Hicks, 2024b).
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Rycina 7: Zdolno$¢ migénia do generowania sily w zaleznos$ci od (a) stopnia jego rozciagnigcia,
(b) szybkosci skurczu migsnia i (¢) stopnia rozciagnigcia $ciegna (Thelen, 2003).

Modelowanie stawéw w programie OpenSim ma na celu odwzorowaniu ich zakresu
ruchu oraz biomechanicznych wlasciwosci w sposoéb zgodny z anatomig. Stawy sa
definiowane jako rézne typy polaczen, w zaleznosci od ich wlasciwosci. Staw biodrowy
modelowany jest jako staw kulisty z trzema stopniami swobody, co odpowiada
rzeczywistym ruchom: zgiecia i wyprostu, odwodzenia i przywodzenia oraz rotacji
wewnetrznej 1 zewngetrznej. Staw kolanowy uproszczono do modelu zawiasowego —
z jednym stopniem swobody umozliwiajacym jedynie ruch zgiecia 1 wyprostu. Natomiast
staw skokowo-goleniowy odwzorowany jest jako staw obrotowy. Kregostup jest
modelowany jako zestaw ztozonych stawow (Hicks, 2018g; Kwong & Hicks, 2024b).
Dodatkowo, kazdy staw w modelu posiada okreslone osie rotacji, ktore sa zdefiniowane
wzgledem lokalnych uktadow wspotrzednych kosci tworzacych dany staw (Kwong

& Hicks, 2024a, 2024b).

OpenSim  umozliwia modelowanie dynamicznych  wlasciwosci  stawow,
uwzgledniajac momenty bezwladnosci kazdego segmentu ciata, co wptywa na dynamike
modelu w trakcie symulacji. Parametry inercyjne wykorzystywane do tego celu obejmuja
masy poszczegdlnych segmentow, polozenie ich $rodkdw masy oraz momenty
bezwtadnosci. W modelu Gait2392 parametry te zostaly zaadaptowane na podstawie
danych antropometrycznych z badan (Anderson & Pandy, 1999). Na potrzeby modelu dane
te przeskalowano przez jego autorow z uzyciem wspoOlczynnika 1.05626. Parametry

antropometryczne wykorzystywane w analizach w OpenSim zestawiono w Tabela 6.
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Tabela 6: Parametry inercyjne segmentow ciata wykorzystane w modelu Gait2392, gdzie: AP — 08
przednio-tylna w uktadzie odniesienia, PD — 0§ pionowa w uktadzie odniesienia, ML — 0$ boczno-
przysrodkowa w uktadzie odniesienia (Kwong, 2024).

Moment bezwladno$ci [kg*m?]
Cze$é ciala Masa [kg]|

AP PD ML
Tutow 34.2366 1.4745 0.7555 1.4314
Miednica 11.777 0.1028 0.0871 0.0579
Prawa / Lewa kos$¢ udowa 9.3014 0.1339 0.0351 0.1412
Prawa / Lewa piszczelowa 3.7075 0.0504 0.0051 0.0511

Prawa / Lewa rzepka 0.0862 | 0.00000287 | 0.00001311 | 0.00001311

Prawa / Lewa kos¢ skokowa 0.1000 0.0010 0.0010 0.0010
Prawa / Lewa kos¢ pigtowa 1.250 0.0014 0.0039 0.0041
Prawy / Lewy paluch 0.2166 0.0001 0.0002 0.0010

W modelu Gait2392 geometria kosci zostata opracowana na podstawie danych
anatomicznych. W procesiec modelowania na powierzchni rzeczywistych kos$ci
wygenerowano siatki wielokatow, a nastepnie przeprowadzono skanowanie, aby uzyskac
wspotrzedne wierzchotkow tych figur geometrycznych. Dzigki temu mozliwe bylo
precyzyjne odwzorowanie powierzchni kosci, co pozwala na realistyczne odtworzenie ich
interakcji z mig$niami 1 stawami podczas symulacji ruchu (Kwong, 2024). Kazda z kosci
jest przypisana do lokalnego uktadu wspotrzednych, zdefiniowanego przez punkty
referencyjne na powierzchni danej kosci. W przypadku miednicy uktad ten znajduje si¢
w polowie odleglosci miedzy kolcami biodrowymi przednimi géornymi. Dla kosci udowe;j
uktad wspotrzednych ustalono w srodku gltowy kosci udowej, a dla piszczeli — w potowie
odlegtosci miedzy nadktykciami kosci udowej. Dla rzepki jest to jej wierzchotek, dla kosci
skokowej — $rodek odlegtosci migdzy kostkami bocznymi, dla kosci pietowej — najbardziej
wewnetrzny, boczny punkt tylnej powierzchni kosci pigtowej, a dla palcow stopy —

podstawa II ko$ci srodstopia (Kwong, 2024).

3.4.2.2.2 Rozmieszczenie markerow

Markery petnig kluczowa role w analizie biomechanicznej, umozliwiajagc zar6wno
dopasowanie wirtualnego modelu do rzeczywistych wymiarow osoby badanej, jak
1 przeprowadzenie analizy kinematyki ruchu. W modelu Gait2392 markery sa
rozmieszczone w kluczowych punktach anatomicznych po obu stronach ciata, obejmujac

miednice, udo, podudzie i stope. W pierwotnej konfiguracji markery byly umieszczone na:
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wierzchotku czaszki; $rodkowej cze$ci mostka; lewym i prawym wyrostku barkowym;
lewym i prawym kolcu biodrowym przednim gérnym; kosci krzyzowej; gornej, przedniej
1 tylnej czegsci obu ud; ktykciach bocznym 1 przysrodkowym lewej 1 prawej kosci udowej;
gbrnej, przedniej 1 tylnej cze$ci obu podudzi; kostkach bocznej i1 przysrodkowej obu
konczyn dolnych; guzach pigtowych; grzbietowej i bocznej czegsci obu stdp; oraz bocznej,
przysrodkowej czesci palucha i jego wierzchotku w obu konczynach dolnych. Schemat
rozmieszczenia markerow przedstawiono na Rycina 8. Jednakze, aby dostosowac
rozmieszczenie markerow do schematu HBM2 uzywanego w badaniu (Rycina 4), ich

polozenie zostato rgcznie zmodyfikowane.

Rycina 8: Schemat oryginalnego rozmieszczenia markeréw wirtualnych na modelu Gait2392

w programie OpenSim.

3.4.2.2.3 Dane kinematyczne

Dane kinematyczne sg rejestrowane podczas badania z uzyciem systemow MoCap,
ktére dla kazdej klatki zapisu rejestruja potozenie markeréw umieszczonych na ciele
badanego wzgledem ustalonego uktadu wspotrzednych. Informacje te sg zapisywane w tak

zwanych plikach trajektorii (ang. trace files) o rozszerzeniu *.trc (ang. Track Row
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Column). Owe pliki zawieraja przestrzenne wspotrzedne markerow w funkcji czasu
(Hicks, 2018e). Kazdy plik *.trc ma okreslong strukture, ktorej przyktad przedstawiono na
Rycina 9. Pierwsze trzy wiersze stanowig nagtowek (ang. header), w ktorym znajdujg si¢
kluczowe informacje, takie jak czgstotliwo$¢ rejestrowania danych (DataRate),
czestotliwo$¢ zapisu potozenia markeréw przez system MoCap (CameraRate), liczba
klatek w nagraniu (NumFrames), liczba markeréw (NumMark), jednostka miary (Units),
zwykle okre§lana litera ,m” dla metréw, oraz numer klatki poczatkowe]

(OrigDataStartFrame).

Kolejne dwa wiersze =zawieraja nazwy markerow oraz ich wspotrzedne
w trojwymiarowym uktadzie XYZ, gdzie o§ X odpowiada osi AP, 0§ Y osi PD, a 0§ Z osi
ML. Kazdy marker ma przypisane unikalne wspodtrzedne, np. dla pierwszego markera: X1,
Y1, Z1; dla drugiego: X2, Y2, Z2 i tak dalej. Od szostego wiersza zaczyna si¢ zapis
rzeczywistych wspotrzednych wszystkich markeréw dla poszczegdlnych klatek czasowych

(Hicks, 2018e).

L= ] °
3 = T : e ze roa
> A Ex3 e w ] x ==
a - % v
A C D E F G H I J K L M
1 PathFileType 4 (X/Y/2) H:\OpenSim\Models\Gait2392_Motek\Wszyscy\Burton Paulina\Burton_10001_trc.trc
2 DataRate CameraRate NumFrames NumMark Units OrigDataRate OrigDataStartFrame OrigNumFrames
3 100 100 7673 25 m 100 1 7673
4 Frame# Time T10 SACR NAVE XYPH
5 X1 Y1 21 X2 Y2 22 X3 Y3 3 X4 Ya
6 1 5833.4519 -0.01883 1.17112 0.10571 -0.01198 0.97791 0.09088 -0.00382 1.01877 -0.16838 -0.00454 1.1819¢
7 2 5833.4617 -0.01884 1.17115 0.10567 -0.012 0.97794 0.09089 -0.00382 1.01877 -0.16836 -0.00456 1.1819(
8 3 5833.4718 -0.01888 1.17113 0.10565 -0.01204 0.97795 0.09088 -0.00382 1.01876 -0.16836 -0.00459 1.1819!
9 4 5833.4818 -0.01889 1.17116 0.10564 -0.01206 0.97798 0.09089 -0.00384 1.01874 -0.16832 -0.00463 1.1819:
10 5 5833.4918 -0.01891 1.17117 0.10562 -0.01207 0.97796 0.09087 -0.00384 1.01873 -0.16832 -0.00466 1.1819:
11 6 5833.5018 -0.01895 1.17118 0.10558 -0.01209 0.97797 0.09086 -0.00387 1.01873 -0.16831 -0.00468 1.1819
12 7 5833.5119 -0.01897 1.17117 0.10556 -0.01212 0.97798 0.09084 -0.00388 1.01872 -0.1683 -0.0047  1.181¢
13 8 5833.5218 -0.01901 1.17115 0.10552 -0.01216 0.97798 0.09083 -0.00389 1.01871 -0.1683 -0.00473 1.1818¢
14 9 5833.5318 -0.01902 1.17113 0.10548 -0.01216 0.97798  0.0908 -0.00389 1.0187 -0.1683 -0.00475 1.1818¢
15 10 5833.5418 -0.01905 1.17112 0.10547 -0.01222 0.97797 0.09077 -0.00392 1.01869 -0.16834 -0.00479 1.1818°
16 11 5833.5519 -0.0191 1.17109 0.10546 -0.01225 0.97797 0.09075 -0.00393 1.01867 -0.16836 -0.00482 1.1818!
17 12 5833.5618 -0.01913 1.17107 0.10543 -0.01229 0.97796  0.0907 -0.00395 1.01867 -0.16839 -0.00486 1.1818:
18 13 5833.5719 -0.01916 1.17106 0.10541 -0.01232 0.97797 0.09068 -0.00397 1.01865 -0.16845 -0.00489  1.181¢
19 14 5833.5818 -0.0192 1.17104 0.10539 -0.01237 0.97796 0.09063 -0.00398 1.01865 -0.16849 -0.00491 1.1817¢
20 15 5833.5919 -0.01921 1.17103 0.10537 -0.01242 0.97796 0.09061 -0.00398 1.01866 -0.16855 -0.00494 1.1817°
21 16 5833.6018 -0.01924 1.17101 0.10534 -0.01246 0.97795 0.09056 -0.00398 1.01867 -0.16859 -0.00496 1.1817¢

22 17 5833.6119 -0.01929 1.17102 0.10532 -0.0125 0.97797 0.09055 -0.00399 1.01866 -0.16861 -0.00496 1.1817.

SO@ o

Rycina 9: Przyktadowy plik trajektorii (*.trc). Pierwsze trzy wiersze zawieraja naglowek. Kolejne
dwa wiersze to nazwy poszczegolnych markerow oraz ich wspohrzednych w tréjwymiarowym
uktadzie odniesienia. Od wiersza szdstego zapisywane sg dane eksperymentalne.
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3.4.2.2.4 Dane kinetyczne

Dane kinetyczne, obejmujace wartosci sit reakcji podloza rejestrowane podczas
badania oraz wyniki symulacji z programu OpenSim, sg zapisywane w formacie *.mot
(Hicks, 2019). Przyktadowy plik tego typu przedstawiono na Rycina 10. Kazdy plik *.mot
sktada si¢ z dwoch czgsci: nagldéwka oraz sekcji z danymi ruchu. W pierwszym wierszu
naglowka znajduje si¢ nazwa pliku *.mot. W dalszej cze$ci podawana jest liczba wierszy
przeznaczonych na dane (nRows), a w nastepnym wierszu liczba kolumn (nColumns),
ktora poprzedza znak rownosci (np. nColumns = 19). Nagléwek konczy polecenie

endheader, po ktorym zapisane sa wlasciwe dane.

- - K @ [vomem oo Dae v - 3 & -5 A
sx3aew 2 a s [oane . [ Kowérhazec |

&

A 8 c D | E F G H l ] K L ™M N o P
1 Burdon_10001_grf_mot.mot
2 version=1
3 nRows=7673
4 nColumns=19
5 inDegrees=yes
6 endheader
7 time ground_fo ground_fo ground_fo ground_fo ground_foground_fo1_ground_1_ground_1_ground_1_ground_1_ground_1_ground_ground_toground_toground_tol
8 5833.45 -8.08462 326.569 2.21933 0.08047 0 -0.03369 7.87967 338.156 -7.88612 -0.0855 0 -0.00946 11.0005 0.78217 26.278
-0.03341 7.94387 337.77 -8.06236 -0.08545 -0.00968 10.9111 0.85756 26.314
-0.03337 8.12799 337.469 -8.16138 -0.08551 -0.00974 10.8898 0.80137 26.3138
-0.0332 8.24007 337.081 -8.17612 -0.08548 -0.00978 10.828 0.76566 26.3214
-0.03309 8.27728 336.794 -8.02992 -0.08539 -0.00961 10.7858 0.79426 26.3343
-0.0333 8.20106 336.715 -7.91991 -0.08542 -0.00967 10.8503 0.74396 26.3303
-0.03342 7.93463 336.694 -7.74479 -0.08545 -0.0098 10.8906 0.65929 26.3274
-0.03336 7.43998 336.73 -7.66702 -0.08542 -0.0098 10.8753 0.67874 26.3452
-0.03341 7.27098 336.977 -7.61591 -0.08549 -0.00967 10.8926 0.69318 26.3335
-0.03331 7.31068 337.271 -7.77999 -0.08558 -0.00953 10.8695 0.58524 26.3543
-0.03331 7.4081 337.61 -8.06844 -0.08553 -0.00978 10.8746 0.57136 26.3751
-0.03329 7.41677 337.974 -8.36547 -0.08552 -0.00984 10.8649 0.66946 26.3321
-0.03315 7.39354 338.391 -8.55297 -0.08555 -0.00955 10.8192 0.77314 26.3079
-0.03281 7.42669 338.847 -8.66528 -0.0856 -0.00939 10.7125 0.81668 26.3565
-0.03269 7.43732 339.111 -8.66386 -0.0856 -0.00951 10.6663 0.78973 26.3588
-0.03298 7.48964 339.202 -8.53725 -0.08551 -0.00956 10.7534 0.79578 26.3178

NN2270  7EACAE 220771 026926 N NOEI0 ANNNEE 100401 N 01320 762707

9 583346 -8.11118 326.552 2.16778 0.08058
10 5833.47 -8.04768 326.329 2.2572 0.08064
11 583348 -8.00793 326.12 2.3467 0.08071
12 5833.49 -7.90642 325.963 2.30939 0.08079
13 5833.5 -7.88761 325.878 2.22367 0.0808
14 5833.51 -7.84865 325.915 2.12273 0.08078
15 5833.52 -7.70057 326.046 1.9494 0.0808
16 5833.53 -7.61421 326.042 1.86434 0.08077
17 583354 -7.5811 326.321 1.90608 0.08076
18 5833.55 -7.64164 326.457 2.02094 0.08079
19 5833.56 -7.69445 326.406 1.96209 0.08067
20 5833.57 -7.66852 326.382 1.9926 0.08061
21 5833.58 -7.72699 326.462 2.04291 0.08073
22 583359 -7.7826 326.327 2.02767 0.08077
23 5833.6 -7.85303 326.065 1.97467 0.08071
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Rycina 10: Przyktadowy plik ruchu (*.mot) zawierajacy informacje dotyczace sit reakcji podioza.
Pierwsze sze$¢ wierszy stanowi naglowek pliku. W siddmym wierszu podawane sg nazwy
kolejnych kolumn. Od wiersza 6smego zapisywane sg dane liczbowe.

Na Rycina 10 przedstawiono przyktadowy zapis danych dotyczacych sit reakcji
podtoza. Pierwsza kolumna zawiera wartosci czasowe, a kolejne kolumny sa opisane
naglowkami, gdzie pierwsze trzy — ground_force vx, ground force vy, ground_force vz —
odnosza si¢ do sktadowych sit reakcji podtoza w kierunkach X, Y i Z dla prawej konczyny
dolnej. Kolejne trzy kolumny, nazwane ground force px, ground force py,
ground_force pz, wskazuja wspotrzedne punktu przylozenia sit (CoP, ang. Center of

Pressure) dla tej konczyny. Analogicznie, kolumny o nazwach [/ ground force vx,
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| ground force vy, [ ground force vz oraz [ ground force px, [ ground force py,
| ground force pz przedstawiaja te same parametry dla lewej konczyny dolnej. Ostatnie
szes¢ kolumn —  ground torque x, ground torque y, ground torque z  oraz
| ground torque x,l ground torque y,l ground torque z — zawieraja skltadowe X, Y 1Z
momentdéw sit reakcji podtoza, odpowiednio dla prawej i lewej konczyny dolnej (Hicks,

2019).

W przypadku kiedy plik *.mot zawiera wyniki przeprowadzonych symulacji, nazwy
kolumn mogg ulec zmianie. Na przyklad na Rycina 11 przedstawiono dane zapisane

w formacie *.mot, uzyskane w wyniku analizy zadania kinematyki odwrotne;.

% do- " - o x
Lz ] °
. Aao= -l K @ L 2e - oA
= s A- =3 ]  Komdrka sas... | ;
5
A B & D E F G H I J K L M N o P

1 IKResults I:l
2 version=1
3 nRows=7673
4 nColumns=24
5 inDegrees=yes
6
7 Units are S.l. units (second, meters, Newtons, ...)
8 If the header above contains a line with 'inDegrees', this indicates whether rotational values are in degrees (yes) or radians (no).
9
10 endheader
11 time pelvis_tilt pelvis_list pelvis_rotipelvis_tx pelvis_ty pelvis_tz hip_flexior hip_adduc hip_rotaticknee_angl ankle_ang subtalar_amtp_angle hip_flexior hip_adduct
12 583345 0.71269 -5.45084 88.8806 -0.00754 0.9389 -0.08564 12.5818 2.90617 2.28698 -16.8381 14.2764 3E-08 0 933529 1.89456
13 5833.46 0.70468 -5.45333 88.8728 -0.00755 0.9389 -0.08563 12.5902 2.89176 2.2636 -16.8444 14.1912 3E-08 0 933828 1.90395
14 5833.47 0.71169 -5.45738 88.8755 -0.00758 0.9389 -0.08564 12.5852 2.90075 2.27989 -16.831 14.2176 2E-08 0 9.34365 1.89801
15 5833.48 0.70665 -5.4601 88.8646 -0.00759 0.9389 -0.08563 12.5954 2.89216 2.27277 -16.8385 14.1837 -6E-08 0 9.34381 1.90332
16 5833.49 0.70751 -5.46404 88.8649 -0.0076 0.93889 -0.08563 12.5949 2.89189 2.26981 -16.8299 14.1856 0 0 934773  1.9032
17 5833.5 0.70852 -5.46502 88.8646 -0.00762 0.93889 -0.08564 12.5946 2.89178 2.26989 -16.8301 14.1856 3E-08 0 9.34736 1.90388
18 5833.51 0.70806 -5.46893 88.8582 -0.00762 0.93888 -0.08566 12.5913 2.88949 2.26644 -16.816 14.1824 -2E-08 0 9.35086 1.90474
19 5833.52 0.71317 -5.47945 88.8511 -0.00764 0.93887 -0.08565 12.6004 2.90346 2.31741 -16.8108 14.2628 -3E-08 0 9.36033 1.89827
20 5833.53 0.70413 -5.48352 88.8446 -0.00764 0.93884 -0.08568 12.6058 2.88773 2.28938 -16.8137 14.178 2E-08 0 9.36345 1.90908
21 5833.54 0.70462 -5.4891 88.835 -0.00765 0.93884 -0.0857 12.6093 2.8885 2.29344 -16.8079 14.1777  -4E-08 0 936609 1.90942
22 5833.55 0.70427 -5.48943 88.8298 -0.00767 0.93883 -0.08572 12.6074 2.88691 2.29543 -16.8093 14.1771  -1E-08 0 93636 1.90977
23 5833.56 0.71154 -5.4936 88.8245 -0.00768 0.93882 -0.08576 12.6043 2.89835 2.32062 -16.7962 14.2166 4E-08 0 9.367 1.90356
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Rycina 11: Przyktadowy plik ruchu (*.mot) zawierajacy wyniki odwrdconej kinematyki. W
wierszu jedenastym widoczne sg nazwy poszczegdlnych stawdw i wykonywanych ruchow.

Uktad oraz zastosowanie plikow w formacie *.sto s3 bardzo zblizone do tych
w formacie *.mot. Istnieja jednak dwie kluczowe réznice migdzy obydwoma formatami.
Po pierwsze, w plikach *.sto odstepy czasowe miedzy danymi nie musza by¢ jednorodne;
po drugie, w formacie *.sto pierwsza kolumna musi zawiera¢ parametry czasowe, podczas,
gdy w pliku *.mot mogg by¢ to inne zmienne (Hicks, 2018f). Struktura pliku *.sto jest
analogiczna do opisanego wcze$niej formatu *.mot. Przykladowy zapis w pliku *.sto
wynikOw analizy odwrotnej dynamiki przeprowadzonej w programie OpenSim zostal

przedstawiony na Rycina 12.
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L= °
- el ¢ o= -l B @ = o “ won

s LI A mmw 4  vomécka sas. |
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A B 5 D E F G H I J K L M N o P

1 Inverse Dynamics Generalized Forces
2 version=1
3 nRows=50001
4 nColumns=24
5 inDegrees=no
6 endheader
7 time pelvis_tilt_pelvis_list_pelvis_rot:pelvis_tx_tpelvis_ty_ pelvis_tz_thip_flexior hip_adduc hip_rotatihip_flexior hip_adduc hip_rotaticlumbar_exlumbar_belumbar_rck
8 583345 -1.76377 -34.6365 2.79984 0.21363 -17.4978 5.65205 -19.273 17.5006 -4.00036 -12.1204 17.5988 -4.06905 0.23329 1.41047 0.13239

9 583345 -1.78574 -34.6513 2.78074 0.1881 -17.4622 5.70074 -19.2511 17.5092 -4.01685 -12.1741 17.5827 -4.06675 0.25202 1.4018 0.13129
10 5833.45 -1.8079 -34.6655 2.76256 0.16163 -17.4262 5.74851 -19.2293 17.5181 -4.0328 -12.2271 17.5664 -4.06481 0.27072 1.39315 0.13019
11 5833.46 -1.8305 -34.6783 2.74657 0.13294 -17.3893 5.79404 -19.2079 17.5273 -4.04747 -12.2783 17.5499 -4.06374 0.28934 1.38456 0.12909
12 5833.46 -1.85381 -34.6889 2.73405 0.1007 -17.3509 5.83607 -19.1872 17.5373 -4.06012 -12.3265 17.5328 -4.06406 0.30784 1.37607 0.12798
13 583346 -1.8781 -34.6965 2.72629 0.06363 -17.3106 5.8733 -19.1673 17.5482 -4.07 -12.3708 17.515 -4.06627 0.32616 1.36772 0.12688
14 5833.46 -1.90363 -34.7002 2.72457 0.02041 -17.2677 5.90447 -19.1486 17.5604 -4.07637 -12.4101 17.4964 -4.07088 0.34429 1.35953 0.12578
15 5833.46 -1.93066 -34.6994 2.73014 -0.03026 -17.2218 5.92834 -19.1313 17.5741 -4.07848 -12.4432 17.4767 -4.07841 0.36218 1.35154 0.12468
16 5833.46 -1.95921 -34.6935 2.74315 -0.08839 -17.1724 5.94448 -19.1153 17.5893 -4.07616 -12.4701 17.4558 -4.08879 0.37981 1.34379 0.12358
17 5833.47 -1.98894 -34.683 276176 -0.15182 -17.1196 5.95386 -19.0996 17.6056 -4.0702 -12.4918 17.4341 -4.101 0.39716 1.33631 0.12249
18 5833.47 -2.01944 -34.6684 2.78396 -0.21818 -17.0632 5.95756 -19.0833 17.6224 -4.06147 -12.5096 17.4118 -4.11394 041421 132914 0.1214
19 5833.47 -2.05032 -34.6501 2.80773 -0.2851 -17.0033 5.95669 -19.0657 17.6392 -4.05086 -12.5247 17.3892 -4.12649 0.43093 1.32229 0.12032
20 5833.47 -2.08116 -34.6286 2.83105 -0.35022 -16.9398 5.95235 -19.0458 17.6555 -4.03924 -12.5385 17.3666 -4.13755 0.44732 1.31581 0.11926
21 5833.47 -2.11158 -34.6044 2.8519 -0.41117 -16.8727 5.94565 -19.0226 17.6709 -4.02751 -12.5523 17.3441 -4.146 046334 130971 0.1182
22 5833.47 -2.14124 -345779 2.86839 -0.46584 -16.8019 5.93757 -18.9955 17.6849 -4.01649 -12.567 17.3222 -4.15083 0.47897 1.30403 0.11715
23 5833.47 -2.17062 -34.5486 2.87983 -0.51433 -16.7282 5.92829 -18.9649 17.6979 -4.00671 -12.5817 17.3006 -4.15181 0.49419 1.29879 0.11611
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Rycina 12: Przykladowy plik ruchu (*.sto) zawierajacy wyniki odwrotnej dynamiki.

