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OZET

DOKTORA TEZI

DINAMIK KASILMA ESNASINDAKI KAS KOORDINASYONUNUN
BiYOMEKANIK ANALIiZi

Nuray KORKMAZ CAN

istanbul Universitesi
Fen Bilimleri Enstitiisii

Makine Miihendisligi Anabilim Dal

Danisman : Do¢. Dr. Yunus Ziya ARSLAN
II. Damisman : Prof. Dr. Nurkan YAGIZ

Insanlarin giinliik fiziksel ve spor aktiviteleri, dinamik ve statik kasilma kombinasyonu
olan hareketler igermekte olup insan viicudunun diizgiin ve kontrollii hareket edebilmesi
icin dinamik ve statik kasilma arasinda siirekli bir ge¢is olmasi gerektirmektedir. Yiiriime,
atlama, kogsma gibi dinamik kasilmanin etkin oldugu hareket kosullarinda kaslar eklemin
acisint degistirmek i¢in kuvvet liretmektedir ve her hareket tipi igin viicut farkli bir
hareket stratejisi izlemektedir. Bu calismada, ivmelenmeli sprint kosusu ve sabit hizda
kosu arasindaki kinematik ve kinetik farkliliklar tespit edilmesi i¢in deney verileri ve
bilgisayar destekli modelleme yontemi kullanilmistir. Bunu gergeklestirmek i¢in sekiz
goniilliiden sabit hizda kosma ve ivmelenmeli sprint kosusu esnasinda isaretleyici
konumlari, yer reaksiyon kuvveti ve elektromiyografi (EMQ) verileri 6l¢lilmiistiir. Daha
sonra, eklem acilari, eklem momentleri ve her kasa ait kas kuvvetleri hesaplanarak hangi
kaslarin kosu ve sprint kosusu esnasinda etkili oldugunun belirlenmistir.

May1s 2017, 108 sayfa.

Anahtar kelimeler: Ters dinamik, statik optimizasyon, hareket analizi, kas-iskelet
sistemi modellemesi, sprint kosusu, kosu
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SUMMARY

Ph.D. THESIS

BIOMECHANICAL ANALYSIS OF MUSCLE COORDINATION DURING
DYNAMIC CONTRACTION

Nuray KORKMAZ CAN

Istanbul University
Institute of Graduate Studies in Science and Engineering

Department of Mechanical Engineering

Supervisor : Assoc. Prof. Dr. Yunus Ziya ARSLAN
Co-Supervisor : Prof. Dr. Nurkan YAGIZ

Human daily physical activities and athletic events involve a combination of static and
dynamic contraction and require a continual switching between one type of muscle
contraction and another to produce smooth motion. During dynamic contraction such as
walking, jumping and running, muscles generate forces to contribute to the change of
joint angle and each motion pattern has a different movement strategy. In this study,
experimental data and computational modelling were used to determine kinematic and
kinetic differences between acceleration phase of sprinting and running at constant speed.
To do so, marker derived kinematics, ground reaction force and electromyographic
(EMG) data were collected for eight participants during steady-state running and sprint
acceleration. Then, joint angles, joint moments and individual muscle forces were
calculated to quantify how the muscle coordination changes from running at constant
speed to sprinting

May 2017, 108. pages.

Keywords: Inverse dynamics, static optimization, motion simulation, musculoskeletal
modeling, , sprinting, running.
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1. GIRIS

Diizgiin ve kontrollii bir hareketin meydana gelmesi icin kaslar es zamanl statik ve
dinamik olarak kasilmaktadir. Kaslarin statik olarak kasilmasi sonucu hareketin
olusumunu engelleyecek istenmeyen giiclere ve yercekimine karsi uzuv desteklenirken
kaslarin dinamik olarak kasilmasi sonucu uzuvlarin hareket etmesini saglamaktadir.
Yiiriime, kosma, ziplama gibi giinliik hayatta siklikla gergeklestirdigimiz hareketler

dinamik kasilma sonucu meydana gelmektedir.

Kosma ve yiirlime giinliik hayatta kritik 6nem tasiyan fonksiyonlardir. Bu iki temel
hareket esnasinda alt uzuv kaslarinin fonksiyonlar1 farklilik géstermektedir. Yiiriime
esnasinda amag, miimkiin olan en az enerji kullanilarak viicudun planlanan bir noktaya
taginmast iken “sprint” kosusunda amag¢ hedeflenen noktaya en kisa siirede ulagsmaya
calismaktir. Bu nedenle, her iki temel hareket esnasindaki kas kuvvet koordinasyonun

ayni olmayacagi 6n goriilebilir.

Kosu, her gegen yil daha fazla ragbet gérmeye baslayan ve diinyanin en popiiler spor
dallarindan bir tanesidir. Bu spor dalin1 herkes i¢in cazip kilan etkenler; diisiik maliyetli
olmasi, kalp hastaliklar1 riskini azaltmasi, kemik yogunlugunu arttirmasi, stresi
azaltmas1 ve kisinin form tutmasina yardimci olmasi olarak sayilabilir. Kosunun artan
popiilaritesine ragmen kosu esnasinda sakatlanma riski oldukg¢a yiiksektir. Alt
ekstremitede kosu esnasinda meydana gelen yaralanma oram1 % 19.4 -79.3 arasinda
degismektedir. En sik alt ekstremite yaralanmalar1 % 7.2 -50.0 oraninda diz ekleminde,
% 9.0 -32.2 oraninda alt bacakta (incik, asil tendonu, baldir ve topuk ) ve % 3.4 -38.1
oraninda ise st bacakta (hamstring, uyluk ve kuadriseps) meydana gelmektedir [1]. Bu
sakatlanmalarin temel nedenlerinin antrenman, saglik durumu ve yasam sekli ile ilgili
faktorlere bagli oldugu ve sakatlanmalarin ¢cogunda tibbi yardim gerektigi c¢esitli
caligmalarda ifade edilmektedir [2-5]. Bu nedenle, kosu esnasindaki kas iskelet
yaralanmasi nedenleri ve Onleyici faktorler siklikla arastirilan konulardandir [6, 7].
Yapilan bir¢ok c¢alismada, kosu esnasinda meydana gelen yaralanmalarin temel

sebeplerinin agir1 kullanima bagli nedenler (excessive mileage), ayagin yere temasi



esnasinda ayaga uygulanan darbe kuvvetinin yiiksek olmasi ve pronasyon agisinin fazla
olmasi olarak gosterilmektedir [8, 9]. Nigg’in [10] 2001 yillinda yaptigi caligmada
kronik ve / veya akut kosu yaralanmalarinin olusumunda ayagin yere temasi esnasinda
uygulanan darbe kuvvetinin etkisinin iyi anlasilamadigi ve kosu yaralanmalarinin
sikligim1 veya tilirlinli azaltmakta yeterince basarili olunamadigr icin "yastiklama

(cushioning)" kavraminin tekrar ele alinmasi gerektigi vurgulanmaktadir.

Son ylizyilda antrenman tekniklerinin gelistirilmesi, sporcularin psikolojik olarak yarisa
hazirlanmasi, bilgisayar destekli analizlerin sporcu performansini artirmada kullanilmasi
gibi faktdrlerden dolayr 100 m sprint kosusu yarisma derecelerinde gelismeler olmustur.
1912 yilinda yapilan erkekler 100 m kisa mesafe kosusunda Amerika Birlesik
Devletlerden Donald Lippincott’inin 10.6 s olan derecesi, 2009 yilinda Jamaikali Usain
Bolt tarafindan 9.58s’ye indirildigi goriiliirken kadinlarda en iyi derece 10.49s ile

Florence Griffith-Joyner’a aittir.

Bugiine kadar yapilan g¢aligmalarin ¢ogunda performans ve kosu teknigi, eklem
hareketleri ve yer tepki kuvveti Ol¢limlerinden elde edilen veriler kullanilarak
tyilestirilmistir. Kosu hizina etki eden temel parametrelerin adim uzunlugu ve adim
frekansi oldugu bilinmektedir. Bu parametrelerin degisimini saglayan kas koordinasyon
stratejisi ve ilgili kaslara ait kas kuvveti degeri sabit hizla kosu calismalarinda
anlagilmaya calistlmistir [11-13]. Fakat kosunun ivmelenme fazindaki kas kuvvet

koordinasyonu tam olarak bilinmemektedir.

Hareket esnasindaki kas koordinasyonun anlasilmasi kas kuvvetlerinin bilinmesi ile
miimkiin olmaktadir. Fakat kas kuvvetlerinin invazif olmayan bir yolla 6l¢timii miimkiin
degildir. Baz1 ¢aligmalarda, invazif olarak gerinim Olcer kuvvet doniistiiriicii (Strain-
Gauge transducer) kullanilarak insanlar {lizerinde cesitli hareketler esnasinda kuvvet
Olciimii  yapilmistir [14-16]. Fakat bu Olclimler etik nedenlerden dolayr pek
kullanilamamaktadir. Ayrica, bu Olglimlerde asil tendonundan kuvvet degerleri
Olciilmiis olup, aymi anda diger kaslarin kas kuvvetleri Olgiilemediginden kas
koordinasyonu hakkinda kesin bilgiye ulagilmasinda kullanilmaya elverisli degildirler.
Bu nedenle, bilgisayar destekli kas iskelet sistemi modellerinin kullanilmasi, kas
koordinasyonun arastirilmasi ve kas kuvvetlerinin kestiriminde kullanilacak en iyi

alternatifler i¢inde yer almaktadir [17-19].



Kas kuvvetlerinin kestirimi ve dolayistyla kas koordinasyonun arastirilmasinda
bilgisayar destekli kas iskelet sistemlerinin kullanilmasinin 6niindeki en biiyiik engel
genel dagilim problemidir [20]. Kas-iskelet sistemi modellerinde kas sayisi sistemin
serbestlik derecesinden fazla oldugundan, eklemi saran her kasa ait kas kuvveti
hesaplanmak istenirse sonsuz sayida ¢oziim bulunmaktadir. Bu tip sistemler az-tanimli
sistemler olarak adlandirilmaktadir. Biyomekanikte bu problem, genel dagilim ya da
artiklik problemi (redundancy problem) olarak adlandirilmaktadir. Bu sonsuz sayidaki
¢oziimden, optimizasyon metotlar1 kullanilarak performans kriterini saglayan belirli bir

kombinasyon secilebilmektedir [21].

Kas-iskelet modellerinin gelistirilmesi, genig bir arastirmaci kitlesi tarafindan
kullanilmast ve analizinin kolaylastirilmas1 amaciyla 6zel olarak tasarlanmis yazilim
paketleri (Anybody, OpenSim, SIMM ve BOB vb.) bulunmaktadir. Kas-iskelet
modelleri kullanilarak insanlarin farkli kosullardaki hareketinin altinda yatan kas
koordinasyon stratejisini arastiran bir¢ok calisma bulunmaktadir [17, 22-25]. Bu tezde
de kullamlan Stanford Universitesi tarafindan gelistirilen Opensim agik kaynak kodlu
bilgisayar programi biyomekanik camiasinda siklikla kullanilmaktadir [17]. Bu program
cok c¢esitli kosullarda analiz yapma imkéani vermektedir. Bunlar; yiirime [26-28],
bisiklete binme [29], patolojik yiirime [30, 31] ve farkli hizlardaki kosu esnasindaki kas
koordinasyonunun anlagilmas: [32, 33] veya belirli bir kas grubunun (6rnegin;
hamstring, kuadriseps) kosma ve yiiriime gibi aktiviteler esnasindaki roliiniin
arastirilmasidir [13, 34, 35]. Opensim programi ayni zamanda hareket esnasindaki kas-
tendon biriminin boy ve kuvvet degisimini hesaplama imkani sunmakta olup son
yillarda oldukga popiiler olan kas boyunun in vivo olarak 6l¢iilmesi ¢aligmalarinda [36-

38] deney verileri ile teorik verilerin kiyaslanmasina olanak saglamaktadir.

Literatiirde alt ekstremiteye ait segment uzunluklari, kiitleleri, atalet momentleri, kiitle
merkezi konumlari, donme eksenleri ve eklem serbestlik dereceleri iyi olarak
tanimlandiklarindan dolay1 ters dinamik analiz kullanilarak kosu [39-42] ve “sprint”
kosusu [40, 42-44] sirasindaki eklem momenti, giicii ve isi hesaplanabilmektedir. Bahsi
gecen calismalarda kullanilan modellerde kaslar bulunmamakta olup kas ile ilgili
mekanizmalarin arastirmasinda yetersizdirler. Kosu esnasinda kaslarin fonksiyonlarinin

anlasilmasi i¢in kullanilan bir diger yontem ise EMG sinyallerinin ol¢lilmesidir. Mero



ve Komi’nin [45] 1987 yilinda yaptig1 ¢alismada farkli kosu hizlarinda EMG olglimleri
yapilmistir. Bu ¢alismada goriilmiistiir ki, kosu hizinin artmasiyla birlikte alt ekstremite
kaslarinda, ozellikle de biartikiiler kaslarda, daha belirgin EMG aktivitesi Ol¢tilmiistir.
Fakat EMG sinyallerinin dogrudan kas kuvvetinin belirlenmesi i¢in kullanilabilir
olmamasi, kasin kuvvet liretim mekanizmasinin sadece aktivasyona bagli olmayip kasin
lif uzunlugu, kasilma hiz1 gibi parametrelerden oldukca etkilenmekte olmasi ve invazif
olmayan yoOntemle Olcliimiin sadece yiizeyel kaslarda yapilabilmesi gibi kisitlar
bulunmaktadir. Kosu esnasindaki kas koordinasyonunun arastirmasinda tiim alt
ekstremite kaslarimin kullanildigi az sayida bilgisayar destekli modelleme calismasi
bulunmaktadir. Sasaki ve Neptune’niin [46] 2006 yilinda yaptig1 ¢aligmada iki boyutlu
bir model kullanilmisti. Bu c¢alismada, dinamik optimizasyon algoritmasi kullanilarak
yiirlimeden kosmaya gecis hizi olan 2 m/s ‘lik hizla kosu ve yiiriime durumlari i¢in kas
aktivasyonlar1 hesaplanmistir. Lin ve dig. [47] 2011 ve Pandy ve Andriacchi [48] 2010
yillarinda ii¢ boyutlu bilgisayar destekli model kullanarak 3.5 m/s kosu hizinda kas-
iskelet sistemi kullanarak simiilasyon yapmislardir. Dorn ve dig. [33] 2012°de yaptigi
calismada bilgisayar destekli model kullanarak 3.5, 5.2, 7 ve 9 m/s sabit kosu hizlarinda
kas kuvvetlerini hesaplamiglardir. Bu calismada, sabit kosu hizindaki kas kuvvet
koordinasyonu arastirilmistir. Ancak bu ¢alismalar ivmelenme esnasindaki kas kuvvet
koordinasyonu hakkinda bilgi vermemektedir. Bilinmektedir ki, sabit hizda kogsmada
amag, mevcut hizin korumasi iken sprint kosusunda amac¢ en yiiksek hiza minimum
siirede ulagsmaktir. Bu nedenle bu iki farkli durumda viicuttun farkl: bir strateji izlemesi
kacinilmazdir. Arnold ve dig.’nin [49] 2013 yilinda yaptig1 ¢alismada Sm/s hiza kadar
sabit kosu hizlar1 i¢in tiim kaslara ait kas kuvvetlerini, aktivasyonlarini ve kas-tendon
grubunun uzunluklarini hesaplamistirlar. Bu calisma gostermistir ki soleus kasinin
kuvvet iiretim yetenegi yiirlime hizlinin artmasiyla birlikte azalmaktir. Fakat ayn1 hizda
yiirimeden kosmaya gecildiginde solues kasinin kuvvet iiretim yetenegi artmaktadir.
Lai ve dig. [38] 2016 yilinda yaptig1 ¢alismada ise ivmelenme fazi ile Sm/s sabit kosu
hizda basma fazi i¢in bilgisayar destekli modelleme yapmistirlar. Bu calismada sadece
soleus and medial gastrocnemius kaslarina ait deneysel ve teorik aktivasyon degerleri ve

kas fasikiil boylar1 kiyaslanmistir.

Bu tez ¢aligmasinin amaci, ivmelenme esnasinda hangi kas veya kas gruplarinin daha

etkili oldugunun ve sabit hizda kosma ile ivmelenmeli kosma arasindaki kinematik ve



kinetik farkliliklarin tespitidir. Literatiirde bulunan diger ¢aligmalarda [11-13, 19, 50,
51] g¢ogunlukla sabit hizda ol¢iimler alinmis olup kosu esnasinda hizin artmasi ve
azalmasi anlamina gelen ivmeli kosu gilinliikk hayatta sabit hizda kosuya goére daha
yaygin olmasma ragmen ivmeli kosunun biyomekanigini inceleyen sinirli sayida
calisma [52-55] bulunmaktadir. Literatiirde bulunan bu boslugu doldurulmasi amagiyla
ivmeli kosu esnasindaki kas koordinasyonunun arastirilmasi hedeflenmektedir. Bunu
gerceklestirmek i¢in ilk hizsiz olarak baslanan ve sprint kosusunun ivmelenme fazinm
iceren bolgede ve sabit 7m/s hizlarda 8 sporcuda kinematik, kinetik ve EMG 0l¢limleri
yapilmistir. Sonrasinda 6l¢iilen isaretleyici konumlari ve yer tepki kuvveti kullanilarak
bilgisayar destekli kas iskelet modeli yardimiyla her kosucuya ait eklem agilari, eklem
momentleri ve kas kuvvetleri hesaplamistir. Hesaplanan (kestirilen) kas aktivasyon
seviyeleri ile deney esnasinda Olgiilen ilgili kaslara ait ylizeyel elektromyografi (EMG)
sinyalleri kiyaslanmis ve modelin dogrulugu test edilmistir. Elde edilen kas kuvvetleri
kullanilarak farkli kosma durumlar1 esnasindaki kas koordinasyonunun anlagilmasi ve
mevcut bilginin artirilmasi saglanarak bu bilginin sporcularin fiziki kapasitelerinin

arttiritlmasinda ve olasi sakatlik riskinin azaltilmasinda kullanilmasi1 hedeflenmektedir.



2. GENEL KISIMLAR

2.1. ISKELET KASLARININ ANATOMISI VE FIZYOLOJISI

Insan viicudunda ii¢ tip kas bulunmaktadir. Bunlar; diiz, kalp ve iskelet (gizgili)
kaslaridir. Kaslar, sinir sistemi yoluyla iletilen elektrik sinyallerinin kuvvete
dontistiiriilmesini saglar. Bu sayede diiz kaslar i¢ organlarin fonksiyonlarni yerine
getirmesini, kalp kaslar1 kanin pompalanmasini ve iskelet kaslar1 eklemlerin hareketinin
kontroliinii saglar [56]. Bu tezin temel konusu iskelet kaslarinin hareket esnasindaki kas
koordinasyonunun anlagilmasi oldugu i¢in bu bdliimde sadece iskelet kaslar1 hakkinda

detayl1 bilgi verilecektir.

Insan viicudunun hareketinin saglamasinda iskelet kaslarinin bircok gorevi vardir.
Bunlardan en Onemlileri; hareketin gergeklesmesinin, viicudun postiir (durus) ve

pozisyon kontroliiniin ve eklemlerin stabilitesinin saglanmasidir [56].

2.1.1. iskelet Kaslariin Yapisi

Iskelet kaslar1 kas lifi adi verilen kas hiicrelerinden meydana gelmektedir. iskelet
kaslarinin hiyerarsik yapisi detayli olarak Sekil 2.1°te gosterilmektedir. Kas lifleri bir
araya gelerek fasikiilii meydana getirirler. Her bir fasikiil perimisyum adi verilen kas
lifini koruyan bag dokusu ile sarilir. Fasikiiller bir araya gelerek iskelet kasin1t meydana

getirirler.

Kasin etrafi epimisyum bag dokusu ile sarilidir. Epimisyum, kaslar tarafinda olusturulan
kuvvetin kemige iletilmesinde kritik rol oynar [56]. Her kas lifi kilcal damarlar1 ve ince

sinir dallarini tagtyan endomisyum ile sarilir (Sekil 2.2).

Kas hiicresi ya da diger bir degisle kas lifi sarkolemma adi verilen hiicre zari ile ¢evrili
olup sitoplazmasinda (sarkoplazma) kas boyunca uzanan c¢ok sayida miyofibrilden

olusmaktadir.



Miyofibriller birbirini takip eden acik ve koyu bantlardan meydana gelmektedir. A¢ik

A

Kas Fasikiilia Kas Lifi

A

Miyofibril

Kas

A

Sarkomer

-

Aktin Miyozin

Sekil 2.1: Iskelet kasinin temel bilesenleri.
bantlar aktin, koyu bantlar ise miyozin olarak adlandirilir. Aktin ve miyozinden olusan
her gruba sarkomer denmektedir. Sarkomer kasilma islemini gerceklestiren en kiiciik

birim olup, art arda dizilerek miyofibrilleri meydana getirir.

Perimisyum

Endomisyum

Kas lifleri demeti
(Kas Fasikiill)

Miyofibril
Tendon

Kan damaran
Epimisyum  ve sinirler

\

Sekil 2.2: Iskelet kaslarmin yapisi.



2.1.2. Kas Mimarisi

Kaslarda, paralel ve pennate olmak tizere iki temel lif dizilimi mevcuttur [56]. Sekil
2.3.’te kas lifi dizilimlerine ait 6rnek kaslar gosterilmektedir. Paralel lif diziliminde kas
fasikiilleri kasin uzun ekseni boyunca paralel olarak uzanirlar. Beg farkli ¢esit paralel 1if
dizilimi mevcuttur. Bunlar, diiz (flat), ig sekli yap1 (fusiform), bant (strap), yayilmis
(radiate, triangular, fanshaped veya convergent) ve dairesel (circular ) dizilimli
kaslardir. Diiz kaslar genellikle ince ve dar olup kas tarafindan iiretilen kuvvet genis bir
yiizeye yayilir. Rektus abdominis ve eksternal oblik kaslar1 diiz lif dizilimine sahip
kaslardir. 1 sekilli yap: kaslar baslangi¢ ve sonlanma yerleri dar, orta kismi ise genis
olup iki ucu kemige tendon vasitasiyla baglanmaktadir. Bu tip kaslarda {iretilen kuvvet
kemigin kiiciik bir kismina iletilmektedir. Brachialis, biceps brachii ve brachioradialis
bu lif dizilimindedir. Bant tipi dizilimde kasin ¢ap1 kas boyunca uniformdur. Bu tip
kaslarla iiretilen kuvvetin hedeflenen bolgeye iletilmesi saglanir. Bu tip kaslara 6rnek

sartorius kasidir.

Biceps brachii Pectoris major External Oblique Sartorius —

Dairesel (Circular)

fg Selili Yapi (Fusiormy 7 o) Dz (Fley Bant (strap)

A) Paralel Lif Dizilimi

Extensor digitorum longus Rectus femoris

Bipennate Multipennate

B) Pennate Lif Dizilimi

Sekil 2.3: Kaslarin gesitli lif dizilimleri (referans [57]’den uyarlanmustir.).



Yayilmis lif dizilimli kaslar, diiz lif dizilimi ve ig sekilli yap1 lif dizilimin bilesimi
seklindedir. Bu tip dizilimde kaslar, baslangi¢ yerlerinde genis bir yiizeye yayilmis olup
sonlanma yerlerinde ise daralarak tendon vasitasiyla kemige baglanirlar. Dairesel 1if
dizilimli kaslar halka seklindedir. Bu tip dizilime verilebilecek en iyi 6rnek orbicularis
oris kas1 olup bu kas agiz bolgesini ¢cevrelemektedir. Genel olarak paralel lif dizilimine
sahip kaslar uzun kas liflerine sahiptir, hizli kasilirlar ve genis hareket araligina

sahiptirler.

