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Taman tutkimuksen tarkoituksena oli selvittdd nelipistevyon tuennan merkitys
pitkakestoisessa (7x8 min) tyokoneperaisessa tarindaltistuksessa. Tuennan vaikutusta
tutkittiin mittaamalla altistuksen aiheuttamaa lihasaktiivisuutta altistuksen aikana, sek&
altistuksen jalkeistd lihasvasymysta. Tutkimuksessa pyrittiin hakemaan myds yhteytta
lihasaktiivisuuden ja koehenkildiden kokeman subjektiivisen rasituksen vélilla. Lisaksi
tutkittiin tuennan merkitystd koehenkildiden seldn ojentajalihasten refleksivasteiden
muutoksiin &killisesséd y-suuntaisessa istuma-alustan poikkeutuksessa. Altistuksen
aikaista lihasaktiivisuutta, refleksivasteita ja vasymista tutkittiin kayttamalla tekstiiliin
integroitta  EMG  mittausteknologiaa. EMG  mittaukset  suoritettiin  seldn
ojentajalihaksista, vinoista vatsalihaksista sekd epékéslihaksista. Lihasaktiivisuutta
tutkittiin analysoimalla EMG pitkékestoisesta altistuksesta sekd tarinaherétteen
maksimikiihtyvyyskohdista ~ Selk&lihasten vasymistd tutkittiin  Biering-Sgrensen
menetelmalld mittaamalla sel&n ojentajalihasten kestavyyttd isometrisesti seké
vasymisen aiheuttamia EMG spektrin muutoksia. Koettua rasitusta arvioitiin kyselylla,
joka toteutettiin VAS menetelmalla. Koska keskivartalon lihakset ovat ainoa aktiivinen
komponentti, joka voi vaikuttaa suojaavasti ulkoisen hairion tapauksessa,
refleksivastemuutoksilla ja lihasvadsymiselld voi olla merkitystd oikea-aikaisen ja

riittdvan suojan aikaansaamiseksi erityisesti iskumaisessa altistuksessa.

Aidosta  tyOkoneympéristostd  tallennettu  pitk&kestoinen  herdte  aiheutti
lihasaktiivisuuden muutoksia altistuksen edetessa. Lihasaktiivisuus padosin kasvoi, seka
tuennan kanssa, ettd ilman tuentaa. llman voitd seldn ojentajalihaksissa aktiivisuuden
suhteellinen kasvu oli oikealla puolella 9.6 + 24.1 % (n.s.) ja vasemmalla puolella 9.7 +
24.1 % (n.s.). Vasemmalla puolella voiden kanssa aktiivisuuden kasvu oli 15.4 +22.7 %

(p<0.05). Poikkeuksena lihasaktiivisuuden kasvuun, oikean puolen seldn



ojentajalihaksissa aktiivisuus laski tuennan kanssa -13.8 + 20.4 % (p<0.05).
Epakaslihaksissa aktiivisuus lisdantyi seka tuetussa, ettd ei tuetussa altistuksessa.
Oikealla puolella ilman véita aktiivisuus kasvoi 20.0 £ 36.9 % (n.s) ja vOiden kanssa
50.0 £ 98.7 % (n.s). Vasemmalla puolella ilman voita aktiivisuus kasvoi 16.5 + 43.1 %
(n.s) ja voiden kanssa 64.0 £ 92 % (p<0.05). Altistusjaksoja vertailtaessa tuennan
vaikutus nakyi jokaisessa mitatussa lihasryhméssa pienempana aktiivisuutena. Oikean
puolen epékaslihaksessa tuenta laski lihasaktiivisuutta tilastollisesti merkitsevasti, seka
1. ettd 7. altistujaksolla: 43.8 + 60.3 % (p<0.05) ja 32.3 + 48.5 (p<0.05).
Koehenkildiden kokema rasitus kasvoi altistuksen myo6ta: ilman tuentaa VAS
keskiarvon muutos oli 10.67 + 11.27 % (p<0.001) ja tuennan kanssa VAS keskiarvon
muutos oli 11.89 + 11.25 % (p<0.01). Refleksivasteessa tuennan ei havaittu
merkittavasti  vaikuttavan latenssiin  eika refleksivasteiden lihasaktiivisuuteen.
Lihasaktiivisuuden ja koehenkildiden kokeman rasituksen valilla havaittiin yhteys.
Selan ojentajalihaksissa vasemmalla puolella ilman véita r=0,989, p<0.05 ja vdiden
kanssa r=0,996, p<0.05. Myos epakaéslihaksissa havaittiin oikealla puolella tilastollinen
merkitsevyys tuetussa mittauksessa r=0.991, p<0.05 sek& ilman tuentaa vasemmalla
puolella r=0,995, p<0.05.

Yhteenvetona todetaan, ettd nelipistevyolld toteutetulla tuennalla on merkitysta
lihasaktiivisuuteen, seké keskivartalossa, ettd epakaslihaksissa. Tutkimuksen perusteella
tuenta myos vaikuttaa koehenkilon kokemaan rasitukseen vahentévasti. Tutkimuksessa
ei voitu osoittaa altistuksen aiheuttamaa lihasvasymysté eiké vaikutusta asentokontrollin
heikkenemiseen vertailutilanteessa. Tekstiiliin integroitu EMG mittausmenetelma
osoittautui nopeaksi ja sopivaksi tavaksi mitata lihasaktiivisuutta pitkakestoisesta koko
kehon tdrindaltistuksesta. Tutkimuksessa esiintynyt lihasaktiivisuuden kasvu voi
pidemmissé altistuksissa vaikuttaa refleksivasteisiin ja sitd kautta heikentyneeseen

asentokontrolliin ja puutteelliseen lihaskontrolliin lantion alueella.

Avainsanat: Koko kehon térind, lihasaktiivisuus, EMG, vasyminen, refleksi



ABSTRACT

Jylanki, Juha Petteri 2013. The effect of harness belt support to upper body muscle
activity, back extensor muscle reflex response and muscle fatigue in a construction and
forest machinery based whole-body vibration exposure. Department of Biology of

Physical Activity, Vuotech, University of Jyvaskyl&. Master’s Thesis of Biomechanics, 94
pp.

The purpose of this study was to investigate the effect of a harness belt support in
construction and forest machinery based (7x8 min) long whole body vibration exposure.
The effect of seating support was evaluated by measuring the muscle activity during the
exposure and the fatigue after the exposure. After exposure, back muscle reflex
response was examined using the sudden perturbation in y-direction (laterally) while
seated. The correlation between the subjective feeling and muscle activity was also
investigated. The muscle activity was measured using EMG electrodes which were
embedded to textiles. Muscles under investigation were Erector Spinae, Obliquus
Externus and Trapezius. Muscle activity was analysed during the long term exposure
and phases with maximal acceleration. The back extensor fatigue was investigated using
Biering-Sgrensen method, where endurance is measured using submaximal isometric
contraction. EMG spectrum changes from Erector Spinae where recorded and analysed.
Subjective stress from exposure was recorded and analyzed using VAS method.
Because the abdominal body muscles are the only active component that can protect the
lumbar spine from external perturbations, changes in the reflex responses and muscle
fatigue can have importance in right-timing and adequate protection level especially in a

shock type of perturbations.

The random type vibration, which was recorded from the forwarder, caused changes in
muscle activity during exposure. The muscle activity mainly increased with and without
harness belt support. In Erector Spinae muscles the activity increment during exposure
was on the right side 9.6 + 24.1 % (n.s.) and 9.7 + 24.1 % (n.s.) on the left side without
the support. With the harness support the activity increment on the left side was 15.4 +

22.7 % (p<0.05). With the exception of increased muscle activity, on the right side of



the Erector Spinae the activity decreased —13.8 + 20.4 % (p<0.05). In Trapezius
muscles the activity increase was on right side 20.0 + 36.9 % (n.s) without harness belt
and with belt 50.0 + 98.7 % (n.s). On the left side without the harness belt activity
increase was 16.5 £ 43.1 % (n.s) and with belt 64.0 £ 92 % (p<0.05). When the muscle
activity was compared by exposure periods the effect of the harness belt support was
seen as a reduced muscle activity in each evaluated muscle group. On the right side of
the trapezius muscle the harness belt support reduced the muscle activity both 1st and
7th exposure period: 43.8 £ 60.3 % (p<0.05) and 32.3 + 48.5 (p<0.05). During the
exposure the subjective stress was increased. In both cases there was a statistically
significant difference in subjective stress: without support averaged VAS change was
10.67 £ 11.27 % (p<0.001) and with support averaged VAS change was 11.89 + 11.25
% (p<0.01). With the harness support there was no clear difference on short latency
reflex or the muscle activity on reflex response. It was found that there is a connection
between the experienced stress level and muscle activity. With Erector Spinae muscle
on left side without harness support r=0,989, p<0.05 and with support r=0,996, p<0.05.
Also with Trapezius muscle there was a statistical significance on right side when the
exposure was done with support r=0.991, p<0.05 and on left side without the harness
belt support r=0,995, p<0.05.

As a conclusion it can be assumed that the harness belt support can have a degrading
effect on muscle activity on abdominal muscles and trapezius muscles. In addition to
this the support has also an effect to degrade the experienced stress level. In this
investigation it was not possible to show the changes in fatigue level or postural control.
The EMG garment was shown to be a fast and suitable way to record muscle activity
from the longer whole-body vibration exposure periods. Based on this study it is
assumed that increased muscle activity due to whole body vibration exposure can have

an effect to reflex responses and inadequate postural control on pelvic area.

Keywords: Whole-body vibration, muscle activity, EMG, fatigue, reflex
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1 JOHDANTO

Euroalueella tehtyjen tutkimusten mukaan selkékipu on yksi suurimmista
tyontekijoiden raportoimista vaivoista ja syy tyodpoissaoloon (Parent-Thirion 2012;
Edwards 2010). Noin 46 % miehistd ja 47 % naisista olivat vastanneet karsineensé
selkdvaivoista viimeisen vuoden aikana. Suurin osa tuki- ja liikuntaelin vaivoja
karsineista tyoskenteli maa- ja metsatalous, kuljetus seka rakennusalalla (Parent-Thirion
2012). Tyokoneperaisen koko kehon térindn on epdilty aiheuttavan valtaosan
alaselk&vaivoista. Vuonna 2002 asetettu tarinadirektiivi 2002/44/EY madrittad raja-
arvot tyontekijoihin kohdistuvalle kasi- ja koko kehon térinalle. Valtioneuvoston asetus
(48/2005) tyontekijoiden suojelemisesta tarindstd aiheutuvilta vaaroilta madrittaa
toimintaohjeet ja vastuut tarindasetukselle. Laki velvoittaa l&hinnd ty6nantajaa ja siind
asetetaan tarinélle altistuksen toiminta- ja raja-arvot ja niiden ylittymisesta seuraavat
velvoitteet. Tarinadirektiivi ja valtioneuvoston asetus ei aseta hetkellisille
huippuarvoille rajoja, mutta iskut ja tarahdykset on otettava tapauskohtaisesti huomioon

riskin arvioinnissa.

Tassa tutkimuksessa tehtiin katsaus aiemmin tehtyihin tarindaltistustutkimuksiin.
Keratyn tiedon pohjalta tutkimuksessa haettiin uusia mahdollisia biomekaanisia seka
fysiologisia mittausmenetelmid ihmisen kokeman tarindaltistuksen tutkimiseksi
tyokoneymparistossd. Aiemmat tutkimukset ovat painottuneet selkdrangan ja
keskivartalon térindaltistuksen tutkimiseen ja sitd kautta kudosalueiden vaurioiden
tutkimiseen, kehittyen edelleen mallinnusmenetelmiin, joilla tarindaltistuksia seké&
vammautumismekanismeja on pyritty arvioimaan laskennallisesti. Té&rindaltistus
tutkimuksissa on usein kaytetty puhtaita X, y tai z-suuntaisia herétteitd, joista kdytetyin
on z-suuntainen eli vertikaaliherdte. Tassd tutkimuksessa haluttiin ottaa myds uutta
nédkokulmaa altistustutkimukseen kenttdolosuhteissa, hyddyntdméalld uudenlaista
tekstiiliin integroitua elektromyografiamittausta lihasaktiivisuuden ja lihasvasymisen
tutkimisessa. Altistuksessa kaytettiin tyokoneympaéristosta tallennettua herétettd, joka

pystyttin toistamaan laboratorio-olosuhteissa liikealustan heratteena.
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2 TARINA TYOKONEISSA

Tyokoneiden térindaltistuksia  voidaan arvioida tietokantoihin tallennettujen
tarinatietojen seka altistuslaskennan avulla.  Esimerkiksi Umean yliopiston
kansanterveyden ja kliinisen la&ketieteen laitos yll&pitad tietokantaa eri konetyypeisté
mitatuista tarinaarvoista (Umea University 2013). Altistuslaskelmat ovat kuitenkin
arvioita ja mittauksia aidosta ympadristostd tarvitaan todellisen altistuksen

maarittamiseen.

2.1 Tarindan liittyvat muuttujat

Tarind voi esiintyd misséd tahansa suunnassa. Koko kehon térindssa eteen-taakse
suuntainen liike (tdrind) on madritelty x-akselilla, lateraali y-akselilla ja vertikaali z-
akselilla tapahtuvaksi liikkeeksi (Kuva 1). (Mansfield 2005, 9)

Tarindksi voidaan myods maaritellda akseleiden ympérilla tapahtuvaa liikettd. Roll
tarkoittaa pyorimisliikettad x-akselin, Pitch y-akselin ja Yaw z-akselin ympérilla (Kuva
1). (Mansfield 2005, 9.)

KUVA 1. Térindn suunnat (Mansfield 2005, 9).

Tarind voi olla luonteeltaan determinististd, jossa varéhtely noudattaa tiettyd kaavaa,
tassa tapauksessa tarinda voidaan ennustaa aiemman varéhtelyn perusteella. Tariné voi
olla my6s satunnaista, jolloin tarinda ei voi ennustaa eteenpdin kuin tilastollisesti.

Edellisten lisaksi tarind4 voidaan luonnehtia iskumaiseksi, jolloin heréte voi olla pulssi,
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askelmainen tai tilapdinen vérahtely, jolloin tarind on epésdannollista.
Tarindd kuvataan yleisesti parametreilla amplitudi ja taajuus. (Harris 2002, 1.1.-1.2.)
Lisé&ksi tarindd kuvataan termill& kiihtyvyys, joka kuvaa tarindssé esiintyvié nopeuden ja
suunnan muutoksia (Harris 2002, 1.23).

2.2 Tyobkoneiden istuimien tarindvaimennus

Ajoneuvon istuimen mukavuutta voidaan tutkia kahdesta eri ndkokulmasta, staattiset
parametrit sekd dynaamiset parametrit (Mansfield 2005, 31). Ebe ja Griffin (2000)
pyrkivat luomaan laadullisen mallin istuimille staattisten ja dynaamisten
ominaisuuksien perusteella. Lopputuloksena tutkimuksessa todettiin hypoteesin
mukaisesti, ettd kokonaisistuinmukavuus riippuu istuimen staattisten ja dynaamisten
ominaisuuksien yhteisvaikutuksesta ja ettd istuimen staattinen epamukavuus vaikuttaa
tuolin  kokonaismukavuuteen tarindaltistuksen voimakkuuden mukaan. Olennaisinta
istuimen suunnittelussa on pyrkid suunnittelemaan istuin mahdollisimman hyvin

kayttdympaéristodén vastaavaksi (Mansfield 2005, 32).

Usein tyokoneiden istuimet ovat jousitettuja, ja tuolin rakenteessa on erillinen
jousitusmekanismi  tuolin istuinpehmusteiden lisdksi. Jousimekanismi voi olla
esimerkiksi mekaanisesti tai ilmanpaineella toimiva. Useimmiten jousitetun istuimen
resonanssitaajuus on 2 Hz kohdalla ja tavoitteena on vaimentaa tuolin
vertikaalisuuntaista tdrindnjohtavuutta resonanssitaajuuden ylépuolella (Mansfield
2005, 37-38). Aktiivisissa jousitusmekanismeissa pyritdan aktiivisen monitoroinnin ja
ohjauksen avulla jérjestdméén paras mahdollinen vaimennus. Aktiivisella jarjestelméalla
pystytddn paremmin sadtdmaan istuimen jousto-ominaisuudet esimerkiksi kuljettajan

painon mukaan, seké ajotilanteeseen sopivaksi (Maciejewski 2010).
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3 TARINAALTISTUKSEN TUTKIMUS, MITTAAMINEN-
JA ARVIOINTIMENETELMAT

Koko kehon térinda on tutkittu paljon, mutta edelleen on epaselvdd miké tai mitka
mekanismit koko kehon tdrindssa aiheuttavat selkdkipuja ja vammoja. Seidel (2005)
ehdottaa koko kehon tarinatutkimukselle seuraavia painotusalueita (1) biodynamiikan
epélineaarisuuden tutkiminen, (2) x- ja y-akselin suuntainen koko kehon térindn
vaikutus, (3) selkdrangan vahvuus leikkausvoimia vastaan (4) kontaktiparametrit
ihmisen ja istuimen valillg, (5) asennon merkitys ja lihasaktiivisuus seka (6) selkdrangan

materiaalisten ominaisuuksien tutkiminen.

Padperiaate ihmisen kokeman térindaltistuksen arvioinnissa on ollut mitata tarinataso
ympdriston ja ihmisen rajapinnasta. Istuvan asennon térindaltistus tulee mitata istuimen
ja vartalon vaélistd, koska monesti rakenteet ja istuimen ominaisuudet muuttavat tarinan
ominaisuuksia. Jos altistavaa tarinatasoa ei pystytd mittaamaan ihmisen ja ympériston
rajapinnasta, kaytetadn laskennallisia keinoja, jolla tarindn siirtofunktiota arvioidaan
kontaktirajapintaan. Vaikka mitattava rajapinta saataisiinkin maaritettyd optimaalisesti
istuin-ihminen rajapintaan, tdma ei takaa sitd ettd tulokset olisivat taysin
vertailukelpoisia keskenddn eri istuintyyppien ja ihmisten valilla. Tama selittyy sillg,
ettd ihminen ja tuoli muodostavat vardhtelijasysteemin, joka voi muuttaa tuoliin ja
ihmiseen kohdistuvan tarindn maaréaa. (Griffin 1997, 454-457; Hakkarainen 2008; 1SO
2631-11997.)

3.1 Standardit

3.1.1 1SO 2631-1

Ihmiseen kohdistuvan tdrindn arvioinnissa kéytetddn usein ISO 2631-1 standardia;
Mekaaninen tarind ja isku — Ihmisen koko kehon térindaltistuksen arvioiminen.

Standardin ensiméinen osa késittelee yleisid vaatimuksia. Standardi antaa ohjeistukset
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mittausten suorittamiselle periodiselle, satunnaiselle ja tilapaiselle koko kehon
tarindlle. Taman liséksi standardin lisdosat antavat ohjeistuksia tulosten tulkitsemiselle,
sekd mahdollisten painotusten kayttdmiselle. P4&asiallisesti starndardi antaa ohjeistukset
istuinrajapinnasta tapahtuvalle mittaukselle, mutta antaa myds ohjeistusta istuimen
selkatuesta, seka jaloista tehtaville mittauksille. (Mansfield 2005, 151.)

Perusmenetelmana tarinan arvioinnille ISO 2631-1 starndardissa esitetddn painotetun
kiihtyvyyden (rms) arvon Kkayttda. Painotettu kiihtyvyys ilmoitetaan m/s?
translationaaliselle tarindlle. Esiintyneitd Kkiihtyvyyden arvoja painotetaan suunnan ja
taajuusalueen mukaan, jotka on esitetty standardissa (1SO 2631-1 1997).

