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TIIVISTELMÄ 
 

Kulmala, Juha-Pekka, 2008. Kävelyn biomekaniikka MBT-kengällä, tavallisella 
kengällä ja paljain jaloin hiekalla. Biomekaniikan pro gradu -tutkielma. Liikunta-
biologian laitos. Jyväskylän yliopisto. 53 s. 
 
Fysiologisia jalkineita valmistavan Masai Barefoot Technologies -yhtiön mukaan MBT-
jalkineen pitäisi muuntaa kävelyn mekaniikka hiekalla kävelyn kaltaiseksi. Vaikka kä-
velyä on tutkittu paljon, hiekalla kävelystä on olemassa varsin vähän tietoa. Tämän tut-
kimuksen tarkoituksena oli selvittää hiekalla kävelyn biomekaniikkaa ja tarkastella on-
ko siinä samanlaisia piirteitä MBT-kävelyn kanssa. Lisäksi selvitettiin miten MBT-
kengällä kävely eroaa normaalikengällä kävelystä. 
 
Koehenkilöinä toimi 18 miestä, jotka käyttivät  MBT -kenkää neljän viikon ajan (29 ± 6 
vrk). Interventiojakson jälkeen tehtiin suoritettiin testikävelyt samalla nopeudella MBT-
kengällä, tavallisella kengällä sekä paljain jaloin hiekalla. Tarkasteltavia muuttujia oli-
vat alustan reaktiovoimat, nivelkulmat ja -momentit sekä säären lihasten (TA, MG, 
SOL) aktiivisuus (EMG). Muuttujien tilastollinen analyysi suoritettiin SPSS 14.0 -
ohjelmalla toistettujen mittausten varianssianalyysiä käyttäen. 
 
Hiekalla kävelyssä oli MBT- ja normaalikengillä kävelyitä pienempi askelpituus 
(p≤0.001, p≤0.001) ja leveys (p≤0.01, p≤0.01), suurempi alkukontaktin fleksio polvessa 
(p≤0.001, p≤0.001)  ja lonkassa (p≤0.001, p≤0.01) sekä suurempi vartalon fleksio 
(p≤0.001, p≤0.001) ja lateraalifleksio (p≤0.01, p≤0.001). Maksimireaktiovoimissa hie-
kalla kävelyssä oli korkeampi jarrutusvaiheen GRF z (p≤0.01, p≤0.05) sekä matalampi 
GRF x (p≤0.01, p≤0.05). Nivelmomenteissa hiekalla kävelyssä oli korkeampi polven 
ekstensio- (p≤0.01, p≤0.01) ja abduktiomomentti (p≤0.05, p≤0.05) sekä korkeammat 
lonkan ekstensio- (p≤0.001, p≤0.001), adduktio- ja  internal rotaatio momentit. EMG oli 
hiekalla MBT -kävelyä suurempaa jarrutusvaiheessa TA:ssa (p≤0.01). Normaalikäve-
lyyn verrattuna hiekalla oli suurempi EMG esiaktiivisuusvaiheessa GM:ssä (p≤0.01) 
sekä suurempi työntövaiheen EMG SOL:ssa (p≤0.05) ja TA:ssa (p≤0.05).  Tukivaihees-
sa MBT- ja hiekalla kävelyssä oli normaalikävelyä suurempi nilkan dorsifleksiokulma 
(p≤0.001, p≤0.001), samoin kuin jarrutusvaiheen GRF x (p≤0.05, p≤0.01). Näiden li-
säksi MBT- kävelyssä havaittiin normaalikävelyä suurempi alkukontaktin vartalon eks-
tensio (p≤0.05), matalampi EMG jarrutusvaiheessa TA:ssa (p≤0.05) sekä korkeampi 
työntövaiheessa SOL:ssa (p≤0.05). Lisäksi MBT-kengällä kävelyssä havaittiin trendi 
normaalikengällä kävelyä matalampiin sagitaalitason fleksio- ja ekstensiomomentteihin 
polvessa ja lonkassa.    
 
Tutkimuksen mukaan hiekalla kävely aiheuttaa suurempaa kuormitusta tuki- ja liikunta-
elimistöön kuin MBT- ja normaalikengällä kävely. MBT-kenkä muuttaa nilkan liikettä 
samantyyppiseksi kuin hiekalla kävelyssä. Tämän seurauksena MBT-kävelyssä tapah-
tuu myös muita muutoksia kävelyn biomekaniikassa, jotka voivat olla eduksi niveliin 
kohdistuvan rasituksen vähentämisessä. 
 
Avainsanat: kävely, kinematiikka, kinetiikka, EMG, hiekka, MBT  
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1   JOHDANTO  

   

 

Kävely on ihmisen yleisin ja luonnollisin liikkumistapa ihmiselle. Päivittäisten arkiru-

tiinien suorittamiseen tarvitaan keskimäärin 3000 - 5000 askelta ja puolen tunnin kävely 

vastaa noin 4000 askelta (UKK-instituutti). Jokaisessa askelkontaktissa jalan ja alustan 

kohdatessa kehoon kohdistuu törmäysvoimia. Biomekaanisilla kävelytutkimuksilla voi-

daan selvittää mm. erilaisten alustojen sekä jalkineiden vaikutusta kävelyyn mekaniik-

kaan ja esimerkiksi jalan kuormittumiseen.  

 

Jalkineiden tehtävänä on suojata jalkaa sekä vähentää siihen kohdistuvaa kuormitusta 

(Whittle 1999b). Markkinoilla on tarjolla hyvin erilaisia jalkineita, jotka eroavat huo-

mattavasti materiaaleiltaan ja rakenteeltaan. Yleinen periaate jalkineiden valmistuksessa 

on ollut valmistaa niistä mahdollisimman hyvin jalkaa tukevat (Nigg 1986). Sen sijaan 

Masai Barefoot Technologies -yhtiön (MBT) valmistamat ns. fysiologiset kävelykengät 

eroavat tavallisesta jalkineista siten, että ne on rakennettu tarkoituksenmukaisesti epä-

stabiiliksi kuperan pohjan avulla. Rakenteen tarkoituksena on tuottaa samantapainen 

epätasapaino kuin pehmeällä luonnollisella alustalla, kuten hiekalla kävellyssä. MBT-

jalkineesta on tehty muutama biomekaaninen tutkimus, joissa sen on todettu mm. vä-

hentävän kävelyssä sagitaalitason nivelmomentteja, muuttavan vartalon asentoa pys-

tymmäksi sekä muuttavan nilkan dorsifleksioliikettä. Lisäksi lihasaktivaatioprofiilien on 

havaittu muuttuvan käveltäessä MBT-kengällä (Vernon ym. 2004; Nigg ym. 2006, 

Romkes 2006).   

 

Vaikka kävelyä erilaisilla alustoilla on tutkittu paljon, on hiekalla kävelyn biomekanii-

kasta olemassa vain vähän tietoa. Niinpä tämän tutkimuksen tarkoituksena on tutkia 

hiekalla kävelyn biomekaniikkaa ja selvittää onko siinä samoja piirteitä kuin kävelyssä 

MBT-kengällä. Lisäksi selvitetään, miten MBT-kengällä kävely eroaa normaalikengällä 

kävelystä. 
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2   ASKELSYKLI  

 

 

2.1    Kävelyn vaiheet 

 

Kävely muodostuu peräkkäisistä askelista, jotka kuljettavat kehoa eteenpäin. Askelsykli 

on kahden peräkkäisen saman jalan alustakontaktin välinen ajanjakso ja sen kesto on 

noin sekunti. Yleensä Askelsyklin kesto on normalisoitu siten, että yksi sykli on 100 %. 

Askelsyklin kaksi päävaihetta ovat tuki- ja heilahdusvaihe, jotka toistuvat jokaisessa 

askeleessa. Tukivaiheessa jalka on kosketuksessa alustaan ja heilahdusvaiheessa se on 

ilmassa. Tukivaiheen kesto on keskimäärin 60 % ja heilahdusvaiheen 40 % kävelysyk-

listä. Tukivaihe voidaan jakaa kaksi- ja yksitukiseen vaiheeseen. Ensimmäinen ja vii-

meinen 10 % askelsyklin kestosta on kaksitukivaihetta, jolloin kummatkin jalat ovat 

kontaktissa alustaan. Yksitukivaiheessa kehon paino on yhden jalan varassa vastakkai-

sen jalan heilahduksen ajan. (Perry 1992.)   

 

Tukivaihe voidaan jakaa tarkemmin neljään osaan (kuva 1). Alkukontaktissa kantapää 

koskettaa alustaan, jonka jälkeen kehon paino vastaanotetaan kuormitusvasteen aikana. 

Keskituki- ja päätetukivaiheessa kehoa liikutetaan eteenpäin painon ollessa yhden jalan 

varassa. Heilahdusvaiheessa jalka tuodaan kehon takapuolelta eteen seuraavaa tukivai-

hetta varten. Heilahdusvaihe koostuu kolmesta osasta. Ensimmäinen on alkuheilahdus, 

jossa jalka tuodaan vastakkaisen jalan tasolle. Keskiheilahdusvaiheessa jalka ojentuu ja 

liikkuu kehon etupuolelle. Pääteheilahdusvaiheessa valmistaudutaan alustakontaktiin 

jarruttamalla jalan eteenpäin liike ja esiaktivoimalla painoa vastaanottavat lihakset. 

(Perry 1992.)   

 

 

KUVA 1. Askelsyklin vaiheet.  (mukailtu lähteestä Vaughan ym. 1999). 
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2.2   Askelparametrit  

 

Kävelyä kuvaillaan usein aika- ja etäisyysmuuttujien avulla. Yleisimpiä parametreja, 

askelpituus (step length) tai askelparin pituus (stride length) sekä askeltiheys ja nopeus. 

Lisäksi myös askelten välistä leveyttä (stride width) sekä jalkaterän kulmaa kävelysuun-

taan nähden (foot angle) voidaan käyttää kuvaamaan askelten piirteitä (kuva 2). Askel-

pituus (step length) on vasemman ja oikean jalan kantapään välinen etäisyys, kun taas 

askelparin pituus (stride length) on kahden peräkkäisen saman jalan kantapään välinen 

etäisyys. Askeltiheys on askelten määrä suhteessa niihin kuluneeseen aikaan. (Murray 

ym. 1964.) Kävelynopeus muodostuu askelparin pituudesta ja askeltiheydestä seuraavan 

kaavan mukaan (Luhtanen & Komi 1978): 

 

Kävelynopeus (m/s)  = Askelpituus (m)  x  Askeltiheys (ask./s) 

 

Käveleminen tietyllä nopeudella on mahdollista useilla eri askelpituus ja -tiheys yhdis-

telmillä. Kävelynopeuden lisääntyminen vaikuttaa useimpiin mitattaviin muuttujiin, 

joten sen ilmoittaminen tutkimuksissa on oleellista. Nopeuden kasvaessa mm. askelsyk-

lin kesto vähenee ja tukivaiheen aika suhteessa heilahdusvaiheeseen kasvaa. Samalla 

askelpituus ja tiheys lisääntyvät lähes lineaarisesti. (Larsson ym. 1980.) Askeltiheyden 

saavuttaessa 120 askelta/min, askelpituus on yleensä maksimissaan, jonka jälkeen no-

peuden lisääminen tapahtuu pääasiassa askeltiheyttä nostamalla. Luonnollinen kävely-

nopeus on naisilla keskimäärin 0.94 - 1,66 m/s, askelparin pituus 1,06 - 1,58m ja askel-

tiheys 98 - 138 ask./min. Miehillä vastaavat muuttujat ovat 1,10 - 1,85m/s, 1,25 - 1,85m 

ja 91 - 135 ask./min. (Winter 1988.) Nopeuden ylittäessä kaksi metriä sekunnissa kävely 

muuttuu juoksuksi, jolloin kaksoistukivaihe poistuu ja mukaan tulee molempien jalko-

jen yhtäaikainen lentovaihe (Hreljak 1993).  

 

 

KUVA 2. Kävelyn yleisimmät etäisyysmuuttujat (Murray ym. 1964).
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3   KÄVELYN BIOMEKANIIKKA 

 

 

3.1   Kinematiikka  

 

Kävelysykli koostuu useista peräkkäisistä raajojen liikkeistä, jotka mahdollistavat kehon 

eteenpäin siirtämisen. Tarkemmin kävelyn aikaisia nivelien ja segmenttien liikkeitä 

voidaan tarkastella keräämällä kinemaattista dataa videokameroita tai optoelektrisiä 

menetelmiä käyttäen. Menetelmien avulla seurataan kehoon kiinnitettyjen markkerien 

liikettä. Markkerien perusteella voidaan määrittää nivelten keskipisteiden sijainti ja teh-

dä tietokoneella liikeanalyysi, jonka avulla kohteen liikkumista voidaan tarkastella kak-

si- (2-D) tai kolmiulotteisesti (3-D). (Sutherland 2002.)  