3.4.2.3 Narzedzia analizy danych w programie OpenSim

W  oprogramowaniu OpenSim dostepnych jest kilka narzedzi stuzacych do
analizowania danych. Sg to migdzy innymi opisane w dalszej czesci tego podrozdziatu
narzedzie do skalowania modelu, narzgdzie odwrotnej kinematyki (IK) oraz odwrotne;j
dynamiki (ID), a takze narze¢dzie optymalizacji statycznej (SO) (Kwong & Hicks, 2024b).
Do wprowadzenia odpowiednich ustawien kazdego z nich program OpenSim wykorzystuje
pliki konfiguracyjne w formacie *.xml. Zawieraja one zestaw informacji 1 komend
wykorzystywanych do okreslenia 1 ustawienia poszczegélnych parametrow kazdego

z narzedzi analitycznych.

3.4.2.3.1 Skalowanie modelu

Skalowanie modelu w programie OpenSim polega na dostosowaniu wejsciowego
modelu (w tym przypadku modelu Gait2392) do wymiaréw i1 parametrow konkretnej
osoby badanej. Dzigki temu mozliwe jest uwzglednienie indywidualnych cech
antropometrycznych danej osoby w Srodowisku wirtualnym, co pozwala na uzyskanie
precyzyjnych wynikéw w analizach kinematycznych i dynamicznych. Proces ten sktada sie

z kilku kluczowych etapow.

Pierwszym krokiem jest modyfikacja rozmiaro6w segmentéw ciala w modelu (np.

dtugosci kosci) tak, aby odpowiadaly one rzeczywistym wymiarom badanego. W tym celu
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wykorzystywane sa dane dotyczace polozenia markeréw umieszczonych na ciele osoby
badanej. Markery te sg przypisane do okreslonych punktow anatomicznych zaro6wno
w modelu, jak i na ciele badanego, co pozwala na porownanie odlegto$ci migdzy nimi oraz
skalowanie poszczegélnych segmentow modelu zgodnie z rzeczywistymi wymiarami

(Hicks, 2020).

Skalowanie nie ogranicza si¢ tylko do wymiar6w geometrycznych, ale obejmuje
réwniez parametry, takie jak masa i momenty bezwtadno$ci segmentdw ciala. Parametry te
sg skalowane proporcjonalnie do rzeczywistych wymiarow badanego, co umozliwia
realistyczne odwzorowanie sit i momentow dziatajacych w stawach podczas symulacji.
Dodatkowo, dostosowywane sg takze parametry migéni, takie jak optymalna dlugos¢
wlokien migsniowych i luz Sciggnisty (ang. tendon slack length). Ponadto, dlugosci
wlokien miesniowych w modelu muszag by¢ odpowiednio przeskalowane, aby

odzwierciedlaty dlugo$ci migsni badanego (Hicks, 2020).

Skalowanie moze by¢ realizowane na dwa sposoby. Pierwsza z metod, wykorzystana
w niniejszym badaniu, polega na zastosowaniu narzedzia skalowania, ktdre automatycznie
dostosowuje segmenty modelu na podstawie poréwnania odlegtosci migdzy markerami
eksperymentalnymi a markerami wirtualnymi modelu. Druga metoda jest skalowanie
manualne, ktore jest stosowane w sytuacjach, gdy dane z markeréw nie s3 dostepne, lub
gdy konieczne jest dopasowanie modelu na podstawie innych zrodet, takich jak
obrazowanie medyczne. W takich przypadkach uzytkownik ma mozliwo$¢ recznego

wprowadzenia wartosci skali (Hicks, 2020).

Stopien zgodnos$ci polozenia markera wirtualnego =z potozeniem markera
eksperymentalnego zalezy od wagi danego markera. Im wyzsza warto$¢ tej wagi, tym
wiekszy nacisk algorytm kladzie na wierne odwzorowanie polozenia markera (Hicks,

2020).

3.4.2.3.2 Odwrotna kinematyka

Celem zadania odwrotnego kinematyki (ang. Inverse Kinematics, IK) jest
wyznaczenie katow w stawach, na bazie polozenia markerow umieszczonych na ciele
(Hicks, 2018a). W tym procesie oprogramowanie OpenSim wykorzystuje metode

optymalizacji najmniejszych kwadratow, dzigki ktérej obliczany jest zestaw katow
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stawowych minimalizujacych roéznic¢ migdzy rzeczywistymi a wirtualnymi pozycjami
markeréw. Btad ten okresla si¢ jako odlegto$¢ miedzy potozeniami markerow
eksperymentalnych a wirtualnych, a funkcja optymalizacyjna bazuje na sumie kwadratow
tych odlegtosci. Dodatkowo, kazdemu markerowi przypisuje si¢ odpowiednig wage, co
pozwala uwzgledni¢ ich znaczenie lub doktadno$¢ w opisywanym procesie (Hicks, 2018c;

Kwong & Hicks, 2024b).

Do zadania odwrotnej kinematyki potrzebne s3 dwa typy danych: (1) trajektorie
markerow eksperymentalnych, zarejestrowane przez systemy MoCap i zapisane w plikach
*trc, oraz (2) model ciata czlowieka np. Gait2392. Przeskalowany model, zapisany
w formacie *.osim, zawiera wirtualne markery umieszczone w odpowiednich punktach
anatomicznych. Dodatkowo wymagane sg pliki konfiguracyjne w formacie * xml. Wyniki
odwrotnej kinematyki — zestaw katoéw stawowych dla kazdego momentu czasowego — s3
zapisywane w formacie *.mot (Hicks, 2018a). Schemat wejsciowych 1 wyjSciowych

plikdw uzywanych w procesie odwrotnej kinematyki przedstawiono na Rycina 13.

Subject01_Setup_IK.xml

l

IK ———>  Subject01_walkl_IK.mot

Subject01_walkl.trc —_—

Subject01_simbody.osim ———>

Rycina 13: Wejsciowe i wyjsciowe dane narzgdzia odwrotnej kinematyki. Dane eksperymentalne
(trajektorie markeréw) sg zapisane w formacie *.trc (Subject01 walkl.trc). Przeskalowany model
jest zapisany w formacie *.osim (Subject0! simbody.osim). Pliki konfiguracyjne sg zapisane
w formacie *.xml (Subject01 Setup IK.xml). Wynik analizy jest zapisywany w formacie *.mot
(Subject0] walkl IK.mot) (Hicks, 2018a).

3.4.2.3.3 Odwrotna dynamika

Celem zadania odwrotnego dynamiki (ang. Inverse Dynamics, ID) jest obliczenie sit
1 momentow sit dziatajacych w stawach na podstawie parametrow kinematycznych 1 sit
reakcji podloza zarejestrowanych przez platformy dynamometryczne (Hicks, 2024).

Odwrotna dynamika opiera si¢ drugiej zasadzie dynamiki Newtona, ktora opisuje
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zalezno$¢ miedzy sitami a przyspieszeniem segmentow ciata, oraz rownaniu momentow sit

kazdego segmentu ciala (Kwong & Hicks, 2024b).

Do przeprowadzenia zadania odwrotnej dynamiki w programie OpenSim niezb¢dne
sg: (1) dane kinematyczne, pochodzace z analizy kinematycznej lub, jak w niniejszym
badaniu, wyniki odwrotnej kinematyki zapisane w plikach *.mot, ktore dostarczajg
informacji o pozycjach, predkosciach i przyspieszeniach segmentéw ciata; (2) dane
o wartos$ciach sil reakcji podloza, zarejestrowane za pomocg platform dynamometrycznych
1 zapisane w formacie *.xml; (3) przeskalowany model w formacie *.osim. Dodatkowo
wymagane s3 odpowiednie pliki konfiguracyjne zapisane w formacie *.xml. Wynikiem
zadania odwrotnego dynamiki s3 wartosci sit 1 momentow sit dziatajacych
w poszczegélnych stawach ciata dla kazdej klatki zarejestrowanego ruchu, a zapis
koncowy przechowywany jest w plikach *.sto (Hicks, 2024). Schemat plikow
wejSciowych 1 wyjsciowych wykorzystywanych w narzedziu odwrotnej dynamiki

przedstawiono na Rycina 14.

Subject01_Setup_ID.xml

l

Subject01_walkl_grfxml| ———> ID ———>  Subject01_walkl_ID.sto
Subject01_simbody.osim ——>

Subject01_walkl_IK.mot >

Rycina 14: Wejsciowe i wyjsciowe dane narzedzia odwrotnej dynamiki. Dane pochodzace
z zadania odwrotnej kinematyki zapisane w formacie *.mot (Subject0l walkl IK.mot). Dane
zawierajace wartosci sit reakcji podtoza zapisane w formacie *.xml (Subject01 walkl grf.xml).
Przeskalowany model zapisany w formacie *.osim (Subject01_simbody.osim). Pliki konfiguracyjne
zapisane w formacie *.xml (Subject0! Setup ID.xml). Wynik analizy zapisany w formacie *.sto
(Subject01_walkl ID.sto) (Hicks, 2024).

3.4.2.3.4 Optymalizacja statyczna

Celem Statycznej Optymalizacji (ang. Static Optimization, SO) jest oszacowanie sit
generowanych przez poszczegdlne migsnie podczas ruchu na podstawie danych
kinematycznych 1 kinetycznych. Optymalizacja statyczna polega na znalezieniu rozktadu

sit migsniowych, ktére roéwnowaza momenty stawowe obliczone podczas zadania
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odwrotnego dynamiki. W odréznieniu od bardziej zlozonej optymalizacji dynamicznej,
ktoéra rozwaza zmieniajace si¢ w czasie sily, optymalizacja statyczna zaklada, ze sily
mieg$niowe sg obliczane dla kazdego momentu czasowego osobno, co znacznie upraszcza
1 przyspiesza obliczenia. Optymalizacja statyczna stosowana w OpenSim zazwyczaj opiera
si¢ na minimalizacji pewnej funkcji celu, ktéra moze obejmowac¢ sume¢ kwadratow sit
mig$niowych lub sume kwadratow pobudzen migsniowych. Aby uzyskane wyniki analizy

SO byty prawidtowe wymagane jest wprowadzenie kilku ograniczen.

1. Ograniczenia rGwnowagi oznacza, zeé momenty generowane przez wszystkie sity
mig$niowe musza roéwnowazy¢ momenty sit  mig¢sniowych  obliczone
z wykorzystaniem odwrotnej dynamiki.

2. Ograniczenie sitowe oznacza, ze sita kazdego migénia nie moze przekraczac jego
maksymalnej sily izometrycznej (czyli sily, jaka migsien moze wygenerowac przy
danej dlugosci 1 aktywnosci), co zapobiega uzyskiwaniu niefizjologicznych
wartos$ci.

3. Ograniczenie nieujemnos$ci zaklada, ze sily migsniowe musza by¢ dodatnie,
poniewaz miegs$nie nie s3 w stanie aktywnie zwieksza¢ swojej dtugosci (Hicks,

2018d).

Optymalizacja statyczna ma pewne ograniczenia. Jednym z nich jest brak zaleznos$ci
czasowej. Narzedzie optymalizacji statycznej ignoruje zmiany w sitach mig$niowych
w czasie, przez co nie odzwierciedla ich dynamicznych wiasciwosci, takich jak zmienno$¢
podczas przyspieszania i hamowania. Co wigcej, nalezy pamietaé, ze metoda ta zaklada
pewne uproszczenia. Mianowicie, dla kazdego momentu czasowego narzedzie SO dazy, by
sily migsniowe rownowazyly momenty stawowe. Nie sg jednak uwzgledniane zaleznosci
wynikajace z dynamiki migéniowej, co moze prowadzi¢ do btgdow w analizie szybko

zmieniajacych si¢ ruchéw (Hicks et al., 2015).

Do przeprowadzenia zadania statycznej optymalizacji potrzebne s3 nastgpujace pliki
wejSciowe: (1) Dane kinematyczne, czyli wyniki kinematyki odwrotnej (pliki *.mot);
(2) Dane na temat wartos$ci sit reakcji podtoza w formacie *.xml; (3) Przeskalowany model
zapisany w formacie *.osim; (4) Pliki konfiguracyjne dla narzedzia statycznej

optymalizacji zapisane w formacie *.xml; (5) Wyniki kinetyki odwrotnej (pliki *.sto).
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Wyniki optymalizacji statycznej sa zapisywane w trzech plikach. Dwa z nich zawieraja
dane dotyczace aktywacji migsni (na Rycina 15 sg to pliki Subject01 walkl sctivation.sto
oraz Subject0l walkl controls.xml). Pozostaly plik (na Rycina 15 oznaczony jako
Subject01 walk1 force.sto) zawiera dane dotyczace sit generowanych przez poszczegolne

migsnie (Hicks, 2018b).

Subject01_Setup_SO.xml

|

SO ———> Subject01_walkl_controls.xml
—> Subject01_walkl_force.sto

Subject01l_walkl IK.mot ——>

> Subject01_walkl_sctivation.sto
Subject01_walkl grfxml ———

Subject01_simbody.osim ——>

Subject01_walkl ID.sto ———>

Rycina 15: Wejsciowe i wyjsciowe dane zadania statycznej optymalizacji. Wyniki odwrotnej
kinematyki zapisane w formacie *.mot (Subject0l walkl IK.mof). Dane dotyczace wartosci sit
reakcji podloza zapisane w formacie *.xml (SubjectOl walkl grf.xml). Przeskalowany model
zapisany w formacie *.osim (Subject0l simbody.osim). Wyniki ID w formacie *.sto
(Subject01 walkl ID.sto) Pliki konfiguracyjne dla zadania statycznej optymalizacji zapisane
w formacie *.xml (Subject0l Setup SO.xml). Wyniki analizy sg zapisywane w formacie *.sto
(aktywacja migsni: Subject0l walkl sctivation.sto;, wartosci sit migsniowych generowanych przez
kazdy migsien: Subject0l walkl force.sto). Historia aktywacji mig$ni przechowywana jest
w plikach w formacie *.xml (Subject01 walkl controls.xml) (Hicks, 2018b).

3.5 Analiza statystyczna

Analiza statystyczna zaklada wykonanie porownan parametrow czasowo-
przestrzennych, kinematycznych, kinetycznych oraz szczytowych wartosci — sit
migsniowych pomiedzy konczyna poddawana perturbacjom a chodem swobodnym oraz
pomiedzy konczyng wykonujacg recovery step a chodem swobodnym. Do pordéwnan
parametrow czasowo-przestrzennych oraz wartos$ci sit mie§niowych wykorzystano test
Wilcoxona. Decyzja o rodzaju wykorzystanego testu statystycznego zostala podjeta

w oparciu o oprogramowanie G*Power (Erdfelder et al., 2009; Faul et al., 2007).

Zdecydowano si¢ wykorzysta¢ test Wicoxona ze wzgledu na wysoka moc testu
(0.9569) przy ograniczonej liczebnosci grupy badanej (n = 21). Analizy z wykorzystaniem
tego testu przeprowadzono w programie Statistica v.13 (StatSoft, Tulsa, USA). Do

poroéwnania parametréw kinematycznych i kinetycznych zastosowano metode Statistical
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Parametric Mapping (SPM), szczegdtowo opisang w podrozdziale 3.5.2.1. Dla wszystkich
testow statystycznych przyjeto prog istotnosci statystycznej p = 0.05. Wyniki wartosci p
podawano z doktadnoscig do czterech miejsc po przecinku. Jezeli wartos¢ p <0.0001 —
podawano wartos¢ p = 0.0001. W analizach z wykorzystaniem SPM warto$¢ p bedzie

adresowana jako a, a jej warto§¢ rowniez wynosita 0.05.
3.5.1 Analiza statystyczna parametrow czasowo-przestrzennych

Analizowanymi parametrami czasowo-przestrzennymi byly: czas trwania cyklu
chodu, czas trwania fazy podporu, czas trwania fazy przenoszenia, czas trwania fazy
podwojnego podporu, dlugosé cyklu chodu, szerokos¢ kroku, dlugos¢ kroku, kadencja oraz
procentowy udziat fazy podporu, fazy przenoszenia i fazy podwojnego podporu.
W pierwszej kolejnosci dla kazdego parametru obliczono wartosci gornego 1 dolnego
kwartylu osobno dla obserwacji podczas chodu swobodnego jak i chodu w obecnosci
perturbacji. W tym ostatnim przypadku osobno analizowano konczyn¢ poddawang
perturbacjom i t¢ wykonujaca recovery step. Nastgpnie wykonano test Wilcoxona tak jak

zostalo to opisane w poprzednim rozdziale.
3.5.2 Analiza statystyczna parametréw kinematycznych i kinetycznych

Analiza parametrow kinematycznych zakladata poroéwnanie wartoSci ustawienia
katowego stawow biodrowych, kolanowych 1 skokowo-goleniowych w plaszczyznie
strzalkowej w dziedzinie cyklu chodu. Podobnie dla parametrow kinetycznych analiza
zaktadata pordwnanie wartosci sktadowej pionowej (PD), przednio-tylnej (AP) i boczno-
przysrodkowej (ML) sit reakcji podtoza, a takze wartosci momentoéw sit migsniowych dla
stawow biodrowych, kolanowych i1 skokowo-goleniowych w plaszczyznie strzatkowe;.
W celu przygotowania danych do analizy, znormalizowano cykl chodu do 100%. Ponadto,
sity reakcji podtoza przedstawiono jako procent cig¢zaru ciata [% BW]. Momenty sit
mig$niowych znormalizowano na kilogram masy ciata [Nm/kg]. Nastepnie, aby okresli¢
roznice w analizowanych parametrach w dziedzinie cyklu chodu pomig¢dzy chodem
swobodnym a chodem z perturbacjami, wykorzystano metode Statistical Parametric

Mapping (SPM).
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3.5.2.1 Statistical Parametric Mapping (SPM)

Metoda Statistical Parametric Mapping (SPM) pierwotnie zostata opracowana na
potrzeby badan neurologicznych, umozliwiajac analiz¢ zmian w catym mozgu, zamiast
ogranicza¢ si¢ do jego wybranych obszarow (Friston, 2003). W 2008 roku T.C. Pataky
1 Goulermas zaproponowali zastosowanie SPM w pedobariografii, wprowadzajac ja do
badan biomechanicznych. Kolejne prace rozwingly mozliwosci tej metody, umozliwiajac
jej wykorzystanie do analizy szeregdw czasowych, takich jak parametry kinematyczne
1 kinetyczne (Pataky, 2012). Jednym z rozwini¢¢ SPM jest Jednowymiarowe Statystyczne
Mapowanie Parametryczne (1D SPM), ktdre rézni si¢ od tradycyjnych metod punktowych
koncentrujacych si¢ na wybranych warto$ciach (np. maksymalnych czy minimalnych).
ID SPM pozwala na analiz¢ calych przebiegow czasowych lub przestrzennych, co
umozliwia ocen¢ zmian w trakcie calego zadania ruchowego. Jest to szczegdlnie istotne
w badaniach biomechanicznych, gdzie kluczowe znaczenie ma analiza dynamiki ruchu.
Dodatkowg zaleta SPM jest prezentowanie wynikow poréwnan w oryginalnej przestrzeni
probkowania (np. w funkcji cyklu chodu), co pozwala na natychmiastowa interpretacje

wynikow w kontek$cie czasowym (Pataky, 2012).

Warunkiem koniecznym do przeprowadzenia analiz w SPM jest jednakowa dlugos¢
przebiegdw czasowych. W niniejszej pracy zastosowano normalizacj¢ czasowa, ktora
przeksztatca zapis ruchu w taki sposob, aby reprezentowat pelny cykl (np. cykl chodu) od
poczatku do konca w formie procentowej (od 0% do 100%). Dzieki temu wszystkie
przebiegi czasowe zyskuja jednakowa dlugo$¢, co pozwala na precyzyjne poroOwnanie
ruchu pomigdzy ré6znymi grupami badanymi lub warunkami eksperymentalnymi (Friston,
2003). Tak znormalizowane dane mogg zosta¢ poddane modelowaniu statystycznemu przy
uzyciu 1D SPM, ktore opiera si¢ na Generalnym Modelu Liniowym (ang. General Linear
Model, GLM). GLM jest powszechnie stosowana metoda analizy zalezno$ci miedzy
zmiennymi w naukach biologicznych i medycznych, w tym w biomechanice. W konteks$cie
SPM GLM umozliwia analize zmiennosci sygnalu w kazdej jednostce czasowe]
analizowanej trajektorii. Oznacza to, ze bada jak sygnal zmienia si¢ w poszczegdlnych
momentach ruchu w zalezno$ci od warunkéw badania. Po zastosowaniu GLM
przeprowadzane s3 testy statystyczne, najczesciej t-test lub F-test, ktére pozwalaja
wskaza¢, w ktorych momentach cyklu wystepuja istotne réznice miedzy analizowanymi

warunkami. Na przyktad mozna poréwnac réznice w ustawieniu katowym stawu pomiedzy
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chodem swobodnym a chodem w obecnosci perturbacji. Wyniki analiz sg przedstawiane
w postaci jednowymiarowych map statystycznych, ktéore wskazuja odcinki trajektorii,
gdzie roznice te sg statystycznie istotne. Przyklad takiej mapy zilustrowano na Rycina 16.
Na osi poziomej przedstawiono cykl chodu unormowany do 100%, a na osi pionowej —
wartosci statystyki testowej. Czarna linia obrazuje wartosci statystyki t dla kazdego punktu
cyklu (od 0% do 100%). Przerywane czerwone linie oznaczaja prog istotnosci
statystycznej na poziomie o = 0.05, ktory w tym przypadku wynosi t* = 3.800.
Przekroczenie tego progu przez czarng lini¢ (w goére lub w dot) oznacza istnienie
statystycznie istotnych réznic w analizowanym zakresie cyklu. Zacieniony obszar
wskazuje przedzialy, w ktérych roznice migdzy warunkami eksperymentalnymi byty
istotne statystycznie.
A B

50 4

— Chod swobodny - -
—AccToeOff | /" N\ o =0.05, t'=3279

By
Q
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w
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SPM {t}

Kat w stawie biodrowym [°]
3 S
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% Cyklu chodu % Cyklu chodu

Rycina 16: (A) Wykres zmian ustawienia katowego stawu biodrowego podczas chodu
swobodnego oraz w obecnos$ci perturbacji Acc ToeOff w funkcji cyklu chodu; (B) przyktadowy
wynik analizy SPM w dziedzinie cyklu chodu (0$ pozioma). Na osi pionowej zaznaczono wartosci
statystyk testowych. Czerwone przerywane linie to prog istotnosci dla statystyki testowej t.
Obszary zacienione odpowiadajg miejscom wystepowania istotnych roznic pomigdzy
porownywanymi warunkami. o — prog istotno$ci statystycznej; t* — krytyczna warto$¢ progowa.

3.5.2.2 Etapy analizy SPM
W  niniejszej rozprawie analizy 1D SPM przeprowadzono przy uzyciu

oprogramowania open source SPMID dostgpnego na stronie www.spmld.org,
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przygotowanego dla srodowiska MatLab. Analiza SPM w oprogramowaniu MatLab 2021a
obejmowala kilka krokéw. Pierwszym bylo utworzenie odpowiednich macierzy danych
zawierajacych wyniki pomiaréw parametrow kinetycznych i kinematycznych podczas
chodu swobodnego 1 perturbacji (osobno dla konczyny poddawanej perturbacjom
1 wykonujacej recovery step). Nastepnie upewniano si¢, czy pordéwnywane macierze sg
takiej samej wielkosci. Kolejnym krokiem byto przeprowadzenie analizy SPM, ktorej
wyniki otrzymywano w postaci wykresoéw. W tym celu wykorzystano odpowiedni kod,
ktorego przyktad zaprezentowano na Rycina 17. Pierwsza linijka kodu zawiera odniesienie
do biblioteki SPM1D z ktorej wybierany jest rodzaj wykorzystanego testu statystycznego.
W tym przypadku wybrano ,ttest paired” czyli test t dla prob zaleznych. Nastepnie, w tej
samej linijce, wskazane sa zmienne zawierajace dane do porownania. W przykladzie na
Rycina 17 porownywano momenty sit mig§niowych dla stawu biodrowego podczas chodu
swobodnego (variablel Hip Mom 10001) z momentami sit mi¢$niowych dla stawu
biodrowego podczas recovery step (variable2 R _Hip Mom 10001). W drugiej linijce
kodu wskazano prog istotnosci statystycznej podajac wielkos¢ ,,0.05”. Nastepnie za
pomoca komendy ,,'two_tailed’, true” wybrano test dwustronny. Kolejna, trzecia linijka
kodu pozwalata na przedstawienie wynikéw analiz w postaci wykresu. Kod z czwartej
linijki mial na celu dodanie etykiet progu istotnosci statystycznej (a) i krytycznej wartosci
progowej (t*) tak, aby byly wy$wietlane na kazdym z wykreséw. Etykiety te sa dobrze

widoczne na wczesniej przytoczonej Rycina 16.

, true)

Rycina 17: Przyktadowy kod wykorzystany do przeprowadzenia analizy SPM w $rodowisku
MatLab.

Analizy przeprowadzono zarowno dla parametrow kinematycznych 1 kinetycznych,
jak 1 dla konczyny poddawanej perturbacjom oraz wykonujacej recovery step, a takze dla
kazdego stawu z osobna. W celu usprawnienia tego procesu zastosowano automatyzacje za
pomocg autorskich skryptow stworzonych w srodowisku MatLab 2021a, ktére realizowaty

kolejne etapy analizy zgodnie z wczesniej opisanymi procedurami.
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Otrzymane wyniki przedstawiono w formie wykresow, na ktorych wskazano
przedziaty cyklu chodu z réznicami istotnymi statystycznie. Aby okresli¢ jaka czgs¢ cyklu
chodu ulegta zmianom, dla kazdego wykresu zsumowano dhlugosci poszczegdlnych
przedziatdéw. Uzyskany parametr nazwano Obszarem Roznic Istotnych Statystycznie

(ORIS).
3.5.3 Analiza statystyczna szczytowych wartos$ci sit migsniowych

Analiza statystyczna sit migsniowych polegala na poréwnaniu maksymalnych
warto$ci sil generowanych przez poszczegdlne mig$nie. W analizach uwzgledniono
33 mig$nie zaréwno jedno- jak i wielostawowe. Mig$niami jednostawowymi byty: miesien
posladkowy wielki, $redni i maly, mig$nie blizniacze, migsien grzebieniowy, gruszkowaty,
czworoboczny uda, biodrowy, przywodziciel wielki, dlugi i krétki oraz migsien
ptaszczkowaty. Analizowanymi mig$niami wielostawowymi byly: migsien skos$ny
zewngtrzny 1 wewngtrzny brzucha, prostownik grzbietu, ledzwiowy, naprezacz powiezi
szerokiej, czworogtowy uda, krawiecki, smukly, potSciegnisty, potbloniasty, dwugtowy
uda, brzuchaty, piszczelowy przedni i tylny, strzatkowy dtugi, krotki i trzeci, zginacz diugi

palcow 1 palucha oraz prostownik palcow 1 palucha.

