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TIIVISTELMA
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Kévely on ihmiselle luonnollinen tapa liikkua ja sitd voidaan tutkia biomekaniikan menetelmin.
Tietotekniikka on mahdollistanut ihmisen litkkumisen biomekaanisen mallinnuksen, jonka
avulla voidaan laskennallisesti mallintaa vaikeasti mitattavia asioita, kuten esimerkiksi kévelyn
aikaista lihaskohtaista voimantuottoa, litkkeen synnyttdmiseksi tarvittavia lihasaktiivisuuksia
ja niveliin kohdistuvia kontaktivoimia. Tdmén tutkimuksen tarkoituksena oli verrata kévelyn
aikana merkitsevésti sddren voimantuottoon osallistuvien lihasten mitattua lihasaktivaatiota
sekd simuloitua lihasaktivaatiota keskendin.

Tutkimuksessa kéytetty aineisto oli osa Jyviskyldn yliopiston EXECP-projektissa
muodostunutta aineistoa, josta tdhdn tutkimukseen on valittu 17 normaalisti kehittyneen lapsen
ja nuoren kévelyanalyysin mittausdata. Kévelyanalyysiaineiston mittausdatan avulla
koehenkildiden kdvely mallinnettiin biomekaaniseen mallinnukseen tarkoitetulla OpenSim-
ohjelmalla. Mallinnuksen tuloksena saatua simuloitua lihasaktiivisuutta verrattiin
kévelyanalyysin aikana ihon pinnalta mitattuun lihasaktiivisuuteen. Lihasaktiivisuuksien eroa
tutkiin niin lihasaktivaatiohuippuarvojen ajoituksen, kuin koko kéavelysyklin aikaisen
eroavaisuuden kannalta. Lisdksi simuloinnin validiteettia ja reliabiliteettia arvioitiin
lihasaktivaatiohuippuarvojen ajoituksen perusteella.

Tutkimuksen perusteella OpenSim:n staattisen optimointitydkalun avulla simuloitujen
lihasaktivaatiohuippuarvojen ajoitus eroaa merkitsevisti soleus (SOL, 10.92%, 100ms.) ja
mediaalinen gastrocnemius (MG, 16.14%, 159ms.) lihasten osalta mitatusta lihasaktivaatiosta.
Tibialis anteriorin (TA) kohdalla ajoituksen ero ei ollut merkitsevd kummankaan mittauspisteen
kohdalla (distaalinen (TAd) 2.86%, 28ms. ja proksimaalinen (TAp) 0.43%, 4ms.) ja
simuloinnin validiteetti oli hyvd sekd reliabiliteetti kohtalainen (ICC 0.598). Tutkimuksen
perusteella kaikkien tarkastelun kohteena olleiden lihasten simuloitu lihasaktiivisuus erosi
merkitsevisti kdvelysyklin aikana mitatuista lihasaktiivisuuksista (SOL 71.2-, MG- 31.5- ja
TAd 28.2-, TAp 35.5 prosenttiyksikkod koko kdvelysyklin kestosta). Tutkimuksessa mitatun ja
simuloidun lihasaktiivisuustason normalisoiminen kédvelysyklin aikaiseen maksimiarvoon on
saattanut muuttaa todellista lihasaktivaatioiden eroavaisuutta, joten tutkimuksen tuloksiin tulee
suhtautua kriittisesti.

Asiasanat: Kévely, lihasaktiivisuus, simulointi



ABSTRACT

Hégg, Lari. 2021. Comparison of measured muscle activity and simulated muscle activity.
Faculty of Sport and Health Sciences, University of Jyvéskyld, Master’s thesis in biomechanics,

71 pp.

Walking is a natural way to move for humans and it can be studied by biomechanical methods.
Technology has enabled biomechanical modeling of human movement, which can be used to
computationally model things that are difficult to measure. These things for example are
muscle-specific force generation during walking, muscle activities that are needed to generate
movement, and joint contact forces. The purpose of this study was to compare measured and
simulated muscle activation from shank muscles that are significantly involved in the strength
production during walking.

The research material used in this study is from Jyvéskyld University’s EXECP-project. Data
from walking analysis of 17 normally developed children and young adolescent was selected
for this study. The walking of participants was modeled with biomechanics modeling software
OpenSim based on the data from walking analysis. The simulated muscle activity was compared
with to muscle activity which was measured during the walking analysis. The differences in
muscle activations were studied from the perspective of the time-to-peak values and the amount
of difference during the entire walking cycle. Also, the validity and reliability of the simulation
were evaluated based on time-to-peak values.

Based on the study, the timing of the simulated muscle activation peak values produced by the
OpenSim static optimization tool diffeed significantly from the measured muscle activity in
soleus (SOL, 10.92%, 100ms) and medial gastrocnemius (MG, 16.14%, 159ms). For tibialis
anterior (TA), the difference in timing was not significant at either measurement points (distal
(Tad) 2.86%, 28ms, and proximal (Tap) 0.43%, 4ms). The validity of simulation was good
whereas reliability was moderate (ICC 0.598) for TA time-to-peak values. Based on the study
all simulated muscle activities differed significantly from measured muscle activities during the
walking cycle (SOL 71.2, MG-31.5 and TAd 28.2, TAp 35.5 percentage points).

In this study the muscle activations were normalized to walk cycles peak values, thereby there
is possibility that the real difference between muscle activations have been changed. Therefore,
the results of this study should be observed critically.

Key words: Walking, muscle activity, simulation
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Muscle Activation, lihasaktivaatio

Pennaatiokulma

Contractile Element, supistuva komponentti

Computed Muscle Control, laskennallinen lihasaktiivisuus
Direct Kinematics, suora kinematiikka

Extensor Digitorum Longus, varpaiden pitkd ojentajalihas
Extensor Hallucis Longus, isovarpaan pitka ojentajalihas
ElectroMyoGraphy, elektromyografia

Force-Lenght, voima-pituus

Voimantuotto optimaalisella lihasfiiberipituudella
Normalisoitu voima-pituuskuvaaja

Force muscle fiber, lihasfiberin voima

Normalisoidun rinnakkaisen elementin voima-pituuskuvaaja
Force Tendon, jinnevoima

Normalisoitu voima-nopeuskuvaaja

Force-Velocity, voima-nopeus

Gastrocnemius, kaksoiskantalihas

Lihasmallin korkeus

Heel Strike, kantaisku

Initial Contact, alkukontakti

intramuscular EMG, ihonalainen-EMG

Inverse Kinematics, kddnteinen kinematiikka
Normalisoitu lihasfiberipituus

Keskiméériinen lihasfiiberin raakapituus
Lihasaktivaatiohuippuarvo

Lenght Muscle-Tendon-model, lihas-jdnnemallin pituus

Lenght Muscle, lihasmallin pituus

Optimal Muscle fiber lenght, optimaalinen lihasfiberi pituus

Keskimiirdinen sarkomeeripituus



Ir Lenght Tendon, jinnemallin pituus

1T Tendon Slack Length
T Normalisoitu Tendon Slack Length
MG Medial Gastrocnemius, kaksoiskantalihaksen mediaalinen paa
MRI Magnetic Resonance Imaging, magneettikuvaus
PE Passive Element, rinnakkainen elementti
TA Tibialis Anterior, etummainen sédérilihas
TAd Etummaisen sddrilihaksen distaalinen SEMG:n mittauspiste
TAp Etummaisen sddrilihaksen proksimaalinen sSEMG:n mittauspiste
oS OpenSim
P Lihasaktiivisuuksien potenssi
PCSA Physiological Cross-Sectional Area, fysiologinen poikkileikkaus pinta-ala
™ Lihaksen vipuvarren pituus nivelkeskipisteeseen
RRA Jaannosvihennys algoritmi, Residual Reduction Algorithm
sEMG Pinta-EMG, surface EMG
SO Staattinen optimointi, Static Optimization
SOL Soleus, leved kantalihas
SSE Series Elastic Element, sarjassa oleva elastinen elementti, jinne
T Aikavakio
Takt Aktivaatioaikavakio
Tdeakt Deaktivaatioaikavakio
Tj Nivelessé vaikuttava momentti
0 Keskimidérdinen pennaatiokulma
u Hermostollinen eksitaatio
yM Muscle Volume, lihaksen tilavuus
vM Velocity Muscle model, lihas-jinnemallin nopeus
pMmax Maximal Muscle fiber Velocity, maksimaalinen lihasfiiberin nopeus
vMT Velocity Muscle-Tendon-model, lihas-jannemallin nopeus
T

14 Velocity Muscle-Tendon-model, lihas-jdnnemallin nopeus
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1 JOHDANTO

Kévely on ihmiselle luonnollinen tapa liikkua ja sitd voidaan tutkia biomekaniikan menetelmin.
Kavelyn aikaisia kehonosien liikkeitd voidaan kuvata kinematiikan avulla, jolloin vartalonosien
paikka ja orientaatio voidaan madrittd, sekd niiden liike esittdd nopeuksina ja kiithtyvyyksini.
Vastaavasi kinetiikan avulla voidaan selvittdd millaiset kokonaismomentit vaikuttavat nivelissa
ja millaisia voimia vaaditaan kdvelyn aikana. Kdvely muodostuu eri vartalonosien liikkeista,
joiden aikaansaamiseksi tarvitaan lihasten tuottamaa voimaa. Lihasten koordinoitua
voimantuottoa ohjaa hermosto, jonka ohjaamana lihakset aktivoituvat. Lihaksen
aktivoitumisesta kertovaa sdhkdistd aktiivisuutta pystytddn mittaamaan ja sen avulla
paittelemédn lihasten roolia kdvelyssd. Lihaksen pinnalta elektromyografian avulla mitatun
sdahkoisen aktiivisuuden perusteella voidaan myos péadtelld, kuinka paljon ja milld hetkelld
lihaksen aktivoitumiseen johtavaa hermostollista aktiivisuutta tarvitaan, jotta kévelyn kaltainen

litke voidaan toteuttaa.

Tietotekniikka on mahdollistanut ihmisen liikkumisen biomekaanisen mallinnuksen, jonka
avulla voidaan laskennallisesti mallintaa vaikeasti mitattavia asioita, kuten esimerkiksi kivelyn
aikaista lihaskohtaista voimantuottoa, litkkeen synnyttdmiseksi tarvittavia lihasaktiivisuuksia
ja niveliin kohdistuvia kontaktivoimia. Biomekaanisessa mallinnuksessa yhdistyvét
biomekaniikan perusmenetelmédt kuten kinematiikka ja kinetiikka sekd tutkittavaa kohdetta
vastaava ja sen liikettd toistava kolmiulotteinen lihas-luurankomalli. Mallinnuksen avulla
voidaan laskennallisesti selvittdd millainen lihasaktivaatiotaso tuottaisi tutkittavan kohteen
suorittaman litkkeen ja millainen hermostollinen eksitaatiotaso vaadittaisiin kyseisen

lihasaktivaation saavuttamiseksi.

Tdmén pro gradu-tutkimuksen tarkoituksena on selvittdd, eroaako kévelysyklin aikana ihon
pinnalta mitattu lihaksen sdahkodinen aktiivisuus (SEMGQ) ja biomekaanisen mallinnuksen avulla
simuloitu laskennallisen lihasaktivaatio (a) toisistaan merkitsevdsti nilkan plantaari- ja

dorsifleksioon osallistuvien lihasten osalta.



2 KAVELYN BIOMEKANIIKKA

Tassd kappaleessa médritellddn mitd on kdvely ja kuinka se on jaettavissa pienempiin osiin seka
vaiheisiin. Kappaleessa tarkastellaan biomekaniikan nékokulmasta nilkkanivelen plantaari- ja
dorsifleksioon osallistuvien pdédvaikuttajalihasten toimintaa ja roolia kdvelyn aikana. Lisdksi
kappaleessa késitelldén, kuinka kdvelyn aikaista liikettd pystytddn kuvaamaan kinematiikan
avulla ja miten nivelissd vaikuttavia kokonaismomentteja voidaan laskea kéadnteisen
dynamiikan avulla. Lopuksi kuvataan, miten lihaksen toiminnasta kertovaa sdhkoisti
aktiivisuutta voidaan mitata ja kuinka sen perusteella voidaan arvioida eri lihasten roolia

kivelyn aikana.

2.1 Kavely

Ihmiselld kéveleminen on tapa liikkua, jolloin vartalo on pystyasennossa ja liikkuva keho on
tuettu vuorotellen kummankin jalan varaan. Kively voidaan mairitelld rytmikkadksi
vartalonosien litkkeeksi, joka pitdd kehon etenevéssd litkkeessd. Jokaisella ihmiselld on oma
tyylinsd kévelld ja kdvelytyyli varioituu hieman rotujen ja eri kehon mittasuhteet omaavien
henkildiden vililld. Kévelytyyli voi vaihdella my6s mielialan mukaan, jolloin ihminen kévelee
eri tavoin mielialan ollessa korkealla tai masentunut. Kively ei yksiloilldkdan ole koko ajan
samanlaista syklistd vartalonosien liikuttelua, vaan kévely muuttuu esimerkiksi
kdvelynopeuden, alustan tai jalkineiden vaikutuksesta. Liikkuminen voidaan maéadritelld
kévelyksi, kun 1) maan reaktiovoima kannattelee kehoa jatkuvasti ja 2) kumpikin jalka litkkuu
vuorotellen tukivaiheesta seuraan liikkeen etenemissuunnassa. (Rose & Gamble 2005, 15-16.)
Kively voidaan jakaa nopeuden kehityksen mukaan kolmeen eri vaiheeseen (katso kuva 1): 1)
Kehittymisvaiheeseen (1. kithdytys vaiheeseen) 2) sykliseenvaiheeseen (1. tasaisen nopeuden
vaiheeseen) ja 3) hidastumisvaiheeseen. (Lettre & Contini 1967, Kaufman & Sutherland 2005,

33 mukaan.)
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Kuva 1. Kévelynopeuden kehityksen vaiheet (Mukailtu Lettre & Contini 1967, Kaufman &
Sutherland 2005, 33 mukaan)

2.2 Kivelysykli

Kéavelya tutkitaan yleensid yhtend syklisenvaiheen aikaisena kivelysyklind, joka oletetaan
toistuvan kévelyn aikana samanlaisena. Ajatus toisiaan seuraavista identtisistd kdvelysykleisté
el valttdmittd ole tdysin oikea, mutta usein se on riittdvin tarkka tutkittaessa kavelyd
kokonaisuutena. Kévelysyklissd on kaksi vaihetta, tukivaihe ja heilahdusvaihe (katso kuva 2).
Tukivaiheen aikana jalka on kontaktissa alustaan ja heilahdusvaiheen aikana jalka on irti
alustasta (Vaughan, Davis, O'Connosrs 1992, 9). Kavelysykli voidaan mairitelld alkavaksi
oikean jalan kantaiskusta (HS, Heel Strike tai IC, initial contact) ja jatkuvaksi niin kauan,
kunnes oikean jalan kantaisku toistuu. Vasen jalka suorittaa kivelysykin aikana samat litkkeen
vaiheet, mutta puoli syklid mydShdssd (Whittle 1991, 53). Tukivaihe voidaan jakaa edelleen
kolmeen eri vaiheeseen: 1) Ensimmaéiseen kaksoistukivaiheeseen, joka alkaa oikean jalan
kantaiskusta ja muuttuu 2) yhden jalan tukivaiheeksi, kun paino siirtyy kokonaan oikean jalan
paédlle vasemman jalan irrotessa alustakontaktista. 3) Toinen kaksoistukivaihe alkaa vasemman
jalan kantaiskusta ja pddttyy oikean jalan irrotessa alustakontaktista (Vaughan 1992, 9-11).
Tukivaihe kestdd n. 60 % ja heilahdusvaihe n. 40 % kévelysyklin ajasta, kaksoistukivaiheiden
kestdessd n. 10 % kokonaiskdvelysyklin ajasta. Eri vaiheiden kesto kdvelysyklin aikana
kuitenkin vaihtelee, esimerkiksi kdvelynopeuden kasvaessa. Nopeuden kasvaessa tuki- ja

kaksoistukivaiheiden kesto lyhenee. Vauhdin kasvaessa niin suureksi, ettd kaksoistukivaihe



katoaa, voidaan puhua juoksusta. Juoksuun siirryttdessa tukivaiheiden vilinen aika kasvaa ja

jatkuva kontakti alustaan katoaa, télloin puhutaan lentoajasta (Whittle 1991 54-55).