Huippukerrointa (crest factor) voidaan kayttaa tutkittaessa 1SO02631-1 perusmenelman
soveltuvuutta tarinan arvioimiselle. Perusmenetelmé voi aliarvioida tarinédn vakavuuden,
jos tarindn huippukerroin ylittdd arvon 9. Tdma johtuu siitd, ettd tarindssa, jossa tulee
satunnaisia terveydelle haitallisia iskuja, rms arvo ei valttaméattd anna oikeaa kuvaa
tarindn tai tarindaltistuksen vaarallisuudesta. Taéman takia satunnaisia iskuja, suuria
huippukertoimia tai hetkellista tarinvaihteluita siséltdvéssa tarinassé on hyvé raportoida
my0s huippukertoimen arvo, sek& tarvittaessa kéyttda tarindn arvioimisessa
lisimenetelmia, kuten juokseva (running) rms tai 4™ power menetelma. Juokseva rms
menetelma ottaa huomioon satuannaiset iskut ja hetkelliset tarinat, kayttamalla lyhytta
aikavakiota integroinnissa. 4™ power menetelma on perusmenetelmad herkempi
tarindssa esiintyville lyhyille piikeille. (1ISO2631-1 1997.).

Viimeisin ISO 2631-1 (1997) ei sisalla raja-arvoja altistuksille, mutta sen liitteet B, C, D
arvioivat  tarindaltistuksen  vaikutuksia  terveydelle, mukavuudelle, térindn
havainnoinnille ja matkapahoinvoinnille, joita voi kéyttdd yhdessd tieteellisen

tutkimusmateriaalin kanssa.

3.1.2 1SO 2631-5

ISO 2631-1 standardissa on todettu olevan puutteita iskumaisten herétteiden

arvioimiseksi erityisesti silloin, kun herate siséltdd useampia iskuja. Useampien
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iskumaisten herétteiden ja arviointia varten on kehitetty ISO 2631-5 standardi
(Waters ym. 2007). Standardin tavoitteena on ollut luoda laskentamalli iskumaisen
tarindn  altistuksesta ja terveysvaikutuksista selkarangan alueella. Standardin
laskentamalli soveltuu rentoon, ei tuettuun istuma-asentoon (1SO 2631-5 2004).

3.2 Tutkimuksissa kaytetyt koko kehon tarindheratteet

Istuinasennossa koko kehon tarindtutkimuksissa vertikaalista eli z-suuntaista herétetta
on tutkittu horisontaalisuuntia enemman. Tama johtuu todennakdisesti siitd syystd, etta
vertikaalitdrindn on huomattu aiheuttavan enemmaén resonansseja ja epalineaarista
kayttaytymistd, sek&d tarindn johtuminen p&&hdn on todettu olevan voimakkaampaa
vertikaalitarindssa. (Dupuis 1986, 14-17.) Niinikdan Paddan (1999) toteaa vaittskirjansa
kirjallisuuskatsauksessa, etta vertikaali suunta on tutkituin térindsuunta. Yleisesti
kaytetyimpid ovat, niin kutsutut puhtaat heratesignaalit. Taman vuoksi Paddan esitta,
ettd kentdltd tallennettua tyokoneiden todellista térindherdtettd tulisi vertailla
laboratorio-olosuhteissa kéytettyihin herétteisiin. Talla tavalla saataisiin selville kuinka
hyvin herétteet ja niiden tuottamat vasteet vastaavat toisiaan. (Paddan 1999, 24.) Santos
ym. (2008) kayttivat tutkimuksessaan kaivostyokoneen (Load Haul Dump, LHD)
tarindd mallintavaa, luonteeltaan satunnaista herdtettd. Tarind oli tallennettu
kiihtyvyysantureiden avulla oikeassa tyokoneympéristossa Boilaecaun ym. (2006)
tutkimusten yhteydessa. Keratty kiihtyvyysdata oli pelkastdan vertikaalisuuntaista.
Tarindn spektri sisalsi taajuuksia 0.5 — 20 Hz ja kiihtyvyyden maksimi oli 2.7 Hz
taajuudella. 1ISO2631-1 menetelmalld laskettu taajuuspainotettu kihtyvyyden keskiarvo

dw (0.5 - 20 Hz) oli 0.86m/52.

Lundstrom ja Lindberg (1983) tutkivat térindsuuntia 56 tyokoneesta, joissa
kolmessatoista horsontaalisuunta oli voimakkaampaa kuin vertikaalisuunta. T&man
lisdksi huomattiin, ettd jokaisessa tutkimuksessa ainakin yhden horisontaalisuunnan
tarind oli vahintadan 90% vertikaalisuuntaisen tarindn voimakkuudesta. Tdman vuoksi on
esitetty, ettd myos horisontaalisuunnat tulisi huomioida paremmin tutkimuksissa.
(Mansfield 2005, 47.)
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3.3 Kiihtyvyysanturit

Pehmeélld alustalla istuvaan ihmisen kohdistuvaa tarindd on mitattu kayttdmalla
kiihtyvyysantureilla varustettua istuintyynya, joka asennetaan ihmisen ja istuinalustan
valiin. Kuvassa 2, on esitetty SAE PAD istuinalusta, sekd SIT-BAR istuinalusta, joka
kykenee mittaamaan myds rotaatioliiketta.

SAE Pad
Flexible disc of Cavity appropriste
rubber. plastic etc for sccelerometers
12mm or less
. o Bl
T ot T
200mm Thin metal disc for
1 mount
and added centre
rigidity
SIT-BAR

Plan

Hole for mounting
three transiational accelerometers

‘Amm

S : ] :----_-___/—2‘ Jramm
Y Approx 9° /! R

Channel for accelerometer cables
Cavity for mounting

accelerometers

KUVA 2. SAE PAD (Society of Automotive Engineers PAD) sekd SIT-BAR istuinalusta
(Griffin 1997, 457).

Jos voidaan osoittaa, ettd alustan rakenne on riittdvan jaykk&, niin anturit voidaan
sijoittaa kontaktipisteen lahietéisyydelle ja projisoida térind haluttuun pisteeseen
laskennallisesti (Griffin 1997, 460-461). Anturit tulee valita kohteen mukaan siten, etta
anturin fyysiset ominaisuudet, taajuusvaste, herkkyys, resoluutio, amplitudirajat sek& -
lineaarisuus, lampodominaisuudet, Kkalibrointiominaisuudet ja signaalin kasittelyyn
tarvittavat ominaisuudet ovat tilanteeseen sopivat. Erityisen tarkedd on huomioida, etta
itse anturi ei vaikuta tuloksiin esimerkiksi painonsa vuoksi (Griffin 1997, 482; Harris
2002, 12.15). Yleinen s&&ntd on, ettd anturin paino tulisi olla alle 1/10 mitattavan
kohteen dynaamisesta massasta (Chaffin 1999, 469). Tarindaltistuksessa yleisimmin
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kaytettyja antureita ovat pietsosédhkdiset ja pietsoresistiiviset anturit (Griffin 1997,
462; Harris 2002, 12.16,12.24). Pietsoresistiiviset anturit ovat parempia mitattaessa
matalia taajuuksia ja niilla padstddn mittaamaan ldhelle 0 Hz taajuuksia.
Pietsoresistiiviset anturit ovat erittdin herkki&, mutta usein ne ovat kuitenkin kookkaita.
Pietsosdkoiset anturit soveltuvat paremmin korkeille taajuuksille ja ovat epaherkempid.
Fyysisiltd ominaisuuksiltaan pietsosahkoiset anturit ovat pienid ja kevyita. (Chaffin
1999, 468-469.)

3.4 Kiihtyvyysanturien kiinnitys kehon tarindn mittauksessa

Madriteltdessa ihmiseen kohdistuvaa tarindé, esimerkiksi biomekaanisia ominaisuuksia
tutkittaessa, anturit joudutaan usein kiinnittdmaan ihmiseen. Tdma asettaa painorajan
anturille. Painoraja riippuu tutkittavasta taajuusalueesta sekd kiinnityskohdan
efektiivisestd massasta. (Harris 2002, 12.15)

Paddan (1998) on laatinut listan tutkimuksista ja yhteenvedot, joissa istuimen
vardhtelyn johtumista p&ahén on tutkittu erilaisin menetelmin. Tutkimuksista 10 oli
tehty x-suuntaisesella heratteelld eli edes-takainen suunta, 14 oli tehty sivuttaisella eli
lateraaliherétteelld ja 46 tutkimusta kéyttden vertikaaliheratettd. Tutkimuksissa paan
lilketta mittaava kiihtyvyysanturi oli kiinnitetty vaihtelevasti padlaelle erilaisin
kiinnitysmenetelmin tai koehenkilon hampaiden véliin asetettavalla purutangolla, jossa
Kiihtyvyysanturi sijaitsi. Tehdessddn yhteenvetoa tutkimuksesta huomattavaa oli etta
tutkimustuloksista saatu vaihtelu sekd tutkimusmenetelmien vaihtelu (mittauskohdat
sekd menetelmat) oli niin suurta, ettd johtopaattstd tarindn siirtymisesta istuimesta
paéhan ei voitu antaa. Yhteenvetona voitiin todeta, ettd tarinan taajuus on yksi monista

asioista, jotka vaikuttavat tarindn johtumisessa istuimesta padéhan. (Paddan, 1998.)

Seidel ym. (1986) tutkivat neljalla miespuolisella koehenkil6llda kovalla anatomisesti
muotoillulla istuimella istuvan ihmisen selkdrdngan rasitusta (L3-L4 tasolla)
mittaamalla ylavartalon lihasaktiivisuutta seka Kiihtyvyyksié ylavartalosta, péasta seké
istuinalustasta. Heratteena kaytettiin sinimuotoista vertikaaliherétetta
taajuuspyyhkaisyna 1-15 Hz kahdella intensiteetilla (11=1.5ms™ seka 12=3.0ms rms).
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Tutkimuksen tarkoituksena oli saada lisdtietoja kuinka hyvin teoreettiset térindn
arviointimenetelmat (IS 2631, 1974) vastasivat mitattuja arvoja. EMG mitattiin selén
ojentajalihaksista T12/L1 tasoilta kayttden bipolaarisia pintaelektrodeita. Taman lisaksi
EMG mitattin my0s suorista vatsalinaksesta. Kiihtyvyydet mitattiin paastd kayttaen
purutanko Kiihtyvyysanturia, Kiihtyvyysanturit oli my6s Kiinnitetty olkapéihin ja
selkdrangan iholle T5 okahaarakkeen kohdalle. Lisaksi Kiihtyvyys mitattiin
istuinalustasta. Kyseisessa tutkimuksessa selkalihakset eivdt kyenneet suojelemaan
selkérankaa tarinaltd kaikilla herétteilld, koska lihasten aktiivisuus ei noudattanut
riittdvan hyvin kehoon kohdistuneen tarindn ajoitusta, erityisesti resonanssitaajuuden
ylapuolella. N&in ollen malleja, joilla arvioidaan selkdrankaan kohdistuvia voimia
optimaalisesti kayttaytyvan lihasaktiivisuuden perusteella, tulisi tarkkailla kriittisesti.
Erityisen suuria voimia selkarankaan arvioitiin kohdistuvan 7.5, 8 ja 4.5 Hz taajuuksilla.
(Seidel ym. 1986.)

Madakashira-Pranesh (2011) teki véitoskirjansa Kirjallisuuskatsauksessa yhteenvedon
kiihtyvyysantureiden sijoituksesta ylavartaloon (Kuva 3). Omaan tutkimukseensa han
valitsi  kirjallisuuskatsauksen  perusteella  viisi  mittapistettd  kolmiakselisille
kiihtyvyysantureille. Mittapisteet asetettiin ihon paalle nikamien C7, T5, T12, L3 ja L5
laheisyyteen. Saatuja tuloksia verrattiin kuvassa 3 merkinnalla t viitattuihin
tutkimuksiin.  Tutkimuksen  yhteenvetona  todettiin, ettd  non-invasiiviset
kiihtyvyysanturit ovat erittdin herkkid héiridille, joista Madakashira-Pranesh nostaa
esille ihon elastiset vaikutukset, sek& mahdolliset asennustavasta johtuvat virheet, joiden
vuoksi selkdrangan ja sisdelimien vérahtelyd ei voidaan suoraan tulkita mitatusta
datasta. (Madakashira-Pranesh 2011.)
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Study

Purpose (Type of Input Excitation)

Sensor Location on Body
(Axes)

Zagorski et al. (1976)
Panjabi e al. (1986) T
Pope eral. (1986)
Sandover and Dupuis
(1987)
Pope et al. (1989) ~

Pope et al. (1991)

Invasive Studies

Magnusson +er al (1993)

El-Khatib e al. (1998)

Measure acceleration at different spine locations
(Sinusoidal)
K-wire accelerometers to measure vertebral motion
directly (Sinusoidal)
Comparison of LED displacement on skin versus
vertebral pins (Sinusoidal)
K-wire photogrammetric study of vertebral
displacement (Sinusoidal)
Measure lumbar vertebral response on cushioned seats
(Impact)
Relative shear. axial and pitch movements of lumbar
vertebrae (Sinusoidal)
Analyse the influence of back support on lumbar
transmission (Impact)
Measure acceleration vertebral transmission in human

Head. C7.T7.L.S3 (Z)
L1, L3, Sacrum (X, Z, Pitch)
L3, PSIS (Z)
T12,L1.12,13.14(X. Z)
L3, Sacrum (Z)

L3, L4 L5 (X, Z, Pitch)
13.14(X. 2)

L1-L5. Sternum (Z)

cadavers (Random)
Pope er al. (1998) Response of lumbar vertebra on different types of seats L3(Z)
(Impact)
El-Khatib and Guillon Measure intradiscal pressure in lumbar spinal units of Discs: L1 -L5
(2001) cadavers (Random)
Donati and Bonthoux Simultaneous measurement of DPMI and thoracic Sternum (Z)
(1983) acceleration transmissibility (Random and Swept Sine)

Seidel er al. (1986)
Hinz and Seidel (1987)
Hinz et al. (1988a) |
Hinz et al. (1988b)
Hinz er al. (1994)
Zimmermann and Cook

(1997)
Seidel et al. (1998)

Non-invasive Studies

Kitazaki and Griffin
(1998)

Matsumoto and Griffin
(1998) 7
Mansfield and Griffin
(2000)

Matsumoto and Griffin
(2002)

Yoshimura and Nakai
(2005)

Predict the lumbar stress and strain with acceleration
and EMG measurements (Sinusoidal)

Analyse non-linearity of vibration transmission
through the body (Sinusoidal)
Derive functions for correcting tissue effect on skin
mounted accelerometers (Sinusoidal)

Bi-dimensional relative motion of lumbar vertebrae
(Sinusoidal)

Predict compressive loads on lumbar vertebra during
transient vibration (Half and full Sinusoids)

Analyse effect of pelvic tilt on vibration transmission
properties of the body (Sinusoidal)

Predict vertebral loads due to vibration (Field
Measured Signal)

Extract modes of vibration of the human body
(Random)

Study movement of the seated body (Random)

Analyse pelvic movement under vibration (Random)

Investigation of the effect of excitation magnitude on
acceleration at different body segments (Random)
Measurement of vibration at different segments of the
body for development of biodynamic model (Random)

Head, shoulder. T3 (Z)
Head. Shoulder. T5 (Z)
T5.1L3(2)

Head, Shoulder. L3, L4 (X, Z)
Acromion, L3, L4 (Z)
Head. T3. Pelvis (Z)
T5.T11,.S1.83 (2)

Head, T1, T6. T11, L3,
Sacrum
X.2)
Head. T1, T5. T10.L1.L3,
L5, Pelvis (X, Z, Pitch)

Upper and lower abdomen,
L3, illiac crest. PS illiac spine
(X.Z)
T1,T5,T10.L1,L3,L5.L5
(Z. Pitch)

L1.12.13.14.15(2)

"Study chosen for response comparison in Chapter 4

KUVA 3: Yhteenveto Kkiihtyvyysanturien sijoituksesta koko kehon tarindmittauksissa

(Madakashira-Pranesh, 2011).

Standardit maédrittavat tarkat ohjeet kiihtyvyysanturien sijoittamiselle istuin-ihminen

rajapintaan, mutta ohjeistusta Kkiihtyvyysantureiden mitattaessa

ole méaritelty. Paddan (1999) tutki

sijoittamiselle
Kiihtyvyyksida vylavartalosta ja pdaasta ei
vaitoskirjansa  Kirjallisuuskatsauksessa

Kiihtyvyysantureiden — mittauskohtia  ja

lopputuloksena totesi, ettd purutanko (bitebar) on yleisin menetelmd, kun tutkitaan
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tarindn johtumista istuimesta padhan. Talla véltetdan anturin kiinnityksesta aiheutuvat
haasteet. (Paddan, 1999.)

3.5 NA&ennainen massa, mekaaninen impedanssi ja mallinnus

Kehon vastetta tarindheratteelle on tutkittu myés maéarittamélla kehon aiheuttama
naenndinen massa (apparent mass). Naenndisella massalla tarkoitetaan kehon
aiheuttamien resonanssien aikaansaamia voimia eri taajuisten tarin&heréatteiden suhteen.
Vaikuttavat voimat voidaan mitata Kkiihtyvyysanturien ja voimalevyn avulla
istuinalustasta. Maarittaméalld ndenndinen massa, voidaan arvioida ihmisen dynaamista
vastetta tarindheréatteelle ja tat4 voidaan kayttadd ennustettaessa esimerkiksi ajoneuvon
istuimen dynaamisia ominaisuuksia, seka arvioitaessa ihmisen biomekaanisia
ominaisuuksia (Mansfield 2005, 44-45). Istuvalla ihmisell& alle 1.5 Hz taajuuksilla keho
kayttdytyy yhtendisen massan tavoin, mutta taajuuksilla 1.5-6 Hz kehoon alkaa
muodostua resonansseja. Mallinnuksessa tdmé taajuusalue on vield hallittavissa, mutta
5-6 Hz ylapuolisilla taajuuksilla  mallinnus monimutkaistuu, koska kehon
impedanssikayttdytyminen muuttuu vartalon resonanssien lisdantymisestd, jotka
osaltaan johtuvat lihasjannityksista (Dupuis 1986, 15-17). Taman vuoksi biomekaanisia
ja fysiologisia mittauksia tarvitaan myds mallien kehittdmiseen. Elektromyografia on
ollut yksi tyokalu pyrittdeesé fysiologisten ilmididen ja erityisesti lihasjannitysten

tutkimiseen tarindaltistuksen aikana (Zimmerman 1993).

3.6 Biomekaniikan mallinnus koko kehon tarinassa

Lumped-parameter ja Finite-Element (FE) mallinnukset ovat olleet keinoja liséta tietoa
koko kehon tarinén vaikutuksista kehossa. Lumped-parameter mallinnuksessa keho on
mallinnettu keskitettyihin massoihin, jotka on Kiinnitetty toisiinsa jousi-vaimennin
elementeilld. Lumped-parameter mallia k&ytetddn biodynamiikan mallinnuksessa.
Finite-Element mallinnuksessa ihmisvartalon on oletettu koostuvaan useista

aarellisisista osista. N&iden osien ominaisuudet on maédritetty kokeellisesti esimerkiksi
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ihmisruumiiden ruumiinosia kayttden. FE mallinnusta voidaan kéyttdd seké

biodynaamiseen mallinnukseen ettd vammautumisen arvioimiseen (Liang ym 2006.)

Vaikka tietdmys seldn alueen anatomiasta ja mallinnuskeinot kehittyvat koko ajan, tdma
ei poista tarvetta varsinaisten biomekaanisten mittausmenetelmien kaytolle. Tama siita
syystd, ettd mallinnuksessa kéytetd&dn normaalipopulaation perusteella tehtyja malleja ja
poikkeamat aiheuttavat vaihtelua ja esimerkiksi lihasten mallintamiseen tarvitaan lisa
tarkkuutta (Seidel ym. 2001; Pankoke ym. 1998; Bazrgari ym. 2008).