Analiza sit migsniowych przebiegata w kilku etapach. W pierwszej kolejnosci
znaleziono szczytowe warto$ci sit rozwijanych przez kazdy analizowany migsien podczas
chodu swobodnego jak 1 podczas perturbacji (osobno dla konczyny poddawanej
perturbacjom 1 tej wykonujacej recovery step). Nastepnie obliczano Srednig szczytowa
warto$¢ sily dla kazdego z analizowanych migéni osobno dla chodu swobodnego,
konczyny poddawanej perturbacjom oraz konczyny wykonujacej recovery step. W dalszej
kolejnosci obliczono procentowa rdznice pomiedzy szczytowa wielkos$cig sity generowane;j
w warunkach perturbacji a tg3 obserwowang podczas chodu swobodnego. W tym celu
korzystano z Réwnanie 1. Od szczytowe] wartosci sity generowanej przez dany migsien
konczyny poddawanej perturbacjom Iub wykonujacej recovery step odejmowano
szczytowa sile generowang przez ten sam migsien podczas chodu swobodnego. Wynik
dzielono przez szczytowa wartos$¢ sity rozwijanej przez dany migsien w warunkach chodu
swobodnego. Wynik dziatania przedstawiano w formie procentowej. Dzigki temu
uzyskiwano informacj¢ o ile procent wigkszg sit¢ musial wygenerowaé¢ dany migsien

celem skompensowania zadanych perturbacji.
111



Fm pert. — Fm swob.

D= - 100%

Fm swob.

Rownanie 1: Rownanie opisujace sposob obliczania procentowej rdéznicy w generowanej sile
mig$niowej przez dany migsien. D — procentowa rdéznica w generowanej sile; Fi pert. — SZCZytowa
sita rozwijana przez dany migsien w warunkach perturbacji. Oznaczenie to bylo stosowane
zaréwno w stosunku do szczytowych sit migsniowych konczyny poddawanej perturbacjom jak i tej
wykonujacej recovery step; Fm swob. — Szczytowa sita mig§niowa rozwijana przez dany migsien
w warunkach chodu swobodnego.

W dalszej kolejnosci korzystajac z programu Statistica przeprowadzono analizg
skupien by podzieli¢ otrzymane rdznice na trzy klastry (liczba skupien n = 3) za pomoca
algorytmu K-$rednich. Wykorzystano odlegto$¢ euklidesowa jako miare odleglosci, za$
liczbe iteracji przyje¢to na poziomie 50 jako kompromis pomiedzy czasem wykonywania
obliczen a dokladnos$cig otrzymanych wynikow (Ahmed et al., 2020). Wyniki zebrano
w formie tabelarycznej zaczynajac od klastrow zawierajacych najwigksze a konczac na
tych skupiajacych najmniejsze réznice. Obliczono réwniez wartosci pierwszego (Q1) i
trzeciego (Q3) kwartylu, a takze mediang otrzymanych wartosci. Dodatkowo istotnos¢
réoznic pomiedzy chodem swobodnym a warunkami perturbacji sprawdzono

z wykorzystaniem testu Wilcoxona tak jak zostato to opisane na poczatku akapitu.
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4. Wyniki

Struktura tego rozdzialu obejmuje dwa glowne podrozdzialy. W pierwszym
dokonano poréwnania parametréw konczyny poddanej perturbacjom z parametrami
uzyskanymi podczas swobodnego chodu. W drugim podrozdziale przeprowadzono
analogiczne analizy, zestawiajac parametry konczyny odpowiadajacej na perturbacje

z parametrami chodu swobodnego.

Kazdy podrozdziat ma takg samg strukture. Na poczatku przedstawiono wyniki
analiz porownawczych parametréw czasowo-przestrzennych. Nastgpnie omoéwiono
rezultaty analizy SPM dla parametréw kinematycznych. W kolejnej czesci zaprezentowano
wyniki SPM dotyczace parametréw kinetycznych, obejmujacych sity reakcji podtoza oraz
momenty sit mig¢éniowych. Na zakonczenie opisano wyniki analiz dotyczacych

szczytowych sit generowanych przez poszczegodlne migénie.

4.1 Porownanie parametrow Kkonczyny poddawanej perturbacjom

z parametrami chodu swobodnego
4.1.1 Parametry czasowo-przestrzenne

Dla kazdego rodzaju perturbacji porOwnano parametry czasowo-przestrzenne
konczyny poddanej perturbacjom z odpowiadajagcymi im parametrami podczas chodu

swobodnego (Tabela 7).

Obecnos¢ perturbacji w fazie Pre-Swing (Acc_ToeOff) znaczaco wptyneta na
parametry chodu: czas cyklu skrocit si¢ o 28.3%, czas fazy podporu zmniejszyl sig
0 35.4%, czas przenoszenia o 14.5%, a czas podwojnego podporu az o 74.2%. Kadencja
wzrosta 0 40.4%. Udziat fazy podporu w cyklu zmniejszyt si¢ o 9.5%, fazy podwojnego
podporu o 64.5%, natomiast faza przenoszenia wydtuzyta si¢ o 18.2%. Istotnym wynikiem
byla rowniez redukcja dtugosci cyklu chodu o 35.8%. Nie stwierdzono istotnych réznic

w dlugosci i szerokosci kroku (Tabela 7).
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Tabela 7: Kwartyl dolny, mediana i kwartyl gorny wartos$ci parametrow czasowo-przestrzennych dla chodu swobodnego (N) oraz dla konczyny poddane;j
perturbacjom (Acc_ToeOff, Dec_ToeOff, Dec Initial), gdzie: p — prawdopodobienstwo testowe; * — roznice istotne statystycznie ( p < 0.05); Q1 — dolny
kwartyl; Mdn. — mediana; Q3 — gorny kwartyl. Dane zaznaczone na czerwono odpowiadaja perturbacjom Acc_ToeOff, zaznaczone na zielono —
perturbacjom Dec_ToeOff, zaznaczone na niebiesko — perturbacjom Dec_Initial.

Parametr Acc_ToeOff Dec ToeOff Dec_Initial N Aco TosOff | Dec ToeOff [UECRRRIIE
vs N vs N vs N
Ql Mdn. Q3 Ql Mdn. Q3 QI Mdn. Q3 QI Mdn Q3
Czas Cyé‘sl]“ chodu 475 077 083 144 161 175 109 119 186 106 1.10 112 p=0.0001* p=0.0001* p=0.0090*
Czaspodporu[s] 045 047 048 099 125 137 077 097 149 070 072 074 p=0.0001* p=0.0001* p=0.0003*
Czas 027 032 035 031 037 039 024 032 038 036 038 039 p=0.0005* p=02340 p=0.0038*
przenoszenia [s]
Czas podwojnego o3 04 0,05 012 0.4 016 0.8 038 097 016 0.7 017 p=00001* p=0.0006* p=0.0010*%
podporu [s]
Dlugos¢ cyklu 059 070  0.79 .19 140 152 095 108 170 103 1.07 109 p=0.0001* p=0.0001* p=0.7043
chodu [m]
Szemk[‘l’ii kroku 611 012 014 0.10 013 016 012 013 015 012 013 014 p=09850 p=0.9555 p=0.8070
D*“go[fﬁ]kmk“ 0.54 056  0.58 053 057 059 051 055 059 054 056 059 p=06760 p=09034 p=04774
[ﬁﬁ;ﬁ]:] 7229 7792 8333 3439 3727 41.82 3226 5042 5505 53.81 5455 56.60 p=0.0001* p=0.0001* p=0.0082*
Faza [13;31"0‘“ 5732 59.04 6232 7542 7836 8025 70.79 8029 8247 6502 6571 6638 p=0.0001* p=0.0006* p=0.0001*
0
Faza = 3768 4096 42.68 1975 21.64 2458 17.53 1971 2921 33.62 3429 3498 p=00001* p=0.0006* p=0.0001*
przenoszenia [%]
Fazapodwojnego 35 543 45 728 848 1068 16.85 33.90 5278 14.60 1546 1597 p=0.0001* p=0.0001* p=0.0005*%

podporu [%]
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Obecnos¢ perturbacji w fazie Pre-Swing (Dec_ToeOfY) istotnie wydluzyta czas cyklu
chodu o 48.4%, czas fazy podporu o 67.9%, a czas podwdjnego podporu o 4.8%. Kadencja
zmniejszyta si¢ o 30.6%. Procentowy udziat fazy podporu wzrdst o 12.2%, natomiast
udzial fazy przenoszenia i fazy podwdjnego podporu zmniejszyt si¢ odpowiednio o 23.3%
1 31.9%. Dhugos¢ cyklu chodu zwigkszyta si¢ o 27.6%. Nie stwierdzono istotnych réznic

W czasie przenoszenia oraz w dtugosci i1 szerokos$ci kroku (Tabela 7).

Obecno$¢ perturbacji w fazie Initial Contact (Dec Initial) spowodowala
statystycznie istotne zmiany: czas cyklu chodu wydtuzyt si¢ o 30.4%, czas fazy podporu
wzrost 0 54.9%, a czas podwojnego podporu az o 226.3%. Czas fazy przenoszenia skrocit
si¢ 0 16.4%, co przyczynilo si¢ do zmniejszenia kadencji o 17.4%. Procentowy udzial fazy
podporu zwigkszyt sie o 17.3%, fazy podwdjnego podporu o 127.4%, natomiast udzial
fazy przenoszenia zmniejszyt si¢ o 33.1%. Perturbacje te nie mialy istotnego wptywu na

dtugos$¢ 1 szerokos¢ kroku ani na dtugos¢ cyklu chodu (Tabela 7).
4.1.2 Parametry kinematyczne

Uzycie metody SPM do analizy poréwnawczej krzywych katow w stawach konczyn
dolnych generowanych w chodzie swobodnym 1 chodzie z perturbacjami Acc ToeOff
pokazato pierwsze istotne rdéznice w stawie biodrowym w przedziale [10.76 — 22.55]%
cyklu chodu (Rycina 18 A2). Dalsze istotne roznice wystgpowaty od 59.72% cyklu chodu
1 trwaly az do jego zakonczenia. Dla analizowanego stawu ORIS wynosit 52.07% cyklu
chodu. Dla ustawienia katowego stawu kolanowego (Rycina 18 B2) réznice byly widoczne
w dwoch przedziatach: [14.47 — 50.98]% oraz [65.89 — 100]% cyklu chodu. ORIS
zajmowal 70.62% cyklu chodu. W stawie skokowo-goleniowym (Rycina 18 C2)
obserwowano roznice wzgledem chodu swobodnego w trzech momentach cyklu chodu:
[24.78 — 31.311%, [37.79 — 66.86]% oraz [71.91 — 97.87]%, wigc ORIS wyniost 61.56%
cyklu chodu.
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Rycina 18: Srednie i odchylenia standardowe krzywych katow w stawie: (A) biodrowym, (B)
kolanowym i (C) skokowo-goleniowym. Pierwsza kolumna (1) zawiera wykresy prezentujace
zmiany katéw dla kazdego stawu podczas chodu swobodnego (czarna linia) oraz perturbacji
Acc_ToeOff (czerwona linia), Dec_ToeOff (zielona linia) i Dec Initial (niebieska linia). Analizy
post-hoc zaprezentowano w kolumnach: (2) dla perturbacji Acc_ToeOff, (3) Dec _ToeOff i (4)
Dec_Initial. Zacieniowane obszary w kolumnach 2, 3, 4 oznaczaja roznice istotne statystycznie. o —
prog istotnosci statystycznej; t* — krytyczna warto$¢ progowa.

Poréwnujac wplyw perturbacji Dec_ToeOff na parametry kinematyczne notowane
podczas chodu swobodnego w stawie biodrowym (Rycina 18 A3) rdznice zidentyfikowano
w dwoch obszarach cyklu chodu. Pierwszym, wiekszym [16.81 — 69.88]% cyklu chodu,
oraz drugim, mniejszym [79.75 — 83.57]% cyklu chodu. ORIS obejmowat 56.89% cyklu
chodu. Dla stawu kolanowego (Rycina 18 B3) ro6znice manifestowaly si¢ w trzech
klastrach: [20.09 — 58.15]%, [64.10 — 83.39]% oraz [89.76 — 100]% cyklu chodu. ORIS
stanowil 67.59% cyklu chodu. Ustawienie katowe stawu skokowo-goleniowego podczas
opisywanych perturbacji (Rycina 18 C3) istotnie rdznito si¢ od tego notowanego dla chodu
swobodnego w dwoch obszarach: [41.71 — 47.01]% 1 [62.83 — 78.69]%, a ORIS wynosit
21.16% cyklu chodu.

Analizujgc chod w trakcie perturbacji Dec Initial w stawie biodrowym (Rycina 18
A4) istotne réznice mialy miejsce w: [33.68 — 68.14] % 1 [76.95 — 87.03]%, co przektadato
si¢ na ORIS rowny 45.54% cyklu chodu. Dla kata w stawie kolanowym (Rycina 18 B4)
roznice byty widoczne si¢ w trzech obszarach: [40.85 — 46.01]%, [60.71 — 84.34]% oraz
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[93.92 — 94.23]% cyklu chodu. ORIS wynosit 29.10% cyklu chodu. W stawie skokowo-
goleniowym (Rycina 18 C4), gdzie rejestrowane rdéznice obejmowaty dwa klastry: [37.14 —

56.701%, oraz [63.91 — 78.48]%, ORIS obejmowat 34.13% cyklu chodu.

Zestawienie wielkosci ORIS dla ustawienia katowego analizowanych stawow

konczyny poddawanej poszczegdlnym rodzajom perturbacji przedstawiono w Tabela 8.

Tabela 8: ORIS dla ustawienia katowego w analizowanych stawach dla konczyny poddawanej
poszczegbdlnym rodzajom perturbacji. Dane zaznaczone na czerwono odpowiadaja perturbacjom
Acc_ToeOff, zaznaczone na zielono — perturbacjom Dec ToeOff, zaznaczone na niebiesko —
perturbacjom Dec_Initial.

Acc_ToeOff Dec_ToeOff Dec_Initial
Staw biodrowy 52.07% 56.89% 45.54%
Staw kolanowy 70.62% 67.59% 29.10%
Staw skokowo-goleniowy 61.56% 21.16% 34.13%

4.1.3 Parametry kinetyczne

4.1.3.1 Sily reakcji podtoza

Badajac wplyw perturbacji Acc ToeOff na sily reakcji podloza, dla skladowej
boczno-przysrodkowej (ML) (Rycina 19 A2) roznice istotne statystycznie zauwazono
w trzech obszarach: [3.87 — 5.9]%, [8.90 — 14.46]% 1 [43.20 — 55.68]% cyklu chodu. ORIS
byt rowny 20.08% cyklu chodu. Dla sktadowej pionowej sit reakcji podtoza (PD) (Rycina
19 B2) roznice byly widoczne w czterech przedziatach: [1.44 — 7.01]%, [11.14 — 21.61]%,
[26.34 —34.20]1% oraz [41.08 — 60.10]% cyklu chodu. ORIS stanowit 42.94% calego cyklu
chodu. Dla sktadowej przednio-tylnej (AP) (Rycina 19 C2) rdznice istotne statystycznie
rowniez wystepowaly w czterech obszarach: [1.16 — 5.25]%, [13.91 — 18.66]%, [27.73 —
47.781% 1 [54.43 — 63.98]%. ORIS obejmowat 38.44% cyklu chodu.
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Rycina 19: Srednie i odchylenia standardowe krzywych sit reakcji podtoza dla sktadowej: (A)
boczno-przysrodkowej (ML), (B) pionowej (PD) i (C) przednio-tylnej (AP). Pierwsza kolumna (1)
zawiera wykresy prezentujace zmiany sit reakcji podtoza podczas chodu swobodnego (czarna linia)
oraz perturbacji Acc_ToeOff (czerwona linia), Dec_ToeOff (zielona linia) i Dec_Initial (niebieska
linia). Analizy post-hoc zaprezentowano w kolumnach: (2) dla perturbacji Acc ToeOff, (3)
Dec_ToeOff i (4) Dec_Initial. Zacieniowane obszary w kolumnach 2, 3, 4 oznaczajg rdznice istotne
statystycznie. o — prog istotnosci statystycznej; t* — krytyczna warto$¢ progowa.

Analizujac odpowiedZ na perturbacje Dec ToeOff, dla sktadowej ML (Rycina 19
A3) istotne roznice byly obserwowane w szeSciu obszarach: [2.38 — 3.97]%, [6.53 —
8.551%, [17.76 — 32.66]%, [44.75 — 45.39]1%, [47.88 — 48.20]1% 1 [60.67 — 70.70]% cyklu
chodu. ORIS stanowit 29.52% cyklu chodu. Podczas analiz zmian skladowej PD sit reakcji
podloza (Rycina 19 B3) na skutek opisywanych perturbacji istotne rdéznice zauwazono
w czterech obszarach: [1.71 — 3.25]%, [16.57 — 17.24]%, [20.72 — 25.49]% oraz [61.80 —
78.891% cyklu chodu. Dawato to ORIS na poziomie 24.09% cyklu chodu. Dla sktadowe;j
AP (Rycina 19 C3) rdznice obserwowano w trzech przedziatach: [0.44 — 2.95]%, [46.40 —
61.291% 1 [65.46 — 74.68]%, a ORIS byl rowny 26.61% cyklu chodu.

Analizujac chdd w trakcie perturbacji Dec_Initial, dla sktadowej ML (Rycina 19 A4)
réznice obserwowano w dwoch przedziatach: [62.08 — 66.87]% 1 [67.17 — 68.511%
odpowiadajacych ORIS na poziomie 6.14% cyklu chodu. Roznice dla sktadowej PD sit
reakcji podtoza (Rycina 19 B4) obejmowaly jeden przedzial: [62.23 — 73.51]1%, gdzie
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ORIS obejmowat 11.28% cyklu chodu. Najwigksze roznice (ORIS = 20.64% cyklu chodu)
zauwazono dla sktadowej AP (Rycina 19 C4). Wyrazatly si¢ w jednym przedziale: [42.29 —
62.931% cyklu chodu.

Zestawienie wartosci ORIS dla sit reakcji podloza konczyny poddawanej

poszczegdlnym rodzajom perturbacji przedstawiono w Tabela 9.

Tabela 9: ORIS dla wartosci sktadowych sit reakcji podloza dla konczyny poddawanej
poszczegbdlnym rodzajom perturbacji. ML — sktadowa boczno-przysrodkowa sit reakcji podioza;
PD — sktadowa pionowa sit reakcji podloza; AP — sktadowa przednio-tylna sit reakcji podtoza.
Dane zaznaczone na czerwono odpowiadajg perturbacjom Acc ToeOff, zaznaczone na zielono —
perturbacjom Dec_ToeOff, zaznaczone na niebiesko — perturbacjom Dec_Initial.

Acc_ToeOff Dec_ToeOff Dec_Initial
ML 20.08% 29.52% 6.14%
PD 42.94% 24.09% 11.28%
AP 38.44% 26.61% 20.64%

4.1.3.2 Momenty sit mig§niowych

Podczas analizy porownawczej momentéw sit miesniowych konczyny poddawane;j
perturbacjom Acc ToeOff w stawie biodrowym (Rycina 20 A2) istotne réznice wykazano
w szeSciu obszarach: [0.87 — 6.22]%, [9.93 — 11.19]%, [14.70 — 21.50]%, [33.87 —
39.65]%, [50.22 — 67.19]% oraz [88.33 — 100]% cyklu chodu. ORIS obejmowal 47.84%
cyklu chodu. W stawie kolanowym (Rycina 20 B2) roznice byly obecne w pigciu
klastrach: [1.07 — 8.95]1%, [12.61 — 21.21]%, [31.18 — 41.09]%, [50.07 — 60.25]% oraz
[94.28 — 98.56]%, a ORIS wyniost 40.85% cyklu chodu. Z kolei dla stawu skokowo-
goleniowego (Rycina 20 C2) istotne roéznice wzgledem chodu swobodnego wystepowaty
tylko w trzech obszarach: [1.48 — 8.02]%, [16.83 — 43.60]1% oraz [49.38 — 68.22]%.
Jednoczesnie dla tego stawu zaobserwowano najwickszg warto§¢ ORIS— 52.15% cyklu

chodu.
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Rycina 20: Srednie i odchylenia standardowe krzywych momentéw sit migsniowych (MSM)
w stawie (A) biodrowym, (B) kolanowym i (C) skokowo-goleniowym. Pierwsza kolumna (1)
zawiera wykresy prezentujagce zmiany momentow sit migsniowych dla kazdego stawu podczas
chodu swobodnego (czarna linia) oraz perturbacji Acc ToeOff (czerwona linia), Dec_ToeOff
(zielona linia) i Dec_Initial (niebieska linia). Analizy post-hoc zaprezentowano w kolumnach: (2)
dla perturbacji Acc_ToeOff, (3) Dec_ToeOffi (4) Dec Initial. Zacieniowane obszary w kolumnach
2, 3, 4 oznaczajg réznice istotne statystycznie. o — prog istotnosci statystycznej; t* — krytyczna
warto$¢ progowa; Zg — zginajacy moment sit mi¢sniowych; Wy — prostujacy moment sit
migsniowych.

Badajac  wptyw perturbacji Dec ToeOff na momenty sit migsniowych
zaobserwowano, ze dla stawu biodrowego (Rycina 20 A3) istotne rdéznice bylty w dwoch
obszarach: [7.43 — 8.41]1% oraz [17.83 — 68.83]% cyklu chodu. ORIS wynosit 51.98%
cyklu chodu. W stawie kolanowym (Rycina 20 B3) zauwazono rdznice pojawiajace si¢
w czterech klastrach: [23.92-24.951%, [25.01-32.32]1%, [45.55 — 54.45]% oraz [86.25—
90.631% cyklu chodu. ORIS obejmowatl 21.63% cyklu chodu. Roznice momentéw sit
migsniowych w stawie skokowo-goleniowym zobrazowano na Rycina 20 C3.
Zidentyfikowano dwa przedziaty, w ktorych rejestrowano istotne réznice wzgledem chodu
swobodnego: [41.15— 61.61]% oraz [66.97— 78.59]1%, a ORIS rownat si¢ 32.07% cyklu
chodu.

Analizujac chod w trakcie perturbacji Dec Initial, w stawie biodrowym konczyny

perturbowanej (Rycina 20 A4) zaobserwowano istotne roznice w trzech przedziatach:
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[18.82-21.67]1%, [56.28 — 62.57]% oraz [79.21 — 84.77]% cyklu chodu. ORIS stanowit
14.69% cyklu chodu. Dla stawu kolanowego (Rycina 20 B4) réznice istotne statystycznie
obejmowaly dwa przedziaty: [30.18 —52.97]% 1 [89.23-94.901%, a ORIS wynosit 28.46%
cyklu chodu. W stawie skokowo-goleniowym (Rycina 20 C4) roznice dotyczyly dwoch
przedziatow: [19.68 — 62.36]% oraz [72.96—75.55]% cyklu chodu. Dawato to ORIS na
poziomie 45.28% cyklu chodu.

Zestawienie warto$ci ORIS dla momentéw sit migsniowych konczyny poddawanej

poszczegbdlnym rodzajom perturbacji przedstawiono w Tabela 10.

Tabela 10: ORIS dla momentéw sil migsniowych w analizowanych stawach dla konczyny
poddawanej poszczegolnym rodzajom perturbacji. Dane zaznaczone na czerwono odpowiadaja
perturbacjom Acc ToeOff, zaznaczone na zielono — perturbacjom Dec ToeOff, zaznaczone na
niebiesko — perturbacjom Dec_Initial.

Acc_ToeOff Dec_ToeOff Dec_Initial
Staw biodrowy 47.84% 51.98% 14.69%
Staw kolanowy 40.85% 21.63% 28.46%
Staw skokowo-goleniowy 52.15% 32.07% 45.28%

4.1.4 Sity migsniowe

Warto$ci  pierwszego kwartylu, mediany oraz trzeciego kwartylu wraz
z procentowymi roznicami wzgledem chodu swobodnego oraz okre$lenie istotno$ci
statystycznej tych roznic zestawiono w Tabela 11 . Znak ,,-,, przed warto$cig procentowg
oznacza, ze dany migsien generowal mniejszg site podczas perturbacji niz podczas chodu

swobodnego.
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Tabela 11: Procentowe roznice w sitach generowanych przez poszczegolne migsnie konczyny poddawanej perturbacjom a sitami generowanymi podczas
chodu swobodnego wraz z poziomami istotnosci statystycznej okreslonej testem Wilcoxona. Odcieniami czerwieni zaznaczono kolejne klastry dla
perturbacji Acc_ToeOff, odcieniami zieleni kolejne klastry dla perturbacji Dec ToeOff, odcieniami niebieskiego kolejne klastry dla perturbacji

Dec_Initial.

Swob. — chod swobodny; Pert. — chdd z perturbacjami; * — p < 0.05; ** —p <0.001; Q1 — dolny kwartyl; Mdn. — mediana; Q3 — gérny kwartyl.