Tukivaihe Heilahdusvaihe
Ensimmai- Yhden jalan tukivaihe Toinen
nen kaksoistuki-
kaksoistuki- vaihe
vaihe

Kuva 2. Kévelysykli ja tukivaiheet. (Mukailtu Perry 1992, 5)

2.2.1 Kaivelysyklin vaiheet

Kivelysykli voidaan jakaa edelleen kahdeksaan pienempéén vaiheeseen, tukivaihe viiteen ja
heilahdusvaihe kolmeen vaiheeseen (katso kuva 3). Tukivaihe alkaa 1) alkukontaktista, missa
normaali kdvelyssd oikean jalan kantapdi (kantaisku, heel contact, heelstrike), tai patologisessa
kévelyssd esimerkiksi pékid (alkukontakti, initial contact) on kontaktissa alustaan ensimmaisen
kerran edellisen heilahdusvaiheen jidlkeen. Alkukontaktia seuraa 2) kuormitusvaihe, jossa
ensimmdisen kaksoistukivaiheen aikana paino alkaa siirtymddn tukijalan pdille vasemman
jalan  siirtyessd  heilahdusvaiheeseen  péittden  ensimmadisen  kaksoistukivaiheen.
Kuormitusvaihetta seuraa 3) keskitukivaihe, jossa paino on kokonaan tukijalan pailla.
Keskitukivaihe alkaa, kun vasen jalka irtoaa alustakontaktista ja pédttyy sithen, kun kehon
painopiste on kohtisuoraan tukijalan pailld. 4) Padatostukivaihe alkaa painopisteen siirtyessa
pois kohtisuoralta linjalta tukijalan pailta ja padttyy siithen, kun vasen jalka on heilahdusvaiheen
jélkeen uudelleen kontaktissa alustaan. Padtostukivaiheen lopussa padttyy yhdenjalan tukivaihe
ja toinen kaksoistukivaihe alkaa. 5) Esiheilahdusvaihe alkaa vasemman jalan kontaktissa

alustaan ja pddttyy, kun oikean jalan kontakti alustaan loppuu. 6) Alkuheilahdusvaihe alkaa
4



oikean jalan irrotessa alustakontaktista (toe-off) ja paittyy, kun heilahdusvaiheessa oleva jalka
siirtyy tukijalan vierelle. 7) Keskiheilahdusvaiheessa jalka heilahtaa tukijalan viereltd eteenpiin
ja vaihe paittyy, kun heilahtavan jalan sééri pystysuorassa. 8) Paitosheilahdusvaiheessa
heilahdusvaiheessa oleva jalka ojentuu ja kévelysykli pédttyy jalan ollessa uudelleen

kontaktissa alustaan. (Perry 1992, 9-16.)

Kantaisku Kuormitusvaihe Keskitukivaihe Péaatostukivaihe Esiheilahdusvaihe

. g

Alkuheilahdusvaihe Keskiheilahdusvaihe Paétosheilahdusvaihe

Kuva 3. Kévelysyklin vaiheet seki tukivaiheessa, ettd heilahdusvaiheessa. (Mukailtu Perry
1992, 12-14)

2.2.2 Polven ja nilkan liikkeet kivelysyklin aikana

Jokaisen kévelysyklin aikana polvinivelessa tapahtuu kaksi ekstensiota ja fleksiota (katso kuva
4). Polvi on ldhes tdysin ojentunut ennen kantaiskua ja koukistuu hieman tukivaiheen alussa.

Polvinivel ojentuu uudelleen keskitukivaiheen aikana, jonka jdlkeen se alkaa koukistumaan
5



uudelleen saavuttaen suurimman fleksion alkuheilahdusvaiheen aikana. Polvinivel ojentuu

heilahdusvaiheen loppuun mennessé uudelleen ennen seuraavaa kantaiskua. (Whittle 1991, 59.)

Jokaisen kdvelysyklin aikana nilkkanivelessi tapahtuu kaksi plantaari- ja dorsifleksiota (Perry
1992, 52). Nilkkanivel on ldhes neutraalissa kulmassa ennen kantaiskua. Kantaiskun jélkeen
kuormitusvaiheen aikana tapahtuvassa plantaarifleksiossa jalkaterdn laskee alustaa vasten.
(Whittle 1991, 59) Jalkaterédn ollessa alustaa vasten tibia alkaa litkkua suhteessa jalkaterddn ja
nilkkanivelessi alkaa tapahtumaan dorsifleksiota. Dorsifleksio jatkuu ldpi keskitukivaiheen ja
paittyy noin puolessavilissd paatostukivaihetta (Perry 1992, 53). Pdétostukivaiheen lopussa ja
esiheilahdusvaiheen aikana nilkkanivelessd tapahtuu uudelleen plantaarifleksio joka kasvaa,
kunnes isovarvas irtoaa alustasta. Alkuheilahdusvaiheen alussa nilkkanivelessd tapahtuu uusi
dorsifleksio, jolloin se saavuttaa uudelleen neutraalin asennon ennen seuraavan kantaiskun

alkua (Whittle1991, 60).

Kulmamuutos [7]
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Kuva 4. Nilkan ja polven kulmamuutos kévelysyklin aikana. (Mukailtu Perry 1992 53, 91)



2.2.3 Plantaari- ja dorsifleksoreiden rooli kiivelysyklin aikana

Kuvattaessa nilkan liikettd sagittaalitasolla, voidaan nilkan kontrolliin vaikuttavat lihakset
jakaa joko plantaari- tai dorsifleksoreihin. Nilkan dosrifleksioon vaikuttaa kolme merkittdvaa
lihasta: Etummainen sddrilihas (TA, Tibialis Anterior), varpaiden pitkd ojentajalihas (EDL,
extensor digitorum longus) ja isovarpaan pitkéd ojentajalihas (EHL, extensor hallucis longus).
Kaikilla kolmella lihaksella on 1dhes samanlaiset voimantuottoon vaikuttavat vipuvarret, mutta
niiden koossa on merkittéva ero. TA:n poikkipinta-ala on kaikista suurin ja sen tilavuus on 60%
suurempi kuin EDL:n ja EHL:n yhteenlaskettu tilavuus. Plantaarifleksioon vaikuttaa seitseman
eri lihasta, mutta niistdi merkittivimmét ovat leved kantalihas (SOL, soleus) ja
kaksoioskantalihas (GAS, gastrocnemius). SOL ja GAS lihasten tuottama teoreettinen
plantaarifleksiomomentti on 93% kokonaismomentista. (Perry 1992, 55-58.) Seuraavaksi on
kuvattu vain TA, SOL, GAS lihasten toimintaa ja aktiivisuutta yhden kévelysyklin aikana

niiden dominoivan voimantuottokapasiteetin takia.

Lihasten aktiivisuus kivelysyklin aikana saattaa vaihdella eri henkildiden vililld, vaikka
kévelysykli ulkoisesti olisikin l&hes identtinen. Vastaavasti lihasaktiivisuus saattaa muuttua
toisenlaiseksi esimerkiksi vdsymyksen takia, jolloin vaihtoehtoisia lihasaktiivisuusmalleja
otetaan kayttoon. Tdmin takia lihasaktiivisuuksia voidaan kuvata vain keskimdirdisesti.
(Whittle 1991, 72.) Liséksi GAS ylittaa sekd polvi- ettd nilkkanivelen, joten sen aktiivisuudella

on vaikutusta kummankin nivelen toimintaa kivelyssa.

Lisédksi biomekaanisten tutkimusten perusteella nilkan plantaarifleksion suorittavilla lihaksilla
on todettu olevan erilaisia toiminallisia rooleja kdvelyn aikana. Nilkka ja polvinivelen
kokonaismomenttiin perustuvat biomekaaniset analyysit eivit pysty selvittiméédn yksittdisen
yhden- tai kahden nivelen ylittdvien plantaarifleksioon osallistuvien lihasten vaikutuksia
kdvelyn suorituskykyyn (tuki/eteenpdin tyontdminen). Onkin esitetty kolme pééteoriaa
plantaarifleksoriryhmén toiminnasta: 1) toimivat kontrolloidussa roll-off vaiheessa, 2) toimivat
aktiivisesti vartaloa eteenpdin vievdn voiman tuottamissa tyOntOvaiheessa ja 3) tuottavat

kiithtyvyyden jalan heilahdusvaiheeseen. (Neptune ym. 2001.)



Ensimmadisessd teoriassa Perryn-kontrolloidussa roll-off-teoriassa eteneminen on kuvattu
padtostukivaiheessa tapahtuvaksi kontrolloiduksi kaatumiseksi, josta eteenpdin liikuttava
energia syntyy (Neptune ym. 2001). Téssd plantaarifleksioon osallistuvien lihasten tehtdvana
on jarruttaa nilkkanivelen dorsifleksiota keski- ja paitostukivaiheen aikana ja ndin edistia
polven fleksiota silloin, kun keho siirtyy tukijalan yli. Téssé teoriassa SOL ja GAS lihasten
rooli on eteenpdin tyontdvin voiman kannalta passiivinen, silld liike-energia katsotaan syntyvin
kehon kaatuessa pékidkeinun yli seuraavaa vastakkaisen jalan tukivaihetta kohden (Perry 1992,

66).

Toisessa, Winterin aktiivisessa tyOntOteoriassa plantaarifleksoreiden tuottaman energian
katsotaan vilittyvian kehoon tuottaen tukea ja eteenpdin tyontdvid voimaa péatostukivaiheen
lopussa (Neptune ym. 2001). Teoriassa plantaarifleksoreilla on kaksi energian vélittymiseen
liittyvad wvaihetta tukivaiheen aikana. Ensiksi plantaariflekksorit absorboivat energiaa
tukivaiheen dorsileksion aikana siihen asti, kunnes kantapdd alkaa irtoamaan alustasta.
Seuraavassa vaiheessa ne tuottavat aktiivisesti energiaa kannan irtoamisvaiheesta varpaan

irtoamisvaiheeseen (heel-off to toe-off) (Winter D. 1982).

Kolmannen teorian mukaan paltaarifleksoreiden tehtdvd on  kithdyttdd jalka
heilahdusvaiheeseen ja eteenpdin vievdn liikkkeen edistiminen tapahtuu mydhemmin
heilahdusvaiheessa, kun heilahdusvaiheessa olevan jalan energia vilittyy vartaloon (Neptune
ym. 2001). Meinders, Gitter ja Czerniecki (1998) mukaan nilkan plantaarifleksoreiden tekema
ty0 “varastoituu” kineettiseksi ja potentiaalienergiaksi heilahdusvaiheessa olevaan jalkaan.
Talloin jalkaan varastoitunut energia siirtyy heilahdusvaiheen eksentrisessé jarrutusvaiheessa

vartaloon, joka myotivaikuttaa vartalon etenemisnopeuteen.

2.2.4 Plantaari- ja dorsifleksoreiden aktiivisuus ja toiminta kiivelysyklin aikana

Kantaiskun alkaessa TA on aktiivinen ja toimii siten kantaiskunvaimentimina. Kantaiskun
aikainen TA:n vdhéinen aktiivisuus sallii nilkan kd&ntymisen plantaarifleksioon. Kantaiskun
jalkeen TA:n aktiivisuus kasvaa ja se vastustaa aktiivisesti nilkkanivelen plantaarifleksiota,

jolloin alustakontaktissa olevan kantaluun ja nilkkanivelen vilille muodostuu epédvakaa vipu



(Perry 1992, 61-62). Kuormitusvaiheessa, kun paino alkaa siirtyméin etummaisen jalan péille,
nilkkaniveleen muodostuu ulkoinen kasvava plantaarifleksiomomentti (Whittle 1991, 63).
Ulkoinen plantaarifelksiomomentti alkaa liikuttamaan jalkaterdd kohden alustaa (Perry 1992,
62), jota vastustaakseen TA tekee eksentristd tyotd kontrolloiden jalkaterdn laskeutumista
alustaa vasten estden jalkaterdd ldpsdhtdmaéstd” alustaan (Rose & Gamble 2005. 112).
Kehonpainon siirtyessd tdimén kantaluu-nilkkanivelvivun vilitykselld jalkaterdlle, vetdd TA
tibiaa eteenpdin fasilitoiden samalla koko tukijalan etenemistd. Keskitukivaiheessa, kun
jalkaterd on saavuttanut alustan, tulee nilkkanivelestd liikkeen tukipinta ja tibia alkaa
kddantyméan kohti pystyasentoa (Perry 1992, 62). Samalla maan tukivoimavektori alkaa
litkkkumaan eteenpdin jalkaterdn alla aiheuttaen ulkoisen plantaarifleksiomomentin
pienenemisen ja lopulta sen suunnan muuttumisen ulkoiseksi dorsifleksiomomentiksi. Ulkoisen
momentin suunnan muuttumisen ansiosta TA:n aktiivisuus laskee ja SOL ja GAS aktivoituu
aiheuttaen sisdisen plantaarifleksiomomentin  vastustaakseen eksentrisesti ulkoista
dorsifleksiomomenttia (Whittle 1991, 63-63). Soleuksen nopea aktivoituminen hidastaa tibian
etenemistd ja aktiivisuus pysyy samalla tasolla keskitukivaiheen loppuun asti. SOL
aktiivisuudella on suurin jarruttava vaikutus tibian etenemiseen, sillé se on kiinnittynyt tibiaan
ja calcaneukseen. Vaikka GAS toimii synergistini tdsséd vaiheessa, silld ei ole suoraa vaikutusta
tibiaan, silld se kiinnittyy femurin distaaliseen padhén (Perry 1992, 63-64). Pditostukivaiheessa
jalan tukipiste on siirtynyt ensimmadisen metetatarsaalin distaalipddn kohdalle, jolloin
nilkkaniveleen vaikuttava ulkoinen dorsifleksiomomentti on suurimmillaan. Samalla hetkella
SOL ja GAS lihasten aktivaatio on suurimmillaan, jolloin kantapii alkaa irtoamaan alustasta
(Whittle 1991, 67-68). Koska kehon painopiste siirtyy keskitukivaiheen lopussa polvinivelen
etupuolelle aiheuttaen polviniveleen ulkoisen ektensiomomentin, aiheuttaa GAS aktiivisuus
polviniveleen vastakkaissuuntaisen sisdisen momentin, jolloin GAS toimii polven fleksorina
estdn polven yliojentumista (Perry 1992, 103). Esiheilahdusvaiheessa (heel-off to toe-off)
nilkka kddntyy SOL ja GAS lihasten konsentrisen aktiivisuuden takia dorsifleksiosta ldhes
neutraaliin asentoon (Whittle 1991, 70).