Pennate lif dizilim yapisinda, lifler kus tiiyli formunda olup merkez tendonuna egik
olarak uzanir. Bu tip kaslarda tendon kasin uzun ekseni boyunca devam eder. Kas
fasikiilii kisadir. Bu tip kaslarda kasin uzun ekseni ile kas lifleri arasinda belirli bir a¢1
oldugundan, kasin her lifinin iirettigi kuvvetin yonii ile kas kuvvetinin yonii ayni
degildir. Kas lifinin boyu kasin toplam boyundan daha kisadir. Lif boyu ile kas boyu
arasinda bir orant1 yoktur. Ug farkli gesit pennate lif dizilimi mevcuttur. Bunlar,
unipennate, bipennate ve multipennatedir. Eger kaslar tendonun tek tarafinda capraz
olarak dizilmis durumda ise bu tip kaslar unipennate’dir. Biceps femoris, extensor
digitorum longus, semimembranosus ve tibialis posterior unipennate bu kaslara drnektir.
Kas lifleri tendonun iki tarafina da dizilmis diyagonal halde ise bipennate, merkez
tendonu iki ya da daha fazla dala ayriliyorsa bu tip dizilim multipennate olarak
isimlendirilir. Rektus femoris, gastrocnemius, vastus medialis, vastus lateralis ve flexor
hallucis longus bipennate dizilimli kaslara 6rnek iken deltoid ve gluteus maximus
multipennate dizilimli kaslara 6rnek olarak verilebilir. Paralel dizilimli kaslara gore
daha yavas kasilip, daha dar bir hareket aralifina sahiptirler. Paralel dizilimli kaslara
gore daha biiylik kas kesit alanina sahip olan pennate dizilimli kaslar daha fazla kuvvet

retirler [56].

2.1.2.1. Pennasyon Acist

Pennasyon agis1 kas liflerinin, kasin kuvvet uygulama dogrultusu (line of action ) ile
yaptig1 agidir (Sekil 2.4). Pennate kaslarda enine kesit alanina diisen sarkomer sayisi
artigindan dolay1 bu kaslar daha iyi kuvvet iiretme 6zelligine sahip olup kasilma hizlar

paralel kaslara oranla daha azdir.

Pennasyon agis1 biiyiidilkge tendona iletilen bileske kuvvet miktar1 azalmaktadir.

Kasilma esnasinda kaslarin pennasyon agisi arttiginda kaslarin kuvvet iiretme kapasitesi
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azalir. Manal ve dig.’nin [58], 2006 yilinda yaptig1 calismaya gére maksimum istemli
kasilma (maximum voluntary contraction) esnasindaki pennasyon agist dinlenme
esnasinda Olgiilen agidan daha fazladir. Erkek goniilliller iizerinde dinlenme ve
maksimum istemli kasilma esansinda yapilan pennasyon acist Ol¢limlerinde lateral
gastrocnemius, medial gastrocnemius ve soleus kaslarinda yaklagik 10°, 16°, and

21°’lik pennasyon agist artis1 gozlemlenmistir [59].

Tendon yéniindeki
kuvvet vektérii

Kas lifi yéntindeki
kuvvet vektéri

Pennasyon agisi

Sekil 2.4: Pennasyon agisinin kas {izerinde gosterimi.

2.1.2.2. Kas Kesit Alani

Sarkomerlerin dizilim sekli kaslarin kasilma 6zelliklerini biiylik 6l¢iide etkilemektedir.
Ciinkii kasilma kuvveti aktin ve miyozinin iist iiste geldigi ve g¢apraz kopriilerin
olusabildigi bolgelerde iiretilmektedir. Bu nedenle kasilma kuvveti kasta bulunan lif
sayist ve dizilimi ile iligkilidir. Kasin uzunlugu, kasin calisma araligini belirlerken,
kasin kesit alanm1 ise kasin iiretebilecegi kuvveti belirleyen 6nemli bir faktordiir [60].

Kasin kesit alan1 (2.1) formiilii kullanilarak hesaplanabilir.

KA="" 2.1
7 2.1)
Formiil 2.1°de KA kasin kesit alanini, KH kasin hacmini ve L ise lif uzunlugunu ifade
etmektedir. Bir kasin en genis yerinden (venter) yapilan ve kasin uzun eksenine dik
dogrultudaki kesite anatomik kesit alani (AKA) denir (Sekil 2.5). AKA, paralel

dizilimli kaslarda liflerin biiyiik bir kismini keserken, pennate kaslarda ise kas1 meydana
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getiren liflerin sadece bir kismin1 keser. Bu nedenle kasi meydana getiren ve kasin
kuvvet liretim yetenegini belirleyen liflerin sayisi, AKA ile olmasi gerekenden daha az

hesaplanir [56].

Kasta bulunan tiim kas liflerinin sayisinin tahmininde standart bir 6l¢ii olan fizyolojik
enine kesit alani (physiological cross-sectional area- PCSA) kullanilmaktadir. PCSA
kasin kas liflerinin tamamindan gegen kesittir. Paralel dizilimli kaslarda anatomik kesit
alan1 fizyolojik kesit alanma esittir. Ancak pennate kaslarda PCSA anatomik kesit

alanindan 6nemli 6l¢iide biiytiktiir [60]. PCSA asagidaki sekilde hesaplanabilir;

mcos &
pL

PCS4 =

(2.2)

Esitlik (2.2)’de M kasin kiitlesini, o kasin yogunlugunu (1.056 g/ cm®) [61], L kasin

uzunlugunu ve € pennasyon agisini gostermektedir [56].

1L

A B C D

Sekil 2.5: Anatomik kesit alan1 ve fizyolojik kesit alaninin farkl: lif dizilimine sahip kaslardaki
gosterimi A) paralel lif dizilimi B) unipennate lif dizilimi C) bipennate lif dizilimi D)
multipennate lif dizilimi.

2.1.3. Kas Lifi Tipleri
Insan viicudunda bulunan kaslar, yavas kasilan (slow-twitch) veya tip I ve hizli kasilan

(fast-twitch) veya tip Ila - IIb kas liflerinden olugsmaktadir. Kas lifleri farkli metabolik
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ve fonksiyonel 6zelliklere sahiptirler. Bu nedenle, kas lifleri giic, siirat veya dayaniklilik

gerektiren kasilma kosullarinda farkli kuvvet ve enerji tiretmektedirler [62].

Yavas kasilan veya tip I kas lifleri oksidatif olup, yiiksek miyoglobin konsantrasyonuna
sahip olduklarindan renkleri kirmizidir. Kasilma siireleri uzundur. Yorgunluga karsi
direncli olup, trettikleri kuvvet diisiik diizeydedir. Uzun mesafe maraton kosuculari,
aerobik dayaniklilik (endurans) gerektiren motor fonksiyonlar gergeklestirdikleri igin

kaslarinda daha ytiksek oranda tip 1 kas lifine sahiptirler.

Hizli kasilan veya tip II kas tipi iki alt gruba ayrilmaktadir. Bunlar; tip Ila hizh
oksidatif- glikolitik ve tip IIb ise hizli glikolitik olarak isimlendirirler. Tip Ila kas lifleri
kirmiz1 renkte olup, orta hizli-kasilan lif tipi (intermediate fast-twitch fiber) olarak
bilinirler. Bu kaslar hem oksidatif hem de glikolitik enzimler igerip, kuvvet tiretiminde
anaerobik ve aerobik metabolizmayr kullanirlar. Urettikleri kuvveti uzun siire
koruyabilirler ya da ani ve fazla giic gerektiren hareketlerde yiiksek gii¢ liretmek igin
kasilirlar. Tip Ilba kas lifi ise beyaz renkte olup anaerobik metabolizmay1 kullanarak
kuvvet iiretirler. Bu tip kas lifler ani ve yliksek kuvvet iiretip hizli bir sekilde yorulurlar

[56, 62].

2.1.4. Kas Kuvveti-Kas Boyu iliskisi

Blix, bir kasin {iretebilecegi kuvvet miktarinin kasin boyuna bagli oldugunu bulan ilk
kisidir [63]. Sonrasinda, Gondon ve dig. [64], 1966 yilinda yaptiklar1 deney sonucunda
kas lifinin iiretecegi kuvvetin uzunlukla iliskili oldugunu goéstermistirler. Yaptiklar
deneyde, kurbaga kasinin lifini izole ederek kasin maksimum aktivasyon esnasindaki

boyu ve iirettigi maksimum kuvveti 6lgmiislerdir.

Kaslarda kuvvet-uzunluk iliskisi aktif ve pasif olmak iizere iki bilesenden meydana
gelmektedir. Pasif kas kuvveti, kasin bag dokularinin ve pasif elemanlarin (titin)
nominal boylarinin 6tesinde uzamalarindan dolayr meydana gelmektedir. Kas lifi
uzadiginda, pasif yapilar uzamaya karsi direng gostererek kuvvet tiretirler. Aktif kas
kuvvetinin iretilmesi ise kayan filamentler teorisi (sliding filament theory) ile agiklanir
ve bu kuvvet ii¢ kisimdan meydana gelmektedir. Bunlar; Sekil 2.6’te goriildiigii gibi
artan bolge, plato bolgesi ve azalan bolgedir. Kas liflerini olusturan ince ve kalin

filamentlerin boylar1 degismeden birbiri lizerinde kayma hareketi kas liflerinin boyunun
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kisalmasimna veya uzamasina neden olur ve boylece aktif kas kuvveti iiretilir. Artan
bolgede, kas lifinin boyu optimum boya (/;' ) yaklastik¢a tiretilen kuvvet artmaktadir.

Ciinkii kasin optimum boyunda aktin ve miyozin filamentleri arasindaki etkilesim
maksimum diizeyde olup kuvvet maksimize edilebilmektedir. Kasin boyu, optimum
boydan daha kisa hale geldik¢e aktomiyozin kopriileri birbiri {izerine biner ve yeni
kopriilerin kurulmasi engellenir. Aktin ve miyozin filamentleri tamamen iist iiste

binene kadar kasin iiretecegi kuvvet azalmaya devam eder.
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Sekil 2.6: Normalize aktif (siyah ¢izgi) ve pasif (kesikli ¢izgi) kas kuvvet-uzunluk iliski grafigi.
Plato bolgesi, maksimum aktif kuvvet iiretiminin gerceklestigi bolgedir. Kasin,
optimum kas boyunda iirettigi kuvvete maksimum izometrik kuvvet denir. Azalan
bolgede ise kasin boyu uzadigindan dolay: filamentler birbirinden ayrilarak, aktin ve
miyozin arasinda olusan koprii sayist azalmis olup dretilecek aktif kas kuvveti
azalmaktadir [65]. Bununla birlikte kas lifi boyunun optimum kas lifi boyunu asmasi

sonucu pasif kas kuvveti liretilmeye baglamaktadir.



14

2.1.5. Kas Kuvveti - Kasilma Hiz Tliskisi

Kas kuvvetini etkileyen bir diger parametre ise kasin kasilma hizidir. Anlik kasilma hizi
v, kas iizerine uygulanan farkli kuvvetler igin 6lgiilebilir. Oyle bir yiik kasa uygulanir
ki, kas yiikii hareket ettiremez ve kasilma hiz1 sifir olur. Iste bu anda kasim iirettigi
maksimum kuvvet £, ile gdsterilir ve maksimum izometrik kuvvet olarak adlandirilir.
Kasin iizerine uygulanan yiikiin miktar1 azaldik¢a kas daha hizli kasilir ve maksimum
kasilma hizmma (V) yik sifir iken ulasilir. Kas kuvveti ile kasin kasilma hizi
arasindaki iligki (Sekil 2.7) hiperbolik olarak ilk kez Hill tarafindan esitlik (2.3)’te
belirtildigi gibi ifade edilmistir [66].

(F(v)+a,)(v+b,)=(F, +a,)b, (2.3)
% = Z:—h =0.25 (2.4)

Yukaridaki denklemlerde, F (v) ilgili kasilma hizinda bir kasin {retebilecegi
maksimum kuvveti, v ise anlik kasilma hizin1 gostermektedir. F;, a,, b, sabitler olup,

F, maksimum izometrik kas kuvvetini a, ve b, ise kisalan bir kasin enerji kullanim1 ve

sicaklik iligkisini tanimlayan Hill katsayilaridir. Esitlik (2.4)’teki iliski 37° sicakliktaki
kaslar i¢in gegerlidir.

Sekil 2.7°de goriildiigii gibi kas kisalirken kasilma hizi artikga daha az kuvvet liretir.
Kas maksimum kisalma hizina (V) ulasana kadar kuvvet iiretebilmektedir. Aktif
uzama veya eksantrik kasilmalar esnasinda kasin, maksimum izometrik kuvvetin 1.8

kat1 kadar kuvvet liretebilecegi ¢esitli aragtirmacilar tarafindan gosterilmistir [67-69].
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~1.8 ch

Normalize Kas Lifi Hiz1

Sekil 2.7: Normalize kas kuvvet-hiz grafigi.
Eksantrik kasilma halindeki kuvvet-hiz iliskisi farkli esitliklerle ile formiile edilmis
olup, kesin bir uzlasi bulunmamaktadir. Epstein ve Herzog’un [69], 1998 yilinda

onerdigi esitlik agagidaki gibidir;

F(v)=15F,-05—2——, —V—2°<v<o 2.5)

Lieber ve Burkholder [70], ise bu olay1 2008 yilinda yaptiklar1 calismada esitlik 2.6’te

gosterilen sekilde formiile etmislerdir.

F(v):l.SFO y<—— (2.6)

2.1.6. Kasin Kasilma Tipleri

Kaslarin temel yapilarindan miyofibriller, kalin ve ince filamentlerden meydana
gelmektedir. Kalin filament miyozin, ince filament ise aktin olarak isimlendirilen
kontraktil proteinlerden olusmakta olup, birbirine paralel olarak dizilmislerdir.

Kasilmanin, ince ve kalin filamentlerin boylarinin degismeden birbiri iizerinde
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kaymasiyla meydana geldigi diistiniilmektedir [56]. Bu teori kayan filamentler teorisi
olarak adlandirilmaktadir. Kaslarin kasilmas: statik ve dinamik olmak {izere iki temel

gruba ayrilmaktadir.

2.1.6.1 Statik Kasilma

Statik kasilma, izometrik kasilma olarak da adlandirilmakta olup sabit (iso) uzunluk
(metric) anlamina gelmektedir. Bu kasilma esnasinda kasin boyunda bir degisiklik
olmamakla birlikte tonusunda artis gézlenmektedir. Kasilma esnasinda eklem acist ve

kas boyu degismediginden mekanik is sifira esittir.

2.1.6.2 Dinamik Kasilma

Bu kasilma tipinde kasin boyunda ve bagli oldugu eklemlerin agisinda degisiklik
olmaktadir. Bu kasilma tipi izotonik ve izokinetik kasilma olarak ikiye ayrilirlar.
Izokinetik kasilma sabit (iso) ve hareket (kinetic) kelimelerinden meydana gelip tiim

eklem hareketi boyunca sabit bir hizla yapilan kasilmadir.

izotonik kasilma ise sabit (iso) ve gerilim (tonic) kelimelerinden meydana gelir. Bu
kasilma durumunda kasin boyu degisirken kasin iirettigi kuvvet sabit kalmaktadir.
Kasilma esnasinda hareket meydana geldiginden kaslar mekanik is yaparlar. Bu tip
kasilma kendi icinde egzantrik ve konsantrik kasilma olmak {izere iki alt gruba ayrilir.
Eksantrik kasilmada kasin boyu uzar fakat tonusu (gerilimi) sabit kalir. Konsantrik
kasilmada ise kasin boyu kisalirken tonusu ayn1 kalir. Fiziki aktiviteler esnasinda kasin
hem boyu hem de tonusun da degisiklik meydana gelmektedir. Diger bir deyisle hem
izotonik hem de izometrik kasilma arka arkaya meydana gelmektedir. Bu tip

kasilmalara oksotonik kasilma denmektedir.

2.1.7. Tendon

Tendon, diger biyolojik yapilarla kiyaslandiginda daha homojen bir yapiya sahip, pasif
bir elemandir. Kuvvet kontrolii yapamaz ya da kuvvet liretemez. Tendonlar, basit
mekanik fonksiyona sahip olsalar da hareket esnasinda ¢ok cesitli ve dnemli bir rol
oynamaktadir. Tendonlarin temel 3 fonksiyonu bulunmaktadir. Bunlar: 1) Kaslar
tarafindan tretilen kuvvetin iskelet sistemine az kayipla iletilmesi; 2) Kaslarda olusan

gerilim degisikliklerini golgi tendon organlar1 vasitasiyla algilayarak kaslarda meydana
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gelen kuvvetin kontrol edilmesi; 3) Elastik gerilme enerjisinin depolanmasi ve

gerektiginde tekrar sisteme verilmesidir.

Tendonlar, asma k&priiniin celik halatina benzerler. Iyi organize edilmis kolajen
liflerinin helezon seklinde i¢ ice sarmal olusturmasi ile meydana gelmektedirler [71].
Insan tendonunun kuru agirhig: toplam tendon agirliginin yaklasik % 30°dur, kalan %70
kism1 ise sudan meydana gelmektedir. Kuru agirligin %2’si ise elastinden olusmaktadir

[72].

e — —
Baglangi¢ Lineer Kopma
B olges1  Balge

Gernlme

Birim [Uzama

Sekil 2.8: Tendonun tipik gerilme-birim uzama grafigi.
Tendonun gerilme-birim uzama grafigi Sekil 2.8’de goriildiigii gibi li¢ temel bolgeden
meydana gelmektedir. Bunlar baglangic bolgesi, lineer bolge ve kopma bolgesidir.
Baslangic bolgesinde serbest halde kivrilmis durumda bulunan fibriller diizlesirler. Bu
durum serbest tendon uzunlugu ile % 2-3’liik gerilme mertebesinin altinda meydana
gelmektedir. Bu bdlgede, tendon enerjiyi emme yetenegini artirmak icin yiiksek bir

esneklige sahiptir [73].

Lineer bolgede ise gerilme yaklasik olarak % 3 ile % 8 arasinda olup birim uzama ile
dogrusal bir iliski gostermektedir. Malzemenin yiik altinda esnek sekil degistirmesinin
Ol¢iisii olan Young modiilii tiim canlilar i¢in yaklasik 1,5 GPa mertebesindedir. Son

bolge olan kopma belgesinde ise yliksek gerilmeye maruz kalan tendonda mikro
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catlaklar olusur, gerilmenin devam etmesi halinde biiyiikk capta hasar olusarak tendon
kopar. Kopma olay1 100-120 MPa’da veya gerilmenin %8 ile %10’u astig1 durumda
meydana gelir [74]. Bu calismada kas-iskelet modeline ait tendonlar elastik yapilar

olarak modellenmistir.

2.2. KASLARIN VE TENDONLARIN MODELLENMESI

Kas-iskelet modelleri insanin yiiriime, kosma, ziplama ve bisiklete binmesi gibi bircok
farkli hareket seklinin analizi ve simiilasyonunda siklikla kullanilmaktadir. Bu modeller,
kasin aktivasyon ve kasilma dinamigini iceren matematiksel modeller barindirmakta
olup kas kuvveti, kas lifi uzunlugu gibi Olgiilmesi zor olan parametrelerin
hesaplanmasina yardimeci olmaktadir. Bu tip modellerin temel elemani kas-tendon
dinamigi modelleridir. Bu kas-tendon modellerinin en yaygin olarak kullanilanlar1 Hill
tipi kas modelleri ve ¢apraz koprii tipi kas modelleridir. Capraz kopri tipi kas
modellerinde kas sarkomerinin temel elemanlarinin kuvvet iiretme mekanizmasindan
hareketle tiiremektedir. Fakat bu tip modeller 6l¢iilmesi ¢ok zor olan bir¢ok parametre
icerdiklerinden dolayi bilgisayar destekli kas-iskelet sistemi simiilasyonlarinda nadiren
kullanilmaktadir. Kas-iskelet sisteminin simiilasyonunda Hill tipi kas modeli yaygin
olarak kullanilmaktadir. Lemaire ve dig. [75] yaptig1 calismada Huxley ve Hill tipi kas-
tendon modeli kullanilarak kasin mekanik davraniglarinin gerilme-kisalma evresi
(stretch—shortening cycles) boyunca simiilasyonu yapilmistir. Simiilasyon sonuglari,
tamamen uyusturulmus 3 adet erkek sicanin soleus kasinda yapilan Olglimlerle
kiyaslanmistir. Bu calisma gostermistir ki, her iki kas modelinden elde edilen sonuglar
deney verileriyle uyum iginde olup Huxley ve Hill kas-tendon modelleri mekanik
davraniglarin modellenmesinde esit derecede basaridirlar. Bu ¢alismada, hem daha az
parametre iceren hem de bilimsel ¢alismalarda siklikla kullanilan Hill tipi kas modeli

kullanilmastir.

Canlilarin viicudunda bulunan kaslar ¢ok karmasik yapilardir. Bu nedenle modelleme
yapilirken basitlestirmeler ve bazi kabuller yapilmistir. Kas-tendon elemanlart kiitlesiz,
sirtiinmesiz ve uzayabilir iplikciler olarak modellenirler. Bu elemanlar, kemikler ve
diger yapilara baglanmakta ve onlar1 sarmaktadir. Tim kas liflerinin diiz, paralel, esit
uzunlukta ve ayni diizlemde oldugu varsayilarak kas lifinin geometrisi basitlestirilmistir

[76]. Biyolojik sistemlerde kas sabit bir hacme sahiptir [77]. Bu kasin bu 6zelliginin
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modelde temsil edilmesi i¢in Sekil 2.9°da gosterilen kasin alani (gri alan ) ve kas lifinin
uzunlugu sabit kabul edilmektedir. Ne var ki, Randhawa ve dig. [78] yaptig1 ¢alisma
gostermistir ki pennat kaslar yiilke maruz kaldiklarinda kas incelir, bu durumda kaslarin
yiikseklikleri degisiklik gostermektedir. Buna ragmen islem kolaylig1 ve tiim kaslar i¢in
yeterli veri olmadigindan kaynakli olarak basitlestirme yapilarak hesaplamalarda kasin

yiiksekligi sabit kabul edilmistir.

Bu basitlestirmelere ek olarak, kuvvet iiretiminin modellenmesinde de bazi kabuller
yapilmustir. ik kabul, kas tarafindan iiretilen gerilme kuvveti, tek bir kas lifi tarafindan
tiretilen kuvvetinin 6l¢eklendirilmis hali olarak varsayilmistir. Boylece, tek bir boyutsuz
model kullanilarak kasin lif uzunlugu, pennasyon agist ve maksimum izometrik kuvveti
gibi 6zelliklerinin modelde temsil edilmesi saglanmustir. Ikincisi ise kas lifinin iiretecegi
kuvvetin  biiyiikliigli kasin aktivasyonu, kasin boyu ve kasin kasilma hiz
parametrelerine bagl oldugu varsayimidir. Boylece, kas aktivasyonu sinirsel uyarimlar
ile kas aktivasyon dinamigi kullanilarak hesaplanir, sonrasinda bu aktivasyon degeri,

kasin boyu ve kasin kasilma hiz1 dikkate alinarak kas kuvveti hesaplanir.

Sekil 2.9: Kas-Iskelet Modellerinde Kullanilan Kas-tendon elemaninin basitlestirilmis
geometrik temsili (referans [79]’den uyarlanmustir.).

Opensim acik kaynak kodlu yazilim programinda kullanilan aktivasyon dinamigi
modeli Thelen’in [80] ve Winters’in [81] yaptig1 calismalara dayanan basitlestirilmis
birinci dereceden aktivasyon dinamigi (simplified first-order activation dynamics)

modelidir. Bu modele gore aktivasyon asagidaki gibi hesaplanmaktadir.

a—

a=

amin (27)
1 - ami

n
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a= (2.8)
T
7,(05+1.5a) u>a

T= 7, X (2.9)
— u<a
0.5+1.5a

Burada, 7, ve 7jsirasiyla aktivasyon ve deaktivasyon zaman sabitini, bu degerler
genelde 10 ms ve 40 ms olarak kullanilmaktadir [80]. # kasin sinirsel uyarimini,
a kasin aktivasyonunu, a kasin aktivasyonunun zamana gore tiirevini ve a_ ise izin

verilen minimum kas aktivasyon degerini gostermektedir.

2.2.1. Thelen Kas Modeli

OpenSim programinda kullanilan Hill tipi kas modellerinden birisi olan Thelen tipi kas
modelinin iki farkli versiyonu sistemde mevcuttur; Thelen2003Muscle Deprecated,
Thelen2003Muscle’dir. 2003 yilinda gelistirilen Thelen 2003 kas modeli 2012 yilinda
Millard ve dig. [79] tarafindan baz1 diizeltmeler ve gilincellemeler yapilarak
Thelen2003Muscle ismi ile sistemde bulunmaktadir. Thelen2003Muscle Deprecated
kas modeli ise Thelen ve dig. [80] tarafindan 2003 yilinda gelistirilip Opensim
programina eklenen orijinal modeldir. Bu tezde kullanilan kas-iskelet modelinde bazi

kaslar Thelen2003Muscle kas modeli ile modellenmistir.