Acc_ToeOff Dec_ToeOff Dec_Initial
L, Swob. (Q1, | Pert. (Q1, | 5, .. . L, Swob. (Q1, | Pert. (Q1, | ,, .. . L, Swob. (Q1, | Pert (Q1, | ,, .. .
Migsien Mdn, Q3) | Mdn, Q3) % rdznicy Migsien Mdn, Q3) | Mdn, Q3) % roznicy Migsien Mdn, Q3) | Mdn, Q3) % rozZnicy
4.73 8.33
Ledzwiowy 5.57 9.37 74.76% **
6.39 11.58
4.88 9.13
Gruszkowaty |5.67 9.80 68.29% **
6.20 10.22
Dwuelo 9.80 17.25
e BN 11083 18.93 66.43% **
11.51 21.64
16.77 24.39
Brzuchaty 18.57 26.75 43.00% **
21.43 28.86
Dwusto 9.80 14.14 Naprezacz 1.83 2.72
da glowy 10.83 19.14 58.68% ** | powigzi 2.89 3.58 42.36% *
b 11.51 21.28 szerokiej 3.61 4.86
4.88 7.96 Provwodziciel 17.87 26.91 Posladko 26.82 30.69
Gruszkowaty | 5.67 8.82 54.53% ** | AT 21.73 33.03 41.42% | DN 129.39 36.49 17.96% *
6.20 9.89 24.70 34.57 31.86 39.77
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3.53 8.14 Crworoalow 2.57 3.96 Naprezacz 1.83 2.54
Grzebieniowy |5.61 9.03 48.94% * uda gIOWY 1328 4.22 39.14% ** | powiezi 2.89 2.79 16.21%
7.04 10.28 3.45 4.60 szerokiej 3.61 4.55
— 28.91 60.29 Pisserelowy | 770 12.61 Pissegelowy | 2891 39.03
rieflne; OWY 15147 66.48 46.48% ** lsnc Y 11340 22.20 37.13% e Y 15147 58.66 13.69%
p 62.87 74.72 tylny 26.93 27.64 p 62.87 63.27
Skosny 27.14 43.41 Skotn 27.14 42.59 Coworostowy | 257 3.23
wewnetrzny | 34.21 50.86 37.38% * Wewnytrzn 34.21 46.26 34.10% ** | EIOWY 1328 3.46 12.52% *
brzucha 43.51 55.62 ey 14351 50.32 3.45 3.77
Zoinacy diugi | 1879 29.72 Picserelo 28.91 56.22 Skodn 27.14 29.89
gl acz diugl 10473 35.38 32.65%* | ST WY 15147 63.65 33.06%* | nytrzn 34.21 38.74 12.14%
palcow 31.05 38.75 prze 62.87 70.81 WEWRGHZNY 1 43 51 44.67
Prostownik | 228 3.37 6.46 8.61 Jainacy diuai | 1879 21.72
oo 2.52 3.86 28.85% * | Biodrowy 9.06 9.71 32.39% e VB 12473 27.09 11.73%
palcow 3.83 423 12.37 14.55 P 31.05 33.72
Pogladk 1.91 1.81 Jainacy diugi | 1879 29.79 6.46 7.64
‘i’suad WY 1232 3.43 24.70% * aglcé & 12473 33.55 31.52% ** | Biodrowy 9.06 9.77 11.36%
wie 2.98 3.78 palcow 31.05 36.03 12.37 12.73
Coworoatomy | 237 3.31 Podladkowy | 191 2.70 12.23 13.71
f gIOWY 138 3.56 22.13%* | S Y232 2.90 27.59% * | Policiegnisty | 13.09 15.16 11.04% *
uda 3.45 436 2.98 3.67 14.94 16.59
. . [11.90 15.90 36.20 39.15 . . [11.90 13.98
Zglma}fz dhugi | 14 g6 17.08 19.86% ** tsrtzr:;lkowy 47.48 56.80 22.60% Zaglmj‘}fj dhugi | 1486 15.10 10.09%
palucha 16.03 18.02 70.19 78.34 pau 16.03 16.08
Strgalko 5.82 6.98 6.24 9.12 424 531
o Zi WY 1655 7.34 19.03% ** | Plaszczkowaty | 10.72 13.09 22.23%  |Poibloniasty | 4.86 5.76 9.86%
ug 6.74 8.00 17.75 15.84 5.96 5.97
6.24 8.74 Skosny 13.55 15.75 Prostownik | 228 2.42
Plaszczkowaty | 10.72 11.02 18.55% zewngtrzny 14.39 17.61 19.83% * alcow 2.52 3.28 7.20%
17.75 16.30 brzucha 17.21 19.56 p 3.83 3.89
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Posladiowy | 373 4.53 4.36 5.30 Skosny 13.55 12.87
mat y 4.24 5.03 17.47% * | Smukty 4.75 5.50 14.42% * | zewnetrzny 14.39 15.34 5.05%
Y 4.67 5.37 5.42 5.76 brzucha 17.21 18.19
. 7.70 12.37 . . 1190 14.43 436 4.57
f ‘lsjczelowy 13.40 19.27 17.35% Zagl‘fll:lfj dhugi |1, g6 15.74 1437% | Smukly 4.75 5.11 4.23%
ymy 26.93 22.53 p 16.03 17.05 5.42 5.56
Strsalko 29.71 33.53 Potladkowy | 2682 30.74 12.82 14.05
o WY 131.66 35.31 16.82% ** | O Y 12939 33.09 14.08% | Krawiecki 14.01 14.34 4.16%
32.32 38.04 31.86 36.83 15.39 15.05
. 16.05 7.00 , 3.73 3.96 29.71 29.33
Eﬁgfg"dm‘el 6.65 8.75 16.11% ;Zs;adkowy 4.24 4.94 12.36% Eg,)zﬂajik"wy 31.66 31.13 3.73%
9.59 9.82 y 4.67 5.20 32.32 33.05
436 5.13 . 7.83 8.78 , 3.73 3.96
Smukly 4.75 5.49 14.55% * P;‘fji‘l’l‘:“‘k 8.59 9.60 12.33% ;(;Slladkowy 4.24 4.28 3.55%
5.42 5.79 p 10.07 11.05 Y 4.67 4.88
Strsalkou 36.20 36.97 12.23 12.74 Coworobocamy | 1959 18.86
e Y |47.48 54.73 13.83% | Policiegnisty | 13.09 14.88 11.47% o Y120.62 20.90 0.86%
70.19 62.29 14.94 17.64 u 22.88 22.76
12.23 13.09 12.82 14.63 Strzalko 5.82 5.48
Policiegnisty | 13.09 14.58 13.51% | Krawiecki 14.01 15.79 11.39%* | 3% WY 1655 6.12 0.61%
14.94 17.50 15.39 17.22 & 6.74 6.84
. 7.83 9.10 . 2.28 2.80 ) 2.66
Prostownik | ¢ 5 10.63 12.48%,  |Prostownik 1,5, 3.25 11.13% | Preywodziciel 1, ¢y 2.89 0.50%
palucha 10.07 10.87 palcow 3.83 3.93 dhugi 3.03 3.06
. |17.87 20.37 . |6.05 5.17 , 1.91 1.73
Przywodziciel |, 75 24.68 12249 | Praywodziciel | ¢ (s 7.36 766% | Posladkowy i, 5, 251 0.40%
wielki 24.70 27.02 krotki 9.59 10.19 wielki 2.98 3.22
Skosny 13.55 13.80 4.24 4.28 Prostownic | 783 7.84
zewnetrzny | 14.39 15.54 11.92% | Potbloniasty | 4.86 5.62 6.71% a;’j %a 8.59 8.51 0.22%
brzucha 17.21 20.57 5.96 6.13 palue 10.07 10.22
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4.24 5.05 Strsalkow 5.82 6.22 Prvwodsiciel | 603 5.92
Polbloniasty | 4.86 5.47 10.74% | 5% Y 655 6.63 6.66% kréfki 6.65 6.86 -1.64%
5.96 6.25 ue 6.74 7.06 9.59 9.18
Pogladk 26.82 29.18 3.53 4.17 20.71 19.58
o ATKOWY 199,39 32.41 10.13% | Grzebieniowy |5.61 5.30 5.64% Blizniaczy ~ |22.56 21.40 -2.58%
$redni
31.86 35.86 7.04 8.51 24.13 2421
272 3.02 272 2.85 . 7.70 9.52
Przywodziciel |5 ¢, 3.17 9.40% * | Przywodziciel |5 ¢, 2.94 3.49% Piszezelowy |15 49 11.78 -14.39%
diugi 3.03 3.34 diugi 3.03 3.27 tylny 26.93 15.75
Prostownik | 343 3.64 Strsalkow 29.71 28.38 3.53 3.07
r"sitw 3.71 3.93 7.22% ok Y |31.66 30.91 2.35% Grzebieniowy |5.61 537 -14.71%
grzbietu 3.88 4.08 32.32 34.26 7.04 6.66
c b 2.57 331 c b 19.59 19.46 Strsatko 36.20 30.44
ZWOTebocziy | 5 Hg 3.56 5.11% ZWOTODOCZY | 1 62 20.66 1.71% TKOWY 147.48 40.18 -15.65%
uda uda trzeci
3.45 436 22.88 22.99 70.19 47.97
20.71 21.04 Prostowmik | 343 3.38 Prostowmik | 343 2.66
Blizniaczy 22.56 23.81 4.16% o tw 3.71 3.59 1.10% e 3.71 2.88 -16.25% *
24.13 26.18 grzbietu 3.88 3.87 grzbietu 3.88 3.51
12.82 13.04 20.71 19.04 6.24 6.90
Krawiecki 14.01 14.22 0.87% Blizniaczy 22.56 22.10 -2.62% Ptaszczkowaty | 10.72 8.04 -22.87%
15.39 15.49 24.13 24.64 17.75 10.29
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Analizujagc wptyw perturbacji Acc ToeOff na sity generowane przez poszczegoélne
migsnie, zaobserwowano wzrost sity we wszystkich badanych migs$niach. Najwicksze
roznice (pierwszy klaster) obserwowano dla migsni: ledzwiowego (83.67%), biodrowego
(75.35%), brzuchatego (63.65%) oraz napr¢zacza powigzi szerokiej (63.59%). Wszystkie
réznice w tej grupie byly istotne statystycznie. W drugim klastrze istotne roznice
obserwowano dla migéni dwuglowego uda (58.68%), gruszkowatego (54.53%),
grzebieniowego (48.94%), piszczelowego przedniego (46.48%), skosnego wewngetrznego
brzucha (37.38%), zginacza dlugiego palcow (32.65%) oraz prostownika palcow (28.85%).
Réwniez w tej grupie wszystkie réznice byly istotne statystycznie. W trzecim klastrze
réznice istotne statystycznie zanotowano dla migsni: czworoglowego uda (22.13%),
zginacza dlugiego palucha (19.86%), strzatkowego dtugiego (19.03%), posladkowego
matego (17.47%), strzatkowego krotkiego (16.82%), smuktego (14.55%) 1 przywodziciela
dhugiego (9.40%) (Tabela 11).

Analizujac wptyw perturbacji Dec ToeOff na sity generowane przez poszczegodlne
mig$nie, zaobserwowano jej wzrost dla wszystkich migsni, dla ktérych réznice osiagnely
wymagany poziom istotnos$ci statystycznej. Najwieksze réznice (pierwszy klaster)
zaobserwowano dla miesnia ledzwiowego (74.76%), gruszkowatego (68.29%) oraz
dwuglowego uda (66.43%). W drugiej grupie istotne roznice wykazano dla migéni
brzuchatego (43.00%), przywodziciela wielkiego (41.42%), czworogtowego uda (39.14%),
skosnego wewngtrznego (34.10%), piszczelowego przedniego (33.06%), zginacza
dhugiego palcoéw (31.52%), posladkowego wielkiego (27.59%). W trzecim klastrze istotne
roéznice wykazano dla trzech migéni: skosnego zewnetrznego brzucha (19.83%), smuktego

(14.42%) oraz krawieckiego (11.39%) (Tabela 11).

Analiza wplywu perturbacji Dec Initial na sily generowane przez poszczegodlne
miegs$nie wykazata wzrost sity migsniowej we wszystkich badanych migsniach, z wyjatkiem
prostownika grzbietu. Najwieksze réznice dotyczyly mie$ni dwuglowego uda (34.09%),
ledzwiowego (26.01%), brzuchatego (23.63%), gruszkowatego (22.23%) i przywodziciela
wielkiego (18.81%). Drugi klaster zawieral trzy migsnie dla ktorych réznice okazaly sig
istotne: posladkowy sredni (17.96%), czworoglowy uda (12.52%) oraz poélsciggnisty
(11.04%). W trzeciej grupie istotne roznice wykazano tylko dla jednego migénia:
prostownika grzbietu, ktory $rednio w szczytowym momencie generowal sile mniejsza

0 16.25% (Tabela 11).
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4.2 Porownanie parametrow konczyny odpowiadajacej na perturbacje

z parametrami chodu swobodnego
4.2.1 Parametry czasowo-przestrzenne

Dla kazdego rodzaju perturbacji poréwnano parametry czasowo-przestrzenne
konczyny odpowiadajacej na perturbacje z analogicznymi parametrami dla chodu

swobodnego (Tabela 12).

W przypadku chodu z perturbacjami Pre-Swing (Acc ToeOff) zaobserwowano
istotne skrocenie czasu cyklu chodu o 21.2%, czasu podporu o 22.9% oraz czasu
przenoszenia o 17.9%. Kadencja zwigkszyta si¢ 0 29.8%. Procentowy udzial fazy podporu
skrocit sie o 2.7%, podczas gdy faza przenoszenia wydluzyta si¢ o 5.1%, a faza
podwdjnego podporu wydtuzyta si¢ o 20.6%. Dlugos$¢ cyklu chodu zmniejszyta si¢
0 26.1%, natomiast dlugo$¢ kroku wzrosta o 14.2%. Nie zaobserwowano istotnych rdznic

w czasie podwdjnego podporu ani w szerokosci kroku (Tabela 12).

Obecnos¢ perturbacji Pre-Swing (Dec ToeOff) spowodowata wydluzenie czasu
cyklu chodu o 54.3%, czasu podporu o 67.7%, czasu przenoszenia o 28.6%, a czasu
podwojnego podporu az o 240.3%. Kadencja zmniejszyta si¢ o 33.8%. Procentowy udziat
fazy podporu wzrost o 9.2%, podwdjnego podporu o 119%, a udziat fazy przenoszenia
zmalal o 17.6%. Czas cyklu chodu ulegt istotnemu wydluzeniu o 15.9%. Nie

zaobserwowano istotnych rdznic w szerokosci ani dtugosci kroku (Tabela 12).

W warunkach perturbacji Dec Initial zaobserwowano skrocenie czasu cyklu chodu
o 8%, czasu podporu o 5.8%, czasu przenoszenia o 12.2%, a czasu podwojnego podporu
o 18.6%. Kadencja zwigkszyta si¢ 0 9.8%. Procentowy udziat fazy podporu wydtuzyt si¢
0 2.5%, podczas gdy procentowy udziat fazy przenoszenia zmalat o 4.8%. Zar6wno
dtugos¢ kroku, jak 1 cyklu chodu uleglty skréceniu, odpowiednio o 33.6% 1 11.6%. Nie
zaobserwowano istotnych zmian w szeroko$ci kroku ani w procentowym udziale fazy

podwojnego podporu (Tabela 12).
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Tabela 12: Kwartyl dolny, mediana i kwartyl gorny wartosci parametrow czasowo-przestrzennych dla chodu swobodnego (N) oraz dla konczyny
wykonujacej recovery step na zadane perturbacje (Acc_ToeOff, Dec_ToeOff, Dec Initial), gdzie: p — prawdopodobienstwo testowe; * — rdznice istotne
statystycznie ( p < 0.05); Q1 — dolny kwartyl; Mdn. — mediana; Q3 — gorny kwartyl. Dane zaznaczone na czerwono odpowiadajg perturbacjom

Acc_ToeOff, zaznaczone na zielone — perturbacjom Dec_ToeOff, zaznaczone na niebiesko — perturbacjom Dec_Initial.

Parametr Acc_ToeOff Dec_ToeOff Dec_Initial N .

- - - Acc ToeOff Dec ToeOff Dec Initial
vs N vs N vs N
QI Mdn. Q3 QI Mdn. Q3 QI Mdn. Q3 QI Mdn Q3
Czas cyklu choduls] 076 0.86 097 153 170 1.81 094 1.00 1.09 1.10 1.06 1.12 p=0.0001* p=0.0001* p=0.0070*
Czas podporu [s] 048 054 0.61 106 128 134 065 067 073 072 070 074 p=0.0001* p=0.0001* p=0.0367*
Czas przenoszenia [s] 026 030 034 038 043 051 029 032 039 038 036 039 p=0.0001* p=0.0080* p=0.0027*
Czas podwojnego 013 0.16 021 044 066 076 011 014 016 017 016 0.17 p=08111 p=0.0001* p=0.0006*
podporu [s]

Dhugo$¢ cyklu chodu [m] ~ 0.64 0.83 0.89 1.3 128 142 079 096 1.10 1.07 1.03 1.09 p=0.0001* p=0.0026* p=0.0039*

Szerokoé¢ kroku [m]  0.09 0.10 0.2 0.2 015 017 014 015 017 013 0.2 0.14 p=00671 p=0.0928 p=0.0877
Dhugos$¢ kroku [m] 060 0.64 0.68 054 055 056 025 031 058 056 054 059 p=0.0001* p=02025 p=0.0001*
Kadencja [step/min] ~ 61.86 69.77 78.95 33.15 3541 3922 5505 60.00 63.83 5455 5381 56.60 p=0.0001* p=0.0001* p=0.0063*
Faza podporu [%] 59.72 63.16 66.99 69.98 7224 7743 6518 67.01 69.90 6571 6502 6638 p=0.0442* p=0.0007* p=0.0277*
Faza przenoszenia [%]  33.01 36.84 4028 2257 27.76 30.02 30.10 3299 3482 3429 33.62 3498 p=0.0442* p=0.0007* p=0.0277*

Fazapodwojnego podporu 5 o6 1778 2233 2671 3542 4373 1100 1500 1651 1546 1460 1597 p=0.0026* p=0.0001* p=02673

[%]
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4.2.2 Parametry kinematyczne

Uzycie metody SPM do analizy porownawczej krzywych katéw w stawach konczyn
dolnych generowanych w chodzie swobodnym i chodzie z perturbacjami Acc ToeOff
pokazato pierwsze istotne rdéznice w stawie biodrowym dla dwoch obszaréw cyklu chodu:
[0 — 73.35]% oraz [87.38 — 100]% (Rycina 21 A2). ORIS byt rowny 85.97% cyklu chodu.
W stawie kolanowym (Rycina 21 B2) roznice manifestowaty si¢ rowniez w dwoch
przedziatach cyklu chodu: [0 — 58.88]% oraz [94.84 — 100]%, a ORIS obejmowal 64.04%
cyklu chodu. Dla stawu skokowo-goleniowego (Rycina 21 C2) istotne roznice
wystepowaty w trzech obszarach cyklu chodu: [6.98 — 28.47]%, [64.77 — 81.94]% oraz
[82.01 — 100]%. ORIS wynosit 56.64% cyklu chodu.

— Swobodny Dec Tonﬁ] -
Acc ToeOff — Dec Initial Acc ToeO [ Dec ToeOf| [ Dec Initial
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Rycina 21: Srednie i odchylenia standardowe krzywych katow w stawie: (A) biodrowym, (B)
kolanowym 1 (C) skokowo-goleniowym. Pierwsza kolumna (1) zawiera wykresy prezentujace
zmiany katow dla kazdego stawu podczas chodu swobodnego (czarna linia) oraz podczas recovery
step po wystgpieniu perturbacji Acc ToeOff (czerwona linia), Dec ToeOff (zielona linia)
i Dec_Initial (niebieska linia). Analizy post-hoc zaprezentowano w kolumnach: (2) dla perturbacji
Acc_ToeOff, (3) Dec ToeOff i (4) Dec Initial. Zacieniowane obszary w kolumnach 2, 3, 4
oznaczajg roznice istotne statystycznie. a — prog istotnosci statystycznej; t* — krytyczna warto$é
progowa.

Porownujac wplyw perturbacji Dec ToeOff na staw biodrowy (Rycina 21 A3)
istotne rdznice byly obserwowane dla trzech obszarow cyklu chodu: [9.67 — 40.35]%,
[68.68 — 86.70]% oraz [95.16 — 100]%, co dawalo ORIS réwny 53.54% cyklu chodu.
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W stawie kolanowym (Rycina 21 B3) zauwazono, ze réznice manifestowaty si¢ w trzech
grupach: [41.69 — 57.26]%, [66.09 — 83.14]1% oraz [91.96 — 100]% cyklu chodu. ORIS
obejmowat 40.68% cyklu chodu. W stawie skokowo-goleniowym (Rycina 21 C3), r6znice
obserwowano na przestrzeni czterech krotkich stref: [43.93 — 45.991%, [46.35 — 47.02]%,
[55.62 — 57.52]1% oraz [92.78 — 93.12]% cyklu chodu. ORIS zajmowat tylko 4.97% cyklu
chodu.

Obecnos¢ perturbacji Dec_Initial spowodowata, ze w stawie biodrowym (Rycina 21
A4) istotne roéznice pojawily si¢ w dwoch przedziatach: [30.17 — 62.88]% oraz [92.03 —
97.611% cyklu chodu. ORIS wynosit 38.24% cyklu chodu. Dla stawu kolanowego (Rycina
21 B4) ro6znice obejmowaty dwa przedzialy: [0 — 52.09]% 1 [67.27 — 75.26]%, dajace ORIS
na poziomie 60.07% cyklu chodu. W stawie skokowo-goleniowym (Rycina 21 C4) r6znice
obejmowatly dwa krotkie przedziaty: [11.73 — 22.97]% oraz [48.43 — 60.74]% cyklu chodu.
W efekcie ORIS obejmowat 23.54% cyklu chodu.

Zestawienie wartosci ORIS dla ustawienia katowego analizowanych stawow

konczyny odpowiadajacej na poszczegdlne rodzaje perturbacji przedstawiono w Tabela 13.

Tabela 13: ORIS dla ustawienia katowego w analizowanych stawach dla kofczyny
odpowiadajacej na poszczegdlne rodzaje perturbacji. Dane zaznaczone na czerwono odpowiadaja
perturbacjom Acc ToeOff, zaznaczone na zielono — perturbacjom Dec_ToeOff, zaznaczone na
niebiesko — perturbacjom Dec_Initial.

Acc_ToeOff Dec_ToeOff Dec_Initial
Staw biodrowy 85.97% 53.54% 38.24%
Staw kolanowy 64.04% 40.68% 60.07%
Staw skokowo-goleniowy 56.64% 4.97% 23.54%

4.2.3 Parametry kinetyczne

4.2.3.1 Sily reakcji podioza

Obecnos$¢ perturbacji Acc_ToeOff wywotata istotne r6éznice dla przebiegu sktadowe;j
ML sity reakcji podtoza (Rycina 22 A2) w jednym obszarze: [41.47 — 57.63]%, wigc ORIS
wynosit 16.16% cyklu chodu. Dla sktadowej PD sit reakcji podloza (Rycina 22 B2)
roznice manifestowaty si¢ w trzech obszarach: [0 — 11.75]%, [22.90 — 31.40]% 1 [39.47 —
58.421% cyklu chodu. ORIS obejmowat 39.19% cyklu chodu. Dla sktadowej AP sit reakcji
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podtoza (Rycina 22 C2) istotne roéznice obserwowano w jednym obszarze: [52.59 —

60.941%, czyli ORIS byt rowny 8.35% cyklu chodu.
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Rycina 22: Srednie i odchylenia standardowe krzywych sit reakcji podtoza dla sktadowej: (A)
boczno-przysrodkowej (ML), (B) pionowej (PD) i (C) przednio-tylnej (AP). Pierwsza kolumna (1)
zawiera wykresy prezentujace zmiany sit reakcji podtoza podczas chodu swobodnego (czarna linia)
oraz podczas recovery step po wystapieniu perturbacji Acc_ToeOff (czerwona linia), Dec_ToeOff
(zielona linia) 1 Dec_Initial (niebieska linia). Analizy post-hoc zaprezentowano w kolumnach: (2)
dla perturbacji Acc_ToeOff, (3) Dec_ToeOffi (4) Dec Initial. Zacieniowane obszary w kolumnach
2, 3, 4 oznaczaja réznice istotne statystycznie. a — prog istotnosci statystycznej; t* — krytyczna
warto$¢ progowa.

Analizujgc odpowiedz na perturbacje Dec ToeOff dla sktadowe; ML sily reakcji
podtoza (Rycina 22 A3) istotne rdznice byly obserwowane w dwoch obszarach: [5.76 —
12.86]% 1 [38.38— 57.871% cyklu chodu. ORIS obejmowat 26.59% cyklu chodu. Dla
sktadowej PD sit reakcji podioza (Rycina 22 B3) zauwazono istotne réznice w trzech
momentach: [1.88 — 13.61]%, [38.84 — 59.20]% oraz [64.21 — 73.38]% cyklu chodu. ORIS
byl réwny 41.26% cyklu chodu. Z kolei réznice w skladowej przednio-tylnej (AP) sity
reakcji podloza (Rycina 22 C3) obserwowano w czterech przedziatach: [1.81 — 2.02]%,
[3.37 — 9.701%, [12.70 — 37.721% 1 [44.79 — 61.72]% cyklu chodu. ORIS wyniost 48.50%
catego cyklu chodu.

Metoda SPM dla perturbacji Dec Initial pokazata istotne roznice dla sktadowej ML

sity reakcji podtoza (Rycina 22 A4) w jednym obszarze: [12.56 — 21.25]% cyklu chodu.
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ORIS obejmowat 8.69% cyklu chodu. Réznice dla skladowej PD sil reakcji podtoza
(Rycina 22 B4) byly najmniejsze (ORIS jedynie 5.72% cyklu chodu), obecne tylko
w jednym przedziale: [13.38 — 19.10]% cyklu chodu. Dla skladowej AP sity reakcji
podtoza (Rycina 22 C4) rdéznice zaobserwowano w trzech przedziatach: [2.16 — 3.61]%,

[17.93 — 18.07]% i [39.78 — 48.18]% cyklu chodu. Tutaj, ORIS wynosit 10% cyklu chodu.

Zestawienie wartosci ORIS dla sit reakcji podtoza konczyny odpowiadajacej na

poszczegblne rodzaje perturbacji przedstawiono w Tabela 14.

Tabela 14: ORIS dla wartosci sktadowych sit reakcji podtoza dla konczyny odpowiadajacej na
poszczegblne rodzaje perturbacji. ML — sktadowa boczno-przysrodkowa sit reakcji podtoza; PD —
sktadowa pionowa sit reakcji podloza; AP — sktadowa przednio-tylna sit reakcji podioza. Dane
zaznaczone na czerwono odpowiadaja perturbacjom Acc ToeOff, zaznaczone na zielono —
perturbacjom Dec_ToeOff, zaznaczone na niebiesko — perturbacjom Dec_Initial.