Alkuheilahdusvaiheen aikana TA:n konsentrinen aktiivisuus lisddntyy nopeasti ja nilkan
dorsifleksio alkaa. Heilahdusvaiheen aikana jalka siirtyy tukijan viereen, jolloin neutraalissa
asennossa  olevan  jalkaterin  paino  lisdd  nilkkaan  kohdistuvaa  ulkoista

plantaarifleksiomomenttia, mikd  ndkyy lisddntyneend TAm aktiivisuutena.
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Loppuheilahdusvaiheessa TA:n aktiivisuus kasvaa edelleen jalkaterdn inertian vaikutuksesta ja

toimii esiaktiivisuutena seuraavaa kantaiskua kohden mentéessa (Perry 1992, 68).

2.3 Kinematiikka

Kinematiikka on mekaniikan alaluokka, jossa kuvataan liikettd huomioimatta voimia, jotka
vaikuttavat liikkeessd (Kaufman K. & Sutherland D. 2006. 34). Kinematiikka on liikkeen
geometrinen kuvaus siirtymind, nopeuksina ja kiihtyvyyksind (Whittle 1991, 160).
Kinemaattinen analyysi liittyy edelleen jéykkien kappaleiden vilisen liikkeen tutkimiseen ja
kinematiikkaa voidaan kayttdd kdvelyn tutkimiseen kehonosien edustaessa jaykkid kappaleita
(Kaufman K. & Sutherland D. 2006. 33). Kinematiikassa kehoa voidaan pitid kokonaisuutena,
joka muodostuu jiykistd kappaleista, jotka yhdistyvit toisiinsa nivelten vélitykselld (Waughan
ym. 1992, 22). Kinematiikkaa voidaan kayttdd kdvelyanalyyseissd selvittimadn kehonosien
asennot, nivelkulmat ja niiden lineaari- ja kulmanopeudet seki kiihtyvyydet (Whittle 1991,
160).

Kehon jaykkien osien liikkeet voidaan selvittdd kolmiulotteisessa avaruudessa ulkoisten
markkereiden sekd monikamerajérjestelmén avulla. Yleisesti kdytossd on kahta erilaista
markkerointi menetelmdd kinemaattisissa analyyseissd. Ensimmdiisessd menetelméssa
markkerit kiinnitetddn suoraan iholle luisten maamerkkien péélle mahdollisimman ldhelle
nivelen rotaatioakselia. Esimerkiksi reisiluun mediaaliseen nivelnastaan ja mediaaliseen
malleoliin sijoitetut markkerit kuvaavat polven ja nilkan nivelakseleiden sijaintia. Kehonosan
asema ja orientaatio miéritelladn kahden nivelpisteen pailld olevan markkerin vilisen suoran
viivan avulla. Toinen menetelmd on sijoittaa kehonosaan véhintddn kolme ei lineaarista
markkeria, joiden avulla kehonosan asema ja orientaatio voidaan mairittdd kolmiulotteisessa
avaruudessa. Koska kehonosia kuvaavat jdykdt kappaleet ovat niveltyneet kiinni toisiinsa
voidaan niiden vilinen nivelkeskipiste selvittdd matemaattisesti. Nivelpisteet ovatkin
kinematiikan kannalta tirkeimmét miariteltavéit kohdat. Markkerit sijoitetaan yleensd ihoon
suoraan luisten toistettavasti 10ydettdvien maamerkkien pdille ja/tai kdytetdén suoraan raajaan
kiinnitettdvid kolmen markkerin klustereita. Koehenkilon liikkuessa kamerajarjestelmé kuvaa

ja tallentaa markkereiden litkeradat. Vidhintddn kahden kameran on ndhtdvd markkeri
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jatkuvasti, jotta tietokonejirjestelmd pystyy laskemaan sen aseman kolmiulotteisessa
avaruudessa. Stereofotogrammetristen periaatteiden mukaan yhdistimalld jokaisen kameran
kuvaaman tasolla etenevin markkeriradan perusteella voidaan luoda kolmiulotteisesti litkkuva
markkerirata, joka on kiinnitettyné laboratorion koordinaattiavaruuteen. Jotta jaykédn kappaleen
sisdinen koordinaatisto voidaan méérittia, niin vahintdén kolmen ei-lineaarisen pisteen positio
kappaleessa on oltava koko ajan tiedossa, jotta yhden kuuden vapausasteen omaavan jaykén
kappaleen positio ja orientaatio voidaan kokonaan madrittdd. Kun vierekkdisten kehonosia
kuvaavien kappaleiden asema ja orientaatio on mééritelty, voidaan niiden vilinen kulma
madrittdd kolmessa ulottuvuudessa. Vastaavasti, jos markkerointi toistetaan vastakkaiselle
puolelle kehoa, niin silloin voidaan verrata esimerkiksi raajojen vilisen kulman muutosta.

(Kaufman K. & Sutherland D. 2006. 33-39; Whittle 1991, 161-172.)

2.4 Kinetiikka

Tutkittaessa kivelyd kinetiikan avulla voidaan tutkia syytd liikkeeseen, kun kinematiikka
kuvasi syntynyttd liikettd (Waughan ym. 1992, 27). Kévelyn aikana alustaan tuotettuja voimia
voidaan mitata lattiaan sijoitetuilla voimalevyantureilla. Voimalevyanturilla voidaan mitata
erikseen vertikaalista pystyvoimaa seka horisontaalisia leikkausvoimia etu-taka- (Ant-Post) ja
sivusuunnassa (Med-Lat). Reaktiovoima voidaan esittdd myos yhtend resultanttivoimana, joka

yhdistédé vertikaali ja horisontaalisuuntaiset voimat (Perry 1992, 414).

Normaalissa kévelyssd yhden tukivaiheen aikana muodostuu vertikaalisuunnassa
kaksihuippuinen voimakdyrd. Ensimméinen huippu saavutetaan yleensd keskitukivaiheen
alussa, jonka jdlkeen voima laskee keskitukivaiheen loppua kohden. Toinen huippu saavutetaan
paétostukivaiheen loppuun mennessd (Perry 1992, 416). Voimakdyrdssd voidaan havaita
kolmaskin piikki kantaiskun aikana, mutta tdmad piikki ei aina ndy voimalevyn
mittausominaisuuksien takia (Whittle 1991, 160). Horisontaalitasossa mitatut voimat ovat
huomattavasti pienempid, kuin vertikaalisuunnassa mitatut voimat. Horisontaalinen etu-
takasuuntainen voima on yleensi alle 25% kehonpainosta ja sivusuuntaisen ollessa alle 10%,
kun taas vertikaalinen voima on keksimddrin 110% kehonpainosta. Etu-takasuuntainen

jarruttava voima syntyy kuormitusvaiheen alussa, kun paino siirtyy jalalle, sekd kithdyttava
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voima esiheilahdusvaiheessa. Sivusuuntainen voima syntyy kehonpainon siirtyessé

sivusuunnassa raajalta toiselle (Perry 1992, 415-418).

Yhden
Kaksois-  jalan Kaksois-
tukivaihe tukivaihe tukivaihe

600 S* gy - ¥
500 + .
Kehon paino
M 400 =
e — — . Ant-Post
reaktiovoima 300
™) — Med-Lat
200 — — Vertikaali
100 +
0 —
-100 -

Kuva 5. Vaaka- ja pystysuuntaiset reaktiovoimat kivelysyklin aikana. (Mukailtu, Davis R. &
Kaufman K. 2006. 57)

Kévelyssd kehoon kohdistuvat reaktiovoimat ja kehon osien inertiaominaisuudet aiheuttavat
niveliin ulkoisen momentin. Lihakset tuottavat voimaa nivelrakenteen yli aiheuttaen ulkoista
momenttia vastustavan vastakkaissuuntaisen sisdisen momentin (katso kuva 6). Kun kévelyn
kinematiikka ja alustan reaktiovoimat on mitattu, tiedetdéin painekeskipisteen sijainti, sekd
kehonosien inertia ominaisuudet on arvioitu (massa ja inertiamomentti), voidaan niveleen
vaikuttava ulkoinen momentti laskea Newtonin toisen lain mukaan (3)F = ma 2> > M= la).
Lihaksen aiheuttama sisdinen momentti voidaan laskea kddnteisen dynamiikan avulla Newtonin
kolmannen lain mukaan, jossa sisdisen ja ulkoisen momentin oletetaan olevan tasapainossa.

(Davis R. & Kaufman K. 2006. 58-63.)
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Kuva 6. Alustan reaktiovoima aiheuttaa lonkkanivelessd ulkoisen momentin (vihred
kaarinuoli), jonka vastustamiseksi lonkan ojentamiseen osallistuvat lihakset tuottavat voimaa

muodostaen vastakkaissuuntaisen sisdisen momentin (sininen kaarinuoli).

2.5 Lihasaktiivisuuden mittaaminen (SEMG)

Lihakset toimivat aktiivisen liikkeen voimanldhteind. Lihaksesta mitattavan sdhkoisen
aktiivisuuden avulla voidaan selvittdd lihaksen aktivoitumista. Lihassolukalvolla etenevidn
aktiopotentiaalin aiheuttaman lihassolukalvon potentiaalieromuutos voidaan mitata elektrodien
avulla. Téllaista mittausta kutsutaan elektromyografiaksi (EMG, electromyography). EMG-
mittaus edustaa hyvin lihasaktiivisuutta, mutta ei sindnsd kerro suoraan lihasjdnnityksen
madrdstd. EMG:n mittaustapa voidaan jakaa ihonalaisiin (iIEMG, intramuscular EMG) ja ihon
pinnalta tapahtuviin mittauksiin (SEMG, surface EMG). iIEMG mittauksissa voidaan kéyttda
lankaelektrodeja, jolloin voidaan havaita jopa vain yhden motorisen yksikon aktivoituminen.
Ihon pinnalta mitattu SEMG edustaa useiden eri motoristen yksikéiden lihassolujen pinnalla
syntyvadd sdhkoistd aktiivisuuden summaa, joka on vaste niitd hermottavien motoneuronien

aktiivisuudelle. (Farina, Merletti, Enoka 2014, Enoka 2015 195-196, Sutherland 2001.)

Motorista yksikkod hermottavan motoneuronin aktiivisuus yleensi aiheuttaa aktiopotentiaalin
sen hermottamissa lihassoluissa, jolloin SEMG-signaalista voidaan péételld, milloin lihasta on

hermostollisesti aktivoitu. sEMG-signaalin amplitudista voidaan saada tietoa lihaksen
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hermostollisen aktivoinnin ajoituksesta ja intensiteetistd (katso kuva 7). sEMG-signaalin
amplitudia on usein kdytetty kuvatessa neuraalisen hermotuksen méédrda kohdelihaksella,
vaikka amplitudiin vaikuttaa olennaisesti lihassolukalvon ominaisuudet. Amplitudiin perustuva
hermostollisen aktivaation arvioon liittyy kuitenkin joukko epédvarmuuksia aiheuttavia tekijoita
(amplitudin kumoutuminen, lihassolukalvon ominaisuudet, ihonalaisen kudoksen paksuus,
lihassolujen alueellinen jakauma, lihasolukalvon johtumisnopeus, ylikuuluminen, visymys ja

mittauselektrodin paikka). (Farina ym. 2014, Enoka 2015. 197-203.)

100

Max (%)

0 50 100

Max (%)

Max (%)

0 50 100
Kavelysykli

Kuva 7. Kuvassa késitelty EMG signaali (tasasuunnattu, tasoitettu ja normalisoitu) TA, GAS ja
SOL lihaksessa kdvelysyklin aikana. Kuvaajassa on esitetty EMG-tason nousu kdvelynopeuden
kasvaessa 40% — 120% nopeudesta, jossa kédvely vaihdetaan juoksuksi. (Mukailtu Neptune &
Sasaki 2005)
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3 LIHASAKTIVISUUDEN SIMULOINTI

Biomekaaninen mallinnus on tehokas tyovéline, kun halutaan tutkia ihmiskehon siséisté
biomekaniikkaa. Biomekaaniset mallit ja niithin yhdistetty mittaamalla kerdtty data, kuten
reaktiovoimat ja kuvaamalla saatu kinemaattinen liikedata mahdollistavat sen, ettd
biomekaanisten mallien avulla voidaan esimerkiksi simuloida liikettd, arvioida lihasvoimia ja
niveliin kohdistuvia kontaktivoimia. Biomekaanisten mallien avulla voidaan suunnitella ja
analysoida mekaanisia implantteja ei invasiivisin menetelmin, sekd avustaa kliinisessd
paitoksenteossa virtuaalisten leikkausvaikutusten analysoinnissa. (Davico ym. 2019.)
Mallinnuksen ja simuloinnin avulla voidaan selvittdd vaikeasti mitattavia muuttujia, kuten
esimerkiksi lihaksen tuottamia voimia ja hermolihasjirjestelmin kontrollia. (Seth ym. 2011;

Seth ym. 2018.)

