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TIVISTELMA

Kulmala, Juha-Pekka, 2008. Kavelyn biomekaniikka MBr-kengélla, tavallisella
kengalla ja paljain jaloin hiekalla. Biomekaniikan pro gradu -tutkielma. Liikunta-
biologian laitos. Jyvaskylan yliopisto. 53 s.

Fysiologisia jalkineita valmistavan Masai Barefd@chnologies -yhtion mukaan MBT-
jalkineen pitaisi muuntaa kavelyn mekaniikka hiékddavelyn kaltaiseksi. Vaikka ka-
velyd on tutkittu paljon, hiekalla kavelystd onrmokessa varsin vahan tietoa. Taman tut-
kimuksen tarkoituksena oli selvittda hiekalla kdwnebiomekaniikkaa ja tarkastella on-
ko siind samanlaisia piirteita MBT-kavelyn kansk&ésaksi selvitettin miten MBT-
kengélla kavely eroaa normaalikengalla kavelysta.

Koehenkil6ina toimi 18 miestd, jotka kayttivat MBRenk&a neljan viikon ajan (29 £ 6
vrk). Interventiojakson jalkeen tehtiin suoritettiestikévelyt samalla nopeudella MBT-
kengélla, tavallisella kengalla seka paljain jalbiekalla. Tarkasteltavia muuttujia oli-
vat alustan reaktiovoimat, nivelkulmat ja -momerstkd saaren lihasten (TA, MG,
SOL) aktiivisuus (EMG). Muuttujien tilastollinen alyysi suoritettin SPSS 14.0 -
ohjelmalla toistettujen mittausten varianssianayys@yttaen.

Hiekalla kavelyssa oli MBT- ja normaalikengilla ldlyita pienempi askelpituus
(p<0.001, x0.001) ja leveys (0.01, p<0.01), suurempi alkukontaktin fleksio polvessa
(p<0.001, p0.001) ja lonkassa §0.001, p0.01) sekd suurempi vartalon fleksio
(p<0.001, g0.001) ja lateraalifleksio .01, p<0.001). Maksimireaktiovoimissa hie-
kalla kavelyssa oli korkeampi jarrutusvaiheen GR{p0.01, p<0.05) seka matalampi
GRF x (p<0.01, p<0.05). Nivelmomenteissa hiekalla kavelyssa oli karkpi polven
ekstensio- (§0.01, p<0.01) ja abduktiomomentti §0.05, p<0.05) sekd korkeammat
lonkan ekstensio- (0.001, £0.001), adduktio- ja internal rotaatio momentM@& ol
hiekalla MBT -kavelya suurempaa jarrutusvaiheeséasda (p<0.01). Normaalikave-
lyyn verrattuna hiekalla oli suurempi EMG esiakiBivusvaiheessa GM:ssa<(p01)
seka suurempi tyontdévaiheen EMG SOL:ss#0(05) ja TA:ssa (§0.05). Tukivaihees-
sa MBT- ja hiekalla kavelyssa oli normaalikavelyaurempi nilkan dorsifleksiokulma
(p<0.001, p0.001), samoin kuin jarrutusvaiheen GRF x(q®5, p<0.01). Naiden li-
saksi MBT- kavelyssa havaittiin normaalikéavelya reumopi alkukontaktin vartalon eks-
tensio (0.05), matalampi EMG jarrutusvaiheessa TA:ssa0(@b) seka korkeampi
tyontovaiheessa SOL:ssa<(p05). Lisdksi MBT-kengalla kavelyssa havaittiiertdi
normaalikengalla kavelya matalampiin sagitaalitafieksio- ja ekstensiomomentteihin
polvessa ja lonkassa.

Tutkimuksen mukaan hiekalla kavely aiheuttaa supsarkuormitusta tuki- ja likunta-
elimistoon kuin MBT- ja normaalikengalla kavely. MiBkenkd muuttaa nilkan liiketta
samantyyppiseksi kuin hiekalla kavelyssad. Tamanmasdsena MBT-kavelyssa tapah-
tuu my6s muita muutoksia kévelyn biomekaniikasetkg voivat olla eduksi niveliin
kohdistuvan rasituksen vahentamisessa.

Avainsanat: kavely, kinematiikka, kinetiikka, EMigkka, MBT
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1 JOHDANTO

Kavely on ihmisen yleisin ja luonnollisin likkunepa ihmiselle. Paivittaisten arkiru-
tiinien suorittamiseen tarvitaan keskimaarin 30G0O0 askelta ja puolen tunnin kavely
vastaa noin 4000 askelta (UKK-instituutti). Jokagse askelkontaktissa jalan ja alustan
kohdatessa kehoon kohdistuu tormaysvoimia. Bionmakdia kavelytutkimuksilla voi-
daan selvittdd mm. erilaisten alustojen seka jalllien vaikutusta kavelyyn mekaniik-

kaan ja esimerkiksi jalan kuormittumiseen.

Jalkineiden tehtavana on suojata jalkaa seké vafesithen kohdistuvaa kuormitusta
(Whittle 1999b). Markkinoilla on tarjolla hyvin éaisia jalkineita, jotka eroavat huo-
mattavasti materiaaleiltaan ja rakenteeltaan. ¥leiperiaate jalkineiden valmistuksessa
on ollut valmistaa niistd mahdollisimman hyvin jatktukevat (Nigg 1986). Sen sijaan
Masai Barefoot Technologies -yhtion (MBT) valmist&tms. fysiologiset kavelykengat
eroavat tavallisesta jalkineista siten, ettd ngakennettu tarkoituksenmukaisesti epa-
stabiiliksi kuperan pohjan avulla. Rakenteen tatk@ena on tuottaa samantapainen
epatasapaino kuin pehmealla luonnollisella alustdduten hiekalla kavellyssa. MBT-
jalkineesta on tehty muutama biomekaaninen tutkjmissa sen on todettu mm. va-
hentavan kavelyssa sagitaalitason nivelmomenttajayttavan vartalon asentoa pys-
tymmaksi sekda muuttavan nilkan dorsifleksioliikettésaksi lihasaktivaatioprofiilien on
havaittu muuttuvan kaveltdessd MBT-kengalla (Veryom 2004; Nigg ym. 2006,
Romkes 2006).

Vaikka kavelya erilaisilla alustoilla on tutkittuajpon, on hiekalla kavelyn biomekanii-
kasta olemassa vain vahan tietoa. Niinpa tamannultsen tarkoituksena on tutkia
hiekalla kavelyn biomekaniikkaa ja selvittdd onko& samoja piirteitd kuin kavelyssa
MBT-kengalla. Lisaksi selvitetaan, miten MBT-keng&tavely eroaa normaalikengéalla
kavelysta.



2 ASKELSYKLI

2.1 Kavelyn vaiheet

Kavely muodostuu perakkaisista askelista, jotkgekialvat kehoa eteenpain. Askelsykli
on kahden perdkkéisen saman jalan alustakontaktinen ajanjakso ja sen kesto on
noin sekunti. Yleensa Askelsyklin kesto on nornaatis siten, ettd yksi sykli on 100 %.
Askelsyklin kaksi paavaihetta ovat tuki- ja heilabdaihe, jotka toistuvat jokaisessa
askeleessa. Tukivaiheessa jalka on kosketuksesstah ja heilahdusvaiheessa se on
iImassa. Tukivaiheen kesto on keskimaarin 60 %ejtahdusvaineen 40 % kavelysyk-
listd. Tukivaihe voidaan jakaa kaksi- ja yksituldeevaiheeseen. Ensimmainen ja vii-
meinen 10 % askelsyklin kestosta on kaksitukivaghgblloin kummatkin jalat ovat
kontaktissa alustaan. Yksitukivaiheessa kehon pamghden jalan varassa vastakkai-
sen jalan heilahduksen ajan. (Perry 1992.)

Tukivaihe voidaan jakaa tarkemmin neljaan osaawdakl). Alkukontaktissa kantapaa

koskettaa alustaan, jonka jalkeen kehon paino aastataan kuormitusvasteen aikana.
Keskituki- ja paatetukivaiheessa kehoa liikutetatgenpdain painon ollessa yhden jalan
varassa. Heilahdusvaiheessa jalka tuodaan kehapualelta eteen seuraavaa tukivai-
hetta varten. Heilahdusvaihe koostuu kolmesta as&stsimmainen on alkuheilahdus,
jossa jalka tuodaan vastakkaisen jalan tasollekikesahdusvaiheessa jalka ojentuu ja
likkuu kehon etupuolelle. Paateheilahdusvaiheesslanistaudutaan alustakontaktiin

jarruttamalla jalan eteenpain liike ja esiaktivoll@apainoa vastaanottavat lihakset.

(Perry 1992.)

alkukontakti kuormitusvaste  keskitukivaihe —paatetukivaihe alkuheilahdus keskiheilahdus pédteheilahdus

KUVA 1. Askelsyklin vaiheet. (mukailtu lahteest@adhan ym. 1999).



2.2 Askelparametrit

Kavelyd kuvaillaan usein aika- ja etaisyysmuuttujeevulla. Yleisimpia parametreja,
askelpituus (step length) tai askelparin pituusdstlength) seka askeltineys ja nopeus.
Liséksi myos askelten valista leveytta (stride Wydteka jalkateran kulmaa kavelysuun-
taan nédhden (foot angle) voidaan kayttaa kuvaaraakelten piirteitd (kuva 2). Askel-
pituus (step length) on vasemman ja oikean jalariap@an valinen etéisyys, kun taas
askelparin pituus (stride length) on kahden perislekdisaman jalan kantapaan valinen
etaisyys. Askeltiheys on askelten méaara suhteagsa kuluneeseen aikaan. (Murray
ym. 1964.) Kavelynopeus muodostuu askelparin pggtadja askeltiheydesta seuraavan

kaavan mukaan (Luhtanen & Komi 1978):
Kavelynopeus (m/s) = Askelpituus (m) x Askeltibdask./s)

Kaveleminen tietylld nopeudella on mahdollista Usedri askelpituus ja -tiheys yhdis-
telmilla. Kavelynopeuden lisaantyminen vaikuttageiogiin mitattaviin  muuttujiin,
joten sen ilmoittaminen tutkimuksissa on oleellift@peuden kasvaessa mm. askelsyk-
lin kesto vahenee ja tukivaiheen aika suhteesdahukisvaiheeseen kasvaa. Samalla
askelpituus ja tiheys lisaantyvat lahes lineaatis@isarsson ym. 1980.) Askeltiheyden
saavuttaessa 120 askelta/min, askelpituus on yerksimissaan, jonka jalkeen no-
peuden lisdaminen tapahtuu paaasiassa askeltimggtamalla. Luonnollinen kavely-
nopeus on naisilla keskimaarin 0.94 - 1,66 m/selgskin pituus 1,06 - 1,58m ja askel-
tiheys 98 - 138 ask./min. Miehilla vastaavat myattovat 1,10 - 1,85m/s, 1,25 - 1,85m
ja 91 - 135 ask./min. (Winter 1988.) Nopeuden &btsa kaksi metria sekunnissa kavely
muuttuu juoksuksi, jolloin kaksoistukivaihe poistigumukaan tulee molempien jalko-
jen yhtaaikainen lentovaihe (Hreljak 1993).

STRIDE LENGTH

FOOT » ki
ANGLE % .
STRIDE] STEP LENGTH :: ‘ )

WIDTH §

KUVA 2. Kavelyn yleisimmat etaisyysmuuttujat (Muyrgm. 1964).



3 KAVELYN BIOMEKANIIKKA

3.1 Kinematiikka

Kavelysykli koostuu useista perakkaisista raajtij&keista, jotka mahdollistavat kehon
eteenpdain siirtamisen. Tarkemmin kévelyn aikaisielren ja segmenttien liikkeita
voidaan tarkastella kerdamalla kinemaattista datdaokameroita tai optoelektrisia
menetelmid kayttaen. Menetelmien avulla seuratadodn kiinnitettyjen markkerien
likettd. Markkerien perusteella voidaan maaritizelten keskipisteiden sijainti ja teh-
da tietokoneella lilkeanalyysi, jonka avulla kohtdiékkumista voidaan tarkastella kak-
si- (2-D) tai kolmiulotteisesti (3-D). (Sutherla2802.)