3.7 Téarinan vaikutus tasapainoon ja asentokontrolliin

Koko kehon tarindn on osoitettu myo6s aiheuttavan hairiota tasapainoon. Oullier ym.
(2009), tutkivat tasapainohairidita voimalevylla mitatun painekeskipisteen (center of
pressure, COP) avulla puskutraktorin kuljettajilla heti tyopdivéan jalkeen ja havaitsivat
merkkej& tasapainon heikkenemisestd. Tyokoneajossa tapahtuva tarindaltistus oli
kestoltaan 2 tuntia. Tutkimuksessa koehenkilot tekivat myds sensorimotorisia
venytysharjoitteita, joiden huomattiin palauttavan tasapainon nopeammin verrattuna
passiviisen palautumisen. Santos ym. (2008) tutkivat myos térindaltistuksen vaikutusta
tasapainoon tasapainolevyn avulla ja heidén tutkimuksessaan tasapainon heikkenemista
ei havaittu 60 minuutin vertikaalisessa tarindaltistuksessa. Santosin tutkimuksessa
viitatut aiemmat tutkimukset ovat osoittaneet ristiriitaisia tuloksia tarindaltistuksen
vaikutuksesta tasapainoon. Tutkimuksensa pohdinnassa Santosin tutkimusryhmé haki
syitd  ristiriitaisiin  tuloksiin  altistusten  kestosta,  tarindn  suunnasta,
satunnaisuudesta/periodisuudesta, tarindympariston vaikutuksesta (laboratorio vs. oikea
tyokoneymparistd), mutta selitystd ei tutkimuksessa l0ydetty. Mani ym. (2010) tekivat
katsauksen tutkimuksista térinan vaikutuksesta tasapainoon ja yhteenvetona tutkimusten

tulokset olivat ristiriitaisia.

Toistaalta selkélihasten vasymisen on havaittu vaikuttavan asentokontrollistrategiaan
siten, ettd asentokontrolli siirtyy keskivartalon lihaksista alaraajoihin (Johanson ym.
2011). Tutkimuksessa l0ydettiin viitteitd siitd, ettd akuutti selk&lihasten vasyminen

vahentdd seldn proprioseptiivisen asentokontrollin  vaikutusta ja sen myo6ta
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asentokontrolli siirtyy enemman alaraajoihin. Dupeyron ja kumppanit (2010) tutkivat

selan lihasten vasymisen vaikutusta selkalihasten refleksivasteen latenssiin ja
amplitudiin. Ha&irid toteutettiin Xx-suuntaisesta poikkeuttamalla yldvartaloa eteenpdin.
Selén vasymisen ei havaittu aiheuttavan suuria muutoksia latenssiin. Refleksivasteen
amplitudissa sen sijaan havaittiin korkeampia arvoja vasytyksen jéalkeen. Slota ym.
(2008) tutkivat epastabiilin istuimen ja koko kehon térindn vaikutusta keskivartalon
asentokontrolliin ja tutkimus osoitti, ettd koko kehon térind epéstabiililla istuimella
aiheutti heikentyneen asentokontrollin. Asentokontrollin heikkenemisen oletettiin
johtuvan selkarankaa tukevien passiivikudosten seké aktiivisten lihasten jaykkyyden
pienenemisestd, jonka oletettiin  heikentdavan refleksikontrollia ja johtavan

heikentyneeseen asentokontrolliin.

3.8 Tarin&altistuksen subjektiivinen arviointi

Biomekaanisten ja fysiologisten mittausten, eli niin kutsuttujen objektiivisten
menetelmien liséksi subjektiivisia menetelmi& on kaytetty tutkittaessa ihmisen kokemaa
koko kehon térindaltistusta. Termid subjektiivinen kéytetadn, koska arvio perustuu
koehenkilon kokemaan altistukseen, jotka vaihtelevat eri koehenkildiden vélilla (Dupuis
1986, 77-78). Térindaltistuksen arvioinnissa kaytettyja menetelmid ovat olleet
esimerkiksi Borg CR-10 (Hacaambwa ym. 2007) ja Visual Analogue Scale (VAS)
(Mayton ym. 2005). Edellisten lisdksi Morgan and Mansfield (2009) kayttivéat
Kiertyneen ajoasennon ja yhtdaikaisen koko kehon tdrindn altistuksen arvioinnissa
Porterin kehokarttamenetelmaa, jossa eri kehonosien epamukavuutta ilmaistaan 1-6
asteikolla suullisesti. Helppokéayttéisyyden johdosta Borg CR-10 ja VAS soveltuvat
hyvin arviointiin, jossa parametreina ovat kivun arviointi, vasymys, fyysinen rasitus ja
epdmukavuus (Hacaambwa ym. 2007; Hasson ym. 2005). VAS menetelméssa
koehenkilé arvioi tuntemuksensa graafiselle, usein 10 cm pitkélle asteikolle, jonka
pdissd on tuntemusta kuvaavat &ddrimmdiset arvot esimerkiksi “ei rasitusta” ja

sietdmdton rasitus” (Hasson ym. 2005)

ISO 2631-1 (1997) liite C antaa viitearvot tuntemuksille eri suuruisille tarindaltistuksille

joukkoliikenteessa (TAULUKKO 1). Viitearvioissa on huomioitava, etta altistustuntemus
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riippuu altistuksen kestosta ja siitd mitd toimia matkustaja tekee tai suunnittelee

tekevansd matkan aikana. Lisdksi ympériston olosuhteet vaikuttavat tuntemuksiin.

TAULUKKO 1: Epamukavuusalueet eri tarinaherétteille, mukailtu (1SO2631-1, 1997)

Kiihtyvyys

<0,315 m/s

2

Tuntemus
Ei epdmukava

2
0,315 m/s -0,63 m/s

2

Véhan epamukava

2

0,5m/s -1m/s

2

Kohtuullisen epamukava

2

0,8m/s -1,6 m/s

1,25m/s -2,5m/s

>2m/s

2

2

2

2

Epamukava
Erittdin epdmukava

Aarimmaisen epamukava
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4 KEHON VASTE JA LIHASAKTIIVISUUS
TARINAALTISTUKSESSA

Koko kehon térindaltistuksessa keho ei kéyttdydy kuten passiivinen viskoelastinen
systeemi, vaan reagoi tarindheratteeseen monimutkaisella tavalla. Monimutkainen vaste
johtuu kehon biomekaanisesta rakenteesta sek& suuresta maarasta mekanoreseptoreita,
jotka ohjaavat kehon asentoa, lihasjannityksia ja siten motorisia ominaisuuksia. Tarinan
aiheuttama vaste aiheutuu tarindn taajuudesta, amplitudista, Kiihtyvyydesta ja térindn
suunnasta, sek& tarindn kestosta. Naiden liséksi vasteeseen vaikuttavat myos kehon
asento, antropometria, lihasten jannitystilat sekd vasymys ja kehoa tukevat rakenteet.
(Chaffin 1999, 471-472.)

Ihmisen kokeman térindn vasteet voidaan erotella mekaaniseen, sensomotoriseen,
fysiologiseen ja psykologiseen. Erilaiset vasteet johtuvat muun muassa tarindn
taajuudesta ja taajuusalueet on jaettu taulukon 2 mukaisesti. Taajuusalueet menevét

osittain paéllekéin, koska selvid rajoja ei voida asettaa. (Chaffin 1999, 472.)

TAULUKKO 2: IThmisen aistiherkkyydet eri taajuisille tarindille. (Mukailtu , Chaffin 1999, 472)

Taajualue Taajuudet Herkkyysalue Esimerkkiymparisto

Matala 0-2 Hz Tasapainoaistit Laivat, lentokoneet

Keskitaajuus 2-30Hz Biomekaniikka: vartalon resonanssit Maa kulkuneuvot,
lentokoneet

Korkea >20 Hz Somatosensoriset aistit: lihasten Tyokalut, koneet

liikeaistit, janteet, iho

Mataliin taajuuksiin (<1 Hz) ihminen reagoi vestibulaariaistien (sisékorvan asentoaisti,
otoliitit) sek& ndkoaistin kautta ja keho kayttaytyy yhtendisend massana (Seidel ym.
1986). Taajuusalueella 2-30 Hz ilmenee vahvimmin kehon eri osien ja kudosten

resonansseja. Korkeilla taajuuksilla (20-300Hz) lihasten ja janteiden proprioseptiset
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(liikeaistimus) ja eksteroreseptorit (tuntoaistimukset kehon ulkopuolelta) aiheuttavat
vasteen. (Chaffin 1999, 472.).

Ihmisen sisalla olevat elimet, pehmyt kudos ja kudosnesteet eivét pysty aktiivisesti
reagoimaan térinaherétteeseen samoin kuin luurankolihakset. Tarind voi aiheuttaa
kehoon resonanssin, joka voi olla kudoksille erittdin haitallista. (Dupuis 1986, 14).
Vartalon resonanssin istuma-asennossa on useissa tutkimuksissa osoitettu olevan
vertikaalisella herétteelld 4-5 Hz taajuusalueella (Seidel ym. 1986; Dupuis 1986, 27).
Bazrgari ym. (2008) summasivat omaan tutkimukseensa aiempien tutkimuksien
tuloksista seuraavat huomiot: Ojentautunut istuma-asento nostaa resonanssitaajuutta ja
vastaavasti vahentdd tdrinan johtavuutta, matalammilla taajuuksilla (2-4 Hz)
johtuvuuden on osoitettu olevan korkeampi rennossa istuma-asennossa ja
lihasaktiivisuuden lisdédmisen on todettu nostavan resonanssitagjuutta sek&@ tarinan
johtumista kehossa, kun taas resonanssitaajuuden siirtyminen matalammalle taajuudelle

voi tapahtua lihasten vasyessa.

Selkdrangan  stabilointimekanismi  on  monimutkainen  kokonaisuus,  jossa
keskushermoston tulee jatkuvasti tulkita selkarangan stabiliteetin sen hetkistd tilannetta,
sekd samanaikaisesti varautua tuleviin tilanteisiin. Tietoa ohjausta varten
keskushermosto keraa perifeerisistd mekanoreseptoreilta sekd muilta aistijarjestelmilta
(Richardson ym. 2004, 24).



27

4.1 Lannerangan stabilisaatiomalli

Panjabi (1992) on kehittyanyt mallin, jossa selkdarangan stabilisointi systeemi koostuu

kolmesta osasta (Kuva 4)

Chjaus
O=zajarjesteima

Aktiivinen

assiivinen L \
Passiivinen C=ajarjestelma

Ozajarjestelma

Selan lihakse

KUVA 4. Selkérangan stabilisaatiomalli (Panjabi 1992)

Passiivinen osa koostuu selkérangasta, fasettinivelliitoksista, valilevyista, selk&rangan
nivelsiteistd, nivelkapseleista sekd lihasten passiivista komponenteista. Mallin
aktiivinen osa koostuu selkdrankaa ympéroivista lihaksista ja janteistd. Hermostollinen
kontrolliosa koostuu liike- ja asentoreseptoreista, jotka sijaitsevat nivelsiteissa, janteissa
ja lihaksissa seka hermokeskuksissa. (Panjabi ym. 1992). Seidel (2005) esittad, etta
syvat lyhyet lihakset kuten multifidus ja rotator lihakset voivat olla feedback
kontrollissa pitkia ulkoisia lihaksia tarkedmmassd roolissa, koska Kkyseiset lihakset

sisaltavat 2-6 kertaa enemman lihasspindeleitd, verrattuna pitkiin pinnallisiin lihaksiin.

Normaalitilanteessa stabilisaatiomallin osa-alueiden tulisi taata riittdva selkdarangan
stabilisuus muuttuviin olosuhteisiin, kuten selkdrangan asentomuutokset, staattiset ja
dynaamiset muutokset. Jonkin osajérjestelman toimintahairiossd, johtuen esimerkiksi
vammautumisesta, rappeutumisesta tai sairaudesta, hermostollinen ohjauskeskus saa
tietoa puutteista ja pyrkii kompensoimaan tilannetta aktiivisen osajarjestelman kautta.
Osajarjestelmien puutteet voivat kehittyd vaiheittain tai  &killisesti. Vaikka
toimintahéirio pystyttaisiin kompensoimaan, kompensoinnista aiheutuneet seuraukset

voivat olla peruuttamattomat. Seurauksia voivat olla kudosten ennenaikainen
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rappeutuminen, lihasjannitykset, vammat tai vasymys, jotka myohemmassé vaiheessa

voivat johtaa Kiputiloihin. (Panjabi ym. 1992.).

4.2 Keskivartalon lihakset ja niiden lannerankaa tukeva toiminta

Bergmark (1989, 20-21) on jakanut lannerankaa stabiloivat lihakset kahteen ryhmaan
toiminnallisuuden ja kiinnityspisteiden mukaan. Lokaaliin ryhmé&éan kuuluvat alaselan
alueella lihakset, joiden lahto- tai kiinnityspiste on selkdrangassa. Lokaalien lihasten
tehtdvaan kuuluu yllapitadé lannerangan kaarta sekd antaa sagittaalista seké lateraalista
jaykkyytta selkdrangalle. Tastd ryhmasta on kuitenkin poissuljettu psoas lihas, koska
sen toiminta liittyy globaalien lihasten toimintaan (lantion koukistus). Globaaleihin
lihaksiin Berkmark luokittelee erector spinae (ES) lihakset, obliquus internus (Ol),
oliquus externus (OE), rectus abdominis (RA) seka quadratus lumborum (QL) lihakset.
Globaalien lihasten tehtdvand on vastata ulkoisiin voimiin, jotka voivat horjuttaa
selkdrangan tasapainoa. Taman lisdksi ne toimivat aktiivisesti rintarangan asennon

muutoksissa suhteessa lantioon.

Dorsaaliselta puolelta lumbaarinen multifidus, lumbaarinen longissimus ja iliocostalis
ovat tarkedssa roolissa lannerangan stabiliteetin kontrolloimisessa (Richardson ym.
2004, 71). Selkdrangan molemmin puolin toimiessaan seldn lihakset toimivat
ektensoreina, mutta lumbaarinen longissimus ja iliocostalis voivat avustaa myos
lateraaliflexiota (Richardson ym. 2004, 62). Tutkimukset mm. (Sicra ja Kostevc 1985)
ovat osoittaneet, ettd lumbaarisessa multifiduksessa, erector spinaen thorakaalisissa ja
lumbaarisissa osissa on runsaasti tyypin | hitaita lihassoluja, joka suuren poikkipinta-
alan seka laajan verisuoniverkoston lisaksi tukee hypoteesia ndiden lihasten toonisesta

ja asentoa yll&pitavasta roolista (Richardson ym. 2004, 63) .

Hodges (2004) listaa ventraalipuolella seuraavat lihakset ja niiden vaikutukset lumbo-
pelviseen stabiliteettiin: transversus abdominis (TrA), obliquus internus abdominis (Ol),
obliquus externus abdominis (OE), rectus abdominis (RA) seka pallea (Richardson ym.
2004, 31-36). TrA on tutkittu antavan lannerangan stabiliteettia intra abdominaalisen

paineen (IAP) sekd fascia jannityksen lisdyksen kautta ja sen kyky tuottaa vartalon
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liikettd on rajallinen (Richardson ym. 2004, 34). Myds Ol toimii TrA lihaksen tavoin
antaen stabilointia IAP:n kautta (Richardson ym. 2004, 34). Anatomisen rakenteen
vuoksi Ol toiminta liittyy vartalon liikkeisiin kuten vartalon fleksioon, samanpuoleisen
vartalon kiertoon seké lateraalifleksioon (Richardson ym. 2004, 40). OE on pinnallisin
vartalon lateraalisista vatsalihaksista. OE:n p&atoiminnoiksi on tutkittu vartalon fleksio,
vartalon vastakkainen rotaatio sekd samanpuoleinen vartalon lateraali fleksio
(Richardson ym. 2004, 40). RA toimii vartalon fleksiossa ja toiminta rotaatiossa seka
lateraalifleksiossa on véhdistd. Pallean toiminnan selkdrangan tukemisessa on epdilty
tulevan 1AP:n saatelystd (Richardson ym. 2004, 37). Edella mainittujen toimintojensa
pohjalta pinnalliset vatsalihakset, kuten myos paraspinaaliset seldn ekstensorit toimivat
selkérangan stabilisaatiossa esimerksi tilanteessa, jossa istuma-alustaa liikutetaan
akillisesti (Forssberg ja Hirschfeld 1994; Zedka ym. 1998). Zedka ym. (1998)
tutkimuksessa huomattiin seldan ojentajalihaksissa selked vaiheittainen toiminta
lateraalin hairion tapauksessa lihasaktivaation ylévartalon stabilisaatiossa. Ylavartalon
stabilisaatiossa lihasten roolit jakautuvat seuraavasti: RA kontrolloi vartalon
ekstensiota, OE avustaa saman puolen puoleisen rotaation, vastakkaisen
lateraalifleksion ja ekstension hallintaa ja Ol avustaa vastakkaisen rotaation,
vastakkaisen lateraalifleksion ja ekstension hallintaa (Richardson ym. 2004, 40).
Lumbo-pelviseen stabiliteettiin vaikuttavat my6s niin kutsutut syvat lantionpohjan
lihakset, mutta niitd ei kasitelld tdmén tyon yhteydessa.

42.1 Lihassolutyypit ja supistumisnopeus

Yksi motorinen yksikko voi ohjata pelkastédén joko tyyppia I tai Il tai 11 tyypin alalajia
olevaa lihassolua (Nemeth 1980). Solutyypit luokitellaan niiden nopeuden,
voimantuoton sek& vasymisen mukaan. Tutkimuksissa on pystytty luokittelemaan
solutyypit seuraavasti (McArdle 2007, 398):

1) Nopea, korkea voimantuotto ja nopea vasyminen (Tyyppi llb)
2) Nopea, keskitasoinen voimantuotto ja hyva kestavyys (Tyyppi I1a)
3) Hidas, matala voimantuotto ja hyva kestavyys (Tyyppi I)
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Tarvittava voimantuotto sekd voimantuottonopeus vaikuttavat motoristen yksikdiden
maardédn sekd laatuun. Rekrytointi tapahtuu vaiheittain niin kutsutulla koko
periaatteella, jossa véh&n voimaa tarvitsevat aktiviteetit rekrytoivat muutamia
pienikokoisia motorisia yksikoitd ja voiman tarpeen lisdéntyessa yh& isommat motoriset
yksikdt otetaan kayttoon. Koko periaatetta noudattaen hitaat lihassolut, joilla on matalin
rekrytointikynnys, otetaan ensimmadisend kéyttéon ja ovat usein kaytossa matalia tai
keskitason aktiivisuutta vastaavissa tehtavissa. Nopeampia lihassoluja otetaan kayttoon
progressiivisesti tarpeen vaatiessa. Voimantuoton nopeuteen ja suuruuteen liittyy
olennaisesti myds motoristen yksikdiden rekrytoinnin synkronisuus eli yhtenaisemmalla
motoristen yksikdiden ohjauksella maksimaalinen voima sekd voimantuottonopeus
kasvaa. (McArdle 2007, 400.)

4.2.2 Luustolihasten vasyminen

Lihasten véasyminen voidaan madritelld voimantuottokapasiteetin menettamisenda tai
kykenemattomyytend yllapitdd voimantuottoa halutulla tasolla (Bigland-Ritchie ym.
1983). Lihasvasymys voi olla joko sentraalista tai perifeeristd. Sentraalisessa
vasymyksessd keskushermoston kyky tuottaa voimaa on heikentynyt, kun taas
perifeerisessa vasymyksessa lihaksen kyky tuottaa voimaa on alentunut, johtuen

esimerkiksi aineenvaihdunnallisista syistd. (Burke 1981, 358.).