Yhtend simulointialustana toimii OpenSim (OS), joka on biomekaaniseen mallinnukseen
tarkoitettu ilmainen avoimen ldhdekoodin ohjelma, jolla voidaan simuloida ithmisten ja eldinten
litkkkumista. Ohjelma on kehitetty Stanfordin yliopistossa laskennallisen biolddketieteen
keskuksen Sim-TK-projektissa (Simbios 2020). Ohjelman ensimmadinen versio on julkaistu
2007 ja ensimmdiset ohjelmistoversiot oli tarkoitettu pelkéstdin ihmisen kivelyn, sekd sithen

vaikuttavien sairauksien ja hoitojen vaikutusten tutkimiseen. (Seth ym. 2018)

Seuraavat kappaleet kisittelevit biomekaanista mallinnusta osittain yleiselld tasolla ja osittain
OS:n tyonkulkua seuraten. Kappaleissa kdydaéan ldvitse ne tyovaiheet ja tarvittavat lahtotiedot,
joita tarvitaan OS:ssd tehtdvdin simuloinnin pohjaksi. Kappalejako etenee kronologisessa
jarjestyksessd OS:n tyonkulkua seuraten, alkaen koehenkildd mallintavan lihas-luurankomallin
lahtotietojen médrittdmisestd ja jatkuen sithen tyGvaiheeseen asti, jonka lopputuloksena on

laboratoriossa kuvatun litkemallin kaltaiseen kdvelyyn tarvittava laskennallisen lihasaktivaatio.

3.1 Lihas-luurankomalli

Ensimmaéinen komponentti jokaisessa OS-projektissa on biomekaaninen malli (katso kuva 8),

joka edustaa analysoinnin ja tutkimuksen kohteena olevaa kohdetta (OpenSim 2020). OS:n
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biomekaaninen malli sisdltdd biologisten komponenttien kuten lihas-jannekompleksien,
nivelten ja muiden tuki- ja liikuntaelinten rakenteiden laskennalliset mallit, jotka perustuvat
tutkimuksista saatuihin tietoihin. Lihasten mekaniikka ja rakenne, sekd nivelten toiminta
voidaan médritelld ja muokata edustamaan erilaisten ihmisten ja eldinten tuki- ja litkkuntaelinten
rakenteita (Seth ym. 2018). OS:n biomekaanisen mallin komponentit vastaavat tutkittavan
kohteen fyysisié osia, jotka voivat kattaa esimerkiksi kdvelytutkimuksissa ldhes koko ihmisen
tuki- ja litkuntaelimiston osat tai joissain tapauksissa vain osan niistd. Malli edustaa kehon
geometriaa ja kehonosien inertiaominaisuuksia. Mallin jaykét kappaleet edustavat luita ja
nivelet sallivat liikkkeet mallin jaykkien osien vililld. Malliin kohdistuvat voimat kattavat niin
sisdiset voimat, kuten lihasten ja ligamenttien aiheuttamat voimat, kuin myds malliin ulkoisesti
vaikuttavat voimat. Biomekaanisen mallin ja liikedatan perusteella ohjelmisto voi laskea
liikkkeessd tarvittavan lihasten aktivoitumisen ajankohdan sekd lihaksen aktivaation mairin

(OpenSim 2020).

Kuva 8. OpenSim:ssé kdytettava ihmistd kuvaava lihas-luurankomalli, missé lihaksia ja jénteitd

kuvaavat lihas-jannemallit (punaiset nauhat) ja jaykkid kappaleita edustavat luumallit.
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3.2 Lihas-jinnekompleksi ja sen mallintaminen

Tutkittaessa ihmisen liikkumista voidaan lihas-jinnekompleksin voimantuottoa kuvata
erilaisilla laskennallisilla lihasmalleilla. Erilaisia lihasmalleja ovat esimerkiksi: Hill:in
lihasmalli (kuva 9) ja Huxleyn poikkittaissiltamalli. Hill-tyypin lihasmalli on laajalti kdytossa
lihasohjatuissa simuloinneissa laskennallisen keveyden ja kohtuullisen biologisen tarkkuuden

vuoksi. (Delp ym. 2007; Millard ym. 2013.)

Hill-tyypin lihasmallissa on rinnakkain aktiivinen supistuva komponentti (CE, Contractile
Element) ja passiivinen elastinen komponentti (PE, Passive Element) sekd sarjassa niiden
kanssa elastinen komponentti (SEE, Series Elastic Element) (Groote ym. 2010). Lihasmallin
voimantuoton laskennassa huomioidaan myds pennaatiokulman (a) ja sen litkkeen aikaisen
muutoksen vaikutus voimantuottoon. Aktiivisen supistuvan ja rinnakkaisen passiivisen
komponentin pituuden, sekd pituudenmuutosnopeuden vaikutus voimantuottoon on myds

huomioitu laskennassa (Seth ym. 2011).

CE

SEE

Kuva 9. Hill-tyypin lihasmalli, jossa rinnakkain passivinen- (PE) ja supistuva komponentti (CE)

sekd sarjassa oleva elastinen elementti (SEE). (Mukailtu Millard 2013)

Koska biologiset lihas-jannekompleksit ovat monimutkaisia rakenteita, joudutaan tekeméén
yksinkertaistuksia kehitettdessd laskennallisia lihas-jdnnemalleja. Laskennassa kéytettdvit
lihas-jannemallit ovat painottomia, kitkattomia, venyméttomid nauhoja, jotka kiinnittyvét
luihin, kiertdvét nivelrakenteen ympéri maédritellyn geometrian ohjaamana ja kiinnittyvit

toiseen luuhun tai muuhun rakenteeseen. (Millard ym. 2013; Zajac 1989.)
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Lihasmallin supistuva komponentti (CE) koostuu lihasfiibereistd, jotka ovat rinnakkaisia,
saman suuntaisia ja yhtd pitkid, sekd ovat joko yhdensuuntaisia tai kulmassa (a) jinteeseen
(SEE) niihden. Supistuessa lihasfiiberien pituus (I™) lyhenee ja pennaatiokulma (a) kasvaa
lihasmallin tilavuuden (V™) ja korkeuden (h) pysyessd muuttumattomana (katso kuva 10).
Lihasfiiberipituuden oletetaan olevan sarjaan jérjestdytyneiden yhtd pitkien ja
ominaisuuksiltaan homogeenisten sarkomeerien yhteispituus. (Zajac 1989.) Lihasmallin
voimantuottokyvyn voidaan katsoa edustavan yhden skaalatun ja rakenteeltaan homogeenisen
lihasfiiberin voimantuottoa tietylld aktivaatiotasolla (Millard ym. 2013). Edelld mainituitten
yksinkertaistusten takia lihasmallin voima-nopeus- (fI, force-length) ja voima-
pituusominaisuudet (fv, force- velocity) oletetaan edustavan skaalatun sarkomeerin

ominaisuuksia (Zajac 1989).

Lihas (CE+PE)

aponeuroosi

Janne (SSE)

Kuva 10. Lihasmallissa supistuessa oletetaan lihasfiibrien pituuden (IM) lyheneviin ja
pennaatiokulman («) kasvavan, kun lihasmallin tilavuuden ja korkeuden (h) oletetaan pysyvén

muuttumattomana. (Mukailtu Zajac 1989)

3.2.1 Sarjassa oleva elastinen elementti (SSE)

Lihas kiinnittyy luuhun sarjassa olevan elastisen elementin, eli janteen vélitykselld. Janteen
mallinnuksessa tendon slack length:1ld (I7) on merkittivd vaikutus. [7 kuvaa sitd jinteen
pituutta, jolla se alkaa vélittimién sithen kohdistunutta voimaa. Riippuen siitd mikd on jinteen
normalisoidun slack leght:in (II = [T /IM) suhde lihaksen optimaaliseen fiiberipituuteen (1},
voidaan mallinnuksen kannalta tarkastella, onko jidnteen venyvyys tai jiykkyys merkitseva

(katso kuva 11). Proksimaalisilla lihaksilla kuten esimerkiksi lantioalueen yhden nivelen
18



ylittévilld lihaksilla [T /IM-suhde on huomattavasti pienempi (0,2), kuin esimerkiksi distaalisilla
lihaksilla kuten soleuksella (11) ja gastrocnemiuksella (9). Mallinnuksen kannalta pienen
suhteen (esim. II < 1) omaavat lihas-jannemallit voidaan mallintaa jénteiltdsn jaykkin, kun

taas suuren suhteen (esim. [} > 10) omaavat lihas-jannemallit on mallinnettava elastisina.

(Zajac 1989.)

MT
['mm

Janne

. - — T MT — —
ke Ly

—

- M - .
Lo Lihas

-

Kuva 11. Kuvassa esitetisin [I/IM-suhteen vaikutus kahteen samanmittaiseen lihas-
jannemalliin, joilla on eri [T. Kuvassa A I3 /IM -suhde on suuri, kun taas kuvassa B se on pieni.
Yksinkertaistuksen vuoksi kuvassa jdnteen ja lihasfasikkeleiden oletetaan olevan

samansuuntaiset (a=0). (Mukailtu Garner & Pandy 2003)

3.2.2 Lihasmallin dynamiikka

Lihasmallin dynamiikka voidaan jakaa aktivaatiodynamiikkaan ja supistusdynamiikkaan.
Aktivaatiodynamiikka kattaa supistuvan komponentin hermostollisen eksitaation seka lihaksen

aktivaation ja supistusdynamiikka aktivaation muutoksen lihasvoimaksi (Zajac 1989.)

Lihasluurankomalli mérittelee lihas-jinnemallin pituuden (IM7) ja pituuden muutosnopeuden
(vMT) sitd ohjaavan liikemallin perusteella méirdytyvien koordinaattien (g) ja nopeuksien (q)

perusteella. Aktivaatiodynamiikan avulla voidaan laskea tarvittava lihasaktivaatio (a), joka
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syotettynd lihaksen supistumisdynamiikkaan aikaan saa lihas-luurankomallin liikuttamiseen
tarvittavien lihasjinnemallien fiiberipituuksien (I™) -nopeuksien (v™) ja -voimien (f™)

muodostumisen (katso kuva 12). (Millard 2013; OpenSim 2020).

_ Aktivaatio lihas-jinnemallin
> . > ——» M ., M M
dynamiikka | a supistusdynamiikka v f
A
q Lihas- M, Mt
—>
q luurankomalli

Kuva 12. Lihas-luurankomallin liikkeen (g ja q) avulla pystytddn mdérittimdédn lihas-

jannemallien pituudet ja nopeudet (lM T pM T), jotka médrittelevit silld hetkelld olevan lihas-

jannemallin voimantuottokyvyn (supistumisdynamiikka). Supistusdynamiikan avulla voidaan
laskea voimantuottoon tarvittava lihasaktivaatio (a) ja aktivaatiodynamiikan avulla sen

synnyttdmiseen tarvittava hermostollinen eksitaaio (u). (Mukailtu Millard 2013)

3.2.3 Lihasmallin aktivaatiodynamiikka

Lihas ei voi tuottaa voimaa tai rentoutua valittdmaésti (hetkessd). Lihasvoiman syntyminen on
monimutkainen prosessi, joka alkaa motoneuronin aktiivisuudesta ja kulminoituu aktiini-
myosiinifilamenttien vélisten poikittaissiltojen muodostumisesta johtuvaan voimantuottoon.
Kun lihaksen motorinen yksikkd depolarisoituu, aktiopotentiaalin eteneminen lihaskalvolla
atheuttaa kalsiumionien vapautumisen sarkoplasmisesta retikulumista. Kalsiumkonsentraation
kasvaminen lihassolun sisdlld lisdd poikittaissiltojen muodostumista. Eristetylld lihassolulla
tehdyissd tutkimuksissa, motorisen yksikon aktivoitumisesta syntyvén aktiopotentiaalin ja siitd
johtuvan lihasnykdyksen (muscle twitch) vilinen viive on havaittu vaihtelevan 5ms ja 40-50ms
valilla. Lihaksen rentoutuminen riippuu siitd, kuinka nopeasti kalsiumin otetaan takaisin
sarkoplasmiseen retikulumiin. Takaisinottoprosessi on hitaampi kuin luovutus, joten lihaksen

voimantuoton lasku kestdd kauemman kuin sen kehittyminen. (Zajac 1989; Thelen 2003)
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Lihaksen aktivaatiota voidaan mallintaa aktivaatiodynamiikalla. Aktivaatiodynamiikassa
lihasaktiivisuutta mallinnetaan ensimmaéisen asteen differentiaaliyhtdlolld. Tassd yhtdlossd
yhdistyy lihasaktivaatio (kalsiumionien konsentraatio lihassolussa) ja lihaksen hermostollinen

eksitaatio (motorisen yksikon syttyminen).

da  u—a
dt 7 (a,u)

Thelenin aktivaatiomallissa aktivaation muutosnopeus (da/dt) on yhté suuri kuin eksitaation
(u) ja aktivaation (a) erotus jaettuna aikavakiolla t (a, u). Yhtdlossd a = lihaksen aktivaatio-
ja u = hermostollinen eksitaatiosignaali. Lihasmallissa aktivaatio (a) voi vaihdella jatkuvasti
vililla 0 (ei lihassupistusta) ja 1 (tdysi supistus). Hermostollisen eksitaation (u) katsotaan
kuvastavan sekd motoneuronenien rekrytoitumista, ettd syttymistaajuutta. Kuten aktivaatio niin
eksitaatiokin voi vaihdella vililld O (ei eksitaatiota) ja 1 (tdysi eksitaatio). T (a, 1) on aikavakio,
joka muuttuu aktivaatiotason vaihdellessa sen mukaan, onko aktiivisuustaso nousussa vai
laskussa. Aktivaatio- (Tak) ja deaktivaation (Tdeakt) aikavakioiden voidaan olettaa olevan 10 ja

40 ms. (Zajak 1989; Millard 2013; Thelen 2003)

_ (Takt(0,5+ 1,5a) tu>a
T(aw) = {rdeakt/(o,s +1,5a) :u<a

Yhtélossd take on aktivaatioaikavakio ja tgeake on deaktivoinnin aikavakio. Tdmé suhde kuvaa
sitd, ettd kun aktivaatiotaso nousee ja ldhestyy maksimia, niin kalsiumin vapautumisen on
vihemmaén tehokasta ja silloin aktivaatiotason nousu hidastuu. Samoin deaktivointi hidastuu,
kun lihaksen aktivaatiotaso laskee ja ldihestyy minimid, koska kalsiumionien konsentraatio

vihenee sarkoplasmisen retikulumin l&helld. (Thelen 2003.)
3.2.4 Lihas-jinnemallin supistusdynamiikka

OS:ssé lihas-jannemalli perustuu mitattomaan Hill-tyypin lihas-jannemalliin (katso kuva 13),
joka koostuu kolmesta komponentista. Komponentit ovat supistuva komponentti (CE),

rinnakkainen elementti (PE) ja sarjassa oleva elementti (SSE). Lihas-jannemalli tehddin
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mitattomaksi normalisoinnilla. Lihas-jinnemallin voimat (f™ ja fT) ja pituudet (1™, [T ja [MT)
voidaan normalisoida optimaalisella lihasfiiberipituudella tuotetulla maksimivoimalla (f{) ja
optimaalisella lihasfiberi pituudella (I)). Vastaavasti kaikki nopeudet (v¥, v ja v™7T) voidaan

normalisoida maksimaalisella supistumisnopeudella (vM™3%). (OpenSim 2020; Zajac 1989;

Millard 2013.)

a fH™) Fo

fT

Kuva 13. Lihasmallin muuttujat. a= pennaatiokulma, fM= lihasvoima, f7= jinnevoima,
fL(I™)= CE:n normalisoidun voima-pituuskuvaajan arvo, f?(#) = CE:n normalisoidun
voima-nopeuskuvaajan arvo, fFZ (I™)= PE:n normalisoidun voima-pituuskuvaajan arvo, [MT=
lihas-jinnemallin pituus, [™= lihasmallin pituus, [”= jinnemallin pituus ja a= lihasaktivaatio.