 

Suurimmat nivelten kiertoliikkeet kävelyssä ovat sagitaalitason ojennus- ja koukistus-

liikkeet. Askelkontaktin alussa lonkkakulma pysyy lähes muuttumattomana samalla, 

kun polven koukistus ja nilkan plantaarifleksio pehmentävät törmäystä. Keskitukivai-

heessa lonkan ojentuminen vie kehoa eteenpäin samalla kun nilkka dorsifleksoituu. Pää-

tetukivaiheessa kehoa liikutetaan eteenpäin nilkan plantaarifleksion ja lonkan ojennuk-

sen avulla. Alkuheilahduksen vaiheessa jalan eteenpäin liike alkaa, jolloin polvi ja 

lonkka alkavat koukistua. Heilahduksen aikana nilkka dorsifleksoituu ja loppuvaiheessa 

polvi ojentuu vastaanottamaan törmäyksen (kuva 3). (Ounpuu 1994.) Vaikka kävelyssä 

sagitaalitason liikkeet ovat suurimpia, myös frontaali- ja transversaalitasojen liikkeillä, 

kuten nilkan pronaatiolla on merkittävä rooli kävelyssä. Kantaiskun jälkeinen pronaatio 

monimutkainen, mutta tärkeä joustomekanismi törmäysvoimien vähentämisessä. Se 

koostuu pääasiassa nilkan eversiosta, mutta myös jalkaterän abduktiosta ja dorsifleksi-

osta (kuva 4A). Kantapään osuessa alustaan nilkka on lievässä supinaatiossa, jonka jäl-

keen tapahtuu nilkan nopea eversioliike kuormitusta vastaanotettaessa. Samalla kun 

nilkka kääntyy eversioon, kiertyy sääri sisälle päin (internal rotaatio) ja jalkaterä abduk-

tioon. Työntövaiheessa kantapään kohoaminen aloittaa nilkan supinaatioliikkeen, joka 

koostuu pronaatiolle vastakkaisista liikkeistä: inversiosta, adduktiosta ja plantaarifleksi-

osta. (Neumann 2002 s. 490-502) (kuva 4B). Kävelyssä nilkan eversioliikkeen laajuus 

(ROM) on keskimäärin kuusi astetta. Maksimi eversiokulma on noin neljä astetta ja se 

saavutetaan normaalisti kuormitusvasteen aikana. (Wright ym. 1964; Hunt ym. 2001.) 



 

 

9

Osalla ihmisistä on taipumusta suurentuneeseen pronaatioon, jossa nilkan joustoliike 

saattaa kestää tavallista pidempään viivästyttäen supinaatiota, minkä seurauksena liike-

ketjun optimaalinen toiminta voi häiriintyä. Lisäksi ylipronaatio saattaa kuormittaa ni-

velten tukirakenteita kuten mm. nilkan nivelsiteitä ja polven sisempää sivusidettä 

(MCL), mikä voi altistaa rasitusvammoille erityisesti juoksussa (Ahonen ym. 1998 s. 

268-275; Viitasalo & Kvist 1983; James & Jones 1990).  

 

 

 

KUVA 3. Sagitaalitason nivelkulmat askelsyklin aikana (Winter 1988).  

 

 

A)        B)  

KUVA 4. A) Pronaatio koostuu nilkan eversiosta, dorsifleksiosta ja jalkaterän kiertymisestä 

vastakkaiseen suuntaan säären suhteen (nilkkan abduktio ja säären internal rotaatio).  B) Supi-

naatiossa tapahtuu vastakkaiset liikkeet: nilkan inversio, plantaarifleksio ja jalkaterän adduktio 

(säären external rotaatio). (Neuman ym. 2002.) 
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3.2 Kinetiikka 

 

3.2.1 Alustan reaktiovoimat 

 

Kävelyssä tukivaiheen aikana alustaan tuotettuja voimia voidaan mitata voimalevyantu-

rien avulla. Kontaktin aikana mitattava reaktiovoima muodostuu kaikkien kehon seg-

menttien massojen ja kiihtyvyyksien muodostamasta summavoimasta. Tämä ns. resul-

tanttivoima voidaan kuvata GRF-vektorilla (kuva 5) ja jakaa tarkemmin kolmeen osa-

komponenttiin: pystyvoimaan sekä vaakavoimiin etu-taka- ja sivusuunnassa (GRF z, x 

& y). (Winter 1988.)  

 

 

KUVA 5. Voimalevyllä mitattu alustan reaktiovoima. Kuvassa oleva GRF-vektori kuvaa kol-

mesta komponentista koostuvaa resultanttivoimaa (Vaughan ym. 1999).   

 

 

Kävelyssä pystysuuntaista voimaa kuvaava käyrä on kaksihuippuinen: ensimmäinen 

huippu johtuu painon vastaanottamisesta ja toinen työntövaiheesta (kuva 6). Pystysuun-

taisen voiman suuruus on keskimäärin 120 % kehon painosta (body weight, BW) (Perry 

1992). Askelkontaktin alussa kantapään osuessa alustaan voidaan pystysuuntaisessa 

voimassa nähdä kolmaskin voimapiikki, joka on kestoltaan vain 10 - 20 ms. Tähän kan-

taiskusta aiheutuvan voimapiikin suuruuteen vaikuttavat mm. kävelynopeus, jalan no-

peus sekä asento törmäyshetkellä. Voimapiikki ei aina ilmene jokaisessa askelkontaktis-

sa kävelyn luonnollisesta variaatiosta johtuen, eikä sitä myöskään havaita läheskään 

kaikilla henkilöillä. Lisäksi voimalevyn liian matala taajuus tai datan alipäästösuodatus 

voivat estää voimapiikin näkymisen. (Whittle 1999 b.)     
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Vaakasuuntaiset voimat ovat pystyvoimaa paljon pienempiä. Etu-taka -suuntainen vaa-

kavoima on suuruudeltaan noin 25 % kehon painosta. Askelkontaktin alussa kehon pai-

no vastaanotetaan, jolloin alustaan tuotettaan negatiivinen etu-takasuuntainen vaaka-

voima. Työntövaiheessa tämä voima on positiivinen, kun kehoa kiihdytetään eteenpäin. 

Tasapainon ylläpitämisen liittyvä sivusuuntaisen vaakavoima on yleensä alle 10 % ke-

honpainosta. (Winter 1988.) Kävelynopeuden lisääntyessä alustaan kohdistuvat voimat 

kasvavat ja askelkontaktin kesto lyhenee (Perttunen 2002). Joidenkin tutkimusten mu-

kaan tuki- ja liikuntaelimistön vaivat, kuten selkä- ja polvikivut voivat johtua kantais-

kun aiheuttamasta voimapiikistä, joka pidemmän ajan kuluessa saattaa vaurioittaa nivel-

rustoa ja aiheuttaa jopa nivelrikkoa (mm. Wosk ym. 1981; Radin ym. 1991; Burr 2003). 

Teorian kiistaton näyttö on kuitenkin vaikeaa pitkittäistutkimusten puuttuessa. On kui-

tenkin selvää, että jalkaan kohdistuvaa kuormitusta voidaan vähentää jalkineiden avulla, 

jotka lisäävät viskoelastisen materiaalin määrää jalan ja alustan välillä ja siksi vaimen-

tavat kantaiskun voimapiikkejä. (Frederick 1984 s. 76-86 ja 191-198; Whittle 1999 b; 

Dixon ym. 2000).  

 

 

KUVA 6. Reaktiovoiman pysty- (Fz) ja etu-taka (Fx) -suuntainen komponentti käveltäessä 

kolmella eri nopeudella (Perttunen 2002). 
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3.2.2 Nivelmomentit 

 

Kävelyssä alustan reaktiovoimat ja kehon segmenttien inertiavoimat aiheuttavat niveliin 

vääntövaikutuksen eli ulkoisen momentin nivelen keskipisteen suhteen (kuva 7). Vas-

tustaakseen ulkoisen momentin vaikutusta lihasten täytyy tuottaa voimaa päinvastaiseen 

suuntaan, jolloin tätä vastavoimaa kutsutaan nivelen sisäiseksi momentiksi. Kävelyssä 

nivelen sisäisen momentin katsotaan johtuvan pelkästään lihasten tuottamasta voimasta, 

koska passiiviset kitkavoimat ovat niin vähäisiä. Nivelmomenttien määrittäminen kään-

teisen dynamiikan avulla (inverse dynamics) perustuu voiman ja vastavoiman lakiin 

(Newtonin III laki), jonka mukaan nivelen sisäinen momentti on samansuuruinen, mutta 

vastakkaissuuntainen nivelen ulkoisen momentin kanssa. Ulkoinen momentti puolestaan 

voidaan selvittää Newtonin II:sta laista (F=ma) johdettujen kaavojen perusteella, kun 

tiedetään alustan reaktiovoimat, painekeskipisteen (COP) sijainti, nivelpisteiden ja seg-

menttien koordinaatit sekä segmenttien antropometriset parametrit (pituus, massa, mas-

sakeskipiste & hitausmomentti). (Winter 1988; Vaughan ym. 1999; Zajac ym. 2002.) 

 

 

KUVA 7. GRF-vektorin (Fr) kohtisuora etäisyys nilkasta (Ra), polvesta (Rk) ja lonkasta (Rh) 

aiheuttaa ulkoisen momentin, joka pyrkii dorsifleksoimaan nilkkaa, ojentamaan polvea ja kou-

kistamaan lonkkaa (Simonsen ym. 1997).   
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Askelsyklin aikaiset sagitaalitason sisäiset nivelmomentit on esitetty kuvassa 8. Askel-

kontaktin alussa nilkkaan kohdistuu ensin pieni dorsifleksiomomentti jarrutettaessa jal-

katerän liikettä. Hyvin nopeasti nilkan momentti vaihtuu plantaarifleksiomomentiksi, 

joka kasvaa tukivaiheen loppua kohti plantaarifleksorien työntäessä kehoa eteenpäin. 

Polveen kohdistuu alkukontaktin vaiheessa lyhyt fleksiomomentti, jonka jälkeen polvi 

pyrkii koukistumaan painon vastaanottovaiheessa aiheuttaen sisäisen ekstensiomomen-

tin polvea ojentaviin lihaksiin. Kontaktin loppuvaiheessa polveen kohdistuu sisäinen 

fleksiomomentti nilkan plantaarifleksorien työntövaiheessa. Lonkanivel pyrkii jarrutus-

vaiheessa painoa vastaanotettaessa fleksioitumaan aiheuttaen sisäisen ekstensiomoment-

tin noin keskitukivaiheeseen asti. Työntövaiheessa jalan asennon ja plantaarifleksorien 

työntövoiman vaikutuksesta lonkkaa pyrkii ojentumaan aiheuttaen niveleen sisäisen 

fleksiomomentin. (Winter 1988.) Frontaalitasossa GRF-vektori kulkee koko tukivaiheen 

ajan polven ja lonkan mediaalipuolelta aiheuttaen niveliin sisäisen abduktiomomentin 

(kts. kuva 5), joka voi olla suurempi kuin kyseisten nivelten fleksio-ekstensiomomentit. 

Tämän vuoksi polvinivelen mediaaliosaan kohdistuu suurempaa kuormitusta kuin late-

raalipuolelle, jonka on myös arveltu olevan syynä siihen, että polven nivelrikko on pal-

jon yleisempää nivelen mediaalipuolella (mm. Schipplein, ym. 1991; Baliunas ym. 

2002) 

 

 

KUVA 8. Sagitaalitason sisäiset nivelmomentit askelsyklin aikana (Winter 1988). 
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3.3   Lihasaktiivisuus 

 

Kävely edellyttää tarkkaa raajojen liikkeiden koordinaatiota. Liikkeet tuotetaan lihassu-

pistuksien avulla, jotka syntyvät, kun lihasta aktivoidaan neuraalisesti. Lihasten aktiivi-

suutta voidaan rekisteröidä EMG:n (elektromyografia) avulla, jolloin saadaan tietoa 

mm. eri lihasten osallistumisesta liikkeen tuottamiseen sekä aktivoinnin ajoituksesta 

liikkeen eri vaiheissa (Sutherland 2001.) EMG-signaalin voimakkuuteen vaikuttaa neu-

raalisen aktivoinnin määrän lisäksi mm. lihasmassan määrä, ihonalaisen rasvakudoksen 

paksuus sekä elektrodien rakenne ja sijainti (Hermens ym. 1999). 