Voimantuoton vahenemisen liséksi, vasymisen on esitetty myos aiheuttavan myds
voimantuottonopeuden heikkenemistd (Burke 1981, 358). Burke on tuonut esille
erityisesti lihastyypin merkityksen vasymisessd ja yleisesti supistumisnopeudessa.
Sarkoplasmisen reticulumin (SR) Ca2" kuljetusnopeus on hitaita lihassoluja sisaltivassa
kudoksessa huomattavasti hitaampaa verrattuna nopean lihaksen SR:ssa. Tamé johtuu
siitd, ettd hitaita lihassoluja siséltdvan lihaksen SR rakenne on suppeampi seka
vahemman kehittynyt, kuin nopeiden lihassolujen SR. Sahkoisen simulaation
tapauksessa on huomattu, ettd SR Ca2" otto korreloi paremmin lihassupistusnopeuden
kanssa verrattuna ATPaasi aktiivisuuteen (Burke 1981, 358). Ylavartalon lihasten
tapauksessa kyse on asentoa yllapitavista lihaksista, jolloin lihastyyppi koostuu padosin
hitaista tyypin | lihaksista, joille on tyypillistd hyva vasymiskestavyys (Mannion ym.
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2000). Sirka ja Kostevc (1985) tekivat kattavan tutkimuksen longisissimus ja
multifidus lihaksien lihassolutyypeistd. Rintarangan tasolla (T9) tyypin | lihassolujen
osuus oli 74% seka syvissa ettd pinnallissa lihaksissa. Lannerangan tasolla (L3)
pinnallisessa lihaksessa tyypin | lihassoluja oli 57% ja syvemmissa lihaksissa 67%.
Tyypin | lihassolujen l&pimitta oli myds merkittavasti suurempi kuin tyypin 1l
lihasolujen vastaava. Taman vuoksi voidaankin olettaa, ettd lihasvasymysta ei ole
helppoa tulkita asentoa yllapitavista lihaksista erityisesti, jos rasitus on lyhytkestoinen
tal intensiteetiltdan heikko.

Wakeling ja Nigg (2001) totesivat lihasjannityksen vaimentavan pehmytkudoksessa
tapahtuvaa varahtelya jalkojen lihaksissa. Santos ym. (2008) esitti omassa
tutkimuksessaan, ettd kokokehonvardhtelyssda kudosvarahtelyn vaimentaminen
lihasjannityksen avulla voi johtaa lihasten vasymiseen. Santos ym. (2008) nostivat myds
esille tutkimuksen, jossa Taimela ym. (1999) havaitsivat lihasvasymyksen heikentavan
lantion asentokontrollia, joka voi altistaa selkdarangan vammoille erityisesti akillisessa
kuormituksessa. Santos ym. (2008) viittasivat tutkimuksessaan myds Hanssonin (1991)
ja Wilderin (1994) tekemiin tutkimuksiin, jossa koko kehon térindn oli havaittu
aiheuttavan vartalon lihasten vasymistd. Santos ja kumppanit totesivat, ettd em.
tutkimuksen tuloksiin  tuo kuitenkin epavarmuutta lyhyt altistusaikaa seka

mittauspaivana toteutetut muut toiminnot.

4.2.3 Lihaksen maksimaalinen voimatuottokyvyn ja lihasvasymyksen

arvioiminen

Selkélihasten  ekstensorien  voimantuottokykya joudutaan usein  arvioimaan
maksimaalinen voimantuottokyky MVC menetelmén avulla, koska s&hkoisen
stimuluksen antaminen selkédlihakseen on vaikea toteuttaa luotettavasti. Bottle ja
Strutton (2012) toteuttivat stimuluksen transkraniaalisesti motoriselta korteksilta.
Tutkimuksen tulosten perusteella koehenkildiden MVC (100 %) tuotettu voima jai noin
3 % stimuluksella tuotetusta voimasta. Tutkittaessa koehenkilon kykyé tuottaa voimaa
vapaaehtoisesti, taytyy huomioida, ettd eri koehenkildiden vélilld voi olla eroja
motivaatiossa ja tdma vaikuttaa saatuihin tuloksiin (De Luca 1993).
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Selén lihasten kestavyyttd on arvioitu laajasti kayttdméalla Sgrensen testid, jonka on
kehittdnyt Biering-Sgrensen vuonna 1984. Sgrensen testissd henkilé tekee
submaksimaalisen isometrisen ojennuksen esimerkiksi seldanojennuspenkissé (Kuva 12).
Testin maksimi kesto on 240 s. Testin keskeytyessd aiemmin, saavutettu aika
rekister6idaan. Sgrensen testid on alunperin kaytetty alaselkdkipuja poteneiden ihmisten
tutkimuksessa ja kartoituksessa, jossa oli huomattu, ettd alaselkékipuisten
koehenkiltiden selkalihasten submaksimaalisen ekstension kestavyys oli merkitsevésti
heikentynyt (Demoulin 2006). Mythemmassa vaiheessa Sgrensen menetelméén on
otettu mukaan seldn ojentajalihasten EMG, tuomaan mittaukseen objektiivisesti
mitattavan parametrin. Tatd niin kutsuttua muunnettua Sgrensen menetelmda ovat
tutkimuksissaan kayttdneet Mannion ym. (1997), Bottle ym. (2012) ja Muller ym.
(2010).

Selan lihasten palautuminen tulee huomioida altistuksen aiheuttamaa vasymysta
arvioitaessa/mitattaessa. Dupeyron ym. (2010) tutkimuksessa havaittiin, ettd MVC
palautui 98.6 % 10 minuutissa ja 87 % kolmessa minuutissa. Yhden minuutin
palautumisen kohdalla MVC oli vield 60 % alkuperdisesta ennen vésytystd olleesta
MVC tasosta.

4.3 Lihasaktiivisuuden vasteet koko kehon tarinalle

Koska lihakset ovat ainoa kudos kehossa, jotka voivat aktiivisesti vastustaa tarindsta
aiheutuvaa stressid, tulisi lihasten toimintaa ja niitd ohjaavia mekanismeja ymmartaa
paremmin (Dupuis 1986, 51). Taman wvuoksi viime vuosikymmenien aikana
elektromyografia (EMG) on ollut mukana vartalon lihasten aktiivisuuden tutkimuksissa
koko kehon tarindaltistuksen arvioimisessa (Seidel ym. 1986; Zimmerman ym. 1993;
Dupuis 1986, 51). Paaasiallinen tavoite myoelektristen signaalien mittaamiselle
biomekaniikassa on tutkia lihasten jannitystd, voimantuottoa sek& lihasten vasymysté.
(Chaffin 1999, 147). EMG mittaaminen keskivartalosta tarindaltistuksen aikana ei ole
ongelmatonta, haastetta tuovat elektrodi-ihokontaktista aiheutuvat hairiot kuten
elektrodi-iho rajapinnan kontaktimuutoksista aiheutuvat impedanssivaihtelut (De Luca

2010), ihonalaisen kudoksen paksuus vaimentaa tehokkaasti EMG signaalia
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(Hemingway ym. 1995; Norlander ym. 2003) sekd EKG kytkeytyminen ylavartalosta
mitattavaan EMG signaaliin (Redfern ym. 1993; Konrad 2005, 11; Blithner ym. 2002;
Santos ym. 2008).

Istuma-asennossa selén lihasaktiivisuutta on tutkittu laajasti dynaamisessa koko kehon
tarindaltistuksessa. Blithner, Seidel ja Hinz (2001) tutkivat selkalihasten myoelektrista
aktiivisuutta satunnaisessa vertikaalisessa vardhtelyssd. Seidel ym. (1986) tutki
ultramatalien ja matalien taajuuksien vaikutusta seldn lihasten myoelektriseen
aktiivisuuten. Santos ym. (2008) tutkivat koko kehon tarindn vaikutusta tasapainoon ja
refleksivasteisiin seka lihasaktiivisuutta ja lihasvasymystd. Lisdksi istuma-asentojen
vaikutusta myoelektriseen aktiivisuuteen on tutkittu periodisen seka satunnaisen
varahtelyn aikana (Dupuis 1986, 28, 51; Zimmerman ym. 1993; Blithner ym. 2002).
Dupuis havaitsi tutkimuksissaan, ettd matalilla taajuuksilla ja periodisella x-suuntaisella
koko kehon térinalla seldn lihasaktiivisuus on synkronissa eli samanvaiheista
tarindaltistuksen kanssa, mutta satunnaisessa vérahtelyssa lihassupistus on jatkuvampaa.
Tarkkaa siirtymavaihetta néille ilmidille ei mééritelty. Tamé ilmié on huomattiin myos
z-suuntaisella vérdhtelylla (Seidel ym. 1986; Zimmermann ym. 1993). Seidel ym.
(1986) esitti oman tutkimuksensa pohjalta, ettd esikuormitus/jannitys korostaa
synkronoitumista, jonka my6s Zimmerman ym. (1993) huomasi tutkimuksessaan.
Seidel arvioi paremman synkronoitumisen syyksi, ettd esikuormitetussa lihaksessa
venytysrefleksi aktivoituu herkemmin (Seidel ym. 1986). Myohemmissé tutkimuksissa
on huomattu, ettd my6s satunnaisella vardhtelylla ja lihasaktiivisuudella on
yhtenevéisyyttd, mutta riippuen taajuusalueesta, tarindn ja lihasaktiivisuuden vaiheistus
muuttuu, havainto tehtiin Robertsonin ja Griffinin toimesta (1989). Naiden lisaksi
Seidel ym. (1986) tutki lihasaktivaation ja kiihtyvyyksien suhdetta, josta todettiin, etta
koko kehon tdrindssd lihasaktivaatio ei vélttaméattd ole oikein ajoitettu parhaan
suojauksen saavuttamiseksi. Bluthner ym. (1993) tutkivat lihasaktivisuutta hetkelliselld
koko kehon tarinaheratteella ja totesivat myos viiveen herétevoiman ja maksimaalisen
lihasaktiivisuuden vélilla.  Elektromyografiamittauksia tulkittaessa tulee myds
huomioida elektromekaaninen viive. Lihasvoima saavutetaan noin 50 ms viiveella,

kyseiseen tapahtuumaan liittyvéasta EMG aktiivisuudesta (Seidel 2005).
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Hodges (Richardson ym. 2004, 20) esittdd, ettd riippuvuus globaaleista lihaksista

selkdrangan stabilisuuden hallinnassa voi olla ongelmallista, koska ne voivat aiheuttaa
lilallista selk&rangan jaykistymistd ja sitd kautta aiheuttaa painetta vélilevyihin sek&
nikamavéleihin, joka voi johtaa puutteelliseen rakenteiden ravitsemukseen tai
kulumiseen. Véite pohjautuu mm. Gardner-Morse ja Stokesin (1998) tekemaan
tutkimukseen, jossa tutkittiin biomekaanisen mallin avulla vastsalihasten aktivaatiota
tilanteessa, jossa selkdarankaan kohdistetaan ulkoisia voimia. My6s Thelen ym. (1996)
tutkivat kokeellisesti ylavartalon lihasaktivaatiota dkillisesti ylavartaloon kohdistuvien
voimien aikana ja totesivat selkarangan valilevyihin kohdistuvan merkittdvan paineen
erityisesti yldavartalon kiertyneesséa asennossa. Kokeessa koehenkilot vetivat taljan
kautta vastuspainoa, jotka olivat painoltaan 10 tai 20 kg. Kyseisessé kokeessa
koehenkil pystyi ennakoimaan tarvittavaa voimaa ja sikali lihasten toiminnallisuus ei
vastaa térindaltistustilannetta. Ennakoivassa tilanteessa puhutaan niinkutsutusta
feedforward kontrollista (Richardson ym. 2004, 21). Esimerkiksi tyokoneissa
tapahtuvassa tarindaltistuksessa selkérankaan kohdistuvia voimia (suunta ja suuruus) on
vaikea ennakoida. Naissa tilanteissa lihashermojérjestelmén tulee toimia nopeasti
feedback kontrollin kautta ja yksinkertaisimmillaan kyse on refleksitason toiminnasta
(Richardson ym. 2004, 21). Moseley ym. (2003) tutkivat selkalihasten aktiivisuutta ja
aktivoitumislatensseja tekemélld kokeen, jossa koehenkil6t pitivat edessédén astiaa,
johon pudotettiin paino ilman koehenkilon aloitetta, sek& koehenkilon aloitteesta.
Merkittavin ero lihasten aktivoitumisessa tapahtui syvan MF lihaksen osalta, jossa se
aktivoitui n. 10 ms aikaisemmin, kuin yllattavassa tilanteessa. Ennakoidussa tilanteessa
syvan MF lihaksen aktiivisuus oli my0ds suurempi. Pinnallisissa MF lihaksissa ei
huomattu eroja aloitteellisen ja ei-aloitteellisen kokeen vélilla. Tutkimuksen perusteella
Moseley kumppaneineen vahvistivat hypoteesiaan, ettd keskushermoston roolilla on
merkittavd osuus selkdlihasten kontrolloimisessa, tilanteessa, jossa héiridtilanne on
odotettavissa. Gardner-Morse ym. (1995) tutkivat selkélihasta ymparGivien paikallisten
ja globaalien lihasten lihasjaykkyyden merkitystd rangan stabiloinnissa ja
lopputuloksena totesivat, ettd hitaasti edenneen seldn kudosten vaurioitumisen syyna on
todennakaisesti heikko lihaskontrolli ja jaykkyys paikallisissa lihaksissa seka globaalien
lihasten alentunut voima, vasyminen tai puuttellinen kontrolli. Johansson ym. (2011)
tutkivat selkévaivojen, akuutin seldn ojentajalihasten véasymisen ja lihakseen

kohdistuneen térindn vaikutusta asentokontrolliin seisoma-asennossa. Tutkimuksessa
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havaittiin, ettd akuutti seldn vésymys aiheutti asentokontrollin siirtymisen

keskivartalon lihaksista alaraajoihin. Hodges esittdd, ettd on olemassa kaksi yleisté tapaa
parantaa lihasten rankaa suojaavaa roolia. Ensimmainen keino on minimoida rankaan
kohdistuvat voimat toiminnallisten aktiviteettien aikana ja toinen keino on varmistaa
etta lihasjarjestelmd on koordinoitu optimoimaan lannerangan hallintaa. (Richardson

ym. 2004, 21.).
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5 EMG KOKO KEHON TARINAMITTAUKSESSA

EMG on ollut viime vuosikymmenien aikana ollut laajasti kaytetty menetelma lihasten
tutkimuksessa ladketieteellisesséd tutkimuksessa, kuntoutuksessa, ergonomiassa ja
urheilutieteissé (Kuva 5). (Konrad 2005, 5)

Laaketieteellinen tutkimus Kuntoutus
- Ortopedia - Hoidon/onnettomuuden jalkitila
- Kirurgia - Neurologinen kuntoutus
- Toiminnallinen neurologia - Fysioterapia
- Kdvely- ja asentoanalyysi - Toiminnallinen harjoittelu
Ergonomia Urheilutiede
- Tarvekartoitus - Biomekaniikka
- Riskien estaminen - Liikeanalyysi
- Ergonominen suunnittelu - Urheilijoiden voimaharjoittelu
- Tuotehyvaksynta - Kuntoutus

KUVA 5. EMG sovellusalueita. Mukailtu, (Konrad 2005, 5)

5.1 Menetelmakuvaus EMG mittauksista

5.1.1 Elektrodityypit ja mittauskohtasuositukset

Elektromyografiamittauksissa on yleisesti kéytetty sek& neulaelektrodeja, etta
pintaelektrodeja (SEMG). Andersson ym. (1974a) vertailivat pintaelektrodimittausta ja
lankaelektrodimittausta seldn ojentajalihaksen mittauksessa ja huomasivat, ettd mita
suuremmasta lihasmassasta EMG mitattiin sitd tarkempi arvio lihasaktiivisuuden tasosta
saatiin mitattua (Kippers ym. 1985). Pintaelektrodeita kdytettédessa valtetddn myos ihon
alle  meneminen, joka helpottaa ja nopeuttaa mittausten  suorittamista.
Pintaelektrodimittausmenetelmaa ei  ole  standardoitu.  SENIAM  (Surface
ElectroMyoGraphy for the Non-Invasive Assessment of Muscles) suosittaa seuraavia
parametreja  pintaelektrodimittaukselle.  Ainoana elektrodityyppind suositellaan
bipolaarista elektrodityyppid. SENIAM ei médrittele elektrodin muotoa, mutta
maksimimitaksi elektrodien lihassdikeiden suuntaiselle mitalle SENIAM esittdd 10 mm.

Raportista tulisi aina ilmet& mittauksessa kaytetty elektrodityyppi, muoto ja valmistaja.
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Bipolaaristen elektrodien véliseksi etdisyydeksi SENIAM suosittaa 20 mm, pienesta
lihaksesta mitattaessa elektrodien etdisyys ei tulisi ylittd4 Y lihasséikeen pituudesta.
Elektrodien materiaaliksi SENIAM suosittaa esigeelitettyd Ag/AgC elektrodia. T&mé& on
osoitettu toimivimmaksi yhdistelméksi impedanssin minimoimisen ja kemiallisten
ilmididen kannalta. Esivahvistimen tulisi sijaita mahdollisimman l&hell& elektrodia tai
elektrodirakenteessa, hairididen minimoimiseksi. Elektrodit tulisi kiinnittdd ihoon
tukevasti kayttden kaksipuolista teippid ja tukien elektrodia p&aaltdpdin kéyttaden
kuminauhaa tai teippid. Ennen elektrodin asennusta iholle tulisi myds tehd& ihokarvojen
poisto, kevyt hionta ja puhdistus (SENIAM 2012).

5.1.2 Instrumentointi: Vahvistimet, Suodatukset ja Prosessointi

Elektrodin johtimiin kytkeytyvdn yhteismuotoisen hairién vaimennukselle (CMRR)
Merletti ym. (2009) esittdd 100-120 dB, joka on saavutettavissa kaupallisilla laitteilla.
Suurin osa myoelektrisesta aktiivisuudesta tapahtuu pinta EMG:11a mitattuna 10-500 Hz
taajuudella. EMG signaalin suodatuksessa ylipadstosuodatin tulisi sijaita ensimmaisessa
instumentointiasteessa. Ylipdastosuodatus on erityisen térkeda liikeartifaktien ja
elektrodi-ihorajapinnan héirididen poistamisessa.  Merletti esittdakin ettd 3 dB
rajataajuus tulisi  sijaita  ylipdastosuodattimella 10-20 Hz taajuudella ja
alipaéstosuodattimella 400-450 Hz taajuudella, jotta EMG signaalia ei hukattaisi, mutta
hairiét saataisiin eliminoitua mahdollisimman hyvin. Ohuiden ihokerrosten kohdalla,
yldrajataajuutta voidaan tarvittaessa nostaa. Jos mitattava kohde sisaltaa liiketta, kuten
ké&velyanalyysissa, alarajataajuus voidaan nostaa 25-30 Hz alueelle. Téama silla
edellytykselld, ettd merkittdvdd EMG dataa ei menetetd. Notch suodattimia esimerkiksi
verkkolaitteiden héairididen poistoon ei suositella, koska tdmé& voi havittdd oleellista
tietoa, lisdksi suodattimen epélineaarisudet voivat vaaristdd signaalia suodatusalueen

ymparistossé vaihesiirron takia. (Merletti ym. 2009.)