Acc_ToeOff Dec ToeOff Dec_Initial
ML 16.16% 26.59% 8.69%
PD 39.19% 41.26% 5.72%
AP 8.35% 48.50% 10.00%

4.2.3.2 Momenty sit migsniowych

Analizujgc odpowiedz na perturbacje Acc ToeOff dla krzywych momentow sit
mig$niowych w stawie biodrowym (Rycina 23 A2), metoda SPM pokazata istotne roznice
w dwoch obszarach: [0 — 20.67]% oraz [32.99 — 46.70]% cyklu chodu. ORIS obejmowat
34.39% cyklu chodu. W stawie kolanowym (Rycina 23 B2) réznice manifestowaly sie
w czterech obszarach: [0 — 2.42]%, [6.62 — 12.32]%, [32.05 — 53.49]% oraz [94.96 —
96.171% cyklu chodu. ORIS wynosit 30.77% cyklu chodu. Dla stawu skokowo-
goleniowego (Rycina 23 C2) istotne rdznice wystepowaty w czterech przedziatach cyklu
chodu: [3.99-4.10]%, [10.37-21.61]%, [33.92 — 60.35]% oraz [95.29-97.28]%. ORIS
stanowit 39.79% cyklu chodu.
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Rycina 23: Srednie i odchylenia standardowe krzywych momentéw sit migsniowych (MSM)
w stawie: (A) biodrowym, (B) kolanowym i (C) skokowo-goleniowym. Pierwsza kolumna (1)
zawiera wykresy prezentujagce zmiany momentow sit migsniowych dla kazdego stawu podczas
chodu swobodnego (czarna linia) oraz podczas recovery step po wystapieniu perturbacji
Acc_ToeOff (czerwona linia), Dec_ToeOff (zielona linia) i Dec Initial (niebieska linia). Analizy
post-hoc zaprezentowano w kolumnach: (2) dla perturbacji Acc_ToeOff, (3) Dec_ToeOff i (4)
Dec_Initial. Zacieniowane obszary w kolumnach 2, 3, 4 oznaczaja roznice istotne statystycznie. o —
prog istotno$ci statystycznej; t* — krytyczna warto$¢ progowa; Zg — zginajacy moment sit
migsniowych; Wy — prostujacy moment sit migsniowych.

Obecnos¢ perturbacji Dec ToeOff spowodowata w stawie biodrowym (Rycina 23
A3) istotne rdznice widoczne w siedmiu obszarach cyklu chodu: [5.43 — 9.10]%, [15.59 —
20.76]%, [30.12 — 41.06]%, [53.93 — 55.10]%, [56.53 — 58.90]%, [59.16 — 60.56]% oraz
[67.44 — 77.26]%. ORIS wynosit 34.55% cyklu chodu. W stawie kolanowym (Rycina 23
B3) réznice pojawily si¢ w szesciu przedzialach: [8.06 — 13.34]%, [19.42 — 32.65]%,
[39.41 — 43.83]%, [44.16 — 62.98]%, [67.47 — 76.00]% oraz [88.14 — 93.09]% cyklu
chodu, a ORIS byt rowny 55.24% cyklu chodu. Dla stawu skokowo-goleniowego (Rycina
23 C3), roznice obserwowano na przestrzeni czterech przedziatéw: [2.87 — 4.13]1%, [6.83 —
21.08]%, [24.32 — 30.53]% oraz [42.96 — 65.03]% cyklu chodu. ORIS byt rowny 43.80%
cyklu chodu.

Dla stawu biodrowego, obecno$¢ perturbacji Dec Initial spowodowata pojawienie

si¢ roznic istotnych statystycznie w dwodch przedziatach: [40.90 — 61.07]% oraz [91.08 —
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100]% cyklu chodu (Rycina 23 A4). Tutaj ORIS obejmowat 29.09% cyklu chodu. Dla
stawu kolanowego (Rycina 23 B4) roznice obejmowaty tylko jeden przedziat: [93.89 —
100]%, a ORIS stanowit 6.11% cyklu chodu. Dla stawu skokowo-goleniowego (Rycina 23
C4) roznice wzgledem chodu swobodnego obejmowaly jeden krotki przedzial cyklu

chodu: [96.55 — 98.69]%, ORIS = 2.14% cyklu chodu.

Zestawienie wartosci ORIS dla momentéw sit migsniowych konczyny

odpowiadajacej na poszczegdlne rodzaje perturbacji przedstawiono w Tabela 15.

Tabela 15: ORIS dla momentéw sil migsniowych w analizowanych stawach dla konczyny
odpowiadajacej na poszczegdlne rodzaje perturbacji. Dane zaznaczone na czerwono odpowiadaja
perturbacjom Acc ToeOff, zaznaczone na zielono — perturbacjom Dec ToeOff, zaznaczone na
niebiesko — perturbacjom Dec_Initial.

Acc_ToeOff Dec_ToeOff Dec_Initial
Staw biodrowy 34.39% 34.55% 29.09%
Staw kolanowy 30.77% 55.24% 6.11%
Staw skokowo-goleniowy 39.79% 43.80% 2.14%

4.2.4 Sity migsniowe

Warto$ci  pierwszego kwartylu, mediany oraz trzeciego kwartylu wraz
z procentowymi roznicami wzgledem chodu swobodnego oraz okreslenie istotno$ci
statystycznej tych roéznic zestawiono w Tabela 16. Znak ,,-,, przed wartoscig procentowg
oznacza, ze dany mig¢sien generowal mniejszg site podczas perturbacji niz podczas chodu

swobodnego.
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Tabela 16: Procentowe roznice w sitach generowanych przez poszczegdlne migsnie konczyny odpowiadajacej na perturbacje a sitami generowanymi
podczas chodu swobodnego wraz z poziomami istotnosci statystycznej okreslonej testem Wilcoxona. Odcieniami czerwieni zaznaczono kolejne klastry dla
perturbacji Acc_ToeOff, odcieniami zieleni kolejne klastry dla perturbacji Dec_ToeOff, odcieniami niebieskiego kolejne klastry dla perturbacji

Dec_Initial.

Swob. — chod swobodny; Rec. — recovery step; * —p <0.05; ** —p <0.001; Q1 — dolny kwartyl; Mdn. — mediana; Q3 — gérny kwartyl.
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Badajac wplyw perturbacji Acc_ToeOff na sity generowane przez poszczegdlne
migsnie dla wszystkich miegs$ni, gdzie odnotowano rdznice istotne statystycznie
obserwowano wzrost generowanej sity z wyjatkiem migsnia prostownika grzbietu.
Najwigksze roznice (klaster pierwszy) obserwowano dla migsni: piszczelowego przedniego
(42.71%), ledzwiowego (41.94%), gruszkowatego (40.93%), sko$nego wewnetrznego
(39.83%), brzuchatego (36.97%) 1 zginacza dlugiego palcow (34.61%). Wszystkie rdznice
w tej grupie byly istotne statystycznie. W drugim klastrze istotne roznice obserwowano dla
migsni: czworogltowego uda (29.61%), dwugtowego uda (22.24%) oraz zginacza dtugiego
palucha (14.96%). W trzecim klastrze istotne réznice dotyczyly tylko dwdch migsni:
przywodziciela dlugiego — wzrost sity o 8.17% oraz prostownika grzbietu — spadek
generowanej sity o 14.57% (Tabela 16).

Analizujac wplyw perturbacji Dec ToeOff obserwowano wzrost generowanej sity
mig$niowe] we wszystkich migsniach, dla ktérych roznice osiagnety wymagany poziom
istotno$ci statystycznej. Najwieksze rdznice zaobserwowano dla mig$nia: naprezacza
powiezi szerokiej (118.86%), biodrowego (115.57%) oraz posladkowego wielkiego
(101.37%). W drugim klastrze istotne réznice wykazano dla migsnia: piszczelowego
tylnego (78.39%), przywodziciela krotkiego (75.33%), grzebieniowego (70.17%),
ptaszczkowatego (67.41%), strzatkowego trzeciego (54.00%), ledzwiowego (48.07%),
gruszkowatego (47.43%), dwugtowego uda (47.01%) 1 posladkowego matego (40.56%).
W trzecim klastrze istotne réznice wykazano dla: prostownika palcow (32.70%),
polsciggnistego (31.15%), skosnego wewnetrznego (30.01%), zginacza dlugiego palcow
(29.83%), skosnego zewnetrzny brzucha (28.39%), posladkowego s$redniego (26.29%),
czworogtowego uda (25.98%), potbtoniastego (25.56%), strzatkowego dtugiego (21.57%),
czworobocznego uda (21.04%), brzuchatego (19.20%), blizniaczego (16.44%),
przywodziciela wielkiego (16.27%), krawieckiego (10.03%), przywodziciela diugiego
(9.90%) oraz prostownika grzbietu (9.19%) (Tabela 16).

Badajac wptyw perturbacji Dec Initial dla wszystkich migéni wykazano wzrost
generowanej sity migsniowej. Najwieksze rdéznice dotyczyly migsnia piszczelowego
tylnego — 69.34%. Drugi klaster zawierat cztery migsnie, dla ktorych roznice okazaty sig¢
istotne: strzatkowy trzeci (46.31%), dwuglowy uda (33.53%), piszczelowy przedni
(30.91%) 1 gruszkowaty (23.26%). W trzeciej grupie istotne réznice wykazano dla dwoch
migsni: potsciegnistego (18.57%) 1 posladkowego matego (17.76%) (Tabela 16).
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5. Dyskusja

Celem niniejszej dysertacji byta identyfikacja parametrow czasowo-przestrzennych,
kinematycznych i1 kinetycznych chodu, ktére sa najbardziej podatne na perturbacje
wystepujace w fazach Initial Contact (IC) i Pre-Swing (PSw) cyklu chodu oraz okreslenie
udziatu sit migsniowych konczyn dolnych w odpowiedzi na te zakldcenia. Dodatkowo, do
celow szczegdtowych nalezato opisanie strategii odzyskiwania rownowagi po wystgpieniu
perturbacji w plaszczyznie strzatkowej, w fazie PSw i IC cyklu chodu, oraz identyfikacja
kompensacyjnych zmian parametréw kinematycznych 1 kinetycznych na zadane
perturbacje. W ramach badan postawiono rowniez dwa pytania badawcze: (1) Ktora
z perturbacji wywotuje najwigksze zmiany w parametrach chodu w poréwnaniu do chodu
swobodnego?; (2) Ktore migénie generuja najwyzsze sity w odpowiedzi na wprowadzone

perturbacje?

Przeprowadzony na wstepie przeglad systematyczny literatury pokazat, ze niniejsze
badanie jest pierwszym, ktore wykorzystuje oprogramowanie OpenSim do szacowania
wartosci sil migsniowych generowanych w reakcji na zakldcenia obecne w dziedzinie

cyklu chodu.

Dyskusja zostata podzielona na sze$¢ podrozdziatéw. W pierwszych pigciu zostaty
omowione kolejno obserwowane reakcje w parametrach czasowo-przestrzennych,
kinematycznych, sitach reakcji podioza, momentach sil migsniowych 1 szczytowych
warto$ciach sit migsniowych. Kazdy z tych podrozdzialow sktadat si¢ z dwoch czgsci. W
czesci pierwszej opisano réznice pomig¢dzy chodem swobodnym a reakcjami konczyny
poddawanej perturbacjom. W drugiej czesci opisano rdznice pomigdzy chodem
swobodnym a recovery step. Kazda czgs¢ jest podzielona na trzy akapity opisujace kolejno
perturbacje Acc ToeOff, Dec ToeOff i Dec Initial. W podrozdziatach 5.2, 53 i 5.4
opisywane rdznice s3 odnoszone do przedzialdéw procentowych faz cyklu chodu
swobodnego. Ostatni, szosty podrozdziat opisuje, ktory rodzaj perturbacji byt

najtrudniejszy do skompensowania w odniesieniu do wielkosci ORIS.

Juz na poczatku warto zaznaczy¢, ze nieoczekiwanym aspektem badania bylo
wystgpienie istotnych statystycznie roznic w parametrach kinematycznych i kinetycznych
jeszcze przed wystgpieniem perturbacji w fazie PSw (perturbacje Acc ToeOff i

Dec ToeOff) mimo, ze uczestnicy nie wiedzieli, kiedy doktadnie one nastgpig. Mozna
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wykluczy¢, ze byt to wynik opdznienia dziatania systemu GRAIL i D-Flow, poniewaz jak
dowodza Golyski et al. (2022) $rednie opdznienie wynosi 56 ms. Warto jednak rozwazy¢
dwie hipotezy. Obydwie zwigzane sa z faktem wystepowania zmian w chodzie osob
swiadomych mozliwego wystgpienia perturbacji chodu (Swart et al., 2020). Po pierwsze,
sam fakt udzialu w badaniu moégt powodowaé, ze uczestnicy podswiadomie oczekiwali
jakiego$ zakldcenia chodu. Z uptywem czasu, gdy brak perturbacji budzit coraz wigksza
niepewnos¢, uczestnicy mogli modyfikowaé swoj chod. Druga hipoteza zaktada, ze osoby,
ktore zakonczyty pomiary komunikowaty si¢ z uczestnikami oczekujgcymi na badanie,
potencjalnie przekazujac informacje na temat protokotu pomiarowego. Swiadomogé
wystgpienia perturbacji w pewnym punkcie czasowym mogla spowodowa¢ modyfikacje

chodu os6b badanych.

5.1 Rédznice parametrow czasowo-przestrzennych
5.1.1 Reakcje konczyny poddawanej perturbacjom

W reakcji na nagle przyspieszenie biezni w fazie PSw (Acc ToeOff) majace
symulowa¢ poslizgnigcie zaobserwowano, ze badani wykonywali czestsze, krotsze kroki.
Byl to wynik obserwowanego skrdcenia czasu cyklu chodu w tym fazy podporu,
podwojnego podporu i przenoszenia. Zblizone wyniki otrzymali Chodkowska et al.
(2024a). Przeprowadzajac przeglad literatury z zakresu reakcji na perturbacje podczas
chodu zauwazyli, ze reakcjami na poslizgniecia bylo wykonywanie krotszych, szybszych

1 czestszych krokow.

W reakcji na nagte spowolnienie pasa biezni w fazie PSw (Dec_ToeOfY), ktore miato
symulowa¢ potknigcie, badani wykazywali tendencj¢ do stawiania dtuzszych krokoéw.
Swiadczy o tym wydhluzenie czasu cyklu chodu, w tym czasu fazy podporu i podwéjnego
podporu, zmniejszenie kadencji oraz wydtuzenie cyklu chodu. Zblizone wyniki otrzymano
w badaniu Chodkowska et al. (2024a). Autorzy wykazali istotne wydtuzenie cyklu chodu,
kroku i fazy podporu.

Spowolnienie pasa biezni w fazie IC (Dec Initial) w naszym badaniu miato
symulowa¢ nagle poslizgnigcie podczas kontaktu piety z podlozem. W reakcji
zaobserwowano wydtuzenie cyklu chodu, w tym fazy podporu i fazy podwojnego podporu.

Skroceniu ulegt z kolei czas przenoszenia. Pomimo tego, obserwowano zmniejszenie
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kadencji krokow. Podobne wyniki otrzymali Aprigliano et al. (2015) ktorzy na skutek
poslizgnigcia w fazie IC réwniez obserwowali wydhuzenie czasu trwania cyklu chodu.
Jednakze Aprigliano et al. (2017) wykazali przeciwne reakcje. Po wywotaniu poslizgni¢cie
w fazie IC zaobserwowali skrocenie czasu cyklu chodu, zmniejszenie procentowego
udzialu fazy podporu, a takze zmniejszenie dlugosci i szerokosci kroku. Mozliwe, ze
obserwowane réznice wynikaja z odmiennego od naszego protokotu badania, poniewaz po
wywotaniu perturbacji bieznia ulegata catkowitemu zatrzymaniu. Swart et al. (2020)
obserwowali reakcje na nagle przyspieszenie obydwu paséw biezni w fazie IC. Wykazano
zmnigjszenie dhlugosci kroku oraz skrocenie czasu fazy podporu. Co wazne, nie
zaobserwowano istotnych zmian szerokosci kroku. Z kolei Shokouhi et al. (2024)
spowalniajac biezni¢ w fazie IC obserwowali zmniejszenie dtugo$ci kroku i jednoczesne
zwigkszenie jego szeroko$ci. Sa to wyniki odmienne od naszych. Wprawdzie w naszym
badaniu rejestrowaliSmy zmniejszenie diugosci kroku, lecz roznice nie byly istotne
statystycznie. Co wigcej, w naszym badaniu nie wykazano zwigkszenia szerokosci kroku.
Mozliwe, ze przyczyny obserwowanych roznic mozna upatrywac¢ w konczynie poddawane;j
perturbacjom. Jak donosza Promsri et al. (2018) istniejg roznice w kontroli posturalnej
pomiedzy konczyna dominujacg 1 niedominujacg. W naszym badaniu perturbacje
wywotywano dla lewej, niedominujacej konczyny dolnej. Shokouhi et al. (2024)
wywotywali perturbacje dla prawej konczyny dolnej, jednak nie sprecyzowali czy byla to
konczyna dominujaca czy nie. Co wigcej, w naszym badaniu uczestnicy chodzili w obuwiu
sportowym, podczas gdy u Shokoubhi et al. (2024) — boso. Jak dowodza Ren et al. (2022b)

istniejg roznice w reakcjach na perturbacje w czasie chodu w butach 1 boso.

Mozna zauwazy¢, ze reakcje na przyspieszenie biezni polegaly na wykonywaniu
krétszych 1 szybszych krokow. Z kolei spowolnienie biezni wigzato si¢ z wydluzeniem
cyklu chodu. Co wigcej, dla wszystkich perturbacji reakcje obserwowano jedynie

w plaszczyzZnie strzatkowej. Nie wykazano istotnych réznic w szerokosci chodu.
5.1.2 Reakcje konczyny wykonujacej recovery step

Podczas recovery step w reakcji na nagle przyspieszenie pasa biezni w fazie PSw
(Acc_ToeOff) obserwowano skrécenie czasu cyklu chodu, w tym czasu podporu
1 przenoszenia. Wiazato si¢ to z wieksza kadencja krokow. Co ciekawe, obserwowano

zmniejszenie dhugosci cyklu chodu, ale wydluzenie kroku. Dodatkowo, wykazano
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zmniejszenie udzialu fazy podporu i zwigkszenie udzialu fazy przenoszenia oraz
podwojnego podporu w cyklu chodu. Debelle et al. (2020) wywotywali perturbacje przez
przyspieszenie biezni w fazie podporu tak, ze najwigksza predkos¢ pasa biezni byt
osiggana okoto 45% cyklu chodu. Zaobserwowali zmniejszenie BoS w momencie kontaktu
picty z podlozem podczas pierwszego recovery step. Pozostaje to zgodzie z naszymi

wynikami, poniewaz wydtuzenie kroku wigze si¢ z powigkszeniem BoS (Neumann, 2017).

Reakcje kompensacyjne na nagle spowolnienie biezni w fazie PSw (Dec_ToeOfY)
podczas recovery step powodowaty wydtuzenie czasu cyklu chodu, w tym czasu fazy
podporu, przenoszenia i podwojnego podporu. Réwniez dlugo$¢ cyklu chodu ulegta
zwigkszeniu. W efekcie notowano mniejsza kadencja. Zauwazono rowniez wzrost udziatu
fazy podporu w cyklu chodu kosztem zmniejszenia udziatu fazy przenoszenia. Odmienne
rezultaty otrzymali Lee et al. (2019), ktérzy w reakcji na nagle zatrzymanie biezni
obserwowali skrdcenie czasu potrzebnego do wykonania recovery step. Nalezy jednak
podkresli¢ odmienny od naszego protokol pomiarowy. Lee et al. (2019) wywolywali
perturbacje polegajace na catkowitym zatrzymaniu biezni. Dodatkowo, perturbacje
wywotywano dla lewej konczyny dolnej, lecz moment ich rozpoczecia nastgpowat w fazie
IC prawej konczyny dolnej. Co wigcej, zatrzymanie biezni utrzymywano do momentu
ponownego IC prawej konczyny dolnej. W naszym badaniu predkos$¢ pasa biezni ulegata

chwilowemu zmniejszeniu 1 nastgpnie wracala do zadane;.

Podczas recovery step w reakcji na spowolnienie biezni w fazie IC (Dec Initial)
obserwowano skrocenie czasu cyklu chodu, w tym czasu podporu, podwdjnego podporu
1 przenoszenia. Dodatkowo cykl chodu i krok byly mniejszej dlugosci, niz podczas chodu
swobodnego. W efekcie istotnemu zwigkszeniu ulegla kadencja. Jednoczesnie udzial fazy
podporu ulegl zwigkszeniu, a fazy przenoszenia — zmniejszeniu. Roeles et al. (2018)
w reakcji na spowolnienie biezni w fazie IC rowniez obserwowali skrocenie dlugos$ci
kroku, z jednoczesnym zwigkszeniem jego szerokosci. Z kolei Ren et al. (2022a) po
spowolnieniu biezni w fazie IC obserwowali szerszy krok, lecz nie wykazali istotnych
roznic w jego dtugosci. Ren et al. (2022b) wykazali, ze w reakcji na spowolnienie biezni
w fazie IC recovery step trwal wigcej czasu 1 byl dtuzszy. Jednocze$nie nie obserwowano
istotnych roznic w szeroko$ci kroku. Podobnie w naszym badaniu szerokos$¢ kroku

pomimo, ze ulegta pewnemu zwigkszeniu, nie okazata si¢ istotna statystycznie.
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Mozna zauwazy¢, ze w reakcji na perturbacje majace symulowac poslizgniecie
badani przejawiali tendencje do skracania i przyspieszania recovery step. Odmienne
reakcje mozna zauwazy¢ w reakcji na symulowane potknigcia. Badani starali si¢ wydtuzy¢

1 spowolni¢ recovery step.
5.2 Rédznice parametrow kinematycznych
5.2.1 Reakcje konczyny poddawanej perturbacjom

W reakcji na nagle przyspieszenie biezni w fazie PSw (Acc_ToeOff)
zaobserwowano istotne rdznice we wszystkich analizowanych stawach konczyny dolne;j.
W stawie biodrowym przyczyng istotnych réznic byt wigkszy zakres zgiecia w fazie MS
oraz w calej fazie przenoszenia zaczynajac od fazy ISw. Podobnie w stawie kolanowym
istotne réznice wynikaly z wickszego zakresu zgiecia w fazach MS i TS oraz w catej fazie
przenoszenia zaczynajac od fazy ISw. Z kolei dla stawu skokowo-goleniowego w fazie MS
wykazano wigkszy zakres wyprostu, nastepnie w fazach TS i PSw obserwowano
wcezesniejszy ruch zgiecia, by w fazach MSw 1 TSw obserwowac istotnie wigkszy zakres
wyprostu. Rowniez Ciunelis et al. (2024) w reakcji na przyspieszenie biezni w fazie PSw
obserwowali wigkszy zakres zgigecie w stawach biodrowym 1 kolanowym konczyny
poddawanej perturbacjom. Co wigcej, takze dla stawu skokowo-goleniowego wykazano

wczesniejszy ruch zgiecia niz podczas chodu swobodnego.

W reakcji na nagle spowolnienie pasa biezni w fazie PSw (Dec ToeOff)
obserwowano istotne roznice we wszystkich analizowanych stawach. W stawie biodrowym
istotne réznice bedace wynikiem zgigciowego ustawienia stawu wystepowaty od fazy MS
do fazy ISw. Nastgpnie w fazie MSw obserwowano istotnie mniejszy zakres zgigcia. Dla
stawu kolanowego pierwsze roznice wystepowaty w fazach od MS do PSw i byly
zwigzane z wigkszym zakresem zgigcia. Nastepnie podczas faz ISw 1 MSw obserwowano
istotnie mniejsze zgigcie. Wreszcie w fazie TSw staw pozostawal w ustawieniu
zgieciowym. W stawie skokowo-goleniowy pierwsze roznice wystgpowaty w fazie TS
1 byly wynikiem mniejszego zakresu wyprostu. Nastgpnie podczas fazy ISw obserwowano
mniejszy zakres zgiecia. Zblizone wyniki otrzymali Chodkowska et al. (2024b). ktorzy
rowniez wywotywali perturbacje przez nagle spowolnienie biezni w fazie PSw.

Zaobserwowali, ze w stawie biodrowym i1 kolanowym réznice obejmowaty wigkszos$¢
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cyklu chodu. Z kolei w stawie skokowo-goleniowym wigkszo§¢ roéznic obejmowata

przedziat pomiedzy 58% a 85% cyklu chodu.

Nagle spowolnienie pasa biezni w fazie IC (Dec Initial) wywotato istotne réznice
we wszystkich analizowanych stawach. W stawie biodrowym istotne rdznice obserwowano
w fazach od TS do ISw, co bylo wynikiem mniejszego zakresu wyprostu w tym stawie.
Nastepnie w fazie MSw roznice wynikaly z dluzszego utrzymywania stawu w pozycji
wyprostnej. Dla stawu kolanowego pierwsze rdéznice wystepowaty w fazie od MS i byly
wynikiem mniejszego wyprostu w tym stawie. Nastepnie od ISw do MSw staw kolanowy
byl ustawiany w istotnie mniejszym zgi¢ciu niz podczas chodu swobodnego. Wreszcie,
podczas TSw obserwowano mniejszy wyprost w opisywanym stawie. W stawie skokowo-
goleniowym pierwsze réznice obejmujace fazy TS i PSw wynikaly z mniejszego zakresu
wyprostu niz podczas chodu swobodnego. Nastepnie w fazach PSw 1 MSw obserwowano
istotnie mniejszy zakres zgiecia. W badaniu Aprigliano et al. (2016) badacze wywotywali
perturbacje w fazie IC. Zaobserwowali, ze po naglym przesuni¢ciu biezni w przod (i.e.
poslizgnigciu) uczestnicy badania zmniejszali zakresy ruchu w stawie biodrowym,
kolanowym i skokowo-goleniowym konczyny poddawanej perturbacjom. Obserwacje te sa
zgodne z naszymi. Zblizone wyniki otrzymali rowniez Ferber et al. (2002). Badacze
analizowali reakcje na nagle poslizgnigcia wywotywane za pomocg przesuwalnej
platformy ukrytej w wyznaczonej Sciezce. Zaobserwowano, ze w poroOwnaniu z chodem
swobodnym staw biodrowy w fazie MS pozostawat w wigkszym zgieciu, staw kolanowy
w fazie podporu przyjmowat wigksze wartosci ustawienia zgigciowego, a staw skokowo-

goleniowy w fazach LR 1 MS ustawiony byt w wigkszym zakresie wyprostu.