 

Kävelyssä lihasten tehtävänä on tukea jalkaa ja kehoa kontaktin aikana sekä siirtää ke-

hon eteenpäin. Lihastyö voidaan jakaa konsentriseen ja eksentriseen lihastyöhön. Kon-

sentrisessa lihastyössä lihas lyhenee aktivoituessaan. Kävelyssä konsentrisella lihastyöl-

lä tuotetaan työntövoimaa kehon eteenpäin kuljettamisen. Sen sijaan eksentrisessä lihas-

työssä lihaksen pituus kasvaa, kun sitä aktivoidaan. Kävelyssä eksentrisen lihastyön 

avulla kehon paino vastaanotetaan jarrutusvaiheen aikana. (Sumway-Cook & Woolla-

cott 2001. s. 312-313.) Jos konsentrinen lihastyö ilmenee välittömästi eksentrisen vai-

heen jälkeen, voidaan puhua venymis-lyhenemissykluksesta. Se on ominaista lähes kai-

kelle luonnolliselle liikkumiselle, kuten kävelylle. Venymis-lyhenemissykluksen avulla 

lihaksen konsentrinen työ tehostuu mm. jänteisiin eksentrisessä vaiheessa varastoitu-

neen elastisen energian vapautumisen myötä. Esiaktiivisuus liittyy läheisesti venymis-

lyhenemissyklukseen, sillä sen avulla lihaksen jäykkyys lisääntyy ennen alustakontak-

tia, mikä mahdollistaa energian varastoitumisen lihaksen elastisiin rakenteisiin. (Nicol 

ym. 2006.) 

  

Lihasten aktiivisuus kävelyn eri vaiheissa on esitetty kuvassa 9 (myös kuvassa 1). Jo 

ennen askelkontaktia havaitaan esiaktiivisuutta lonkan ojentajissa (gluteus maximus) ja 

polven ojentajissa (quadriceps) sekä koukistajissa (hamstrings), jotka valmistautuvat 

painon vastaanottamiseen kontaktin alkuvaiheessa. Nilkan dorsifleksio alkaa jalan hei-

lautuksen aikana ja dorsifleksorien (tibialis anterior) aktiivisuus on suurimmillaan kon-

taktin alussa, jolloin jarrutetaan nilkan plantaarifleksioliikettä. Nilkan plantaarifleksori-

en (triceps surae) aktiivisuus ajoittuu askelkontaktin työntövaiheeseen. Heilautusvai-

heen alussa lonkan koukistajien (iliopsoas) aktiivisuus kiihdyttää jalkaa eteenpäin ja 
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heilautuksen lopussa jalan eteenpäin liike jarrutetaan aktivoimalla lonkan ojentajia (glu-

teus maximus & hamstrings). (Winter 1988.) Kävelynopeuden lisääntyessä EMG-

aktiivisuudet kasvavat ja niiden profiilit saattavat muuttua (Hof ym. 2002). EMG -

profiileissa voidaan havaita myös selviä eroja eri henkilöiden välillä, sillä tiettyjen liik-

keiden tuottaminen on mahdollista erilaisilla aktivaatiomalleilla. Suurin vaihtelu tapah-

tuu kaksi niveltä ylittävissä lihaksissa. (Winter & Yack 1987.)  

 

 
 

KUVA 9. Eri lihasten aktiivisuusprofiili askelsyklin  aikana  (Whitle 1999a). 
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4   KÄVELYN  NEURAALINEN  SÄÄTELY  JA  ADAPTOITU- 

     MINEN   

 

 

4.1 Kävelyn motorinen kontrolli 

 

Kävely ja tasapainon ylläpito vaativat monimutkaisten neuraalisten mekanismien toi-

mintaa, jotka saavat aikaan lihasten tarkan ja koordinatiivisen supistumisen. Tah-

donalaisen liikkeen synnyttäminen tapahtuu aivojen motorisen kuorialueen toimesta, 

josta liikekäsky (aktiopotentiaali) välittyy selkäytimen ja alfamotoneuronin kautta li-

hakseen. Eri lihasten oikea-aikainen supistuminen välittää voimia nivelten yli aiheuttaen 

kävelylle tunnusomaiset segmenttien liikkeet. (Capaday 2002.) Motorisia useista lihas-

supistuksista koostuvia liikesarjoja voidaan saada aikaan jopa ilman motorisen kuori-

alueen käskyä stimuloimalla keinotekoisesti selkäytimen neuroneita (mm. Brown 1911; 

Shink ym 1966; Grillner ym. 1985). Ilmiön perusteella on syntynyt käsite central pat-

tern generators (CPG). CPG on neuroneista muodostunut hermoverkosto, jolla tuotetaan 

rytmisiä perustoimintoja, kuten esim. hengitys, nieleminen ja käveleminen. Liikesarjo-

jen ajatellaan syntyvän siten, että aktiopotentiaalit kiertävät hermoverkoissa tiettyjä joh-

toratoja pitkin ja saavat aikaan agonisti- ja antagonistilihaksien rytmisen supistumisen. 

(Hooper 1999.)   

 

CPG-teorian mukaiset valmiit liikemallit tekevät liikkumisen mahdolliseksi ilman sen-

sorista järjestelmää, mutta tällöin liikkeet ovat nykiviä ja kömpelöitä. Liikkeen säätely 

tapahtuu sensorisen palautteen (feedback) perusteella keskushermoston (CNS) ja sel-

käydin tason refleksitoimintojen yhteistyönä. Liikkumisen kannalta tärkeää sensorisista 

palautetta tuottavat visuaalinen, vestibulaarinen ja somatosensorinen järjestelmä. Visu-

aalisen järjestelmän eli näköaistin avulla saadaan tietoa ympäristöstä, joka auttaa erityi-

sesti liikkeen ennakoimisessa ja tasapainon ylläpidossa. Vestibulaarinen järjestelmä 

koostuu sisäkorvassa sijaitsevasta tasapainoelimestä, jonka tärkein tehtävä on tuottaa 

näköaistista riippumatonta tietoa pään liikkeistä, ja auttaa näin tasapainon ylläpidossa. 

Kävelyn mekaniikan säätelyyn kannalta tärkeintä sensorista palautetta tuottaa soma-

tosensorinen järjestelmä, joka koostuu iho-, nivel- ja lihasreseptoreista. Näistä tärkeim-

piä lienevät lihasspindeli ja Golgin jänne-elin. Lihaspindelin sisällä olevat sensoriset 
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afferenttineuronit havaitsevat lihaksen pituuden muutoksia sekä tuottavat tietoa myös 

lihaksen staattisesta pituudesta. Lihakseen kohdistuvasta voimasta saadaan puolestaan 

tietoa Golgin jänne-elimen avulla. Somatosensorisen järjestelmän kautta saatuun palaut-

teeseen perustuu kehoon asennon ja liikkeiden tunnistaminen, mistä käytetään nimitystä 

proprioseptiikka. Lisäksi proprioseptiikka tuottaa tietoa kehoon kohdistuvasta kuormi-

tuksesta, johon esim. kävelyssä vaikuttaa alustan ja jalkineen ominaisuudet. Prosriosep-

tisen palautteen perusteella CNS muuntaa kävelyn mekaniikkaa ulkoisten tekijöiden 

(alusta ja jalkine), mukaan siten, että kehoon kohdistuva kuormitus ei nouse liian suu-

reksi. (Shumway-Cook & Woollacott. 2001 s. 317-326) 

 

 

4.2 Kävelyn adaptaatiomekanismit  

 

Jalan dynaamisen jäykkyyden säätely. Jalan jäykkyyttä säädellään ympäristön mukaan. 

Tämä minimoi energiankulutuksen mahdollistamalla liikkumisen säilymisen mahdolli-

simman samanlaisena alustasta riippumatta. Alustan ominaisuuksilla on esimerkiksi 

hyvin vähän vaikutusta tukivaiheen kestoon, askeltiheyteen ja massakeskipisteen verti-

kaaliliikkeeseen liikuttaessa tietyllä nopeudella. (Ferris ym. 1998.) Lisäksi jalan jäyk-

kyyden säätelyllä on kehoa suojaava merkitys, sillä jäykkyyttä pienentämällä jalka  

koukistuu nopeammin alustaan törmäyshetkellä ja vähentää alustan reaktiovoimia. Jalan 

jäykkyyttä voidaan säädellä erityisesti polven ojentajalihasten aktiivisuutta säätelemällä. 

(Arampatzis ym. 1999.)     

  

Jalan geometrian muuntaminen. Jalkaan kohdistuvaa kuormitusta voidaan vähentää 

muuttamalla sen tukivaiheen geometriaa. Ensinnäkin nilkan suuremmalla plantaarifelk-

siolla kontaktin alussa on mahdollista jakaa kantapäähän kohdistuva paine suuremmalle 

alalle. Tämä voidaan havaita erityisesti juoksussa, jossa paljain jaloin havaitaan suu-

rempi nilkan plantaarifleksio kontaktin alussa kuin kengät jalassa. (De wit ym. 2000; 

Bishop ym. 2006). Toinen tekijä, johon jalan geometrian muuttaminen vaikuttaa, on 

niveliin kohdistuva kuormitus, sillä nivelmomenttien suuruus on segmenttien hitaus-

momentin ja reaktiovoiman lisäksi riippuvainen GRF-vektorin kohtisuorasta etäisyydes-

tä nivelen keskipisteestä. Geometrian muuntaminen siten, että GFR-vektorin kohtisuora 
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etäisyys nivelestä pienenee laskee siihen kohdistuvaa ulkoista momenttia. (Nigg 1986 s. 

85-89; Griffiths 2006 s. 297-302.) 

 

 

4.3 Jalkineen ja alustan vaikutukset liikkumisen biomekaniikkaan  

 

4.3.1 Jalkineen vaikutukset 

 

Tukivaiheen alussa kehoon kohdistuvaa kuormitusta pyritään vähentämään nilkan plan-

taarifleksiolla sekä polven koukistuksella, jotka alkavat noin 80 ms  ja 150 ms alusta-

kontaktin jälkeen. Kantaiskusta aiheutuva voimapiikki esiintyy kuitenkin 20 ms kulues-

sa alustakontaktista, minkä vuoksi jalan koukistus ja geometrian muuttaminen eivät 

suojaa siltä, vaan ainoastaan vähentävät painon vastaanottamisesta aiheutuvaa pysty-

voiman maksimaalista komponenttia. Kantaiskua vaimentavat lähinnä kantapään vis-

koelastiset rakenteet sekä erityisesti jalkineet, jotka lisäävät vaimentavan materiaalin 

määrää jalan ja alustan välillä. (Whitle ym. 1999 b.) Monissa tutkimuksissa jalkineiden 

ei ole havaittu vaikuttavan maksimaaliseen alustan reaktiovoimaan tai muutokset ovat 

olleet vain minimaalisia (mm. Nigg ym. 1987 & 1988; Bergmann ym. 1995). On kui-

tenkin myös tutkimuksia joissa jalkineiden avulla on pystytty madaltamaan reaktiovoi-

mia. Esim. O'Leary ym. (2008) tutkimuksessa törmäysvoimia pystyttiin alentamaan 

jalkineen vaimentavalla pohjallisella, jonka seurauksena vertikaalivoima laski 6,8 % ja 

sen nousunopeus 8,3 %. Liiallinen vaimennus voi kuitenkin tehdä jalkineesta löysän ja 

vähentää sen tukevuutta, mikä voi lisätä jalan pronaatiota (James & Jones 1990). Kirjal-

lisuuden ristiriitaiset tulokset jalkineiden vaikutuksesta reaktiovoimiin johtuvat siitä, 

että säätelymekanismit muuntavat jalan mekaniikkaa erilaisten jalkineiden mukaan, 

jolloin erot reaktiovoimissa jäävät hyvin pieniksi (Komi & Golhofer 1991).  

 

Jalan kuormittumiseen vaikuttaa kengän vaimennuksen lisäksi myös sen muotoilu. 

Useimmiten muotoilun tavoitteena on vähentää nilkan suuresta eversioliikkeestä johtu-

vaa ylipronaatiota, minkä vuoksi jalkineiden mediaalipuolen pohja onkin muotoiltu  

usein korkeammaksi holvikaaren alta. (Nigg ym. 1986.) Tutkimusten mukaan tällaiset 

pronaatiotuetut kengät vähentävät maksimaalista nilkan eversiota 2 - 3 astetta, mutta 

toisaalta lisäävät jarrutusvaiheen lateraalisuuntaista reaktiovoimaa (Perry & LaFortune 
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1995; Branthwaite ym. 2004; Fong ym. 2008). Sen sijaan päinvastaisella pohjan koro-

tuksella, jossa lateraalipuoli on korkeampi, on voitu alentaa polven ulkoista adduk-

tiomomenttia (mm. Crenshaw ym. 2000; Kerrigan ym. 2002; Ehart ym. 2008b). Samaan 

lopputulokseen on myös päästy kengällä, jonka lateraalipuolen pohja oli ollut 1,3 - 1,5 

kertaa mediaalipuolta kovempi (Fisher ym. 2007 ja Ehart ym. 2008a). Tällaisilla jalki-

neilla pyritään vähentämään erityisesti nivelrikkopotilaiden polven mediaalipuolen 

kuormitusta. Sekundäärivaikutuksena näillä jalkineilla on suurempi nilkan ulkoinen 

eversiomomentti sekä suurempi nilkan eversiokulma  (Nester ym. 2003; Ehart ym. 