Suurimmat nivelten kiertoliikkeet kavelyssa ovagitaalitason ojennus- ja koukistus-
likkeet. Askelkontaktin alussa lonkkakulma pysyhés muuttumattomana samalla,
kun polven koukistus ja nilkan plantaarifleksio pemtavat tormaysta. Keskitukivai-
heessa lonkan ojentuminen vie kehoa eteenpain ksakoal nilkka dorsifleksoituu. Paa-
tetukivaiheessa kehoa liikutetaan eteenpain nifdantaarifleksion ja lonkan ojennuk-
sen avulla. Alkuheilahduksen vaiheessa jalan etgenlike alkaa, jolloin polvi ja
lonkka alkavat koukistua. Heilahduksen aikana ralklorsifleksoituu ja loppuvaiheessa
polvi ojentuu vastaanottamaan térmayksen (kuvd@)npuu 1994.) Vaikka kavelyssa
sagitaalitason liikkeet ovat suurimpia, myos fratitaja transversaalitasojen liikkeill&,
kuten nilkan pronaatiolla on merkittava rooli kaxeda. Kantaiskun jalkeinen pronaatio
monimutkainen, mutta tarked joustomekanismi tormdiysien vahentamisessa. Se
koostuu paaasiassa nilkan eversiosta, mutta mykmtgean abduktiosta ja dorsifleksi-
osta (kuva 4A). Kantapaan osuessa alustaan nilkHeegéssa supinaatiossa, jonka jal-
keen tapahtuu nilkan nopea eversioliike kuormitugstaanotettaessa. Samalla kun
nilkka kdantyy eversioon, kiertyy saari sisallerp@nternal rotaatio) ja jalkaterd abduk-
tioon. Tyontdvaiheessa kantapddn kohoaminen aoitifkan supinaatioliikkeen, joka
koostuu pronaatiolle vastakkaisista liikkeista:drsiosta, adduktiosta ja plantaarifleksi-
osta. (Neumann 2002 s. 490-502) (kuva 4B). Kavélyskan eversioliikkeen laajuus
(ROM) on keskimaarin kuusi astetta. Maksimi eveksima on noin nelja astetta ja se

saavutetaan normaalisti kuormitusvasteen aikanaigfitvym. 1964; Hunt ym. 2001.)



Osalla ihmisistd on taipumusta suurentuneeseenagtioon, jossa nilkan joustoliike
saattaa kestaa tavallista pidempéaan viivastyttépmaatiota, minka seurauksena liike-
ketjun optimaalinen toiminta voi hairiintya. Lisdkdipronaatio saattaa kuormittaa ni-
velten tukirakenteita kuten mm. nilkan nivelsitej@ polven sisempéaa sivusidetta
(MCL), mika voi altistaa rasitusvammoille erityisiepioksussa (Ahonen ym. 1998 s.
268-275; Viitasalo & Kvist 1983; James & Jones 1990
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KUVA 3. Sagitaalitason nivelkulmat askelsyklin ailea(\Winter 1988).
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KUVA 4. A) Pronaatio koostuu nilkan eversiosta, sifieksiosta ja jalkateran kiertymisesta
vastakkaiseen suuntaan saaren suhteen (nilkkarktabj sdéren internal rotaatio). B) Supi-
naatiossa tapahtuu vastakkaiset liikkeet: nilkareiisio, plantaarifleksio ja jalkateran adduktio

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

3.2.1 Alustan reaktiovoimat

Kéavelyssa tukivaiheen aikana alustaan tuotettujmiovoidaan mitata voimalevyantu-
rien avulla. Kontaktin aikana mitattava reaktiovaiinuodostuu kaikkien kehon seg-
menttien massojen ja kiihtyvyyksien muodostamastarsavoimasta. TA&méa ns. resul-
tanttivoima voidaan kuvata GRF-vektorilla (kuvaja)jakaa tarkemmin kolmeen osa-
komponenttiin: pystyvoimaan sekad vaakavoimiin etkat ja sivusuunnassa (GRF z, x
& y). (Winter 1988.)

KUVA 5. Voimalevylla mitattu alustan reaktiovoimguvassa oleva GRF-vektori kuvaa kol-

mesta komponentista koostuvaa resultanttivoimaagkan ym. 1999).

Kavelyssa pystysuuntaista voimaa kuvaava kayra aksikRuippuinen: ensimmainen
huippu johtuu painon vastaanottamisesta ja toigéntdvaiheesta (kuva 6). Pystysuun-
taisen voiman suuruus on keskimaarin 120 % kehoropt (body weight, BW) (Perry
1992). Askelkontaktin alussa kantapaan osuessdaalussoidaan pystysuuntaisessa
voimassa nahda kolmaskin voimapiikki, joka on kikggm vain 10 - 20 ms. Tahan kan-
taiskusta aiheutuvan voimapiikin suuruuteen vadugt mm. kavelynopeus, jalan no-
peus sekéd asento tormayshetkellda. Voimapiikkima dmene jokaisessa askelkontaktis-
sa kavelyn luonnollisesta variaatiosta johtuenaesitd myodskaan havaita laheskaan
kaikilla henkil6illa. Liséaksi voimalevyn liian matataajuus tai datan alipaastdosuodatus

voivat estaa voimapiikin nakymisen. (Whittle 1999 b
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Vaakasuuntaiset voimat ovat pystyvoimaa paljon gunepid. Etu-taka -suuntainen vaa-
kavoima on suuruudeltaan noin 25 % kehon paindstielkontaktin alussa kehon pai-
no vastaanotetaan, jolloin alustaan tuotettaan timgan etu-takasuuntainen vaaka-
voima. Tyontovaiheessa tdméa voima on positiivikem kehoa kiihdytetaan eteenpain.
Tasapainon yllapitamisen liittyva sivusuuntaiseakavoima on yleensa alle 10 % ke-
honpainosta. (Winter 1988.) Kavelynopeuden lisé&ésdit alustaan kohdistuvat voimat
kasvavat ja askelkontaktin kesto lyhenee (Perttl@@$®). Joidenkin tutkimusten mu-
kaan tuki- ja liikkuntaelimiston vaivat, kuten selka polvikivut voivat johtua kantais-
kun aiheuttamasta voimapiikista, joka pidemman &jdnessa saattaa vaurioittaa nivel-
rustoa ja aiheuttaa jopa nivelrikkoa (mm. Wosk ¥981; Radin ym. 1991; Burr 2003).
Teorian kiistaton naytté on kuitenkin vaikeaa ptékistutkimusten puuttuessa. On kui-
tenkin selvad, etta jalkaan kohdistuvaa kuormitustdaan vahentaa jalkineiden avulla,
jotka lisdavat viskoelastisen materiaalin maaréinjg alustan valilla ja siksi vaimen-
tavat kantaiskun voimapiikkeja. (Frederick 198476-86 ja 191-198; Whittle 1999 b;
Dixon ym. 2000).

Mean Fz
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BwW
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-300 -

KUVA 6. Reaktiovoiman pysty- (Fz) ja etu-taka (Fguuntainen komponentti kaveltaessa

kolmella eri nopeudella (Perttunen 2002).
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3.2.2 Nivelmomentit

Kavelyssa alustan reaktiovoimat ja kehon segmenitiertiavoimat aiheuttavat niveliin
vaantovaikutuksen eli ulkoisen momentin nivelenkkgisteen suhteen (kuva 7). Vas-
tustaakseen ulkoisen momentin vaikutusta lihagtgtyy tuottaa voimaa painvastaiseen
suuntaan, jolloin tata vastavoimaa kutsutaan niveisdiseksi momentiksi. Kavelyssa
nivelen sisdisen momentin katsotaan johtuvan p&lkadihasten tuottamasta voimasta,
koska passiiviset kitkavoimat ovat niin vahaisidvélmomenttien maarittaminen kaan-
teisen dynamiikan avulla (inverse dynamics) pemustaiman ja vastavoiman lakiin
(Newtonin 1l laki), jonka mukaan nivelen sisdingromentti on samansuuruinen, mutta
vastakkaissuuntainen nivelen ulkoisen momentin $&andlkoinen momentti puolestaan
voidaan selvittdd Newtonin ll:sta laista (F=ma)detiujen kaavojen perusteella, kun
tiedetdan alustan reaktiovoimat, painekeskipis{€$DP) sijainti, nivelpisteiden ja seg-
menttien koordinaatit sek&a segmenttien antroposettparametrit (pituus, massa, mas-
sakeskipiste & hitausmomentti). (Winter 1988; Vaaiglym. 1999; Zajac ym. 2002.)
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KUVA 7. GRF-vektorin (Fr) kohtisuora etaisyys niita (Ra), polvesta (Rk) ja lonkasta (Rh)
aiheuttaa ulkoisen momentin, joka pyrkii dorsifleiksaan nilkkaa, ojentamaan polvea ja kou-

kistamaan lonkkaa (Simonsen ym. 1997).
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Askelsyklin aikaiset sagitaalitason sisdiset nivaimentit on esitetty kuvassa 8. Askel-
kontaktin alussa nilkkaan kohdistuu ensin pienisdt@ksiomomentti jarrutettaessa jal-
kateran liikettd. Hyvin nopeasti nilkan momenttihtau plantaarifleksiomomentiksi,
joka kasvaa tukivaiheen loppua kohti plantaariftelen tyontdaessa kehoa eteenpain.
Polveen kohdistuu alkukontaktin vaiheessa lyhykdiemomentti, jonka jalkeen polvi
pyrkii koukistumaan painon vastaanottovaiheessausiaien sisdisen ekstensiomomen-
tin polvea ojentaviin lihaksiin. Kontaktin loppuvaessa polveen kohdistuu sisdinen
fleksiomomentti nilkan plantaarifleksorien tyontdveessa. Lonkanivel pyrkii jarrutus-
vaiheessa painoa vastaanotettaessa fleksioitunifaauttaen sisaisen ekstensiomoment-
tin noin keskitukivaiheeseen asti. Tyontovaihegatan asennon ja plantaarifleksorien
tyontovoiman vaikutuksesta lonkkaa pyrkii ojentumaaheuttaen niveleen sisaisen
fleksiomomentin. (Winter 1988.) FrontaalitasossaF&iktori kulkee koko tukivaiheen
ajan polven ja lonkan mediaalipuolelta aiheuttagmliin sisdisen abduktiomomentin
(kts. kuva 5), joka voi olla suurempi kuin kyserstavelten fleksio-ekstensiomomentit.
Taman vuoksi polvinivelen mediaaliosaan kohdistuurempaa kuormitusta kuin late-
raalipuolelle, jonka on myds arveltu olevan syyiikdes, ettd polven nivelrikko on pal-
jon yleisempaa nivelen mediaalipuolella (mm. Schipp ym. 1991; Baliunas ym.
2002)
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KUVA 8. Sagitaalitason sisdiset nivelmomentit asiklin aikana (Winter 1988).
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3.3 Lihasaktiivisuus

Kavely edellyttaé tarkkaa raajojen liikkeiden kaoahtiota. Liikkeet tuotetaan lihassu-
pistuksien avulla, jotka syntyvét, kun lihasta a#itlaan neuraalisesti. Lihasten aktiivi-
suutta voidaan rekisterdida EMG:n (elektromyogpaBaulla, jolloin saadaan tietoa
mm. eri lihasten osallistumisesta liikkeen tuotteeein sekd aktivoinnin ajoituksesta
likkeen eri vaiheissa (Sutherland 2001.) EMG-sajimavoimakkuuteen vaikuttaa neu-
raalisen aktivoinnin maaran lisaksi mm. lihasmagsaira, ihonalaisen rasvakudoksen

paksuus seké elektrodien rakenne ja sijainti (Hagmyen. 1999).