Podsumowujac warto$ci ORIS mozna zauwazy¢, ze w stawie biodrowym najwigce]
roznice obserwowano w reakcji na spowolnienie biezni w fazie PSw. Nieco mniejsze
wartosci ORIS w stawie biodrowym wykazano dla przyspieszenia pasa biezni w fazie
PSw. Z kolei spowolnienie pasa biezni w fazie IC wywolalo najmniej réznic. Z kolei
w stawie kolanowym najwieksze wartosci ORIS wykazano dla przyspieszenia pasa biezni
w fazie PSw. Nieco mniejsze dla spowolnienie pasa biezni w fazie PSw, a najmniejsze —
w reakcji na spowolnienie pasa biezni w fazie IC. Rowniez w stawie skokowo-

goleniowym najwigcej roznic wykazano w reakcji na spowolnienie pasa biezni w fazie
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PSw. Drugie pod wzglegdem wielkosci ORIS byly perturbacje w fazie IC. Najmniejsze

réznice wykazano dla spowolnienie pasa biezni w fazie PSw.
5.2.2 Reakcje konczyny wykonujacej recovery step

Podczas recovery step w odpowiedzi na nagle przyspieszenie pasa biezni w fazie
PSw (Acc_ToeOff) istotne rdznice ustawienia katowego zaobserwowano dla wszystkich
analizowanych stawow. W stawie biodrowym réznice obejmowaty prawie caty cykl chodu
z wyjatkiem fazy MSw. Roznice byly wynikiem istotnie wigkszego zakresu zgigcia
w opisywanym stawie. Podobnie w stawie kolanowym rdznice obserwowano przez
wiekszos$¢ fazy podporu i pod koniec fazy TSw. Rowniez tutaj przyczyna rejestrowanych
roéznic byl wigkszy zakres zgigcia w opisywanym stawie. W stawie skokowo-goleniowym
roznice wystepowaty w fazach LR 1 MS, nastepnie w fazach ISw 1 MSw oraz w fazie TSw.
Wszystkie byly wynikiem wigkszego zakresu wyprostu w opisywanym stawie. W toku
przeprowadzonego przegladu systematycznego Chodkowska et al. (2024a) stwierdzono, ze
nasze badanie jest pierwszym zglebiajacym zagadnienie wptywu perturbacji w fazie PSw
na parametry kinematyczne podczas recovery step. Mozna jednak przypuszczaé, ze
zwigkszenie zakresu zgigcia w fazie podporu w analizowanych stawach mialo na celu
obnizenie potozenia CoM 1, w efekcie, ulatwienie odzyskania réwnowagi (Hayot et al.,
2013). Dodatkowo, jak wykazuja Wonsetler et al. (2018), wraz ze wzrostem kadencji
obserwowany jest mniejszy zakres wyprostu w stawie biodrowym, co moze by¢ rowniez

przyczyng obserwowanych przez nas zmian ustawienia katowego w tym stawie.

Recovery step na nagle spowolnienie biezni w fazie PSw (Dec_ToeOff) byt istotnie
réozny od cyklu chodu swobodnego we wszystkich analizowanych stawach. W stawie
biodrowym rdznice wystepowaty w fazie podporu od konca fazy LR do potowy fazy PSw.
Byly one wynikiem wigkszego zakresu wyprostu w tym stawie. Nastepnie w fazach ISw
1 MSw staw dtuzej pozostawat w ustawieniu wyprostnym. Ostatnie roznice obserwowane
w fazie TSw wigzaly si¢ z wigckszym zakresem zgigcia. Dla stawu kolanowego pierwsze
roznice notowano od potowy fazy TS i w fazie PSw. Wynikaty one z chwilowego zgiecia
w opisywanym stawie. Nastgpnie podczas faz ISw i MSw staw kolanowy ustawiony byt
w mniejszym zgieciu, niz podczas chodu swobodnego, jednak podczas fazy TSw
obserwowano istotnie wigkszy zakres zgiecia. Roznice w stawie skokowo-goleniowym

byly niewielkie. Podczas TS i PSw byly one wynikiem wigkszego zgiecia, za§ podczas
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TSw — wigkszego zakresu wyprostu w opisywanym stawie. Bardzo zblizone wyniki
otrzymali Chodkowska et al., (2024b). W stawie biodrowym 1 kolanowym rdznice
obserwowano przez wigkszo$¢ cyklu chodu. Z kolei w stawie skokowo-goleniowym
roznice dotyczyty kilku krotkich przedziatow. Wyniki otrzymane zardwno przez nas jak i
Chodkowska et al., (2024b) dobrze koresponduja z wynikami pracy (Ren et al. (2022).
Autorzy podkreslaja kluczowa role reakcji kompensacyjnych stawu biodrowego i
kolanowego podczas recovery step w reakcji na poslizgniecia, jednocze$nie wskazujac na

mniejszy udzial stawu skokowo-goleniowego.

W reakcji na spowolnienie pasa biezni w fazie IC (Dec Initial) istotne roznice
ustawienia katowego obserwowano dla wszystkich analizowanych stawow. W stawie
biodrowym réznice wystepowaty w fazach TS i PSw, dla ktérych obserwowano mniejszy
zakres wyprostu. Nastepnie, w fazie TSw notowano istotnie wigksze zgigcie. W stawie
kolanowym juz od poczatku cyklu chodu wykazano istotne réznice wzgledem chodu
swobodnego. Obejmowaly one wigkszos¢ fazy podporu i byly zwigzane z wigkszym
zakresem zgigcia. Z kolei podczas fazy ISw réznice wynikaly z pozniejszego osiggania
maksymalnego zgigcia w stawie kolanowym. Dla stawu skokowo-goleniowego
obserwowano rdznice ustawienia katowego w fazie MS, jako skutek wigkszego zakresu
wyprostu. Nastepnie, podczas fazy PSw otrzymane istotne rdznice byly wynikiem
wczesniejsze] inicjacji zgiecia w opisywanym stawie. Wreszcie, w fazie TSw wykazano
jeden krotki przedzial, w ktorym ponownie zakres wyprostu byt wiekszy niz podczas
chodu swobodnego. W toku przeprowadzonego przegladu systematycznego (Chodkowska
et al., 2024a) nie zidentyfikowano innych doniesien analizujacych parametry kinematyczne
podczas recovery step w reakcji na nagte spowolnienie biezni w fazie IC. Obserwowany
mniejszy zakres ruchu w stawie biodrowym moze by¢ zwigzany z mniejszg dtugoscia
kroku (Wonsetler et al., 2018). Mozna réwniez przypuszczaé, ze wigksze zgigcie w fazie
podporu w stawie biodrowym i kolanowym, oraz wigkszy zakres wyprostu w stawie
skokowo-goleniowym mogto mie¢ na celu obnizenie potozenia CoM w celu tatwiejszego

odzyskania rownowagi (Hayot et al., 2013).

Analizujgc warto$ci ORIS w poszczegolnych stawach mozna zauwazy¢, ze w stawie
biodrowym najwigksze jego wartosci wykazano dla perturbacji Acc ToeOff, nieco

mniejsze dla perturbacji Dec_ToeOff, a najmniejsze dla perturbacji Dec Initial. Z kolei
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w stawie kolanowym i skokowo-goleniowym najwyzsze wartosci ORIS wykazano na
skutek perturbacji Acc ToeOff, mniejsze po wystgpieniu perturbacji Dec Initial,
a najmniejsze — po perturbacjach Dec ToeOff. Na tej podstawie mozna wnioskowac, ze
przyspieszenie pasa biezni w fazie PSw wymagato najwigkszych réznic w parametrach

kinematycznych.
5.3 Roznice sil reakceji podloza
5.3.1 Reakcje konczyny poddawanej perturbacjom

W reakcji na przyspieszenie biezni w fazie PSw (Acc ToeOff) wykazano istotne
roznice dla wszystkich skladowych sit reakcji podtoza. Dla sktadowej ML pierwsze,
niewielkie roznice w fazie LR i na poczatku fazy MS wynikaly z pdzniejszego wystapienia
sit dziatajacych w kierunku bocznym. Nastepnie w fazie TS obserwowane roznice byty
efektem wczesniejszej redukeji wartosci sit reakcji podtoza w kierunku przysrodkowym.
Dla sktadowej pionowe;j sit reakcji podloza pierwsze roznice notowano w fazie IC i LR
jako efekt wolniejszego narastania jej wartosci. Nastgpnie, podczas fazy MS notowano
istotnie nizsze wartosci rejestrowanej omawianej sktadowej. W dalszej czgsci fazy MS
warto$ci skladowej pionowej sit reakcji podtoza byly istotnie wigksze niz w chodzie
swobodnym. Ostatnie roznice rejestrowano w fazach TS 1 PSw. Podczas chodu
swobodnego obserwowany jest wtedy zanik sil reakcji podioza ze wzgledu na fazg
przenoszenia konczyny dolnej. W naszym badaniu, w dalszym ciggu rejestrowano pewne
wartosci sit reakcji podtoza. Dla sktadowej przednio-tylnej niewielkie r6znice w fazach IC,
LR 1 w pierwszej potowie MS byly spowodowane wigkszymi warto$ciami sity skierowanej
ku tytowi. Nastgpnie podczas fazy TS obserwowano wczesniejsze wystgpienie sily
dziatajacej w kierunku przednim, by nastgpnie w fazie PSw zaobserwowaé wigksze
wartos$ci sity dziatajacej ponownie ku tylowi. W toku przeprowadzonego przegladu
systematycznego (Chodkowska et al., 2024a) nie zidentyfikowano innych doniesien
literaturowych analizujacych zmiany warto$ci poszczegolnych sktadowych sit reakcji
podioza w reakcji na nagle przyspieszenie pasa biezni w fazie PSw. Z kolei mozliwe
przyczyny roznic obserwowanych jeszcze przed wystapieniem perturbacji opisano na
poczatku tego rozdzialu. Wartosci skladowej ML zwigzane s3 z bocznym
przemieszczeniem CoM, ktéorego ruch najpierw jest wyhamowywany, a nastgpnie

nadawana jest predkos¢ w przeciwnym kierunku (Neumann, 2017). W zwiazku
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z przyspieszeniem pasa biezni badani zdawali si¢ nie inicjowali tego przesuni¢cia CoM, co
thumaczy obserwowane rdznice. Zmniejszenie, ale nie catkowite zniesienie wartosci
sktadowej pionowej rowniez zwigzane jest z naglym przyspieszeniem biezni. Poniewaz
faza PSw jest roéwnoznaczna z faza podwdjnego podporu (Perry, 1992), nagle
przyspieszenie pasa biezni prowadzilo do zmniejszenia nacisku stopy poddawanej
perturbacjom na podloze, a zwickszenie wartosci sktadowej pionowej sil reakcji podloza
podczas recovery step co zostalo opisane w podrozdziale 0. Rowniez roznice
w wartosciach skladowej AP wynikaja z przyspieszenia pasa biezni. Podobny wzrost
warto$ci sktadowej AP sit reakcji podloza obserwowany jest wraz z przyspieszaniem
chodu, kiedy picta uderza o podtoze z wigksza silg (Peterson et al., 2011). Analogiczny
efekt moze by¢ uzyskiwany podczas naglego przesuniecia podtoza w tyt, tak jak miato to

miejsce w naszym badaniu.

Nagle spowolnienie pasa biezni w fazie PSw (Dec_ToeOff) wywotato istotne zmiany
w warto$ciach wszystkich sktadowych sit reakcji podtoza. Dla sktadowej ML pierwsze
roznice w fazie LR wynikaty z szybszego narastania wartos$ci opisywanej sktadowej, lecz
jej szczytowa warto$¢ byta nizsza niz w chodzie swobodnym, co byto réwniez widoczne
w fazie MS 1 TS. Nastepnie podczas fazy ISw dluzej rejestrowano site w kierunku
przysrodkowym. Podobnie dla sktadowej pionowej sil reakcji podioza — poczatkowo
w fazie IC wykazano szybsze narastanie sily, ktora jednak osiggata mniejsze wartosci
w fazie MS, niz podczas chodu swobodnego. Nastepnie podczas fazy ISw dluzej
rejestrowano opisywang sktadowa sit reakcji podloza. Dla sktadowej AP podczas fazy IC
rejestrowano wigkszg warto$¢ sily skierowanej ku przodowi. Nastepnie w fazach TS, PSw
1 ISw obserwowane roznice byly wynikiem pdzniejszego wystgpienia sity skierowanej ku
przodowi zwigzanej z odpychaniem si¢ od podloza (Neumann, 2017). Niestety, rOwniez
zagadnienie wplywu spowolnienia pasa biezni w fazie PSw na sity reakcji podloza nie jest
obecne w aktualnej literaturze przedmiotu (Chodkowska et al., 2024a). Jednocze$nie
mozliwe przyczyny roéznic obserwowanych jeszcze przed wystgpieniem perturbacji
opisano na poczatku tego rozdzialu. Otrzymane przez nas wyniki wartosci sktadowych sit
reakcji podloza dobrze koresponduja z reakcjami opisanymi w podrozdziale 5.1.1.
Wydluzenie kroku izwigkszenie udzialu fazy podporu znajduje swoje odzwierciedlenie
w dhuzszym utrzymywaniu si¢ sil reakcji podloza. Warto réwniez zwroci¢ uwage na

wartos¢ sktadowej AP podczas odpychania si¢ od podtoza. Mozna zauwazy¢, ze jej
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warto$¢ jest mniejsza niz podczas chodu swobodnego, co moze sugerowa¢ mniejsza site
z jakg badani odpychali si¢ od podtoza. Pozostaje to w zgodzie z wynikami badan Sloot et
al. (2021), gdzie wykazano silg korelacje pomig¢dzy predkoscia chodu, a sitg odepchnigcia
od podtoza.

W reakcji na nagle spowolnienie pasa biezni w fazie IC (Dec Initial)
zaobserwowano istotne rdéznice dla wszystkich sktadowych sit reakcji podloza. Dla
sktadowej ML roznice wykazano w fazie ISw i byly one wynikiem rejestrowania sit przez
dtuzszy czas, niz podczas chodu swobodnego. Dla sktadowej pionowe;j sit reakcji podioza
istotne roznice obserwowano rowniez w fazie ISw, gdzie dluzej rejestrowano jej wartosci.
Wreszcie dla sktadowej AP réznice obejmowaty fazy TS oraz PSw i byly zwigzane
z mniejszymi warto$ciami sity w kierunku przednim. Podobne wyniki otrzymali Lee et al.
(2019) ktorzy badali reakcje na zatrzymanie pasa biezni w fazie IC. Wykazali dluzsze
utrzymywanie si¢ wartosci sktadowej pionowej sit reakcji podloza niz podczas chodu
swobodnego. Warto rdwniez zwrdci¢ uwage na obserwowane w naszym badaniu mniejsze
wartosci sktadowej AP podczas odpychania si¢ od podtoza. Podobne rezultaty otrzymali
Yoo et al. (2019), ktorzy réwniez wykazali mniejszg sil¢ odpychania si¢ od podloza
w reakcji na spowolnienie biezni w fazie IC. Otrzymane przez nas wyniki zmian sit reakcji
koresponduja z warto$ciami parametrow czasowo-przestrzennych. Dhuzsze utrzymywanie

si¢ wartosci sit reakcji podtoza dobrze thumaczy wydtuzenie fazy podporu (Tabela 7).

Analizujgc otrzymane wartosci ORIS mozna zauwazy¢, ze dla sktadowej ML
najwiece] réznic powodowaty perturbacje Dec ToeOff, nieco mniej — perturbacje
Acc_ToeOff, a najmniej — perturbacje Dec-Initial. Z kolei dla sktadowej pionowej oraz
przednio-tylnej najwigcej réznic obserwowano podczas przyspieszenia biezni w fazie PSw.
Drugi w kolejnosci byt ORIS po przyspieszeniu pasa biezni w fazie PSw. Z kolei
perturbacje w fazie IC wywotaly najmniejsze rdznice w sktadowej pionowe;j sit reakcji
podloza. Na tej podstawie mozna wnioskowaé, ze pod wzgledem sit reakcji podtoza
najwiecej kompensacji wymagaly perturbacje Acc ToeOff, nastgpnie Dec ToeOff

1 najmniej — Dec_Initial.
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5.3.2 Reakcje konczyny wykonujacej recovery step

Podczas recovery step w reakcji na nagle przyspieszenie pasa biezni w fazie PSw
(Acc_ToeOff) istotne réznice wykazano dla wszystkich sktadowych sit reakcji podioza.
Dla sktadowej ML w fazie TS byly one wynikiem mniejszej wartosci sity skierowanej
przysrodkowo. Dla sktadowej pionowej w fazach IC i LR roznice wynikaly z szybszego
narastania sit reakcji podtoza. Nastepnie, podobnie jak dla sktadowej ML, w fazie podporu
(fazy MS, TS 1 PSw) obserwowano mniejsze wartosci sktadowej pionowej. Rowniez dla
skladowej AP obserwowano istotne réznice w fazie PSw, bgdace wynikiem mniejszych
wartosci rejestrowanej sity w kierunku przednim. W toku przeprowadzonego przegladu
systematycznego (Chodkowska et al., 2024a) nie zidentyfikowano innych doniesien
analizujacych zmiany warto$ci poszczeg6élnych sktadowych sit reakcji podloza podczas
recovery step w reakcji na nagte przyspieszenie biezni w fazie PSw. Mozna zauwazy¢, ze
obserwowane rdznice rejestrowanych sit reakcji podtoza dobrze korespondujg z wynikami
parametréw kinematycznych otrzymanych zaréwno przez nas (podrozdziat 5.1.2), jak
1 innych badaczy (Chodkowska et al., 2024b; Debelle et al., 2020). Przyspieszenie kroku
znajduje odzwierciedlenie w szybszym narastaniu sktadowej pionowej sit reakcji podioza,
ze wzgledu na wigkszg predkosé¢, a wigc 1 site kontaktu z podtozem (Neumann, 2017).
Z kolei istotne zmniejszenie wartosci sit reakcji podtoza w fazie podwodjnego podporu
moze znalez¢ wyjasnienie w modelu odzyskiwania réwnowagi zaproponowanym przez
Cordero et al. (2004). Autorzy zauwazajg istotng rol¢ konczyny wykrocznej, czyli bedace;
z przodu, w odzyskiwaniu rownowagi. Przeniesienie obcigzenia na konczyne wykroczng
skutkowato zmniejszeniem wartosci sit reakcji podtoza w koncowych fazach podporu

konczyny wykonujacej recovery step, bedacej wowczas konczyna zakroczna.

Recovery step w reakcji na nagle spowolnienie pasa biezni w fazie PSw
(Dec_ToeOff) wigzal si¢ z istotnymi réznicami we wszystkich sktadowych sit reakcji
podtoza. Dla skladowej ML pierwsze roznice obserwowane w fazie LR wynikaty
z szybszego narastania opisywanej sktadowej. Nastepnie w fazach TS i PSw obserwowano
istotnie mniejsze wartosci sktadowej ML sit reakcji podtoza. Dla sktadowej PD pierwsze
roéznice obserwowano podczas faz IC i LR. Réwniez tutaj byly one wynikiem szybszego
narastania wartosci opisywanej sktadowej sit reakcji podtoza. Nastepnie w fazach TS

1 PSw oraz w fazie ISw obserwowano wczesniejszy spadek warto$ci opisywanej
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sktadowej. Warto zaznaczy¢, ze jej odczyty rejestrowano diuzej niz podczas chodu
swobodnego. Dla sktadowej AP pierwsze réznice dotyczyty fazy IC i byly spowodowane
wczesniejszym  osiggnieciem szczytowej wartosci  najprawdopodobniej na  skutek
hamowania ruchu konczyny. Nastepnie w fazach MS 1 TS obserwowano wczes$niejsze
narastanie sily skierowanej ku przodowi. Wreszcie pod koniec fazy TS i w fazie PSw
obserwowano ponowny wzrost sity skierowanej ku tylowi. W toku przeprowadzonego
przegladu systematycznego (Chodkowska et al., 2024a) nie zidentyfikowano innych
doniesien analizujgcych zmiany wartosci poszczegdlnych sktadowych sit reakcji poditoza
podczas recovery step w reakcji na nagle spowolnienie biezni w fazie PSw. Analizujac
zmiany warto$ci sit reakcji podtoza mozna zauwazy¢, ze pierwsze roznice wynikaty
z szybszego narastania sit reakcji podtoza. Mozna przypuszczaé, ze jest to efekt checi
szybkiego przejécia do fazy podwdjnego podporu, w celu odzyskania rownowagi (Cordero
et al., 2004). Nastepnie widoczne sg rdéznice w okolicach fazy PSw odpowiadajacej fazie
podwojnego podporu. Rowniez tutaj analizujac wyniki sit reakcji podtoza nalezy zauwazy¢
wydluzenie fazy podwojnego podporu (Tabela 12) przejawiajace sie¢ dluzszym
rejestrowaniem sit reakcji podloza. Mozna na tej podstawie przypuszczaé, ze reakcje
kompensacyjne wykraczaty poza recovery step 1 obejmowaly kolejne kroki. Bytoby to
zgodne z obserwacjami innych autorow (Debelle et al., 2020; Swart et al., 2020), jednak

analiza krokow nastepujacych po recovery step nie byta przedmiotem niniejszej rozprawy.

Reakcje konczyny wykonujacej recovery step na nagle spowolnienie biezni w fazie
IC (Dec Initial) znalazly odzwierciedlenie w istotnych roznicach wszystkich
analizowanych skladowych sil reakcji podiloza. Dla skladowej ML istotne rdznice
wykazano w fazie MS. Byly one wynikiem wolniejszego narastania sity w kierunku
przysrodkowym. Dla sktadowej pionowe;j sit reakcji podioza wykazano niewielkie réznice
réwniez w fazie MS, ktore takze wynikaty z wolniejszego narastania warto$ci opisywanej
sktadowe;j sit reakcji podtoza. Wreszcie dla sktadowej AP pierwsze réznice w fazie IC
zwiazane byly z mniejszg wartoscig sity skierowanej ku przodowi. Nastepnie przez krotki
okres czasu w fazie MS rejestrowano istotnie nizsze wartosci sity skierowanej ku tytowi.
Ostatecznie, podczas fazy TS obserwowano wczes$niejsze narastanie wartosci sily
skierowanej ponownie w kierunku przednim, co bylo przyczyna obserwowanych réznic.
W toku przeprowadzonego przegladu systematycznego (Chodkowska et al., 2024a) nie

zidentyfikowano innych doniesien analizujacych zmiany wartosci poszczegolnych
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sktadowych sit reakcji podtoza podczas recovery step w reakcji na nagle spowolnienie
biezni w fazie IC. Analizujac obserwowane roznice w silach reakcji podioza mozna
przyja¢ dwie hipotezy. Po pierwsze mozna przypuszczaé, ze w przeciwienstwie do
perturbacji w fazie PSw, perturbacje w fazie IC nie wymagaly od badanych szybkiego
kontaktu z podlozem konczyny wykonujacej recovery step. Swiadczyé o tym moze
wolniejsze tempo narastania sil reakcji podtoza na poczatku cyklu chodu. Obserwowane
mniejsze wartosci sktadowej AP dobrze korespondujg z obserwowanym w naszym badaniu
skréceniem dlugosci 1 czasu trwania cyklu chodu (Tabela 12). W publikacji Gill et al.
(2023) badano wartosci sit reakcji podtoza podczas chodu z roézng dhugoscig kroku.
Autorzy zauwazyli, ze mniejsza dtugos¢ kroku powodowata redukcje wartosci sit reakcji
podtoza. Druga mozliwa hipoteza moze zaklada¢ che¢ zamortyzowania kontaktu stopy
z podtozem. Jak opisano w podrozdziale 5.2.2, obserwowano istotnie wigkszy zakres
zgiecia stawu kolanowego na poczatku cyklu chodu (Rycina 21 B1). Jednocze$nie Ohji et
al. (2019) wykazali ujemng korelacje pomigdzy wartosciag zakresu zgiecia w stawie
kolanowym podczas ladowania z wyskoku a szczytowg wartoscig sktadowej pionowe;j sit
reakcji podtoza. Mozliwe, ze podobny mechanizm amortyzacji wykorzystywali uczestnicy

naszego badania.

Zestawiajac ze sobg warto$ci ORIS mozna zauwazy¢, ze podczas recovery step
najwiece] roznic w sktadowej ML 1 PD towarzyszylo perturbacjom Dec ToeOff. Nieco
mniej — perturbacjom Acc_ToeOff, a najmniej — Dec Initial. Z kolei wielko§¢ ORIS dla
skladowej AP byla najwigksza w reakcji na spowolnienie pasa biezni w fazie PSw,
nastgpnie na spowolnienie pasa biezni w fazie IC, a najmniejszy ORIS wykazano dla
przyspieszenia pasa biezni w fazie PSw. Mozna wigc zauwazy¢, ze w reakcji na
spowolnienie pasa biezni w fazie PSw (Dec Initial) obserwowano najwiece] roéznic dla

wszystkich sktadowych sil reakcji podtoza.

5.4 Roéznice momentow sil migsniowych
5.4.1 Reakcje konczyny poddawanej perturbacjom

W reakcji na nagle przyspieszenie pasa biezni w fazie PSw (Acc ToeOfY)
obserwowano istotne rdznice w momentach sit migSniowych we wszystkich

analizowanych stawach. W stawie biodrowym roznice w fazach IC, LR i MS oraz TS byly
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wynikiem istotnie wigkszych warto§ci momentu zginajacego. Z kolei podczas fazy PSw
1 na poczatku fazy ISw obserwowane réznice byty wynikiem wyzszych warto$ci momentu
prostujgcego staw biodrowy. Dla stawu kolanowego w fazie podporu istotne roznice
wynikaly z mniejszych wartosci momentu prostujgcego. Z kolei w fazie PSw
obserwowano istotnie wyzsze warto§ci momentu prostujgcego. Wreszcie w fazie TSw
rejestrowano krotki przedziat, dla ktérego warto$¢ momentu zginajacego byta wyzsza niz
podczas chodu swobodnego. W stawie skokowo-goleniowym obserwowane roznice
w fazie podporu wynikaly z szybszego narastania momentu zginajacego oraz
wczesniejszego jego zanikania niz podczas chodu swobodnego. Zblizone wyniki otrzymali
Ciunelis et al. (2024). Autorzy obserwowali w stawie biodrowym wyzsze wartosci
momentu prostujagcego, po wystapieniu perturbacji. Podobnie dla stawu skokowo-
goleniowego roznice wynikaly z szybszego narastania oraz wczes$niejszego zanikania
momentu zginajacego. Z kolei w stawie kolanowym, w przeciwienstwie do wynikow
otrzymanych w naszym badaniu, w reakcji na perturbacje wykazano wyzsze wartosci
momentu zginajacego. Mozliwe, ze przyczyny obserwowanych réznic mozna upatrywac
w odmiennym protokole badania. W naszym przypadku przyspieszenie pasa biezni w fazie
PSw byto badane w pierwszej kolejnosci. Z kolei u Ciunelis et al. (2024) byt to ostatni
pomiar. Nie mozna wigc wykluczy¢, ze badani modyfikowali swoje reakcje na podstawie

doswiadczen z poprzednich prob, co zdaja sie potwierdza¢ badania Swart et al. (2020).