2008a). Lisäksi jalkineiden ja erilaisten ortoosien avulla voidaan vaikuttaa jalkojen vir-

heasentoihin ja siten mahdollisesti vähentämään erilaisia rasitusvammoja (Razeghi &  

Batt 2000).  

 

 

4.3.2 Alustan vaikutukset 

 

Alustan vaikutusta liikkumisen biomekaniikkaan on tutkittu eniten juoksussa. Adaptoi-

tumisen on havaittu tapahtuvan jo ensimmäisen askeleen aikana, kun astutaan erilaiselle 

alustalle (Ferris ym. 1999). Jalan jäykkyyttä muutetaan alustan mukaan siten, että koko-

naisjäykkyys (jalan jäykkyys + alustan jäykkyys) muuttuu mahdollisimman vähän, 

minkä vuoksi pehmeällä alustalla liikuttaessa jalka on jäykempi kuin kovalla alustalla. 

Juoksussa kovalla alustalla polvi ja lonkka ovat myös ojentuneet suoremmaksi törmäys-

hetkellä kuin pehmeällä alustalla, mikä mahdollistaa suuremman joustovaran kuormi-

tuksen vastaanottamiseksi. Samalla lonkan, polven ja nilkan kulmanopeudet tukivaiheen 

alussa lisääntyvät. (Ferris ym. 1998; Hardin ym. 2004.) Hiekalla juostaessa Pinnington 

ym. (2005) havaitsivat suuremman polven ja lonkan koukistuksen sekä alkukontaktin 

vaiheessa että keskitukivaiheessa sekä suuremman maksimikoukistuksen hiekalla ver-

rattaessa kovalla alustalla juoksuun. Hiekalla kävelyn kinematiikasta ei ole saatavilla 

tutkimuksia. 

 

Juoksussa reaktiovoiman vertikaalikomponentissa saatetaan nähdä eroja kovan ja peh-

meän alustan välillä siten, että kovalla alustalla voima kohdistuu kehoon lyhyemmässä 

ajassa kuin pehmeällä alustalla (Andresson ym. 1986; Nigg 1986 s.78-85; Dixon ym. 

2000). Kuitenkin jalan jäykkyyden säätelyn seurauksena reaktiovoiman huippuarvoissa 

nähtävät erot erilaisten alustojen välillä jäävät usein pieniksi (Komi & Golhofer 1991; 
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Ferris ym. 1998 & 1999). Komi ym. (1991) mukaan EMG -aktiivisuus näyttäisikin ole-

van reaktiovoimia tarkempi parametri verrattaessa erilaisten alustojen vaikutusta liik-

kumisen biomekaniikkaan. Juoksussa Pinnington ym. (2005) havaitsivat lihasaktiivi-

suuden olevan korkeampaa hiekalla kuin kovalla alustalla. Koska lihasaktiivisuuden 

määrän tiedetään korreloivan energiankulutuksen kanssa (Bigland-Ritchie & Woods 

1976), ei ole ihme että hiekalla juoksu kuluttaakin noin 1,6 kertaa enemmän energiaa 

kuin kovalla alustalla juoksu ja kävely jopa 2,1 - 2,7 kertaa enemmän energiaa kuin kä-

vely kovalla alustalla. Tukivaiheen aikana hiekka siirtyy pois jalan alta, mikä lisää me-

kaanisen työn määrää verrattaessa kovalla alustalla suoritettuun liikkumiseen samalla 

nopeudella. Lisäksi lihasten ja jänteiden elastisen energian hyödyntäminen on heikom-

paa liikuttaessa hiekalla, mikä heikentää liikkumisen taloudellisuutta. (Lejeune  ym. 

1998; Pinnington ym. 2001 & 2005.) Hiekalla kävelyn kinetiikasta, kinematiikasta tai 

lihasaktiivisuuksista ei ole tutkimuksia. 
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5   TUTKIMUKSEN TARKOITUS  

 

 

Masai Barefoot Technologies -yhtiö (MBT) valmistaa, jalkineita jonka epästabiili poh-

jan rakenne pitäisi valmistajan mukaan muuttaa kävelyn mekaniikkaa hiekalla kävelyn 

kaltaiseksi. Aikaisempien tutkimusten perusteella MBT-kengän on havaittu mm. vähen-

tävän kävelyssä sagitaalitason nivelmomentteja muuttavan nilkan liikkeettä ja lihasakti-

vaatiota kävelyssä sekä lisäävän kehon huojuntaa seistessä (Vernon ym. 2004; Nigg ym. 

2006; Romkes ym. 2006).  

 

Hiekalla kävelyn biomekaniikasta on olemassa vain muutama energetiikkaan liittyvä 

tutkimus. Hieman enemmän on tutkittu hiekalla juoksua ja erityisesti sen taloudellisuut-

ta, kinematiikkaa ja lihasaktiivisuutta. Näiden tutkimusten perusteella hiekalla liikkumi-

sen tiedetään vaativan mm. enemmän energiaa ja lisäävän lihasaktivaatiota (Lejeune 

1998; Pinnington 2001 & 2005), mutta esimerkiksi kinetiikasta ei ole olemassa tietoa. 

 

Tämän tutkimuksen tarkoituksena on tutkia hiekalla kävelyn biomekaniikkaa ja selvittää 

onko siinä samoja piirteitä kuin kovalla alustalla kävelyssä MBT-kengällä. Lisäksi sel-

vitetään, miten MBT-kengällä kävely eroaa normaalikengällä kävelystä. 
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6   MENETELMÄT 

 

 

6.1 Koehenkilöt 

 

Koehenkilöinä tutkimuksessa toimi yhteensä 18 vapaaehtoista keski-ikäistä miestä, sillä 

heidän katsottiin edustavan erityisen hyvin testattavan jalkineen kohderyhmää. Koehen-

kilöillä ei ollut tuki- ja liikuntaelimistön vaivoja. Tutkimuksen alussa koehenkilöille 

kerrottiin tutkimuksen tarkoitus ja mittauksien sisältö, jonka jälkeen he allekirjoittivat 

suostumuksen tutkimukseen osallistumisesta. Heillä oli oikeus keskeyttää mittaukset 

halutessaan. Taulukossa 1 on esitetty koehenkilöiden taustatiedot. 

 

TAULUKKO 1. Koehenkilöiden taustatiedot tutkimuksen alkaessa (keskiarvo ± keskihajonta). 
   

Ikä (v) 41 ± 10 

Pituus (cm) 181 ± 4.9 

Paino (kg) 83.7 ± 11.6 

Painoindeksi (kg/m2) 25.6 ± 3.2 
         

 

 

6.2 Testattavat jalkineet 

 

Tutkimuksessa testattavat jalkineet olivat Masai barefoot technologies -yhtiön (MBT) 

valmistamat ns. fysiologiset jalkineet (kuva 10). Jalkineissa on pehmeä kantaosa ja ku-

pera pohja, jotka tekevät siitä epästabiilin. Rakenteen tarkoituksena on tuottaa samanta-

painen epätasapaino, kuin pehmeällä luonnollisella alustalla, kuten hiekalla kävellyssä.  

  

 
KUVA 10. Tutkimuksessa käytettiin kuvassa olevaa MBT-jalkinetta. 
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6.3 Tutkimusasetelma 

 

Tutkimuksen alussa koehenkilöt perehdytettiin jalkineen käyttöön, jonka jälkeen heitä 

pyydettiin käyttämään MBT-jalkinetta mahdollisimman paljon interventiojakson ajan. 

Keskimäärin neljän viikon (29 ± 6.4 vrk) interventiojakson jälkeen suoritettiin kävely-

mittaukset Jyväskylän yliopiston liikunta- ja terveyslaboratoriossa, jossa koehenkilöt 

tekivät testikävelyt MBT -kengällä, tavallisella kengällä sekä paljain jaloin hiekalla.  

 

Hiekkalaatikot. Mittauksissa hiekalla kävelyä simuloitiin neljän perättäisen hiekka-

laatikon avulla (pituus 60 cm, leveys 40 cm, syvyys 19 cm) (kuva 11). Hienorakeista 

hiekkaa oli laatikossa noin 18 cm paksuudelta. Hiekan pois valuminen estettiin laatikon 

päälle kiinnitetyllä kankaalla. Kangas kiinnitettiin mahdollisimman löysästi, jolloin se ei 

estänyt jalan painumista hiekkaan tukivaiheen aikana.  

 

 

KUVA 11. Hiekkalaatikoista keskimmäiset olivat kahden voimalevyn päällä. 

 

 

6.3   Kävelyanalyysi  

 

6.3.1   Datan keräys 

 

Kävelyanalyysidata kerättiin biomekaniikan laboratorioon rakennetulla kaksikaistaisen 

kävelyradan avulla. Radan keskellä sijoitettiin kaksi voimalevyä sekä valokennot 2,5 m 

etäisyydelle toisistaan kävelynopeuden määrittämiseksi. Ensimmäisen valokennon ohit-
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taminen käynnisti datan keräyksen. Kävelyradan toiselle kaistalle asetettiin hiekalla 

kävelyä varten neljä hiekkalaatikkoa. Toinen kaista oli tasamaalla kävelyä varten. Käve-

lyt MBT-kengällä, normaalikengällä ja hiekalla suoritettiin satunnaisessa järjestyksessä. 

Tavoitenopeutena kaikissa kävelytilanteissa oli hiekalla kävelyn luonnollinen nopeus, 

joka määritettiin erikseen mittausten aluksi. Kamerat sekä voimalevy- ja  EMG-data 

synkronisoitiin Peak event & video control unit -laitteen (E&VCU) avulla (kuva  12). 

 

 

KUVA 12. Datan keräyslaitteisto. 

 

 

Liikeanalyysi. Kävelyt kuvattiin viidellä genlockatulla CCD-kameralla (Cohu 4910, 

Cohu, Inc., Electronics Division, USA) 50 Hz taajuudella suljin nopeudella 1/500 s. 

Alavartalon 15 markkeria (halkaisija 25 mm) kiinnitettiin modifoidun Helen Hayes pro-
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tokollan mukaisesti toiseen metatarsaaliin, lateraaliseen malleoliin, kantaluuhun, sää-

reen, polven lateraaliseen condyliin, reiteen, anterior iliac spineen sekä sacrumiin 

(Vaughan ym. 1999, kuva 13). Lisäksi ylävartalon kiinnitettiin markkerit olkapäähän 

acromioniin, kyynärpään lateraali epicondyliin sekä rannenivelen dorsaalipuolelle. 

Koehenkilöjen segmenttiparametrien (massa & hitausmomentti) ja nivelkeskipisteiden 

määrittämiseksi mitattiin jokaiselta koehenkilöltä antropometriset muuttujat nauhamit-

taa ja luuharppia käyttäen (kuva 14). 

 

    
KUVA 13. Helen Hays -protokollan mukainen markkeriasetelma (Vaughan ym. 1999). 

 

 

 

KUVA 14. Antropometrisiä mittoja käytettiin segmenttien massan ja hitausmomentin sekä ni-

velten keskipisteiden määrittämiseen yhdessä markkerien sijainnin kanssa (Vaughan ym. 1999).        
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Reaktiovoimat. Alustaan kohdistuvia voimia mitattiin kahdella Kistler Z 13216 voima-

levyllä (Kistler instruments, AG Winterhur, Sveitsi), joiden ominaistaajuudet olivat: z = 

650 Hz ja x & y 700 Hz. Koehenkilö lähti liikkeelle ennalta määritetyn askelmerkin 

kohdalta aina samalla jalalla, jolloin askeleet saatiin sovitettua eri voimalevyille. Voi-

malevyjen signaali vahvistettiin (Kistler 9861A) ja kerättiin Signal 2.0-ohjelmaan kerä-

ystaajuudella 2000 Hz (CED Ltd., Cambridge, Englanti). 

 

Lihasaktiivisuus. Kävelyn aikainen lihasaktiivisuus kerättiin telemetrisesti (MESPEC 

4000, Mega Eletronics Ltd, Suomi) kertakäyttöisillä pintaelektrodeilla (Blue sensor, N-

00-S, Ampu A/S, Tanska) kolmesta oikean jalan lihaksesta: tibialis anterior (TA), sole-

us (SOL) ja gastrognemius medialis (GM). Koehenkilöiden iho valmisteltiin vastuksen 

pienentämiseksi ajamalla karvat, hiomalla ihoa hiekkapaperilla ja puhdistamalla lopuksi 

Neoamiseptilla, jonka jälkeen elektrodit kiinnitettiin bi-polaarisesti (napojen etäisyys 

21mm) SENIAMin (Hermens ym. 1999) ohjeiden mukaisesti. Elektrodien napojen väli-

nen vastus oli aina alle 10 kΩ. EMG -signaali vahvistettiin 1000 kertaiseksi (Biotel 99, 

Glonner, Saksa), muunnettiin digitaaliseksi 32-bittisellä AD-muuntimella (Power 1401, 

CED Ltd.) ja tallennettiin tietokoneelle Signal-ohjelmaan keräystaajuudella 2000 Hz. 