Bllthner ym. 2002 kayttivat selkélihasten aktiivisuuden tutkimuksessaan 10 — 330 Hz
taajuuskaistaa (Bluthner 2002). Santos ym. (2008) kayttivdt 20-450 Hz
kaistanpaastosuodatinta ja taman lisaksi jalkiprosessoinnissa 60 Hz verkkohdirio seké

sen harmoniset 420 Hz asti suodatettiin digitaalisesti kaistanestosuodattimella. Tamén
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lisaksi EKG ja liikehdiriot pyrittiin poistamaan digitaalisella ylipaastosuodattimella,
jonka alarajataajuus oli 30 Hz Redfern ym. (1993) tutkimustuloksen mukaisesti. Seidel
ym. (1988) kayttivat esivahvistinasteessa 10-800 Hz kaistanpdéstosuodatusta, mutta
jalkiprosessoinnissa alipaastosuodattimen rajataajuus laskettiin 125 Hz:iin.

5.1.3 Dynaamisessa koko kehon tarindmittauksessa ilmenevat hairiot

Yleisia EMG mittauksissa ilmenevid matalataajuisia héirioita ovat elektrodien johtimiin
kytkeytyvét ja johtimien liikeestd aiheutuvat hairiét. Tyypillisin EMG mittaukseen
liittyvd ulkoinen hairio on sahkdverkosta kytkeynyt héirid, joka voi johtua heikosta
kaapelikontaktista tai hairion kytkeytymisesta johtimiin. Liséksi johtimien liike voi
aiheuttaa hairiotd mittaukseen. Naitd hairioita pystytddn kuitenkin eliminoimaan
tehokkaasti uudenaikaisella elektroniikalla sek& huolellisella piirisuunnittelulla.
Pohjakohinaa mittauksiin aiheuttavat myos elektroniikkaan liittyva lampdkohina seka
séhkokemiallinen  kohina elektrodi-iho rajapinnassa. Liikkeessa tapahtuvassa
mittauksessa elektrodi-ihokontaktista aiheutuvat hairiot korostuvat lihasten ihonalaisten
liikkeiden sek& elektrodi-iho rajapinnan kontaktimuutosten vuoksi aiheuttaen

impedanssivaihtelua. (De Luca ym. 2010.)

Tutkimusta liikeartifakteista ylavartalon koko kehon tarinamittauksista ei onnistuttu
Ioytamaan. Ritzmann ym. (2010) tutkivat koko kehon térindn vaikutusta tibialis
anterior, soleus, gastrocnemius ja rectus femoris lihaksessa. Tutkimuksen tarkoituksena
oli selvittdd johtuuko mitattu EMG térindlaitteesta aiheutuvasta liikeartifaktista vai
lihaksen refleksivasteesta. Menetelmand liikeartifaktien tutkimiseksi kaytettiin
erikoisvalmisteista elektrodia, jonka avulla pystyttiin eliminoimaan mittauksesta
lihaksen aiheuttama EMG. Bipolaarisessa elektrodissa elektrodit kytkettiin 2.2 kOhm
vastuksella yhteen mallintamaan ihon impedanssia ja oikea ihokontakti estettiin
eristavalla teipillda. Taméan liséksi tutkimuksessa mitattiin lihasten refleksid myos
mekaanisella herétteelld, jotta oikean refleksin aiheuttama myoelektrinen vaste sek&
latenssi saataisiin madritettyd vertailuarvoksi. Tutkimuksen lopputuloksena Ritzman
ym. (2010) esittivat, etta liikeartifaktit, jotka mitattiin térindaltistuksen aikana olivat
merkityksettomid. Tutkimuksesta huomioitavaa on se, ettd modifioitu elektrodi on
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tdysin eristetty ihosta, joka tarkoittaa ettei referenssielektrodi sisélla iho-
elektrodikontaktin impedanssivaihtelua. Tho elektrodikontaktin impdanssivaihtelu voi
aiheuttaa merkittdvan potentiaalieron bipolaaristen elektrodien valille ja tata ei tulisi
jattdd huomioimatta (De Luca ym. 2010).

Ylavartalosta mitattaessa tulee huomioida myds mahdollinen EKG kytkeytyminen EMG
mittaukseen. Johtuen 80 Hz keskitaajuudesta kytkeytynyt EKG hairio on tarkeédlla EMG
spektrin alueella. Yleisin ja tehokkain keino EKG:n eliminoimiseksi on suodattaa se
kayttden adaptiivisia suodattimia ja hahmontunnistusmenetelmia (Konrad 2005, 35).
Santos ym. (2008) eliminoivat tutkimuksessaan EKG hairiot aalloke (wavelet)
menetelmalld, jonka Bluthner ym. (2002) esittivdt omassa tutkimuksessan.
Aallokemenetelmdssd mitattu signaali jaetaan komponentteihin, joista muodostetaan
menetelmén avulla matemaattisia malleja, joita voidaan hyddyntad signaalin
analysoinnissa tai prosessoinnissa. Blithner ym. (2002) muodostivat QRS kompleksille
aallokemallin, jonka avulla EKG eliminoitiin analysoitavasta datasta. Redfern ym.
(1993) tutkivat myos ylipdastosuodattimen alarajataajuuden vaikutusta EKG

eliminoimiseen ja paatyivat kyseisessa tutkimuksessa 30 Hz alarajaan.

Edellamainittujen hairidlahteiden lisaksi EMG signaalin ilmaisuun vaikuttavat
voimakkaasti ihokudos ja erityisesti ihonalaisen rasvakerroksen paksuus sekd EKG:n
lisdksi ylikuuluminen muista lihaksista. (Konrad 2005, 11). Hemingway ym. (1995)
tutkivat selkarangan viereisten lihasten EMG:t4 ja ihonalaisen kudoksen paksuuden
vaikutusta ja paatyivat tutkimuksessaan siihen, ettd jopa 81 % EMG
amplitudivaihtelusta johtuu ihonalaisen kudoksen paksuudesta. Menetelménd ihon
kudoksen paksuuden arvioinnissa kaytettiin ihopoimun paikallista pihtimittausta,
painoindeksi (BMI) menetelmad ja neljasta pisteesta mitatun rasvaprosenttimittauksen
tulosta. Parhaan luotettavuudeen tutkimuksessa antoi mitattavan lihaksen paalta tehty
ihopoimumittaus, mutta tutkimuksessa kaytetyt kaksi lihasta (multifidus ja iliocostalis)
antoivat vaihtelevia tuloksia, erot olivat noin 30% (Hemingway ym. 1995). Norlander
ym. (2003) tekivat vastaavan tutkimuksen kayttaméalld ultrad@nimittausta,
ihompoimumittausta ja BMI madritystd. Tutkimuksen paétavoitteena oli etsid

menetelm&, jolla eri yksil6iltd mitatut EMG arvot voitaisiin tehda vertailukelpoiseksi.
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Ihopoimumittauksen lisdksi muuttujina tutkimuksessa oli referenssimittauksessa
suoritettava maksimaalinen vapaaehtoinen lihassupistus sekd submaksimaalinen
lihassupistus. Koehenkiloingd oli 12 keski-ialtddn 50 vuotiasta naista ja mittaukset
suoritettiin epakaslihaksesta. Lopputuloksena he totesivat, ettd tutkimuksessa paras
korrelaatio rasvakerroksen ja EMG mittauksen vélilla saatiin neljan pisteen
ihopoimumittauksen avulla. Tamén lisdaksi normalisoinnissa submaksimaalinen
lihassupistus antoi paremman luotettavuuden EMG mittaukseen verrattuna
maksimaaliseen lihassupistukseen. Lopputuloksena todettiin ettd alunperin parhaaksi
ennustettu  ultradani  korreloi véhiten EMG amplitudin  kanssa. Paikallinen
ihopoimumittaus trapezius lihaksesta ei mydskaan antanut luotettavia tuloksia
(Norlander ym. 2003).

5.2 EMG lihasaktiivisuuden ja vasymisen mittaamisessa

5.2.1 Lihasaktiivisuus

Pinta EMG mittauksessa lihasaktiivisuuteen liittyvdat amplitudimuutokset riippuvat
lihasta ohjaavien motoristen yksikdiden maarasta, koosta sekd syttymistiheydesta.
Taman lisdksi lihasséikeiden yksilollisiset potentiaalit sek& motoristen yksikoiden
synkronoituminen vaikuttaa amplitudin suuruuteen (Bigland-Ritchie ym. 1983).

5.2.2 Lihasvésyminen ja EMG tulkinta

Etsittdessa objektiivista mittausmenetelmaé selkalihasten vasymisen tutkimiseen, EMG
spektrin tulkinta on havaittu toimivaksi menetelmaksi (Mannion ym. 1997), mutta
esimerkiksi lihasvasymiseen yhteydessd havaittu taajuusspektrin siirtyminen alemmille
taajuuksille johtuu monesta yhtéaikaisesta fysiologisesta tekijasta ja usein taustalla
tapahtuvia ilmi6td joudutaan yksinkertaistamaan tuloksia tulkittaessa (Merletti 2004,
234-235). Tehtyjen tutkimusten nojalla voidaan kuitenkin todeta, ettd isometrisessé
lihassupistuksessa tapahtuva vésyminen korreloi hyvin johtumisnopeuden ja pinta
EMG:n taajuusspektrin keskitaajuuden (mean frequency) MNF ja mediaanitaajuuden

(median frequency) MDF muutosten kanssa. Padasiassa siten, ettd MNF ja MDF
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kuvaavat aktiivisten motoristen yksikdiden johtumisnopeuden muutosta (Merletti
2004, 246). De Luca ym. (1993) totesivat alaselén lihasten vasymistutkimisessaan, etta

menetelma kykeni erottelemaan selkékipua karsivat henkilot terveista.

Suoritettaessa lihasvasymistutkimusta EMG taajuusspektrin avulla, on tarkeaa etté testi
suoritetaan isometrisesti ja vakioidaan mahdollisimman hyvin mittausten aikana
esimerkiksi rajoittamalla vartalon ojennus tiettyyn pisteeseen (Mannion ym. 1997).
Talla tavalla saadaan mittauksien valinen lihaspituus vakioitua seké liikeartifaktit
minimoitua (De Luca ym. 1993).

5.2.3 EMG mittauksen normalisointi

Kuten edella mainittiin, EMG mittaukseen vaikuttavista tekijoisté johtuen mitatut arvot
voivat vaihdella eri mittauskertojen, mittauskohtien ja eri henkil6iden valilla. Mitattujen
EMG signaalien amplitudiarvot on normalisoitava, jotta mittaustulosten vertaileminen
olisi mahdollista (Konrad 2005, 29). Yleisimmin EMG-arvot suhteutetaan
maksimaalisen lihassupistuksen EMG arvoihin. Jos tiedetdén, ettd kyseisen lihaksen
voimantuotto suhteessa tuotettuun myoelektriseen aktiivisuuteen ei ole lineaarinen,
paras tapa tehdd normalisointi on kayttdd submaksimaalista lihassupistusta (RVC,
reference voluntary contraction) (LeVeau & Andersson 1992). MVC normalisoinnissa
koehenkilo suorittaa ennen varsinaista koetta nimensa mukaisesti maksimaalisen
lihassupistuksen tutkittavalle lihakselle ja saatua EMG  aktiivisuusarvoa (MVE,
maximal voluntary electrical activation) kadytetddn vertailuarvoina lihasaktiivisuutta
vertailtaessa. MVVC normalisointimenetelmé&én voidaan saada lisatarkkuutta kayttamalla
sahkoistd stimulaatiota, jolla voidaan tutkia lisadko lihaksen séhkoinen stimulaatio
vapaaehtoisesti tuotetun lihassupistuksen voiman tai sdhkdisen aktivaation tasoa
(Merton 1954; Pucci ym. 2006). Vastaavasti submaksimaaliselle lihasaktiivisuuden

referenssiarvolle kdytetddn RVE arvoa (Mathiassen ym. 1995).

Selkélihaksen ojentajien vasymisen arvioinnissa on usein kaytetty MVC menetelmaé
(Mannion ym. 1997; Bottle ym. 2012; Mdiller ym. 2010), kun taas epakas- eli

trapeziuslihasten tutkimuksessa on kaytetty useita erilaisia normalisointimenetelmié.
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Mathiassen ym. (1995) suosittelevat epékaslihaksille ensisijaisesti kaytettavaksi

submaksimaalista RVE arvoa.

5.3 Tekstiiliin integroidut EMG elektrodit

Perinteisella elektrodeilla toteutetut elektromyografiamittaukset vaativat huolellisen
thon valmistelun, jossa ihon pintakerros hiotaan kevyesti ja puhdistetaan ennen
elektrodin asentamista. Perinteiset elektrodit tarvitsevat myds impedanssin sovitusta
varten elektrolyyttigeelin ihon ja elektrodin véliin. Elektrodit voivat olla esigeelitettyja
tai geeli voidaan laittaa itse. Toistettaessa mittauksia useammalla henkilolla ja
useampaan kertaan, EMG mittaamisesta tulee aikaavievad ja tyolasta. Tekstiiliin
integroidut EMG elektrodit pyrkivat tuomaan helpotusta tahan ongelmaan. Finni ym.
(2007) tutkivat validointitutkimuksella tekstiileihin integroitujen elektrodien
soveltuvuutta tutkimukseen. Kokeessa tehtiin  vertailumittauksia perinteisten
bipolaarielektrodien ja tekstiiliin integroitujen elektrodien valilla. Tutkimuksessa
kaytetyt urheiluhousut antoivat luotettavia tuloksia saman  mittauskerran
toistomittauksissa sekd useampana péivana tehtyjen mittauskertojen valilla (vaihtelu oli
vahemman kuin 11 %). Lisdksi voiman ja mitatun myoelektrisen aktiivisuuden suhde oli
samansuuruinen perinteisen elektrodin ja tekstiiliin integroitujen elektrodien vélilla.
Tutkimuksesta tulee huomioida, ettd kéytetty alarajataajuus oli asetettu 50 Hz, kun
suositus olisi kayttdd noin 20 Hz rajataajuutta. Tikkanen ym (2012) tutkivat
mahdollisuutta havaita anaerobinen kynnys urheiluhousuihin integroiduilla EMG
elektrodeilla juoksun aikana. Tutkimuksessa kaytettiin myods 50 Hz alarajataajuutta ja
perusteena korkealle alarajataajudelle esitettiin liikeartifaktien suodattaminen. Y leisesti
tekstiilielektrodiratkaisun hyodyksi voidaan lukea elektrodeihin menevan johdotuksen
kiinted asennus, joka védhentda johtojen liikeartifakteja ja yhteismuotoisen hairion
kytkeytymistd. Tekstiiliin kiinnitetty moduli vahentdd héairidille herk&dn analogisen
signaalin kuljetusmatkaa ja liitosrajapintoja (Finni ym. 2007). Tekstiiliin integroituja
EMG elektrodeja on myds hyoédynnetty tutkimuksessa, jossa tutkittiin paivittéisissa

toimissa tapahtuvaa lihasaktiivisuutta (Tikkanen ym. 2013).
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6 TUTKIMUKSEN TARKOITUS

Aiemmat tarindatutkimukset ovat painottuneet kehon kudosten térindaltistuksen
tutkimukseen pé&dasiassa vertikalisuuntaisella térin&heratteelld. Téaman  liséaksi
tutkimuksia on tehty laajasti liittyen ndenndisen massan mittaukseen ja
mallinnusmenetelmien  kehittdmiseen.  Aidosta tyokoneympéristosta tallennetut
tarindheratteet ovat olleet vahemmaén kéytettyja. Vertailevaa tutkimusta esimerkiksi
parannetun istumatuen vaikutuksesta lihasvasymykseen, ylavartalon lihasten refleksiin
iIstuma-asennossa  tai  henkilon  kokemaan  stressireaktiion ei  tehdyn

Kirjallisuuskatstauksen puitteissa onnistuttu 16ytamaan.

Edellamainitun selvityksen perusteella tutkimusongelmaksi muodostui vartalon lihasten
aktiivisuuden, lihasvasymisen ja asentokontrollin muutosten tutkiminen satunnaisella
tyokoneperéiselld y-suuntaisesti dominoivalla tarindheratteelld. Tutkimuksessa pyrittiin
selvittamaan nelipistetuennan vaikutusta edelldmainittuihin parametreihin. Lisaksi
tutkimuksessa selvitettiin koehenkildiden kokeman subjektiivisen rasituksen yhteytta

objektiivisesti mitattuihin parametreihin (lihasaktiivisuus seka lihasvasymys).

Tutkimuksen osatavoitteena oli tutkia tekstiileihin integroitujen EMG elektrodien
soveltuvuutta tarindaltistustutkimuksessa. EMG mittaukset ovat tyoldita ja hairioherkkia
perinteisilla menetelmilla. Loytdamalld uusi toistettava ja luotettava menetelmd, voidaan
mittauksia nopeuttaa sek& parantaa mitattavuutta kenttdolosuhteissa. Mittauksien
helpottuessa koehenkildiden maardd on helpompi lisdtd paremman otosmé&aran

saavuttamiseksi.
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7 MENETELMAT

7.1 Koehenkilot

Koehenkiloksi valittiin 12 tervettd miesté ialtdan 24 - 42 vuotta. Poissulkukriteetind oli
viimeisen vuoden aikana todettu selk&vaiva tai joskus operoitu selkd, lis&ksi
painoindeksi (BMI, Body Mass Index) rajaksi asetettiin < 30 kg/m®. Koehenkilét eivat
olleet tydssaan altistuneet koko kehon tarindlle. Taustaltaan he olivat harraste- ja
aktiiviliikkujia. Koehenkil6ille informoitiin etukédteen tutkimuksen siséllostd ja
keskeyttamiskriteereistd. Koehenkil6t saivat keskeyttaa tutkimuksen halutessaan ilman
syyta tai mikali heille tapahtuisi loukkaantumisia. Koehenkil6t allekirjoittivat kirjallisen

sitoumuksen tutkimukseen osallistumisesta.

Ennen varsinaisia mittauksia koehenkilGille tehtiin antropometriamittaukset, jotka
koostuivat pituus-, paino- ja 4 pisteen ihopoimumittauksesta. Taulukko 3 sisaltaa tiedot
koehenkil6istd. Mahdolliset lihaskireydet yldvartalon ja hamstring lihasten osalta
selvitettiin kurotustestin avulla (ACSM 2006, 88) ja haastattelulla. Kurotustestin
tuloksissa kiinnitettiin huomiota mittauskertojen valisiin eroihin koehenkildittdin. Testin
avulla pyrittiin  poissulkemaan mahdollinen alaseldn tai takareisien lihaskireyden

vaikutus tuloksiin.

TAULUKKO 3. Koehenkildiden tilastolliset tiedot

Tka Pituus Paino Rasva % BMI
Keskiarvot 34.3 181.1 84.5 16.0 25.8
Keskihajonta 5.9 2.2 5.0 3.0 1.4
Maksimi 42.0 184.0 94.7 20.0 28.9

Minimi 24.0 176.5 76.0 12.4 23.7
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7.2 Mittausjarjestely

Kokeessa koehenkilot altistettiin tarindlle kuvan 6 mukaisessa testiymparistossa.
Liikelaitteistona oli CEMIS-Oulun tiloissa toimiva Moog kuuden vapausasteen (6DOF)
jarjestelma, jota ohjattiin Labview pohjaisella ohjelmistolla. Tarindheratteena kéytettiin
oikeasta tyokoneympdristostd tallennettua tdrindd, josta haettiin jakso, jossa Y-

suuntainen tarina oli dominoivaa.