Thelen [80] tarafinda yapilan calismada kasmn pasif kuvvet-uzunluk iliskisi (F"*)

maksimum izometrik kas kuvveti (F;") ile normalize edilerek iistel bir fonksiyonla

( F) ifade edilmektedir;
F™ ()= EMF™ (L (t)) (2.10)
0

KPE(TM 1)y B
F' 26T1 (2.11)
e -1

Burada, F"* normalize edilmis pasif kas kuvvetini, «"*iistel bir sekil faktoriinii, F,”

maksimum izometrik kas kuvvetini ve gé” ise maksimum izometrik kuvveti nedeniyle

olusan pasif kas gerilmesini gostermektedir.
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Ayni ¢alismada aktif kas kuvveti (F)) esitlik (2.12) kullanilarak hesaplanmistir. Kasin

aktif kuvvet-uzunluk iliskisi ise bir Gauss fonksiyonuyla (esitlik (2.13)) temsil

edilmistir;
F,(1)=a@)F" f,(L" (1)) (2.12)
J?z — o POy (2.13)

Burada, ]71 aktif kuvvet-uzunlugu &lgek faktorii, L normalize edilmis kas lifi uzunlugu

ve y bir sekil faktoriinii gostermektedir.

Tendonun kuvvet-gerilme iliskisi ise dogrusal olmayan baglangic bdlgesi boyunca bir

iistel fonksiyon ile ve bu bolge sonras1 dogrusal bir fonksiyon ile gosterilmistir;

FT PR
_ toe 10e€ ! Epe __ 1) gT S 8T
FT = —1(e (2.14)

T T
klin ((C,' —¢

toe

Y+ F! g >¢

toe

Burada, F" maksimum izometrik kuvvet kullanilarak normalize edilenmis tendon

kuvvetini, ¢ tendon gerilmesini, ¢/ tendonun dogrusal davrams gosterdigi bolgedeki

tendon gerilmesini, £,

toe

ustel sekil faktoriinii ve £, dogrusal oOlcek faktoriinii

mn

gostermektedir.

Kasin kasilma dinamigi, kasin aktivasyon-kuvvet-boy-kas lifi kasilma hiz1 6zellikleri ile
tendonun elastik &zelliklerinin etkilesimi ile agiklanmaktadir. Ozellikle kas boyu, kas
lifi kasilma hiz1 ve aktivasyon arasindaki iliski kuvvet liretim mekanizmasini1 oldukga

etkilemektedir. Kas lifi kasilma hiz1 agagidaki gibi ifade edilmistir;

Y -
VY =(0.25+0.75a) V" T"f’ (2.15)

Burada V) maksimum kasilma hizini, a kas aktivasyonunu, b ise kas lifinin

kisalmasina (F" <af;) veya uzamasma (F" >af,) bagh olarak iki farkli sekilde

hesaplanan bir parametreyi gostermektedir.
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af,+I7M/Af F" <af,
b= (2+1/A/2(5ﬁ}71£f —F") P s o (2.16)
(Een _1)

Esitlik (2.16)’da F kas lifinin uzamasi esnasinda kasmn ulasabilecegi maksimum

len

normalize kas kuvvetini, A4, kuvvet-hiz egrisi sekil faktorini (0.25 olarak

tanimlanmistir [80].) gostermektedir. Parametreler hakkinda daha detayli bilgi Thelen
ve dig. [80] tarafindan 2003 yilinda yapilan ¢aligmada bulunmaktadir.

Fakat esitlik (2.15)’in ve (2.16)’nin tersi alinabilir olmamasi (not invertible) ve
uygulama esnasinda hizin sifir oldugu noktalarda Sekil 2.10°da goriildiigii gibi sorun
olusturmasi nedeniyle Millard ve dig. [79] tarafindan giincellenmistir. Kas kuvvet-
kasilma hiz1 iliskisini ifade eden egri giincellenerek, tersi alnabilir bir egriye

doniistiiriilmiistiir.

Newton'un {iglincli kanunu ve kas ve tendon birimlerinin kiitlesiz oldugu varsayimi

kullanarak, kas-tendon elemani asagidaki esitlikteki gibi yazilabilmektedir.
F' @@ £, D L,0M)+ fr () cosa = FY £, (1) =0 (2.17)

Esitlik 2.17 tekrar diizenlenirse esitlik 2.18 elde edilir;

Lo ®)_p vy

My __cosa 2.18
A YD 219)

Kas lifinin kasilma hizinin hesaplanmasinda genellikle kuvvet-hiz egrisinin tersi

alinmaktadir;
v o j:;S(E)ga)_f () (2.19)
T a0, |

Burada; f,, (/") tendon kuvvet- uzunluk egrisini, f, (/") aktif kuvvet-uzunluk

egrisini, f,(v") kuvvet-hiz egrisini ve « pennasyon agisini gdstermektedir.
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Sekil 2.10: Millard tarafindan yapilan ¢alisma sonucu giincellenmis Thelen2003 kas modeli ve
orijinal Thelen 2003 kas modelinin kiyaslanmasi (referans [79]’den uyarlanmaistir.).

Thelen 2003 kas modelinin en biiyliik problemleri kuvvet-uzunluk iliskisi bir Gauss
fonksiyonuyla tanimlandigindan dolay1 kas kuvveti her zaman sifirdan daha biiyiik olup,
kas boyunun ¢ok kisaldig1 ve ¢ok uzadigi bolgelerde kas kuvvetinin olmasi gerekenden
daha fazla olarak hesaplamas1 (Sekil 2.11) ve kas boyunun gercek¢i olmayan ¢ok kisa
boylara ulasabilmesidir [80].
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Sekil 2.11: Millard tarafindan yapilan ¢alisma sonucu giincellenmis Thelen2003 kas modeli ve
Millard 2012 kas modelinin aktif kas kuvveti egrilerinin kiyaslanmasi (referans [79]’den
uyarlanmustir).

2.2.2. Millard Kas Modeli

OpenSim paket programinda Millard ve dig. [79] tarafindan gelistirilen
Millard2012EquilibriumMuscle ve Millard2012 AccelerationMuscle olmak {izere iki tip
kas modeli bulunmaktadir. Bu kas modellerindeki temel ortak nokta Thelen2003Muscle
kas modeline gore daha gercek¢i ve literatiirde [82-85] bulunan deney verileriyle
uyumlu aktif kuvvet-uzunluk ve kuvvet-kasilma hizi egrisi kullanmalari, kuvvet-
kasilma hizi egrisinin tersinir olmasit ve egrilerin kolaylikla giincellenebilmesidir.
Millard Modeli kullanildiginda parametreler giincellenerek kaslar yavas kasilan veya
hizli kasilan kas liflerine degistirilebilmektedir. Winters ve dig. [82] 2011 yilinda
tavsanlar iizerinde yaptig1 calisma aktif kas 6zelliklerinin dl¢eklendirilmis bir sarkomer
olarak modellenmesi ile kas uzunlugu ve kas kuvveti iliskisinin dogru tahmin edildigini
gostermistirler. Bu da gostermektedir ki tiim kas1 bir sarkomer olarak modellemek kas
uzunlugu ve kas kuvveti iligkisinin temsili acisindan gerceke¢i bir yaklasimdir. Bu kas
modelini Thelen kas modeli ile kiyaslandiginda bir diger avantaj1 ise tendonun elastik

olarak modellenebilmesidir.

fSE(l )_fSE(iM)

M -l CoSx _ 2.20
T T s 220
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Millard2012EquilibriumMuscle kas modelinde esitlik (2.20)’den hareketle kasilma hizi
hesaplanmaktadir. Bu esitlik dort adet sayisal tekillik icermektedir. Bunlar;

1) a = 90°

2)a—>0
3) [, (") =0

4) —8f(;§;M ) -0

Bu kosullara simiilasyon esnasinda siklikla rastlandigi icin, tekillige neden olan

kosullarin ilgili limitlere yakinlagsmasi ama hi¢bir zaman ulagmamasi i¢in a <90°,

v ~M
a>0, f,0")>0, 5fa ) >0 kosullar1 sisteme eklenmistir. Modelin gercekei

‘7M
olmayan kas uzunluklara ulasmasmin engellenmesi i¢in kas boyu icin tek tarafli

kisitlama kullanilmastir;

! 2.21)

v |0 1M Simﬁﬁq ve v <0
14 ~
/ ve/veya 3" >0

Millard2012AccelerationMuscle kas modelinde ise esitlik (2.22) kullanilmaktadir.
Esitlik (2.22)’de kullanilan £, ("), £,(3"), fo, (I*) ve fo(I") egrilerinin C2-
stirekli (C2- continuous- yani ikinci tiirevi siirekli olmali) olmasi durumunda bu

denklemin tek bir 7" ¢oziimii bulunabilmektedir.

EM(a@) f ")V, + fo () + B ) cos a

: (2.22)
_E)MfSE(lT) =0
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Tablo 2.1: Millard’1n yaptig1 kasin siniizoidal gerilmesi, OpenSim kiitiiphanesi model gait2354
ve arm26 iizerinde yaptig1 simiilasyonlar sonuglariin kiyaslamasi ile elde ettigi verilerin

ozeti [79].
Statik CMC Ileri Dinamik (Forward

OpenSim Kas Modeli Tiirleri Optimizasyon Dynamics)
Thelen2003Muscle * * *
Millard2012EquilibriumMuscle B o *
Millard2012AccelerationMuscle o - o
* : hesaplama siiresi makul
*% : hesaplama siiresi makul ve hesaplanan kas lif boyu
gercekei

*%%* . hesaplama siiresi makul, hesaplanan kas lif boyu gercekei ve aktivasyonun sifir olarak
hesaplanmasi miimkiin

- . kullanilmasi tavsiye edilmemektedir.

Bu kas modeli Millard2012EquilibriumMuscle kas modeline benzer kas kuvveti
iiretmekte olup sifir aktivasyon degerinde hesaplama yapabilmektedir. Iler dinamik
hesaplamalar i¢in daha uygun bir modeldir. Tablo 2.1°de Millard ve dig. [79] yaptig1
calismalar sonucu elde ettikleri sonuglarin kiyaslamasi verilmistir. Thelen2003 kas
modeli lif boyunun gercek disi asir1 kisalmasina izin verdiginden dolayr simiilasyon
sonuclarinda gergekei kas lifi elde edilememektedir. Millard tarafindan yapilan kasin
siniizoidal gerilmesi ve OpenSim kiitiiphanesinde bulunan gait2354 ve arm26 modelleri
lizerinde yaptig1 analizler gostermistir ki Millard2012 kas modelleri kas parametreleri

ve kas kuvveti tahmininde daha gercekg¢i sonuglar vermektedir.

2.3. TEMEL ANATOMIiK KAVRAMLAR
Anatomi literatiiriinde hareketlerin tarifini kolaylagtirmak ve anlasilirligini artirmak igin
anatomik durus ve diizlemler gibi kavramlar tanimlanmistir. Bu nedenle tezin bu

kisminda temel anatomik kavramlar tanimlanacaktir.

Anatomik terimler, viicudun degisik kisimlar1 arasindaki iligkiyi kiginin anatomik
durusta oldugu diisiintilerek tanimlamaktadir. Anatomik durusta kisi dik durmakta olup
ayaklar bitisik, kollar yanlarda ag¢ik ve avug i¢i 6ne dogru bakar durumda bulunmalidir.

Anatomik pozisyonda viicudu bdlmelere ayiran ii¢ adet ana diizlem grubu
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bulunmaktadir. Sekil 2.9°da anatomik diizlemler ve temel anatomik terimler detayl

olarak gosterilmektedir.

Superiyor terimi belirtilen kismin veya anatomik isaret noktalarmin (anatomical
landmarks) bir referans noktasinin {ist kisminda ya da basin iist kismina yakin
bulunmas: anlaminda kullanilmaktadir. Inferiyor ise belirtilen kismin referans
noktasinin asagisinda oldugu durumlarda kullanilmaktadir. Ornegin; bas gdvdeye gore

superiyor konumda, govde ise iist bacaga kiyasla superiyor konumda bulunmaktadir.

Bir hareketin veya nesnenin konumunu viicudun arka kisminda mi1 yoksa 6n kisminda
m1  gergeklestigini  belirtmek icin sirasiyla posteriyor ve anteriyor terimleri
kullanilmaktadir. Ornegin hamstring kas grubu iist bacagmn posteriyor kisminda

bulunurken, kuadriseps kas grubu {ist bacagin anteriyor kisminda bulunmaktadir.

Insan hareketlerinin tanimlamasinda kullanilan evrensel ydntem, bir eksen sistemi
kullanilarak tanimlanmasidir. Ug adet hayali eksen, birbirlerine dik olacak ve kesisim
noktalar1 agirlik merkezinde bulunacak sekilde konumlandirilirlar. Bunlar viicudun
kardinal referans diizlemleridir. Hareketler her zaman bir diizlemde ve bu diizleme dik

olan donme ekseni olarak adlandirilan eksen etrafinda meydana gelmektedir.

Sagital diizlem, viicudu sag ve sol olmak iizere iki pargaya ayirmaktadir. Bu diizleme
dik olan ve sag-sol yoOniindeki eksen mediyolateral eksen olarak adlandirilir.
Longitudinal (Sagital) diizlemde gerceklesen hareketler mediolateral eksen etrafinda
meydana gelmektedir. Frontal (Koronal) diizlem ise viicudu arka ve 6n olmak iizere iki
pargaya ayirir (Sekil 2.9). Bu diizleme dik olan eksene anteroposterir eksen denir.
Viicudun bu diizlem {izerindeki hareketi diger diizlemlerde oldugu kadar yaygin
degildir. Transvers (yatay) diizlem viicudu iist ve alt bdlge olmak iizere iki yarim
pargaya ayirmaktadir. Bu diizlemde genel olarak donme hareketi yapilmaktadir. Buz
pateninde iki ayak ya da tek ayak iizerinde yapilan dikine doénme (spin) hareketi

transvers diizlemde yapilan hareketlere drnektir.
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Lateral

Transvers (Horizont}
Duizlem

-
Anteriyor

Sekil 2.12: Anatomik diizlemler ve terimler.
Kardinal diizlemler haricinde viicudu kesen farkli diizlemlerde bulunmaktadir. Bu
diizlemler sekonder referans diizlemleri olarak adlandirilir ve kardinal diizlemlere
paralel olacak sekilde viicudu keserler. Eklemlerin hareketleri sekonder referans
diizlemleri kullanilarak tanimlanmakta olup eksenlerin birlesme noktast eklem

merkezinde bulunur.

2.3.1. Temel Eklem Hareketleri
Insan viicudunun yer degistirmesini saglayan yiiriime ve kosma gibi aktiviteler sirasinda

viicudun eklemlerinde alt1 temel hareket ve bunlarin farkli kombinasyonlar1 meydana
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gelmektedir. Ilk iki temel eklem hareket fleksiyon ve ekstansiyon olup viicuttaki hemen

hemen tiim hareketli eklemlerde goriilen hareket tiirleridir (Sekil 2.10 ve Sekil 2.11).

; Fleksiyon
] q
Hiperekst: Fleksiyon _
= - =
Ekstansiyon i =
I .
Ekstansiyon §
A) B)

Sekil 2.13: Diz ve kalca fleksiyon ekstansiyon hareketi.

Bu hareketler longitudinal (sagital) diizlem iizerinde meydana gelmektedir. Fleksiyon
hareketi bir egilme/ biikiilme hareketi olup bitisik iki uzuv arasindaki eklem ag¢inin
azalmas siiratiyle uzuvlarin birbirine yaklagmasi hareketidir. Ekstansiyon hareket ise
bir dogrultma hareketi olup uzuv referans noktasina donerken iki uzuv arasindaki eklem
acinin artmasi olarak tanimlanmaktadir. Bu hareketler ayak bileginde meydana
geldiginde dorsifleksiyon (ekstansiyon) ve plantar fleksiyon (fleksiyon) olarak
adlandirilmaktadir (Sekil 2.12).
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Fleksiyon

Ekstansiyon

Sekil 2.14: Ust ekstremite kol fleksiyon ekstansiyon hareketi.
Diger bir temel eklem hareket cifti ise abdiiksiyon ve addiiksiyondur (Sekil 2.12).
Koronal diizlemde meydana gelen bu hareket viicudun sadece bazi eklemlerinde 6rnegin
kalca, omuz, el bilegi, ayak bilegi gibi eklemlerinde olusmaktadir. Abdiiksiyon hareketi
viicudun ya da uzvun orta ¢izgisinden uzaklagsmasi hareketidir. Kolun yukariya dogru
kaldirilmasi, bacagin yanlara acilmasi veya parmaklarin birbirinden ayrilmasi olay1

abdiiksiyona Ornektir.

Son iki temel hareket rotasyon (donme hareketi) icermektedir. Donme hareketi ige
donme (internal veya mediyal rotasyon) ya da disa donme (lateral veya eksternal
rotasyon) seklinde meydana gelebilmektedir. Sadece bas ve govdede meydana gelen
rotasyon (donme) hareketi saga ve sola rotasyon (donme) diye adlandirilmaktadir. Uzuv
temel baglangi¢c noktasinda iken ice donme hareketi esnasinda uzuv dikey eksen
etrafinda hareket ederek uzvun anteriyor yiizeyi viicudun orta eksenine yaklasirken
posteriyor ylizey viicudun orta ekseninden uzaklasir. Disa donme hareketinde ise tam
tersi bir hareket yapilir; anteriyor yiizey viicudun orta ekseninden uzaklasirken
posteriyor ylizey viicudun orta eksenine yaklasir. Viicudun orta ekseni bas ve gdvdeden
gectiginden dolayr bu uzuvlardaki donme, hareketi uygulayan kiginin yoniine gore sag
veya sol rotasyon hareketi olarak adlandirilmaktadir. Rotasyon (donme) hareketi

omurlarda, omuzda, kal¢a ekleminde ve diz ekleminde meydana gelmektedir.
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Lateral

C)

Sekil 2.15: Temel eklem hareketleri A) Abdiiksiyon, addiiksiyon hareketi B) lateral ve mediyal
rotasyon hareketi C) dorsi ve plantar fleksiyon hareketi.

2.4. KOSMANIN TEMEL BiYOMEKANIK iLKELERI

2.4.1. Kosma Devri

Tipik bir kosma devri Sekil 2.13’te gosterilmistir. Kosma devri, bir ayagin yere ilk
degmesiyle baslayip, ayni ayagin tekrar yere degmesiyle sona ermektedir. Yiiriimede
oldugu gibi kosmada da ayagin yerde oldugu bir basma fazi vardir. Farkli olarak
kogmada, ayagin yer ile temasmin tamamen kesildigi ugus (toparlanma) fazi
bulunmaktadir. Yiirime ve kosma devirleri arasindaki en belirgin farkliliklardan biri
yiirlimenin basma periyodundaki her iki ayaginda yerde oldugu cift destek periyodunun
kogmada tamamen ortadan kalmasidir. Ayrica, ylirimeden farkli olarak kogsmada ugus
periyodunun basinda ve sonunda her iki ayagin da havada oldugu havalanarak kayma
periyodu bulunmaktadir. Kisacast bir kosma devri basma ve ucus (toparlanma) fazi

olmak iizere iki boliimden meydana gelmektedir.
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Kosmadaki basma fazi, yiirime devrindeki basma fazina gore oldukga kisa siiren bir
devirdir. Kosuda, basma fazi tiim kosma devrinin %50’sinden daha azdir. Kosma hizi
artikga basma evresi kisaldig1 ve ucus fazinin artig1 gézlenmektedir. Kisacast ayagin yer
ile temas siiresi atletin kogsma hizina baglhidir. Bu tezde, maksimum hiza ulasildigindan
basma siiresinin tiim kosma devrinin yaklagik % 25’1 oldugu gozlenmistir. Profesyonel
olarak diinya capinda yarisan kisa mesafe kosuculari, basma fazini tim devrin

%22’sinden daha kisa bir slirede tamamlayabilmektedirler [6].

Basma faz, ayagin yere temasi, basma ortasi ve kalkis olmak iizere lice ayrilmaktadir.
Basma fazinin ilk yarisinda viicudun, yatay olarak frenlenmesi ve agirlik merkezinin
yere olan uzakliginin azalmasi sonucu hem kinetik hem de potansiyel enerjide azalma
gerceklesir. Basma fazinin ikinci yarisinda ise viicudun agirlik merkezi ileri dogru
itilerek dikey yonde ylikselirken viicudun mekanik enerjisi geri kazanilmis olur. Bu
yonilyle kogsma, pogo ¢ubugu lizerinde bulunan bir insan gibi basma fazinin ortalarinda
ulastig1 en diisiik diisey mesafeden havalanarak kayma fazi esnasindaki en yliksek

noktaya dogru itmesine benzetilebilir [6].

Viicudun mekanik enerji degisimi alternatif olarak diger bir sekilde agiklanirsa, basma
fazinin ilk kisminda kaybedilen mekanik enerji alt ekstremitenin elastik dokulari
tarafindan elastik enerjiye doniistiiriiliip depolanarak korunmaktadir [71]. Depolanmis
elastik enerji kalkis fazinda geri kazanilarak, salinim fazi esnasinda agirlik merkezinin
yukariya ve ileriye dogru ivmelenmesine yardimei almaktadir. Bu ani ziplama tarzi
hareket stilli nedeni ile alt ekstremite kogsma esnasinda basit yay ve kiitle sistemi olarak
modellenebilmektedir [86, 87]. Ugus\ toparlanma fazi, temel olarak havalanarak kayma,
ileri salinim ve ayagin inisi fazlarindan meydana gelmektedir. Ucus fazi, havalanarak
kayma evresiyle baglar. Havalanarak kayma fazindan sonra ucus fazinda olmayan ayak
yer ile temas ederek viicudun ileriye dogru hareketine devam etmesini saglar. En son
evre olan ayagin inisi esnasinda tekrar her iki ayagin yer ile olan temasi kesilir ve bu
evre de ayak en ondeki pozisyona gelerek asagi dogru iner ve yere temas eder. Boylece

bir kosu devri tamamlanmais olur.
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Sekil 2.16: Yiiriime ve kogma devirleri ve periyotlar ([88] kullanilarak uyarlanmustir.).
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2.4.2. Sabit Hizla Kosma ve ivmelenerek Kosma
Kosma, iki belirgin agamadan meydana gelmektedir; ivmelenme asamasi ve sabit hizla
kosu asamasi. Bu her iki asama da kosunun veriminin ve ideal performansin

artirilmasinda esit bicimde onemlidir.

fvmelenme asamasindaki temel amag ilk hizsiz olarak baslanan kosuyu maksimum hiza
en kisa siirede ulasilmasidir. 100 m kisa mesafe kosusu, insanin maksimum kosu
kapasitesinin bir 6l¢iistidiir. Bir sporcunun performansi, ivmelenme asamasinin ne kadar
etkili ve verimli olduguna baglidir [89, 90]. Performansi en iist seviyeye ¢ikarmak igin,
alt ekstremiteye ait kaslarin viicudun kinetik enerjisini artirmak ve basma evresinde net
pozitif mekanik enerji iiretmek i¢in yiiksek kuvvet ve gii¢ iiretmeleri gerekmektedir. Bu
pozitif mekanik enerjiye ulagsmanin iki yolu bulunmaktadir. Bunlar ayagin yere
yiiklenmesi (loading) evresi boyunca absorbe edilen negatif isin minimize edilmesi,
basma ortast ve kalkis evresi esnasindaki pozitif mekanik enerjinin artirilmasi
gerekmektedir. Ayrica sabit hizda kogma ile ivmelenerek kosma kiyaslandiginda yer
tepki kuvvetinin biiyiikliigii ve yonlenmesinin farkli oldugu gézlenmektedir. Yapilan
calismalarda ivmelenme esnasinda basma evresinde Ol¢iilen yer tepki kuvvetinin yatay
bileseni sabit hizla kosu esnasinda dlgiilen yer tepki kuvveti yatay bileseninden % 46
oraninda daha biiyiik oldugu gorilmiistiir [91, 92]. Buna ek olarak sabit hizda kosma
esnasinda daha dikey olarak yonlenmis yerin tepkisine kiyasla, ivmelenme esnasinda
agirlik merkezi yerin tepki kuvvetiyle ayn1 dogrultuda olacak sekilde yonlenmistir [93].
Bu durum Sekil 2.14’te net olarak goriilmektedir. En iyi hizlanma performansi yer tepki

kuvvetinin yatay bileseninin biiyiikligli ve yonelimi ile baglantilidir [94].
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Sekil 2.14: A) Ivmelenerek kosma ve B) sabit hizla kosma esnasindaki basma periyodu.