(Mukailtu Zajac 1989; Millard ym. 2013)

Supistuvan komponentin voimantuotto on kolmen tekijan funktio, jotka ovat aktivaatioarvo
(a), seki lihasmallin normalisoitu pituus (I) ja nopeus (#™ ). Lihasmallin kyky tuottaa voimaa
riippuu sen pituudesta ja vaihtelee lihasmallin pituuden muuttuessa. Lihasmallin aktiivinen
voimantuottokyky, kuvataan normalisoidussa voima-pituuskdyrissi (fL(IM)), jossa
maksimivoima f¢fsaavutetaan optimaalisella lihaspituudella I3 (katso kuva 14). Lihas voi
tuottaa voimaa myds passiivisesti silloin, kun se venyy yli optimaalisen pituuden (I3).
Passiivinen  voimantuottokyky on esitetty passiivisessa normalisoidussa voima-
pituuskuvaajassa (fPZ(IM)). Ei-isometrisen supistuksen aikana lihaksen voimantuottokyky
muuttuu sen nopeuden muuttuessa, joka on esitetty normalisoidussa voima-nopeuskuvaajassa

fY(®M). (OpenSim 2020; Zajac 1989; Millard 2013.)
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FEA) ja fPEAM) fr@™

Normalisoitu lihlz Isvoima_ ____

PO R
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Normalisoitu lihasfiiberipituus Normalisoitu lihasfiiberinopeus

™ (lM/loM) M (UM/UIII\;IaX)

Kuva 14. Lihasmallin normalisoidut voima-pituus- ja voima-nopeuskuvaajat. (Mukailtu Zajac

1989; Millard ym. 2013)

Lihasmallin voimantuotto on aktiivisen- ja passiivisen elementin voimantuoton summa ja

voidaan laskea yhtilosta:
M= ft s (as fEAM) - fR@M) + FPEAM))

Missd: fM= Lihasmallin tuottama voima, fg’= lihasmallin voimantuotto optimaalisella
lihasfiiberipituudella, a= lihasmallin aktivaatio, f*(I) normalisoidun voima-pituuskuvaajan
arvo, f¥(#™)= normalisoidun voima-nopeuskuvaajan arvo ja fFZ (IM)= passiivisen elementin

voima-pituuskuvaajan arvo. (Zajac 1989; Millard ym. 2013.)

Joidenkin jénteiden ollessa erittdin jaykkid suhteessa lihakseen, voidaan niitd késitelld
mallinnuksessa venymittomind. Talloin jousimainen jdnne korvataan laskennassa
venyméttomailld nauhalla (Millard ym. 2013). Elastiset lihas-jdnnemallit voidaan mallintaa ns.
tasapainomallina (katso kuva 15). Tasapainomallissa jinnemalli on elastinen ei lineaarinen
malli, joka vilittdd voimaa jédnteen normalisoidun voima-pituuskuvaajan (f7(I7)) mukaisesti.
Lihasmallin ja jinnemallin vilinen pennaatiokulma () vaikuttaa jinnemallin suuntaisesti
vilittyvdn voiman méérddn. Jos jinnemalli oletetaan elastiseksi ja lihasmalli massattomaksi,
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voidaan jinne- ja lihasmallin tasapainoyhtild (fM - cosa — fT = 0) kirjoittaa muotoon:

(OpenSim 2020; Millard ym 2013; Zajac 1989.)

fit- (@ fHAM) - FREM) + FPEAM)) - cosa— £ A7) = 0

1AL

Normalisoitu jinpevoima

fr=f"11

M

1
1
1
1
I
1
1
1
1
1
1
1
1
1
1
1
1
|
L]

A 4

1 1.05
Normalisoitu janteen venyma

=" = 1)/

Kuva 15. Jénteen normalisoitu voima-pituuskuvaaja f7(IT). (Mukailtu Zajac 1989; Millard

ym. 2013)

3.2.5 Lihas-jannemallin laskentaparametrien miéiritys

Hill-tyypin lihasmallin l&ht6tiedot ovat maksimaalinen isometrinen voimantuotto, optimaalinen
lihasfiiberipituus, pennaatiokulma optimaalisella lihasfiiberipituudella ja tendon slack length
(OpenSim 2020; Zajac 1989). Nama keskimééraiset lihasarkkitehtuuriset ominaisuudet voidaan
madrittad esimerkiksi vainajilla tehdyilld tutkimuksilla (Ward ym. 2009) tai MRI-kuvantamisen

(Magnetic resonance imaging) perusteella tehdyistéd laskelmista (Charles ym. 2019).

Keskimaiérdaisten lihasarkkitehtuuriset ominaisuudet voidaan méaarittdd “kultaisena standardina”
pidetyilld vainajille tehtivilla tutkimuksilla (Charles ym 2019). Vainajatutkimuksissa voidaan
mittaamalla maéérittdd lihaksen tilavuus (VM), normalisoitu lihasfiiberipituus (lf) ja
keskiméérdinen pennaatiokulma optimaalisella lihasfiiberipituudella (6). Mittaamalla useista
kohdin lihaksen fiiberipituuksia, voidaan mairittdd lihasfiiberin keskimiédrdinen raakapituus

(Is+). Mittaukset tehddén vainajan ollessa tietyssd anatomisessa asennossa, jolloin lihaspituudet
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ja nivelkulmat ovat tiedossa. Raakapituudessa olevista lihassoluista mitataan keskimdirdinen
sarkomeeripituus (l;), jonka avulla normalisoidaan lihasfiiberin pituus: lf = [ (2.7um/l)

(Ward ym. 2009), sarkomeerin keskimdardisen optimivoimantuottopituuden ollessa 2.7um

(Lieber ym. 1994; Burcholder & Lieber 2001).

Vainajatutkimusten ongelmana on kuitenkin tutkimuskohteiden idkkyys, jolloin niistd mitatut
parametrit eivédt valttdmaittd ole valideja nuorten henkildoiden lihaksia kuvaavien mallien
médrittimiseen. MRI-kuvantamisella on mahdollista méérittdd lihaksen tilavuus (VM),
normalisoitu lihasfiiberipituus  (I;) ja keskimédardinen pennaatiokulma (6) in-vivo.
Yhdistdmélla MRI-kuvantamalla saatu lihasfiiberin keskiméérdinen raakapituus (/) ja

vainajatutkimuksilla selvitetty keskimdirdinen sarkomeeripituus (l;) (edellyttdd tutkimusten
aikana kohteelta samaa anatomista asentoa), voidaan laskea normalisoitu lihasfiiberipituus (If)
(Charles ym. 2019.) Lihaskohtaista tilavuutta voidaan myos arvioida antropometrian
perusteella. Handsfield ym. (2014) MRI-tutkimuksen mukaan pituus-painosuhde korreloi
alaraajojen  lihastilavuuden (> = 0,92) ja kokonaistilavuudesta  johdettujen
lihasryhmikohtaisten ja tilavuuksien kanssa (plantaarifleksorit: r* = 0,92, dorsifleksorit: r* =
0,83). Vastaavasti lihaskohtaisten tilavuuksien korrelaatiot esimerkiksi nilkan plantaari- ja

dorsifleksoreiden osalta ovat: SOL 1?=0,62, MG r’=0,66 ja TA r’*=0,71 (Handsfield ym. 2014).

Lihaskohtaista maksimaalista isometristd voimantuottokykyéd voidaan arvioida laskemalla se
lihaksen fysiologisen poikkipinta-alan (PCSA, Physiological Cross-Sectional Area) avulla.
PCSA voidaan laskea, kun tiedetddn lihaksen tilavuus, optimaalisen lihasfiiberipituus ja
pennaatiokulma optimaalisella lihasfiiberipituudella (Handsfield, ym. 2014). Lihaksen

fysiologinen poikkipinta-ala voidaan laskea:

PCSA = (VM - cosB) / I

Missd: PCSA(cm?) = Lihaksen fysiologien poikkileikkaus pinta-ala, V™(cm3) = lihaksen
tilavuus, 6(°) = keskimédrdinen pennaatiokulma optimaalisella lihasfiiberipituudella ja

lf(cm)= normalisoitu lihasfiberipituus (Charles ym 2019).
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Lihaskudos pystyy tuottamaan tietyn méérdn voimaa suhteessa sen fysiologiseen poikkipinta-
alaan; titid voimantuottokapasiteettia kutsutaan nimelld spesific-tension (N/cm?). PCSA:n ja

spesific-tension:n perusteella voidaan laskea lihaksen isometrinen voimantuottokyky:

fM(N) = PCSA(cm?) - spesific — tension (N/(cm?)

Missi fy(N) = lihaksen isometrinen voimantuottokyky, PCSA(cm?) = fysiologinen
poikkipinta-ala ja spesific — tension (N/cm?) = voimantuottokapasiteetti. (Maganaris ym

2001.)

Tendon slack-legth (II') maiéritys vainaja- tai MRI-tutkimuksissa on haastavaa ja sen takia
mittausarvoja esitetifinkin harvoin kirjallisuudessa. II:n pituuden médrittimiseen onkin
kehitetty erilaisia laskenta-algoritmeja, joiden avulla voidaan matemaattisesti mérittda [T
pituus. (Manal & Buchanan 2004; Garner & Pandy 2003.) II:n pituus voidaan mérittdd myos
lihas-luurankomallissa. Midritettiessd [l -pituus lihas-luurankomallin avulla, tulee lihas-
luurankomalli asettaa vastaamaan samaa anatomista asentoa, misséd sen lihas-jannemallien
méiritysparametrien lihtotiedot on mitattu (esim. vainajatutkimuksessa). I1 :n pituus siidetiin
siten, ettd kun lihas-jainnemallia on aktivoitu (esim a =0,1) lihas-luurankomallissa, saavutetaan
jénteen venyman mydta lihasfiiberipituus (;), joka vastaa ldhtotietotutkimusta (Rajagopal ym.

2016).

Suurin vaikutus simulointiin lihas-jdnnemallinmallin l&ht6tiedoista on tendon slack-length:11a.
Liikesimulaation tarkkuus voi merkittdvin osin olla riippuvainen [I:td, koska se mérittelee
suurelta osin liha-jinnemallin joustavuuden (II/IM -suhde) ja siti mydden koko lihas-
jannemallin voimantuottovasteen (Garner & Pandy 2003). Vihdisempi vaikutus simulointiin
on maksimaalisella isometriselld voimalla ja optimaalisella lihasfiiberi pituudella ja véhiisin

vaikutus pennaatiokulmalla. (Ackland ym. 2012, Carbone ym. 2016, Groote ym. 2010.)
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3.3 Simuloinnin tyonkulku

Tassd kappaleessa kuvataan yleinen tyokulku OS:sséd, jonka tulemana on joukko laskennallisia
lihasaktivatioita (a), joiden avulla voidaan liikuttaa dynaamista lihas-luurankomallia kuvatun
kinematiikan mukaisesti (katso kuva 16). OS:1l14 voidaan ratkaista kddnteinen ongelma, jossa
kokeellisesti kuvattujen kappaleiden liikkeiden ja niihin vaikuttavien ulkoisten voimien avulla
voidaan  selvittdd lihas-luurankomallin  kinematiikka ja  kinetiikka.  Kéédnteisen
kinematiikkatyokalun (IK, Inverse kinematics) ja staattisen optimointitydkalun (SO, Static
Optimization) avulla voidaan selvittdd tarvittavat lihasvoimat (f™) ja niiden tuottamiseen
tarvittavat lihasaktivaatiot (a) joiden tulona lihas-luurankomalli kykenee toistamaan kuvatun

kinemaattisen mallin mukaisen liikkeen. (OpenSim 2020.)

Tyonkulku lihasaktivaatioiden ratkaisemiseksi alkaa lihas-luurankomallin ominaisuuksien
maidrittelemiselld ja antropometrisella skaalaamisella, jolloin malli saadaan vastaamaan
tutkittavaa kohdetta. Skaalauksen jédlkeen lihas-luurankomalli ja kuvattu markkeridata
yhdistetddn kaanteiselld IK-tyokalulla, jonka tuloksena saadaan selville lihas-luurankomallin

nivelkulmamuutokset liikkeen aikana. (OpenSim 2020.)