 

 

6.3.2 Analysointi 

 

Liikeanalyysi. Analysoitavaksi suoritukseksi valittiin jokaiselta koehenkilöltä yksi on-

nistunut kävelysuoritus MBT-, normaali- ja hiekalla kävelystä. Onnistuneen suorituksen 

kriteereinä oli kummankin jalan osuminen luonnollisesti voimalevyille sekä kävelyno-

peuden alle 5 % poikkeaminen tavoitenopeudesta, joka oli hiekalla kävelyn nopeus. 

Kävelyistä tehtiin 3-D liikeanalyysi Vicon Motus 9.0-ohjelmalla (Vicon, Oxford, UK) 

yhdistämällä markkerien koordinaatit Direct Linear Transformation -tekniikan avulla. 

Koordinaattien suodattamisessa käytettiin neljännen asteen butterworth-filtteriä 6 Hz 

taajuudella. Nivelkeskipisteet (nilkka, polvi ja lonkka) laskettiin Vaughan ym. (1999) 

protokollan mukaisesti markkerien sijainnin sekä antropometristen mittojen perusteella. 

Vartalolinja määritettiin kulkemaan lonkkanivelten keskeltä olkamarkkerien muodosta-

man hartialinjan puoliväliin. Tarkasteltavaksi muuttujiksi jokaisesta kävelytyylistä valit-

tiin oikean jalan askelkontaktin aikaiset  reaktiovoimat sekä nivelkulmat ja momentit 
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sagitaali- (fleksio-ekstensio / plantaatari-dorsifleksio), frontaali- (abduktio-adduktio / 

eversio-inversio) ja tranversaalitasossa (rotaatio).    

 

Reaktiovoimat. Voimadata filtteröitiin 50 Hz taajuudella (4th order butterworth). Askel-

kontaktin alku ja loppu määritettiin voiman vertikaalikomponentin ylittäessä ja alittaes-

sa 10 N. Askelkontaktin jarrutus ja kiihdytysvaiheet määritettiin etu-taka -suuntaisen 

vaakavoiman muuttuessa negatiivisesta positiiviseksi. Tarkasteltavia muuttujia olivat 

vertikaali- ja horisontaalivoimien huippu- ja keskiarvot jarrutus- ja työntövaiheissa.  

 

Nivelmomentit. Nilkkaan, polveen ja lonkkaan kohdistuvat sisäiset nivelmomentit las-

kettiin Vicon Motuksen KineCalc -modulilla Vaughanin Ym. (1999) periaatteiden mu-

kaisesti yhdistäen nivelpisteiden koordinaatit, koehenkilöiden antropometriset paramet-

rit ja reaktiovoimat. Tarkasteltavia muuttujia olivat nivelmomenttien huippuarvot.  

 

Lihasaktiivisuus. EMG -signaali suodatettiin kaistanleveydeltä 20-640 Hz (-3 dB; 

CMRR 110 dB, Biotel 99, Glonner, Germany) ja analysoitiin Signal-ohjelmalla. Li-

hasaktiivisuuden RMS -arvo määritettiin askelsyklin kolmesta vaiheesta: esiaktiivisuus 

(0-100 ms ennen kontaktia), jarrutus- sekä työntövaiheesta, jonka jälkeen EMG suhteu-

tettiin maksimaalisen isometrisen (MVC) dorsifleksion (TA) ja plantaarifeksion (SOL 

& GM) aikana mitattuun aktivaatioon ja arvot ilmoitettiin prosentteina MVC:stä.   

 

 

6.4 Tilastolliset menetelmät 

 
Tilastolliset analyysit suoritettiin SPSS 14.0-ohjelmalla. Kolmen kävelytilanteen eroja 

tarkasteltiin toistettujen mittausten varianssianalyysillä ja parivertailu suoritettiin bonfe-

roni post hoc -testiä käyttäen. Muuttujien tulokset on ilmoitettu keskiarvoina sekä lisäk-

si prosentuaalisina eroina kineettisten ja EMG -muuttujien kohdalla. Tilastollisen mer-

kitsevyyden tasoina on käytetty: * = p≤0.05, ** = p≤0.01 ja *** = p≤0.001. 
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7   TULOKSET 

 

 

7.1 Spatiotemporaaliset muuttujat 
 

Kävelynopeus oli sama kaikissa kävelytilanteissa. Liikeanalyysillä määritetty askelpi-

tuus oli hiekalla kävelyssä lyhyempi (60,0 cm) verrattuna MBT- (66,0 cm, p≤0.001) 

sekä normaalikengällä kävelyyn (65,6 cm, p≤0.001). Myös askelleveys hiekalla (10,8 

cm) oli kapeampi sekä MBT- (13,8 cm, p≤0.01) että normaalikävelyä (13,1 cm, p≤0.01)  

(taulukko 2).  

 

TAULUKKO 2. Spatiotemporaaliset muuttujat (keskiarvo ± SD). Tilastollisesta eroa MBT- ja 

hiekalla kävelyn välillä on kuvattu merkillä # ja normaali-  ja hiekalla kävelyn välillä merkillä +. 

 

 MBT Norm. Hiekka Merkitsevyys 

 Kävelynopeus (m/s) 1.11 ± 0.05 1.12 ± 0.04 1.12 ± 0.05  

 Askelpituus (cm) 66.0 ± 4.4 65.6 ± 3.7 60.0 ± 3.5 ###  +++ 

 Askelleveys (cm) 13.8 ± 3.6 13.1 ± 3.3 10.8 ± 2.7 ##  ++ 

 

 

7.2 Kinemaattiset muuttujat 
 

Alkukontaktin polven fleksio oli suurempi hiekalla kävelyssä (19,9°) sekä MBT- (8,6°, 

p≤0.001) että normaalikävelyä (9,0°, p≤0.001). Samoin lonkan alkukontaktin fleksio 

hiekalla (34,8°) oli suurempi kuin MBT- (29,0°, p≤0.001) ja normaalikävelyssä (29,4° 

p≤0.01). Kuormitusvasteen nilkan plantaarifleksio normaalikävelyssä (0,1°) oli suurem-

pi sekä MBT- (-6,1°, p≤0.001) että hiekalla kävelyyn (-8,7°, p≤0.001) verrattuna. Lanti-

on keskimääräinen tilt-kulma havaittiin hiekalla normaalikävelyä suuremmaksi (6,2 ° 

vs. 3,0°, p≤0.01). Hiekalla kävelyssä keskitukivaiheen obliquity-kulma (5,3°) oli myös 

suurempi verrattuna  MBT- (3,9°, p≤0.001) ja normaalikävelyyn (3,6°, p≤0.001). Lisäk-

si vartalon keskimääräinen ekstensio oli pienempi hiekalla kävelyssä (2,6°) kuin MBT- 

(5,2°, p≤0.001) ja normaalikävelyssä (4,7°, p≤0.001) samoin kuin vartalon maksimi 

lateraalifleksio, joka oli suurempi hiekalla (3,2°) sekä MBT- (2,0°, p≤0.01) että  nor-

maalikävelyyn (2,0°, p≤0.001) verrattuna (Kuvio 15 ja taulukko 3).  
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MBT -kävelyä verrattaessa normaalikävelyyn havaittiin, että MBT -kävelyssä oli suu-

remman nilkan dorsifleksion lisäksi suurempi jarrutusvaiheen maksimaalinen eversio 

(1,1° vs. -0,8°, p≤0.05), suurempi lonkan maks. adduktio (-10,1° vs. 8,9°, p≤0.05) ja 

suurempi lantion maks. obliquity-kulma (3,9° vs. 3,6°, p≤0.05). Lisäksi alkukontaktin 

vartalon ekstensio oli suurempi MBT- kuin normaalikävelyssä (4,5° vs. 3,5°, p≤0.05).  

 

 

 

KUVIO 15. Tukivaiheen aikaiset kulmat sagitaali-, frontaali- ja transversaalitasossa. KA tar-

koittaa muuttujan tukivaiheen aikaista keskiarvoa ja ROM liikelaajuutta. Tilastollisesta eroa 



 

 

30

MBT- ja normaalikävelyn välillä on kuvattu merkillä *,  MBT:n ja hiekan välillä merkillä # ja 

normaalikengän ja hiekan välillä merkillä +. Merkkien lukumäärä kertoo merkitsevyystason: 

*** = p ≤0.001, ** = p≤0.01 ja * = p≤0.05. Nuolet kuviossa näyttävät muuttujan vertailukohdan. 

 

 

TAULUKKO 3. Kinemaattiset muuttujat (Keskiarvo ja keskihajonta SD) 

                            

  MBT   Norm.  Hiekka  Merkitsevyys 

    KA  SD   KA SD   KA SD   MBT-
Norm 

MBT-
Hiekka 

Norm.-
Hiekka 

nilkkakulma (°)                

 maks. plantaarifleksio (0-50%) -4,9 3,5  1,1 3,5  0,0 4,8  ∗∗∗ ##  

 plantaarifleksio 20% kohdalla -6,1 3,3  0,1 3,5  -8,7 3,7  ∗∗∗  +++ 

 maks. eversio (0-50%) 1,1 6,7  -0,8 7,7  2,1 9,4  ∗  + 

 eversio ROM (0-50%) 10,5 3,2  10,4 4,7  7,9 3,6   #  

 min. adduktio  -6,4 6,9  -5,1 7,3  -1,4 6,6     

 adduktio ROM   11,0 4,5  11,1 4,5  8,0 4,6     

polvikulma (°)                

 kantaiskun fleksio 8,6 6,7  9,0 6,1  19,9 5,7   ### +++ 

 min. fleksio 5,7 5,2  5,8 4,6  3,2 4,3     

 maks. abduktio 7,2 6,6  6,9 5,9  7,1 6,2     

 min. ext. rotaatio -3,6 7,6  -3,8 7,7  -3,2 7,2     

 rotaatio ROM 8,4 5,3  8,7 3,9  10,7 6,5     

lonkkakulma (°)                

 kantaiskun fleksio 29,0 9,3  29,4 10,6  34,8 7,1   ### ++ 

 maks. ekstensio -12,6 7,2  -13,6 7,7  -14,8 6,8     

 maks. abduktio -10,1 3,0  -8,9 3,4  -11,8 4,0  ∗ # ++ 

 rotaatio ROM 8,7 3,3  9,0 3,7  9,6 4,5     

lantio (°)                

 keskimääräinen tilt 4,5 6,1  3,0 7,0  6,2 5,9    ++ 

 maks. obliquity 3,9 2,2  3,6 2,1  5,3 2,0  ∗ ### +++ 

 rotaatio ROM 7,4 2,6  7,6 2,2  9,4 3,2     

vartalo (°)                

 keskimääräinen ekstensio 5,2 3,5  4,7 3,3  2,6 3,9   ### +++ 

 kantaiskun ekstensio 4,5 3,2  3,5 3,7  2,8 4,1  ∗ ##  

 keskitukivaiheen ekstensio 4,7 3,5  4,7 3,2  2,1 3,7   ### +++ 

 kontaktin lopun ekstensio 5,7 4,1  5,2 4,1  3,2 4,8   # ++ 

  maks. lateraalifleksio 2,0 1,7   2,0 1,5   3,2 2,8    ## +++ 
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7.3 Kineettiset muuttujat 
 

Reaktiovoimat. Reaktiovoimista tarkasteltiin jarrutus- ja työntövaiheiden huippu- ja 

keskiarvoja. Jarrutusvaiheen maksimaalinen vertikaalivoima (GRF z) oli hiekalla käve-

lyssä (1009 N) 9,4 % suurempi verrattuna MBT-kävelyyn (914 N, p≤0.01) ja 8,3 % suu-

rempi verrattuna normaalikävelyyn (925 N, p≤0.05). Työntövaiheen maksimi GRF z oli 

normaalikävelyssä (908 N) 2,8 % korkeampi MBT-kävelyä (883 N, p≤0.05) ja 4,6 % 

korkeampi hiekalla kävelyä (866 N, p≤0.01). Jarrutusvaiheessa etu-taka-suuntainen 

maksimivoima (GRF x) oli normaalikävelyssä (-161 N) 11,0 % pienempi MBT- (-181 

N, p≤0.05) ja 17,4 % pienempi hiekalla kävelyä (-195 N, p≤0.01). Työntövaiheessa 

GRF x oli hiekalla kävelyssä (118 N) 18,6 % matalampi MBT-kävelyä (145 N, p≤0.01) 

sekä 18,1 % matalampi normaalikävelyä (144 N, p≤0.05). Sivusuuntaisen lateraalivoi-

man (GRF y) havaittiin olevan MBT-kävelyssä 41,7 % hiekalla kävelyä suurempi (-60 

vs. -35 N, p≤0.01) (kuvio 16, taulukko 4).  