GoPro kamera, sivu

ja__ﬂl _ GoPro kamera, etu
EMG_ (N b kiintyvyysanturi_ 3 7
ﬁ | 2x14" TFT naytts
Joystick
e
SAE-PAD 1t

Kiihtyvyysanturi_1 = 3 |

/ r K
\ PC

-Videopeli
6DOF 'y -VAS
Ohjausjérjestelma ATAN

KUVA 6. Mittausjarjestely

Kiihtyvyydet mitattiin liikealustasta tuolin kohdalta (Kiihtyvyysanturi_1) seka tuolin
selkanojasta (Kiihtyvyysanturi_2) Dytran 3143M1 kiihtyvyysantureilla (Dytran INC.,
USA). Kiihtyvyys istuin-ihminen rajapinnasta mitattiin  SAE-PAD Svantek 39A
istuinanturilla (Svantek, Poland). Periaatekuva anturista esitetty aiemmin tekstissa
(Kuva 2). Tarinaaltistus kuvattiin edesté ja sivusta GoPro Hero kameroilla (Woodman
Labs Ltd, USA) ja analysointivaiheessa videokuva tahdistettiin liikelaitteistoon
jalkiprosessoinnilla. Lihasaktiiviisuuden mittaus tehtiin paitaan integroiduilla EMG
tekstiilielektrodeilla (Myontec Oy, Kuopio, Finland), joista saatu raakadata keréttiin
paidassa olevan modulin muistiin.  Moduli oli kiinnitetty paitaan modulin
systeemiliittimell& ja sijaitsi koehenkilon rintalastan kohdalla. Testin jalkeen modulin

data siirrettiin tietokoneelle myohempad analyysia varten. Varsinainen tulosten
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analysointi suoritettiin kayttamélla Megawin ohjelmistoa (Mega Electronics Ltd,

Kuopio, Finland) Moduli sisédlsi myds kiihtyvyysanturin (Kiihtyvyysanturi_3). Talla
pystyttiin mittaamaan koehenkilon liikkeitd X, y ja z suunnassa. Modulin data
tahdistettiin EMG dataan manuaalisesti hyodyntdmallad heratteiden alussa tehtya x-
suuntaista synkronointipulssia. Ennen varsinaista mittausta EMG ilmaisua pystyttiin
monitoroimaan Muscle Monitor (Myontec Oy, Kuopio Finland) ohjelman avulla, jonka

avulla pystyttiin varmistamaan EMG mittauksen toimivuus ja hairiottomyys.

7.2.1 lstuin ja istuma-asento

Liikealustalla kaytettiin Be-Ge merkkista tyokoneistuinta (Be-Ge Industri AB, Ruotsi)
toisella mittauskerralla ilman voitd ja toisella mittauskerralla nelipistevdiden (TRS
Motorsport, Hampshire UK) kanssa. Tuolissa oli z-suuuntainen korkeuden s&ato ja
kaikille koehenkil6ille kaytettiin  samaa korkeusasetusta. Korkeussaatd tehtiin
koehenkiltiden keskipituuden mukaan siten, ettd istumakorkeudella koehenkildiden
jalkapohjat vylettivat liikealustan lattiaan. Z-suuntaan vaimennettua istuinta kaytettiin,
koska tavoitteena oli pyrkid mahdollisimman aidon ympariston simuloimiseen. Lisaksi
vaimentamaton istuin olisi voinut aiheuttaa liikaa kompressiota hartioihin ja alaselk&an
erityisesti kaytettdessa nelipistevyoratkaisua. Koehenkildiden jalat lepasivat lattialla,
koska selvityksen mukaan maastoajossa ohjaus tapahtuu kasin joystickien avulla ja
polkimet eivat ole k&aytossd. Tarindaltistuksen aikana koehenkil6d ohjeistettiin
nojaamaan kevyesti selk&nojaan ja koehenkild pyrki pitdmaan asennon samanlaisena

altistuksen ajan.

7.2.2 Hallintalaitteet

Altistuksen aikana koehenkilot pitivat kasivartensa kasinojalla. Metsédkoneessa
tarkkuutta vaativaa toimintaa simuloitiin k&yttaméalla joystickia ja tietokoneen ndyton
kautta pelattavaa videopelid altistuksen aikana. Koehenkilot kéyttivat oikeata kéatta
joystickin ohjaamiseen. Altistuksen aikana suoritettiin myds 8 minuutin valein
subjektiivinen  kysely tarindaltistuksen aiheuttamista tuntemuksista. Kyselyyn

vastaaminen tapahtui kéayttamalla langatonta tietokonehiirtd, jota koehenkil6t pitivat
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kadessadn tarindaltistuksen aikana. Altistuksen aikana koehenkilé pyrki pitdmaan
hiiren Kkursorin nadytolld olevan 3x3 cm nelion sisalld, tama osaltaan lisasi

keskittymistarvetta ja hartialihasten aktiivisuutta altistuksen aikana.

7.2.3 Tekstiilieihin integroitu EMG mittaus ja mitattavat lihakset

Mitattavat lihakset valittiin  Kirjallisuuskatsauksen ja tutkimuksen tavotteiden
mukaisesti. Kuva 7 on esitetty lihasmittauskohdat SENIAM lihaskarttatyyppisesti.
Kuvassa punaisilla laatikoilla korostetut lihakset mitattiin.

Fine Wire Sites: Surface Sites: Fine Wire Sites: SR Surface Sites:

Frontaiis
Smaller face. muscles
Masseter
Deep neck muscies Neck extensars
Stemocleidomastoidevs Sk pezivs p.
Deltcideus p. acromiais Subscapularis Trapezius p. iransversus
Pectoralis minor Deltoideus p. cavicuaris Rhomboideus Deloideus p. scapulars
Pectoralis major Teres major { minor Infraspinatus
B Thoracic erector spnae Trapezius p. asozndenz
ESoeps brachi Triceps brachii c. med. Triczps brachii {c. long.at )

Serratus anterior

Latissimus dorsi
Disphiaga Deep segmental erector spnae Eractor spinae (horscic regen
Smaller forarm muscles AR [Erestor spinse (umbar regon)
Smaller forearm extensors Smaller forceam extensors
Transversus abd. Deep mutifi Multfcus lumibar region
Gutaeus medius
liacus Deep hip muscles
Psoas maor Gutaeus maximus
‘Adductors (selective)
Vastus intemnedius
Biceps femoris
[ Gastrocnemius med.
- Gastrocemius at.
Thin / deep shank muscies Thin / Geep shank muscles <Y 1
'\\ B !r.f S
Smaller foot muscles ’;’{ f ‘\% ‘ /
b by 72 S
1 K
4B5 ettt =l

KUVA 7. Mitatut lihakset/lihasryhmét, mukailtu (Konrad 2005, 19-20)
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KUVA 8. EMG mittapaidan elektrodit vatsanpuolelta (vas.) ja selk&puolelta (oik.)

Mittaukset suoritettiin tekstiiliin integroiduilla EMG elektrodeilla (Myontec Oy, Kuopio
Finland). Kuvassa 8 nédkyvia ojentajalihasten elektrodeita ei kaytetty. Ennen mittauksia
tekstiilielektrodit kostutettiin huolellisesti vedellda. Koska altistuksen aikana ei esiinny
hikoilua, elektrodeihin liséttiin kosteusvoidetta pitdmaan ylla kosteutta elektrodin
pinnassa ja parantamaan elektrodi-iho kontaktia. Mittapaitoja oli kahta kokoa (Medium
ja Large). L kokoa kaytettiin kymmenella koehenkil6lla ja M kokoa kéytettiin kahdella

koehenkilolla.

EMG mittaus suoritettiin  kéyttden 1000 Hz néytteistystaajuutta. Suodatuksen
rajataajuudet (-3dB) olivat;, alarajataajuus 50 Hz ja yléarajataajuus 200 Hz.
Analyysivaiheessa EMG raakadata siirrettiin mittausmodulista tietokoneelle MegaWin
ohjelmistoon. Siirretty data tasasuunnattiin ja keskiarvoistettiin kayttden RMS
menetelmaa ja 50 ms ikkunaa. RMS menetelman avulla pyrittiin minimoimaan pitkan
altistuksen aikana tapahtuvien hairiopiikkien vaikutusta. Mittaustuloksille suoritettiin
normalisointi kdyttden MVC ja RVC mittauksista saatuja EMG tasoja. Normalisoinnin
jalkeen EMG data keskiarvoistettiin koehenkil6iden kesken. Tilastolliset ajot suoritettiin
normalisoidusta EMG datasta. Sgrensen testin aikana seldn ojentajista mitattu raaka
EMG analysoitiin kayttdmélla MegaWin ohjelmiston vasymis laskentaominaisuutta,

josta tuloksena saatiin MF ja MPF parametrit spektrimuutokselle.
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7.2.4 Kiihtyvyysmittaus koehenkil6ista

Liikealustan ja ihminen-istuinrajapinnan liséksi  Kiihtyvyyttd mitattiin -~ my0s
koehenkilostd. Kiihtyvyysdata mitattiin mikromekaanisesti toteutetulla 3 akselisella
kapasitiivisella kiihtyvyysanturilla, joka oli integroitu mittausmoduliin (Myontec Oy,
Kuopio, Finland). Moduli oli kiinnitetty modulin systeemiliittimella mittapaitaan
rintalastan kohdalle. Modulista saatua mittausdataa kéaytettiin pelkastddan EMG

mittadatan ja liikealustan synkronointiin.

7.2.5 Altistusjakson kuvaus ja analysointi

Kuvassa 9 on esitetty yksi kahdeksan minuutin mittainen altistusjakso, seka seldn
ojentajalihaksista mitattu EMG (kuvassa 2 ylintd kuvaajaa). Kukin altistusjakso
aloitettiin ja paéatettiin X-suuntaiseen synkronointipulssiin. EMG analyysit tehtiin 1. , 4.
ja 7. altistusjaksolle. Edellisen lisdksi EMG analysoitiin maksimi-iskujen kohdalta,
kuvassa iskut esitetty y- ja z-suunnan Kiihtyvyysmittauksesta. Mittauksen avulla
pyrittiin  tutkimaan tuennan vaikutusta lihasaktiivisuuden kehittymiseen altistuksen
edetessd. Kuvassa kiihtyvyysarvot ovat kiihtyvyysanturilta saatua raakadataa (ei G-
arvoja), koehenkildsta mitattuja kiihtyvyysarvoja ei késitelty absoluuttisina arvoina.

Altistusjaksossa esiintyneet
— Maksimi-iskut I

|

X-suuntainen synkronointipulssi : o g ;
o 4 s X-suuntainen synkronointipulssi—____

J fes |
e altistusjakson alussa : :

altistusjakson lopussa
0 e

930 a0 T e T e %10

KUVA 9. Mitattu altistusjakso.
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7.3 Mittausprotokolla

Mittausprotokolla on kokonaisuudessaan esitetty kuvassa 10. Jokaisen koehenkil6n
kohdalla mittaukset suoritettiin kahtena eri paivand CEMIS-Oulun tiloissa, Kajaanissa.
Toisella mittauskerralla koehenkild kaytti altistuksessa nelipistevoilla toteutettua
tuentaa ja toisella kerralla koe suoritettiin ilman voita. Mahdollisen oppimisen
aiheuttamaa vaikutusta tuloksiin pyrittiin valttaméén jakamalla koehenkil6ryhma
kahteen osaan. Toinen ryhma suoritti ensimmaisen altistuksen voiden kanssa ja toisen
altistuksen ilman voita. Toinen ryhma suoritti mittaukset péainvastaisessa jarjestyksessa.
Ennen varsinaisen mittauksen aloittamista koehenkil6t saivat tutustua liikelaitteiston
simuloimaan tarinddn 4 minuutin ajan. Talla pyrittiin poistamaan ensimmaisen

kokemuksen aiheuttama reaktio, joka voisi aiheuttaa virhetta tuloksiin.



KUVA 10. Mittausprotokolla, suoritus ylhaalta alas
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7.4 Mittaukset

7.4.1 Refleksimittaus

Pre Refleksimittaus suoritettiin liikealustalla tyokoneistuimella istuen. Mittauksessa
lilkealusta teki 6 y-suuntaista transienttityyppistd heilahdusta sekd vasemmalle, ettad
oikealle (Kuva 11). Heilahduksen amplitudi oli suuruudeltaan +/- 9 cm. Post vaiheessa

poikkeutukset ajettiin painvastaisessa jarjestyksessa.

Kiihtywyys [mfsz]
l
‘T
qi_
T
5

Aika [s]

KUVA 11. Refleksimittauksen y-suuntainen herate

Keskivartalon lihasaktiivisuus rekisterditiin lihaksista EMG:n avulla. Tulokset
koehenkildiden valilla synkronoitiin kayttaméalla liikealustan tuottamaa X-suuntaista
synkronointiliikettd, jonka jalkeen suoriteetiin normalisointi ja keskiarvoistus.
Refleksimittaukset suoritettiin ennen térindaltistusta ja heti térindaltistuksen jalkeen,
tulokset analysoitiin vain post vaiheen osalta. Refleksitulosten analysoinnissa kaytettiin
mm. Kawashiman ja kumppaneiden (2004) kéyttamaa menetelmaa. Tutkimuksessa M1

alkamiskohta méaritettiin EMG amplitudin ylittdessa tason BGA+3SD, missd BGA on
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tausta-aktiviteetti 100 ms ennen poikkeutusta ja SD on tausta-aktiiviteetista mitattu
hajonta (Kuva 12)

Onset of
perturbation

BGA+35D

——>
Latency 50ms

KUVA 12. Refleksivasteet, sekd tausta-aktiviteetin maaritys. Mukailtu, (Kawashima ym. 2004)

7.4.2 Isometrinen voiman mittaus

Koehenkil6t suorittivat isometrisesti MVC:n seldanojennuspenkissa ES lihaksille, seka
vartalonkiertolaitteessa OE lihaksille (Kuva 13). Suoritus toistettiin kolme kertaa ja
toistojen vélilla pidettiin lyhyt noin 20-30 sekunnin tauko. Vartalonkiertolaitteessa
suoritettiin 3 toistoa kummallekin puolelle. Suorituksen aikana ké&ytettiin reipasta
verbaalista kannustusta ja koehenkildt pystyivat seuraamaan voimantuottoa
digitaaliselta voiman huippuarvonaytolta. Paras suoritus kolmesta valittiin ja tuloksista
rekisterditiin voima Newtoneina seka lihasten EMG (rms) maksimivoiman ajalta 500

ms ikkunalla.
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KUVA 13. MVC mittausjérjestelyt, vartalon ojennus (vas.) ja vartalon kierto (oik.)

Hartiaseudun epdkaslihaksille normalisointi suoritettiin submaksimaalisesti kayttden 5
kg kasipainoja siten, ettd alkuasennossa koehenkild seisoi kadet kyynérpdista 90 asteen
kulmassa ja olkavarret ja kyynarpaat vartalossa kiinni. Taméan jalkeen koehenkil6t
suorittivat molempien olkavarsien yhtéaikaisen loitonnuksen sivulle, siten etta liikkeen
loppuvaiheessa kyynarpddt ja kdmmenet olivat hartioiden tasalla (Kuva 14). Liike
toistettiin kolme kertaa, kdyttden noin 30 sekunnin taukoja toistojen vélill4. Puhtain ja

lihasaktiivisuudeltaan suurin suoritus tallennettiin vertailuarvoksi.
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KUVA 14. RVC mittaus epakéslihaksille, vipunosto sivulle.

7.4.3 Sgrensen menetelmd ja alaselan EMG

Alaseldn lihasvésymisen tutkimiseen kaytettiin muunneltua Sgrensen testid (Kuva 15),
jonka aikana mitattiin ES lihaksista myds EMG aktiivisuus. Ennen tarindaltistusta
Sgrensen testi tehtiin 30 sekunnin mittaisena, josta saatiin vertailuarvo tulosten
myOhempéaa tulkitsemista varten. Tdrindaltistuksen jélkeen testi tehtiin 240 sekunnin

mittaisena ja ES lihasten aktiivisuus tallennettiin suorituksen ajalta.

KUVA 15. Sgrensen testi
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7.4.4 Tarinaaltistus heréate

Tarindherétteend kaytettiin oikeasta tyokoneymparistostd tallennettua tarindd, josta
haettiin jakso, jossa y-suuntainen tarind oli dominoivaa. Téarind oli epasaannollista ja
istuimen pinnasta ilman koehenkil6d mitatut keskimaaréiset taajuuspainotetut rms
kiihtyvyydet olivat eri suuntiin a,=0,37 m/s?, a,=0,66 m/s®, a,=0,30m/s’. Tarin4n

tehotiheysspektri taajuustasossa on esitetty kuvaajana (Kuva 16).

Tehotiheys [(m/d)4Hz]

| ‘
X-suunta
—e—y-suunta ||
— —z-suunta

i ==p

12 14

Taajuus [Hz]

KUVA 16. Liikealustast a mitattu altistusjakson tehotiheysspektri x-, y- ja z-akseleille.

Tehotiheysspektrista kdy ilmi, ettd y-suuntainen tarind oli voimakkainta hiukan alle 1
Hz taajuudella ja z-suuntainen tériné oli voimakkainta 2 - 3 Hz alueella. X-suuntainen
tarind oli intensiteetiltddn vahéistd ja jakautui laajemmalle taajuusalueelle. Istuin-
ihminen rajapinnasta mitattujen kiihtyvyyksien taajuuspainotetuiksi mediaaniarvoiksi
mitattiin a,=0,45 m/s?, ay=0,99 m/s®, a,=0,42m/s°. Istuin-ihminen rajapinnasta mitattu

tehtotiheysspektri on esitetty kuvassa 17.
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KUVA 17. Mediaanispektri mitattuna ihminen istuin rajapinnasta.

7.4.5 Subjektiivinen arviointi

Subjektiivinen mittaus kokeessa suoritettiin  kayttamélla VAS menetelméa. VAS
arviointi suoritettiin AVAS tietokoneohjelmalla (Neurobehavioral Research Laboratory
and Clinic, San Antonio USA), jossa on mahdollista réataloida oma kysymysssarja
koetta varten. Kokeessa kaytetty VAS-jana oli ndyt6lla n. 10 cm pitka ja janan alkup&an
kuvaus oli ”Fi rasitusta ”, ddrimmaiisend oikealla oli ’Sietdméton rasitys”. Koehenkildita
ohjeistettiin siten ettd janan alkupaa tarkoittaa nomaalia olotilaa ilman tarin&altistusta ja
ilman vasymysté tai kipuja. Vastaavasti janan oikea aaripad tarkoittaa kipua, joka johtaa
testin keskeyttdmisen. VAS-janalle vastaaminen tapahtui altistusten valissd, heti
altistuksen loputtua.
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7.5 Tilastollinen analyysi

Aluksi tilastollisesti analysoitavan mittadatan jakautuneisuus tutkittiin. Testit osoittivat,
ettd data ei ollut normaalijakautunutta, jonka vuoksi riippuvien parametrien testit
suoritettiin Wilcoxon menetelmalla ja riippumattomattomien parametrien testit Mann-
Whitneyn testilla. Subjektiivisen rasituksen arvioinnissa kaytettiin Friedmann ANOVA
testid. Tulokset on esitetty p&édosin kuvaajina seké lukuarvoina muodossa keskiarvo +
keskihajonta (S.D). Muuttujien vélisen yhteyden selvittdmiseen kaytettiin Pearsonin
korrelaatiokerrointa. ~Tilastollinen merkitsevyys on ilmaistu merkinngilla ***
tilastollisesti erittdin merkitseva p<0.001, ** tilastollisesti merkitseva p<0.01 seka *
mahdollinen tilastollinen merkitsevyys p<0.05. Mittatulosten kasittely suoritettiin
paaosin MS Excel ohjelmistolla ja tilastolliset analyysit PASW SPSS 18.0 ohjelmistolla.
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8 TULOKSET

8.1 Refleksimittaukset

Tarindaltistuksen jalkeen suoritettiin koehenkil6ille Y-suuntaiset sivuttaisheilautukset
(Kuva 11). Keskivartalon lihasaktiivisuudet mitattiin  seldn ojentajalihaksista
symmetrisesti. Refleksianalyysissd méaritettin sekd vasemman, ettd oikean puolen M1
refleksin latenssit heratteen alusta. Molempien y-suuntaisten poikkeutusten latenssiajat
on esitetty kuvassa 18. Oikean puolen latenssi oli 0.2 £ 8.0 ms (n.s.) ja vasemman

puolen latenssi oli 0.9 + 17.0 ms (n.s.) pidempi ilman voité tehdyn altistuksen jalkeen.