Sabit hizla kogsma evresinde temel amag¢ ulasilan maksimum hizi miimkiin oldugunca
uzun siire yavaslama ya da yorulma olmaksizin devam ettirebilmektir. Insanlar
hayvanlar alemindeki diger canlilarla kiyaslandiginda oldukg¢a siradan sprint kosuculari
olsalar da uzun mesafe kosularinda oldukca basarilidir. Insan viicut anatomisi uzun
mesafe kosusuna uygun olarak evrilmistir [95, 96]. Viicut agirlik merkezi basma fazi
boyunca hizlanip ve yavaglasa da sabit hizda kogsma esnasinda kosma devri boyunca net
mekanik enerji degisimi en az seviyede olup, ortalama ivmelenme sifirdir [2]. Bu
nedenle, basma fazinin ilk yarisinda kaybedilen mekanik enerji, toparlanma fazinda
depolanan elastik enerjinin sisteme tekrar geri verilmesiyle ya da kaslar tarafindan
yapilan is nedeniyle geri kazanilmaktadir [97, 98]. Sabit hizda kosma esnasinda
viicudun dikey pozisyonunun korumasi ve ileriye dogru yatay hareketin elde edilmesi
icin alt ekstremite kaslar1 kasilarak uygun basma pozisyonunu elde eder. Boylece yer

tepki kuvvetinin agirlik merkezi ile hizalanmasi saglanir.

2.4.3. Adim Uzunlugu ve Adim Frekansinin Kosma Hizina Etkisi
Adim uzunlugu bir fule esnasinda kat edilen yatay uzunlugun yarisina verilen isimdir.

Diger bir deyisle sag ve sol ayagin yer ile temas ettigi iki ¢izgi arasinda kalan mesafeye
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verilen isimdir. Adim frekanst ise bir saniyedeki adim sayisidir. Kosma hizi ya da
kosucunun siirati, adim uzunlugu ve frekansina baglidir. Bu iliski asagidaki gibi

tanimlanmaktadir.

v=AU-AF (2.23)

Burada; v siirati, 4U adim uzunlugunu ve AF adim frekansimi gostermektedir. Bu
esitlikten de anlasilacag: gibi kogsma hizini artirabilmek i¢in adim uzunlugunu ve/ veya
adim frekansini artirmak gerekmektedir. Bunun i¢in yere daha giiclii basarak adim
uzunlugu artiritlmaya c¢aligilabilir ya da yere daha sik basarak adim frekansi artirilmaya
calisilabilir [54, 99]. Fakat yapilan ¢alismalar gostermistir ki, bu iki degisken bir biriyle
ters orantilidirlar, yani bir degiskeni artirmak icin diger degiskenin azalmasi
gerekmektedir [54, 100]. Bu nedenle siiratin artirilmasi igin bir degisken artirilirken

diger degiskenin degerinin sabit kalmasi veya ¢ok fazla azalmamasi gerekmektedir.

2.5. SPORCULARIN VE SEDANTERLERIN KAS-ISKELET SiSTEMLERI
ARASINDAKI FARKLILIKLAR

Kisa mesafe kosucular1 ortalama insanlarla kiyaslandiginda ¢ok yiiksek kosma hizlarina
ulagabilme ve ¢ok hizli ivmelenme yetenegine sahiptirler. Bunun nedeninin arastirtlmasi
spor biyomekanigi literatiiriinde c¢ok calisilan konulardan biridir. Bir taraftan elit
sporcularin kas-kuvvet koordinasyonu anlasilmaya calisirken, diger taraftan kas boyu,
kas hacmi ve tendon boyu gibi biyolojik biiyiikler ile performans arasindaki iligki

arastirilmaktadir.

Kumagai ve dig. [101] tarafindan 100 m kisa mesafe kosucusu 37 elit atletin iizerinde
yaptig1 caligsmada kas fasikiil uzunlugu ile siirat arasindaki iliskiyi arastirmiglardir. Daha
uzun fasikiil ile iistiin sprint performansinin iligkili oldugunu bulmuslardir. Abe ve dig.
[102] tarafindan kadin atletlerde yapilan calismada da fasikiill uzunlugunun sprint

performansini olumlu yonde etkiledigi bulunmustur.
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Sekil 2.17: Elite Atletlerin ve sedanterlerin normalize kas hacimlerinin karsilagtirilmasi (veriler
[103]’den alinmustir.).
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Handfields ve dig. [103] tarafindan 2016 yilinda yapilan ¢alismada elite atletlerin kas
hacimlerini Slgerek, bu Olglimleri sedanter bireylerle kiyaslamistirlar. Sekil 2.17°de
goriildiigl gibi elite atletlerin bircok kasinin kas hacimleri sedanterlere oranla oldukca
biiyiiktiir. Bunla birlikte ayn1 calismada erkek ve kadin elit atletlerin normalize kas
hacimleri kiyaslandiginda bir farklilik bulunamamistir. Bu g¢alisma ozellikle kalga
fleksor kaslari, diz fleksor kaslar1 ve diz ekstansor kaslarinin kas hacminin diger kaslara
oranla daha biiyiikk olmasi kisa mesafe kosusunda atletler icin daha avantajh

olabilecegini gostermistir.

Handfields ve dig. [104] tarafindan 2014 yilinda kadavra ¢alismalarinda elde edilen
PSCA degerleri ile MRI kullanilarak saglikli geng bireyler i¢in hesaplanan PSCA degeri
kiyaslandiginda kadavra calismalarinda elde edilen PSCA degerinin oldukga kiiciik
oldugu goriilmustiir. Sekil 2.18 goriildiigii gibi Handsfield ve dig. [104] MRI
kullanilarak yapilan dlgtimlerle kadavra 6lgiimleri kiyaslandiginda bir¢ok alt ekstremite
kaslarmin (soleus, gracili, rectus femoris, gastrocnemius, Vastus medialis ve Vastus
intermedius gibi ) PCSA degeri yaklagik olarak 2-2.5 kat daha biiylik oldugu
goriilmektedir. Literatiirde bulunan maksimum izometrik kas kuvvetinin PCSA
kullanilarak hesaplandig1 diisliniildiigiinde saglikli geng¢ bireylerin modellenmesinde
literatiirdeki verilenlerin 2-2.5 kat fazlasin1 alinmasi gerekmekte veya mevcut MRI
calismalar1 1s18inda  maksimum izometrik kas kuvveti degeri gilincellenmesi
gerekmektedir. Bu tez c¢alismasinda sporcularin modellendigi diisiiniildiigiinde
literatiirde kullanilan maksimum izometrik kas kuvvetlerinin 3,5 kat fazlasinin

kullanilmast MRI ¢alismalarinda elde edilen sonuglarla ortiismektedir.

Arnold ve dig. [32] farkli hizlarda yiiriime ve maksimum 5m /s> kosma hizinda yaptig
modelleme ¢alismasinda kaslarin eklem momentlerinin saglayabilmesi i¢in maksimum
izometrik kas kuvvetini 2 kati artirdigini belirtmistir. Benzer sekilde sabit kosma
hizlarinda maksimum 9m /s> hizla kosma simiilasyonu yapan Schache ve dig. [35]
yaptig1 ¢alismada ise maksimum izometrik kas kuvvetleri literatiirdeki degerinin 3 kat1
olarak alinarak hesaplama yapilmistir. Bu tez calismasinda kas-iskelet modelinde
kullanilan maksimum izometrik kas kuvveti degeri literatiirdeki degerinin 3.5 kati

alinarak kullanilmistir.
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3. MALZEME VE YONTEM

Bu tezde yapilan tiim analizlerde ve hesaplamalarda deney esnasinda Olgiilen kosma
verileri kullanilmistir. Deney verilerinin kalitesi analizler ile elde edilecek sonuglarin
kalitesini dogrudan etkilemektedir. Bu nedenle yiiksek kalitede deney verilerinin
toplanmasi ¢ok onemlidir. Bilgisayar destekli modeller kullanilarak yapilan analizlerin
giivenirliligi deney esnasinda toplanan verilerin giivenirliligi kadardir [105, 106]. Deney
verilerinden elde edilecek analiz sonuglarinin kalitesini ise deney protokolii, kas-iskelet
modelinin parametreleri ve segilen analiz yonteminden etkilenmektedir. Bu boliimde
deney protokolii, deney verilerinin toplanmasi, kas-iskelet sistemi modelinin elde

edilmesi ve tezde kullanilan analiz yontemleri detayl1 olarak anlatilmaktadir.

3.1. DENEY VERILERININ TOPLANMASI

Deney esnasinda li¢ boyutlu kinematik veriler, kuvvet platformlar1 kullanilarak yerin
tepki kuvveti ve dokuz adet alt ekstremite kasina ait yiizeyel elektromiyografi ( EMG )
sinyalleri Canberra’daki Avustralya Spor Enstitiisiinde (AIS) kaydedilmistir.

Sekil 3.1: Avustralya Spor Enstitiistinde verilerin toplandig1 kosu parkuru.
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Deneylerin etik kurul onay1 Melbourne Universitesinden alinmistir (Etik kurul referans
numarast: 1441768). Tim goniilliiler ulusal diizeyde kosucu olup goniilliilerin deney
verilerinin toplandig1 siire zarfinda kosu performansini etkileyecek herhangi bir
sakatliklar1 bulunmamaktadir. Her goniilliiden deney kosullarinin belirtildigi yazili onay

belgesi alinmistir.

3.1.1 Goniilliilerin Bulunmasi Siireci

Denemeler esnasinda deneyimli ve Avustralya’y1 ulusal diizeyde temsil eden Avustralya
Spor Enstitiisiinde (Austalian Institute of Sport - AIS ) ve Avustralya Baskent Bolgesi
Atletik Toplulugunda (Australian Capital Territory Atletics Association) gorevli
sprinterler ilan ve e-posta yolu ile bulunmuslardir. Bagvuru yapan goniilliilerin, 18 ila
40 yas arasinda olmalar1, herhangi bir kas iskelet sistemi yaralanmasindan dolay: tedavi
gérmiiyor olmalar1 veya performansin etkileyecek herhangi sakatliklarinin bulunmuyor
olmasi, sprint kosusuna aligkin olup haftada en az bir kere sprint kosusu benzeri bir
aktiviteye katilmasi veya aktif olarak sprint kosusu icin egitiliyor olmasi ve yazilt ve
sozlii olarak Ingilizceyi anliyor olmasi sartlarini saglamalar1 calismaya dahil edilme
kriterleri olarak belirlenmistir. Olgiimlere yukarida belirtilen sartlari saglayan ve Tablo
4.1°te detayl bilgileri verilen sekiz adet sporcu katilmistir. Arastirmaya kabul edilen
goniilliilere deney protokolii hakkinda yazili bilgi verilmis ve kendilerinden goniillii

olduklarini gosteren formlar1 doldurmalari istenmistir.

3.1.2 Goniilliilerin Denemelere Hazirlanmasi
Testler Avustralya Spor Enstitlisii (AIS) biyomekanik laboratuvarinda yapilmistir.
Denemeler Oncesi goniillillere ait temel antropometrik (boy, agirlik gibi) veriler

Olciilmiistiir. Atletlerin herhangi bir bacagi test bacagi olarak seg¢ilmistir.

Bu tez ¢alismasinda, hareket olgiimleri i¢in “Vicon, Oxford Metrics Ltd, Oxford, UK”
marka ii¢ boyutlu hareket Olglim sistemi kullanilmistir. 14 mm c¢apinda yansitici
isaretleyiciler cift tarafli bant kullanilarak goniilliilerin uzuvlarinin iizerine Sekil 3.2°te

gosterildigi gibi yerlestirilmistir.
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Sekil 3.2: Model iizerinde isaretleyici konumlari ve isimlerinin gosterimi.

Isaretleyicilerin konumlar1 Tablo 3.2°te detayli olarak anlatilmaktadir. Tablo 3.2’de
gosterildigi gibi mediyal yonde bulunan alt ekstremite isaretleyicileri sadece statik
denemelerde modelin dlgeklendirme tutarliliginin artirilmasi amaciyla kullanilmis olup

dinamik denemelerde kullanilmamaktadir.

Atletlerden kendilerine ait standart kosu ayakkabilarini giymelerini istenmis ve
isaretleyiciler kosu ayakkabisinin iizerine yerlestirilmistir. Bdylece atletin kosu
karakterinin etkilenmemesi hedeflenmistir.Laboratuvarda 250 Hz 6rnekleme frekansina
sahip olan 22 adet kamera kullanilarak 11.5 m uzunlugundaki 6l¢lim alani (capture
volume) boyunca ii¢ boyutlu kinematik veriler toplanabilmektedir. Sekil 3.2°de ve
Tablo 3.2°de model yiizeni yerlestirilen reflekte isaretleyicilerin isimleri ve konumlari

detayl1 olarak gosterilmektedir.
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Tablo 3.1: Bu tezde kullanilan isaretleyici isimleri ve konumlari.

Govde

LSH 14mm isaretleyici sol omuz ucu iizerinde (Akromiyoklavikiiler eklem)
RSH 14mm isaretleyici sag omuz ucu tizerinde (Akromiyoklavikiiler eklemi)
C7 14mm isaretleyici 7" boyun omuru spindz ¢ikintisi iizerinde

T7 14mm isaretleyici 7" gdgiis omuru spindz ¢ikintisi lizerinde

MAN 14mm isaretleyici gogiis kafesinin manibriyumu iizerinde

Pelvis

RASI 14mm isaretleyici sag anteriyor superior iliyak spin tizerinde (ASIS)
LASI 14mm isaretleyici sol anterior superior iliyak spin lizerinde (ASIS)
SACR 14mm isaretleyici sag ve sol arka iist iliyak dikeninin orta noktasi iizerinde (posteriyor superiyor iliya spin -PSIS)
Sag Uyluk

RTHAP 14mm isaretleyici sag uyluk on yiiz proksimal bolgesi tizerinde
RTHAD 14mm isaretleyici sag uyluk On yiiz distal bolgesi iizerinde

RTHLP 14mm isaretleyici proksimalde sag uyluk lateral yiizii tizerinde
RTHLD 14mm isaretleyici sag uyluk proksimal distal yon tizerinde

RLEPI 14mm isaretleyici sag lateral femoral epikondili tizerinde

RMEPI* 14mm isaretleyici sag mediyal femoral epikondili iizerinde

Sol Uyluk

LTHAP 14mm isaretleyici sol uyluk on yiiz proksimal bolgesi iizerinde
LTHAD 14mm isaretleyici sol uyluk 6n yiiz distal bélgesi tizerinde

LTHLP 14mm isaretleyici proksimalde sol uyluk lateral yiizii iizerinde
LTHLD 14mm isaretleyici sol uyluk proksimal distal yon lizerinde

LLEPI 14mm isaretleyici sol lateral femoral epikondili iizerinde

LMEPI* 14mm isaretleyici sol mediyal femoral epikondili iizerinde

Sag Bacak

RTIAP 14mm isaretleyici sag tibia 6n saftinin 1/3 proksimali tizerinde
RTIAD 14mm isaretleyici sag tibia on saftinin 1/3 distali tizerinde

RTILAT 14mm isaretleyici sag tibia orta yanal bolgesi lizerinde

RLMAL 14mm isaretleyici sag lateral malleol iizerinde

RMMAL* 14mm isaretleyici sag mediyal malleol iizerinde

Sol Bacak

LTIAP 14mm isaretleyici sol tibia 6n saftinin 1/3 proksimali iizerinde
LTIAD 14mm isaretleyici sol tibia 6n saftinin 1/3 distali iizerinde

LTILAT 14mm isaretleyici sol tibia orta yanal bolgesi tizerinde

LLMAL 14mm isaretleyici sol lateral malleol tizerinde

LMMAL* 14mm isaretleyici sol mediyal malleol {izerinde

Sag Ayak

RHEEL 14mm isaretleyici sag posteriyor kalkaneus biseksiyonu distal tarafta
RMID 14mm isaretleyici sag mediyal orta ayak (midfoot) {izerinde
RLATMID 14mm isaretleyici sag lateral orta ayak (midfoot) lizerinde

RPIMT 14mm isaretleyici sag medial 1** MTP eklemi iizerinde

RP5SMT 14mm isaretleyici sag lateral 5" MTP eklemi iizerinde

RTOE 14mm isaretleyici sag bas parmak ucu iizerinde

Sol Ayak

LHEEL 14mm isaretleyici sol posteriyor kalkaneus biseksiyonu distal tarafta
LMID 14mm isaretleyici sol medial orta ayak (midfoot) tizerinde
LLATMID 14mm isaretleyici sol lateral orta ayak (midfoot) tizerinde

LPIMT 14mm isaretleyici sol medial 1* MTP eklemi tizerinde

LP5SMT 14mm isaretleyici sol lateral 5 MTP eklemi iizerinde

LTOE 14mm isaretleyici sol bagparmak ucu iizerinde

Sag Kol

RARM 14mm isaretleyici sag humerus kemiginin lateral yonde orta noktasinada
RELB 14mm isaretleyici sag humerus lateral epikondili tizerinede
RFOREARM  14mm isaretleyici sag onkol lateral yonde orta noktasinada

RWR 14mm isaretleyici sag el bileginin arka yiiziinde

Sol Kol

LARM 14mm isaretleyici sol humerus kemiginin lateral yonde orta noktasinada
LELB 14mm isaretleyici sol humerus lateral epikondili {izerinede
LFOREARM  14mm isaretleyici sol nkol lateral yonde orta noktasiada

LWR 14mm isaretleyici sol el bileginin arka yiiziinde

* Sadece statik denemelerde kalibrasyon amaciyla kullanilan isaretleyiciler
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3.1.3 Yerin Tepki Kuvvetinin Ol¢iimii

Yerin tepki kuvvetlerinin Olglimiimde seri halde dizilmis kuvvet platformlari
kullanilmistir. AIS biyomekanik laboratuvarinda 8 adet kuvvet platformu (Kistler

Instrument Corporation, Amherst, NY, USA) bulunmaktadir.

Sekil 3.3: Sentetik zemine gomiili kuvvet platformlari.

1500 Hz 6rnekleme frekansli kuvvet platformlar sentetik zemine montajlanmis olup bu
cihazlar sayesinde toplamda 7,2m boyunca yerin tepki kuvveti Olgililebilmektedir.
Kuvvet platformlarinin iizeri zemin ile ayni sentetik kauguk malzeme ile kaplanmistir.
Bu sayede goniilliiler tarafindan kuvvet platformlarinin yerlerinin refleks olarak tespit

edilerek adim hizinin ayarlanmasi engellenmistir.

3.1.4 Elektromyografi

Kas  aktivitesinin  degerlendirilmesinde  elektromyografi  (EMG)  sinyalleri
kullanilmaktadir. Bu tez c¢alismasinda, ornekleme frekansi 1500 Hz olan kablosuz
yiizeyel EMG (Noraxon, Telemyo 2400 T G2, Noraxon USA Inc., Scootsdale, AZ,
USA) kullanilmistir. Yiizeyel EMG sistemi ile ilgili detayli bilgi EK 3’te verilmektedir.
Ag/AgCl yiizey elektrot ¢ifti (inter-elektrod mesafesi 20 mm) kasin gdbek noktasi
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(belly) tlizerindeki deriye yerlestirilir. Bu ¢alisma esnasinda 9 adet alt ekstremite kasina
(gluteus maksimus, gluteus medius, vastus medialis, vastus lateralis, medial hamstrings,
lateral hamstrings, medial gastrocnemius, lateral gastrocnemius, medial soleus) ait
EMG olgiimii gerceklestirilmistir. Elektrotlarin yerlerinin tespit edilmesinde alt
ekstremite kaslarin elektrot yerlesim yerlerinin tespitini gosteren online kilavuz
SENIAM [107] (Surface electromyography for the non-invasive assessment of

muscles) kullanilmistir.

Sekil 3.4: Goniillii tizerine EMG elektrotlarinin yerlestirilmesi.

Elektrotlarin yapistirilacagi yilizeyin iletkenliginin uygun olmasimi saglamak igin
aragtirmaya katilan goniillillerden 6l¢iim Oncesi elektrotlarin yerlestirilecegi yiizeyleri
tilyden arindirmalari istenmistir. Sonrasinda deri ylizeyi hafif¢e asindirilarak alkolle
temizlenip elektrotlar yerlestirilmistir. Deri ylizeyinin hazirlanmasindaki amag
elektrotlarin sabitlenmesi ve diisiik deri empedansini saglamaktir. Hareket esnasinda
elektrotlarin yerinden oynamamasi ve EMG o0l¢limlerinde olusacak giiriiltiiyii azaltmak
icin elektrotlarin yerlestirildigi bacak plastik polyester ag (Surgifix, Smith & Nephew)
ile sabitlenmistir. Sekil 3.4’te denemeler i¢in hazir olan temsili bir goniilliiye ait alt

ekstremite gosterilmektedir.

3.1.5 Deney Protokolii
Olgiimlerden &nce goniilliiye ait antropometrik verilerin (boy ve agirhik) 6lgiimii

yapilmigtir. Olgiimiin ilk béliimiinde, goniilliiniin ayakta dik bir bigimde miimkiin
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oldugunca hareketsiz durmasi istenerek statik durus esnasindaki isaretleyici konumlari
kaydedilmistir. Statik denemelerdeki isaretleyici konumlart kullanarak, analizlerde
kullanilacak modelin boyutlar1 Olgeklendirilecektir. Bdylece OpenSim yaziliminda
bulunan genel insan kas-iskelet modeli kisiye 6zgii kas-iskelet modeli haline getirilmis
olur. Isaretleyici ve yiizeyel EMG elektrotlar1 ile kosmaya alismasi ve olgiimlerde
olusabilecek yaralanma riskini azaltmas1 amactyla dinamik dl¢iimler dncesi goniilliilere
standart 1sinma egzersizleri yaptirllmistir. Farkli kosma periyotlar1 esnasinda, VICON

Nexus sistemi kullanilarak es zamanli olarak isaretleyici yoriingeleri, yerin tepki

kuvveti ve EMG verileri toplanmigtir.

Sekil 3.5: Goniilliiniin farkli ivmelenme agsamalarindaki fotograflari.
Dinamik denemeler sentetik kauguk kapli kapali kosu parkurunun diiz kisminda
gergeklestirilmistir. Tiim hizlanma evresini kayit altina alabilmek igin hizlanma evresi
altt parcaya boliinmiistiir. Goniilliiniin farkli ivmelenme evrelerindeki konumu Sekil

3.5’te gosterilmektedir. Bu evreler asagidaki gibidir;

[Ik adim evresi, maksimum hiza ulasma deneyinin ivmelenme evresinin 0 ila 8 m’leri
arasinda veri toplanmistir. Son adim evresinde ise 30 ila 38m’ler arasinda veri

toplanmastir.
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Sekil 3.6: Sematik kuvvet platformlar1 ve kameralarin yerlesimi.

Sekil 3.5’da detayli olarak gosterildigi gibi bu evreler baslangic noktasinin kuvvet
platformundan ne kadar uzakta baslandigma gore isimlendirilmislerdir. Ornegin, 0-8
evresinde goniillii ilk kuvvet platformundan baglamisken, 30-38 evresinde goniillii ilk

kuvvet platformundan 30 m uzaktan kosmaya baslamistir.

Parcali ivmelenme deneylerinin her evresinde goniillillerden, statik durumdan
maksimum hiza en kisa siirede ulasmalari istenmistir. Goniilliller sprint kosusuna
takozsuz ¢dmelmis olarak ii¢ noktal1 algak ¢ikis pozisyonunda baslamisladir. Ik evrede
(0-8m) goniilliiniin pozisyonu baskin bacagin ilk kuvvet platformuna degmesini
saglayacak sekilde ayarlanmistir. Son evrede ise sekilde goniilliiniin kosuya baslama
mesafesi yaklasik 30 m kadar uzaga otelenmis ve maksimum sprint kosusu ii¢ boyutlu
hareket algilama sistemiyle kayit edilmistir. Sekil 3.6’da sematik olarak hareketin
algilandig1 alan (capture volume), kuvvet platformu dizilime ve kameralarin konumlari

gosterilmektedir.