Kavelyssa lihasten tehtavana on tukea jalkaa j@&élontaktin aikana seka siirtaa ke-
hon eteenpain. Lihastyo voidaan jakaa konsentrisge@ksentriseen lihastybhon. Kon-
sentrisessa lihastyossa lihas lyhenee aktivoitaesséavelyssa konsentrisella lihastyol-
|& tuotetaan tyontdvoimaa kehon eteenpéin kuljegam Sen sijaan eksentrisessa lihas-
tyossa lihaksen pituus kasvaa, kun sitéa aktivoid&&ivelysséd eksentrisen lihastyon
avulla kehon paino vastaanotetaan jarrutusvaihdema (Sumway-Cook & Woolla-
cott 2001. s. 312-313.) Jos konsentrinen lihasiy@nee valittomasti eksentrisen vai-
heen jalkeen, voidaan puhua venymis-lyhenemissgkistia. Se on ominaista l&hes kai-
kelle luonnolliselle liikkumiselle, kuten kavelyll&enymis-lyhenemissykluksen avulla
lihaksen konsentrinen tyd tehostuu mm. janteiskeeatrisessa vaiheessa varastoitu-
neen elastisen energian vapautumisen myota. Hsialtis liittyy laheisesti venymis-
lyhenemissyklukseen, silla sen avulla lihaksen kiyk lisdantyy ennen alustakontak-
tia, mikd mahdollistaa energian varastoitumiseaK#en elastisiin rakenteisiin. (Nicol
ym. 2006.)

Lihasten aktiivisuus kavelyn eri vaiheissa on éfitkuvassa 9 (my6s kuvassa 1). Jo
ennen askelkontaktia havaitaan esiaktiivisuutt&donojentajissa (gluteus maximus) ja
polven ojentajissa (quadriceps) seka koukistajigsanstrings), jotka valmistautuvat
painon vastaanottamiseen kontaktin alkuvaiheestigarNdorsifleksio alkaa jalan hei-
lautuksen aikana ja dorsifleksorien (tibialis aigraktiivisuus on suurimmillaan kon-
taktin alussa, jolloin jarrutetaan nilkan plantfiekisioliikettd. Nilkan plantaarifleksori-
en (triceps surae) aktiivisuus ajoittuu askelkotitakydntovaiheeseen. Heilautusvai-

heen alussa lonkan koukistajien (iliopsoas) aldiius kiihdyttad jalkaa eteenpain ja
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heilautuksen lopussa jalan eteenpain liike jaraatetaktivoimalla lonkan ojentajia (glu-
teus maximus & hamstrings). (Winter 1988.) Kavelyewoden lisdantyessa EMG-
aktiivisuudet kasvavat ja niiden profiilit saattavauuttua (Hof ym. 2002). EMG -
profiileissa voidaan havaita myds selvia erojahemkildiden valilla, silla tiettyjen liik-

keiden tuottaminen on mahdollista erilaisilla agatiomalleilla. Suurin vaihtelu tapah-

tuu kaksi nivelta ylittavissa lihaksissa. (Wintery&ack 1987.)

/\ ::Glul;nu:s maximusg .
. (T 4
Illﬂl::llEﬂEIE //\

I

Han?mtril;lgs . j/_‘I
5

|

Gua:dricap:l
i /\ ol
/’_\ Triceps surae

/\iT\IhiaIls antarior :
. Fr_.

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Gait cycle (%)

KUVA 9. Eri lihasten aktiivisuusprofiili askelsykli aikana (Whitle 1999a).
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4 KAVELYN NEURAALINEN SAATELY JA ADAPTOITU-
MINEN

4.1 Kéavelyn motorinen kontrolli

Kavely ja tasapainon yllapito vaativat monimutkarstneuraalisten mekanismien toi-
mintaa, jotka saavat aikaan lihasten tarkan ja dioatiivisen supistumisen. Tah-
donalaisen liikkeen synnyttaminen tapahtuu aivajeotorisen kuorialueen toimesta,
josta liikekasky (aktiopotentiaali) valittyy selkéiyen ja alfamotoneuronin kautta li-
hakseen. Eri lihasten oikea-aikainen supistumiriéitt&&a voimia nivelten yli aiheuttaen
kavelylle tunnusomaiset segmenttien liikkeet. (Qya2002.) Motorisia useista lihas-
supistuksista koostuvia liikesarjoja voidaan saafaan jopa ilman motorisen kuori-
alueen kaskya stimuloimalla keinotekoisesti seikdgh neuroneita (mm. Brown 1911,
Shink ym 1966; Grillner ym. 1985). lImién perustaebn syntynyt kasite central pat-
tern generators (CPG). CPG on neuroneista muoddast@nmoverkosto, jolla tuotetaan
rytmisiad perustoimintoja, kuten esim. hengitys,len@nen ja kdveleminen. Liikesarjo-
jen ajatellaan syntyvan siten, etta aktiopoternitikartavat hermoverkoissa tiettyja joh-
toratoja pitkin ja saavat aikaan agonisti- ja aatastilihaksien rytmisen supistumisen.
(Hooper 1999.)

CPG-teorian mukaiset valmiit liikemallit tekevéikkumisen mahdolliseksi ilman sen-
sorista jarjestelmaa, mutta talléin liikkeet ovakivia ja kompeldita. Liikkeen saately
tapahtuu sensorisen palautteen (feedback) perastaskushermoston (CNS) ja sel-
kaydin tason refleksitoimintojen yhteistyona. Litkkisen kannalta tarkeaa sensorisista
palautetta tuottavat visuaalinen, vestibulaariresgmatosensorinen jarjestelma. Visu-
aalisen jarjestelman eli nakoaistin avulla saadesioa ymparistostad, joka auttaa erityi-
sesti likkeen ennakoimisessa ja tasapainon ylgsd. Vestibulaarinen jarjestelma
koostuu sisékorvassa sijaitsevasta tasapainoelimgstka tarkein tehtava on tuottaa
nakoaistista riippumatonta tietoa paan liikkeigggauttaa nain tasapainon yllapidossa.
Kavelyn mekaniikan saatelyyn kannalta tarkeintdseesta palautetta tuottaa soma-
tosensorinen jarjestelma, joka koostuu iho-, nijeelihasreseptoreista. Naista tarkeim-

pid lienevat lihasspindeli ja Golgin janne-elinhaspindelin sisélla olevat sensoriset



17

afferenttineuronit havaitsevat lihaksen pituudenutoksia seka tuottavat tietoa myos
lihaksen staattisesta pituudesta. Lihakseen kahdista voimasta saadaan puolestaan
tietoa Golgin janne-elimen avulla. Somatosensonégastelman kautta saatuun palaut-
teeseen perustuu kehoon asennon ja liikkeidengtaminen, mista kaytetaan nimitysta
proprioseptiikka. Liséksi proprioseptiikka tuotthatoa kehoon kohdistuvasta kuormi-
tuksesta, johon esim. kavelyssa vaikuttaa alustaallkineen ominaisuudet. Prosriosep-
tisen palautteen perusteella CNS muuntaa kavelykanig&kaa ulkoisten tekijoiden
(alusta ja jalkine), mukaan siten, ettéa kehoon ksihda kuormitus ei nouse liian suu-
reksi. (Shumway-Cook & Woollacott. 2001 s. 317-326)

4.2 Kéavelyn adaptaatiomekanismit

Jalan dynaamisen jaykkyyden saatdslan jaykkyytta sdadellaan ympariston mukaan.
Tama minimoi energiankulutuksen mahdollistamalikkiimisen sailymisen mahdolli-
simman samanlaisena alustasta riippumatta. Alustamaisuuksilla on esimerkiksi
hyvin vahan vaikutusta tukivaiheen kestoon, agkejtieen ja massakeskipisteen verti-
kaaliliikkeeseen liikuttaessa tietylla nopeude(lgerris ym. 1998.) Lisaksi jalan jayk-
kyyden saatelylla on kehoa suojaava merkitys, gdikkyytta pienentamalla jalka
koukistuu nopeammin alustaan térmayshetkella jent#é alustan reaktiovoimia. Jalan
jaykkyytta voidaan séadella erityisesti polven tggadihasten aktiivisuutta saatelemalla.
(Arampatzis ym. 1999.)

Jalan geometrian muuntaminedalkaan kohdistuvaa kuormitusta voidaan véhentaa
muuttamalla sen tukivaiheen geometriaa. Ensinnéitkan suuremmalla plantaarifelk-
siolla kontaktin alussa on mahdollista jakaa kas&dydn kohdistuva paine suuremmalle
alalle. Tama voidaan havaita erityisesti juoksugsssa paljain jaloin havaitaan suu-
rempi nilkan plantaarifleksio kontaktin alussa kkiengat jalassa. (De wit ym. 2000;
Bishop ym. 2006). Toinen tekija, johon jalan geamet muuttaminen vaikuttaa, on
niveliin kohdistuva kuormitus, silld nivelmomenttiesuuruus on segmenttien hitaus-
momentin ja reaktiovoiman lisaksi riippuvainen GiR#ktorin kohtisuorasta etaisyydes-

ta nivelen keskipisteestd. Geometrian muuntamirten,ttda GFR-vektorin kohtisuora
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etdisyys nivelesta pienenee laskee siihen kohdistulkoista momenttia. (Nigg 1986 s.
85-89; Griffiths 2006 s. 297-302.)

4.3 Jalkineen ja alustan vaikutukset liikkumisen biomelaniikkaan

4.3.1 Jalkineen vaikutukset

Tukivaiheen alussa kehoon kohdistuvaa kuormitugtaddn vahentamaan nilkan plan-
taarifleksiolla seké polven koukistuksella, jotdkaaat noin 80 ms ja 150 ms alusta-
kontaktin jalkeen. Kantaiskusta aiheutuva voimdgpigsiintyy kuitenkin 20 ms kulues-
sa alustakontaktista, minka vuoksi jalan koukigamsggeometrian muuttaminen eivat
suojaa silta, vaan ainoastaan vahentavat paincaaragtamisesta aiheutuvaa pysty-
voiman maksimaalista komponenttia. Kantaiskua vataeat [&hinna kantapaan vis-
koelastiset rakenteet seka erityisesti jalkineetkg lisddvat vaimentavan materiaalin
maaraa jalan ja alustan valilla. (Whitle ym. 199PMonissa tutkimuksissa jalkineiden
ei ole havaittu vaikuttavan maksimaaliseen aluséaktiovoimaan tai muutokset ovat
olleet vain minimaalisia (mm. Nigg ym. 1987 & 1988ergmann ym. 1995). On Kkui-
tenkin myds tutkimuksia joissa jalkineiden avulla pystytty madaltamaan reaktiovoi-
mia. Esim. O'Leary ym. (2008) tutkimuksessa torméaysia pystyttiin alentamaan
jalkineen vaimentavalla pohjallisella, jonka seksena vertikaalivoima laski 6,8 % ja
sen nousunopeus 8,3 %. Liiallinen vaimennus vaiekikin tehda jalkineesta l6ysan ja
vahentaa sen tukevuutta, mika voi lisata jalan aatiota (James & Jones 1990). Kirjal-
lisuuden ristiriitaiset tulokset jalkineiden vaikidsesta reaktiovoimiin johtuvat siita,
ettd saatelymekanismit muuntavat jalan mekaniikkakisten jalkineiden mukaan,

jolloin erot reaktiovoimissa jaavat hyvin pienikkiomi & Golhofer 1991).