 

Jarrutusvaiheen keskimääräinen GRF z oli hiekalla kävelyssä (736 N) 6,7 %  suurempi 

MBT- (690 N, p≤0.01) ja 9,6 % suurempi normaalikävelyä (665 N, p≤0.001). Jarrutus-

vaiheessa MBT-kävelyn keskimääräinen GRF z oli 3,6 % normaalikävelyä suurempi 

(p≤0.01). Jarrutusvaiheessa keskimääräinen GRF x oli MBT-kävelyssä (-70 N) suurem-

pi sekä normaalikävelyä (-63 N, p≤0.05) että hiekalla kävelyä (-53 N, p≤0.01) samoin 

kuin työntövaiheessa, jossa keskimääräinen GRF x oli MBT -kävelyssä (65 N) suurem-

pi normaalikävelyyn (58 N, p≤0.05) ja hiekalla kävelyyn (51 N, p≤0.05) verrattuna (tau-

lukko 4).  

 

Yksittäisen koehenkilön GRF z -käyriä silmämääräisesti tarkasteltuna voidaan huomata, 

että MBT-kävelyssä vertikaalivoiman nousu tapahtui usein normaalikävelyä tasaisem-

min (kts. liite 1). 

 

 



 

 

32

 

KUVIO 16. Keskimääräiset reaktiovoimat vertikaali- (GRF z) sekä horisontaalisesti etu-taka - 

(GRF x) ja sivusuunnassa (GRF y).  Merkkien selitykset on kerrottu kuviossa 15. 

 

 

Nivelmomentit. Kävelytilanteiden välisiä eroja etsittiin vertailemalla nivelmomenttien 

maksimiarvoja. Hiekalla kävelyssä oli useita eroja kengillä kävelyyn verrattuna. Hiekal-

la nilkan eversiomomentti nousi keskimäärin 61,3 % normaalikävelyä suuremmaksi 

(10,6 vs. 5,6 Nm, p≤0.05).  Nilkan adduktiomomenttia ei esiintynyt jokaisella koehenki-

löllä hiekalla kävelyssä, mistä johtuen kaikkien koehenkilöiden mukaan laskettu mak-

simi adduktiomomentin keskiarvo hiekalla kävelyssä (-1,7 Nm) oli 67,8 % matalampi 

MBT- (-5,2 Nm, p≤0.05) ja 62,2 % normaalikävelyyn (-4.5 Nm, p≤0.05) verrattuna. 

Jarrutusvaiheen polven ekstensiomomentti oli hiekalla kävelyssä (-76,3 Nm) 39,4 %  

suurempi MBT- (-46,2 Nm, p≤0.01) ja 32,6 % normaalikävelyyn (-51,4Nm,  p≤0.01) 

verrattuna samoin kuin polven abduktiomomentti, jossa hiekalla (36,1 Nm) havaittiin 

19,9 % MBT-kävelyä (28,9 Nm, p≤0.05) ja 19,4 % normaalikävelyä (29,1 Nm, p≤0.05) 

korkeampi momentti. Myös lonkan jarrutusvaiheen ekstensiomomentti havaittiin hiekal-

la kävelyssä (-75,3 Nm) 40,2 % suuremmaksi MBT- (-45,0 Nm, p≤0.001) ja 35,3 % 

normaalikävelyyn (-48,7 Nm, p≤0.001) verrattuna, samoin kuin hiekalla kävelyn lonkan 

abduktiomomentti (99,1 Nm), joka oli 17,2 % MBT-kävelyä (82,1Nm, p≤0.01) ja 22,4 

% normaalikävelyä (76,9 Nm, p≤0.001) korkeampi. Lisäksi hiekalla kävelyn lonkan 

internal rotaatio -momentti (22,9 Nm) oli 31,0 % suurempi MBT- (15,8 Nm, p≤0.01)  ja 

31,9 % normaalikävelyä (15,6 Nm, p≤0.01) (kuvio 17 ja taulukko 4). 
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MBT-kävelyä verrattaessa normaalikävelyyn havaittiin, että jarrutusvaiheessa MBT-

kävelyssä oli 10,1 % matalampi ekstensiomomentti polvessa (-46,2 vs. -51,4 Nm) ja 7,6 

% matalampi ekstensiomomentti lonkassa (-45,0 vs. 48,7 Nm) sekä 23,3 % matalampi 

alkukontaktin jälkeinen fleksiomomentti polvessa (11,5 vs. 15,0 Nm). Työntövaiheessa 

MBT-kävelyssä havaittiin 8,3 % matalampi lonkan fleksiomomentti (69,2 vs. 75,5 Nm) 

sekä 4,0 % matalampi nilkan plantaarifleksiomomentti (131,1 vs. 136,5 Nm). Lisäksi 

nilkan MBT-kengällä kävelyssä nilkan inversiomomentti oli 21.6 % matalampi (-7,6 vs. 

-9,7 Nm) ja eversiomomentti 26,8 % korkeampi (5,6 vs. 4,1 Nm). Suuren hajonnan 

vuoksi tulokset eivät kuitenkaan olleet tilastollisesti merkitseviä (taulukko 4).  

 

 

KUVIO 17. Sisäiset nivelmomentit sagitaali-, frontaali- ja horizontaalitasossa. Merkkien seli-

tykset on kerrottu kuviossa 15. 
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TAULUKKO 4. Kineettiset muuttujat (keskiarvo KA ja keskihajonta SD).  
                            

  MBT   Norm.  Hiekka  Merkitsevyys 

    KA SD   KA SD   KA SD   MBT-
Norm. 

MBT-
Hiekka 

Norm.-
Hiekka 

GRFhuippuarvo (N)                

 Fz jarrutusvaihe 914 151  925 145  1009 158   ## + 

 Fz työntövaihe 883 126  908 136  866 111    ∗  ++ 

 Fx jarrutusvaihe -181 34  -161 26  -195 44    ∗  ++ 

 Fx työntövaihe 145 24  144 29  118 18   ## + 

 Fy lateraali -60 26  -52 27  -35 11   ##  

 Fy mediaali 74 23  63 18  67 23     

GRF keskiarvo (N)               

 Fz jarrutusvaihe 690 102  665 91  736 115  ∗∗ ## +++ 

 Fz työntövaihe 652 99  651 95  623 83     

 Fx jarrutusvaihe -70 13  -63 13  -53 14  ∗ ## ++ 

 Fx työntövaihe 65 14  58 12  51 11  ∗ ##  

nilkkamomentti (Nm)                

 plantarfleksio 131,1 27,8  136,5 28,4  137,4 21,9     

 inversio -7,6 6,3  -9,7 7,1  -8,3 3,7     

 eversio 5,6 5,5  4,1 5,4  10,6 9,6    + 

 abduktio 9,7 5,6  10,8 5,6  12,2 13,1     

 adduktio -5,2 6,6  -4,5 5,2  -1,7 1,8   # + 

polvimomentti (Nm)                

 ekstensio -46,2 23,0  -51,4 16,1  -76,3 30,9   ## ++ 

 fleksio (0-20%) 11,5 12,9  15,0 8,6  18,3 11,8     

 fleksio (50-100%) 11,7 20,8  11,9 19,4  18,9 18,0     

 abduktio 28,9 11,8  29,1 12,9  36,1 17,4   # + 

 ext. rotaatio -10,8 4,6  -11,8 4,4  -13,2 12,0     

 int. rotaatio 5,7 6,6  4,7 5,2  5,1 7,3     

lonkkamomentti (Nm)                

 ekstensio -45,0 18,2  -48,7 16,2  -75,3 28,4   ### +++ 

 fleksio 69,2 30,0  75,5 24,0  89,5 34,3   #  
 abduktio 82,1 22,6  76,9 25,9  99,1 33,9   ## +++ 

 int. rotaatio 15,8 7,8  15,6 6,2  22,9 11,0   ## ++ 

  ext. rotaatio -8,2 5,6   -9,4 5,1   -11,0 8,5      
 

 

 

7.4   Lihasaktiivisuus 

 

Lihasaktiivisuus oli plantaarifleksoreista erityisesti soleuksessa (SOL) hieman korke-

ampaa sekä hiekalla että MBT-kävelyssä kuin normaalikengällä kävelyssä. Tilastollises-

ti merkitsevästi korkeampaa SOL:n EMG oli työntövaiheessa, jossa MBT-kävelyssä 

havaittiin 7,9 % (p≤0.05) ja hiekalla kävelyssä 19,1 % (p≤0.05) normaalikävelyä korke-

ampi EMG. Gastrognemius Medialis -lihaksen (GM) kohdalla tilastollisesti merkitsevä 

ero löytyi esiaktiivisuusvaiheesta, missä hiekalla kävelyn EMG oli 5,6 % (p≤0.05) nor-
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maalikävelyä korkeampaa. Dorsifleksorilihaksen (tibialis anterior, TA) kohdalla MBT-

kävely erosi muista jarrutusvaiheessa, jossa normaalikävelyn EMG oli 25,9 % korke-

ampi (p≤0.05) ja hiekalla kävelyn 49,1 % korkeampi (p≤0.01). Työntövaiheessa hiekal-

la kävelyssä TA:n EMG oli 27,3 % normaalikävelyä korkeampi (p≤0.05) (kuvio 18 ja 

taulukko 5). 

 
 

KUVIO 18. Kahden plantaarifleksorilihaksen (Soleus & Gastrognemius Medialis) ja yhden 

dorsifleksorilihaksen (Tibialis Anterior) aktiivisuus askelsyklin kolmessa vaiheessa. 

 

 

TAULUKKO 5. Absoluuttiset lihasaktiivisuudet (keskiarvo KA ja keskihajonta SD). 
                            

  MBT   Norm.  Hiekka  Merkitsevyys 

    KA SD   KA SD   KA SD   MBT-Norm.  MBT-Hiekka  Norm.-Hiekka  

SOL EMG (mV)                

 esiaktiivisuus 0,030 0,032  0,021 0,002  0,037 0,037     

 jarrutusvaihe 0,066 0,026  0,061 0,024  0,070 0,025     

 työntövaihe 0,101 0,038  0,093 0,039  0,115 0,050  ∗  + 

GM EMG (mV)                

 esiaktiivisuus 0,261 0,011  0,255 0,001  0,270 0,019    ++ 

 jarrutusvaihe 0,273 0,019  0,271 0,022  0,268 0,017     

 työntövaihe 0,295 0,026  0,297 0,030  0,305 0,038     

TA EMG (mV)                

 esiaktiivisuus 0,144 0,078  0,142 0,073  0,132 0,072     

 jarrutusvaihe 0,109 0,070  0,147 0,077  0,214 0,112  ∗ ##  

  työntövaihe 0,073 0,029   0,064 0,019   0,088 0,028     + 
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8   POHDINTA 

 

 

Tässä tutkimuksessa 18 koehenkilöä suorittivat testikävelyt MBT-kengällä ja normaali-

kengällä sekä paljain jaloin hiekalla. Tutkimuksen tarkoituksena oli tutkia hiekalla kä-

velyn biomekaniikkaa ja selvittää onko siinä yhteisiä piirteitä MBT-kävelyn kanssa. 

Toisena tarkoituksena oli selvittää miten MBT-kengällä kävely eroaa normaalikengällä 

kävelystä.  

  

 

8.1 Hiekalla kävelyn biomekaniikka ja sen yhteneväisyys MBT-

kengällä kävelyn kanssa 

 

Aikaisempien tutkimusten perusteella hiekalla juoksun tiedetään suurentavan polven ja 

lonkan koukistusta kontaktin alkuvaiheessa, lisäävän jalan lihasten aktiivisuutta sekä 

heikentävän lihas-jännekompleksin elastisen energian hyödyntämistä (mm. Lejeune ym. 

1998; Pinnington ym. 2001 & 2005). Sen sijaan hiekalla kävelystä on olemassa hyvin 

vähän tutkimustietoa. Tässä tutkimuksessa hiekalla kävelystä löydettiin samanlaisia 

piirteitä kuin hiekalla juoksusta, mitkä erosivat merkitsevästi sekä MBT- että normaali-

kengällä kävelystä, joista käytetään tässä yhteydessä nimitystä kovalla alustalla kävely. 

Tulosten mukaan hiekalla kävelyssä oli kovalla alustalla kävelyyn verrattuna: 

 

� pienempi askelpituus- ja leveys 

� nilkan suurempi dorsifleksio kontaktin jälkeen (vain verrattuna norm. kenkään)  

� suurempi polven ja lonkan alkukontaktin fleksiokulma  

� suurempi lantion etu- (tilt) ja sivukallistus (obliquity)   

� suurempi vartalon etu- (fleksio) ja sivukallistus (lateraalifleksio) 

� korkeampi jarrutusvaiheen maksimi ja keskimääräinen GRF z 

� matalampi työntövaiheen maksimi ja keskimääräinen GRF z ja GRF x 

� erilainen profiili nilkan inversio- sekä abduktiomomenteissa 

� suuremmat polven ja lonkan ekstensio- sekä abduktiomomentit  

� korkeampi EMG erityisesti SOL ja TA -lihaksissa 
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Tulosten perusteella hiekalla kävely kuormitti enemmän tuki- ja liikuntaelimistöä kuin 

kovalla alustalla kävely. Erityisesti näin tapahtui jarrutusvaiheessa, jossa havaittiin suu-

rempi alustan reaktiovoima vertikaalisuunnassa (GRF z) ja korkeammat ekstensiomo-

mentit polvessa ja lonkassa. Lisäksi hiekalla kävelyssä havaittiin suurempaa pohkeen 

lihasten aktivaatiota kuin kovalla alustalla kävelyssä. 