Denemeler esnasinda goniilliilere yeterli dinlenme siiresi verilerek dinlenmeleri
saglanmis ve bu sekilde her denemede goniilliiniin sabit maksimum efor ile kogmasi

saglanmaya c¢alisilmistir. Sprint kosusunun son evresi olan 30-38 m evresinde
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goniilliniin sakral bolge {lizerindeki isaretleyicinin yatay hiz1 kontrol edilerek

goniilliiniin ulasabilecegi maksimum sabit hiza ulagtigindan emin olunmustur.

3.1.6. Deney Verilerinin On Islenmesi

Uc boyutlu hareket algilama sistemi (Vicon, Oxford Metrics Ltd, Oxford, UK) ile
isaretleyicinin 3 boyutlu pozisyon verisi kaydedilmistir. Ardindan, Vicon Nexus
programi kullanilarak goniillii tizerindeki isaretleyicilerin isimlendirilmesi yapilmistir.
Deneyler esnasinda hareketin hizindan veya herhangi bir uzvun isaretleyicileri
kapatmasindan dolay1 toplanan veride baz1 zaman araliklarinda olusan bosluklar Vicon
Nexus programi kullanilarak interpolasyonla doldurulmustur. Bu iglem sonucunda
veriler C3D formatinda elde edilmistir. Elde edilen C3D formatindaki veriler
incelenerek her bir goniilliiye ait farkli kosma durumu i¢in bir adet basarili ( yere temas
eden ilgili ayagin tek bir kuvvet platformuna bastig1) deneme secilmistir. Modelleme ve
analiz sirasinda OpenSim programi kullanilacagindan, C3D formatinda olan veriler

MATLAB kullanilarak OpenSim’e uygun formata doniigtiiriilmiistiir.
3.2. BILGISAYAR DESTEKLi MODELLEME VE ANALIZ

Tiim deney verileri toplandiktan ve On isleme siirecinin tamamlanmasinin ardindan,
deney verileri agik kaynak kodlu bir yazilim olan OpenSim’e [17] analizlerin yapilmasi

i¢cin aktarilmistir.

OpenSim yaziliminin kiitiiphanesinde insan viicuduna ait genel kas-iskelet modelleri
bulunmaktadir. Bu ¢alismada, mevcut model iizerinde degisiklikler yapilarak kas iskelet
modeli “sprint” kosusuna uygun hale getirilmistir. Daha sonra elde edilen model, analizi
yapilmak istenen goniilliiniin antropometrisini ve viicut agirligini yansitacak sekilde
dlgeklendirilmistir. Olgeklendirme isleminden sonra modelin iizerindeki isaretleyici

pozisyonlari, deneysel isaretleyici pozisyonlari ile uyumlu hale getirilmistir.

OpenSim yaziliminda, Slgeklendirilmis model kullanilarak ters kinematik analiz ile
isaretleyici pozisyonlar i¢in en uygun eklem agist hesaplamir. Olgiilen yerin tepki
kuvveti ve hesaplanan eklem agilari ile ters dinamik analiz uygulanir ve her ekleme ait
eklem momentleri hesaplanir. Hesaplamalarin son asamasinda statik optimizasyon

kullanilarak ilgili kaslara ait kas kuvvet degerleri kestirilir.
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3.2.1. Modelin Modifikasyonu

OpenSim kiitiiphanesinde bulunan 12 segmentten olusan, 31 serbestlik dereceli model
referans olarak alinip, modelin iizerinde analizin sonuglarimin daha tutarli olmasim
saglamak amaciyla degisiklikler yapilmistir. Sekil 3.7°de Opensim modelinin detaylar
gosterilmektedir. Pelvis ii¢ serbestlik dereceli olarak modellenirken, diz eklemi bir
serbestlik dereceli olarak modellenmistir. Metatarsofalangeal (MTP) eklem model
tizerinde mevcut olup, ayak uzvuna ait tiim kaslar sistemde mevcut degildir. Bundan
dolay1, kosu gibi yiiksek giic gerektiren hareket kosullarinda kaslarin yeterli kuvvet
tiretemeyeceginden dolayr analizler esnasinda modeldeki MTP ekleminin hareketi

engellenmistir.

Kalga, diz ve ayak bilegi hareket araliklarinin sprint kosusunun hareket limitlerine
uygun olup olmadig1 kontrol edilmistir. Bu kontroller esnasinda goriilmiistiir ki, genel
modelin diz eklemindeki fleksiyon- ekstansiyon hareket araligi 120°- 0° arasindadir.
Fakat, sprint kosusu esnasinda diz fleksiyon agisinin 160° civarina ulastigi
gbozlemlenmis ve diz eklemine ait hareket araligi gilincellenmistir. Diz ekleminin
hareketi, femur ve tibianin birbirine gore hareketi dikkate alinarak tanimlanmis olup bu
tanimlama sadece 0°-120° arasinda yapilmistir. Literatiirde yapilan ¢alismalar [108-
110] kullanilarak femurun tibia’ya bagli goreceli hareketi 0°-160° araliginda olacak

sekilde giincellenmistir.

Mevcut model yiiriime ve diisiik hizlarda kogsma i¢in olusturuldugundan kaslara ait
moment kollar1 bu hareketler esnasinda literatiirle uyum i¢inde olurken sprint kosusu
gibi eklem hareket miktarlarinin oldukca genis oldugu durumlarda kaslara ait moment
kolu degerleri literatiirle Ortismemektedir. Salinim fazi esnasinda maksimum diz
fleksiyonu yiiriime i¢in 60°, 3,2 m/s bir hizla kosulmast durumunda 90° ve 3,9 m/s
hizlarinda ise 105° iken elit atletlerde bu deger 155° kadar ¢ikabilmektedir [6, 11, 111].
Bu nedenle Opensim kiitiiphanesinde bulunan insan uzuvlarina ait kas-iskelet sistemi
modeli igin, literatiirde bulunan dlglimler sonucu elde edilen kaslara ait moment kolu
ile eklem acis1 arasindaki iligki kullanilarak her bir kasa ait moment kolu degeri literatiir
verileri ile uyumlu hale getirilmistir. Bu giincellemeleri yaparken kaslarin baglanti
noktalar1 (origin ve insertion point), geg¢is noktalar1 (via point), sarma ylizeyleri

(wrapping surface) giincellenmistir. Sekil 3.8’te goriildiigii gibi modele ait moment
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kollar1 ile Buford ve dig. [112] tarafindan deneysel olarak elde edilen deney verileri
kargilastirilmistir ve teorik moment kollarinin deney sonuglariyla uyum iginde oldugu
Sekil 3.8’te gosterilmistir. Buford ve dig.’nin 1997 yilinda yaptig1 deneysel calisma alt
uzva ait en fazla sayidaki kasa ait fizyolojik bilgi iceren c¢alismadir; ayrica diger
calismalara kiyasla daha genis diz fleksiyon agis1 araliginda 6l¢iim alinmistir. Buford ve
dig.’nin 1997 yilinda yaptig1 calismada 15 adet alt uzuv kadavrasi kullanilmis ve diz
etrafindan gegen 13 kasa ait eklem moment kolu ol¢iimleri yapilmistir. Sekil 3.8’de

gosterilen tarali alan dl¢limler sonucu elde edilen verileri gostermektedir.

Sekil 3.7: Modellemede kullanilan kas-iskelet modeli ve her uzva ait aktif serbestlik dereceleri
gosterilmektedir.

Literatiirde bulunan kas parametreleri kullanilarak modeldeki mevcut kas parametreleri
giincellenmistir [104, 113] (Ek1). Her bir kas tendon yapisi i¢in tendon serbest boyu,
Opensim orijinal modeliyle ayn1 olacak sekilde degistirilmeden birakilmistir. Tendon
serbest boyunun degistirilmesi kasin kuvvet tiretim mekanizmasina en ¢ok etki eden

parametrelerden biri oldugu bilindiginden bu parametrenin degistirilmesi konusunda
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hassas davranilmis ve tendon serbest boyu ve pennasyon agist literatiirdeki verilerden
cok farkli olmadigi siirece degistirilmemistir. Literatiirde Hill tipi kas modeli
kullanilarak yapilan caligmalar gdstermistir ki, kasin kuvvet iiretim mekanizmasi ve
hareket esnasindaki kasin boyunun degisimi en fazla tendon serbest boyunun

degisiminden etkilenmektedir [114-116].
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Buford ve dig. 1997 yilinda elde ettidi deney verileri Modelin moment kolu degerleri

Sekil 3.8: Bazi temel kaslara ait moment kollu degerleri ve bunlarin Buford’un 1997 yilinda
yapmis oldugu deneyler sonucunda elde edilen verilerle karsilagtirilmast.

Maksimum izometrik kas kuvvetleri (maximum isometric force) tiim kaslar igin
tiniform olarak 3.5 kat arttirilmistir. Bu kuvvet, maksimum hiza ulasildiginda statik
optimizasyon ¢Oziimiinii elde etmek i¢in gereken minimum kuvveti gostermektedir.

Handsfield ve dig.’nin [103] yaptig1 ¢alismada sporcular ve spor ile profesyonel olarak
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ugrasmayan kisilerin kas hacimleri arasinda kayda deger farkliliklar bulunmaktadir.
Sporculara ait birgok kasin kas hacmi yetiskin insanlarinkinden oldukga biiyliktiir. Bu
durum, kadarva deneylerinden elde edilen maksimum izometrik kas kuvvet ile
simiilasyon i¢in gerekli kas kuvveti arasindaki farkliligin nedeni agiklamaktadir. Kas
kuvvetinin kigiye 6zgi olarak 6l¢eklendirilmesinde diger bir yaklasim ise 6lgeklendirme
faktorii hesaplanirken goniilliniin agirligi, boyu ve boy / agirlik oranindan yola
cikilarak hesaplanmaktadir [26, 104, 117]. Fakat bu tezde bu yaklagimlar
kullanilamamistir. Ciinkli sprinterlerin kaslar1 yetiskin bireylerle kiyaslandiginda
uzunluk-kiitle basina diisen kas hacmi degeri sprinterlerde % 22-55 oraninda daha
biiyiiktiir. Ayrica sprinterlerde Ozellikle kalca ve diz ekleminden gegen kaslarin
hacimleri yetigskin sedanter bireylerden anlamli derece biiyliktiir [103]. 2014 yilinda
Handsfield ve dig.’nin [104] yaptigi MRI calismas1 gostermistir ki geng ve saglikli
bireylerin kas hacmi kadavra verilerinden yaklasik 2-2.5 kat daha fazladir. Maksimum

izometrik kuvvetin 3,5 kat artirllmasi MRI ¢aligsmalari ile paralellik gostermektedir.

3.2.2. Modelin Dogrulanmasi
Elde edilen yeni modeli dogrulamak amaciyla Hicks ve dig.’nin [118] calismasinda

tavsiye ettigi metotlar uygulanmistir. Her bir eklemi saran kaslarin (i) ilgili eklemde

(J) olusturduklar bileske moment M ; denklem 3.1°de gosterildigi gibi sadece kaslarin

trettigi kuvvet (F; ) ve moment kolu (7,) ¢arpimlarinin toplami seklinde hesaplanmustir.

M =YrF G.1)
i=1

Ayni kosullar i¢in Opensim programi kullanilarak ters dinamik analiz yapilmistir. Kas-
iskelet modelinde kaslarin {irettigi toplam momentin eklemin hareketini saglamaya
yetmedigi durumlarda, her eklemde bulunan ideal yedek moment tiretegleri (reserve
torque actuators) devreye girerek simiilasyonun tamamlanmasina destek olmaktadir.
Fakat ideal yedek moment iireteglerinin tiirettigi moment kiigiik miktarlarla smirh
kalmalidir. Modelin dogrulanmak i¢in kaslarin {irettigi toplam moment ve ters dinamik
analiz kullanilarak elde edilen momentler kiyaslanmistir. Alt ekstremite kaslarinin
olusturdugu eklem momentlerinin simiilasyonun her aninda ters dinamik analiz ile elde

edilen eklem momentlerinin en az % 90'm1 olusturdugu belirlenmis ve modelin
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dogrulamas1 gergeklestirilmistir [118]. Ayrica, deneyler esnasinda toplanan EMG ve
literatlirdeki EMG verilerinin zamanlamasi ve temel 6zellikleri ile modelin simiilasyonu
ile elde edilen kas aktivasyon verileri kiyaslanmistir. Modelden elde edilen veriler ve

EMG verileri aktivasyon zamanlamalar1 agisindan tutarli oldugu gozlendi (Sekil 3.9).

Sekil 3.9°da ise 7 m /s kosu hizinda sporcunun EMG verileri ve simiilasyon sonucu elde
edilen aktivasyon degerleri kiyaslanmistir. Basma fazi x ekseninde 0.4-0.6 arasindaki
bolgeye denk gelmektedir. Sekilde de goriildiigii gibi kaslarin aktif oldugu bolgeler
Gluteus Maksimum kast hari¢ tutarhidir. Kuadriseps kas grubunda salinim fazinda
bulunan aktivasyon deneysel verilerle paralellik gostermemekte olup bunun temel
nedeni statik optimasyon hesaplamasinda sadece aktif kas kuvveti kullanilmasi olabilir.
Salim fazinda pasif kas kuvvetlerinin olmamasi nedeniyle pasif kas kuvvetlerini
kompanse etmek icin aktif kas kuvveti liretmis olmas1 muhtemeldir. Soleus ve medial
gastrocnemius kaslar1 sadece basma esnasinda aktif olup model aktivasyonu 1

seviyesine ulagsmaktadir.
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Sekil 3.9: Sabit 7 m/s kosu hizinda 6lgiilen dokuz farkli yiizeyel EMG 6l¢iimii ile elde edile
veriler ve analiz sonucu elde edilen aktivaston degerlerinin kiyaslanmasi. burada ILPSO
(iliacus, psoas kaslarmn iirettigi kas kuvveti toplami) GMAX(superior, Inferior ve
middle gluteus maksimus kas grubu) ve GMED( anterior, posterior ve middle
kisimlarindan meydana gelen gluteus medius kas grubu), HAMS (biceps femoris long
head, semimembranosus and semitendinosus kas grubu) RF (rectus femoris kasi ), VAS
(vastus medialis, vastus intermedius and vastus lateralis kas grubu ), GAS (medial and
lateral gastrocnemius kas grubu), SOL (soleus kas grubu), TIBANT (tibialis anterior kas
grubu) gostermektedir.
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3.2.3. Modelin Olgeklendirilmesi

Yazilim programlarinda bulunan kas-iskelet sistemi modelleri birden fazla kadavradan
elde edilen ortalama anatomik ve fizyolojik veriler kullanilarak olusturulmustur ve bu
nedenle, ortalama bir insan kas-iskelet sistemini temsil etmektedirler. Bu tip modeller
kullanilarak gergek¢i eklem momentleri ve kas kuvvetleri hesaplamak istendiginde
modellerin bireye 6zgli anatomik 6zelliklerini (6rnegin; bacak boyu, ayak uzunlugu,
govde boyutlar1 vb.) ve viicut kitle dagilimini yansitacak sekilde 6lgeklendirilmesi

gerekmektedir.

Statik denemeler esnasinda kaydedilen isaretleyici konumlart kullanilarak genel
modelden kisiye 6zgli model elde etme yoluna gidilmistir. Son yillarda, bilgisayarli
tomografi (BT) ve manyetik rezonans goriintiileme (MRI) gibi goriintiileme teknikleri
kullanilarak kisiye 6zgii modeller elde edilmektedir. Ne var ki, kisiye 6zgii modellerin

elde edilmesi ¢ok zahmetli olup gerekli olup olmadigi hala tartisilmaktadir.

Modelin modifikasyonu kisminda yapilan degisikler ile elde edilen giincellenmis yeni
model, Ol¢eklendirilerek her goniillilye 6zgli modelin elde edilmesinde kullanilmistir.
Olgeklendirmenin ilk basamaginda, modelin her bir uzvu icin farkli dlgek faktorleri
hesaplanmustir. Olgek faktdriiniin hesabinda deneysel olarak elde edilen isaretleyici ¢ifti
konumlar ile model iizerindeki sanal isaretleyici ¢ifti konumlar1 arasindaki uzaklik
dikkate alinarak, ol¢ek faktorii ve isaretleyicinin yeni konumu hesaplanmaktadir (Sekil
3.10). Her uzuv, 3 boyutlu olarak ayni deger kullanilarak uniform ya da uniform
olmayacak sekilde her boyut icin farkli Olcek faktorii hesaplanmasi yoluyla
boyutlandirilabilir. Ornegin; pelvisin ve gévdenin boyutlandirilmasinda farkli dlgek
faktorlerinin kullanilmas1 daha iyi sonu¢ vermektedir. Olgeklendirme sirasinda kas-

tendon boyu ve uzva bagl her bir kasa ait moment kolu da boyutlandirilir.
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Sekil 3.10: A) Genel modelin B) goniilliiniin boyutlaria gore dlgeklendirilmesi.
Her kasin optimum kas lif boyu ve tendon serbest boyu da dlgeklendirilmektedir. Bu
parametrelere ait Olgek faktorii genel modelin  kuvvet iiretme kapasitesini
degistirmeyecek ve kas /tendon orami sabit kalacak sekilde hesaplanir. Sonrasinda,
modelin kiitlesi goniilliiniin deney oOncesi Olgiilen kiitlesine esit olacak sekilde
Olceklendirilir ve kiitle atalet momentleri tekrar hesaplanir. Son olarak model iizerinde
bulunan sanal isaretleyiciler, agirlik katsayilar1 (Isaretleyici konumunun dogru
konumlandirildigina emin olunan isaretleyicide bu katsayr yiiksek, konumunun
dogrulugu stipheli olan isaretleyici diislik katsayr degeri alinir) dikkate alinarak statik,
ayakta durma pozisyonu esnasinda toplanan deney verileri ve model iizerinde bulunan
sanal igaretleyiciler arasindaki optimum bir mesafeye kaydirilirlar. Boylece, goniilliiniin
anatomik Ozelliklerini ve anthropometrisini yansitan model elde edilmis olur.

Olgeklendirme islemi tiim goniilliiler i¢in ayr1 ayr1 yapilmaktadir.

3.2.4. Ters Kinematik Analiz
Kinematik, hareketi doguran etkiler dikkate alinmadan hareket halindeki nesnelerin

pozisyon, hiz ve ivme karakteristiklerinin incelenmesidir. Bu baglamda, sistemi
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meydana getiren nesnelerin agilari ve lineer konumlart ve bunlarin zamana gore
tiirevleri olan hiz ve ivme biiyiikliikleri tanimlanmaya calisilmaktadir. Insan iskelet
sistemi ¢ok eklemli sistem olarak tanimlandigi i¢in deney esnasinda toplanan
isaretleyici konum verisi kullanilarak ters kinematik analiz ile her zaman adimi1 i¢in
modelin genellestirilmis koordinatlar1 hesaplanmaktadir. Bu hesaplama isleminde,
model tizerindeki sanal isaretleyiciler ile deney esnasinda goniillii lizerinde bulunan
isaretleyicilerin pozisyonu ve agirlik katsayilar1 dikkate alinarak uzvun optimum pozu
bulunur. Bu nedenle, ters kinematik analizin her zaman adimi i¢in, deney esnasinda
Olciilen isaretleyici konular1 ile model iizerindeki sanal isaretleyicilerin arasindaki
farklarin karelerinin toplamini minimize edecek en uygun kinematik pozun bulunmasi

gerekir. Bu analiz, agirliklandirilmis en kiiciik kareler optimizasyon problemi olarak

2
} 3.1)

formiile edilmistir [119].

m 5 k

. deney ___mod el deney __model
min E VVI Hxl. Xl. + E Wj qu qj
| = =1

Burada, x/“"*vex!"*“sirastyla i’inci isaretleyicinin modelde ve goniilliideki konum
v e ae . s 0 deney mod el . .
vektoriini, m toplam isaretleyici sayisini, ;"% ve ¢/ strastyla j. koordinatin deney

ve modeldeki degeriw, ve w;ise agirhk vektoriinii gostermektedir. Optimum pozun

bulunmasi sirasinda her eklem kendi hareket araligi ile sinirlandirildigindan eklem
cikigr olasihigi azaltilmis olur [120]. Her eklemin hareketi hareket araligi ile
sinirlanmadigi durumda optimum pozun saglanmasi i¢in bazi eklemlerin hareket

araliginin disina ¢ikmasi s6z konusu olabilirdi.

3.2.5. Ters Dinamik Analiz

Ters dinamik, mekanigin bir alt dali olup kinematik ve kinetik disiplinleri arasinda
baglant1 kurmaktadir. Diger bir deyisle ters dinamik, ¢cok eklemli sistemlere ait hareket
denklemlerinin kullanilmasi ile net eklem momentlerinin ve reaksiyon kuvvetlerinin

klasik yontemler (Newton, Langrage ve Kane Mekanigi v.b.) yardimi ile bulunmasidir

[65].
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Sekil 3.11: Cok eklemli sistemin serbest cisim diyagrami (Sekil referans [121]’den alinmustir.).
Kas-iskelet sistemine ait eklem momentlerinin klasik yontemler kullanilarak
hesaplamasinda yalnizca konum, hiz ve ivme verileri gereklidir. Sisteme, dlgiilen yerin
tepki kuvveti degerlerinin eklenmesi ters dinamik ¢ozlimiin dogrulugunu artirmaktadir.
Bu nedenle eklem momentlerin hesabinda asagidan yukari (bottom up) yaklagimi
kullanilmaktadir (Sekil 3.9). Boylece, Ol¢lim esnasinda elde edilen hatali olma
potansiyeli yiliksek deney verilerine (yumusak dokularin hareketi kaynakli hatalar,
isaretleyici yerlestirme hatalar1 gibi) glivenmeyi azaltarak kuvvet platformlar: ile
oldukca hassas olarak Olciilebilen yerin tepki kuvveti degerleri kullanilmaktadir.
Boylece sisteme ek smir kosulu tanimlanmis olmakta ve bu durum net eklem
momentinin ve reaksiyon kuvvetlerinin daha dogru bir sekilde hesaplanmasi
saglanmaktadir [122]. Asagidan yukari ters dinamik yaklasiminda kuvvet platformlar
tarafindan Olgiilen yerin tepki kuvveti degeri ilk olarak ayaga uygulanir ve ayak
bilegindeki eklem reaksiyon kuvvetleri bulunur. Ayak bilegi eklem reaksiyon yiikleri
kullanilarak diz reaksiyon kuvvetleri hesaplanir ve bu islem tiim kas-iskelet
sistemindeki tiim eklemler i¢in tamamlanana kadar bir alt uzuvdan bir iist uzva
gecilerek devam eder. Sisteme ait hareket denkleminin genel formu asagidaki gibi

yazilabilir;

t=M(q)§+C(4,9)+G(q)+E(q,4) (3.2)



59

Denklemde T eklemin net torkunu, q, q,{ sirasiyla sisteme ait genellestirilmis

koordinatlarin konum, hiz ve ivme degerlerini, M sistemin kiitle matrisini, C koriolis
etki matrisini ve E ise dis ¢evreden dolayr sisteme uygulanan kuvvetleri temsil eden

matrisi gostermektedir.

Asagidan yukar1 yaklagimi klasik metoda gore daha tutarli eklem momenti
hesaplamamiza imkan verse de, sisteme yerin tepki kuvvetinin eklenmesi sistemin asir1
taniml1 (over-determined) olmasina neden olur [122]. Her ne kadar yerin tepki kuvveti
ve kinematik veriler es zamanl 6l¢iilmiis olsalar da, modellemede yapilan varsayimlar
ve Ol¢iim hatalar1 nedeniyle sistem dinamik olarak tutarli degildir [123]. Bu nedenle, en
uzak uzuv ile ¢evre arasinda, kalint1 kuvvet ve momentler ortaya ¢ikmaktadir. Bu tezde
kullanilan kas iskelet sisteminde kalint1 yiikler 6 serbestlik dereceli pelvis bolimii ile
cevre arasinda uygulanmistir. Asagidan yukari (bottom-up) ters dinamik yaklagiminin
¢Oziimiinde, kalint1 yiiklerin bulunmasina ragmen insan hareketinin biyomekanik analizi
calismalarindan yaygin olarak kullanilan giivenilir bir yontem olarak kabul edilmektedir

[11, 124, 125].