Jalan kuormittumiseen vaikuttaa kengéan vaimennuksgiksi myds sen muotoilu.
Useimmiten muotoilun tavoitteena on vahentaa nilkanresta eversioliikkeesta johtu-
vaa Ylipronaatiota, minka vuoksi jalkineiden medi@alen pohja onkin muotoiltu
usein korkeammaksi holvikaaren alta. (Nigg ym. 1p8&tkimusten mukaan tallaiset
pronaatiotuetut kengat vahentavat maksimaalisteamileversiota 2 - 3 astetta, mutta
toisaalta lisdavat jarrutusvaiheen lateraalisustdaieaktiovoimaa (Perry & LaFortune
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1995; Branthwaite ym. 2004; Fong ym. 2008). Seaasijpainvastaisella pohjan koro-
tuksella, jossa lateraalipuoli on korkeampi, ontwaalentaa polven ulkoista adduk-
tiomomenttia (mm. Crenshaw ym. 2000; Kerrigan y002 Ehart ym. 2008b). Samaan
lopputulokseen on myos paasty kengélld, jonkadatgruolen pohja oli ollut 1,3 - 1,5

kertaa mediaalipuolta kovempi (Fisher ym. 2007 l@fE ym. 2008a). Tallaisilla jalki-

neilla pyritddn vahentdmaan erityisesti nivelrikbibiaiden polven mediaalipuolen
kuormitusta. Sekund&arivaikutuksena ndilla jalklaeon suurempi nilkan ulkoinen

eversiomomentti seka suurempi nilkan eversiokulridester ym. 2003; Ehart ym.

2008a). Liséksi jalkineiden ja erilaisten ortoossmlla voidaan vaikuttaa jalkojen vir-
heasentoihin ja siten mahdollisesti vAhentdm&dai®a rasitusvammoja (Razeghi &
Batt 2000).

4.3.2 Alustan vaikutukset

Alustan vaikutusta liikkkumisen biomekaniikkaan ankittu eniten juoksussa. Adaptoi-
tumisen on havaittu tapahtuvan jo ensimmaisen askedikana, kun astutaan erilaiselle
alustalle (Ferris ym. 1999). Jalan jaykkyyttd mtage alustan mukaan siten, ettd koko-
naisjaykkyys (jalan jaykkyys + alustan jaykkyys) uttuu mahdollisimman vahan,
minka vuoksi pehmealla alustalla liikuttaessa jatkajaykempi kuin kovalla alustalla.
Juoksussa kovalla alustalla polvi ja lonkka ovabmgjentuneet suoremmaksi tormays-
hetkella kuin pehmealla alustalla, mikd mahdolassauremman joustovaran kuormi-
tuksen vastaanottamiseksi. Samalla lonkan, polerllan kulmanopeudet tukivaiheen
alussa lisaantyvat. (Ferris ym. 1998; Hardin ynD2) Hiekalla juostaessa Pinnington
ym. (2005) havaitsivat suuremman polven ja lonkaokistuksen seka alkukontaktin
vaiheessa etta keskitukivaiheessa seka suuremmksirmieoukistuksen hiekalla ver-
rattaessa kovalla alustalla juoksuun. Hiekalla kdvd&inematiikasta ei ole saatavilla

tutkimuksia.

Juoksussa reaktiovoiman vertikaalikomponentisséetsmn nahda eroja kovan ja peh-
medan alustan valilla siten, etta kovalla alustabiana kohdistuu kehoon lyhyemmassa
ajassa kuin pehmealla alustalla (Andresson ym. ;1Bi8§g 1986 s.78-85; Dixon ym.

2000). Kuitenkin jalan jaykkyyden saatelyn seuramesreaktiovoiman huippuarvoissa

nahtavat erot erilaisten alustojen valilla jaavéeio pieniksi (Komi & Golhofer 1991;
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Ferris ym. 1998 & 1999). Komi ym. (1991) mukaan EMHEtiivisuus nayttaisikin ole-
van reaktiovoimia tarkempi parametri verrattaessiaigten alustojen vaikutusta liik-
kumisen biomekaniikkaan. Juoksussa Pinnington y@00%) havaitsivat lihasaktiivi-
suuden olevan korkeampaa hiekalla kuin kovallatalias Koska lihasaktiivisuuden
maaran tiedetaan korreloivan energiankulutuksersdar(Bigland-Ritchie & Woods
1976), ei ole ihme etta hiekalla juoksu kuluttaakoin 1,6 kertaa enemman energiaa
kuin kovalla alustalla juoksu ja kavely jopa 2,2,7 kertaa enemmaén energiaa kuin ka-
vely kovalla alustalla. Tukivaiheen aikana hiekketys/ pois jalan alta, mika liséa me-
kaanisen tydn maaraa verrattaessa kovalla alugabatettuun liikkumiseen samalla
nopeudella. Lisaksi lihasten ja janteiden elastiseargian hyddyntaminen on heikom-
paa liikuttaessa hiekalla, mika heikentda liikkuenigaloudellisuutta. (Lejeune ym.
1998; Pinnington ym. 2001 & 2005.) Hiekalla kavekinetiikasta, kinematiikasta tai

lihasaktiivisuuksista ei ole tutkimuksia.
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5 TUTKIMUKSEN TARKOITUS

Masai Barefoot Technologies -yhtio (MBT) valmistgakineita jonka epéastabiili poh-
jan rakenne pitaisi valmistajan mukaan muuttaa ly&venekaniikkaa hiekalla kavelyn
kaltaiseksi. Aikaisempien tutkimusten perusteellBTvkengan on havaittu mm. vahen-
tavan kavelyssa sagitaalitason nivelmomentteja ravam nilkan liikkeetta ja lihasakti-
vaatiota kavelyssa seka lisddvan kehon huojuntatessa (Vernon ym. 2004; Nigg ym.
2006; Romkes ym. 2006).

Hiekalla kavelyn biomekaniikasta on olemassa vauutama energetiikkaan liittyva
tutkimus. Hieman enemman on tutkittu hiekalla jugkga erityisesti sen taloudellisuut-
ta, kinematiikkaa ja lihasaktiivisuutta. Naidenkiotusten perusteella hiekalla liikkumi-
sen tiedetaan vaativan mm. enemman energiaa gvéiralihasaktivaatiota (Lejeune

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

Taman tutkimuksen tarkoituksena on tutkia hiekldlaelyn biomekaniikkaa ja selvittaa
onko siind samoja piirteita kuin kovalla alustadtvelyssd MBT-kengalla. Lisaksi sel-

vitetdan, miten MBT-kengalla kavely eroaa normaaldialla kavelysta.
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6 MENETELMAT

6.1 Koehenkilot

Koehenkil6ina tutkimuksessa toimi yhteensa 18 vaptmsta keski-ikaista miesta, silla
heidan katsottiin edustavan erityisen hyvin teatath jalkineen kohderyhméaé. Koehen-
kiloilla ei ollut tuki- ja liikuntaelimiston vaiv@. Tutkimuksen alussa koehenkil6ille
kerrottiin tutkimuksen tarkoitus ja mittauksien&ts, jonka jalkeen he allekirjoittivat
suostumuksen tutkimukseen osallistumisesta. Heilléoikeus keskeyttdd mittaukset
halutessaan. Taulukossa 1 on esitetty koehenkindmigstatiedot.

TAULUKKO 1. Koehenkildiden taustatiedot tutkimuksalkaessa (keskiarvo + keskihajonta).

k& (v) 41+10
Pituus (cm) 181 +4.9
Paino (kg) 83.7+11.6
Painoindeksi (kg/m?) 25.6+3.2

6.2 Testattavat jalkineet

Tutkimuksessa testattavat jalkineet olivat Masaefwt technologies -yhtion (MBT)
valmistamat ns. fysiologiset jalkineet (kuva 1Q@lkiheissa on pehmeé kantaosa ja ku-
pera pohja, jotka tekevat siitd epéastabiilin. Raé#en tarkoituksena on tuottaa samanta-

painen epatasapaino, kuin pehmealla luonnollisdlistalla, kuten hiekalla kavellyssa.

KUVA 10. Tutkimuksessa kaytettiin kuvassa olevaaT4Blkinetta.
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6.3 Tutkimusasetelma

Tutkimuksen alussa koehenkilot perehdytettiin jadldn kayttoon, jonka jalkeen heita
pyydettiin kayttamaan MBT-jalkinetta mahdollisimmaaljon interventiojakson ajan.
Keskimaarin neljan viikon (29 + 6.4 vrk) intervesjakson jalkeen suoritettiin kavely-
mittaukset Jyvaskylan yliopiston liikunta- ja teys&boratoriossa, jossa koehenkilot

tekivat testikavelyt MBT -kengalla, tavallisellargglla seka paljain jaloin hiekalla.

Hiekkalaatikot Mittauksissa hiekalla kévelya simuloitiin neljgerattaisen hiekka-
laatikon avulla (pituus 60 cm, leveys 40 cm, syvigscm) (kuva 11). Hienorakeista
hiekkaa oli laatikossa noin 18 cm paksuudelta. &epois valuminen estettiin laatikon
paalle kiinnitetylla kankaalla. Kangas kiinnitattimahdollisimman I6ysasti, jolloin se ei

estanyt jalan painumista hiekkaan tukivaiheen akan

KUVA 11. Hiekkalaatikoista keskimmaiset olivat kamdvoimalevyn paalla

6.3 Kavelyanalyysi

6.3.1 Datan kerays

Kavelyanalyysidata kerattiin biomekaniikan laboraton rakennetulla kaksikaistaisen
kavelyradan avulla. Radan keskella sijoitettiin siakoimalevya seka valokennot 2,5 m

etaisyydelle toisistaan kavelynopeuden méaarittéksis&nsimmaisen valokennon ohit-
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taminen kaynnisti datan kerdyksen. Kavelyradaneti@iskaistalle asetettiin hiekalla
kavelya varten nelja hiekkalaatikkoa. Toinen katdasamaalla kavelya varten. Kave-
lyt MBT-kengalld, normaalikengalla ja hiekalla siettiin satunnaisessa jarjestyksessa.
Tavoitenopeutena kaikissa kavelytilanteissa olkalia kavelyn luonnollinen nopeus,
joka maaritettiin erikseen mittausten aluksi. Kaahesek& voimalevy- ja EMG-data

synkronisoitiin Peak event & video control unititleen (E&VCU) avulla (kuva 12).

5 x CCD-kamera
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KUVA 12. Datan kerayslaitteisto.

Liikeanalyysi Kavelyt kuvattiin viidella genlockatulla CCD-kama#la (Cohu 4910,
Cohu, Inc., Electronics Division, USA) 50 Hz taajella suljin nopeudella 1/500 s.
Alavartalon 15 markkeria (halkaisija 25 mm) kiiretttin modifoidun Helen Hayes pro-
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tokollan mukaisesti toiseen metatarsaaliin, lalese@n malleoliin, kantaluuhun, saa-
reen, polven lateraaliseen condyliin, reiteen, r@oteiliac spineen seka sacrumiin
(Vaughan ym. 1999, kuva 13). Liséksi ylavartalommitettin markkerit olkap&éahan
acromioniin, kyynarpdan lateraali epicondyliin sekdnenivelen dorsaalipuolelle.
Koehenkil6jen segmenttiparametrien (massa & hitawsentti) ja nivelkeskipisteiden
maarittAmiseksi mitattiin jokaiselta koehenkilofiatropometriset muuttujat nauhamit-
taa ja luuharppia kayttaen (kuva 14).
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KUVA 13. Helen Hays -protokollan mukainen markkegtelma (Vaughan ym. 1999).
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KUVA 14. Antropometrisia mittoja kaytettiin segméah massan ja hitausmomentin seka ni-

velten keskipisteiden maarittamiseen yhdessa maekksijainnin kanssa (Vaughan ym. 1999).
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ReaktiovoimatAlustaan kohdistuvia voimia mitattiin kahdellasiler Z 13216 voima-
levylla (Kistler instruments, AG Winterhur, Svejtgoiden ominaistaajuudet olivat: z =
650 Hz ja x & y 700 Hz. Koehenkilo lahti liikkeellennalta maaritetyn askelmerkin
kohdalta aina samalla jalalla, jolloin askeleettiga@ovitettua eri voimalevyille. Voi-
malevyjen signaali vahvistettiin (Kistler 9861A) karattiin Signal 2.0-ohjelmaan kera-
ystaajuudella 2000 Hz (CED Ltd., Cambridge, Eng)ant

Lihasaktiivisuus.Kavelyn aikainen lihasaktiivisuus kerattiin telemsesti (MESPEC
4000, Mega Eletronics Ltd, Suomi) kertakayttoispiataelektrodeilla (Blue sensor, N-
00-S, Ampu A/S, Tanska) kolmesta oikean jalan Igeeska: tibialis anterior (TA), sole-
us (SOL) ja gastrognemius medialis (GM). Koehen#éd iho valmisteltiin vastuksen
pienentamiseksi ajamalla karvat, hiomalla ihoa keglaperilla ja puhdistamalla lopuksi
Neoamiseptilla, jonka jalkeen elektrodit kiinnitettbi-polaarisesti (napojen etaisyys
21mm) SENIAMin (Hermens ym. 1999) ohjeiden mukaisé&dektrodien napojen vali-
nen vastus oli aina alle 1@k EMG -signaali vahvistettiin 1000 kertaiseksi (&i099,
Glonner, Saksa), muunnettiin digitaaliseksi 32id®ita AD-muuntimella (Power 1401,

CED Ltd.) ja tallennettiin tietokoneelle Signal-elpaan keraystaajuudella 2000 Hz.