Nagte spowolnienie pasa biezni w fazie PSw (Dec_ToeOff) wywotato istotne rdéznice
momentow sit we wszystkich analizowanych stawach. W stawie biodrowym istotne
réznice obserwowano przez wigkszos¢ fazy podporu. Byly one wynikiem istotnie
wiekszych wartosci momentu zginajacego staw biodrowy. W stawie kolanowym roznice
w fazie MS byly zwigzane z wystgpieniem momentu zginajace w miejscu momentu
prostujacego obserwowanego podczas chodu swobodnego. Nastepnie pod koniec fazy TS
iw fazie PSw rejestrowano wigksze warto§ci momentu prostujacego staw kolanowy.
Podobnie w fazie TSw moment prostujacy byl istotnie wigkszy niz podczas chodu
swobodnego. W stawie skokowo-goleniowym istotne roznice obserwowano w fazach TS,
PSw i ISw. Byly one spowodowane wolniejszym narastaniem i1 dtuzszym utrzymywaniem
si¢ wartosci momentu zginajacego w tym stawie. Podobne wyniki otrzymali Chodkowska,
Btazkiewicz, et al. (2024) badajac wplyw perturbacji podczas fazy PSw na wartosci

momentow sil migsniowych. Obserwowano istotny wzrost momentu zginajacego staw
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biodrowy w fazie podporu. Roéwniez w stawie kolanowym obserwowano moment
prostujacy. Co wigcej, w stawie skokowo-goleniowym autorzy trzymali zblizone wyniki
do naszych, i.e. wolniejsze narastanie wartosci momentu zginajacego, jednakze wartos¢
szczytowa byla blizsza tej obserwowanej podczas chodu swobodnego niz w naszym
badaniu. Otrzymane w naszym badaniu rdznice znajdujg dobre wytlumaczenie kontekscie
badan Hofmann et al. (2017), ktérzy badali konczyng¢ zakroczng podczas ¢wiczenia
przysiadu wykrocznego w warunkach pochylenia tutowia w przdd, a wigc przemieszczenia
CoM w tym samym kierunku. Zauwazyli oni wowczas duzg kompresje w stawie
rzepkowo-udowym. Mozna wigc przypuszczac, ze obserwowane wyniki wzrostu momentu
prostujacego w stawie kolanowym podczas perturbacji mogly by¢ zwigzane z ruchem
podobnym do przysiadu wykrocznego. Pozostaje otwarte zagadnienie przyczyny
obserwowanego momentu zginajgcego w stawie biodrowym. Jak wida¢ na Rycina 18 Al
momentowi zginajacemu w stawie biodrowy towarzyszyt wigkszy zakres zgiecia w tym
stawie. Mozna by przypuszcza¢, ze w reakcji na perturbacje badani przenosili CoM
w przod, jednak Miiller et al. (2016) nie wykazali istotnych rdéznic w przemieszczeniu
tutowia w plaszczyznie strzalowej. Oznacza to, Zze obserwowany ruch pochodzi
z przemieszczenia uda. W rzeczy samej, wyniki symulacji sit migsniowych zdajg si¢
potwierdzac to twierdzenie. Na podstawie Tabela 11 mozna zauwazy¢ znaczny wzrost sity
generowanej przez migsien ledzwiowy, bedacy jednym z glownych zginaczy stawu
biodrowego (Neumann, 2010a). Twierdzenie to zdaja si¢ réwniez potwierdza¢ badania
Btazkiewicz et al. (2018), gdzie autorzy wykazali wyzsze wartosci momentéw zginajacych

staw biodrowy wsrod szermierzy wykonujacych wypadu w przéd.

Spowolnienie biezni w fazie IC (Dec Initial) spowodowalo istotne zmiany
w wartoSciach momentow sit miesniowych dla wszystkich analizowanych stawach.
W stawie biodrowym w fazie MS réznice byly wynikiem mniejszych warto§ci momentu
zginajacego. W fazie PSw obserwowano moment zginajacy w miejscu momentu
prostujagcego wystepujacego podczas chodu swobodnego. Wreszcie w fazie MSw roznice
byly spowodowane obecnoscig wigkszego momentu prostujacego. W stawie kolanowym
istotne roznice wystgpowaly w fazie TS. Byly one zwigzane z utrzymujacym si¢
momentem prostujacym. Rowniez w fazie TSw obserwowane rdznice byly wynikiem
wyzszych warto$ci momentu prostujgcego. W stawie skokowo-goleniowym istotne roznice

obejmowaty wigkszos$¢ fazy podporu. Byly zwigzane z mniejszymi warto§ciami momentu
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zginajacego, ktory jednak utrzymywat si¢ dluzej niz podczas chodu swobodnego. Réwniez
w fazie MSw wykazano krotki przedzial, gdzie moment prostujacy byt wyzszy niz
w chodzie swobodnym. Ferber et al. (2002) mierzyli warto§ci momentow sit mi¢sniowych
dla stawu biodrowego, kolanowego i skokowo-goleniowego w reakcji na poslizgniecia,
w nastgpstwie nadepnigcia na ruchomg platform¢. W stawie biodrowym otrzymano
odmienne niz prezentowane w niniejszej dysertacji wyniki. Na poczatku cyklu chodu,
autorzy obserwowali wyzsze wartosci momentu prostujagcego niz podczas chodu
swobodnego. Nastepnie, od okoto 40% cyklu chodu rejestrowali moment zginajacy.
W stawie kolanowym poczatkowo rejestrowano wyzsze warto§ci momentu zginajacego, by
od okoto 30% cyklu chodu rejestrowa¢ moment prostujacy. Nastepnie, okoto 70% cyklu
chodu autorzy otrzymali wyniki zblizone do naszych, to jest wyzsze wartosci momentu
zginajacego. Rowniez w stawie skokowo-goleniowym wyniki otrzymane przez Ferber et
al. (2002) byly podobne do naszych, poniewaz rejestrowano nizsze warto$ci momentu
zginajacego. Z kolei Debelle et al. (2020) nie wykazali réznic w momentach sit
migsniowych dla stawu biodrowego, kolanowego i1 skokowo goleniowego. Mozliwe, ze
przyczyny odmiennych wynikbw mozna upatrywaé w pdzniejszym wywolywaniu
perturbacji, poniewaz byly wywolywane w 20% cyklu chodu. Obserwowane przez nas
zmiany momentow sil migsniowych w reakcji na spowolnienie pasa biezni w fazie IC sa
podobne do reakcji na spowolnienie biezni w fazie PSw. Podobienstwo to moze wynikac
z faktu, ze spowolnieniu ulegat tylko jeden pas biezni podczas, gdy drugi przemieszczat si¢
z niezmieniong predkoscig. W efekcie badani przyjmowali pozycje zblizong do przysiadu
wykrocznego. Obserwowany moment zginajacy w stawie biodrowym dobrze koresponduje
z wynikami przeprowadzonych przez nas symulacji sit migsniowych. Jak wida¢ w Tabela
11 rowniez tutaj rejestrowano wyzsze wartosci sily generowanej przez migsien ledzwiowy.
Z kolei obserwowany przez Hofmann et al. (2017) wzrost kompresji w stawie rzepkowo-
udowym podczas wykonywania przysiadu wykrocznego dobrze koresponduje z wyzszymi
wartosciami momentu prostujgcego obserwowanego w tym stawie podczas perturbacji.
Z kolei nizsze wartosci momentdéw sit migsniowych w stawie skokowo-goleniowym moga
wynika¢ z krotszego czasu przenoszenia oraz mniejszej dtugosci recovery step opisanego
doktadnie w podrozdziale 5.4.2. Hipoteze t¢ zdaja si¢ potwierdza¢ badania Allet et al.
(2011), gdzie wykazano redukcje momentow sit migsniowych w stawie skokowym wraz ze

skracaniem dtugosci kroku.

156



Analizujac warto$ci ORIS dla wszystkich stawdw, najwiecej réznic wykazano
podczas perturbacji Dec_ToeOff. Mniejszy ORIS wykazano dla perturbacji Acc ToeOfT,
a najmniejszy — podczas perturbacji Dec Initial. Latwo wiec zauwazy¢, ze spowolnienie
pasa biezni w fazie PSw wymagato najwiekszych reakcji kompensacyjnych w zakresie

momentdéw sit migsniowych.
5.4.2 Reakcje konczyny wykonujacej recovery step

Podczas recovery step w reakcji na przyspieszenie pasa biezni w fazie PSw
(Acc_ToeOff) wykazano istotne statystycznie réznice w momentach sit migsniowych dla
wszystkich analizowanych stawoéw. W stawie biodrowym réznice w fazach IC, LR, i MS
byty wynikiem wyzszych warto$ci momentu zginajacego. Z kolei w fazie TS rejestrowano
istotnie wicksze warto§ci momentu prostujacego. W stawie kolanowym podczas IC
notowano istotnie wyzsze warto$ci momentu zginajacego. Nastepnie, na koncu fazy LR
i poczatku fazy MS obserwowano istotnie wyzsze wartosci momentu prostujacego.
Podobnie, podczas TS moment prostujacy byt istotnie wigkszy niz podczas chodu
swobodnego. Wreszcie, podczas TSw notowano krotki przedzial cyklu chodu, dla ktorego
wykazano istotnie wyzsze warto$ci momentu zginajacego. W stawie skokowo-goleniowym
w fazie LR rejestrowano moment prostujacy, lecz juz podczas MS roznice wynikaty
z wysokich warto§ci momentu zginajacego. Nastepnie, podczas faz TS 1 PSw istotne
réznice wynikaty z nizszych warto§ci momentu zginajacego. W fazie TSw wykazano
krotki przedzial, gdzie warto§¢ momentu prostujacego byla wyzsza niz podczas chodu
swobodnego. W toku przeprowadzonego przegladu systematycznego (Chodkowska,
Borkowski, et al., 2024) nie zidentyfikowano innych doniesien analizujagcych wptyw
przyspieszenia pasa biezni w fazie PSw na momenty sit mig¢sniowych w poszczegdlnych
stawach konczyny dolnej wykonujacej recovery step. Na podstawie analizy reakcji
w poszczegdlnych stawach mozna przypuszczaé, ze obserwowane zmiany byty wynikiem
skrécenia cyklu chodu dla konczyny poddawanej perturbacjom (Tabela 7) 1 przejscia do
fazy podwodjnego podporu podczas recovery step w celu odzyskania rownowagi. Cordero
et al. (2004) podkreslaja istotng role przeniesienia obcigzenia na konczyne wykroczng
podczas odzyskiwania roOwnowagi, co moze wigza¢ si¢ z wigksza praca miesniowa

1 wyzszymi momentami sit migsniowych (Farrokhi et al., 2008).
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Recovery step po spowolnieniu pasa biezni w fazie PSw (Dec_ToeOff) wymagat
istotnych zmian kompensacyjnych, co byto obserwowane w wartosciach momentéw sit
miegsniowych we wszystkich analizowanych stawach. W stawie biodrowym w fazie LR
roznice wynikaly z wcze$niejszego narastania momentu zgieciowego. Nastepnie w fazach
MS, TS, PSw oraz ISw rejestrowano istotnie wyzsze warto§ci momentu prostujacego.
W stawie kolanowym na granicy fazy LR i MS obserwowano istotne roznice bedace
wynikiem wczes$niejszego narastania momentu prostujacego. Nastgpnie w fazie TS
moment prostujacy byt istotnie nizszy niz podczas chodu swobodnego. Od konca fazy TS
oraz w fazach PSw, ISw, na poczatku MSw, a takze podczas TSw rejestrowano istotnie
wyzsze warto§ci momentu prostujacego w opisywanym stawie. Dla stawu skokowo-
goleniowego pierwsze istotne roéznice wykazano w fazie LR i1 byly spowodowane
obecno$cia momentu prostujacego. Nastepnie w fazach LR i MS obserwowano
wczesniejsze narastanie momentu zginajacego. Wreszcie w fazach TS 1 PSw wykazane
istotne roznice byly wynikiem wcze$niejszej niz podczas chodu swobodnego redukcji
warto$ci momentu zginajacego. Podobne wyniki otrzymali Chodkowska, et al. (2024b)
badajac reakcje na spowolnienie biezni w fazie PSw. W stawie biodrowym obserwowano
wyzsze wartosci momentu zginajagcego w okolicach potowy cyklu chodu. W stawie
kolanowym wykazano rowniez w okolicach potowy cyklu chodu istotnie wyzszy moment
prostujacy. Z kolei w stawie skokowo-goleniowym szczytowe wartosci momentu
zginajacego byly osiggane wczesniej niz podczas chodu swobodnego. Analizujagc zmiany
momentow sit migsniowych w kontek$cie uprzednio opisanych zmian ustawienia
katowego stawOw podczas recovery step (podrozdziat 5.2.2) mozna przypuszczal, ze
obserwowane rdznice sg skutkiem ruchu podobnego do przysiadu wykrocznego, gdzie
konczyna wykonujace recovery step jest konczyna zakroczng. Dodatkowo obserwowane
warto$ci momentu prostujacego w stawie kolanowym zdaja si¢ potwierdzac to twierdzenie

(Hofmann et al., 2017).

Podczas recovery step w reakcji na spowolnienie pasa biezni w fazie IC (Dec_Initial)
roznice w wartoSciach momentéw sit migsniowych wykazano dla wszystkich
analizowanych stawoéw. W stawie biodrowym w fazie TS i PSw, a takze w fazie TSw
wykazano istotnie nizsze wartosci momentu prostujacego. W stawie kolanowym jedyne
roznice dotyczylty fazy TSw i1 wynikaly z wyzszych warto§ci momentu zginajacego.
Podobnie, w stawie skokowo-goleniowym jedyne roéznice dotyczyty krotkiego przedziatu
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w fazie TSw, gdzie rejestrowano moment prostujacy. Nieco odmienne wyniki otrzymali
(Ren, Lutter, et al., 2022), ktérzy wstrzymywali pas biezni w fazie IC. Podczas recovery
step w stawie biodrowym obserwowali zmniejszenie wartosci momentow prostujgcych na
poczatku fazy podporu, a nastgpnie mniejsze wartosci momentow zginajacych pod koniec
fazy podporu w odniesieniu do chodu swobodnego. Nalezy jednak podkresli¢, ze dla stawu
biodrowego autorzy inaczej zapisywali momenty sit migsniowych. Wykorzystana przez
nich nomenklatura wskazuje, ze podczas chodu swobodnego na poczatku cyklu chodu
wystepuje moment prostujacy, ktory nastepnie przechodzi w moment zginajacy pod koniec
faz podporu. Jest to oznaczenie przeciwne do tego zaproponowanego przez Perry (1992),
ktore jest stosowane w niniejszej dysertacji. W stawie kolanowym Ren, et al. (2022) nie
wykazali ro6znic, co jest wynikiem bardzo zblizonym do naszego. W stawie skokowo-
goleniowym obserwowano nizsze warto$ci momentu zginajacego na koncu fazy podporu.
Yoo et al. (2019) opisywali szczytowe wartosci momentow sit migsniowych podczas
recovery step w reakcji na zatrzymanie pasa biezni w fazie IC. Zarowno w stawie
biodrowym jak i kolanowym nie wykazali istotnych roznic pomiedzy recovery step,
a chodem swobodnym. Z kolei dla stawu skokowo-goleniowego wykazali istotnie
mniejsze szczytowe warto§ci momentu zginajacego. W naszej pracy wiekszo$¢ rdznic
obserwowano w stawie biodrowym. Wyniki te dobrze korespondujg z rezultatami pracy
Liu 1 Lockhart (2009) ktéorzy zauwazyli, ze reakcje stawu skokowo-goleniowego
1 kolanowego sa kluczowe dla przywracania rownowagi w ptaszczyznie czotowej podczas,

gdy reakcje stawu biodrowego zapewniajg rownowage w plaszczyznie strzatkowej.

Porownujac wartos¢ ORIS dla poszczegdlnych stawdw mozna zauwazy¢, ze
w stawie biodrowym obydwa rodzaje perturbacje w fazie PSw wymagat zmian podobne;j
wielkosci. W stawie kolanowym 1 skokowo-goleniowym najwigkszy ORIS wykazano dla
spowolnienia pasa biezni w fazie PSw, mniejszy dla przyspieszenia pasa biezni w fazie
PSw, a najmniejszy ORIS obserwowano w reakcji na spowolnienie passa biezni w fazie
IC. Mozna wigc zauwazy¢, ze najwieksze reakcje kompensacyjne podczas recovery step

nastepowaty na skutek spowolnienie pasa biezni w fazie PSw.
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5.5 Réznice szczytowych sil mi¢sniowych
5.5.1 Reakcje konczyny poddawanej perturbacjom

W reakcji na nagle przyspieszenie pasa biezni w fazie PSw (Acc ToeOfY) istotny
wzrost wartosci szczytowej sily migsniowej wykazano dla 18 sposroéd 33 analizowanych
migsni, z ktorych 13 bylo mig¢éniami wielostawowymi. Dla stawu biodrowego wykazano
wzrost szczytowej wartosci sity miesniowej, ktory klasyfikowat migsnie do wszystkich
trzech klastrow. W pierwszym klastrze byt to migsien lgdzwiowy, biodrowy i1 napre¢zacz
powiezi szerokiej. W drugim klastrze byl to migsien dwuglowy uda, gruszkowaty
i grzebieniowy. W trzecim klastrze byly to migsien posladkowy maty, smukty
1 przywodziciel dlugi. Dla mig¢éni zawiadujacych stawem kolanowym réwniez wykazano
wzrost sity migsniowej we wszystkich trzech klastrach. W pierwszym klastrze byt to tylko
migsien brzuchaty tydki. W drugim klastrze — tylko migsien dwugltowy uda. W trzecim
klastrze byl to migsien czworogtowy uda i smukly. Dla stawu skokowo-goleniowego
wzrost szczytowej sily miesniowej klasyfikowal migsnie do wszystkich trzech klastrow.
W pierwszym z nich byl to migsien brzuchaty tydki. W drugim — piszczelowy przedni,
zginacz dtugi palcow 1 prostownik palcow. W trzecim — zginacz dtugi palucha, strzatkowy
dlugi 1 strzatkowy krotki. Najwieksze 1 najliczniejsze roznice dotyczyly migsni
odpowiedzialnych za ruchy w stawie biodrowym. Mozna zauwazy¢, ze roznice dotyczyty
dwoch rodzajow migsni. Po pierwsze, najwigkszy wzrost sity mig$niowej zanotowano dla
migs$ni, ktorych wspolnym ruchem jest zgigcie stawu biodrowego. Wyniki te dobrze
thumaczy obserwowany przez nas wzrost momentu prostujagcego w stawie biodrowym
podczas perturbacji (Rycina 20). Mozna przypuszczaé, ze nagly wyprost w stawie
biodrowym spowodowany przyspieszeniem biezni byl kompensowany wigkszg sitg
generowang przez zginacze stawu biodrowego. Druga grupa migsni zawiadujacych stawem
biodrowym, w ktorej obserwowano wzrost maksymalnej sity mig§niowej stanowig krotkie
mieg$nie w poblizu opisywanego stawu. Jak opisuja Parvaresh et al. (2019) budowa tych
mig$ni wskazuje na ich gtownag funkcje stabilizacyjng wzgledem stawu biodrowego.
Obserwowany przez nas wzrost szczytowe] wartosci sity migsniowej przez nie
generowane] moze wskazywa¢ na konieczno$¢ zapewnienia lepszej stabilizacji stawu
biodrowego w obecnosci perturbacji. Wzrost szczytowe] wartosci sily miesniowej

zginaczy 1 prostownikow stawu kolanowego nalezy rozpatrywa¢ w kontekscie wigkszego

160



zakresu zaréwno zgigcia jak 1 wyprostu (Rycina 18 2B), a takze wyzszych szczytowych
warto$ci momentéw zardwno prostujagcych jak 1 zginajacych (Rycina 20 2B)
w opisywanym stawie. Obserwowana wicksza szczytowa warto$¢ sily mig$nia
czworogtowego dobrze koresponduje ze wzrostem kompresji w stawie rzepkowo-udowym
obserwowanym w konczynie zakrocznej podczas przysiadu wykrocznego (Hofmann et al.,
2017). Z kolei wyzsza szczytowa warto$¢ sity mies$ni zginajacych staw kolanowych moze
znalez¢ wytlumaczenie w koniecznosci wigkszego funkcjonalnego skrocenia konczyny
podczas fazy przenoszenia (Neumann, 2017). Migsien brzuchaty tydki jest jednym
z glownych migéni wykorzystywanych w fazie odpychania si¢ od podtoza (Neumann,
2017). Wzrost maksymalnej sity przez niego generowanej moze by¢ spowodowany
koniecznos$cig odepchnigcia si¢ od podtoza w warunkach symulujacych poslizgniecie.
Istotna z punktu widzenia reakcji na perturbacje zdaje si¢ by¢ stabilno$¢ w obrebie stawu
skokowo-goleniowego. Moze na to wskazywaé istotny wzrost maksymalnej sity
generowanej przez migsnie odpowiedzialne za stabilizacje tego stawu w warunkach

dynamicznych (Feger et al., 2014).

W reakcji na nagle spowolnienie pasa biezni w fazie PSw (Dec_ToeOff) istotny
wzrost szczytowe] wartosci sity migsniowej wykazano dla 13 spos$rod 33 analizowanych
migsni, z ktorych 11 bylo migsniami wielostawowymi. Roéznice w wartoSciach
maksymalnej sity mig§niowej miesni zawiadujacych ruchami stawu biodrowego pozwolity
na zaklasyfikowanie ich we wszystkich trzech klastrach. W pierwszym klastrze — byt to
migsien ledzwiowy, gruszkowaty i dwuglowy uda. W drugim — przywodziciel wieki,
czworogtowy uda i posladkowy wielki. W trzecim — migsien smukty i krawiecki. Rowniez
roznice w wartosciach maksymalnej sity migsniowej mie$ni zawiadujacych stawem
kolanowym pozwolity na zakwalifikowanie ich do wszystkich trzech klastrow.
W pierwszym klastrze — byt to migsien dwugltowy uda. W drugim — migsien brzuchaty
i czworogtowy uda. W trzecim — migsien krawiecki i smukly. W przypadku migéni
obstugujacych staw skokowo-goleniowy, wielko$¢ roéznic miedzy maksymalnymi
wartosciami sit migsniowych obejmowata tylko drugi klaster. Byly to migs$nie brzuchaty,
piszczelowy przedni oraz zginacz diugi palcoéw. Obserwowane réznice dla wartosci sit
mig$niowych obstugujacych staw biodrowy dobrze koresponduja z wynikami zmian
momentoéw sit migsniowych (Rycina 20 A3), gdzie wykazano istotny wzrost momentu
zginajagcego. Warto zwroci¢ uwage, ze wzrost szczytowe] warto$ci sily miesniowej
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dotyczyt zarowno gléwnych migéni wykonujacych zgiecie w stawie biodrowym, i.e.
migénia ledzwiowego, prostego uda (cze$¢ migsnia czworogltowego) 1 krawieckiego, jak
1 gtbwnych prostownikow tego stawu (mig$nia dwuglowego uda 1 posladkowego
wielkiego) (Neumann, 2010b). W kontekscie obserwowanego wzrostu wartosci szczytowe;j
sity migs$nia sko$nego zewnetrznego i wewngtrznego brzucha mozna przypuszczaé, ze
spowolnienie biezni symulujace potkniecie spowodowato przesunigcie CoM w kierunku
tylnym. Jego kontrola odbywata si¢ z wykorzystaniem zginaczy tutowia i biodra.
Jednoczesnie reakcje kompensacyjne w postaci ruchu podobnego do przysiadu
wykrocznego opisane w rozdziale 5.4.1 dobrze thumacza wigksze warto$ci sit miesniowych
generowanych zarowno przez prostowniki stawu biodrowego, jak i stawu kolanowego.
Z kolei w stawie skokowo-goleniowym reakcje s3 zblizone do tych opisanych
w poprzednim rozdziale. Réwniez obserwowano istotny wzrost szczytowe] wartosci silty
generowanej przez jeden z gtownych mie$ni wykorzystywanych podczas odpychania sig¢
od podtoza: mig$nia brzuchatego tydki (Neumann, 2017), oraz mi¢$ni stabilizujacych staw
skokowo-goleniowy (Feger et al., 2014). Ciekawym spostrzezeniem jest wigksza sila
generowana przez migsien brzuchaty tydki przy jednocze$nie nizszym momencie
zginajacym w stawie skokowo-goleniowym. Mozliwe, Zze spowolnienie biezni ograniczyto
wykorzystanie energii elastycznej zmagazynowanej w Sciggnie Achillesa podczas odbicia
od podtoza (Kharazi et al., 2021), co wymusilo generowanie wigkszej sity przez migsien

brzuchaty.