3.2.6. Kalint1 Azaltma Algoritmasi ( Reduce Residual Algorithm- RRA)

Modelleme esnasinda yapilan, gdvdenin rijit sayilmasi1 gibi varsayimlar veya deney
esnasinda toplanan isaretleyici konum verilerinin isleme hatalar1 ve yumusak dokularin
hareketinden dolay1 olusan hatalar gibi nedenlerden dolay1 deneysel olarak elde edilen
kinematik ile yerin reaksiyon kuvveti arasinda dinamik tutarsizliklar meydana
gelmektedir [122]. Bu dinamik tutarsizliklar bir araya gelerek kalint1 ad1 verilen fiziksel
olarak bir karsiligt bulunmaya kuvvetin ve momentin sisteme uygulanmasini
gerektirmektedir. Bu nedenle, dinamik tutarsizligin azaltilmasi igin kalintt azaltma

algoritmasi gelistirilmistir [17].

Basma fazinda yiiksek yiike maruz kalan ve son derece dinamik bir hareket olan sprint
kosusu esnasinda yiiksek kalint1 yiiklerinin olusmasi ka¢inilmazdir. Bu yiiksek kalinti
yiikleri azaltilmaz ise kestirilen kas kuvvetlerinin gercegi yansitmamasina neden
olabilir. Bu nedenle bu tezde statik optimizasyon analizi yapilmadan once kalinti
azaltma algoritmasi kullanilarak eklem kinematigi ayarlanmis ve dinamik tutarsizliklar

azaltilmaya calisilmistir.
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3.2.7. Statik Optimizasyon

Ters dinamik kullanilarak elde edilen eklem momentleri o eklemden gecen tiim kaslarin
lirettigi momentlerin toplamini ifade etmektedir. Ornegin, ayak bilegi ekleminin toplam
momenti gastrocnemius, soleus ve tibialis posterior gibi ayak bilegi temel ekstansor
kaslar1 ve tibialis anterior ve extersor digitorum longus gibi ayak bilegi temel fleksor
kaslar1 tarafindan olusturulan her kasa ait momentlerin toplamidir. Bu eklemde her kasa
ait kas kuvveti hesaplanmak istenirse sonsuz sayida ¢6ziim bulunmaktadir. Bu tip
sistemler az-tanimli sistemler olarak adlandirilmaktadir. Biyomekanikte ise bu problem
artiklik problemi olarak tamimlanmaktadir. Ozellikle gastrocnemius ve hamstring kas
grubu gibi biartikiiler kaslar birden fazla eklem hareketinde rol oynadigindan problemin
¢Oziimii daha da karmasiklasir. Bu nedenle, artiklik probleminin ¢dziimiinde statik
optimizasyon yontemi kullanilarak ilgili ekleme ait eklem momentini olusturan tek bir

¢Oziim elde edilmis olunur.

Statik optimizasyonda, ama¢ fonksiyonu kullanilarak kisit kosullar1 saglanacak sekilde
her zaman adimi i¢in tek bir ¢ézlime ulasilmaya ¢alisilir. Optimizasyonda kullanilacak
ama¢ fonksiyonu kas kuvveti iiretim mekanizmasinda etken olan biyolojik
gercekliklerin daha iyi yansitilmasi1 amactyla kasin lif tipi, kesit alani, kas boyu, kasilma
hiz1 gibi kas kuvvet iiretim mekanizmasinda rol oynayan parametreler igermektedir.
Coziimde, kasin maksimum iiretecegi bir kuvvetin oldugunun tanimlanmasi, kasin
sadece cekme islevini gergeklestirmesi, kasin aktivasyon sinirlariin 0 ile 1 arasinda
oldugu ve kasin iiretecegi kuvvet miktarinin kuvvet-uzunluk-hiz iligskisinden tespiti gibi

biyomekanik gercekliklere dayanan kisitlar sisteme eklenmektedir.

Bu tezde kullanilacak statik optimizasyonda her kas-tendon grubu Hill tipi kas modeli
ve buna seri olarak bagli tendon elemani olarak modellenmistir (Sekil 3.6). Her kas-
tendon grubuna (muscle-tendon unit-MTU) ait uzunluk ve hiz parametreleri her bir
zaman adimi i¢in ters kinematikte hesaplanan eklem konumlar1 dikkate alinarak
hesaplanmaktadir. Kas-tendon grubunun uzunluk ve hiz iligkisi asagidaki gibi ifade

edilebilmektedir [126].
I, =1, cos(a)+1, (3.3)

v,, =V, cos(a)+v, (3.4)
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Bu denklemlerde [,,1,,I, sirasiyla kas-tendon grubunun boyun, kas lifinin boyu ve
tendon boyu; v,,,v,,v, ise sirasiyla kas-tendon grubunun hizi, kas lifinin hiz1 ve tendon

hizi ve a ise pennasyon agisinin gostermektedir.
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Sekil 3.10: Bu tezde kullanilan Hill tipi kas-tendon grubu.

Pennate kaslarda tendona iletilen kas lifi tarafindan iiretilen aktif kuvvet asagidaki

denklem kullanilarak hesaplanmaktadir.
F =a-f(F!l,,)-cos(@) 3.5

Burada @ kasin aktivasyon miktarini , F maksimum izometrik kas kuvvetini,

f(FF,I1,v,) ise kasm fizyolojik kuvvet-uzunluk ve kuvvet- hiz iligkisi kullanilarak

elde edilen aktif kas kuvvetini temsil etmektedir. OpenSim programinda bulunan statik
optimizasyon ¢Ozlimleyici algoritma, her zaman araligi icin kas aktivasyonlarini
minimum yapan ve net eklem momentini saglayan kas kuvvet degerlerini elde edene
kadar iterasyon yaparak en uygun c¢oziimii bulmaktadir. Hesaplama algoritmasi
yakinsayip optimizasyon problemi ¢oziildiiglinde belirli bir zamana ait optimum bir kas
kuvveti ve kas aktivasyonu seti elde edilir. Statik optimizasyonda problem her zaman
adimi i¢in ayr1 ayri ¢6ziim bulundugundan dolayi ndral uyarim ile kas aktivasyonu
arasindaki elektriksel gecikme gibi zamana bagl aktivasyon dinamiklerini icermez ve

bir zaman adimindaki ¢6ziim, bir 6nceki zaman adiminda kestirilen kas kuvvetlerden
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ya da kas aktivasyonundan bagimsizdir. Fakat literatiirde statik optimizasyon,
hesaplanmis kas kontrolii (computed muscle control) ve Noromiiskiiloskelet izleme
(neuromusculoskeletal tracking) yontemleri kullanilarak farkli yiiriime ve kosma hizlar
icin yapilan analizin kullanildigi ¢aligma zamana bagli parametrelerin ihmal edilmesinin
yiirlime ve kosma analizi sonucu elde edilen sonuglara etkisinin olmadigini1 géstermistir
[47, 111]. Bu nedenle ¢alismada statik optimizasyon yonteminin kullanilmasinin bir

sakincas1 bulunmamaktadir.

Problemin ¢oziimiinde, ters dinamik sonuglarda olusan dinamik tutarsizliklardan dolay1
ortaya ¢ikan kalint1 yiiklerin telafi edilmesi i¢in sistemde kas-tendon elemani kuvvet
tireteglerine ek olarak, ideal kalinti kuvvet (residual force) ve moment firetegleri
kullanilmaktadir. Net eklem momentinin saglanamamasi durumunda kullanilmak {izere
modeldeki her ekleme ideal yedek moment firetegleri (reserve torque actuators)
uygulanmistir. Bu yedek moment iireteglerinin teorik olarak kas modelinde bulmamasi
gerekmektedir. Fakat optimizasyonun her zaman adimi i¢in sayisal bir ¢oziime
yakinsamasini saglamak amaciyla sisteme dahil edilmistir. Bu tezde kullanilan statik

optimizasyon problemi asagida gosterilmistir;
Amagc Fonksiyonu:

nm

6 nq
Jzzm}l(al/caS)Z_i_ Wj(a;‘es)Z_i_sz(a;SVE)Z 0<akas Sl (3.6)
i=1 j=1 k=1

Kisitlar:

nq

r :f:[aikas .ﬁ(F;kas’fkas’vkas )]"’i,n +Z|:a;es .F}res:l_i_ZI:al:sve .F;crsve] (3.7)
i=1

6
Jj=1 k=1

Burada, al."”“, a’”,a’" sirasiyla kas-tendon elemani, kalint1 ve yedek aktiiatorleri, nm

1

ve nq ise sirastyla kas-tendon aktiiatorleri ve modelin serbestlik derecesini, w;,, Wi, W,

ise yedek ve kalinti aktiiatrlerinin kullanilmasini kisitlamak i¢in kullanilan agirlik

katsayilarin, 7, ise ters dinamik sonucu hesaplana eklemin net momentini,

n

f (E)k”“', f k‘”,v"”“') aktif kas kuvvetini, 7, ise kuvvet kolunu ve son olarak F;*, F™

i,n
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ise sirasiyla kalinti ve yedek aktiiatorler tarafindan iiretilen en yiiksek kuvveti

gostermektedir.

Istatistiki analizler matris ve matematik tabanli bir program olan MATLAB programi
kullanilarak yapilmistir. Tiim veriler ortalama ve standart sapma () formunda
verilmistir. Istatistiksel analizler tek yonlii varyans analizi (ANOVA) ile yapilmis ve

istatistiksel anlamlilik degeri p = 0.05 secilmistir.
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4. BULGULAR

Denemelere katilan goniilliller hakkinda detayli bilgi Tablo 4.1°de verilmistir.
Denemelere ii¢ kadin ve bes erkek atlet katilmigtir. Atletlerin su ana kadar yaptiklar: en
iyi dereceleri tabloda gosterilmistir. Tiim denemelerin analizde bir ayagin tam dongiisii
olan fule yani ilgili ayagin yere temasi ile baslayip tekrar ayni ayagin yere temasi ile
biten siire dikkatte alinmistir. Analizlerden elde edilen sonuglar bir fule zamanina gore
normalize edilmis ve tiim sonuglarin ortalamasi alinarak grafikler olusturulmustur. Yer
tepki kuvvetleri goniilliillerin viicut agirhgina boliinerek ve sonrasinda ortalamasi
alimmistir. Benzer sekilde eklem momentleri cizilirken her goniilliiniin kiitlesi

hesaplanan eklem momentleri degerlerine bdliinmiis ve sonrasinda ortalamasi alinmistir.

Tablo 4.1: Goniilliilere ait temel bilgiler.

Standard
Goniillii 1 2 3 4 5 6 7 8 Ortalama | Sapma
Cinsiyet E E K K E E K E - -

Agirlik (kg) 71,7 76,2 59,0 72,0 62,2 74,6 64,0 83,1 70,35 8,06

Boy (cm) 176,5 173 167 188 173 176 174 190 177,19 7,86
Yaklasik Bacak

Boyu (mm) 974,32 | 980,73 | 928,55 | 1053,71 | 1021,56 | 980,22 | 972,34 | 1064,96 997,05 45,97

Yas 20 26 27 21 18 24 34 20 23,75 5,20
100m

= (s) - 10,43 12,75 12,69 11,64 11,02 - - 11,71 1,02
=7 200m

= § (s) - - 25,5 25,55 22,94 22,44 - 22,58 23,80 1,58
£ 5 [ 400m

<R (s) - - 56,62 57,16 51,88 49,18 - 48,51 52,67 4,06
< 800m

(s) - - - - 126,37 - - 118,26 122,32 5,73

Her kasa ait kas kuvveti degeri ve yer tepki kuvvetine ilgili kaslarin katkis1 gosterilirken
kaslar fonksiyonlarina gore gruplandirilmistirlar. Bunlar; ILPSO (iliacus, psoas kas
grubu) GMAX(superior, Inferior ve middle gluteus maksimus kas grubu) ve GMED(
anterior, posterior ve middle kisimlarindan meydana gelen gluteus medius kas grubu),
HAMS (biceps femoris long head, semimembranosus and semitendinosus kas grubu)

RF (rectus femoris kasi ), VAS (vastus medialis, vastus intermedius and vastus lateralis
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kas grubu ), GAS (medial and lateral gastrocnemius kas grubu), SOL (soleus kasi) ve

TIBANT (tibialis anterior kasi) sembolleriyle gosterilmektedir.

Kullanilan modelin ayak uzvuna ait tiim kaslar sistemde mevcut degildir. Bu nedenle
kosu gibi yiiksek gii¢ gerektiren hareket kosullarinda kaslarin yeterli kuvvet
tiretemeyeceginden dolayr analizler esnasinda modeldeki Metatarsofalangeal (MTP)
ekleminin hareketi engellenmistir. Ust ekstremitenin hareketi ise eklemlere eklenen
kuvvet ireticiler tarafindan saglanmaktadir. Tezin amacinin alt ekstremite kaslarinin
fonksiyonunun arastirilmasi oldugu igin iist ekstremitenin hareketinin eklemlere eklenen

kuvvet tireticiler ile saglanmasi bir sorun olusturmaktadir.

Parcali ivmelenme verileri kullanilarak elde edilen Sekil 4.1’te gorildigi gibi

ivmelenmenin ilk asamalarinda ¢ift adim uzunlugu artan hizla birlikte belirgin bir

sekilde artmakta (6rnegin 1. ve 11. adim arasindaki adim uzunlugu icin p= 1,0024.107°)
bununla birlikte hizin artmasiyla birlikte ayagin yere temas siiresi azalmaktadir. Parcali
ivmelenme denemelerinin 19. adiminda atlet maksimum hiza ulasarak yaklagik olarak

sabit hizda kogsmaktadir [52, 53].

Sekil 4.1’de net olarak goriilecegi gibi 11. ve 19. Adimlar arasinda ne ¢ift adim
uzunlugunda ne de basma fazi siiresinde dikkate deger bir degisme gozlenmektedir
(adim uzunlugu i¢in p=0.0823 ve basma siiresi i¢in p=0.1098 ). Bunun nedeni hizin 11.
adim sonrasinda sabitte yakin olmasi ya da ¢ok az degismesidir. Atletin adim uzunlugu
belirgin bir sekilde artiramamasinin nedeni ulasabilecegi optimum adim uzunluguna

ulasmis olmasidir.

Atlet, maksimum hiza ulagilirken iki gecis bolgesinden gegmekte olup tiim hizlanma
evresi 3 parcadan olusmaktadir [53]. Bu durumda kas iskelet sistemi her evrede farkli
bir strateji izleyerek hizi artirmaya veya korumaya calismaktadir. Bu gecis
bolgelerinden ilki 3. ve 6. adimlar arasinda ve ikici gecis bolgesinde 9. adim civarinda
bulundugu diistiniiliirse ¢ift adim grafiginde ilk bolgeden adim uzunlugu ¢ok belirgin bir
sekilde artmaktadir. ikinci bdlgede bu artis azalmakta ve ilk bolgeye gére daha lineer bir
egilim gostermektedir. Son bolgede ise adim uzunlugu artis1 lineer olmakla birlikte
kayda deger bir artis gozlenmemektedir (11. adim ile 19. adim arasindaki adim

uzunlugu i¢in p=0,0823 ve basma siiresi i¢in p=0,1098). Bu calismada elde edilen
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sonuglar literatiirde Onerilen maksimum ivmelenme kosusunun 3 bdlgeye ayrildig:

savini desteklemektedir. (Sekil 4.1)

il |

Iv melenmell K()sunun Fdrkll B() im erl(adlm)
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Sekil 4.1: Ivmelenmeli kosu esnasinda dl¢iilen basma faz siiresi ve ¢ift adim uzunlugu
(*=p<0.05, **=p<0.01 ve ***=p<0.001 gostermektedir.).

[vmelenmeli kosu esnasinda hesaplanan eklem acist degerleri sekil 4.2°de
gosterilmektedir. Beklendigi gibi hizin artmasiyla eklem agilart degerleri de
artmaktadir. Yaklasik her denemede yiiksek hizlardaki eklem hareket miktar1 daha
genistir. Tiim denemelerde elde edilen diz fleksiyon agis1 150° civarindadir. Bu deger
normal yiirime diz eklem agist 60° olan diz fleksiyonu degeriyle kiyaslandiginda
olduk¢a fazla oldugu goriilmektedir. Maksimum ivmelenme denemeleri sonucu elde
edilen dorsifleksiyon degerine bakildiginda aginin 30° civarinda olup sabit hizda kosu

degeri olan 20°’nin yaklasik % 50 fazlasina denk gelmektedir. Benzer sekilde kalca
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fleksiyon eklem agist havalanma fazinda maksimum sabit hizda ve ivmelenmenin son

evresinde ivmelenmenin ilk evresine gore daha biiyiiktiir.

Govde Fleksiyonu Kalga Fleksiyonu
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Sekil 4.2: Farkli baslangi¢ kosullarindaki tiim ivmelenme denemeleri ve sabit hiz denemelerini
kiyaslanmasi.

Sabit hizda kosma esnasina ve ivmelenmenin son evresinde kalca fleksiyonu degeri 30°
civart 1iken ivmelenmenin ilk evresinde bu deger 5° civarinda oldugu
gozlenmektedir.Ilvmelenmenin ilk evresinde lumbar fleksiyonu daha fazla olmasi ve

govdenin yere paralele hareket etmesi sonucu kalga fleksiyonu degeri diger iki 6l¢lime
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gore daha azdir. Buna karsilik ivmelenmeli kosunun ilk evresinin basma fazinda ise

kalca fleksiyonu daha yiiksek deger almaktadir.

Tablo 4.2°de goriildiigli gibi farkli ivmelenme asamalari ile sabit hizda kosu asamasi
kiyaslamistir. Denemelerin tamamina yakininda goriilmiistiir ki sabit hizda kosma ile
ivmelenme evresinin ilk adimi birbirinden belirgin bi¢cimde farklilik gostermektedir.
fvmelenme evresini sonu ile sabit hizda kosu kiyaslandiginda goriilmektedir ki govde,

kalca ve diz fleksiyonu degerleri arasinda istatistiksel bir farklilik bulunmamaktadir.

Tablo 4.2: Farkli lvmelenme durumunun istatistiksel olarak kiyaslanmast.

i-0-8 (n=8) i-30-38 (n=8) SH-7 (n=8)

Eklem Acilar1 (Derece)
Max Min Max Min Max Min

Govde fleksiyon (-27,46)*2 (-53,91)2%  (-6,37)! (-35,8)! (-10,44)! (-35,8)!
Kalga Fleksiyonu 89,79% (-2,57)* 71,851 (-24,71)! 63,231 24,61!
Kal¢a Addiiksiyonu (-0,19)* (-17,3) 3,341 (-18,02)!* 836! (-13,74)!2
Kalga Rotasyonu 14,6227 (-5,45)" 24,741 (-13,62)! 229! (-18,4)!
Diz Fleksiyonu (-10,73)* (-130,9)* -10,28 -129.3 2,951 (-145,4)!
Ayak Bilegi
Dorsifleksiyonu 19,292 (-33,58) 16,38'" (-37,71)'* 20,782 23,752

Eklem Momentleri (Nm/kg)

Max Min Max Min Max Min
Govde fleksiyon 3,427 (-2,39)*" 3,285 (-3,35)' 3,631 (-1,173)'2
Kalca Fleksiyonu 3,16 (-4,9)} 4,493 (-4,996)* 1,812 (-2,36)'
Kalga Addiiksiyonu 2,47 -0,8 2,853 (-0,67)* 0,067% (-2,61)
Kalga Rotasyonu 0,592 (-0,25)2" 0,46! (-0,52)! 0,39! (-0,067)!
Diz Fleksiyonu 0,713 (-2,46)° 1,52 (-2,9)} 2,282 (-1,4)12
Ayak Bilegi )
Dorsifleksiyonu (-3,87)*" - (-4,4)! - (-3,34)!

Maksimum Kas Kuvvetleri (BW)

ILPSO 5,623 6,581 43912
GMAX 2,642 3,081 13!
HAMS 8,12 9,181 2,92172
RF 2,562 5,66 1,572
VAS 3,75°"3 9,86 549!
GAS 6,432 445 442!
SOL 1227 10,54! 9,56!
TA 0,397 1,55 0,79"

1j-0-8 denemesinden anlamli oranda farkl (p< 0.05)
2 1-30-38 denemesinden anlamli oranda farkli (p< 0.05)
3SH-7 denemesinden anlamli oranda farkli (p< 0.05)
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Sekil 4.3: Farkli baslangi¢ kosullarindaki tiim ivmelenme denemeleri ve sabit hiz denemelerini
eklem momenti degerinin kiyaslanmasi.

Eklem agilar1 degerlerine paralel olarak ayak bilegi ve kalga fleksiyon momentleri sabit
hizla kosmayla kiyaslandiginda yliksek moment degerlerine sahiptir. Bu durumu

eklemlere ait fleksor kaslarinin ivmelenerek kosmadaki 6nemini gostermektedir.
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Sekil 4.4: Farkli baglangi¢ kosullarindaki tiim ivmelenme denemeleri ve sabit hiz denemelerini
kas kuvveti degerinin kiyaslanmasi, burada ILPSO (iliacus, psoas kaslarinin iirettigi kas
kuvveti toplami1) GMAX(superior, inferior ve middle gluteus maksimus kas grubu) ve
GMED( anterior, posterior ve middle kisimlarindan meydana gelen gluteus medius kas
grubu), HAMS (biceps femoris long head, semimembranosus and semitendinosus kas
grubu) RF (rectus femoris kasi ), VAS (vastus medialis, vastus intermedius and vastus
lateralis kas grubu ), GAS (medial and lateral gastrocnemius kas grubu), SOL (soleus kas
grubu), TIBANT (tibialis anterior kas grubu) gostermektedir.

Tim kosu fazinin %25 civarina kadar basma fazi ve sonrasi ugus ve toparlanma fazidir.
Farkli hizlanma kosullarinda ve sabit hizlarda yapilan denemler de goriildiigii gibi
ILPSO (iliacus, psoas kaslarinin {irettigi kas kuvveti toplami) basma fazinin sonuna

dogru kuvvet iiretmeye baglamakta ve salimim fazinin ortalarina dogru kuvvet
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tiretmemektedir. Bu durum bu kaslarin ugus/havalanma fazi esnasinda viicudun ileri
dogru hareketine destek oldugunu gostermektedir. Ayni sekilde GMAX(superior,
Inferior ve middle gluteus maksimus kas grubu) ve GMED( anterior, posterior ve
middle kisimlarindan meydana gelen gluteus medius kas grubu) ugus fazinin
ortalarindan baglayarak bu fazin sonuna kadar kuvvet tiretmekte olup viicudun ucus
fazinda ileri dogru ilerlemesinde olduk¢a onemli katki yapmaktadir. HAMS (biceps
femoris long head, semimembranosus and semitendinosus kas grubu) ve GMAX grubu
es zamanl kuvvet iireterek govde, pelvis ve iist bacagin hareketi i¢in gerekli kuvveti
tiretmektedir. Buna karsilik RF (rectus femoris kasi ), VAS (vastus medialis, vastus
intermedius and vastus lateralis kas grubu ) ugus fazina daha az katkida bulunmaktadir.
VAS kas grubunun ugus fazi esnasindan irettigi yiiksek kas kuvvetinin ne bizim
calismamizda ne de literatlirdeki diger caligsmalarla Ortlismemektedir. Bu {iretilen
yiikksek kuvvetin nedeni diz eklem agisinin oldukga biiyiik olmasi sonucu kuadriseps
kaslar1 tarafinda iretilecek olan pasif kas kuvvetleri OpenSim statik optimizasyon
algoritmasinda dikkate alinmadigindan dolay: ortaya ¢ikmis olabilir. GAS (medial and
lateral gastrocnemius kas grubu), SOL (soleus kas grubu) basma faz1 esnasinda ytiksek
miktarda kuvvet iiretmektedir. Bu beklenen bir sonu¢ olup basma fazinda bu iki kas
grubunun aktif rol aldigin1 gostermektedir. TIBANT (tibialis anterior kas grubu) ise

ucus fazinda kuvvet tireterek ayak bilegi hareketini saglar ve ayagi yere temasa hazirlar.