6.3.2 Analysointi

Liikeanalyysi.Analysoitavaksi suoritukseksi valittiin jokaiselk@ehenkil6lta yksi on-
nistunut kavelysuoritus MBT-, normaali- ja hiekakavelysta. Onnistuneen suorituksen
kriteereina oli kummankin jalan osuminen luonnelis voimalevyille seka kavelyno-
peuden alle 5 % poikkeaminen tavoitenopeudesta fk hiekalla kavelyn nopeus.
Kavelyista tehtiin 3-D liikeanalyysi Vicon Motus®ohjelmalla (Vicon, Oxford, UK)
yhdistamalla markkerien koordinaatit Direct LineBransformation -tekniikan avulla.
Koordinaattien suodattamisessa kaytettiin neljanasteen butterworth-filtteria 6 Hz
taajuudella. Nivelkeskipisteet (nilkka, polvi jankka) laskettiin Vaughan ym. (1999)
protokollan mukaisesti markkerien sijainnin sek&@ometristen mittojen perusteella.
Vartalolinja maaritettiin kulkemaan lonkkaniveltgaskelta olkamarkkerien muodosta-
man hartialinjan puolivaliin. Tarkasteltavaksi miugiksi jokaisesta kavelytyylista valit-

tiin oikean jalan askelkontaktin aikaiset reaktiomat seka nivelkulmat ja momentit
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sagitaali- (fleksio-ekstensio / plantaatari-doedilio), frontaali- (abduktio-adduktio /

eversio-inversio) ja tranversaalitasossa (rotaatio)

ReaktiovoimatVoimadata filtteréitiin 50 Hz taajuudella (4th ordautterworth).Askel-

kontaktin alku ja loppu maaritettiin voiman vert#ikomponentin ylittdessa ja alittaes-
sa 10 N. Askelkontaktin jarrutus ja kiihdytysvaiheedaritettiin etu-taka -suuntaisen
vaakavoiman muuttuessa negatiivisesta positiivisekarkasteltavia muuttujia olivat

vertikaali- ja horisontaalivoimien huippu- ja keskiot jarrutus- ja tyontévaiheissa.

NivelmomentitNilkkaan, polveen ja lonkkaan kohdistuvat sisaisgelmomentit las-
kettiin Vicon Motuksen KineCalc -modulilla Vaughanym. (1999) periaatteiden mu-
kaisesti yhdistden nivelpisteiden koordinaatit, Herekildiden antropometriset paramet-

rit ja reaktiovoimat. Tarkasteltavia muuttujia @twivelmomenttien huippuarvot.

Lihasaktiivisuus. EMG -signaali suodatettiin kaistanleveydeltd 20-64z (-3 dB;
CMRR 110 dB, Biotel 99, Glonner, Germany) ja anaitys Signal-ohjelmalla. Li-
hasaktiivisuuden RMS -arvo méaritettiin askelsyloimesta vaiheesta: esiaktiivisuus
(0-100 ms ennen kontaktia), jarrutus- seka tyontiaesta, jonka jalkeen EMG suhteu-
tettiin maksimaalisen isometrisen (MVC) dorsifleksi(TA) ja plantaarifeksion (SOL

& GM) aikana mitattuun aktivaatioon ja arvot ilmetiiin prosentteina MVC:sta.

6.4 Tilastolliset menetelmat

Tilastolliset analyysit suoritettin SPSS 14.0-dimalla. Kolmen kéavelytilanteen eroja
tarkasteltiin toistettujen mittausten varianssigysilla ja parivertailu suoritettiin bonfe-
roni post hoc -testia kayttden. Muuttujien tuloksetilmoitettu keskiarvoina seka lisak-
si prosentuaalisina eroina kineettisten ja EMG -tiujien kohdalla. Tilastollisen mer-
kitsevyyden tasoina on kaytetty: * =@.05, ** = p<0.01 ja *** = p<0.001.
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7 TULOKSET

7.1 Spatiotemporaaliset muuttujat

Kavelynopeus oli sama kaikissa kavelytilanteiss&ehanalyysilla maaritetty askelpi-
tuus oli hiekalla kavelyssa lyhyempi (60,0 cm) atuna MBT- (66,0 cm, $0.001)
seka normaalikengalla kavelyyn (65,6 cre0®01). Myos askelleveys hiekalla (10,8
cm) oli kapeampi seka MBT- (13,8 cnx(01) ettd normaalikavelya (13,1 cnx0p01)
(taulukko 2).

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

hiekalla kavelyn valilla on kuvattu merkilla # jammaali- ja hiekalla k&velyn valilla merkill&a

MBT Norm. Hiekka Merkitsevyys
Kéavelynopeus (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 +35 H##H +++
Askelleveys (cm) 13.8+3.6 13.1+3.3 10.8+2.7 ## ++

7.2 Kinemaattiset muuttujat

Alkukontaktin polven fleksio oli suurempi hiekalkévelyssa (19,9 sekd MBT- (8,8,
p<0.001) ettd normaalikavelyd (9,0p<0.001). Samoin lonkan alkukontaktin fleksio
hiekalla (34,8) oli suurempi kuin MBT- (29,9 p<0.001) ja normaalikavelyssa (29,4
p<0.01). Kuormitusvasteen nilkan plantaarifleksiomaalikavelyssa (07 oli suurem-
pi seka MBT- (-6,1, p<0.001) etta hiekalla kavelyyn (-8,74<0.001) verrattuna. Lanti-
on keskimaarainen tilt-kulma havaittiin hiekallarmaalikédvelya suuremmaksi (6;2
vs. 3,0, p<0.01). Hiekalla kavelyssa keskitukivaiheen obligtktilma (5,3) oli myos
suurempi verrattuna MBT- (3,9p<0.001) ja normaalikavelyyn (3,6p<0.001). Lisak-
si vartalon keskimaarainen ekstensio oli pienenngkdlla kavelyssa (2;% kuin MBT-
(5,2°, p<0.001) ja normaalikéavelyssa (4,7p<0.001) samoin kuin vartalon maksimi
lateraalifleksio, joka oli suurempi hiekalla (3)Zek&a MBT- (2,0, p<0.01) ettd nor-
maalikavelyyn (2,0, p<0.001) verrattuna (Kuvio 15 ja taulukko 3).



29

MBT -kavelya verrattaessa normaalikdvelyyn havaittettd MBT -kavelyssa oli suu-
remman nilkan dorsifleksion liséksi suurempi jansutaiheen maksimaalinen eversio
(1,2° vs. -0,8, p<0.05), suurempi lonkan maks. adduktio (-20v&. 8,9, p<0.05) ja
suurempi lantion maks. obliquity-kulma (3,9s. 3,6, p<0.05). Lisaksi alkukontaktin

vartalon ekstensio oli suurempi MBT- kuin normaaliklyssa (4,5vs. 3,5, p<0.05).

Nilkka plantaari/dorsifleksio -kulma Nilkka eviinversio kulma Nilkka abd/adduktio -Kulma
8 5 59
! Sesese MBT £ w
4] Hit Nom. + aba
plantar ¥ . - _Hiekka / ev i 0
0 1= o . -
_8 ~ 54
1 | dorsi
16 -10
Polvi fleksio/ekstensio kulma Polvi abd/adduktio kulma Polvi int/ext rotaatio -kulma
60 511071
int
40 0
ext

[} 0 10
ext add
-20 - -2 15 4
Lonkka abd/adduktio -kulma Lonkka intlext rotaatio kulma
40 e 501 37101
abd
30 4 int
0 0

20 o
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KUVIO 15. Tukivaiheen aikaiset kulmat sagitaaliroritaali- ja transversaalitasossa. KA tar-

koittaa muuttujan tukivaiheen aikaista keskiarvaaROM liikelaajuutta. Tilastollisesta eroa
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MBT- ja normaalikavelyn valilla on kuvattu merkilta MBT:n ja hiekan valilla merkilla # ja
normaalikengan ja hiekan valilla merkilla +. Merdki lukumaara kertoo merkitsevyystason:

*** = p<0.001, ** = p<0.01 ja * = p£0.05. Nuolet kuviossa nayttavat muuttujan vertahdan.

TAULUKKO 3. Kinemaattiset muuttujat (Keskiarvo jagkihajonta SD)

MBT Norm. Hiekka Merkitsevyys

MBT- MBT- Norm.-

KA SD KA SD KA SD Norm Hiekka Hiekka

nilkkakulma (9

maks. plantaarifleksio (0-50%) | -4,9 3,5 1,1 35 0,0 48 1 izl
plantaarifleksio 20% kohdalla | -6,1 3,3 0,1 35 -8,7 3,7 1 +++
maks. eversio (0-50%) 1,1 6,7 -0,8 7,7 21 94 O +
eversio ROM (0-50%) 10,5 3,2 10,4 4,7 79 3,6 #
min. adduktio -6,4 6,9 51 7,3 -1,4 6,6
adduktio ROM 11,0 45 11,1 45 80 46

polvikulma (9
kantaiskun fleksio 86 6,7 90 6,1 19,9 5,7 HitH +++
min. fleksio 57 5.2 58 4,6 32 4,3
maks. abduktio 7,2 6,6 6,9 5,9 7,1 6,2
min. ext. rotaatio -36 7.6 -38 7,7 -32 7,2
rotaatio ROM 84 53 87 39 10,7 6,5

lonkkakulma (9
kantaiskun fleksio 29,0 9,3 29,4 10,6 348 7,1 HHt ++
maks. ekstensio -12,6 7,2 -13,6 7,7 -14,8 6,8
maks. abduktio -10,1 3,0 -89 34 -11,8 4,0 O # ++
rotaatio ROM 8,7 33 9,0 37 9,6 45

lantio (9
keskimaarainen tilt 45 6,1 30 7,0 6,2 5,9 ++
maks. obliquity 39 272 36 21 53 20 O ittt +++
rotaatio ROM 74 2,6 76 272 94 3.2

vartalo (9
keskimaarainen ekstensio 52 35 4,7 3,3 26 39 H +++
kantaiskun ekstensio 45 3,2 35 37 28 4.1 a #H
keskitukivaiheen ekstensio 47 3,5 47 3,2 21 37 HH +++
kontaktin lopun ekstensio 57 4,1 52 41 32 4.8 # ++
maks. lateraalifleksio 20 17 20 15 32 28 i +++
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7.3 Kineettiset muuttujat

Reaktiovoimat Reaktiovoimista tarkasteltiin jarrutus- ja tyovadheiden huippu- ja
keskiarvoja. Jarrutusvaiheen maksimaalinen vetilkgiena (GRF z) oli hiekalla kave-
lyssa (1009 N) 9,4 % suurempi verrattuna MBT-kayel{914 N, g0.01) ja 8,3 % suu-
rempi verrattuna normaalikavelyyn (925 N;Qp05). Tyontdvaiheen maksimi GRF z oli
normaalikavelyssa (908 N) 2,8 % korkeampi MBT-k§#e{(883 N, g0.05) ja 4,6 %
korkeampi hiekalla kavelya (866 N<@01). Jarrutusvaiheessa etu-taka-suuntainen
maksimivoima (GRF x) oli normaalikavelyssa (-161 M),0 % pienempi MBT- (-181
N, p<0.05) ja 17,4 % pienempi hiekalla kavelyad (-195@0.01). Tyontovaiheessa
GRF x oli hiekalla kadvelyssa (118 N) 18,6 % matgaMBT-kavelya (145 N, £0.01)
seka 18,1 % matalampi normaalikavelya (144 §).@5). Sivusuuntaisen lateraalivoi-
man (GRF y) havaittiin olevan MBT-kavelyssa 41, hiékalla kavelyd suurempi (-60
vs. -35 N, g0.01) (kuvio 16, taulukko 4).