 

Aikaisemmissa tutkimuksissa alustan vaikutusta reaktiovoimiin on tutkittu lähinnä 

juoksussa, jossa alustan pehmeys on saatu aikaan mm. hiilimurskalla ja kumilla (mm. 

Komi & Golhofer 1991; Ferris ym. 1998 & 1999). Näissä tutkimuksissa jalan jäykkyys 

lisääntyi alustan pehmeyden myötä, jolloin alustalla ei ollut juurikaan vaikutusta reak-

tiovoimiin. Sen sijaan hiekalla kävelyn (tai juoksun) reaktiovoimista ei ole saatavissa 

tutkimustietoa lukuun ottamatta Wade ym. (2007) junanratasoralla tehtyä kävelytutki-

musta, jossa ei havaittu eroja reaktiovoimissa kovalla alustalla kävelyyn verrattuna. Ky-

seisessä tutkimuksessa voimalevyjen päällä ollut sora poikkesi kuitenkin oleellisesti 

tässä tutkimuksessa käytetystä pehmeästä hiekasta. Lejeune ym. (1998) käyttivät peh-

meää hiekkaa voimalevyjen päällä tutkiessaan hiekalla kävelyn energetiikkaa. He eivät 

kuitenkaan raportoineet reaktiovoima-arvoja hiekalla kävelystä. Sen sijaan tutkimukses-

sa havaittiin kehon massakeskipisteen (COM) vertikaaliliikkeen olevan keskimäärin 1,6 

kertaa suurempi käveltäessä hiekalla kuin kovalla alustalla. Tämä johtui tutkijoiden mu-

kaan hiekan luistamisesta jalan alta erityisesti työntövaiheessa, jolloin myös kehon 

COM on alimmillaan. 

 

Tässä tutkimuksessa havaittu korkeampi jarrutusvaiheen vertikaalivoima (GRF z) hie-

kalla kävelyssä saattaakin johtua siitä, että takimmaisen jalan painuessa hiekkaan COM 

joudutaan nostamaan hieman tavallista alempaa kuin normaalikävelyssä, mikä edellyt-

tää etummaiselta jalalta suurempaa voimantuottoa alustaan. Tilanne on hieman saman-

kaltainen kuin noustaessa ylöspäin kaltevaa pintaa, missä COM nostaminen nähdään 

korkeampana reaktiovoimana kuin tasamaakävelyssä (esim. Lay ym. 2006). Lisäksi 

työntövaiheessa hiekan luistaminen luultavasti heikentää voiman välittymistä alustaan, 

mikä nähdään matalampana vertikaalivoiman toisena huippuna. Tämän vuoksi työntö-

vaiheen tehokkuus heikentyy ja tätä joudutaan kompensoimaan jarrutusvaiheen suu-

remmalla voimatuotolla saman vauhdin ylläpitämiseksi kuin kovalla alustalla. 
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Hiekalla kävelyssä havaittiin myös lyhempi askelpituus kuin kovalla alustalla kävelys-

sä. Lyhentynyt askelpituus saattoi aiheutua hiekan luistamisesta pois jalan alta työntö-

vaiheessa, josta luultavasti johtui myös matalampi etu-taka suuntainen reaktiovoima 

(GRF x). Toisaalta lyhentynyt askelpituus saattoi johtua myös siitä, että hiekalla tasa-

painon ylläpitäminen oli mahdollisesti vaikeampaa kuin kovalla alustalla. Tällä tiede-

tään olevan askelpituutta lyhentävä vaikutus, sillä kehon COM:n tuominen lähemmäksi 

jalan tukipistettä on yksi tasapainon parantamisstrategia kävelyssä epävakaalla alustalla 

(esim. Fong ym. 2005). Samaan strategiaan voisi myös perustua hiekalla kävelyssä ha-

vaittu kapeampi askelleveys, joka näin ollen vähentäisi kehon massakeskipisteen ja ja-

lan tukipisteen etäisyyttä medio-lateraalisuunnassa. Toisaalta Menant ym. (2008) tutki-

muksessa epätasaisella alustalla kävelyssä askelleveys lisääntyi. Kyseisessä tutkimuk-

sessa epävakaa alusta oli saatu aikaan useilla kaltevilla levyillä, jolloin tasapainoa on 

jouduttu korjaamaan mahdollisesti enemmän kuin tässä tutkimuksessa, mikä saattoi 

aiheuttaa suuremman askelleveyden.   

 

Kinemaattisissa muuttujissa hiekalla kävelyssä oli useita eroja sekä MBT-kengällä että 

normaalikengällä kävelyyn. Sagitaalitasossa hiekalla havaittiin suurempi polven ja lon-

kan koukistus alkukontaktin aikana sekä eteenpäin kallistunut lantio ja vartalo. Tulokset 

ovat samansuuntaisia hiekalla juoksun kanssa (pinnington ym. 2005).  Frontaalitasossa 

hiekalla kävelyssä havaittiin lisääntynyt lonkan adduktio, lantion suurempi putoaminen 

heilahtavan jalan puolella (obliquity) sekä suurempi vartalon sivukallistus (lateraaliflek-

sio). Hiekalla kävely näyttäisi vaativan suurempia segmenttien liikelaajuuksia ja eteen-

päin kallistunutta vartalon asentoa saman nopeuden säilyttämiseksi kuin kovalla alustal-

la kävely.   

 

Hiekalla kävelyn korkeammasta jarrutusvaiheen vertikaalivoimasta (GRF z) sekä suu-

remman polven ja lonkan koukistuksesta johtuen nivelten sagitaalitason momentit ovat 

korkeampia kuin kovalla alustalla kävelyssä. Suuremmasta jalan koukistuksesta johtuen 

jo samansuuruisen reaktiovoiman tuottaminen edellyttäisi suurempia sisäisiä nivelmo-

mentteja kuin suoremmalla jalan asennolla (Biewener 1989). Suurempi GRF z lisäsi 

kuormitusta myös frontaalitasossa, sillä polven ja lonkan sisäiset abduktiomomentit 

olivat korkeampia hiekalla kävelyssä. Abduktiomomentteja saattoi lisätä myös hiekalla 

kävelyn kapeampi askelleveys, minkä vuoksi reaktiovoiman painekeskipiste (COP) siir-
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tyy mediaalisemmaksi ja GRF-vektorin etäisyys todennäköisesti kauemmaksi polven ja 

lonkan keskipisteestä. 

 

Lihasaktiivisuus lisääntyi hiekalla erityisesti SOL ja TA -lihaksissa. Pinnington ym. 

(2005) tutkimuksessa hiekalla juoksussa lihasaktiivisuus oli yleisesti suurempaa, vaik-

kakaan he eivät tarkastelleet SOL:n ja TA:n aktiivisuutta. Tukivaiheen aikainen TA:n 

suurempi aktiivisuus hiekalla saattoi johtua nilkan stabiloimisesta alustan pehmeydestä 

johtuen. Samasta syystä saattoi johtua myös korkeampi SOL:n aktiivisuus, mutta myös 

siitä, että alustan luistaessa voiman tuoton ja elastisen energian hyödyntäminen heiken-

tyi, jolloin tarvittiin mahdollisesti tehostunutta plantaarifleksiota.  

 

Plantaarifleksoreista SOL:n aktiivisuus kasvoi GM:sta enemmän hiekalla kävelyssä. 

Useissa tutkimuksissa on tutkittu kävelynopeuden tai alustan kaltevuuden vaikutusta 

lihasaktivaatioon, ja näissä tutkimuksissa lihasaktiivisuuden lisääntyminen SOL:ssa ja 

GM:ssa oli samanlaista kuormituksen kasvaessa kävelynnopeuden tai nousun jyrkkyy-

den lisääntyessä (den Otter ym. 2004; Cappellini 2006; Lay ym. 2007). Tässä tutkimuk-

sessa GM:n aktiivisuuden muutos kävelyn eri vaiheissa jäi muutenkin vähäisemmäksi, 

kuin SOL:ssa ja TA:ssa, mikä saattoi olla syy siihen, että GM:n aktiivisuudessa ei nähty 

eroja eri kävelyntilanteiden välillä.    

 

 

Hiekalla ja MBT -kävelyssä havaitut yhteiset piirteet, jotka olivat erilaisia verrattuna 

normaalikengällä kävelyyn:  

 

� suurempi dorsifleksiokulma kuormitusvasteen aikana 

� suurempi eversiokulma jarrutusvaiheessa 

� samanlainen nilkan plantaarifleksiomomentin profiili  

� korkeampi jarrutusvaiheen maksimi GRF x, matalampi työntövaiheen maksimi 

GRF z  

� korkeampi EMG SOL -lihaksessa tukivaiheen aikana 

 

Valmistajan mukaan MBT-kengän pitäisi muuttaa kävelyä hiekalla kävelyn  kaltaiseksi. 

Tutkimuksen perusteella havaittiinkin muutamia samanlaisia piirteitä MBT- ja hiekalla 

kävelyn välillä, joista ehkä merkittävin oli erilainen nilkan toiminta kontaktin alkuvai-
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heessa verrattuna normaalikengällä kävelyyn. Erityisesti kuormitusvasteen aikana nil-

kan dosrsifleksio oli suurempi MBT- ja hiekalla kävelyssä, samoin kuin nilkan eversio. 

Normaalikävelyssä kontaktin alussa jalkaterän liikettä jarrutettiin TA:n eksentrisellä 

lihastyöllä ja selvästi suuremmalla plantaarifleksioliikkeellä, kun taas MBT-kävelyssä 

plantaarifleksio oli paljon pienempi ja hiekalla sitä ei kontaktin alkuvaiheessa tapahtu-

nut lainkaan. Lisäksi työntövaiheessa MBT- ja hiekalla kävelyissä havaittiin normaali-

kävelyä korkeampi SOL:n aktiivisuus. 

 

Vaakasuuntainen maksimijarrutusvoima (GRF x) oli MBT- ja hiekalla kävelyssä nor-

maalikävelyä korkeampi Tämä johtunee erilaisesta nilkan toiminnasta alkukontin aika-

na, jossa  normaalikävelyn suurempi jarruttavasta plantaarifleksioliike saattaa vähentää 

jarrutusvoimaa. Toisaalta hiekalla kävelyn suurempi kehon COM:n vertikaaliliike saat-

taa näkyä myös suurempana jarrutusvoimana. Tässä tutkimuksessa ei tarkasteltu 

COM:n liikettä, mutta on mahdollista, että MBT-kengällä se on myös erilainen normaa-

likenkään verrattuna kuperasta pohjan rakenteesta johtuen.  MBT-kävelyn suurempaa 

COM:n vertikaaliliikettä tukee myös havainto korkeammista keskimääräisistä jarrutus-

vaiheen reaktiovoimista (GRF z ja GRF x).    

 

Stewart ym. (2006) tutkimuksessa MBT-kenkä siirsi jalkapohjan painetta kantapään 

alkaa kohti päkiää ja varpaita, minkä perusteella myös COP siirtyy anteriosempaan 

suuntaan MBT-kävelyssä. Tilanne lienee sama myös hiekalla, sillä Bruggemann (2007) 

mukaan paljain jaloin kävelyssä sisäisen dorsifleksiomomentin aiheuttavan GRF-

vektorin momenttivarren pituus kontaktin alkuvaiheessa on lyhyempi kuin kengät jalas-

sa, mikä aiheuttaa momentin aikaisemman vaihtumisen plantaarifleksiomomentiksi.  

Lisäksi Simonsen ym. (1997) mukaan suurempi alkukontaktin nilkan dorsifleksiokulma 

saattaa aiheuttaa sen, että sisäistä dorsifleksiomomenttia ei havaita kävelyssä lainkaan. 