Sekil 4.1’te goriildiigi gibi hizlanmanin ilk evrelerinde izlenen strateji ile sonraki
evrelerde farkli stratejini izlenmektedir. Siiratlenmenin ilk evresinde viicut sabit hizla
kosmaya (Sekil 4.1) gore daha egimli durumda hareket etmektedir. Buna ek olarak adim
uzunlugunu hizli bir sekilde artirarak kosma hizin1 artirmak yoluna gidilmistir. Daha
uzun adim uzunluguna sahip olabilmek i¢in atlet kal¢a ve diz eklemi hareket araligini
artirmistir. Ivmelenme fazinin sonuna dogru gdvdenin pozisyonunu degistirerek
yiikselmesi sonucu viicut agirlik merkezini konumu ilk asamaya gore daha yukarda

bulunmaktadir.

Ivmelenmeli kosunu son asamasinda (adim 10 ve sonrasi ) ise azda olsa hala adim
uzunlugu artirilmaktadir. Viicudun egimi ivmelenmeli kosunun son evresinde ve sabit

hizda kosu evrelerinde oldugu konum oldukc¢a yakin olup benzer bir trend izlemektedir.



72

Bu son evrede kosucu maksimum hiza ulasir ve mevcut hizint korumaya calisirken

hizda azalma ve artmalar olsa da ortalama hiz degismemektedir.
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5. TARTISMA VE SONUC

Kosmak, yiirimek gibi insanin gilinliik yasamini devam ettirebilmesi i¢in Oonemlidir.
Eski ¢aglarda kosma yetisi insanin avini1 yakalamasi veya avcidan kagmasina yardimci
olan bir yetenektir. Sprint kosusu ise insanin yiiksek hizli bir lokomotif tiiriidiir. 100 m
kisa mesafe yariginin kazanani diinyanin en hizli erkegi veya kadini olmaktadir. Bu
kadar rekabetin oldugu bir alanda sporcunun performansinin artirilmast kritik dnem
tagimaktadir. Ayn1 zamanda kosu, futbol, rugby, beysbol gibi bir¢ok spor dalinda kritik
Oonem tagimaktadir. Ayrica, diisilk maliyetli olusu ve sagliga yararlar1 nedeniyle yaygin
olarak tercih edilen bir spor dalidir. Ne yazik ki, kosu esnasindaki yaralanma oranlar
olduk¢a yiiksektir. Bu nedenle, kosu esnasindaki kas kuvvet koordinasyonunun
anlasilmast hem performansin artirilmast hem de olasi sakatlik riskinin azaltilmasinda

Onemlidir.

Literatiirde yapilan calismalarda yiiriime [32, 127, 128], kosu [12, 13, 35] ve sprint
kosusu [35, 129, 130] esnasinda performansa etki eden parametreler arastirilmistir.
Fakat, sprint kosusu ivmelenme evresi esnasindaki kas kuvvet koordinasyonu hakkinda
yeterli veri bulunmamaktadir. Ciinkdi, literatlirdeki caligsmalarda genelde mesafe-zaman
parametreleri (spatio-temporal parameters) (adim uzunlugu, adim siklig1 gibi
parametreler), eklem kinematigi, elektromyografik aktivasyon degeri ve yerin tepki
kuvveti gibi parametreler iizerinde gergeklesen degisimler dikkate alinarak sprint
kosusu incelenmeye calisilmistir. Fakat insan viicudunun sprint kosusu esnasinda alt
ekstremite kaslarinin tirettigi kuvvet degeri ve alt ekstremite kaslarinin koordinasyonu

tam olarak bilinmemektedir.

Bu tez calismasinda, ilk hizsiz olarak parcali ivmelenme denemeleri esnasinda ii¢
boyutlu eklem konumu 6l¢limleri, yerin tepki kuvveti ve dokuz adet ylizeysel kasa ait
EMG verileri toplanmistir. Ik olarak adim uzunlugu ve basma siiresi ile hizin artisi
arasindaki iliski incelenmistir. Adim uzunlugu hizin artmasiyla artigi gorilmiistiir.
Bununla birlikte hizin artmasi ile basma fazi siiresini kisaldigi gézlenmistir. Bu sonuglar

literatlirde daha once yapilan ¢alismalarla uyum i¢indedir.
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Olgiilen ii¢ boyutlu uzuv konumlarindan ters kinematik kullanarak her ekleme ait eklem
acis1 degerleri hesaplanmigtir. Eklem araligi artan hiz ile artmakta oldugu gozlenmistir.
Oyle ki, diz eklemi ucus / havalanma fazinda 155 derece fleksiyona ulagmaktadir. Ters
dinamik kullanilarak her ekleme ait toplam eklem momenti hesaplanmistir. Bu
hesaplamada gorilmistiir ki ivmelenme esnasinda hesaplanan eklem moment degeri

daha ytiksektir.

Elde edilen eklem momentlerinden her kasa ait kas kuvvetlerini hesaplanmasi kas-
iskelet sisteminin az tanimli olmasi nedeniyle sonsuz sayida ¢oziin bulunmaktadir.
Biyomekanikte bu probleme artiklik problemi olarak adlandirilmaktadir. Bu nedenle her
kasa ait kas kuvvetinin hesaplanmasinda statik optimizasyon analizi kullanilmistir. Elde
edilen kas kuvveti degerleri gostermisti ki ayak bilegi fleksor kaslar1 ve kalca kaslari

hizlanmada aktif rol oynamaktadir.

Farkli kosma kosullar1 altinda {iretilen kas kuvvet degerleri kiyaslandiginda
goriilmektedir ki ivmelenmenin ilk evresinde basma fazinda solues ve gastrocnemius
sabit hizda kosu denemelerine kiyasla daha fazla kuvvet iiretmekte olup, bu iki kas
grubunun ivmelenmede aktif rol oynadigini goriilmektedir. Solues ve gastrocnemius
kosunun ivmelenme asamasinda aktif rol almasindan dolay1 bu kaslar1 giiclendirmeye
yonelik antrenman programi hazirlamak performansin artirilmasinda faydali olabilir.
Olgiimde ve gdzlemde kullanilan ekipmanlarin gelismesi ile birlikte sporcular ve
antrendrler antrenman teknikleri siirekli olarak gelistirmektir. Boylece, sporcularin
performans sinirlari genisletilmeye devam etmektedir. Fakat sporcularin performansinin
biyomekanik olarak bir siiri bulunmaktadir. Literatiirde bulunan ¢alismalarda [131,
132] ivmelenme kabiliyetinin ve maksimum sprint hizinin alt ekstremite kaslarinin

kuvvet iiretim yetenegi ile sinirli oldugunu ortaya koymustur.

Hamstring kas gerilmesi basketbol, futbol ve ragbi gibi birgok spor dalinda siklikla
karsilasilan bir durumdur [133, 134]. Bu yaralanma tipi kasin gerilmesi ve g¢ekilmesi
sonucu meydana gelip uyluk arkasi kaslarmin birinde veya birkaginda meydana
gelmektedir. Sporcularin eski performansina ulagsmasi uzun siirmektedir. Hamstring
gerilmesi tipi yaralanmalarin biiyiik bir kismi1 sporcular maksimum hizda kosarken veya
maksimum hiz1 civarinda kosarken meydana geldigi bildirilmistir [135]. Bu nedenle

ivmelenme ve maksimum hizda kosu esnasinda hamstring kaslarinin biyomekanik
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fonksiyonu tam olarak anlagilmasi sakatlik riskini azaltilmasinda ¢ok 6nemlidir. Bu tez
calismasinda yapilan analizler gostermistir ki hamstring kas grubu en yiliksek kuvveti
salinim sonu evresinde tiretmekte ve bu evrede maksimum gerilime sahiptir. Bu nedenle
hamstring kas grubunun yaralanmasinin Onlenmesinde eksantrik kasilma igeren

giiclendirme egzersiz programlarina 6ncelik verilmelidir.

Bilgisayar destekli modellerin kullanilmasi ile birlikte farkli hareket kosularinda her
kasa ait kas kuvveti, kas boyu gibi 6l¢iilmesi olduk¢a zor olan biyomekanik degiskenler
tahmin edilebilmektedir. Ayrica, deneysel invaziv metotlarla kiyaslandigindan etik
cekinceler ve Ol¢iimiin sinirlt kaslarda yapilabilmesi gibi dezavantajlarindan Otiirii

bilgisayar destekli kas- iskelet modeller tercih edilmektedir.

Bu calismada ¢esitli kisitlar ve varsayimlar bulunmaktadir. Bunlarda ilki denemelerde
her sporcuya ait bir adet temsili deneme analiz edilmistir. Her sporcu icin birden fazla
denemenin kullanilmasi ideal bir yontem olmakla birlikte basar1 bir denemenin basari
sayilabilmesi i¢in alt ekstremitenin tek bir kuvvet platformuna temas etmesi ve dongiiyli
tamamlamas1 gerekmektedir. Bu nedenle temsili bir denemenin elde edilmesi i¢in
sporcunun birka¢ deneme yapmasi gerekmektedir. Yorgun kaynakli performans
diisiirdiigii bilindiginden her sporcu i¢in tek bir basar1 deneme elde edilmesi yeterli
sayillmustir. ikincisi kisitlama ise kas- iskelet sisteminin analizinde statik optimizasyon
kullanilmis olup analiz esnasinda tendon rijit kabulii yapilmistir. Lin ve dig. 2012
yilinda yaptig1 calisma statik optimizasyon, hesaplanmis kas kontrolii (computed
muscle control) ve Noromiiskiiloskelet izleme  (neuromusculoskeletal tracking)
yontemleri kullanilarak farkli yiiriime ve kogma hizlar1 i¢in kestirilen kas kuvvetlerinin
zamana bagli parametrelerin ihmal edilmesinin yiiriime ve kosma analizi sonucu elde

edilen sonugclara etkisinin olmadigini géstermistir.

Analizlerde bilgisayar destekli programlar kullanmanin getirdigi bazi kisitlamalar
bulunmaktadir. Modellemede kullanilan kas parametrelerin belirlenmesi biiyiik sorun
olusturmaktadir. Oregin diz ekleminin fleksiyon agis1 100 derece iizerine ¢iktiginda diz
ekleminin hareketi konusunda yeterli bilgi bulunmamaktadir. Bu durum bu eklem
etrafindaki kaslarin 100 derece fleksiyon agisindan sonraki kas boyu degisimini belirsiz

hale getirmektedir. Benzer sekilde diz fleksor ve ekstensor kaslarint moment kolu degeri
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sadece 120 dereceye kadar literatiirde mevcuttur. Kosu, squat hareketi gibi dizin

hiperfleksiyon yaptig1 hareket durumlarinin modellenmesinde sorun olusturmaktadir.

Tezde, statik optimizasyon analizi Opensim agik kaynak kodlu bilgisayar programi
kullanilarak yapilmistir. Fakat bu programin yapmis oldugu tendonlarin rijit kabulii,
hesaplamalarda pasif kas kuvvetlerini ihmali gibi kabuller, kosu gibi pasif kuvvetlerin
yiiksek olmasi beklenen ve 6zellikle soleus ve gastrocnemius gibi uzun tendona sahip
kaslarin kuvvet tahmininin yaniltici olmasina neden olabilir. Bu nedenle, bu tip genis
eklem acilarinda ve yiiksek gilic gerektiren aktivitelerin incelenmesinde farkli analiz

yontemlerinin kullanilmasi daha gergekei sonug elde edilmesini saglayabilir.



77

KAYNAKLAR

[1]. Van Gent, R.N., Siem, D., Van Middelkoop, M., Van Os, A.G., Bierma-Zeinstra,
S.M., Koes, B.W., 2007, Incidence and determinants of lower extremity running
injuries in long distance runners: a systematic review, Br J Sports Med, 41(8),
469-80; discussion 480.

[2]. Dorn, T.W., 2012, Computational Modelling Of Lower-Limb Muscle Function In
Human Running, Thesis (PhD), University of Melbourne.

[3]. Satterthwaite, P., Norton, R., Larmer, P., Robinson, E., 1999, Risk factors for
injuries and other health problems sustained in a marathon, Br J Sports Med,
33(1), 22-6.

[4]. Macera, C.A., Pate, R.R., Woods, J., Davis, D.R., Jackson, K.L., 1991, Postrace
morbidity among runners, Am J Prev Med, 7(4), 194-8.

[5]. Wen, D.Y., Puffer, J.C., Schmalzried, T.P., 1998, Injuries in runners: a prospective
study of alignment, Clin J Sport Med, 8(3), 187-94.

[6]. Novacheck, T.F., 1998, The biomechanics of running, Gait Posture, 7(1), 77-95.

[7]. Hreljac, A., 1995, Determinants of the gait transition speed during human
locomotion: kinematic factors, Journal of Biomechanics, 28(6), 669-77.

[8]. James, S.L., Bates, B.T., Osternig, L.R., 1978, Injuries to runners, Am J Sports
Med, 6(2), 40-50.

[9]. Cavanagh, P.R., Lafortune, M.A., 1980, Ground reaction forces in distance running,
J Biomech, 13(5), 397-406.

[10]. Nigg, B.M., 2001, The role of impact forces and foot pronation: a new paradigm,
Clin J Sport Med, 11(1), 2-9.

[11]. Schache, A.G., Blanch, P.D., Dorn, T.W., Brown, N.A., Rosemond, D., Pandy,
M.G., 2011, Effect of running speed on lower limb joint kinetics, Med Sci Sports
Exerc, 43(7), 1260-71.

[12]. Dorn, T.W., Schache, A.G., Pandy, M.G., 2012, Muscular strategy shift in human
running: dependence of running speed on hip and ankle muscle performance,
Journal of Experimental Biology, 215(11), 1944-1956.



[13].

78

Schache, A.G., Dorn, T.W., Wrigley, T.V., Brown, N.A., Pandy, M.G., 2013,
Stretch and activation of the human biarticular hamstrings across a range of
running speeds, Eur J Appl Physiol, 113(11), 2813-28.

[14]. Komi, P.V., Salonen, M., Jarvinen, M., Kokko, O., 1987, In vivo registration of

[15].

Achilles tendon forces in man. I. Methodological development, Int J Sports Med,
8 Suppl 1, 3-8.

Fukashiro, S., Itoh, M., Ichinose, Y., Kawakami, Y., Fukunaga, T., 1995,
Ultrasonography gives directly but noninvasively elastic characteristic of human
tendon in vivo, Eur J Appl Physiol Occup Physiol, 71(6), 555-7.

[16]. Komi, P.V., 2000, Stretch-shortening cycle: a powerful model to study normal and

[17].

[18].

fatigued muscle, Journal of Biomechanics, 33(10), 1197-206.

Delp, S.L., Anderson, F.C., Arnold, A.S., Loan, P., Habib, A., John, C.T.,
Guendelman, E., Thelen, D.G., 2007, OpenSim: open-source software to create
and analyze dynamic simulations of movement, Transactions on Biomedical

Engineering, 54(11), 1940-50.

Schache, A.G., Kim, H.J., Morgan, D.L., Pandy, M.G., 2010, Hamstring muscle
forces prior to and immediately following an acute sprinting-related muscle strain
injury, Gait Posture, 32(1), 136-40.

[19]. Hamner, S.R., Seth, A., Delp, S.L., 2010, Muscle contributions to propulsion and

[20].

support during running, J Biomech, 43(14), 2709-16.

Crowninshield, R.D., 1978, Use of optimization techniques to predict muscle
forces, Journal of Biomechanical Engineering, 100, 88-92.

[21]. Arslan, Y.Z., Jinha, A., Kaya, M., Herzog, W., 2013, Prediction of Muscle Forces

[22].

[23].

[24].

[25].

Using Static Optimization for Different Contractile Conditions, Journal of
Mechanics in Medicine and Biology, 13(3).

Pandy, M.G., 2001, Computer modeling and simulation of human movement,
Annual Review of Biomedical Engineeging, 3, 245-73.

Damsgaard, M., Rasmussen, J., Christensen, S.T., Surma, E., De Zee, M., 2006,
Analysis of musculoskeletal systems in the AnyBody Modeling System,
Simulation Modelling Practice and Theory, 14(8), 1100-1111.

Shippen, J.M., May, B., 2010, Calculation of muscle loading and joint contact
forces during the rock step in Irish dance, J Dance Med Sci, 14(1), 11-8.

Erdemir, A., Mclean, S., Herzog, W., Van Den Bogert, A.J., 2007, Model-based
estimation of muscle forces exerted during movements, Clin Biomech (Bristol,
Avon), 22(2), 131-54.



[26].

[27].

[28].

[29].

[30].

[31].

[32].

[33].

[34].

[35].

[36].

[37].

[38].

79

Rajagopal, A., Dembia, C.L., Demers, M.S., Delp, D.D., Hicks, J.L., Delp, S.L.,
2016, Full-Body Musculoskeletal Model for Muscle-Driven Simulation of Human
Gait, IEEE Trans Biomed Eng, 63(10), 2068-79.

Skalshoi, O., Iversen, C.H., Nielsen, D.B., Jacobsen, J., Mechlenburg, 1., Soballe,
K., Sorensen, H., 2015, Walking patterns and hip contact forces in patients with
hip dysplasia, Gait Posture, 42(4), 529-33.

Goudriaan, M., Jonkers, 1., Van Dieen, J.H., Bruijn, S.M., 2014, Arm swing in
human walking: what is their drive?, Gait Posture, 40(2), 321-6.

Emanuele, U., Denoth, J., 2012, Power-cadence relationship in endurance cycling,
European Journal of Applied Physiology, 112(1), 365-375.

Toda, H., Nagano, A., Luo, Z., 2016, Age-related differences in muscle control of
the lower extremity for support and propulsion during walking, J Phys Ther Sci,
28(3), 794-801.

Rigney, S.M., Simmons, A., Kark, L., 2016, A prosthesis-specific multi-link
segment model of lower-limb amputee sprinting, J Biomech, 49(14), 3185-3193.

Arnold, E.M., Hamner, S.R., Seth, A., Millard, M., Delp, S.L., 2013, How muscle
fiber lengths and velocities affect muscle force generation as humans walk and
run at different speeds, Journal of Experimental Biology, 216(11), 2150-2160.

Dorn, T.W., Schache, A.G., Pandy, M.G., 2012, Muscular strategy shift in human
running: dependence of running speed on hip and ankle muscle performance, J
Exp Biol, 215(Pt 11), 1944-56.

Yu, B., Queen, R.M., Abbey, A.N., Liu, Y., Moorman, C.T., Garrett, W.E., 2008,
Hamstring muscle kinematics and activation during overground sprinting, Journal
of Biomechanics, 41(15), 3121-6.

Schache, A.G., Dorn, T.W., Blanch, P.D., Brown, N.A., Pandy, M.G., 2012,
Mechanics of the human hamstring muscles during sprinting, Med Sci Sports
Exerc, 44(4), 647-58.

Chen, X., Delp, S.L., 2016, Human soleus sarcomere lengths measured using in
vivo microendoscopy at two ankle flexion angles, J Biomech, 49(16), 4164-4167.

Chen, X., Sanchez, G.N., Schnitzer, M.J., Delp, S.L., 2016, Changes in sarcomere
lengths of the human vastus lateralis muscle with knee flexion measured using in
vivo microendoscopy, J Biomech, 49(13), 2989-2994.

Lai, A., Schache, A.G., Brown, N.A., Pandy, M.G., 2016, Human ankle plantar
flexor muscle-tendon mechanics and energetics during maximum acceleration
sprinting, J R Soc Interface, 13(121).



[39].

[40].

[41].

[42].

[43].

[44].

[45].

[46].

[47].

[48].

[49].

[50].

[51].

[52].

80

Winter, D.A., 1983, Moments of force and mechanical power in jogging, J
Biomech, 16(1), 91-7.

Simpson, K.J., Bates, B.T., 1990, The Effects of Running Speed on Lower
Extremity Joint Moments Generated during the Support Phase, International
Journal of Sport Biomechanics, 6(3), 309-324.

Arampatzis, A., Knicker, A., Metzler, V., Bruggemann, G.P., 2000, Mechanical
power in running: a comparison of different approaches, J Biomech, 33(4), 457-
63.

Belli, A., Kyrolainen, H., Komi, P.V., 2002, Moment and power of lower limb
joints in running, Int J Sports Med, 23(2), 136-41.

Johnson, M.D., Buckley, J.G., 2001, Muscle power patterns in the mid-
acceleration phase of sprinting, J Sports Sci, 19(4), 263-72.

Mann, R.A., Hagy, J., 1980, Biomechanics of walking, running, and sprinting, Am
J Sports Med, 8(5), 345-50.

Mero, A., Komi, P.V.; 1987, Electromyographic activity in sprinting at speeds
ranging from sub-maximal to supra-maximal, Medicine and science in sports and
exercise, 19(3), 266-274.

Sasaki, K., Neptune, R.R., 2006, Differences in muscle function during walking
and running at the same speed, Journal of biomechanics, 39(11), 2005-2013.

Lin, Y.-C., Kim, H.J., Pandy, M.G., 2011, A computationally efficient method for
assessing muscle function during human locomotion, Infernational Journal for
Numerical Methods in Biomedical Engineering, 27(3), 436-449.

Pandy, M.G., Andriacchi, T.P., 2010, Muscle and Joint Function in Human
Locomotion, Annual Review of Biomedical Engineering, 12, 401-33.

Arnold, E.M., Hamner, S.R., Seth, A., Millard, M., Delp, S.L., 2013, How muscle
fiber lengths and velocities affect muscle force generation as humans walk and
run at different speeds, The Journal of experimental biology.

Hamner, S.R., Seth, A., Steele, K.M., Delp, S.L., 2013, A rolling constraint
reproduces ground reaction forces and moments in dynamic simulations of
walking, running, and crouch gait, Journal of Biomechanics.

Arnold, E.M., Hamner, S.R., Seth, A., Millard, M., Delp, S.L., 2013, How muscle
fiber lengths and velocities affect muscle force generation as humans walk and
run at different speeds, J Exp Biol, 216(Pt 11), 2150-60.

Nagahara, R., Naito, H., Morin, J.B., Zushi, K., 2014, Association of acceleration
with spatiotemporal variables in maximal sprinting, Int J Sports Med, 35(9), 755-
61.



[53].

[54].

[55].

[56].

[57].

[58].

[59].

[60].

[61].

[62].

[63].

[64].

[65].

[66].

[67].

81

Nagahara, R., Matsubayashi, T., Matsuo, A., Zushi, K., 2014, Kinematics of
transition during human accelerated sprinting, Bio/ Open, 3(8), 689-99.

Hunter, J.P., Marshall, R.N., Mcnair, P.J., 2004, Interaction of step length and
step rate during sprint running, Med Sci Sports Exerc, 36(2), 261-71.

Van Caekenberghe, 1., Segers, V., Willems, P., Gosseye, T., Aerts, P., De Clercq,
D., 2013, Mechanics of overground accelerated running vs. running on an
accelerated treadmill, Gait Posture, 38(1), 125-31.

Joseph Hamill Phd (Author), K.K.P.A., Timothy Derrick (Author), 2015,
Biomechanical Basis of Human Movement 4th Edition.

Marieb, E.N., Mallatt, J., 2002, Human Anatomy and Physiology, Pearson plc.

Manal, K., Roberts, D.P., Buchanan, T.S., 2006, Optimal pennation angle of the
primary ankle plantar and dorsiflexors: Variations with sex, contraction intensity,
and limb, Journal of Applied Biomechanics, 22(4), 255-263.

Hamill, J., Knutzen, K., Derrick, T.R., 2014, Biomechanical Basis of Human
Movement, Lippincott Williams & Wilkins.

Oatis, C.A., 2016, Kinesiology: The Mechanics and Pathomechanics of Human
Movement, Lippincott Williams & Wilkins.

Mendez, J., Keys, A., 1960, Density and composition of mammalian muscle,
Metabolism-Clinical and Experimental, 9(2), 184-188.

Inal, H.S., Mart 2013, Spor ve Egzersizde Viicut Biyomekanigi, Ankara, Papatya
Yayimcilik Egitim.

Blix, M., 1894, Die Lange und die Spannung des Muskels., Skandinavisches
Archiv Fiir Physiologie, 5, 173-206.

Gordon, A.M., Huxley, A.F., Julian, F.J., 1966, The variation in isometric tension
with sarcomere length in vertebrate muscle fibres, J Physiol, 184(1), 170-92.