Jarrutusvaiheen keskimaaréainen GRF z oli hiekallelk/ssa (736 N) 6,7 % suurempi
MBT- (690 N, p<0.01) ja 9,6 % suurempi normaalikavelya (665 &0.001). Jarrutus-
vaiheessa MBT-kavelyn keskimaarainen GRF z oli %@,6ormaalikavelya suurempi
(p<0.01). Jarrutusvaiheessa keskimaarainen GRF x Blikavelyssa (-70 N) suurem-
pi seka normaalikavelya (-63 N<@.05) etta hiekalla kavelya (-53 N<@01) samoin
kuin tyontovaiheessa, jossa keskimaaradinen GRKF MBT -kavelyssa (65 N) suurem-
pi normaalikavelyyn (58 N,$0.05) ja hiekalla kavelyyn (51 N<p.05) verrattuna (tau-
lukko 4).

Yksittaisen koehenkilon GRF z -kayria silmamaarstisierkasteltuna voidaan huomata,
ettd MBT-kavelyssa vertikaalivoiman nousu tapahisein normaalikavelya tasaisem-
min (kts. liite 1).
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KUVIO 16. Keskimaaraiset reaktiovoimat vertikaglsRF z) sek&a horisontaalisesti etu-taka -
(GRF x) ja sivusuunnassa (GRF y). Merkkien sesigtlon kerrottu kuviossa 15.

Nivelmomentit.Kavelytilanteiden valisia eroja etsittiin vertailalla nivelmomenttien
maksimiarvoja. Hiekalla kdvelyssé oli useita el@agilla kavelyyn verrattuna. Hiekal-
la nilkan eversiomomentti nousi keskimaarin 61,3n&maalikdvelya suuremmaksi
(10,6 vs. 5,6 Nm, £0.05). Nilkan adduktiomomenttia ei esiintynyt jadella koehenki-
I6ll& hiekalla kavelysséd, mista johtuen kaikkierekenkildiden mukaan laskettu mak-
simi adduktiomomentin keskiarvo hiekalla kavely¢sh7 Nm) oli 67,8 % matalampi
MBT- (-5,2 Nm, p£0.05) ja 62,2 % normaalikavelyyn (-4.5 Nnmx(u05) verrattuna.
Jarrutusvaiheen polven ekstensiomomentti oli hlakkéivelyssa (-76,3 Nm) 39,4 %
suurempi MBT- (-46,2 Nm, §0.01) ja 32,6 % normaalikavelyyn (-51,4Nmg<0p01)
verrattuna samoin kuin polven abduktiomomenttisgosiekalla (36,1 Nm) havaittiin
19,9 % MBT-kéavelya (28,9 Nmg0.05) ja 19,4 % normaalikavelya (29,1 Nma0p05)
korkeampi momentti. My6s lonkan jarrutusvaiheen@ksiomomentti havaittiin hiekal-
la kavelyssa (-75,3 Nm) 40,2 % suuremmaksi MBT5,04Nm, 0.001) ja 35,3 %
normaalikavelyyn (-48,7 Nm,g40.001) verrattuna, samoin kuin hiekalla k&velynkiam
abduktiomomentti (99,1 Nm), joka oli 17,2 % MBT-lgya (82,1Nm, $0.01) ja 22,4
% normaalikavelyd (76,9 Nm,<p.001) korkeampi. Liséksi hiekalla k&velyn lonkan
internal rotaatio -momentti (22,9 Nm) oli 31,0 %usempi MBT- (15,8 Nm, §0.01) ja
31,9 % normaalikavelya (15,6 Nmx@O01) (kuvio 17 ja taulukko 4).
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MBT-kavelya verrattaessa normaalikavelyyn havaittiettd jarrutusvaiheessa MBT-

kavelyssa oli 10,1 % matalampi ekstensiomomenttigesa (-46,2 vs. -51,4 Nm) ja 7,6

% matalampi ekstensiomomentti lonkassa (-45,0 8/ 8lm) seka 23,3 % matalampi

alkukontaktin jalkeinen fleksiomomentti polvessd,BlLvs. 15,0 Nm). Tyontovaiheessa

MBT-kavelyssa havaittiin 8,3 % matalampi lonkarkismomentti (69,2 vs. 75,5 Nm)

sekad 4,0 % matalampi nilkan plantaarifleksiomome(it81,1 vs. 136,5 Nm). Lisaksi

nilkan MBT-kengalla kavelyssa nilkan inversiomonteali 21.6 % matalampi (-7,6 vs.

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

vuoksi tulokset eivat kuitenkaan olleet tilastabs merkitsevia (taulukko 4).
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KUVIO 17. Sisaiset nivelmomentit sagitaali-, froalia ja horizontaalitasossa. Merkkien seli-

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

MBT Norm. Hiekka Merkitsevyys

MBT- MBT- Norm.-
Norm. Hiekka Hiekka

KA SD KA  SD KA  SD

GRFhuippuarvo (N)

Fz jarrutusvaihe 914 151 925 145 1009 158 1t +
Fz tydntdvaihe 883 126 908 136 866 111 O ++
Fx jarrutusvaihe -181 34 -161 26 -195 44 ad ++
Fx tydntdvaihe 145 24 144 29 118 18 #H +
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 tyéntdvaihe 652 99 651 95 623 83
Fx jarrutusvaihe -70 13 -63 13 -53 14 O 1t ++
Fx tyéntdvaihe 65 14 58 12 51 11 O Hit
nilkkamomentti (Nm)
plantarfleksio 131,1 27,8 136,5 28,4 137,4 21,9
inversio -76 6,3 97 71 -83 37
eversio 56 55 41 54 10,6 9,6 +
abduktio 9,7 56 10,8 5,6 122 13,1
adduktio -52 6,6 -45 52 -1,7 1.8 # +
polvimomentti (Nm)
ekstensio -46,2 23,0 -51,4 16,1 -76,3 30,9 #H ++
fleksio (0-20%) 11,5 12,9 15,0 8,6 18,3 11,8
fleksio (50-100%) 11,7 20,8 119 194 18,9 18,0
abduktio 289 11,8 29,1 129 36,1 17,4 # +
ext. rotaatio -10,8 4,6 -11,8 44 -13,2 12,0
int. rotaatio 57 6,6 47 5.2 51 73
lonkkamomentti (Nm)
ekstensio -45,0 18,2 -48,7 16,2 -75,3 28,4 it +++
fleksio 69,2 30,0 75,5 24,0 89,5 34,3 #
abduktio 82,1 22,6 76,9 259 99,1 339 Hit +++
int. rotaatio 158 7.8 156 6,2 229 11,0 H ++
ext. rotaatio -8,2 5,6 -94 51 -11,0 8,5

7.4 Lihasaktiivisuus

Lihasaktiivisuus oli plantaarifleksoreista eritygsiesoleuksessa (SOL) hieman korke-
ampaa seka hiekalla etta MBT-kavelyssa kuin norikeadalla kavelyssa. Tilastollises-
ti merkitsevasti korkeampaa SOL:n EMG oli tyontdhesssa, jossa MBT-kavelyssa
havaittiin 7,9 % (g0.05) ja hiekalla kavelyssa 19,1 %<(05) normaalikavelya korke-

ampi EMG. Gastrognemius Medialis -lihaksen (GM) d#alta tilastollisesti merkitseva

ero loytyi esiaktiivisuusvaiheesta, missa hiek&i@elyn EMG oli 5,6 % (p0.05) nor-
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maalikavelya korkeampaa. Dorsifleksorilihaksenidlib anterior, TA) kohdalla MBT-
kéavely erosi muista jarrutusvaiheessa, jossa ndikdaalyn EMG oli 25,9 % korke-
ampi (p<0.05) ja hiekalla kavelyn 49,1 % korkeamp«@u01). Tyontbvaiheessa hiekal-
la kavelyssa TA:n EMG oli 27,3 % normaalikavelyakeampi (p0.05) (kuvio 18 ja
taulukko 5).
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KUVIO 18. Kahden plantaarifleksorilihaksen (SolefisGastrognemius Medialis) ja yhden

dorsifleksorilihaksen (Tibialis Anterior) aktiivisis askelsyklin kolmessa vaiheessa.

TAULUKKO 5. Absoluuttiset lihasaktiivisuudet (keskivo 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

tydntévaihe 0,101 0,038 0,093 0,039 0,115 0,050 O +
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
tyontévaihe 0,295 0,026 0,297 0,030 0,305 0,038

TAEMG (mV)
esiaktiivisuus 10,144 0,078 0,142 0,073 0,132 0,072
jarrutusvaihe ' 0,109 0,070 0,147 0,077 0,214 0,112 g T

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

Tassa tutkimuksessa 18 koehenkildd suorittivaikéiagtlyt MBT-kengéalla ja normaali-
kengalla sekéa paljain jaloin hiekalla. Tutkimukdarkoituksena oli tutkia hiekalla k&-
velyn biomekaniikkaa ja selvittdd onko siina yhteipiirteita MBT-kavelyn kanssa.
Toisena tarkoituksena oli selvittdd miten MBT-kdiig#avely eroaa normaalikengalla

kavelysta.

8.1 Hiekalla kavelyn biomekaniikka ja sen yhtenevaisyysMBT-

kengalla kavelyn kanssa

Aikaisempien tutkimusten perusteella hiekalla juoks$iedetddn suurentavan polven ja
lonkan koukistusta kontaktin alkuvaiheessa, lisAdjan lihasten aktiivisuutta seka
heikentavan lihas-jannekompleksin elastisen enerdgy@dyntamistd (mm. Lejeune ym.
1998; Pinnington ym. 2001 & 2005). Sen sijaan Hilekk&velysta on olemassa hyvin
vahan tutkimustietoa. Tassa tutkimuksessa hiekadhgelystd l0ydettiin samanlaisia
piirteita kuin hiekalla juoksusta, mitk& erosivagénkitsevasti seka MBT- etta normaali-
kengéalla kavelysta, joista kaytetdan tdssa yhtesgdesnitysta kovalla alustalla kavely.

Tulosten mukaan hiekalla k&velyssa oli kovalla talles kavelyyn verrattuna:

pienempi askelpituus- ja leveys

nilkan suurempi dorsifleksio kontaktin jalkeen (vaerrattuna norm. kenkaan)
suurempi polven ja lonkan alkukontaktin fleksiokalm

suurempi lantion etu- (tilt) ja sivukallistus (cdpliity)

suurempi vartalon etu- (fleksio) ja sivukallistlest¢raalifleksio)

korkeampi jarrutusvaiheen maksimi ja keskimaaraiG&i z

matalampi tyontovaiheen maksimi ja keskimaarain®# @G ja GRF x

erilainen profiili nilkan inversio- sekéa abduktiomenteissa

suuremmat polven ja lonkan ekstensio- seka abduktioentit

korkeampi EMG erityisesti SOL ja TA -lihaksissa

VvV V.V V V V V V V VY
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Tulosten perusteella hiekalla kavely kuormitti eme#im tuki- ja liikuntaelimistéd kuin
kovalla alustalla kavely. Erityisesti néin tapahfurutusvaiheessa, jossa havaittiin suu-
rempi alustan reaktiovoima vertikaalisuunnassa (@R korkeammat ekstensiomo-
mentit polvessa ja lonkassa. Liséksi hiekalla kgss#l havaittin suurempaa pohkeen

lihasten aktivaatiota kuin kovalla alustalla kassi.