Lihas- Markkeridata Mitattu voimadata
luurankomalli
li v Nivelkulmat
IK SO
Skaalaus > > (a’)

! ; t

Skaalattu lihas-luurankomalli

Kuva 16. OpenSim tyonkulku, jossa kokeellisesti mitatun markkeri- ja voimadatan avulla
voidaan laskea lihasaktivaatio (a). Kéainteisessd kinematiikassa (IK) laskettu liikemalli
syOtetddn staattiseen optimointiin, missd staattinen optimointi laskee liikkeeseen tarvittavan
aktivaatiomallin, jonka avulla lihas-luurankomalli kykenee toistamaan kuvatun kinematiikan

mukaisen litkkeen. (Kuva mukailtu, Seth 2011 ym., OpenSim 2020)
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3.3.1 Skaalaus

Skaalauksella pyritddn muuttamaan lihas-luurankomallin antropometriaa siten, ettd se vastaa
mahdollisimman tarkasti tutkittavan kohteen antropometriaa. Skaalaus suoritetaan yleensé
kayttamalld liikkeentallennusjérjestelmdn kohteesta mittaamien markkerien x-, y-, ja z-
koordinaatteja. Tyypillisesti skaalaus suoritetaan muuttamalla lihas-luurankomallin kokoa
lineaarisesti siten, ettd sen virtuaaliset markkeripisteet vastaavat tutkittavan kohteen
mitattavissa olevia markkeripisteitd. OS skaalaa mallin muuttamalla yhden tai useamman
virtuaalisen markkeriparin etdisyydet vastaamaan kohteen markkeriparien koordinaatteja.
Mallin kehosegmenttien pituuksien skaalautuessa skaalautuvat my0s kehon osien
massakeskipisteiden sijainnit, lihakset ja niiden 13ht6- ja kiinnityspisteet, sekd virtuaaliset
elementit, jotka maérittévét jinteiden niveltenohitus geometrian. Mallin massa voidaan skaalata
vastaamaan kohteen massaa vartalonosien mittakertoimen mukaan tai manuaalisesti. Mallin
komponentit, jotka ovat riippuvaisia pituudesta tai etdisyydestd muuttuvat skaalauksen
yhteydessd. N4iitd ovat esimerkiksi ligamentit ja lihas-jinnekompleksit. Lihaspituuden
skaalautuessa muuttuvat myos lihaksen optimaalisen voimantuottoalue ja jinteen slack length.
Lihasvoimat eivdt muutu skaalauksen yhteydessd, vaan ne tdytyy asettaa manuaalisesti.

(OpenSim 2020.)

Lihas-luurankomalli tdytyy muokata vastaamaan tutkittavaa kohdetta riittdvan tarkasti ja
valttden litan suuria yksinkertaistuksia ja skaalauksen tarvetta. Jos lihas-luurankomallin ja
tutkittavan kohteen ero on suuri, voi OS:ssd kdytettdvin lineaarisen skaalauksen seurauksena
mallin luuston geometria poiketa tutkittavasta kohteesta. Simuloinneissa kaytettavét
luurankomallit perustuvat yleensd anatomisiin mittoihin, jotka ovat kerétty pieneltd joukolta
terveitd ikddntyvid miehid. Biomekaanisissa mallinnuksissa lineaarista skaalausta kaytitetdan
yleisesti, jotta lihas-luurankomallit saadaan vastaamaa koehenkilén antropometrisia mittoja.
Lineaarisella skaalauksella saattaa joissain tapauksissa olla negatiivinen vaikutus saatuihin
tulosten tarkkuuksiin, kun skaalattavan mallin antropometria poikkeaa suuresti tutkittavan
koehenkilon antropometriasta. Lineaarisesta skaalauksesta johtunut luumallien vddristyminen
saattaa johtaa virheellisiin nivelkulmiin tai virheelliseen nivelen rotaatioakseliin. (Davico ym.

2019.)
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Kainz ym. (2017a) selvittivdt tutkimuksessaan markkeripohjaisen skaalauksen tarkkuutta
MRI:11d maédriteltyihin alaraajojen nivelkeskipisteisiin. He skaalasivat OS gait2392-mallin
vastaamaan 144.78+16.24 cm pituisia lapsia ja vertasivat mm. mallin lonkkanivelien
nivelkeskipisteiden sijaintia MRI:11d médriteltyihin sijainteihin. Markkeripohjaisen lineaarisen
skaalauksen vaikutus lonkkanivelien nivelkeskipisteiden sijaintiin aiheutti keskimddrin 15.10
mm (£5.26) ja 15.20 mm (£7.46) (vasen/oikea) poikkeaman. He totesivatkin tutkimuksessaan,
ettd pelkdstddn markkeridataan perustuva lineaarinen skaalaus saattaa johtaa suuriin virheisiin
lonkkanivelen nivelkeskipisteiden muodostumissa ja néin ollen vaikuttaa suuresti nivelkulmien
ja momenttien suuruuteen simulaatiolaskennassa. (Kainz ym. 2017a). Suwarganda ym. 2019
osoittivat, ettd osittainenkin kehon kattava kuvantaminen (MRI) parantaisi mallin tarkkuutta
huomattavasti verrattuna makkeriperustaiseen lineaariseen skaalaukseen ja niin ollen parantaisi
my0s koko simulointiprosessin tarkkuutta. Skaalauksen aiheuttamien védristymisen
pienentdmiseksi on luotu erilaisia ohjelmia, joiden avulla voidaan muokata luumalleja
vastaamaan kuvantamisesta saatua geometriaa. Tdllainen on esimerkiksi Musculoskeletal Atlas
Project (MAP), jossa markkeri-, CT- sekd MRI-dataa voidaan yhdistda ja luoda OS:iin niiden

avulla muokattu lihas-luurankomalli (map-client 2020).

3.3.2 Kainteinen kinematiikka (IK)

Kiénteinen kinematiikkatyokalu (IK) kay lavitse jokaisen kokeellisesti kuvatun datan
aikaikkunan (freimin) ja sijoittaa lihas-luurankomallin asentoon, joka parhaiten vastaa
markkeridataa kyseiselld hetkelld. Tami on se paras asento, jossa koehenkilon markkerien ja
mallin virtuaalisten markkereiden vastaavuus on mahdollisimman suuri. IK-tyékalu pyrkii
laskennassa minimoimaan markkereiden ja/tai tiedossa olevien koordinaattipisteiden
painotettujen neliokeskivirheiden summan. Kokeellisesti mitattu markkeridata yhdistetdin
mallin markkereihin muuttamalla mallin nivelkulmia koko liikkeen ajan. Koska kuvatun
markkeridatan ja mallin virtuaalisten markkeripisteiden vastaavuus ei koskaan ole tdydellinen,
voidaan joidenkin markkereiden vaikuttavuutta laskennassa painottaa, jolloin tarkastelussa
olevan kohteen tarkkuus paranee. IK laskennan tuloksena on liikemalli, jossa ovat selvilla
jaykkien kappaleiden kiithtyvyydet ja litkeradat sekd nivelkulmat. (Delp ym .2007; OpenSim
2020)
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IK on OS:n laskennan kannalta kriittinen tyovaihe, silld sen tulona saatu kinemaattinen malli
on pohjana muille tydvaiheille. Kainz ym. (2017b) vertasivat OS-gait2392-mallia monissa
laboratoriossa  kdytdssd olevaan Vicon Nexux ohjelmiston Plug-in-Gait-malliin.
Tutkimuksessaan he pyrkivit selvittimién mikd on OS:n IK-mallin tarkkuus verrattuna Plug-
in-Gait:n suoraan kinematiikkamalliin (DK, Direct kinematics). Tutkimuksessa he vertasivat
14 cp-vammaisen ja seitsemadn normaalisti kehittyneen nuoren kivelysta tehtyjen IK- ja DK-
kivelymallien tarkkuutta toisiinsa. Tutkimuksen tuloksena oli, ettd yleisesti kdytossa olevan ja
tarkkuudeltaan riittdvan Plug-in-Gait-malliin verrattuna OS-gait2392-mallin kaikkien nivelten
kulmaerojen keskihajonta oli alle 5°. Kainz ym. (2017b) totesivat tutkimuksessaan, etté
koehenkilén mukaan skaalattu OS-gait2392 (3-3-2-Dof-1K) malli on riittdvén tarkka kliinisiin
3d-kdvelyanalyyseihin. Tutkimuksessaan Kainz ym. (2017b) vertasivat OS:n IK-mallia
yleisessi kdytossa olevaan DK-malliin, mutta eivit varmentaneet DK-mallin tarkkuutta milldan

menetelmalla.

3.3.3 Staattinen optimointi

Staattisen optimoinnin (SO) tarkoituksena on laskea joukko lihasaktivaatioita (a), joiden
vaikutuksesta lihasmallien voimantuotto kykenisi liikuttamaan dynaamista lihas-
luurankomallia kuvatun kinematiikan mukaisesti. Kuten IK:n kohdalla on kuvattu, on mallin
liikke tissd vaiheessa maéritelty ja tiedossa ovat segmenttien positiot, nopeudet ja kiihtyvyydet.
SO kayttaa kaanteistd dynamiikka ratkaistakseen nivelkohtaiset nettomomentit ja suorittaa
laskennan etenevissd dynaamisessa simulaatiossa jokaisella ajan hetkelld. SO laskee aika-askel
kohtaisesti jdnne-lithasmallien pituuksien, nopeuksien ja lihasmallien ominaisuuskdyrien
perusteella ne lihasvoimat, jotka silli hetkelld voivat syntyvdt maksimaalisella
lihasaktivaatiolla (a=1) ja ilman aktivaatiota (a=0). Maksimi- ja minimiarvot toimivat raja-
arviona lihasvoimille, jotka voidaan saavuttaa kyseiselld ajan hetkelld. SO-algoritmi jakaa
edelleen kuorman synergistien kesken ja laskee sen jilkeen joukon lihasaktiivisuuksia
minimoiden lihasaktiivisuuksien nelididen (P tai muun kiyttdjdn asettaman potenssin)
summan, joiden tulona syntyy liikkeen suorittamiseen tarvittavat lihasvoimat. Huomion
arvoista on se, ettei SO huomioi laskennassa sarjassa olevaa elastista- eiké rinnakkaista elastista

komponenttia. (Thelen, Anderson, Delp 2003; Thelen, Anderson 2006; OpenSim 2020.)
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Kun mallin litkkeen tuottamiseksi vaadittavat nettomomentit ovat tiedossa, voidaan alla
olevalla yhtdl6illd ratkaista liikkeen aikaiset lihasaktiivisuude voimanopeus ja voimapituus

ominaisuudet huomioiden (OpenSim 2020.)

n

2.

M=1

M = 7.
=1

at- M (f’o” YR -f"(TfM)>

Missid: n = lihasten médrd mallissa, a = lihasaktivaatio lihaksessa M, fM = lihasmallin
tuottama voima, f;" = lihasmallin voimantuotto optimaalisella lihasfiiberipituudella, f L(ZM )
normalisoidun voima-pituuskuvaajan arvo, fV(%™)= normalisoidun voima-nopeuskuvaajan
arvo, ja r™J = lihaksen momenttivarren pituus nivelkeskipisteeseen ja 7; = nivelessé vaikuttava

momentti (OpenSim 2020.)

Liséksi lihasaktivaatioiden summa minimoidaan yhtdlossa:

J = zn: (a")?

Missi a™ = lihasaktivaatio lihaksessa M ja P = kiyttijin méarittelemi vakio (OpenSim 2020.)

Lihasaktiivisuuden simulointikappale kasitteli sitd, kuinka biomekaanisen mallinnuksen avulla
voidaan mallintaa lihasten rakennetta ja toimintaa OpenSim ohjelmassa. Lisédksi kuvattiin yksi
tydjdrjestys, minkd avulla voidaan laboratorio-olosuhteissa kuvatun liikkeen tuottamiseen
tarvittavan lihasaktiivisuuden madrdd arvioida staattisen optimoinnin avulla. Seuraavissa
osiossa madritellddn tdmédn Pro-gradu tutkielman tarkoitus, sekd kuvataan tutkimuksessa

kaytettavit menetelmat, jotka pohjautuvat edellisissd kappaleissa esitettyihin teorioihin.
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4 TUTKIMUKSEN TARKOITUS

Kévelyn aikaisen lihasaktiivisuuden miiraé ja ajoitusta pystytddn mittaamaan EMG:n avulla,
sekd laskennallisesti simuloimaan biomekaanisen mallinnuksen avulla. sEMG
tutkimusmenetelménd rajoittuu pinnallisten lihasten tutkimiseen ja on altis menetelmi
ulkopuolisille sekd muiden lihasten aktiivisuuden aiheuttamille héiridille. Simulointi teoriassa
mahdollistaa kaikkien mallin edustamien lihasten aktivaation mallintamisen. Témén pro gradu-
tutkielman tarkoituksena on selvittdé, eroaako kidvelyn aikana sEMG:1la mitattu lihasaktivaatio
OpenSim-ohjelmalla simuloidusta lihasaktivaatiosta ja antaako simulointi luotettavaa kuvaa
lihasten aktivaatiosta. Tutkimuksessa verrataan merkitsevisti nilkan plantaari- tai dorsifleksio
suuntaiseen voimantuottoon vaikuttavien lihasten (TA, MG ja SOL) mitattua lihasaktivaatiota
sekd simuloitua lihasaktivaatiota keskenddn. Lisdksi tutkitaan, onko mitatun ja simuloidun
lihasaktiivisuuden ajoituksessa eroa. Mikéli lihasaktiivisuuksien ajoituksessa ilmenee eroja,
tutkitaan voiko eroa korjata lihasaktivaatiohuippuarvojen (LAHA) ajoituksen perusteella.
Tutkimuksessa selvitetddn myds, onko koehenkiléon BMI:11d vaikutusta simulointitarkkuuteen,

jos lihasmallien voimantuotto on laskettu paino-pituussuhteen avulla.

4.1 Tutkimuskysymys

1. Eroaako simuloitu ja mitattu lihasaktiivisuus toisiaan merkitsevéasti kavelysyklin
aikana TA, MG ja SOL lihasten osalta?
e Onko kévelysyklin aikaisen simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden
huippuarvojen ajoituksessa eroa?
e Vaikuttaako koehenkilon BMI simulointitarkkuuteen, kun Ilihasmallien
voimantuotto on laskettu pituus-painosuhteen avulla?
e Voidaanko mahdollinen viive simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden

valilld korjata lihasaktivaatiohuippuarvojen (LAHA) ajoituksen perusteella?
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5 TUTKIMUSMENETELMAT

5.1 Tutkimusaineisto ja koehenkilot

Tutkimuksessa kiytettdvd aineisto on osa Jyviskyldn yliopiston EXECP-projektissa
muodostunutta aineistoa. EXECP-projektissa on tutkittu yksilollisesti raatdloidyn
litkkuntaintervention vaikutusta litkkumisen sditelyyn, terveyteen ja kuntoon CP-vammaisilla
lapsilla ja nuorilla. Tutkimukseen osallistuneet ovat olleet vapaachtoisia ja heilld on ollut
keskeyttdmisoikeus sekd EXECP-projektilla on Keski-Suomen sairaanhoitopiirin eettisen
toimikunnan hyviksyntd. Vertailuryhmélle on jirjestetty tutustumismittauskerta sekd kaksi
varsinaista mittauskertaa (Prel ja Pre2). Tédssd pro-gradu tutkielmassa kéytettiin ainoastaan
EXECP-projektin  vertailuryhmén  kévelyanalyyseissi =~ muodostunutta  mittausdataa.
Kévelyanalyysin aikana syntyneesti mittausdatasta tissa tutkimuksessa hyodynnetdin mitattua
lihasaktiivisuutta (SsEMG), liikeanalyysin markkeridataa sekd voimalevyilld mitattua

reaktiovoimadataa.