W reakcji na nagle spowolnienie pasa biezni w fazie IC (Dec_Initial) istotne r6znice
szczytowych wartosci sit wykazano dla 9 spos$rod 33 analizowanych migsni, z ktorych
6 bylo migsniami wielostawowymi. Wzrost szczytowej wartosci sity migsniowej dla
migsni zawiadujacych ruchami stawu biodrowego pozwolil na zaklasyfikowanie ich do
pierwszych dwoéch klastréw. W klastrze pierwszym byly to migsien dwuglowy uda,
ledzwiowy, gruszkowaty i1 przywodziciel wielki. W drugim — migsien posladkowy $redni,
czworogtowy uda 1 potsciegnisty. Rdznice w wartosciach szczytowych sity miesniowej dla
migsni wykonujacych ruchy w stawie kolanowym pozwolity na zaklasyfikowanie ich do
pierwszych dwoch klastrow. W pierwszym klastrze byt to migsien dwuglowy uda i migsien
brzuchaty. W drugim — migsien czworogtowy uda i poélsciggnisty. Sposrod migsni
zawiadujacych stawem skokowo-goleniowym istotne réznice w wartosciach szczytowej

sity mig$niowej zarejestrowano tylko dla jednego mie¢$nia. Byt to migsien brzuchaty
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a wzrost szczytowej wartosci sity byt na tyle wysoki, by umies$ci¢ migsien w pierwszym
klastrze. Warto odnotowa¢ réwniez zmiany dla mig$nia prostownika grzbietu, gdzie
wykazano istotny spadek wartosci szczytowej sity migsniowej. Analizujgc otrzymane
wyniki uwage przykuwa wzrost szczytowej wartosci sity migsniowe] gltownych
prostownikow stawu biodrowego, takich jak migsien dwuglowy uda, przywodziciel wielki
czy polsciggnisty, a takze migs$nia posladkowego S$redniego bedacego pomocniczym
prostownikiem stawu biodrowego (Neumann, 2010b). Dane te dobrze koresponduja
z profilem aktywnos$ci EMG migsni na poczatku cyklu chodu, gdzie wykazano aktywnos$¢
migsnia dwuglowego uda, potSciegnistego, podlbtoniastego, przywodziciela wielkiego
i posladkowego wielkiego (Perry, 1992). Otwarte pozostaje pytanie, dlaczego w naszym
badaniu nie wykazano wyzszej wartosci sity generowanej przez migsien posladkowy
wielki. Zamiast tego wykazano istotny wzrost maksymalnej wartosci sity generowanej

przez migsien gruszkowaty.

Pomiarow aktywnosci EMG migénia posladkowego wielkiego dokonuje si¢
umieszczajac elektrody w polowie jego diugosci miedzy kretarzem wickszym a koscig
krzyzowg (Perotto, 2011). Podobny przebieg charakteryzuje migsien gruszkowaty (Probst
et al., 2019). By¢ moze wzrost aktywnos$ci mig¢snia gruszkowatego byt rejestrowany jako
wzrost aktywnos$ci migsnia posladkowego wielkiego. Z uwagi na fakt, Ze celem niniejsze;j
dysertacji nie bylo opisywanie aktywnosci EMG w reakcji na perturbacje, zagadnienie
pozostaje otwarte. Z kolei roznice wartosci szczytowych sit generowanych przez migsnie
zginajace staw biodrowy, i.e. mig¢$nia ledzwiowego i czworoglowego uda znajduja dobre
wyjasnienie w postaci wyzszych wartosci momentow sit mig$niowych generowanych
przez zginacze stawu biodrowego (Rycina 20 Al). Rowniez utrzymujacy si¢ moment
prostujacy w stawie kolanowym (Rycina 20 B1) dobrze koresponduje z wyzsza szczytowa
sita rozwijang przez migsien czworoglowy. Zastanawiajacy jest fakt wiekszej szczytowej
sity generowanej przez migsien brzuchaty lydki pomimo obserwowanego mniejszego
momentu zginajacego w stawie skokowo-goleniowym (Rycina 20 C1) oraz mniejszych
wartosci sktadowej AP sit reakcji podtoza (Rycina 19 C1). Analiza nagran video oraz
zmian ustawienia katowego w tym stawie pozwala wysnu¢ pewne przypuszczenia. Na
podstawie obserwowanego zakresu zgigcia w stawie skokowo-goleniowym (Rycina 18 C1)
mozna przypuszczaé, ze badani w reakcji na perturbacje przejawiali tendencje do

przenoszenia obcigzenia na przodostopie i chodu przypominajacego chdd na palcach.
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Wreszcie, zmniejszenie szczytowej wartosci sity generowanej przez migsien prostownik
grzbietu znajduje dobre wytlumaczenie w doniesieniu Mueller et al. (2016), ktorzy
w badaniu z wykorzystaniem EMG wykazali wyzszg aktywno$¢ mie$ni po stronie

brzusznej podczas reakcji kompensacyjnych na perturbacje podczas chodu.
5.5.2 Reakcje konczyny wykonujacej recovery step

Podczas recovery step w reakcji na nagle przyspieszenie biezni w fazie PSw
(Acc_ToeOff) obserwowano istotne roznice w szczytowych wartosciach sit miesniowych
dla 11 sposrod 33 analizowanych migéni, wsrod ktorych 9 bylo mig$niami
wielostawowymi. Sposrod migsni zawiadujacych stawem biodrowym zmiany szczytowych
warto$ci sit migsniowych pozwolity na ich zaklasyfikowanie do wszystkich trzech
klastrow. W pierwszym klastrze byly to migsien lgdzwiowy i gruszkowaty. W drugim —
migsien czworogltowy 1 dwuglowy uda. W trzecim — migsien przywodziciel dlugi. Dla
mig$ni wykonujacych ruchy w stawie kolanowym wzrost szczytowych wartosci sit
migsniowych pozwolil na zaklasyfikowanie ich do pierwszych dwoch klastrow.
W pierwszym byt to mig¢sien brzuchaty, a w drugim — migsien dwugltowy 1 czworoglowy
uda. Sposréd migsni wykonujacych ruchy w stawie skokowo-goleniowym wzrost
szczytowej wartos$ci sity migsniowej pozwolit na zaklasyfikowanie ich do pierwszych
dwoch klastrow. W pierwszym byt to migsien piszczelowy przedni, brzuchaty oraz zginacz
dlugi palcow. W drugim — migsien zginacz dtugi palucha. Warto rowniez zaznaczy¢
istotny spadek szczytowej wartosci sity migsniowej generowanej przez migsien prostownik
grzbietu. Migs$nie zawiadujgce stawem biodrowym, dla ktorych wykazano istotny wzrost
szczytowej wartosci sity migsniowej sg zginaczami stawu biodrowego (Neumann, 2010b).
Obserwacje te dobrze koresponduja z obserwowanym wigkszym zakresem zgigcia (Rycina
21 A1) oraz wyzszymi warto$ciami momentu zginajacego w stawie biodrowym (Rycina 23
Al). Podobnie dla stawu kolanowego wickszy zakres zgigcia oraz wyzsze wartosci
momentu prostujagcego dobrze tlumacza wyzsza warto$¢ szczytowe] sity generowanej
przez migsien czworogtowy. Z kolei skrocenie cyklu chodu 1 zwigzane z tym wczesniejsze
odepchniecie si¢ od podtoza obserwowane w zmianach momentéw sit migsniowych
(Rycina 23 C1) i sit reakcji podtoza (Rycina 22 C1) thumacza wzrost wartosci szczytowej
sily mig$nia brzuchatego. Jak wida¢ na Rycina 22 B1 moment kontaktu stopy z podtozem

podczas recovery step byt gwattowny. Mozna przypuszczaé, ze stwarzato to konieczno$¢
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zapewnienia stabilizacji stawu skokowo-goleniowego. Przypuszczenia te moga znalez¢
uzasadnienie w obserwowanej wickszej sile generowanej przez migsnie stabilizujace staw
skokowy (Feger et al., 2014). Warty podkreslenia jest fakt wzrostu aktywnos$ci migsnia
skosnego wewngetrznego 1 zmniejszenie sity generowane] przez prostownik grzbietu.
Migsien skosny wewngtrzny jest jednym z mig$ni odpowiedzialnych za wzrost ci$nienia
$réd brzusznego potrzebnego do stabilizacji tulowia (Adams et al., 2022). Pozwala to
przypuszczaé, ze zwigkszenie szczytowej wartos$ci sity generowanej przez ten mig¢sien
wigzalo si¢ z konieczno$cig ustabilizowania tulowia. Zastanawiajacy jest jednoczesnie
spadek szczytowe] wartosci sily generowanej przez prostownik grzbietu. W prawdzie,
Mueller et al. (2016b) wykazali wigksza aktywno$s¢ EMG miesni tutowia po stronie
brzusznej w reakcji na perturbacje niz po stronie grzbietowej, lecz aktywno§¢ EMG migéni
po stronie grzbietowej pozostawata wyzsza niz podczas chodu swobodnego. Z pewnoscia,

zagadnienie reakcji mie$ni tutowia na zadane perturbacje wymaga dalszych badan.

Podczas recovery step w reakcji na spowolnienie pasa biezni w fazie PSw
(Dec_ToeOff) istotny wzrost szczytowej wartosci sily miesniowej obserwowano dla 28
sposrod 33 analizowanych migsni. Warty podkreslenia jest fakt, ze w pierwszym klastrze,
zawierajagcym najwigksze rdznice, obserwowano ponad stuprocentowy wzrost wartosci
szczytowej sity mig$niowej tylko dla mig$ni zawiadujacych ruchami stawu biodrowego.
Otrzymane wyniki dobrze korespondujg z wynikami pracy Liu i1 Lockhart (2009), gdzie
autorzy podkreslaja kluczowa role reakcji stawu biodrowego w odpowiedzi na perturbacje
w plaszczyznie strzatkowej. Co wigcej, w drugim klastrze znajduja si¢ krotkie migsnie
otaczajace 1 stabilizujace staw biodrowy (Parvaresh et al., 2019), jak 1 mig$nie
odpowiedzialne za stabilizacje stawu skokowo-goleniowego (Feger et al., 2014). Zwraca to
uwage na role stabilizacji stawu biodrowego 1 skokowo-goleniowego w reakcji na
symulowane potknigcia. Ponadto, analizujac otrzymane wyniki mozna zauwazy¢, Ze
odpowiedZ na potknigcia wymaga wygenerowania duzych wartos$ci sily migsniowe;.
W badaniu obserwacyjnym Robinovitch et al. (2013) dowodza, Zze potknigcia byly
najczestsza przyczyna upadkow wsrod osob starszych. Jednoczesnie na podstawie badania
ankietowego dotyczacego przyczyny upadkéw wsréd osoéb miodych Heijnen i Rietdyk
(2016) konkluduja, ze poslizgnigcia sa prawie dwukrotnie czgstsza przyczyng upadkoéw
podczas chodu, niz potkniecia (odpowiednio 48% 1 25%). Badania te znajduja

odzwierciedlenie w naszych wynikach. Mozliwe jest, ze osoby starsze cze¢sciej upadajg na

165



skutek potknie¢, poniewaz nie sg w stanie wygenerowac¢ odpowiedniej sity migsniowej ze
wzgledu na atrofie migs$ni 1 zanik wildkien typu II (Miljkovic et al., 2015). Osobom
mtodym wygenerowanie duzej sity migsniowej nie nastrgcza problemoéw, co zmniejsza

udziat potkni¢c¢ jako przyczyny upadkow w tej grupie.

Podczas recovery step w odpowiedzi na nagle spowolnienie biezni w fazie IC
(Dec_Initial) istotny wzrost szczytowej wartosci sity migsniowej wykazano dla 7 sposrod
33 analizowanych migéni, z ktorych 5 bylo migéniami wielostawowymi. Dla mig$ni
zawiadujacych stawem biodrowym wielko$¢ réznic w wartosciach szczytowej sity
migsniowe] pozwolity na zaklasyfikowanie ich w dwoch ostatnich klastrach. W drugim
klastrze byl to migsien dwuglowy uda i gruszkowaty. W trzecim — migsien potsciggnisty
i posladkowy maty. Dla mi¢éni zawiadujacych stawem kolanowym réznice w szczytowej
sile migsniowej réwniez pozwolity na zaklasyfikowanie ich w dwoch ostatnich klastrach.
W drugim klastrze byt to migsien dwugltowy uda, a w trzecim — migsien potsciggnisty.
Sposrod  migsni  zawiadujacych stawem  skokowo-goleniowym istotne rdznice
w warto$ciach szczytowej sity miesniowej pozwolity na zaklasyfikowanie migéni
w pierwszych dwoch klastrach. W pierwszym z nich byl to migsien piszczelowy tylny.
W drugim — migsien strzatkowy trzeci i1 piszczelowy przedni. Lee et al. (2019) otrzymali
zblizone wyniki badajac aktywno§¢ EMG podczas recovery step w reakcji na wstrzymanie
biezni w fazie IC. Wykazali istotny wzrost aktywno$ci dla migsnia piszczelowego
przedniego 1 dwuglowego uda, ale rowniez obserwowali wyzszg aktywno$¢ migs$nia
brzuchatego 1 prostego uda. Sposrod migsni zawiadujacych stawem biodrowym zauwazono
wzrost szczytowe] wartosci sity mig$niowej generowane] przez migsien posladkowy
mniejszy 1 gruszkowaty. W kontekscie istotnie wigkszego zakresu zgigcia w fazie podporu
w stawie biodrowym (Rycina 21 Al) mozna zauwazy¢ pewng prawidtowos¢. Miesien
gruszkowaty w pozycji anatomicznej jest rotatorem zewng¢trznym stawu biodrowego, lecz
gdy staw biodrowy jest zgiety, migsien ten petni funkcje odwodziciela (Monteleone et al.,
2014). Odwodzicielem dla stawu biodrowego jest rowniez migsien posladkowy mniejszy.
Analizujac sily reakcji podtoza mozna zauwazy¢ roznice w sktadowej ML (Rycina 22 Al).
Mozliwe, ze odpowiedzialna za nig jest roznica we wzorcu aktywacji odwodzicieli stawu
biodrowego. Zagadnienie pozostaje jednak otwarte i wymaga dalszych badan. Wyzsze
szczytowe warto$ci sit miesni grupy kulszowo-goleniowej rowniez mogg znalezé

wytlumaczenie w kontekscie wigkszego zakresu zgigcia w stawie biodrowym pod koniec
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fazy podporu (Rycina 21 Al) i wyzszego momentu zginajacego w stawie biodrowym
w tym samym czasie (Rycina 23 Al). By¢ moze obserwowany wzrost sily generowane;j
przez te migsnie wynikat z koniecznosci kontroli ruchu przodopochylenia miednicy
(Mendiguchia et al., 2021). Migsien piszczelowy tylny wraz z wigzadtem pigtowo-
todkowym podeszwowym 1 wigzadtem trojgraniastym sa glownymi strukturami
zapewniajacymi stabilno$¢ przysrodkowa stopy (Ribbans & Garde, 2013). W tym
kontekscie warto zwroci¢ uwage na wzrost szczytowej sily generowanej przez mig¢sien
piszczelowy tylny. Nalezy jednak podkresli¢, ze obserwowane roéznice znajdowaly si¢ tuz
ponizej poziomu istotno$ci statystycznej. Z kolei wyzsza aktywno$¢ mig$nia
piszczelowego przedniego byta obserwowana u oséb a przewlekta niestabilno$cia stawu
skokowo-goleniowego (Monteleone et al., 2014), co moze wskazywac na istotng role tego

mig$nia w stabilizacji stawu skokowo-goleniowego

5.6 Wplyw perturbacji na parametry chodu

W poréownaniu z chodem swobodnym, w konczynie poddawanej perturbacjom
najwigcej reakcji kompensacyjnych wywotywalo przyspieszenie pasa biezni w fazie PSw.
To w reakcji na ten rodzaj perturbacji obserwowano istotne zmiany najwigkszej liczby
parametréw czasowo-przestrzennych. Co wigcej, rowniez wartosci ORIS dla parametrow
kinematycznych, sit reakcji podtoza oraz momentow sit migsniowych byty najwigksze.
Analizujac wyniki przeprowadzonych symulacji sit migsniowych rowniez wykazano, ze
dla tego rodzaju perturbacji obserwowano istotne réznice w najwiekszej liczbie mieéni, jak
1 same warto$ci szczytowe byly najwyzsze sposrod wszystkich warunkéw perturbacji.
Drugie pod wzgledem wielkos$ci reakcji kompensacyjnych byty reakcje na spowolnienie
pasa biezni. Wyjatek stanowity wartosci momentow sit migsniowych, gdzie drugie co do
wielkosci ORIS plasowaty si¢ reakcje na spowolnienie biezni w fazie IC. Wreszcie,
najmniejsze reakcje kompensacyjne obserwowano dla spowolnienie biezni w fazie IC.
Znow, wyjatek stanowily wielko$ci momentéw sit mig$niowych, gdzie najmniejsze

wartosci ORIS wykazano dla spowolnienie biezni w fazie PSw.

W odniesieniu do chodu swobodnego najwigksze wartosci ORIS wykazano podczas
recovery step na spowolnienie pasa biezni w fazie PSw. Réwniez otrzymane wyniki
symulacji sit mig$niowych potwierdzaja te obserwacje. Podczas recovery step po
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spowolnieniu biezni w fazie PSw obserwowano zmiany sil najwigkszej liczby migéni.
Réwniez wzrost szczytowej wartosci sity migsniowej byt najwickszy sposrod
analizowanych warunkéw. Nalezy jednoczesnie podkresli¢, ze dla wszystkich omawianych
perturbacji wykazano istotne zmiany takiej samej liczby parametrow czasowo-
przestrzennych. Z kolei ORIS dla parametréw kinematycznych miat najwicksze wartosci
podczas recovery step w reakcji na przyspieszenie pasa biezni w fazie PSw. Drugie co do
wielkosci reakcje kompensacyjne obserwowano po przyspieszeniu pasa biezni, ale tylko
dla wartosci sit reakcji podtoza, momentow sit migsniowych i liczby migséni, dla ktérych
zmiany szczytowych warto$ci sit migsniowych byly istotne. Dla parametrow
kinematycznych i warto$ci wzrostu szczytowej sity migsniowej na drugim miejscu byly
reakcje na spowolnienie pasa biezni w fazie IC. Z kolei, najmniejsze zmiany parametrow
kinematycznych obserwowano w reakcji na spowolnienie pasa biezni w fazie PSw. Dla sit
reakcji podtoza, momentow sit mig$niowych i liczby migséni, dla ktérych obserwowano
istotne zmiany szczytowe] sily migSniowej najmniejsze roznice nastepowaly po
spowolnieniu pasa biezni w fazie IC. Wreszcie, najmniejszy wzrost szczytowej sity

mig$niowe] wykazano podczas recovery step na przyspieszenie pasa biezni w fazie PSw.

Na podstawie wynikow przeprowadzonych badan oraz wartosci wskaznikow ORIS
mozna wnioskowac¢, ze perturbacje w fazie PSw byly trudniejsze do skompensowania niz
perturbacje w fazie IC. W kontekscie konczyny poddawanej perturbacjom wykazano, ze
dla uczestnikow badania najbardzie; wymagajacej okazalo nagle przyspieszenie pasa
biezni w fazie PSw symulujace poslizgnigcie. Z kolei najbardziej wymagajace recovery
step nastgpowal po spowolnieniu pasa biezni w fazie PSw, co miato symulowac

potkniecie.
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6. Ograniczenia badania

Niniejsze badanie ma kilka ograniczen. Pierwszym z nich jest mata liczba osob
wlaczonych do badania. Dodatkowo w pomiarach braty udziat tylko kobiety. W zwigzku
z powyzszym mozliwo$¢ wnioskowania na podstawie tego badania o reakcjach na
perturbacje ogdlnej populacji jest ograniczona. Przyszte badania powinny by¢ rozszerzone
o inne grupy badane o wigkszej liczebnosci. Kolejnym ograniczeniem jest fakt, ze osoby
juz przebadane oraz te, ktére dopiero do badania miaty przystapi¢ mogly si¢ ze soba
kontaktowa¢. W efekcie osoby przystepujace do badania mogly mie¢ pewne pojecie
o charakterze wywotanych perturbacji, co mogto by¢ przyczyna obserwowanych rdznic
badanych parametrow wzgledem chodu swobodnego wystepujacych przed wywotaniem
perturbacji. W kolejnych badaniach warto zadba¢, by osoby przebadane i majace
przystapi¢ do badania nie mialy ze soba kontaktu. Dalsze ograniczenia sg zwigzane
z wykorzystaniem oprogramowania OpenSim. Po pierwsze podczas analizy szczytowych
warto$ci sil mie$niowych nie uwzglgdniano momentu, kiedy warto$¢ szczytowa
wystepowata. Innymi stowy, moglo dojs¢ do sytuacji, ze porownywano, przykladowo,
warto$¢ szczytowa sity migsniowej z poczatku cyklu chodu swobodnego z wartoscig
szczytowa sily migsniowej z konca cyklu chodu w warunkach perturbacji. Po drugie, do
symulacji sit migsniowych wykorzystano optymalizacj¢ statyczna, gdzie sity migsniowe sa
obliczane dla kazdego momentu czasowego osobno. Alternatywa jest optymalizacja
dynamiczna, podczas ktorej uwzgledniane sa zmiany sit mig¢sniowych oraz katow
stawowych w czasie. Dzigki temu mozliwe jest uzyskanie realistycznych wynikéw
zwlaszcza przy analizie szybkozmiennych 1 ztozonych ruchéw jak na przyktad reakcji na
perturbacje. Niestety, metoda ta wymaga wigkszych zasoboéw obliczeniowych
wykorzystywanych komputerow niz optymalizacja statyczna. By¢ moze warto
w przyszlodci przeprowadzi¢ badania majace na celu poréwnanie wynikow otrzymanych
z wykorzystaniem optymalizacji statycznej i dynamicznej w odniesieniu do danych
pozyskanych podczas chodu z perturbacjami. Po trzecie, w naszym badaniu nie zbierano
danych EMG. Z tego wzgledu nie bylo mozliwe przeprowadzenie zalecanej weryfikacji

poprawnosci wynikow (J. L. Hicks et al., 2015).

169



7. Whioski

Celem badania bylo opisanie strategii odzyskiwania rownowagi po ekspozycji na
perturbacje w plaszczyznie strzatkowej w fazach PSw i IC cyklu chodu oraz okreslenie

ktory rodzaj perturbacji jest najtrudniejszy do skompensowania.

Przyspieszenie biezni w fazie PSw skutkowato skroceniem i przyspieszeniem kroku
zaré6wno podczas wywotywania, jak 1 odpowiedzi na perturbacje. W reakcji na wychwiania
w obydwu konczynach obserwowano wigkszy zakres zgigcia w stawie biodrowym,
kolanowym i skokowo-goleniowym. Wykazano rowniez wczesniejszy spadek wartosci sit
reakcji podloza. Podczas perturbacji wykazano istotnie wicksze wartosci momentu
prostujacego staw biodrowy i kolanowy oraz zginajacego staw skokowo-goleniowy.
Z kolei podczas recovery step rejestrowano wyzsze wartosci momentu zginajacego staw
biodrowy, prostujacego staw kolanowy, a w stawie skokowo-goleniowy wcze$niejsze
osigganie szczytowej wartosci momentu zginajacego. Istotne roéznice momentéw  sit
mig$niowych znajduja odzwierciedlenie w wynikach symulacji sit mig$niowych

przeprowadzonych w programie OpenSim.

Spowolnienie biezni w fazie PSw wymusily na uczestnikach badania zwigkszeniem
dlugosci 1 czasu trwania cyklu chodu zarowno podczas perturbacji jak i recovery step.
W reakcji na perturbacje poczatkowo obserwowano wigkszy zakres zgiecia w stawie
biodrowym 1 kolanowym. Z kolei podczas recovery step rejestrowano w stawie biodrowym
dluzej utrzymujacy sie wyprost, a w kolanie — wczesniejsze zgigcie. Rdznice sit reakcji
podtoza wynikaty z wydtuzeniem cyklu chodu. Perturbacje wigzaly si¢ z wystapieniem
wiekszego momentu zginajacego w stawie biodrowym i1 mniejszego momentu zginajacego
staw skokowo-goleniowy niz podczas chodu swobodnego. Z kolei podczas recovery step
istotnemu zwigkszeniu ulegt moment prostujacy w stawie biodrowym 1 kolanowym,
a zmniejszeniu — w stawie skokowo-goleniowym. Wyniki symulacji sit migsniowych
wykazaty wzrost aktywnos$ci migsni stawu biodrowego w reakcji na perturbacje. Z kolei
podczas recovery step obserwowano najwigkszy wzrost warto$ci szczytowe] sity

migsniowej sposrod wszystkich badanych warunkow, przekraczajacy 100%.

Poslizgniecie w fazie IC spowodowato wydtuzenie czasu trwania cyklu chodu przez
wydluzenie fazy podporu. Jednoczesnie faza przenoszenia byta krétsza. Podczas recovery

step badani zmniejszali dlugo$¢ i czas trwania cyklu chodu. W obydwu cyklach chodu
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uczestnicy badania wykorzystywali istotnie mniejsze zakresy ruchu w stawach
biodrowych, kolanowych i skokowo-goleniowych. Podczas perturbacji obserwowano
istotnie nizsze wartosci sit reakcji podtoza pod koniec fazy podporu. Z kolei podczas
recovery step obserwowano wolniejsze niz w chodzie swobodnym narastanie sit reakcji
podtoza. Podczas perturbacji wykazano istotnie wyzsze warto$ci momentu zginajacego
staw biodrowy i prostujacego staw kolanowy. W stawie skokowo-goleniowy moment
zginajacy byt mniejszy, ale trwat dtuzej. Recovery step nieznacznie roéznit si¢ od chodu
swobodnego w kontek$scie momentdw sit migsniowych. Wyniki symulacji sit mi¢sniowych
wykazaly istotne roznice w$rod migsni stawu biodrowego i kolanowego podczas
perturbacji. Z kolei podczas recovery step wigksze roznice wykazano dla mie$ni stawu

skokowo-goleniowego.

Na podstawie przeprowadzonych badan zauwazono, ze dla konczyny poddawanej
perturbacjom najtrudniejsze do skompensowania byty poslizgnigcia w fazie PSw. Z kolei
najbardziej wymagajacy recovery step nastgpowat po potknigciu w fazie PSw.
W niniejszym badaniu po raz pierwszy wykorzystano oprogramowanie OpenSim do
symulacji sit mig$niowych podczas odpowiedzi na perturbacje. Najwieksze rdznice
w szczytowych warto$ciach sil migsniowych wykazano dla recovery step w nastgpstwie
perturbacji Dec ToeOff. W przysztych badaniach warto pochyli¢ si¢ nad opisaniem

sekwencji generowania sit w reakcji na perturbacje.
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