60,0

50,0

40,0

O Latenssi Vyot

30,0

B Latenssi Ei Wita

Aika [ms]

20,0

10,0

0,0
Oikea heilautus Vasen heilautus

KUVA 18. Latenssiajat, oikean ja vasemman puolen heilautus (n=6)

M1 ja M2 jaksoilta arvioitiin MVE arvoon suhteutetut aEMG arvot. Kuvassa 19 M1 ja
M2 lihasaktiivisuudet oikean puoleisessa poikkeutuksessa. M1 aktiivisuus oli 24 + 13.2
% (n.s.) suurempi ilman voité tehdyn altistuksen jalkeen. M2 aktiivisuus oli —3.7 + 44..0

% (n.s.) pienempi ilman voita tehdyn altistuksen jélkeen.
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KUVA 19. EMG aktiivisuus M1 ja M2 vasteet, oikea y-suuntainen poikkeutus (n=6)

Kuva 20 esittad lihasaktiivisuudet vasemman puolen poikkeutuksessa. M1 aktiivisuus
oli 15.6 + 30.0 % (n.s.) suurempi ilman véita tehdyn altistuksen jalkeen. M2 aktiivisuus

oli 33.1 + 39.7 % (n.s.) pienempi ilman voité tehdyn altistuksen jalkeen.

O Vyét
B Ei Wita

aEMG %MVE

KUVA 20. EMG aktiivisuus M1 ja M2 vasteet vasen y-suuntainen poikkeutus (n=6)
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8.2 Lihasaktiivisuudet altistuksen aikana

Oikean puolen selén ojentajalihaksissa lihasaktiivisuus kasvoi 1. — 7. altistusten valilla
ilman voita (Kuva 21). Aktiivisuuden kasvu oli 9.6 + 24.1 % (n.s.). Voiden kanssa
aktiivisuus laski —13.8 + 20.4 % (p<0.05). Altistusten 1. ja 7. vertailu voilla ja ilman
vOitd on esitetty taulukossa 4. Positiivinen muutosarvo tarkoittaa, ettd voiden kanssa

lihasaktiivisuus oli vahaisempaa.

Aktiivisuustaso aEMG Erector Spinae - Oikea puoli
10,00
9,00
8,00
7,00 ad
g 6,00 N
s 3 Ei Voita
5 500
= . Vy 6t
'S 4,00
T — Linear (Ei Voita )
3,00 ¥ y =0.13x + 2.4
— Linear (Vyot)
2,00 y =-0.13x + 2.5
1,00
0,00 T T
Altistusjakso 1 Altistusjakso 4 Altistusjakso 7
Altistusjakso

KUVA 21. Selé@n ojentajalihasten aktiivisuustaso oikealla puolella

TAULUKKO 4. Selén ojentajalihasten aktiivisuus ilman voita ja voilla altistuskohtaisesti

Aktiivisuusero % Tilastollinen merkitsevyys

Altistus 1; ES oikea puoli 6.5+ 23.9% (n.s)

Altistus 7; ES oikea puoli 26.4 +30.1 % (n.s)
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Vasemman puolen selédn ojentajalihaksissa lihasten aktiivisuus kasvoi molemmissa

tapauksissa (Kuva 22). llman voita aktiivisuus kasvoi 9.7 £ 24.1 % ja voiden kanssa
15.4 + 22.7 % (p<0.05). Altistusten 1. ja 7. vertailu v4illa ja ilman vQitd on esitetty
taulukossa 5. Positiivinen muutosarvo tarkoittaa ettd voiden kanssa lihasaktiivisuus oli

vahaisempaa.

Aktiivisuustaso aEMG Erector Spinae - Vasen puoli
10,00
9,00
8,00
*
7,00
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y = 0.13x + 2.47
2,00 —— Linear (Vyot)
1,00 y=0.17x + 2
0,00
Altistusjakso 1 Altistusjakso 4 Altistusjakso 7
Altistusjaksot

KUVA 22. Selan ojentajalihasten aktiivisuustaso vasemmalla puolella

TAULUKKO 5. Selédn ojentajalihasten aktiivisuus ilman voita ja voilla altistuskohtaisesti

Aktiivisuusero % Tilastollinen merkitsevyys

Altistus 1; vasen puoli 16.1+38.6 % (n.s)

Altistus 7; vasen puoli 11.8+£50.7 % (n.s)
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Oikean puolen vinojen vatsalihasten aktviisuus laski molemmissa tapauksissa (Kuva

23). llman voité aktiivisuus laski 6.0 + 11.3 % (n.s) ja voiden kanssa 8.0 £ 19.3 % (n.s).
Kummassakaan tapauksessa muutoksessa ei havaittu tilastollista merkitsevyytta.
Altistusten 1. ja 7. vertailu voilla ja ilman voita on esitetty taulukossa 6. Positiivinen

muutosarvo tarkoittaa etta voiden kanssa lihasaktiivisuus oli vahdisempaa.
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KUVA 23. Vinojen vatsalihasten aktiivisuustaso oikealla puolella

TAULUKKO 6. Vinojen vatsalihasten aktiivisuusero ilman voité ja voilla altistuskohtaisesti

Aktiivisuusero % Tilastollinen merkitsevyys

Altistus 1, oikea puoli 16.7 £ 29.7 % (n.s)

Altistus 7, oikea puoli 17.4 £ 33.7% (n.s)
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Vasemman puolen vinojen vatsalihasten aktiivisuus laski molemmissa tapauksissa 1.

— 7. altistuksen valilla (Kuva 24). llman voéita aktiivisuus laski 5.9 + 20.4 % (n.s) ja
voiden kanssa 7.9 + 14.4 % (n.s). Altistusten 1. ja 7. vertailu voilla ja ilman voit4 on
esitetty taulukossa 7. Positiivinen muutosarvo tarkoittaa, ettd voiden kanssa

lihasaktiivisuus oli vahaisempaa.
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KUVA 24. Vinojen vatsalihasten aktiivisuustaso vasemmalla puolella.

TAULUKKO 7. Vinot vatsalihakset aktiivisuusero ilman voita ja voilla altistuskohtaisesti

Aktiivisuusero % Tilastollinen merkitsevyys

Altistus 1; vasen puoli 15.7 + 36.6 % (n.s)

Altistus 7; vasen puoli 175+ 35.7 % (n.s)
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Oikean puolen epéakéslihasten aktiivisuus kasvoi molemmissa tapauksissa 1. — 7.

altistuksen valilla (Kuva 25). llman voita aktiivisuus kasvoi 20.0 £ 36.9 % (n.s) ja
voiden kanssa 50.0 £ 98.7 % (n.s). Altistusten 1. ja 7. vertailu voill4 ja ilman voit4 on
esitetty taulukossa 8. Positiivinen muutosarvo tarkoittaa ettda voOiden kanssa

lihasaktiivisuus oli vahaisempaa.
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KUVA 25. Trapezius aktiivisuustaso — Pitké altistus, oikea puoli

TAULUKKO 8. Epdkaslihasten aktiivisuuserot ilman voité ja voilla altistuskohtaisesti

Aktiivisuusero % Tilastollinen merkitsevyys

Altistusl; Oikea puoli 43.8 +60.3 % (p<0.05)

Altistus7; Oikea puoli 32.3+485% (p<0.05)
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Vasemman puolen epékaslihasten aktiivisuus nousi molemmissa tapauksissa 1. - 7.

altistuksen valilla (Kuva 26). liman véita aktiivisuus nousi 16.5 + 43.1 % (n.s) ja vOiden
kanssa 64.0 + 92 % (p<0.05). Altistusten 1. ja 7. vertailu v4illa ja ilman voitd on
esitetty taulukossa 9. Positiivinen muutosarvo tarkoittaa ettd voOiden kanssa

lihasaktiivisuus oli vahaisempaa.
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KUVA 26. Trapezius aktiivisuustaso — Pitk altistus, vasen puoli

TAULUKKO 9. Epékaslihasten aktiivisuusero ilman voita ja voilla altistuskohtaisesti

Erotus %MVE Tilastollinen merkitsevyys

Altistus 1; vasen puoli 576 £74.0% (n.s)

Altistus 7; vasen puoli 40.3+£72.2% (n.s)
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8.3 Maksimi-iskun aiheuttama lihasaktiivisuus

Epakaslihaksissa sekd vasemman, ettd oikean puolen aktiivisuus oli suurempaa ilman
vOité altistusjaksossa tapahtuneen maksimitarahdyksen aikana (Kuva 27). 1. altistuksen
aikana aktiivisuus oli pienempaa verrattuna 7. altistuksen aikana mitattuun
aktiivisuuteen. llman voité tehdyissa altistuksissa maksimitarahdyksen lihasaktiivisuus
kasvoi vasemman puolen lihaksissa ilman voitd 22.9 £ 161.5 % (n.s) ja voiden kanssa
105.8 + 132.7 % (p<0.05). Oikean puolen lihaksissa aktiivisuus kasvoi vastaavasti
ilman voita 25.3 + 44.7 % (n.s) ja voiden kanssa 15.7 £ 69.1 % (n.s).

Aktiivisuuserot altistuksissa voilla ja ilman vgita on esitetty taulukossa 10. Positiivinen

muutosarvo tarkoittaa ettd voiden kanssa lihasaktiivisuus oli vahaisempéa.

Maksimi-iskun aktiivisuustaso iEMG 1s jakso - Trapezius
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KUVA 27. Altistusjakson maksimi-iskun aktiivisuustaso epakaslihaksissa
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TAULUKKO 10. Epéakaslihasten aktiivisuuserot altistusjakson maksimitarahdyksen aikana

Aktiivisuusero % Tilastollinen merkitsevyys
Altistus 1; vasen puoli 59.6 £ 88.0 % (n.s)
Altistus 1; oikea puoli 49.3+£77.6% (n.s)
Altistus 7; vasen puoli 28.0+£70.5% (n.s)
Altistus 7; oikea puoli 422 £755% (n.s)

Selan ojentajalihaksissa sekd vasemman, ettd oikean puolen aktiivisuus oli suurempaa
ilman voita altistuksessa tapahtuneen maksimitdrahdyksen aikana (Kuva 28). 1.
altistuksen aikana aktiivisuus oli pienempé&a verrattuna 7. altistuksen aikana mitattuun
aktiivisuuteen. llman voitd tehdyissd altistuksissa lihasaktiivisuus kasvoi vasemman
puolen lihaksissa ilman voéitd 7.3 + 48.0 % (n.s) ja voiden kanssa 34.6 = 30.5 %
(p<0.05). Oikealla puolella aktiivisuus kasvoi vastaavasti ilman voitd 12.1 + 45.2 %
(n.s) ja voiden kanssa 3.0 + 25.2 % (n.s). Aktiivisuuserot altistuksissa voilla ja ilman
vOitd on esitetty taulukossa 11. Positiivinen muutosarvo tarkoittaa ettd voiden kanssa

lihasaktiivisuus oli vahaisempaa.
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Maksimi-iskun aktiivisuustaso iEMG 1s jakso - Erector Spinae
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KUVA 28. Alltistusjakson maksimi-iskun aktiivisuustaso selén ojentajalihaksissa

TAULUKKO 11. Seldan ojentajalihasten aktiivisuuserot altistusjakson maksimitardhdyksen

aikana
Aktiivisuusero % Tilastollinen merkitsevyys
Altistus 1; vasen puoli 36.6 £ 35.6 % (n.s)
Altistus 1; oikea puoli 26.4+41.4% (n.s)
Altistus 7; vasen puoli 20.5+68.7 % (n.s)
Altistus 7; oikea puoli 32.4+£485% (n.s)

Vinoissa vatsalihaksissa sek& vasemman, ettd oikean puolen aktiivisuus oli suurempaa
ilman voitd 1. ja 7. altistuksessa tapahtuneen maksimitarahdyksen aikana
lukuunottamatta 7. altistusta, jossa vasemman puolen aktiivisuus oli suurempi véiden
kanssa (Kuva 29). Ilman voita tehdyissa altistuksissa vasemman puolen lihasaktiivisuus
laski 13.3 + 40.7 % (n.s). Aktiivisuus kasvoi voiden kanssa 49.5 = 142.1 % (n.s).
Oikealla puolella ilman voita aktiivisuus laski 13.9 £ 40.0 % (n.s) ja vOiden kanssa

kasvoi 13.1 + 40.1 % (n.s). Aktiivisuuserot altistuksissa voilla ja ilman v4ita on esitetty
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taulukossa 12. Positiivinen muutosarvo tarkoittaa, ettd voiden kanssa lihasaktiivisuus

oli vahaisempaa.

Maksimi-iskun aktiivisuustaso iEMG 1s jakso - Obliquus Externus
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KUVA 29. Altistusjakson maksimi-iskun aktiivisuustaso vinoissa vatsalihaksissa

TAULUKKO 12. Vinojen vatsalihasten aktiivisuuserot altistusjakson maksimitardhdyksen

aikana

Aktiivisuusero %

Tilastollinen merkitsevyys

Altistus 1; vasen puoli 15.9 £ 38.9 % (n.s)
Altistus 1; oikea puoli 29.6 £34.0% (n.s)
Altistus 7; vasen puoli -44.9 + 153.8 % (n.s)
Altistus 7; oikea puoli 7.6 +45.0% (n.s)
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8.4 Biering-Sgrensen menetelma ja vasymisindeksit

Koehenkildistd 8/12 kykeni pitdmaan staattisen seldan ojennuksen maksimiajan 240 s
molemmilla kerroilla. Kahden koehenkilon tapauksessa testin tulokset jouduttiin
mitatdimaan. Kahden koehenkilon tapauksessa keskeytyneen testin pitoajat jakautuivat
seuraavasti: Toisella koehenkil6lld ilman voita tehty altistus 240 s (maksimiaika) ja
voilla tehty altistus 213 s, toisella koehenkil6lld voilla tehty altistus 177 s ja ilman voitéa
tehty altistus 172 s. Altistuksen jalkeen Sgrensen testin avulla maaritetyt
vasymisindeksit (MF, MPF) olivat ilman véita tehdyn altistuksen jélkeen suurempia
verrattuna voilla tehtyyn altistukseen. Kuvassa 30 esitetyistd pylvasdiagrammeista
nahdaan ettd erot olivat véhdisia ja hajontaa esintyi koehenkildiden valilla. Osa
koehenkiltiden tuloksista (voilla mitatut ja ilman voitd mitatut) jouduttiin poistamaan

laitteisto-ongelmien ja koehenkildiden kokeman pahoinvoinnin vuoksi

Erector spinae vasyminen Sgrensen testi + EMG
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KUVA 30. Sgrensen menetelmén avulla méaritetyt vasymisindeksit



72

8.5 Subjektiivinen rasitus

Koehenkildiden kokema rasitus on esitetty pylvasdiagrammina kuvassa 31.
Keskiarvoissa jatettiin  huomioimatta 4 arvoa, jotka johtuivat keskeytyneesta
altistuksesta tai vastaamatta jattamisesta. Kaikissa altistusvaiheissa ilman voita
suoritettu altistus koettiin rasittavampana. Koettu rasitusero kasvoi 5. altistusjaksoon
asti, jonka jalkeen ero tasottui. Vertailtaessa altistusjaksojen sisélld voiden vaikutusta,
rasittavuuseroissa ei havaittu tilastollista merkitsevyyttd. Kun 1. ja 7. altistusjaksoa
verrattiin sekd voilla, ettd ilman, rasitus kasvoi molemmissa tilanteissa. llman voité
tehdyssa altistuksessa rasitusasteikolla kasvu oli 10.67 + 11.27 % (p<0.001) ja véilla
tehdyssé altistuksessa rasitus kasvoi 11.89 + 11.25 % (p<0.01). Altistuskohtaisissa
vertailussa ei havaittu tilastollista merkitsevyyttd. Alkupdan altistusjaksojen valilla
havaittiin  tilastollista merkitsevyytta altistusjaksojen 1. ja 2. vélilld ilman voit4
(p<0.001) ja voiden kanssa (p<0.01). Né&iden liséksi jaksojen 2. ja 3. rasituksen

muutoksessa havaittiin tilastollinen merkitsevyys (p<0.01).
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KUVA 31. Altistusjaksojen VAS tulokset keskiarvoistettuna
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8.6 Korrelaatiot

Korrelaation avulla pyrittiin selvittdmaan onko koehenkildiden kokemalla rasituksella
yhteyttd lihasaktiivisuuteen. Tuloksissa on esitetty altistusjaksojen 1, 4 ja 7
keskiarvoistetut VAS arvot ja Kkyseisid altistusjaksoja vastaavat keskiarvoistetut
lihasaktiivisuudet selédn ojentaja- (Kuva 32) ja epdakéslihaksista (Kuva 33). Kuvaajissa
Al, A3 ja A7 alueille on keratty kyseisen altistusjakson lihasaktiivisuudet (y-akseli),
sekd koehenkildiden VAS raportointi (x-akseli). Seldan ojentajalihasten tapauksessa
lihasaktiivisuuden kehitys noudatti koettua rasitusta. Tilastollinen merkitsevyys
havaittiin vasemman puolen lihasaktiivisuuden ja koehenkilon kokeman rasituksen
tapauksissa, seka ilman voitd r=0,989, p<0.05, n=3, ettd voiden kanssa tehdyssa
altistuksessa r=0,996, p<0.05, n=3.
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KUVA 32. Seldn ojentajalihasten aktiivisuus ja koehenkildiden kokema rasitus altistusjaksojen
Al, Ad ja AT aikana
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Epakaslinaksen  tapauksessa  koehenkildiden  kokema  rasitus  noudatti

lihasaktiivisuudessa nékynyttd kehitystda (Kuva 33). Tilastollinen merkitsevyys
korrelaatiossa havaittiin voill4 tehdyssé altistuksessa oikealla puolella r=0.991, p<0.05,
n=3, sekd ilman voita tehdyssé altistukseesa vasemmalla puolella r=0,995, p<0.05, n=3.
Vinojen vatsalihasten kohdalla koehenkildiden kokema rasitus noudatti heikoiten
lihasaktiivisuudessa nakynytta kehitysta Korrelaatiotestissa tilastollista merkitsevyytta

ei havaittu.
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KUVA 33. Epéakaslihasten aktiivisuus ja koehenkildiden kokema rasitus altistusjaksojen Al, A4
ja A7 aikana
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9 POHDINTA

Taman tutkimuksen tarkoituksena oli selvittdd nelipistevoilla toteutetun tuennan
merkitystd koko kehon térindaltistuksessa. Tutkimuksessa koehenkilot —altistettiin
pitkakestoiselle, yhteensd 56 minuutin (7x8 minuuttia) pituiselle satunnaiselle
tyokoneperéiselle tarindlle, jossa lateraali y-suuntainen aktiivisuus dominoi. Tuennan
merkitysta tutkittiin mittaamalla koehenkildiden keskivartalon, seké trapezius lihasten
aktiiviisuutta  tekstiiliin  integroiduilla EMG elektrodeilla.  Lihasaktiivisuuden
kehittymista tutkittiin altistuksen edetessd kolmessa eri jaksossa (1., 4. ja 7. jakso).
Taman lisaksi 1. ja 7. altistusjaksosta poimittiin maksimaaliset y-suuntaiset
poikkeutukset (kiihtyvyys seka amplitudi) ja maksimipoikkeutusten ajalta tehtiin
lihasaktiivisuusanalyysi 1 s mittaiselta jaksolta. Tutkimuksessa pyrittiin liséksi
madrittdmadn selan ojentajalihasten vésyminen objektiivisesti kéyttdamélla Biering-
Sgrensen menetelm& ja siihen yhdistettyd EMG spektrianalyysid. Viimeisena
osakokonaisuutena tutkittiin VAS menetelmaa kayttden koehenkildiden kokema rasitus

altistuksen ajalta, jokaisen 8 minuuttia kestaneen altistuksen jalkeen.