Vertailuryhmddan kuului 17 vapaaehtoista normaalisti kehittynyttd lasta ja nuorta.
Mittausaineistosta analysointi- ja simulointivaiheeseen kelpuutettiin 14  koehenkilon
mittausdata. Yksi koehenkil6 alkuperdisestd 17:sta hyléttiin puutteellisen EMG mittausdatan ja
kaksi vajaan markkeroinin tai huonolaatuisen markkeridatan takia. Tutkimuksessa on kiytetty
Pre2-mittauksissa syntynyttd aineistoa 11:sta koehenkilon kohdalla ja Prel-mittausten aineistoa
3:n koehenkilon kohdalla. Koska koehenkildille oli jérjestetty tutustumismittauskerta ennen
varsinaisia Prel- ja Pre2 mittauksia, sekd kdvelyn katsottiin olevan liitkesuorituksena niin

vakioitunut, ettd kdytetty mittausdata voitiin valita tarvittaessa myds Prel-mittausaineistosta.

Taulukko 1. Koehenkildiden taustatiedot (keskiarvo + keskihajonta).

Ika (v) 14 + 4
Pituus (cm) 164 + 0.16
Paino (kg) 55.1 + 18.8
Painoindeksi (kg/m?) 19,7 + 3.6
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5.2 Kivelyanalyysi

Kévelyanalyysit on suoritettu Jyvaskyldn yliopiston biomekaniikan laboratoriossa.
Kavelyanalyysissé koehenkildt ovat kévelleet edestakaisin 6 minuuttia 7.4 m pitkdlld ja 0.6 m
levedlla kumirouhematto alustaan merkitylld testialueella normaaliksi kokemallaan
kavelynopeudella (katso kuva 17). Testialueen keskelld oli 5.2 m pitka tasaisen kédvelyvauhdin
alue ja péissd 1.4m ja 0.8m pitkét pysdhtymis- ja kiddntymisalueet. Jokainen yhdensuuntainen
kivelysuoritus  tasaisenvauhdin  alueella on  tallennettu = omaksi  suoritukseksi
litkkeanalyysiaineistoon. Jokaista kévelytutkimusta edelsi lyhyt totuttautumisaika, jolloin
koehenkild pystyi vapaasti totuttautumaan kdvelyyn mittausvéilineiden kanssa.
Totuttautumisajan yhteydessd koehenkild on ohjeistettu, mittauslaitteiston (liikkkeentunnistus,
EMG ja jalkakytkimet) toiminta testattu ja on varmistettu, ettei koehenkiloon liitetty
mittausvélineisto rajoittanut hénen liikkkumistaan. Ennen kidvelyanalyysin alkua koehenkilGilta

on mitattu paino ja pituus.
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Kuva 17. Havainnekuva kévelyalueesta ja voimalevyantureiden (1 ja 2) sekd kameroiden

sijoittelusta. Kuvan mittasuhteet ja kameroiden sijoitusetdisyydet eivét vastaa todellisuutta.

Kivelytutkimuksen aikana alaraajojen 3D-kinematiikka on kuvattu Vicon-system:in
litkkeentunnistus jérjestelmélld ja sithen liitetyilld kameroilla (8-10kpl MX40 / Vero, Vicon
Motion Systems, Oxford, UK) 200Hz kuvaustaajuudella. Liikeanalyysiin liittyvit heijastavat

markkerit on sijoitettu kuvan 18. mukaisiin kohtiin.
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Kuva 18. Heijastavaien markkereiden sijoituspaikat: 1) Lantio, suoliluun etuyldkérki ja

suoliluun takaylékarki. 2) Reisi, kolme ei lineaarista klusterimarkkeria reisien lateraalipinalla.
3) Sédri, sddren lateraali pinta. 4) Nilkka, mediaalinen ja lateraalinen malleoli. 5) Jalkaterd,
toisen metatarsaalin pdé. 6) Polvi, mediaalinen ja lateraalinen reiluun epikondyyli 4) Kantapéa,

kantaluun kyhmy.

Reaktiovoimamittaus on suoritettu kahdella kdvelyalustaan upotetuilla voimalevyantureilla
1kHz néytteenottotaajuudella (51 cm x 46 cm, (AMTI OR6-6-2000, AMTI Inc., Watertown,
USA). Voimalevyanturit on yhdistetty vahvistimen (AMTI MiniAmp MSA-6) kautta A/D-
muuntimeen (Lock Lab, Vicon Motion Systems, Oxford, UK), missd voimalevy ja
litkkkeentunnistusjdrjestelmén signaalit on synkronoitu. Koehenkil6itd on ohjeistettu
kidvelemddn normaalilla askelpituudella siten, etteivdt he tarkoituksellisesti pyrkisi
mitoittamaan askellustaan siten, ettd askeleet osuisivat voimalevyanturien pédlle. Askelsyklin
vaiheiden erottamiseksi koehenkilon jalkapohjiin kantapdin ja pékidn alle on asetettu
jalkakytkimet (Noraxon, Scottsdale, AZ, USA), jotka on kiinnitetty teipilld sukkaan tai ihoon

riippuen siitd kdveliko koehenkil6 sukilla vai paljain jaloin.

Kavelyanalyysin aikainen lihasaktiivisuus on mitattu kummastakin jalasta MG, TA ja SOL
lihaksista itseliimautuvilla sEMG-elektrodeilla (Blue Sensor N, Ag/AgCl, 436; Ambu,
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Ballerup, Denmark). Elektrodien sijoituskohtien valinta ja ihon esivalmistelut on suoritettu
SENIAM-ohjeistuksen mukaan (Seniam 2006). MG ja SOl lihasten aktiivisuuttaa mittaavat
elektrodiparit on sijoitettu lihasrungon pédlle lihassolukimppujen suuntaisesti 20 mm
etidisyydelle toisistaan. TA lihaksen aktiivisuutta on mitattu MG ja SOL lihasten mittauksesta
poiketen kahdella elektrodiparilla (TAp eli posteriorinen ja TAd eli distaalinen mittauspiste),
joiden etdisyys toisistaan oli 8-10 cm riippuen koehenkilon sddriluun pituudesta.
Maadoituselektrodi on sijoitettu sddriluun péélle, missd ihonalaiskudoksen paksuus luun péalla
oli vidhdisintd. Lihasaktiivisuutta mittaavat elektrodit ja jalkakytkimet on yhdistetty
langattomaan EMG-mittausjarjestelmain (TELEmyo 2400T G2, Noraxon, Scottsdale, AZ,
USA), minka néytteenottotaajuus on 1,5kHz. Jalkakytkimien ja EMG-antureiden mittaama data
on tallennettu tietokoneelle Spike2 ohjelmiston avulla (CED, Cambridge, UK).

5.3 EMG- ja liikeanalyysisignaalien prosessointi

EMGe-signaalin prosessointi suoritettiin Spike2 ja MS Excel ohjelman avulla. Ensimmaéiseksi
signaalien taajuusjakauma tarkistettiin teho-tiheysspektrin avulla (katso kuva 19). Teho-
tiheysspektrianalyysin perusteella signaalien kaistapdédstosuodatuksen rajataajuuksiksi valittiin

10 ja 500Hz. Suodatuksen jéilkeen signaalit tasasuunnattiin.

000133

000103

Kuva 19. Esimerkkikuva TA-lihaksen distaalisen mittauspisteen kdvelyn aikaisen signaalin

tehotiheysspektristd kaistapdédstosuodatuksen jélkeen.
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Kévelysyklin aikaiset lihasaktiivisuudet valittiin siltd ajalta EMG-datasta, kun koehenkilon
kavelyé tasaisenvauhdin alueella kuvaava synkronointisignaali (Kuva 20, ylin signaalirivi) oli
aktiivinen. Valitut signaalialueet siirrettiin MS Excel ohjelmaan, missd ne tasoitettiin 300ms:n
liukuvalla keskiarvolla. Kiavelysyklin vaiheiden tunnistamiseen kiytettiin jalkakytkimiltd
saatavaa tietoa (Kuva 20, toinen signaalirivi ylhdiltd). Kantaiskua kuvaavaksi hetkeksi valittiin
jalkakytkinsignaalista signaalin aktivoitumishetki ja alkuheilahdusvaiheen
alkamisajankohdaksi (toe-off) signaalin deaktivaatio. Kévelysyklin paattymishetkeksi valittiin
jalkakytkinsignaalin seuraava aktivoitumishetki. Jokaisen koehenkilon EMG-datasta valittiin
kymmenen vasemman jalan kdvelysyklin aikaista lihasaktiivisuutta, jotka normalisoitiin 0—100
% pitkiksi kdvelysykleiksi. Normalisoidut lihaskohtaiset lihasaktivaatiot keskiarvoistettiin ja
normalisoitiin  (0—1) amplitudiltaan kéavelysyklin suurimpaan arvoon. Normalisoidusta
mitatusta lihasaktiivisuudesta valittiin LAHA, jota kéytettiin simuloidun lihasaktiivisuuden

ajoituksen tarkastelussa.
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Kuva 20. Esimerkki kévelysyklien valinnasta. Esimerkissé EMG-datasta on valittu kaksi
kévelysuoritusta synkronointisignaalin (tummanvihredt vaakapalkit) perusteella. Minka jdlkeen
kévelysuorituksista on valittu kuusi erillistd askelsyklid jalkakytkinsignaalin perusteella

(Iapikuultavat vihred alueet). Tutkimukseen valittiin jokaiselta koehenkil6ltd 10 askelsyklié.
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Vicon-Nexus 2.10 (Vicon Motion Systems Ltd, UK) ohjelmistolla selvitettiin kévelyanalyysin
aikaiset markkeriradat, seka korjattiin mahdolliset markkeriradoissa ilmenevit aukot. Kultakin
koehenkil6ltd valittiin viisi kévelysyklid, joissa vasemman jalan koko tukivaiheen aikaiset
reaktiovoimat oli mitattu. Voimalevyanturien mittaamat reaktiovoimat suodatettiin neljinnen
asteen Butterworth suodatuksella, jonka alipddstésuodatuksen rajataajuus oli 50 Hz. Vicon-
Nexus ohjelmistolla luodut tiedostot muutettiin LeeSon ToolBox ver 1.51 ohjelmalla OpenSim

ohjelman kayttdmiin tiedostomuotoihin.

5.4 Lihasaktiivisuuksien simulointi

Lihasaktiivisuuksien simuloimiseen kéytettiin biomekaaniseen mallinnukseen tarkoitettua
OpenSim 4.1 ohjelmaa (Simbios, Stanford, USA). Simuloinnissa kéytetty lihasluurankomalli
on Rajagopal ym. (2016) kehittdméstd mallista yksinkertaistettu versio. Tutkimuksessa
kiytetyltd mallilta on poistettu kéddet ja niiden massa on lisétty torson massaan. Mallin
kehityksessd Rajagopal ym. ovat kéyttdneet anatomisia mittaustuloksia 21 vainajasta sekd 24:n
terveen nuoren aikuisen MRI-kuvannuksesta saatuja tietoja. Malli késittdd alaraajojen luut
mukaan lukien patellat, torson sekd 80 alaraajojen Hill-tyypin Millard-lihasmallia.
Skaalauksen, kédédnteisen kinematiikka sekd staattisen optimointi tydvaiheiden aikana mallin
alempien nilkkanivelien (subtalaarinivelten) sekd varpaiden tyvinivelien

(metatarsofalangeaalinivelten) liike oli lukittu neutraaliin asentoon (0°).

5.4.1 Mallin antropometrinen skaalaus

Ensimmadisessd vaiheessa OpenSim:ssé luotiin mallille kdvelyanalyysid vastaava virtuaalinen
markkerisetti, joka kisitti luisten maamerkkien péille sijoitetut anatomiset markkerit, seké
reiden ja sddren péélle sijoitetut seurantamarkkerit. Mallin kehosegmenttien skaalausparametrit
madriteltiin kuvan 21 mukaisesti. Mallin kehosegmenttien skaalauskertoimet méadrdytyivat
kavelyanalyysin yhteydessd luodun staattisen skaalaustiedoston perusteella, josta koehenkilo6on
kiinnitettyjen anatomisten markkerien vélisten etdisyyksien perusteella OpenSim laski mallille
koehenkilokohtaiset kehosegmenttien skaalauskertoimet. Mallin lantio skaalattiin kayttdmalla

suoliluun etuyldkérkien vélistd markkeriparin etdisyyttd. Alaraajasegmenttien pituudet
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skaalattiin vasemmalla ja oikealla puollella mallia identtisiksi. Alaraajojen skaalauskertoimet
madrdytyivit vasemman ja oikeanpuolen markkeriparien keskiarvon perusteella. Reisiluiden
pituudet skaalattiin reisiluun lateraalisten epikondyylien ja suoliluun etuylikérjen vilisten
markkeriparien etdisyyksien keskiarvolla. Sdériluun pituus skaalatiin vastaavasti reisiluun
lateraalisten epikondyylin ja sdédriluun lateraalisen malleolin vélisen markkeriparin etdisyyksien
keskiarvolla. Patellan koko skaalattiin reisiluun ja sddriluun skaalauskertoimien keskiarvolla.
Jalkaterdn skaalauskerroin maddrdytyi kantaluun kyhmyissd ja toisen metatarsaalin
proksimaalipddssd olevien markkeriparien etdisyyksien keskiarvolla. Mallin torson koko
skaalattiin suhteuttamalla koehenkilon pituus mallin pituuteen, jolloin mallin torsolle saatiin
oma skaalauskerroin. Asetettaessa malli samaan asentoon missid koehenkild oli staattisessa
skaalaustiedostossa, kaikkien markkerien painoarvo oli sama. Koska kaytettivissd ei ollut
kuvamateriaalia staattisen skaalaustiedoston kuvaushetkestd, oletettiin ettd koehenkild on
seisonut yldvartalo suorassa, jolloin lannerangan ekstensio-, rotaatio- ja lateraalisuuntainen
taipumakulma madriteltiin nollaksi. Skaalauksessa yhteydessd myos mallin paino muutettiin

vastaamaan koehenkilon painoa.