Winter, D.A., 2009, Biomechanics and Motor Control of Human Movement,
Wiley.

Hill, A.V., 1938, The heat of shortening and the dynamic constants of muscle,
Proceedings of the Royal Society of London. Series B, Biological Sciences,
126(843), 136-195.

Edman, K.A., Elzinga, G., Noble, M.L.,, 1978, Enhancement of mechanical
performance by stretch during tetanic contractions of vertebrate skeletal muscle
fibres, J Physiol, 281, 139-55.



[68].

[69].

[70].

[71].

[72].

[73].

[74].

[75].

[76].

[77].

[78].

[79].

[80].

[81].

82

Lombardi, V., Piazzesi, G., 1990, The contractile response during steady
lengthening of stimulated frog muscle fibres, J Physiol, 431, 141-71.

Epstein, M., Herzog, W., 1998, Theoretical Models of Skeletal Muscle: Biological
and Mathematical Considerations, Wiley.

Lieber, R.L., Burkholder, T.J., 2002, Musculoskeletal soft tissue mechanics,
Biomechanics: Principles and applications, 2-5.

Alexander, R M.N., 1988, Elastic Mechanisms in Animal Movement, Cambridge
University Press.

O'brien, M., 1997, Structure and metabolism of tendons, Scand J Med Sci Sports,
7(2), 55-61.

Fratzl, P., Misof, K., Zizak, 1., Rapp, G., Amenitsch, H., Bernstorff, S., 1998,
Fibrillar structure and mechanical properties of collagen, J Struct Biol, 122(1-2),
119-22.

Bennett, M.B., Ker, R.F., Imery, N.J., Alexander, R.M., 1986, Mechanical
properties of various mammalian tendons, Journal of Zoology, 209(4), 537-548.

Lemaire, K.K., Baan, G.C., Jaspers, R.T., Van Soest, A.J., 2016, Comparison of
the wvalidity of Hill and Huxley muscle-tendon complex models using
experimental data obtained from rat m. soleus in situ (vol 219, pg 977, 2016),
Journal of Experimental Biology, 219(14), 2228-2228.

Zajac, F.E., 1989, Muscle and tendon: properties, models, scaling, and application
to biomechanics and motor control, Crit Rev Biomed Eng, 17(4), 359-411.

Matsubara, 1., Elliott, G.F., 1972, X-ray diffraction studies on skinned single
fibres of frog skeletal muscle, J Mol Biol, 72(3), 657-69.

Randhawa, A., Jackman, M.E., Wakeling, J.M., 2013, Muscle gearing during
isotonic and isokinetic movements in the ankle plantarflexors, Eur J Appl Physiol,
113(2), 437-47.

Millard, M., Uchida, T., Seth, A., Delp, S.L., 2013, Flexing computational
muscle: modeling and simulation of musculotendon dynamics, J Biomech Eng,
135(2), 021005.

Thelen, D.G., 2003, Adjustment of muscle mechanics model parameters to
simulate dynamic contractions in older adults, J Biomech Eng, 125(1), 70-7.

Winters, J.M., 1995, An improved muscle-reflex actuator for use in large-scale
neuro-musculoskeletal models, Ann Biomed Eng, 23(4), 359-74.



[82].

[83].

[84].

[85].

[86].

[87].

[88].

[89].

[90].

[91].

[92].

[93].

[94].

83

Winters, T.M., Takahashi, M., Lieber, R.L., Ward, S.R., 2011, Whole muscle
length-tension relationships are accurately modeled as scaled sarcomeres in rabbit
hindlimb muscles, Journal of Biomechanics, 44(1), 109-15.

Gollapudi, S.K., Lin, D.C., 2009, Experimental determination of sarcomere force-
length relationship in type-I human skeletal muscle fibers, J Biomech, 42(13),
2011-6.

Mashima, H., 1984, Force-velocity relation and contractility in striated muscles,
Jpn J Physiol, 34(1), 1-17.

Joyce, G.C., Rack, P.M., Westbury, D.R., 1969, The mechanical properties of cat
soleus muscle during controlled lengthening and shortening movements, J
Physiol, 204(2), 461-74.

Farley, C.T., Glasheen, J., Mcmahon, T.A., 1993, Running springs: speed and
animal size, J Exp Biol, 185, 71-86.

Farley, C.T., Gonzalez, O., 1996, Leg stiffness and stride frequency in human
running, J Biomech, 29(2), 181-6.

Lia, A., 2015, Muscle and Tendon Mechanicla Interactions During Human
Locomotion.

Delecluse, C., Van Coppenolle, H., Willems, E., Van Leemputte, M., Diels, R.,
Goris, M., 1995, Influence of high-resistance and high-velocity training on sprint
performance, Med Sci Sports Exerc, 27(8), 1203-9.

Mero, A., Kuitunen, S., Harland, M., Kyrolainen, H., Komi, P.V., 2006, Effects of
muscle-tendon length on joint moment and power during sprint starts, J Sports
Sci, 24(2), 165-73.

Mero, A., 1988, Force-Time Characteristics and Running Velocity of Male
Sprinters during the Acceleration Phase of Sprinting, Research Quarterly for
Exercise and Sport, 59(2), 94-98.

Mero, A., Komi, P.V., 1986, Force-, EMG-, and elasticity-velocity relationships at
submaximal, maximal and supramaximal running speeds in sprinters, Eur J Appl
Physiol Occup Physiol, 55(5), 553-61.

Corn, R.J., Knudson, D., 2003, Effect of elastic-cord towing on the kinematics of
the acceleration phase of sprinting, J Strength Cond Res, 17(1), 72-5.

Rabita, G., Dorel, S., Slawinski, J., Saez-De-Villarreal, E., Couturier, A.,
Samozino, P., Morin, J.B., 2015, Sprint mechanics in world-class athletes: a new
insight into the limits of human locomotion, Scand J Med Sci Sports, 25(5), 583-
94,



84

[95]. Bramble, D.M., Lieberman, D.E., 2004, Endurance running and the evolution of
Homo, Nature, 432(7015), 345-52.

[96]. Raichlen, D.A., Armstrong, H., Lieberman, D.E., 2011, Calcaneus length
determines running economy: implications for endurance running performance in
modern humans and Neandertals, J Hum Evol, 60(3), 299-308.

[97]. Cavagna, G.A., Kancko, M., 1977, Mechanical work and efficiency in level
walking and running, J Physiol, 268(2), 467--81.

[98]. Cavagna, G.A., Saibene, F.P., Margaria, R., 1964, Mechanical Work in Running,
J Appl Physiol, 19, 249-56.

[99]. Salo, A.L, Bezodis, I.N., Batterham, A.M., Kerwin, D.G., 2011, Elite sprinting:
are athletes individually step-frequency or step-length reliant?, Med Sci Sports
Exerc, 43(6), 1055-62.

[100]. Cavagna, G.A., Willems, P.A., Franzetti, P., Detrembleur, C., 1991, The two
power limits conditioning step frequency in human running, J Physiol, 437, 95-
108.

[101]. Kumagai, K., Abe, T., Brechue, W.F., Ryushi, T., Takano, S., Mizuno, M.,
2000, Sprint performance is related to muscle fascicle length in male 100-m
sprinters, J Appl Physiol (1985), 88(3), 811-6.

[102]. Abe, T., Fukashiro, S., Harada, Y., Kawamoto, K., 2001, Relationship between
sprint performance and muscle fascicle length in female sprinters, J Physiol
Anthropol Appl Human Sci, 20(2), 141-7.

[103]. Handsfield, G.G., Knaus, K.R., Fiorentino, N.M., Meyer, C.H., Hart, J.M.,
Blemker, S.S., 2016, Adding muscle where you need it: non-uniform hypertrophy
patterns in elite sprinters, Scand J Med Sci Sports.

[104]. Handsfield, G.G., Meyer, C.H., Hart, J.M., Abel, M.F., Blemker, S.S., 2014,
Relationships of 35 lower limb muscles to height and body mass quantified using
MRI, J Biomech, 47(3), 631-8.

[105]. Seth, A., Pandy, M.G., 2007, A neuromusculoskeletal tracking method for
estimating individual muscle forces in human movement, J Biomech, 40(2), 356-
66.

[106]. Thelen, D.G., Anderson, F.C., 2006, Using computed muscle control to generate
forward dynamic simulations of human walking from experimental data, Journal
of Biomechanics, 39(6), 1107-1115.

[107]. Dr. Ir. H.J. Hermens , LB.F., 2000, Determination of sensor location,
http://www.seniam.org/.



85

[108]. Li, G., Kernkamp, W.A., Rubash, H.E., 2016, In vitro and in vivo kinematics of
total knee arthroplasty—a review of the research at the Orthopaedic

Bioengineering Laboratory of the Massachusetts General Hospital (MGH), Annals
of Joint, 1(9)

[109]. Tanifuji, O., Sato, T., Kobayashi, K., Mochizuki, T., Koga, Y., Yamagiwa, H.,
Omori, G., Endo, N., 2011, Three-dimensional in vivo motion analysis of normal
knees using single-plane fluoroscopy, Journal of Orthopaedic Science, 16(6),
710-718.

[110]. Tanifuji, O., Sato, T., Kobayashi, K., Mochizuki, T., Koga, Y., Yamagiwa, H.,
Omori, G., Endo, N., 2013, Three-dimensional in vivo motion analysis of normal
knees employing transepicondylar axis as an evaluation parameter, Knee Surgery
Sports Traumatology Arthroscopy, 21(10), 2301-2308.

[111]. Lin, Y.C., Dorn, T.W., Schache, A.G., Pandy, M.G., 2012, Comparison of
different methods for estimating muscle forces in human movement, Proceedings
of the Institution of Mechanical Engineers, Part H: Journal of Engineering in
Medicine, 226(2), 103-112.

[112]. Buford, W.L., Jr., Ivey, F.M., Jr., Malone, J.D., Patterson, R.M., Peare, G.L.,
Nguyen, D.K., Stewart, A.A., 1997, Muscle balance at the knee--moment arms for
the normal knee and the ACL-minus knee, IEEE Trans Rehabil Eng, 5(4), 367-79.

[113]. Ward, S.R., Eng, C.M., Smallwood, L.H., Lieber, R.L., 2009, Are current
measurements of lower extremity muscle architecture accurate?, Clin Orthop
Relat Res, 467(4), 1074-82.

[114]. Ackland, D.C., Lin, Y.C., Pandy, M.G., 2012, Sensitivity of model predictions
of muscle function to changes in moment arms and muscle-tendon properties: a
Monte-Carlo analysis, Journal of Biomechanics, 45(8), 1463-71.

[115]. Scovil, C.Y., Ronsky, J.L., 2006, Sensitivity of a Hill-based muscle model to
perturbations in model parameters, J Biomech, 39(11), 2055-63.

[116]. Raikova, R.T., Prilutsky, B.I., 2001, Sensitivity of predicted muscle forces to
parameters of the optimization-based human leg model revealed by analytical and
numerical analyses, Journal of Biomechanics, 34(10), 1243-55.

[117]. Correa, T.A., Pandy, M.G., 2011, A mass-length scaling law for modeling
muscle strength in the lower limb, Journal of Biomechanics, 44(16), 2782-9.

[118]. Hicks, J.L., Uchida, T.K., Seth, A., Rajagopal, A., Delp, S.L., 2015, Is my model
good enough? Best practices for verification and validation of musculoskeletal
models and simulations of movement, J Biomech Eng, 137(2), 020905.

[119]. Lu, T.W., O'connor, J.J., 1999, Bone position estimation from skin marker co-
ordinates using global optimisation with joint constraints, J Biomech, 32(2), 129-
34.



86

[120]. Challis, J.H., 1995, A procedure for determining rigid body transformation
parameters, Journal of Biomechanics, 28(6), 733-7.

[121]. Amirudin, A.N., Parasuraman, S., Kadirvel, A., Khan, M.A., Elamvazuthi, I.,
2014, Biomechanics of Hip, Knee and Ankle joint loading during ascent and
descent walking, Procedia Computer Science, 42, 336-344.

[122]. Kuo, A.D., 1998, A least-squares estimation approach to improving the precision
of inverse dynamics computations, Journal of Biomechanical Engineering,

120(1), 148-59.

[123]. Cahouet, V., Luc, M., David, A., 2002, Static optimal estimation of joint
accelerations for inverse dynamics problem solution, J Biomech, 35(11), 1507-13.

[124]. Nagano, A., Gerritsen, K.G., Fukashiro, S., 2000, A sensitivity analysis of the
calculation of mechanical output through inverse dynamics: a computer
simulation study, J Biomech, 33(10), 1313-8.

[125]. Farris, D.J., Sawicki, G.S., 2012, Human medial gastrocnemius force-velocity
behavior shifts with locomotion speed and gait, Proc Natl Acad Sci U S A4, 109(3),
977-82.

[126]. Pandy, M.G., 1999, Moment arm of a muscle force, Exerc Sport Sci Rev, 27, 79-
118.

[127]. Anderson, F.C., Pandy, M.G., 2001, Dynamic optimization of human walking,
Journal of Biomechanical Engineering-Transactions of the ASME, 123(5), 381-
390.

[128]. Kadaba, M.P., Ramakrishnan, H.K., Wootten, M.E., 1990, Measurement of
lower extremity kinematics during level walking, J Orthop Res, 8(3), 383-92.

[129]. Chumanov, E.S., Heiderscheit, B.C., Thelen, D.G., 2007, The effect of speed
and influence of individual muscles on hamstring mechanics during the swing
phase of sprinting, J Biomech, 40(16), 3555-62.

[130]. Frishberg, B.A., 1983, An analysis of overground and treadmill sprinting, Med
Sci Sports Exerc, 15(6), 478-85.

[131]. Weyand, P.G., Sternlight, D.B., Bellizzi, M.J., Wright, S., 2000, Faster top
running speeds are achieved with greater ground forces not more rapid leg
movements, Journal of Applied Physiology, 89(5), 1991-1999.

[132]. Weyand, P.G., Sandell, R.F., Prime, D.N., Bundle, M.W., 2010, The biological
limits to running speed are imposed from the ground up, J App! Physiol (1985),
108(4), 950-61.



87

[133]. Ekstrand, J., Hagglund, M., Walden, M., 2011, Epidemiology of muscle injuries
in professional football (soccer), Am J Sports Med, 39(6), 1226-32.

[134]. Fuller, C.W., Laborde, F., Leather, R.J., Molloy, M.G., 2008, International
Rugby Board Rugby World Cup 2007 injury surveillance study, Br J Sports
Med, 42(6), 452-9.

[135]. Askling, C.M., Tengvar, M., Saartok, T., Thorstensson, A., 2007, Acute first-
time hamstring strains during high-speed running: a longitudinal study including

clinical and magnetic resonance imaging findings, Am J Sports Med, 35(2), 197-
206.



EKLER

EK 1. Kas-Iskelet modelinde kullanilan her kasa ait kas maksimum izometrik kas kuvvet

88

degerleri ile literatiirde kullanilan parametrelerin kiyasi

Fo
A Kasin Fo Fo . Model
Sembol Kasm ismi Eklem Fonksiyonu (Opensim) (Ward,2009) (R?(?lgg)pal Parametreleri
s s
GLUT_MED1 Medius Kalga sal 819,0 1014 1093 2457
= . Kalga internal
(anterior)
rotator
Gluteus
GLUT_MED2 Medius Kalga Kalca abdiktor 573,0 1014 765 1719
(middle)
Gluteus Kalea exernal
GLUT_MED3 Medius Kalga rotaior x 653,0 1014 871 1959
(posterior) Kalga ekstansor
Giteus Kala fleksor
GLUT_MIN1 Minimus Kalga Gal 270,0 374 810
- . Kalga internal
(anterior)
rotator
Gluteus
GLUT_MIN2 Minimus Kalga Kalca abdiktor 285,0 - 395 855
(middle)
K
GLUT_MIN3 Minimus Kalga o taﬁor 323,0 - 447 969
(posterior) Kalga ekstansor
Semimembra Kalga ekstansor
SEMIMEM Kalga, Diz Kalca addiktor 1288,0 552 2201 3864
nosus . .
Diz fleksor
Semitendinos Kalga ekstansor
SEMITEN S Kalga, Diz Kalca addiktor 410,0 144 591 1230
u Diz fleksor
Biceps Kalga ekstansor
BIFEMLH Femoris (long | Kalga, Diz Kalga addiiktor 896,0 339 557 2688
head) Diz fleksor
Biceps
BIFEMSH Femoris Diz Diz fleksor 804,0 153 603 2412
(short head)
Kalga fleksor
SAR Satorius Kalga, Diz Kalga abdiiktor 156,0 57 249 468
Diz fleksor
addiiktor Kalga fleksor
ADD_LONG Loneus Kalga Kalga ekstansor 627,0 195 917 1881
g Kalga addiiktor
addiktor Kalga fleksor
ADD_BREV Brevis Kalga Kalca addiiktor 429,0 150 626 1287
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addiktor Kalca ekstansor
ADD_MAGI1 Magnus Kalga ¢ o 381,0 615 597 1143
- . Kalga addiiktor
(superior)
addiktor Kalga ekstansor
ADD_MAG?2 Magnus Kalga ¢ P 343,0 615 597 1029
- . Kalga addiiktor
(middle)
addiktor Kalca ekstansor
ADD_MAG3 Magnus Kalga ¢ P 488,0 615 597 1464
- Lo Kalga addiiktor
(inferior)
Kalga abdiiktor
Tensor Faciae Kalga fleksor
TFL Kalga, Diz Kalga internal 233,0 - 411 699
Latae
rotator
Diz fleksor
. Kalga fleksor
PECT Pectineus Kalga Kalca addiiktor 266,0 - - 798
Kalga fleksor
GRAC Gracilis Kalga, Diz Kalga addiiktor 162,0 66 281 486
Diz fleksor
Gluteus -
GLUT _MAXI Maximus Kalca Kalga abdiktor 573,0 1002 984 1719
- . Kalga ekstansor
(superior)
Gluteus
GLUT_MAX2 Maximus Kalga Kalga ekstansor 819,0 1002 1406 2457
(middle)
Gluteus
GLUT_MAX3 Maximus Kalga Kalga ekstansor 552,0 1002 948 1656
(inferior)
Kalga fleksor
ILLACUS Illacus Kalga Kalga internal 1073,0 297 1021 3219
rotator
Kalga fleksor
PSOAS Psoas Kalga Kalga internal 1113,0 231 1427 3339
rotator
QUAD_FEM Quadratus | yqpeq Kalga external 381,0 - - 1143
€moris rotator
GEM Gemelli Kalga Kalga external 164,0 - . 492
rotator
Kalga abdiiktor
PERI Periformis Kalga Kalga external 4440 - 1030 1332
rotator
RECT_FEM Rectus Kalca, Diz Kalga fleksor 1169,0 405 2192 3507
= Femoris Diz ekstansor
VAS_MED Vastus Diz Diz ekstansdr 1294.0 618 2748 3882
— Medialis
VAS_INT Vastus Diz Diz ekstansor 1365,0 501 1697 4095
- Intermedius
VAS_LAT Vastus Diz Diz ckstansdr 1871,0 1053 5149 5613
- Lateralis
. . Diz fleksor
MED_GAS Gastrocnemiu | Diz, Ayak Ayak Bilegi 1558,0 633 3116 4674
- s (medial) Bilegi e
plantafleksor
. . Diz fleksor
LAT_GAS Gastrocnemiu | Diz, Ayak Ayak Bilegi 683,0 291 1575 2049
- s (lateral) Bilegi e
plantafleksor
SOLEUS Soleus Ayak Bilegi Ayak Bilegi 3549,0 1554 6195 10647
plantafleksor
Ayak Bilegi
Tibialis o plantafleksor
TIB_POST Posterior Ayak Bilegi Ayak Bilegi 1588,0 432 1730 4764
inverter
R
FLEX DIG Digitorus Ayak Bilegi P R 310,0 132 423 930
- Longus Ayak Bilegi

inverter
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fleksor Ayak Bilegi
FLEX_HAL Hallucis Ayak Bilegi f;:fgfﬁ;f 322,0 207 908 966
Longus inverter
Ayak Bilegi
Tibialis o dorsifleksor
TIB_ANT Anterior Ayak Bilegi Ayak Bilegi 905,0 327 1227 2715
inverter
Ayak Bilegi
Peroneus o plantafleksor
PER_BREV Brevis Ayak Bilegi Ayak Bilegi 435,0 147 521 1305
everter
Ayak Bilegi
Peroneus o plantafleksor
PER_LONG Longus Ayak Bilegi Ayak Bilegi 943,0 312 1115 2829
everter
Ayak Bilegi
PER_TERT Peroneus Ayak Bilegi dorsifleksor 180,0 - . 540
— Tertius ¥ & Ayak Bilegi ’
everter
. Ayak Bilegi
ek_st_a nsor o dorsifleksor
EXT_DIG Digitorum Ayak Bilegi Ayak Bilegi 512,0 168 603 1536
Longus everter
. Ayak Bilegi
ekstanspr o dorsifleksor
EXT_HAL Hallucis Ayak Bilegi Ayak Bilegi 162,0 81 286 486
Longus inverter
Sirt ekstansor
Sirt internal
rotator (sag)
Erector Sirt external
ERCSPN Spinac Sirt rotator (sol) 200,0 - - 7500
P sag lateral
bending (sag)
sol lateral
bending (sol)
Sirt fleksor
Sirt internal
rotator (sag)
Internal Sirt external
INTOBL Obliques Sirt rotator (sol) 900,0 - - 2700
q sag lateral
bending (sag)
sol lateral
bending (sol)
Sirt fleksor
Sirt internal
rotator (sol)
External Sirt external
EXTOBL Obliques Sirt rotator (sag) 900,0 - - 2700

sag lateral
bending (sag)
sol lateral
bending (sol)
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approval before the revised Project can commence. If the Human Ethics Advisory Group considers that the
proposed amendments are significant, you may be required to submit a new application for approval of the
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EK 3. Deneylerde kullanilan ileticinin (transmitter) 6zellikleri

Transmitter Specifications

Power Requirements

= 3.7V Lithium lon rechargeable hattery
* |ncludes a battery charger for 110-240 VAC 50/60 Hz

Battery
s Detachahle battery cassette allows for virtually unlimited run time
+ Unit does not need to be taken “out of service” to recharge
battenes
« Smart battery technology for improved fuel gauging and
monitoring the battery condition
= Single battery pack runs for up to 8 hours

Slide-ln Battery Charger with battery
. . condition and capacity monitor
Output & Transmission Frequency
{Depending on country)
+ Up to 100 mW (depending on antenna and country allowance)
« D555 2412-2464 MHz on (up to) 11 selectable radio channels
= |p to 300 feet {100 meters) in line-of-sight recordings

Transmitter Data Acquisition System
+ 16-bit resolution on all analog inputs
= Eight times over-sampling at 1500 Hz, four times at 3000 Hz
= Final sample rates 1,500 or 3,000 samples/ second/ channel

Telemetric Data Channels Dt | o i need. e Nl Mode
+ 410 16 analeg input ports per transmitier FootSwitch System may be connected fo
« Al analog input ports accept a +/- 5 Volt input signal range and  the Telemyo G2 Transmitter “Digital In* or

provide a supply of +/- 5 Volt power EMG ports.

Selectable low pass filter 500, 1000, 1500 Hz

2 addifional digital input ports (e.g. Foot Switches, TTL Marker,
Data Logger Control)

Additional sync port {e.g. Wireless Sync System)

Altemative Data logger option operated via Flash memary card

EMG Preamplifier Leads

Mo notch (50760 Hz) filters are used

151 order high-pass filters sef to 10 Hz +/- 10% cutoff
Baselineg noise = 1 UV RMS EMG preamplifier cables with snap shtie
Input impedance = 100 MOhm connectors shown.

CMR = 100 dB

Input range +/~ 10 mV

Base gain 500

Cable length 4 ftf122cm

Snap-style or Pinch-style terminal electrode connections

Dimensions
o Ai4"Lx27E"WX13B"H 13cmx7 cm X 3.5 cm
= ‘Weight:- 14 oz./ 387 g

For more detailed technical specifications on the Mini- wonal  Datal Control ith
Receiver and the Analog Input/Output 2400R Receiver, %%pammﬁi?rpunmn "
please refer to our Receiver data sheels
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