Tutkimuksen paatulokset olivat 1) Lihasaktiivisuus on p&dosin suurempaa ilman voita,
kuin voilla tehdyissa altistuksissa. 2) Tuennalla ei havaittu vaikutusta lyhyen refleksin
latenssiin Y-suuntaisessa nopeassa poikkeutuksessa. 3) koehenkil6t kokivat suurempaa
subjektiivista rasitusta ilman voitd tehdyissa altistuksissa verrattuna voilla tehtyyn
altistukseen. 4) Tekstiilipohjaiset, paitaan integroidut EMG elektrodit osoittautuivat

toimivaksi ja nopeaksi tavaksi tutkia lihasaktiivisuutta kyseisessé tutkimuksessa.

Lihasaktiivisuuden kayttaytymistd koko kehon tarindssa on tutkittu paljon (Seidel ym.
1986; Bluthner ym. 2001; Santos ym. 2008; Dupuis 1986; Zimmerman ym. 2003).
Dupuis (1986) havaitsi, ettd periodisessa vardhtelyssa lihasaktiivisuus on synkronissa
tarindn kanssa, mutta satunnaisessa herétteessa lihasaktiivisuus on jatkuvampaa. Seidel
ym. (1986) esitti oman tutkimuksensa pohjalta, ettd esikuormitus/jannitys parantaa
synkronoitumista. Tdmén pohjalta voitaneen olettaa, ettd satunnaisessa heréatteessd, jos

ennakoimista ei voi tehdd, tooninen aktiivisuus lisddntyy. Téassa tutkimuksessa
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havaittiin, etta lihasaktiivisuus padosin kasvoi. Selén ojentajalihaksissa aktiivisuuden

kasvu oli oikealla puolella 9.6 £ 24.1 % (n.s.) ja 9.7 £ 24.1 % (n.s.) vasemmalla puolella
ilman tuentaa tehdyssa altistuksessa. Tuennan kanssa aktiivisuus laski —13.8 + 20.4 %
(p<0.05) oikealla puolella ja vasemmalla puolella kasvoi 15.4 + 22.7 % (p<0.05).
Vinoissa vatsalihaksissa tapahtui kaikissa tapauksissa lihasaktiivisuuden laskua.
Epakaslihaksissa aktiivuuden kasvu ilmén tuentaa oli vasemmalla puolella 16.5 + 43.1
% (n.s) ja oikealla puolella 20.0 + 36.9 % (n.s). Tuetussa altistuksessa muutos oli
vasemmalla puolella 64.0 £ 92 % (p<0.05) ja oikealla puolella 50.0 £ 98.7 % (n.s).
Epaselvaksi jai mistd suurempi kasvanut lihasaktiivisuus epakaslihaksissa tuetussa
tapauksessa johtui. Erds mahdollinen syy on nivelpisteen siirtyminen kaularangan
alueelle, ylavartalon ollessa tuettuna. Talloin hartialihasten rooli pain tukemisessa
korostuu. Lihasaktiivisuuden lisddntymisen on todettu lisddvén tdrindn johtumista
kehossa (Bazrgari ym. 2008; Dupuis 1986, 28). Tama voi lisata kuljettajan kokemaa
rasitusta tarindaltistuksessa. Santos ym. (2008) tutkivat pitkakestoisen koko kehon
tarindn vaikutusta lihasaktiivisuuteen, reflekseihin ja tasapainoon, tutkimuksessa
kaytettiin pitkakestoista tyokoneperéista satunnaista vertikaalitarindd. Santos havaitsi
tutkimuksessaan, ettd selkalihasten (Longissimus L1 taso ja lliocostalis L3 taso)
aktiivisuus oli 22-48 % korkeampi verrattuna kontrollitilanteeseen (istuminen ilman
kokokehon tdrindd). Santosin tutkimuksessa ei havaittu lihasaktiivisen kasvua
altistuksen edetessd, joka erosi tdman tutkimuksen lopputuloksesta. Santos kéytti
tutkimuksessaan vertikaaliherétettd ja yksittaisten paraspinaalisten lihasten EMG

mittauskohdat olivat alempana lannerangassa.

Oikea-aikaisen lihasaktiivisuuden on todettu olevan tdarked suoja selkdrangan
suojaamiseksi téarindaltistuksessa (Forssberg ja Hirschfeld 1994; Zedka ym. 1998).
Pitk&aikainen rasitus voi aiheuttaa vasymistd lihaksissa ja johtaa puuttelliseen
lihaskontrolliin, joka jatkuessaan voi johtaa vammautumiseen (Panjabi 1992). Tdss&
tutkimuksessa tuennan merkitys ndkyi vahentyneend lihasaktiivisuutena tuentaa
kaytettdessa. Lihasaktiivisuustasot pysyivét kokonaisuutena alhaisina altistuksissa (< 10
%MVE). Kun aktiivisuustasoja verrattiin - tuennan kanssa ja ilman, seldn
ojentajalihaksissa oikealla puolella tasot tuennan kanssa olivat 6.5 £ 23.9 % (n.s.) (1.
altistus) ja 26.4 £ 30.1 % (n.s.) (7. altistus) pienempiéd. Vasemmalla puolella tasot olivat
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vastaavasti 16.1 + 38.6 % (n.s.) (1. altistus) ja 11.8 = 50.7 % (n.s.) (7. altistus)

pienemmat. Vinoissa vatsalihaksissa vy6t vahensivit lihasaktiivisuutta oikealla puolella
16.7 £ 29.7 % (n.s.) (1. altistus) ja 17.4 £ 33.7 % (n.s.) (7. altistus). Vasemmalla
puolella aktiivisuuserot olivat samaa suuruusluokkaa. Epékéslihaksissa oikealla puolella
lihasaktiivisuus voiden kanssa oli 43.8 £ 60.3 % (p<0.05) (1. altistusjakso) ja 32.3 £
48,5 % (p<0.05) (7. altistusjakso) pienempédéd verrattuna ilman voita tehtyihin
mittauksiin. Vasemmalla puolella aktiivisuustasot olivat 57.6 + 74.0 % (n.s.) (1. altistus)

ja40.3 £72.2 % (n.s.) (7. altistus) pienempid voiden kanssa.

Maksimipoikkeutuksissa lihasaktiivisuus kasvoi 1. ja 7. altistusjakson vaélilla.
Padsaantoisesti vyot aiheuttivat alhaisemman lihasaktiivisuuden altistuksissa.
Vertailtaessa epakéslihasten aktiivisuustasoja altistuskohtaisesti, kaikissa muissa
tapauksissa vyo6t aiheuttivat matalamman lihasaktiivisuuden, paitsi  vinoissa
vatsalihaksissa vasemmalla puolella viimeisessa altistuksessa. Merkillepantavaa
lihasaktiivisuuden kehittymisessa oli, ettd lahtokohtaisesti lihasaktiivisuus on
pienempéé voiden kanssa, mutta useassa tapauksessa aktivisuus kasvoi voiden kanssa
nopeammin altistuksen edetessdé. Tadma kannattaa huomioida kun mietitdén
sivuttaestuennan merkitysta iskumaisessa tarinaaltistuksessa. Tahan ilmiéon voi viitata
myos se, ettd koehenkildiden kokema rasitusero ilman vdita ja voilla tehdyn mittauksen

valilla pieneni myo6s viimeisissa altistuksissa (6. ja 7. altistus).

Biering-Sgrensen menetelmalld pyrittiin maarittdmaén objektiivisesti tarinaltistuksesta
aiheutunut lihasvédsymys. Biering-Sgrensen menetelmalla on pystytty erottelemaan
alaselkavaivoista karsivéat terveselkaisistd (Mannion ym. 1997; Bottle ym. 2012; Muller
ym 2010). Téassa tutkimuksessa koehenkil6illa ei ollut todettuja selkdvaivoja, joten
testin avulla pyrittiin hakemaan eroa térindaltistuksen aiheuttamassta selkalihasten
vasymisestd. Lopputuloksista jouduttiin poistamaan voilla tehdyistd mittauksista kolmen
koehenkilon tulokset. llman voitd tehdyistd tuloksista poistettiin yhden henkilon
tulokset. Poistetut tulokset johtuivat altistuksesta aiheutuneesta pahoinvoinnista ja siita
johtuneesta keskeytyksesta. Liséksi liikelaitteiston toiminnassa esiintyi ongelmia ja siité
aiheutuneet vajaaksi jadneet altistusajat ja pitk&t palautumisajat johtivat tulosten

hylkadmiseen. Yleisesti MF ja MPF lasku oli 3-5 % oli v4illa ja ilman voité tehdyissé
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mittauksissa. Erot voilla ja ilman voitd tehdyn mittauksen vélilla olivat < 1.0 %. Kun

tulosten suuri hajonta otetaan huomioon, johtopaatostd voiden vaikutuksesta
vasymykseen ei voida tehdd t&ssa tutkimuksessa. Yksi syy vahéiseen eroon
vasymyksessé voi 10ytyé selén lihasten kestdvyysominaisuuksista (Mannion 2000), sek&
suhteellisen vahaisesta tarindaltistuksen intensiteetistd. Altistuksen ja Biering-Sgrensen
testin vélissa suoritettiin myds post MVC testit, jotka mahdollisesti vaikuttivat tuloksiin.
Selén ojennuksessa ojennuskulma olisi voinut my6s olla suurempi, jolloin vasymisen
esiintulo olisi todennédkdisesti ollut suurempaa. Ojennuskulma jai hiukan vajaaksi

johtuen selédnojennuspenkistd, jota tutkimuksessa kéytettiin.

Tarindnaltistuksen jélkeisesistd refleksimuutoksista ja lihasaktivaatioviiveistd on
ailemmista tutkimuksista ristiriitaista tietoa (Mani 2010). T&han pyrittiin my6s saamaan
lisdvalaistusta tutkimalla koko kehon tarindn ja tuennan vaikutuksesta refleksivasteisiin
y-suuntaisen poikkeutuksen avulla. Refleksivasteen toiminta on kiinnostavaa sikéli, etta
keskivartalon lihasten oikea-aikainen toiminta ja sopiva aktiivisuus voi auttaa
suojaamaan selkarankaa (Forssberg ja Hirschfeld 1994; Zedka ym. 1998). Tavoitteena
oli tutkia vasymista, koska esimerkiksi Santos ym. (2008) on esittanyt, ettd koko kehon
tarind voi aiheuttaa lihasten vasymista ja toistaalta Taimela ym. (1999) ja Johansson ym.
(2011) ovat esitténeet, ettd vasyminen voi johtaa asentokontrollin heikkenemiseen tai

kontrollistrategian muutoksiin.

Refleksimittauksissa tuennalla ei ollut merkitystd lyhyen refleksivasteen (M1)
latenssiaikoihin. Lihasaktiivisuudessa oli viitteitd korkeammista tasoista ilman voita
tehtyjen altistuksen jalkeen, erityisesti M1 vasteen osalta. Dupeyron ja kumppanit
(2010) havaitsivat kohonneita arvoja EMG:ssd x-suuntaisessa yl&vartalon
poikkeutuksessa, kun selkalihakset oli vasytetty. Oman ja aiempien tutkimusten
perusteella Dypeyron esittivat, ettd kohonnut EMG vésytyksen jalkeen johtuu
refleksivasteen kompensaatiosta, jolla pyritddn korjaamaan mahdollisia puutteita
voimantuotossa. Tdssa tutkimuksessa vasytys ei ollut samaa tasoa kuin Dupeyronin
tutkimuksessa, joka tulee huomioida tulosten tulkitsemisessa. Slota ym. (2008) tutkivat
epéastabiilin istuimen ja koko kehon tarinan vaikutusta keskivartalon asentokontrolliin ja

tutkimus osoitti, ettd koko kehon tarind epéstabiililla istuimella aiheutti heikentyneen
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asentokontrollin. Asentokontrollin heikkenemisen oletettiin johtuvan selkdrankaa

tukevien passiivikudosten, seka aktiivisten lihasten jaykkyyden pienenemisestd. Tamén
oletettiin heikentavan refleksikontrollia ja johtavan heikentyneeseen asentokontrolliin.
Johansson ym. (2011) tutkivat selkdavaivojen, akuutin selédn ojentajalihasten vasymisen
ja lihakseen kohdistetun tarindn vaikutusta asentokontrolliin seisoma-asennossa.
Tutkimuksessa havaittiin, ettd akuutti seldn vésymys aiheutti asentokontrollin
siirtymisen keskivartalon lihaksista nilkan alueelle. Nyt tehdyssé tutkimuksessa tuenta
vaikutti altistuksen aikana ylévartalon liikeratoihin pienentévasti ja silla voi olla
samankaltaista vaikutusta asentokontrolliin paranemiseen, mitd Slota ym. (2008) ja
Johansson ym. (2011) tutkimuksissaan havaitsivat. Kohonnut EMG saattoi johtua
heikentyneen asentokontrollin kompensaatiosta ilman voitd tehdyssa altistuksessa.
Toisaalta refleksivasteita analysoitaessa M2 vaiheen johtumismekanismi tuo
epavarmuutta tutkimustuloksiin. Muun muassa Thilmann ym. (1991) tutkivat terveita ja
Huntingtonin  oireyhtymaa sairastavia koehenkil6itd tavoitteenaan loytad M2
refleksivasteiden johtumismekanismit eri lihaksissa. Tutkimuksessa havaittiin, ettd
transkortikaalisella reitilla on vaihtelevan suuri merkitys, riippuen lihaksen sijainnista ja
toiminnasta. tdmén tutkimuksen kirjallisuuskatsauksessa ei perehdytty selkalihasten
refleksimekanismeihin tarpeeksi kattavasti, ettd M2 vasteen johtumismekanismista
voitaisiin - tehdd riittdvdd analyysid. Tutkimuksessa ei myo6skadn ohjeistettu
koehenkiloita ~ milld&dn  tavalla ~ valmistautumaan  sivuttaisheilautuksiin  tai
kompensoimaan poikkeutusta, joten koehenkildsta riippuen koehenkildiden rentous,
reaktioaika tai esiaktiivisuus todennakoisesti vaikutti tuloksiin hajontaa lisédavasti.
Manning ym. (2012) esittivdt tutkimuksessaan, ettd yléraajojen tapauksessa
ohjeistuksella ja erityisesti reaktioajalla on suuri merkitys M2 vasteen
amplitudimodulaatioon.  Jatkotutkimuksen kannalta tarkempi refleksivasteiden
tutkiminen eri tyyppisilla herétteilld ja vasymisasteilla voisi antaa tietoa
asentokontrollista koko kehon térindssa ja istumatytssd yleisesti. Selkalihasten
refleksivasteen tutkimusta voi hankaloittaa Seidel ym. (2005) esittdma véite, ettd
ulkoisten pitkien lihasten rooli on vahdisempi lannerangan stabilisaation feedback
kontrollissa ja tdmé& voi osaltaan selittdd sen miksi merkittaviéd refleksivaste-eroja ei

havaittu ES lihaksissa.



80

Edellamainittujen virhetekijoiden liséksi epdvarmuutta mittaustuloksiin toivat myos

taustatekijat. Koehenkil6ille annettiin ohjeeksi valttaa rasittavaa liikuntaa 24 tuntia
ennen mittausta. Haastattelujen pohjalta kévi ilmi, ettd osalla koehenkil6illd oli ollut
liikunta-aktiivisuutta, jossa aikarajoitus ei tayttynyt. Liséksi mittausten valiset ajat
vaihtelivat koehenkildiden valilla kahdesta pdivasta viikkoon. Tdméa johtui osin siitg,
ettd koehenkildiden mittausaikatauluja jouduttiin muuttamaan matkan varrella. Itse
altistuksen aikana osa koehenkiltistd koki pahoinvointia ja useimmissa tapauksissa
videopelin pelaamisen lopettaminen auttoi lievittdmaan pahoinvointia. Talla voi olla
merkitysta ainakin trapeziuslihasten aktiivisuuteen, mutta pelaamisen lopettaminen
saattoi vaikuttaa my0ds yleisesti keskittymistarpeen pienenemiseen sitd kautta

pienentyneeseen keskivartalon asentokontrolliin altistuksen aikana.

Yhteenvetona tdman tutkimuksen pohjalta voidaan olettaa, ettd nelipistevoiden antama
tuki véhentad kuljettajan keskivartalon lihasaktiivisuutta ja altistuksen jatkuessa tdma
voi vahentaa keskivartalon lihasten vasymista ja véhentaa kuljettajan kokemaa rasitusta.
Tatd tukee mitatut lihasaktiivisuuserot, jotka voilld tuetussa altistuksessa olivat
pienemmat ilman voitd mitattuihin lihasaktiivisuuksiin verrattuna. Koehenkildiden
kokema subjektiivinen rasitus oli myds vahdisempéa tuennan kanssa ja altistuksen
aikainen lihasaktiivisuus ja koehenkildiden kokema rasitus tukivat tatd paatelmaa.
Tuennan merkitys &killisissa iskumaisessa heratteessa nékyi niinikdan véhdisempéana
lihasaktiivisuutena altistuksen aikana. Tutkimuksen osalta tuennan vaikutus kuljettajan
refleksivasteeseen ja asentokontrolliin jai puuttelliseksi. Huolimatta tutkimuksellisesti
pitkasta altistuksesta, 56 minuutin altistus on suhteellisen véhan verrattuna kokonaisen
tyopdivan aikana tapahtuvaan altistukseen ja tdman vuoksi tutkimuksessa tapahtunut
selk&lihasten vasyminen oli vahaista. Liséksi refleksivasteen mittaaminen vaatii erityista
tarkkuutta mittausjarjestelyn osalta. Esimerkiksi koehenkil6iden ohjeistuksella ja
koehenkilon esi-aktiivisuustasolla, on merkitysta refleksivasteisiin (Manning ym. 2012;
Kawashima ym. 2004). Lisdksi kaytetylld refleksiheratteelld on merkitysta
refleksivasteeseen (Thilmann ym. 1991). Huolimatta havaituista puutteista
tutkimuksessa, suurempi lihasaktiivisuus M1 ja M2 refleksivasteissa ilman voité tehdyn
altistuksen jalkeen voi antaa viitteitd mahdollisesta kompensaatiosta asentokontrollissa
(Dypeyron ym. 2010). Useiden aiempien tutkimusten yhteenvetona ja tdmaéan

tutkimuksen pohjalta jatkotutkimusaiheena voidaan esittdd refleksivasteiden
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mittausmenetelmien kehittdminen, jolla voitaisiin tutkia keskivartalon lihaskontrollia

esimerkiksi erilaisilla istuinvaimennusmekanismeilla sek& erilaisten véasymistilojen
jalkeen. Keskivartalon lihaskunnolla on oletettavasti iso merkitys lihaskontrolliin
pitkakestoisessa altistuksessa ja erityisesti suojautumisessa &killisia iskumaisia
herétteitd vastaan. Luotettava refleksivastemittausmenetelma voisi toimia tyokaluna
esimerkiksi lihaskunnon merkityksen arviointiin. Yleiselld tasolla tutkimustavoitteena
esitetddn menetelmien kehittdminen, jolla pystyttdisiin mittaamaan yksilon kokemaa

todellista altistusta tyokoneymparistossa kayttajaystavallisesti ja luotettavasti.
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