Aikaisemmissa tutkimuksissa alustan vaikutusta trea&imiin on tutkittu l&hinna
juoksussa, jossa alustan pehmeys on saatu aikaarhifimurskalla ja kumilla (mm.
Komi & Golhofer 1991; Ferris ym. 1998 & 1999). Ns#stutkimuksissa jalan jaykkyys
lisdantyi alustan pehmeyden myota, jolloin aluata&i ollut juurikaan vaikutusta reak-
tiovoimiin. Sen sijaan hiekalla kavelyn (tai juokgueaktiovoimista ei ole saatavissa
tutkimustietoa lukuun ottamatta Wade ym. (2007 )ajuatasoralla tehtya kavelytutki-
musta, jossa ei havaittu eroja reaktiovoimissa kaaustalla kavelyyn verrattuna. Ky-
seisessa tutkimuksessa voimalevyjen paéalla ollua gwikkesi kuitenkin oleellisesti
tasséa tutkimuksessa kaytetystd pehmeasta hiekageane ym. (1998) kayttivat peh-
medaa hiekkaa voimalevyjen paalla tutkiessaan Heekdivelyn energetiikkaa. He eivat
kuitenkaan raportoineet reaktiovoima-arvoja hiek&tivelystad. Sen sijaan tutkimukses-
sa havaittiin kehon massakeskipisteen (COM) veatikikkeen olevan keskimaarin 1,6
kertaa suurempi kaveltaessa hiekalla kuin kovailatalla. TAma johtui tutkijoiden mu-
kaan hiekan luistamisesta jalan alta erityisesfintyvaiheessa, jolloin myos kehon

COM on alimmillaan.

Tassa tutkimuksessa havaittu korkeampi jarrutugeaihvertikaalivoima (GRF z) hie-
kalla kdvelysséa saattaakin johtua siita, etta takésen jalan painuessa hiekkaan COM
joudutaan nostamaan hieman tavallista alempaa rkimaalikavelyssa, mika edellyt-
taa etummaiselta jalalta suurempaa voimantuottestadn. Tilanne on hieman saman-
kaltainen kuin noustaessa ylospéin kaltevaa pintaasa COM nostaminen n&hdaan
korkeampana reaktiovoimana kuin tasamaakavelyssién.(d.ay ym. 2006). Lisaksi
tyontovaiheessa hiekan luistaminen luultavasti éwei&& voiman valittymista alustaan,
mika nadhdaan matalampana vertikaalivoiman toisemgplina. Taman vuoksi tyonto-
vaiheen tehokkuus heikentyy ja tata joudutaan korepienaan jarrutusvaiheen suu-
remmalla voimatuotolla saman vauhdin yllapitamis&kiin kovalla alustalla.
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Hiekalla kavelyssa havaittiin my6s lyhempi askelpg kuin kovalla alustalla kavelys-
sa. Lyhentynyt askelpituus saattoi aiheutua hidk&tamisesta pois jalan alta tyonto-
vaiheessa, josta luultavasti johtui myds matalaetpitaka suuntainen reaktiovoima
(GRF x). Toisaalta lyhentynyt askelpituus saattityja myos siitd, etté hiekalla tasa-
painon yllapitaminen oli mahdollisesti vaikeampaankkovalla alustalla. Talla tiede-
taan olevan askelpituutta lyhentava vaikutus, glbion COM:n tuominen l[&hemmaksi
jalan tukipistetta on yksi tasapainon parantamassgiia kavelyssa epavakaalla alustalla
(esim. Fong ym. 2005). Samaan strategiaan voisismpgdustua hiekalla kavelyssa ha-
vaittu kapeampi askelleveys, joka nain ollen vahishkehon massakeskipisteen ja ja-
lan tukipisteen etdisyytta medio-lateraalisuunnasséaalta Menant ym. (2008) tutki-
muksessa epatasaisella alustalla kavelyssa askgdldisaantyi. Kyseisessa tutkimuk-
sessa epavakaa alusta oli saatu aikaan useillvili@tlevyilla, jolloin tasapainoa on
jouduttu korjaamaan mahdollisesti enemmaén kuinatdsskimuksessa, mika saattoi

aiheuttaa suuremman askelleveyden.

Kinemaattisissa muuttujissa hiekalla kavelysséusedita eroja sekd MBT-kengalla etta
normaalikengalla kavelyyn. Sagitaalitasossa hiekiadlvaittiin suurempi polven ja lon-
kan koukistus alkukontaktin aikana seka eteenpadlinstunut lantio ja vartalo. Tulokset
ovat samansuuntaisia hiekalla juoksun kanssa (pgtom ym. 2005). Frontaalitasossa
hiekalla kavelyssa havaittiin lisdéntynyt lonkardaktio, lantion suurempi putoaminen
heilahtavan jalan puolella (obliquity) sek& suuremgstalon sivukallistus (lateraaliflek-
sio). Hiekalla kavely nayttaisi vaativan suurempeggmenttien liilkelaajuuksia ja eteen-
pain kallistunutta vartalon asentoa saman nopesdigyttamiseksi kuin kovalla alustal-

la kavely.

Hiekalla kdvelyn korkeammasta jarrutusvaiheen kadiivoimasta (GRF z) sek& suu-
remman polven ja lonkan koukistuksesta johtuenlt@mesagitaalitason momentit ovat
korkeampia kuin kovalla alustalla kavelyssa. Suumasta jalan koukistuksesta johtuen
jO samansuuruisen reaktiovoiman tuottaminen edaidytsuurempia sisaisia nivelmo-
mentteja kuin suoremmalla jalan asennolla (Biewet#89). Suurempi GRF z lisasi
kuormitusta myos frontaalitasossa, silla polvenlgakan sisaiset abduktiomomentit
olivat korkeampia hiekalla kavelyssa. Abduktiomorieja saattoi lisata myos hiekalla

kavelyn kapeampi askelleveys, mink& vuoksi reakiiiman painekeskipiste (COP) siir-
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tyy mediaalisemmaksi ja GRF-vektorin etaisyys todddisesti kauemmaksi polven ja

lonkan keskipisteesta.

Lihasaktiivisuus lisaantyi hiekalla erityisesti SQ& TA -lihaksissa. Pinnington ym.
(2005) tutkimuksessa hiekalla juoksussa lihasaktiys oli yleisesti suurempaa, vaik-
kakaan he eivat tarkastelleet SOL:n ja TA:n aldiivitta. Tukivaiheen aikainen TA:n
suurempi aktiivisuus hiekalla saattoi johtua nillstiabiloimisesta alustan pehmeydesta
johtuen. Samasta syysta saattoi johtua myos kornge&@L:n aktiivisuus, mutta myods
siita, ettd alustan luistaessa voiman tuoton jatisken energian hyédyntdminen heiken-

tyi, jolloin tarvittiin mahdollisesti tehostunutdantaarifleksiota.

Plantaarifleksoreista SOL:n aktiivisuus kasvoi Gigl:@nemman hiekalla kavelyssa.
Useissa tutkimuksissa on tutkittu kavelynopeudenatastan kaltevuuden vaikutusta
lihasaktivaatioon, ja naissa tutkimuksissa lihasaktiuden lisaantyminen SOL:ssa ja
GM:ssa oli samanlaista kuormituksen kasvaessa wé@vepeuden tai nousun jyrkkyy-
den lisaantyessa (den Otter ym. 2004; Cappelliob2Qay ym. 2007). Tassa tutkimuk-
sessa GM:n aktiivisuuden muutos kavelyn eri vageeigi muutenkin vahdisemmaksi,
kuin SOL:ssa ja TA:ssa, mika saattoi olla syy siihbettd GM:n aktiivisuudessa ei nahty

eroja eri kavelyntilanteiden valill.

Hiekalla ja MBT -kavelyssa havaitut yhteiset pitiejotka olivat erilaisia verrattuna
normaalikengalla kavelyyn:

suurempi dorsifleksiokulma kuormitusvasteen aikana
suurempi eversiokulma jarrutusvaiheessa

samanlainen nilkan plantaarifleksiomomentin profiil

YV V VYV V

korkeampi jarrutusvaiheen maksimi GRF x, matalatgpntovaiheen maksimi
GRF z
» korkeampi EMG SOL -lihaksessa tukivaiheen aikana

Valmistajan mukaan MBT-kengén pitaisi muuttaa k@&edliekalla kavelyn kaltaiseksi.
Tutkimuksen perusteella havaittiinkin muutamia salaigia piirteitd MBT- ja hiekalla

kavelyn valilla, joista ehkd merkittavin oli erif@n nilkan toiminta kontaktin alkuvai-
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heessa verrattuna normaalikengalla kavelyyn. Besti kuormitusvasteen aikana nil-
kan dosrsifleksio oli suurempi MBT- ja hiekalla lkedysséa, samoin kuin nilkan eversio.
Normaalikavelyssa kontaktin alussa jalkateran tikkgarrutettin TA:n eksentrisella
lihastyolla ja selvasti suuremmalla plantaariflekgikeelld, kun taas MBT-kavelyssa
plantaarifleksio oli paljon pienempi ja hiekallaései kontaktin alkuvaiheessa tapahtu-
nut lainkaan. Liséksi tyontbvaiheessa MBT- ja hiksk&évelyisséa havaittiin normaali-
kavelya korkeampi SOL:n aktiivisuus.

Vaakasuuntainen maksimijarrutusvoima (GRF x) oli MBa hiekalla kavelyssa nor-
maalikavelya korkeampi Taméa johtunee erilaisestteanitoiminnasta alkukontin aika-
na, jossa normaalikdvelyn suurempi jarruttavatdatparifleksioliike saattaa vahentaa
jarrutusvoimaa. Toisaalta hiekalla kévelyn suurekgiion COM:n vertikaalilike saat-
taa ndkyd myos suurempana jarrutusvoimana. Taggimuksessa ei tarkasteltu
COM:n liikettd, mutta on mahdollista, ettd MBT-kétl§ se on myo6s erilainen normaa-
likenk&dan verrattuna kuperasta pohjan rakenteestagn. MBT-kavelyn suurempaa
COM:n vertikaaliliiketté tukee myds havainto korkeaista keskimaaraisista jarrutus-

vaiheen reaktiovoimista (GRF z ja GRF x).