Näiden mekanismien perusteella on luonnollista, että jarrutusvaiheen alussa nilkan sagi-

taalitason momenteissa havaittiin eroa kävelytilanteiden välillä siten, että MBT- ja hie-

kalla kävelyssä nilkassa oli sisäinen plantaarifleksiomomentti ja normaalikävelyssä het-

kellinen dorsifleksiomomentti. Tämä aiheuttanee osaltaan myös MBT- ja hiekalla käve-

lyn suuremman SOL:n aktiivisuuden jarrutusvaiheessa. 
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8.2 MBT -kengän vaikutukset kävelyn biomekaniikkaan  

 

Tämän tutkimuksen toisena tarkoituksena oli tarkastella eroja MBT-kävelyn ja normaa-

likengällä kävelyn välillä. MBT-kävelyssä havaittiin normaalikengällä kävelyä: 
 

� suurempi nilkan dorsifleksio ja eversio jarrutusvaiheen aikana 

� suurempi vartalon ekstensio erityisesti työntövaiheen lopussa 

� korkeampi jarrutusvaiheen keskimääräinen GRF z sekä korkeampi maksimi ja 

keskimääräinen GRF x  

� matalampi työntövaiheen maksimi GRF z ja korkeampi keskimääräinen GRF x   

� tasaisempi GRF z:n nousuvaihe silmämääräisesti tarkasteltuna 

� matalampi nilkan plantaarifleksiomomentti, polven ja lonkan ekstensiomoment-

ti, polven fleksio momentti sekä pienempi inversiomomentti ja suurempi ever-

siomomentti (momenteissa ei tilastollista merkitsevyyttä) 

� matalampi jarrutusvaiheen EMG TA:ssa ja korkeampi tukivaihessa SOL:ssa  

 

MBT-kävelyssä dorsifleksio oli normaalikävelyä suurempi erityisesti jarrutusvaiheen 

aikana. Tämä havainto on tehty myös aiemmissa tutkimuksissa (Vernon ym. 2004; Nigg 

ym. 2006; Romkes 2006). Muutos aiheutuu poikkeavasta kengän pohjan rakenteesta, 

jonka seurauksena jalkaterän asento jarrutusvaiheessa muuttuu ja siten nilkan sagitaali-

tason liikkeestä tulee erilainen. Tukivaiheen kuormitusvasteen aikana nilkan dorsiflek-

sio oli MBT-kengällä keskimäärin 6,2 astetta suurempi kuin normaalikengällä, josta 

aiheutui myös muita muutoksia kävelyn mekaniikkaan.    

 

Tässä tutkimuksessa MBT-kengällä kävelyssä havaittiin keskimäärin 1,9 astetta suu-

rempi nilkan maksimaalinen eversiokulma jarrutusvaiheen aikana. Tämä näkyi myös 

nilkan frontaalitason momenteissa, joissa MBT:llä havaittiin suurempi eversio- ja pie-

nempi inversiomomentti. Aikaisemmissa tutkimuksissa vain Nigg ym. (2004) tarkaste-

livat frontaalitason kinematiikka ja myös heidän tulosten perusteella MBT-kengällä 

kävelyssä oli suurempi (0,7 - 2,0 astetta) nilkan eversio jarrutusvaiheessa. Suurempi 

eversio rinnastetaan yleensä suurempaan pronaatioon. Tukivaiheen alun pronaatiojousto 

on luonnollinen kuormitusta vähentävä mekanismi, mutta liian suurena se voi altistaa 

erilaisille ylirasitustiloille (mm. Viitasalo & Kvist 1983; Yates & White 2004). Lisään-

tynyttä nilkan eversiota pidetään haitallisena erityisesti silloin, jos se aiheuttaa suurta 
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säären sisäänpäin kiertymistä suhteessa jalkaterään (mm. James & Jones 1990;  Hinter-

mann & Nigg 1998). MBT-kenkä ei kuitenkaan lisännyt säären sisäkiertoa, sillä polven 

internal rotaatio ja nilkan adduktio olivat samaa tasoa normaalikengällä kävelyn kanssa, 

mikä saattoi johtua suuremmasta nilkan dorsifleksiosta jarrutusvaiheen aikana.  

 

MBT-kävelyssä vartalon ekstension havaittiin olevan normaalikävelyä suurempi. Tilas-

tollisti merkitsevä ero saavutettiin alkukontaktin vaiheessa, jossa ekstensio oli keski-

määrin 1,0 astetta normaalikävelyä suurempaa. Tukivaiheen keskimääräinen ekstensio 

oli 0,5 astetta suurempaa. Tulokset ovat samansuuntainen Vernon ym. (2004) tutkimuk-

sen kanssa, jossa vartalon alkukontaktin ekstensio oli MBT:llä 1,3 astetta suurempi. Sen 

sijaan keskitukivaiheessa vartalon ekstensiossa ei ollut eroa normaalikävelyyn verrattu-

na. Suurempi alkukontaktin aikainen dorsifleksio näyttäisi muuttavan vartalon asentoa 

hieman taaksepäin, kun taas keskitukivaiheessa jalkaterän ollessa alustan suuntaisesti 

vartalo liikkuu hieman eteenpäin. 

 

Reaktiovoimissa MBT:llä havaittiin 9,4 % korkeampi maksimivaakavoima (GRF x) 

jarrutusvaiheessa ja 2,8 % matalampi vertikaalivoima (GRF z) työntövaiheessa. Myös 

Nigg ym. (2004) havaitsivat samansuuntainen trendin. Erot reaktiovoimissa johtunevat 

MBT-jalkineen pyöreästä pohjasta, joka suuntaa painetta kohti jalan etuosaa (Stewart 

ym. 2006), Tällöin jarrutusvaiheen GRF x saattaa suurentua, kun pohjan rakenne vas-

tustaa jalkaterän liikettä vaakatasoon. MBT-kävelyn pienempi maksimi GRF z työntö-

vaiheessa puolestaan saattaa johtua mahdollisesti lisääntyneestä loppuvaiheen rullaa-

vuudesta. Lisäksi jarrutusvaiheen GRF z:n nousu silmämääräisesti tarkasteltaessa näyt-

täisi olevan usein tasaisempaa MBT-kengällä kuin normaalikengällä. Tämä voi johtua 

MBT-kengän erittäin pehmeästä kantaosasta, joka saattaa absorboida törmäysenergiaa 

ja vähentää voimapiikkejä sekä toisaalta pyöreästä kengän pohjasta, jonka ansiosta tör-

mäysvoima kohdistuu mahdollisesti tasaisemmin alustaan. Joidenkin tutkijoiden mu-

kaan vähäisempi voimapiikkien esiintyminen saattaisi vähentää tuki- ja liikuntaelimis-

tön kuormitusta ja siitä johtuvia rasitusvammoja (mm. Wosk ym. 1981; Radin ym. 

1991; Burr 2003).  

 

MBT-kengällä kävelyssä havaittiin keskimäärin matalammat maksimaaliset eksten-

siomomentit nilkassa (4,0 %), polvessa (10,1 %) ja lonkassa (7,6 %) sekä matalampi 

fleksiomomentti jarrutusvaiheessa polvessa (23,3 %) ja työntövaiheessa lonkassa (8,3 
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%). Tulokset olivat samansuuntaisia Vernon ym. (2004) tekemän tutkimuksen kanssa, 

vaikkakaan tässä tutkimuksessa ei saavutettu tilastollisia merkitsevyyksiä nivelmoment-

tien suuresta hajonnasta johtuen. Suuri variaatio momenteissa johtuu siitä, että saman 

liikkeen toteuttaminen on mahdollista hyvin erilaisilla lihasten aktivointistrategioilla, 

minkä vuoksi kävelyssä esimerkiksi fleksio/ekstensio -momentit voivat vaihdella suu-

resti eri yksilöiden välillä. (mm. Winter 1984; Simonsen ym. 1997).  

 

Kävelyssä lonkan maksimaalinen ekstensiomomentti ajoittuu pian alkukontaktin jäl-

keen, jolloin GRF-vektori kulkee sagitaalitasossa polven ja lonkan etupuolelta. Tällöin 

havaitaan myös lyhytkestoinen polven alkukontaktin fleksiomomentti. (Whittle 1999a.) 

Koska vaakasuuntainen jarrutusvoima (GRF x) nousee MBT-kävelyssä normaalikäve-

lyä korkeammaksi, suuntautuu GRF -vektori enemmän taaksepäin, minkä vuoksi GRF-

vektorin etäisyys saattaa olla hieman lähempänä polvi- ja lonkkanivelen keskipistettä. 

Tämä selittäisi matalamman ulkoisen vääntövaikutuksen ja siten matalammat sisäiset 

nivelmomentit tukivaiheen alussa.  

   

Polven maksimi ekstensiomomentti saavutetaan yleensä hieman lonkan vastaavaa myö-

hemmin kuormitusvasteen kohdalla. Kyseisellä hetkellä GRF-vektori kulkee sagitaali-

tasossa polven takapuolelta (Whitle 1999b), jolloin MBT-kengän polven momenttia 

laskeva vaikutus saattaa tässä vaiheessa johtua mahdollisesti anteriorisemmasta 

COP:sta, mikä siten pienentäisi ulkoisen momenttivarren pituutta polveen nähden. 

Työntövaiheen matalampi nilkan plantaarifleksiomomentti sekä lonkan fleksiomomentti 

MBT-kävelyssä sen sijaan saattoivat johtua matalammasta työntövaiheessa vertikaali-

voimasta (GRF z). 

 

Erilainen nilkan toiminta näkyi myös lihasaktiivisuudessa, sillä eksentrisesti plantaari-

fleksiota jarruttavan TA:n aktivaatio merkitsevästi suurempaa normaalikävelyssä kuin 

MBT-kävelyssä, jossa esiintynyt nilkan sisäistä dorsifleksiomomenttia. Lisäksi työntö-

vaiheessa MBT-kävelyissä havaittiin normaalikävelyä korkeampi EMG SOL:ssa. Tämä 

saattoi johtua siitä, että nilkan suuremmasta dorsifleksiosta johtuen SOL on mahdolli-

sesti joutunut työskentelemään voimantuoton kannalta optimaalista lihaspituutta pidem-

pänä, jolloin voiman tuottaminen vaati suurempaa lihaksen aktivoimista (Gordon ym. 

1966). 
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8.3 Tutkimuksen kriittinen tarkastelu  

 

Tässä tutkimuksessa oli 18 koehenkilöä, mikä on melko suuri määrä tämän tyyppiseen 

tutkimukseen. Kuitenkin analysoitavia kävelysuorituksia oli vain yksi jokaista kävelyti-

lannetta kohden, mikä saattoi lisätä variaatiota kävelyjen välillä. Myös kävelyradan ly-

hyys (n. 8m) saattoi vaikeuttaa luonnollisen kävelyrytmin saavuttamista. Interventiojak-

son pituus oli keskimäärin neljä viikkoa, joka luultavasti oli riittävän pitkä aika MBT-

kenkään tottumiseen. Toisaalta koehenkilöiden kengän käyttöä ei voitu valvoa, joten se 

on voinut olla hyvinkin erilaista, ja siten saattanut lisätä variaatiota erityisesti MBT-

kävelyssä. Erilaiset kontrollijalkineet puolestaan saattoivat lisätä normaalikävelyn vari-

aatiota. Lisäksi hiekkalaatikoiden koko on mahdollisesti rajoittanut normaalia askellusta 

hiekalla kävelyssä ja siten saattanut vaikuttaa esim. askelen pituuteen tai leveyteen  

 

Tutkimuksen luotettavuutta rajoittaa myös liikeanalyysiin liittyvät virhelähteet, sillä 

nivelkeskipisteiden määrittäminen perustui ihon pinnalle asetettujen markkereiden si-

jaintiin. Kävelyssä alustakontaktin seurauksena tapahtuu pehmytkudoksen tärähtelyä ja 

siten ihon liikettä, mikä aiheuttaa virhettä markkerien ja myös nivelpisteiden sijaintiin, 

vaikkakin virhe pyrittiin minimoimaan koordinaattien filtteröinnin avulla. Lisäksi voi-

malevyjen asentaminen lattialle sekä hiekkalaatikon sijainti voimalevyn päällä saattoi-

vat aiheuttaa epätarkkuutta reaktiovoimien mittauksessa.  

 

 

8.4 Yhteenveto 

 

Tutkimuksen perusteella hiekalla kävely aiheuttaa suurempaa kuormitusta tuki- ja lii-

kuntaelimistöön, kuin MBT- ja normaalikengällä kävely, mikä nähdään korkeampina 

reaktiovoimina, nivelmomentteina sekä lihasaktiivisuuksina. MBT- ja hiekalla kävelys-

sä nilkan dorsifleksio tukivaiheen alussa on selvästi normaalikengällä kävelyä suurem-

paa, minkä vuoksi MBT-kenkä aiheuttaa muutoksia kävelyn biomekaniikkaan normaa-

likengällä kävelyyn verrattuna. Havaitut muutokset ovat sen suuntaisia, että MBT-kenkä 

saattaa auttaa vähentämään nivelten kuormitusta, ja siten olla hyödyksi esim. tuki- ja 

liikuntaelimistön vaivojen hoidossa. Ylipronatoiville henkilöille MBT -kenkä ei välttä-

mättä sovi, sillä se saattaa lisätä taipumusta suurempaan nilkan eversioon.  
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10   LIITE    

 

 

 
 

KUVIO 19. Koehenkilöiden 1-10 reaktiovoimat vertikaalisuunnassa (GRF z).   
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KUVIO 20. Koehenkilöiden 11-18 reaktiovoimat vertikaalisuunnassa (GRF z).   