Stewart ym. (2006) tutkimuksessa MBT-kenka siielkgpohjan painetta kantapaan
alkaa kohti pakiaa ja varpaita, minka perusteellg@snCOP siirtyy anteriosempaan
suuntaan MBT-kavelyssa. Tilanne lienee sama myélsahia, silla Bruggemann (2007)
mukaan paljain jaloin kavelyssa sisdisen dorsiftekementin aiheuttavan GRF-
vektorin momenttivarren pituus kontaktin alkuvaiss® on lyhyempi kuin kengat jalas-
sa, mikd aiheuttaa momentin aikaisemman vaihtumantaarifleksiomomentiksi.
Liséksi Simonsen ym. (1997) mukaan suurempi alkteéddim nilkan dorsifleksiokulma
saattaa aiheuttaa sen, etta sisaista dorsifleksmantiia ei havaita kavelyssa lainkaan.
Naiden mekanismien perusteella on luonnollistd, jattrutusvaiheen alussa nilkan sagi-
taalitason momenteissa havaittiin eroa kavelytdatgn valilla siten, etta MBT- ja hie-
kalla kavelyssa nilkassa oli sisainen plantaardieknomentti ja normaalikavelyssa het-
kellinen dorsifleksiomomentti. Tama aiheuttanedtaaa myds MBT- ja hiekalla kave-

lyn suuremman SOL:n aktiivisuuden jarrutusvaiheessa
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8.2 MBT -kengén vaikutukset kavelyn biomekaniikkaan

Taman tutkimuksen toisena tarkoituksena oli tadseroja MBT-kavelyn ja normaa-

likengalla kavelyn valillaMBT-kéavelyssa havaittiin normaalikengélla kavelya:

» suurempi nilkan dorsifleksio ja eversio jarrutuswesn aikana

» suurempi vartalon ekstensio erityisesti tydntévarhmbpussa

» korkeampi jarrutusvaiheen keskimaarainen GRF z &ekideampi maksimi ja
keskimaarainen GRF x

» matalampi tyontévaiheen maksimi GRF z ja korkeakegkimaarainen GRF x

A\

tasaisempi GRF z:n nousuvaihe silmémaaraisesassgkuna

» matalampi nilkan plantaarifleksiomomentti, polvenignkan ekstensiomoment-
ti, polven fleksio momentti sekd pienempi invers@nentti ja suurempi ever-
siomomentti (momenteissa ei tilastollista merkitgata)

» matalampi jarrutusvaiheen EMG TA:ssa ja korkeamkiMaihessa SOL:ssa

MBT-kavelyssa dorsifleksio oli normaalikdvelya semnpi erityisesti jarrutusvaiheen
aikana. Tama havainto on tehty myds aiemmissanutksissa (Vernon ym. 2004; Nigg
ym. 2006; Romkes 2006). Muutos aiheutuu poikkeavéisngan pohjan rakenteesta,
jonka seurauksena jalkateran asento jarrutusvaheasuttuu ja siten nilkan sagitaali-
tason liikkeesta tulee erilainen. Tukivaiheen kuitusvasteen aikana nilkan dorsiflek-
sio oli MBT-kengélla keskim&arin 6,2 astetta suyselkuin normaalikengalld, josta

aiheutui myods muita muutoksia kavelyn mekaniikkaan.

Tassa tutkimuksessa MBT-kengélla kavelyssa hawvaitgskiméaarin 1,9 astetta suu-
rempi nilkan maksimaalinen eversiokulma jarrutubean aikana. Tama nékyi myos
nilkan frontaalitason momenteissa, joissa MBT:l&vdittiin suurempi eversio- ja pie-
nempi inversiomomentti. Aikaisemmissa tutkimuksigai Nigg ym. (2004) tarkaste-
livat frontaalitason kinematiikka ja myos heidardostien perusteella MBT-kengalla
kavelysséa oli suurempi (0,7 - 2,0 astetta) nilk&ersio jarrutusvaiheessa. Suurempi
eversio rinnastetaan yleensa suurempaan pronaafio&ivaiheen alun pronaatiojousto
on luonnollinen kuormitusta vahentava mekanismiitanliian suurena se voi altistaa
erilaisille ylirasitustiloille (mm. Viitasalo & K\t 1983; Yates & White 2004). Lisaan-

tynyttd nilkan eversiota pidetaan haitallisenayesésti silloin, jos se aiheuttaa suurta



42

saaren sisdanpain kiertymista suhteessa jalkatén@@n James & Jones 1990; Hinter-
mann & Nigg 1998). MBT-kenka ei kuitenkaan lisane§iren sisakiertoa, silla polven
internal rotaatio ja nilkan adduktio olivat samaada normaalikengalla k&velyn kanssa,

mika saattoi johtua suuremmasta nilkan dorsifleitsigarrutusvaiheen aikana.

MBT-kavelyssa vartalon ekstension havaittiin olevammaalikavelya suurempi. Tilas-
tollisti merkitseva ero saavutettiin alkukontaktinineessa, jossa ekstensio oli keski-
maarin 1,0 astetta normaalikdvelya suurempaa. ailk@en keskimaardinen ekstensio
oli 0,5 astetta suurempaa. Tulokset ovat samanaim@nt Vernon ym. (2004) tutkimuk-
sen kanssa, jossa vartalon alkukontaktin ekstenisMBT:lla 1,3 astetta suurempi. Sen
sijaan keskitukivaiheessa vartalon ekstensiossdugieroa normaalikavelyyn verrattu-
na. Suurempi alkukontaktin aikainen dorsifleksigtt#si muuttavan vartalon asentoa
hieman taaksepain, kun taas keskitukivaineessat@tn ollessa alustan suuntaisesti

vartalo liikkuu hieman eteenpain.

Reaktiovoimissa MBT:ll& havaittiin 9,4 % korkeammiaksimivaakavoima (GRF Xx)
jarrutusvaiheessa ja 2,8 % matalampi vertikaalii(i@RF z) tyontdvaiheessa. Myos
Nigg ym. (2004) havaitsivat samansuuntainen trenliiot reaktiovoimissa johtunevat
MBT-jalkineen pyoredsta pohjasta, joka suuntaagitankohti jalan etuosaa (Stewart
ym. 2006), Tallgin jarrutusvaiheen GRF x saattaarestua, kun pohjan rakenne vas-
tustaa jalkateran liikettd vaakatasoon. MBT-kavghyenempi maksimi GRF z tyonto-
vaiheessa puolestaan saattaa johtua mahdolliseséintyneesta loppuvaiheen rullaa-
vuudesta. Liséksi jarrutusvaiheen GRF z:n nousunégsiaaraisesti tarkasteltaessa nayt-
taisi olevan usein tasaisempaa MBT-kengalla kuirmaalikengalla. Tama voi johtua
MBT-kengan erittain pehmeasta kantaosasta, jokdasaabsorboida tormaysenergiaa
ja vahentaa voimapiikkeja seka toisaalta pyoreléast@an pohjasta, jonka ansiosta tor-
maysvoima kohdistuu mahdollisesti tasaisemmin afurst Joidenkin tutkijoiden mu-
kaan vahaisempi voimapiikkien esiintyminen saatta@hentad tuki- ja liikuntaelimis-
ton kuormitusta ja siitd johtuvia rasitusvammojam(mWosk ym. 1981; Radin ym.
1991; Burr 2003).

MBT-kengalla kavelyssd havaittiin keskim&éarin mamaat maksimaaliset eksten-
siomomentit nilkassa (4,0 %), polvessa (10,1 %lpykassa (7,6 %) seka matalampi

fleksiomomentti jarrutusvaiheessa polvessa (23,3&4yontévaiheessa lonkassa (8,3
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%). Tulokset olivat samansuuntaisia Vernon ym. @0@keman tutkimuksen kanssa,
vaikkakaan tassa tutkimuksessa ei saavutettudilissa merkitsevyyksia nivelmoment-
tien suuresta hajonnasta johtuen. Suuri variaabmenteissa johtuu siitd, ettd saman
likkeen toteuttaminen on mahdollista hyvin eriilés lihasten aktivointistrategioilla,
minka vuoksi kavelyssa esimerkiksi fleksio/ekstensnomentit voivat vaihdella suu-
resti eri yksiloiden valilla. (mm. Winter 1984; Samsen ym. 1997).

Kavelyssa lonkan maksimaalinen ekstensiomomentiitaj pian alkukontaktin jal-
keen, jolloin GRF-vektori kulkee sagitaalitasosséven ja lonkan etupuolelta. TallGin
havaitaan myos lyhytkestoinen polven alkukontaki#ksiomomentti. (Whittle 1999a.)
Koska vaakasuuntainen jarrutusvoima (GRF x) noldB&-kavelyssa normaalikave-
lya korkeammaksi, suuntautuu GRF -vektori enemraakgepain, minka vuoksi GRF-
vektorin etdisyys saattaa olla hieman lahempanéi-pal lonkkanivelen keskipistetta.
Tama selittaisi matalamman ulkoisen vaantovaikigokg siten matalammat sisaiset

nivelmomentit tukivaiheen alussa.

Polven maksimi ekstensiomomentti saavutetaan yéebmesnan lonkan vastaavaa myo-
hemmin kuormitusvasteen kohdalla. Kyseisella h&k&RF-vektori kulkee sagitaali-
tasossa polven takapuolelta (Whitle 1999b), jollMBT-kengan polven momenttia
laskeva vaikutus saattaa tassa vaiheessa johtuadoifisdsti anteriorisemmasta
COP:sta, mika siten pienentéisi ulkoisen momentt&ra pituutta polveen nahden.
Tybntovaiheen matalampi nilkan plantaarifleksiomattieseka lonkan fleksiomomentti
MBT-kavelyssé sen sijaan saattoivat johtua matalastantyontbvaiheessa vertikaali-

voimasta (GRF z).

Erilainen nilkan toiminta n&kyi myos lihasaktiivisdessa, silla eksentrisesti plantaari-
fleksiota jarruttavan TA:n aktivaatio merkitsevastiurempaa normaalikavelyssa kuin
MBT-kavelyssa, jossa esiintynyt nilkan siséaistastfteksiomomenttia. Lisaksi tyonto-
vaiheessa MBT-kavelyissa havaittiin normaalikavedgékeampi EMG SOL:ssa. Tama
saattoi johtua siita, ettd nilkan suuremmasta fleksiosta johtuen SOL on mahdolli-
sesti joutunut tyoskentelem&aan voimantuoton kaarggtimaalista lihaspituutta pidem-
pana, jolloin voiman tuottaminen vaati suurempaaksen aktivoimista (Gordon ym.
1966).
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8.3 Tutkimuksen kriittinen tarkastelu

Tassa tutkimuksessa oli 18 koehenkiléa, mika orkensliuri maara taman tyyppiseen
tutkimukseen. Kuitenkin analysoitavia kavelysudt#ia oli vain yksi jokaista kavelyti-
lannetta kohden, mika saattoi lisata variaatioteekgen valilla. Myos kavelyradan ly-
hyys (n. 8m) saattoi vaikeuttaa luonnollisen kamginin saavuttamista. Interventiojak-
son pituus oli keskimaarin nelja viikkoa, joka havasti oli riittavan pitka aika MBT-
kenk&an tottumiseen. Toisaalta koehenkildiden ker@&ttoa ei voitu valvoa, joten se
on voinut olla hyvinkin erilaista, ja siten saattaisata variaatiota erityisesti MBT-
kavelyssa. Erilaiset kontrollijalkineet puolestaaattoivat lisata normaalikavelyn vari-
aatiota. Lisaksi hiekkalaatikoiden koko on mahdeHiti rajoittanut normaalia askellusta

hiekalla kavelyssa ja siten saattanut vaikutta@ easkelen pituuteen tai leveyteen

Tutkimuksen luotettavuutta rajoittaa myos liikeawyalin liittyvat virhelahteet, silla
nivelkeskipisteiden maarittdminen perustui ihonngiie asetettujen markkereiden si-
jaintiin. Kavelyssa alustakontaktin seurauksenah#yu pehmytkudoksen tarahtelya ja
siten ihon liiketta, mik& aiheuttaa virhetta mank&e ja myos nivelpisteiden sijaintiin,
vaikkakin virhe pyrittiin minimoimaan koordinaattidiltterdinnin avulla. Lisaksi voi-
malevyjen asentaminen lattialle seka hiekkalaati&gainti voimalevyn paalla saattoi-

vat aiheuttaa epatarkkuutta reaktiovoimien mittaska.

8.4 Yhteenveto

Tutkimuksen perusteella hiekalla kavely aiheuttaarempaa kuormitusta tuki- ja lii-
kuntaelimistdé6n, kuin MBT- ja normaalikengalla kByemika nahdaan korkeampina
reaktiovoimina, nivelmomentteina seké lihasaktinksina. MBT- ja hiekalla kavelys-
sa nilkan dorsifleksio tukivaiheen alussa on se¢ivézmaalikengélld kavelya suurem-
paa, minka vuoksi MBT-kenka aiheuttaa muutoksiaekgv biomekaniikkaan normaa-
likengalla kavelyyn verrattuna. Havaitut muutokseat sen suuntaisia, ettd MBT-kenka
saattaa auttaa vahentdmaan nivelten kuormitustsitga olla hyddyksi esim. tuki- ja
likuntaelimiston vaivojen hoidossa. Ylipronatoieilhenkilodille MBT -kenka ei valtta-

matta sovi, silla se saattaa lisata taipumustaesop@an nilkan eversioon.
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