"r’

(i

Kuva 21. Kehosegmenttien skaalauskertoimen midrdaytyminen markkeriparien etdisyyksien
perusteella. Jalkaterdn skaalauskerroin middrdytyi kantapdd- ja varvasmarkkerien vélisten
etdisyyksien keskiarvon perusteella. Kantapdi- ja varvasmarkkerien viliset etdisyydet ovat

kohtisuorassa kuvasuuntaa ndhden.
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5.4.2 Lihasmallien maksimaalisen isometrisen voiman méaarittely

Koehenkilokohtaisen mallin isometrinen voimantuottomaksimi (f) laskettiin Rajagopal ym.
2016 esittimin menetelmidn mukaisesti. Koehenkildiden alaraajojen lihastilavuus ja siitd
johdettu lihaskohtainen tilavuus (V) laskettiin Handsfield ym.2014 tekemien MRI-kuvausten
perusteella médrittdmin pituus-painosuhteeseen perustuvan laskennan kautta. Lihaskohtainen
fysiologinen poikkipinta-ala (PCSA) laskettiin kiyttimilld laskennallista lihastilavuutta (V)
seki lihaskohtaisia optimaalisia lihasfiiberipituuksia (I}) ja pennaatiokulmia optimaalisella
lihasfiiberipituudella (8) (Ward ym. 2009). Lihaskohtainen maksimaalinen isometrinen voima
laskettiin kertomalla fysiologinen poikkipinta-ala specific-tension arvolla 60N/cm?. Specific-
tension arvo oli vastaava kuin Rajagopal ym. 2016 kéyttdmi arvo. Laskennasta saadut
maksimaaliset lihaskohtaiset isometriset voimantuotot syotettiin koehenkilokohtaisiin

skaalattuihin malleihin. Muut lihasmallien parametrit pidettiin alkuperéisasetuksissa.

5.4.3 Kaiinteinen kinematiikka ja staattinen optimointi

Kainteistd kinematiikkatyokalua (inverse kinematics) kéytettiin ratkaisemaan mallin
nivelkulmat siten, etti ne tuottivat parhaimman vastaavuuden kuvatulle markkeridatalle.
Kinematiikan médrittelemiseksi kuvattuja markkeriratoja seuraamaan asetettiin kaikki mallin
anatomiset- ja seurantamarkkerit. Mallin kaikkien markkereiden painotusarvot olivat
samansuuruiset. Kévelysyklin vaiheet tunnistettiin voimalevydatan sekd OpenSim:in graafisen
kayttoliittymén avulla. Kantaiskua kuvaavaksi hetkeksi valittiin  voimalevysignaalin
aktivoitumishetki ja alkuheilahdusvaiheen alkamisajankohdaksi (toe-off) signaalin
deaktivaatio. Askelsyklin paittymishetkeksi valittiin visuaalisesti graafisen kayttoliittyméan

avulla seuraava kantaisku.

Kéénteisen kinematiikkatyokalun luoma liikemalli syotettiin staattiseen optimointityokaluun ja
suodatettiin ~ 6Hz  alipdéstdsuodatuksella.  Lihasmallien = voima-pituus- ja  voima-
nopeusominaisuudet aktivoitiin ja jokainen kdinteisen kinematiikan méérittdmé aika-askel
ratkaistiin. Mallin liitkkumista avustavien ja tarvittaessa sisdistd lisimomenttia tuottavien

nivelkohtaisten toimilaitteiden (actuators) maksimaaliseksi voimantuottoarvoksi asetettiin 1
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sekd minimi- ja maksimiaktivaatiotaso asetettiin ddrettomiksi. T&lld tavoin malli suosii
lihasmalien kayttdmistd pédasiallisena voimantuottona. Tilanteessa, jossa lihasmallien
voimantuottokyky ei riitd mallin liikuttamiseen, voidaan lisdtoimilaitteilla tuottaa tarvittaessa
riittdvd lisimomentti niveliin. Jokaiselle koehenkildlle simuloitiin viisi vasemman jalan
kavelysyklid, joista laskettiin TA, SOL ja MG lihaksille kdvelysyklin aikainen keskimaardinen
lihasaktivaatio. Keskiarvoistetut kivelysyklit normalisoitiin 0-100% pitkéksi kdvelysykliksi ja
niiden amplitudit normalisoitiin (0-1) kdvelysyklin aikaiseen suurimpaan lihasaktivaation.
Tukivaiheen aikaisesta normalisoidusta lihasaktiivisuudesta valittiin huippuarvo, jota kéytettiin

simuloidun lihasaktiivisuuden ajoituksen tarkastelussa.

5.5 Tilastolliset menetelmiit

Lihaskohtaisen kévelysyklien aikaisten EMG:n ja simuloitujen lihasaktiivisuuksien
amplitudien vertailu tapahtui SPM (Statistical Parametric Mapping) menetelméilld kahden
otoksen t-testilld Matlab 2020b ohjelmistossa (The MathWorks, Massachusetts, USA). SPM-
analysoinnissa kéytettiin avointa SPM1d 0.4 ldhdekoodia (spmld.org, 2021). Nollahypoteesi
testaamiseksi a-arvo asetettiin 0.05:ksi. Jos SPM{t} arvo ylitti4 kriittiseksi arvoksi asetetun o-

arvon, voitiin aktivaatiokdyrien eroavaisuutta pitda kyseiselld ajan hetkelld merkittavéna.

Kivelysyklin tukivaiheen aikaisten LAHA keskiarvojen tilastolliset analyysit suoritettiin SPSS
26 (IBM New York, USA) ohjelmalla. EMG:n ja simuloidun LAHA keskiarvojen jakaumien
normaalius tarkastettiin Shapiro-Wilk testilld. LAHA ajoituksen tarkastelussa normaalisti
jakautuneiden muuttujien (SOL) tarkasteluun kiytettiin kahden riippuvan otoksen t-testid
(pared sample t-test) ja normaalijakaumasta poikkeavien muuttujien (MG, TA) tarkasteluun
kéaytettiin  Wilcoxon testid. Simuloitujen ja mitattujen LAHA:n vilisid riippuvuuksia
tarkasteltiin Pearson:in (SOL) ja Spearman:in korrelaatioanalyysien avulla. Tilastollisen
merkitsevyyden rajana pidetddn p-arvoa; p <0.05. Simulaation tuottaman LAHA:n ajoituksen
yhtédpitdvyyden tarkastelu suhteessa mittauksen tuottamaan LAHA:n tapahtui Bland-Altman
piirroksen avulla. Simuloinnin reliabiliteettia, eli mittaustulosten toistettavuutta arviotiin ICC-

arvon (Intraclass Correlation Coefficient, sisdkorrelaatio) avulla.
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Aineiston jakaminen BMI:n perusteella kahteen eri klusteriin tapahtui SPSS:sd K-means
cluster- analyysi tyokalulla. Klusteri 1:n klusterikeskipiste oli 17.8 (N10) ja klusteri 2:n (N4)
klusterikeskipiste oli 24.6.
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6 TULOKSET

6.1 Lihasaktiivisuushuippujen ajankohtien ajoitus

Téssé kappaleessa verrataan mitatun sekéd simuloidun lihasaktivaation huippuarvojen ajoitusta

keskenddn (katso kuvat 22 - 24).

A) TAgm Ja TAd,,, lihasaktiivisuushuippujen

ajankohtien ajoitus tukivaiheen aikana

—_
1 11
0.8 I
|
0.6
0.4 |
0.2 !
11
0 11

10 0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100%
— TAde —— TAsim

B)  TAg, Ja TApg,, lihasaktiivisuushuippujen
ajankohtien ajoitus tukivaiheen aikana
P

0.8 1
0.6
0.4
0.2
0 1

-10 0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100%

' TApemg == TAsim

Kuva 22. Kuvaajissa esitetty keskiarvoiset lihasaktiivisuudet (yhtendiset kdyrit) sekd LAHA
ajoituksen keskiarvot (katkoviiva) ja keskipoikkeamat (vaakaviiva). A) TAsim ja TAdemg LAHA
ajoitukset eivit eronneet merkitsevésti toisistaan (TAsim 8.29 SD 15.9, TAdemg 5.4 SD 13.97,
(Wilcoxon, p = 0.166). B) Myoskdan TAsim ja TApemg LAHA keskiarvojen ajoitukset eivit
eronneet toisistaan merkitsevésti (TAsim 8.29 SD 15.9, TApemg 7.9 SD 15.27, Wilcoxon, p =

0.327).
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SOL lihasaktiivisuushuippujen ajankohtien ajoitus

tukivaiheen aikana

0.8
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— SOLemg — SOLsim

Kuva 23. Kuvaajassa esitetty keskiarvoiset lihasaktiivisuudet (yhtendiset kdyrit) sekd LAHA
ajoituksen keskiarvot (katkoviiva) ja keskipoikkeamat (vaakaviiva) SOLgim (50.9 %, SD 1.41)
ja SOLemg (40.6 %, SD 3.27) LAHA:n keskiarvot erosivat toisistaan kdvelysyklin tukivaiheen
aikana tilastollisesti erittdin merkitsevasti (t=12.3, df 13, p > 0.001).

MG lihasaktiivisuushuippujen ajankohtien ajoitus

tukivaiheen aikana

0 20 40 60 80 1009%
——MGemg =—MGiim

Kuva 24. Kuvaajassa esitetty keskiarvoiset lihasaktiivisuudet (yhtendiset kdyrit) sekd LAHA
ajoituksen keskiarvot (katkoviiva) ja keskipoikkeamat (vaakaviiva) MGsim (48.9 %, SD 1.99)
ja MGemg (32.7 %, SD 10.5) LAHA:n keskiarvot erosivat toisistaan kdvelysyklin tukivaiheen

aikana erittdin merkitsevisti (Wilcoxon p <0.001)
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6.2 Validiteetti lihasaktiivisuuden huippuarvojen ajankohdan osalta

Simulaation tuottaman lihasaktiivisuuden huippuarvon ajoituksen yhtépitdvyyttdi mitatun
lihasaktivisuuden huippuarvon ajoitukseen tutkittiin Bland-Altman-kuvaajien avulla (Katso

kuvat 25 - 28).

TA;;., - TAd,, lihasaktivaatiohuippuarvojen
- ajoituksen yhtapitavyys
(I
9 % 80 4
S < 60 1 o +1.96 SD
3k 40 f==------------s-------oSSms
2 'g 20 - 45.08
=]
E _gm 0 ‘: 2.86
T = 28 I -1.96 SD
= v - b it e S
L £ -60 — . 32.6
E" o 0 20 40 60 80 100

Lihasaktivaatiohuippuarvojen keskiarvot

Kuva 25. Bland-Altman kuvaajan (Bland M. & Altman D. 1986.) perusteella LAHA-
ajankohtien erotusten (TAdemg - TAsim) keskiarvo oli positiivinen, joten simulaation tuottaman
LAHA:n ajoitus on 2.86 % (28 ms.) myohdisempi, kuin EMG:11d mitatun LAHA:n ajoitus. 86
% havaintopisteistd on luottamusvilien (95 %) sisdpuolella, joten simulointia voidaan pitdd TA

lihaksen kohdalla yhtenevini menetelménd sEMG:n kanssa LAHA:n ajoituksen osalta.

TAgim - TAp. g lihasaktivaatiohuippuarvojen
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Lihasaktivaatiohuippuarvojen keskiarvot

Kuva 26. Bland-Altman kuvaajan (Bland M. & Altman D. 1986.) LAHA-ajankohtien erotusten
(TApemg - TAsim) keskiarvo oli positiivinen, joten simulaation tuottama LAHA-ajoitus on 0.43
% (4 ms.) myo6hdisempi, kuin EMG:114 mitatun LAHA:n ajoitus. 93 % havaintopisteistd on
luottamusvélien (95 %) sisdpuolella, joten simulointia voidaan pitdd TA lihaksen kohdalla

yhtenevidni menetelménid sEMG:n kanssa LAHA -ajoituksen osalta.
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MG, - MG,,,, lihasaktivaatiohuippuarvojen
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Kuva 27. Bland-Altman kuvaajan (Bland M. & Altman D. 1986.) LAHA-ajankohtien erotusten
(MGemg - MGgsim) keskiarvo oli positiivinen, joten simulaation tuottaman LAHA-ajoitus on
16.14 % (159 ms.) my6hdisempi kuin EMG:11d mitatun LAHA:n ajoitus. 93 % havaintopisteisté
on luottamusvilien (95 %) sisdpuolella. Suuren ajoituseron takia simulointia ei voida pitdid MG

lihaksen kohdalla yhtenevinid menetelménid sEMG:n kanssa LAHA -ajoituksen osalta.
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Lihasaktivaatiohuippuarvojen keskiarvot

Kuva 28. Bland-Altman kuvaajan (Bland M. & Altman D. 1986.) LAHA ajankohtien erotusten
(SOLemg - SOLsim) keskiarvo oli positiivinen, joten simulaation tuottaman LAHA:n ajoitus on
10.29 % (100 ms.) myohdisempi, kuin EMG:1ld mitatun LAHA:n ajoitus. 93 %
havaintopisteistd on luottamusvélien (95 %) sisdpuolella. Suuresta ajoituseron takia simulointia
el voida pitdd MG lihaksen kohdalla yhtenevdnd menetelmidnd sEMG:n kanssa LAHA

ajoituksen osalta.
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6.3 Reliabiliteetti lihasaktivaatiohuippuarvojen ajankohdan osalta

ICC arvon perusteella simuloinnin toistettavuutta LAHA ajoituksen osalta voidaan pitda
kohtalaisena TA:n proksimaalisen mittauspisteen kohdalla (ICC = 0.598, 95 % luottamusvali -
0.340 - 0.873, 2-way mixed-effects, single measurements, Absolute agreement). Vastaavasti
toistettavuutta SOL, MG sekd TA:n distaalisen mittauspisteen kohdalla voidaan pitd4 huonona
(SOL ICC = 0.049, 95% luottamusvili -0.061 - 0.284, MG ICC = 0.064, 95% luottamusvili -
0.209 - 1.236, TAd ICC =-0.209, 95% luottamusvaili -3.427 - 0.63, 2-way mixed-effects, single

measurements, Absolute agreement)

6.4 SPM{t} analyysin tulokset

Simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden eroa koko askelsyklin aikana analysoitiin SPM{t} —

menetelmin (Statistical Parametric Mapping) avulla (katso kuvat 29 - 32).

HS1 . . 1;0 . HS2
° T ' _SEMG |
a ! -Simuloitu lihasakt. (a)
=05 1
(1} 1
n 1
1
0 s
0 20 40 60 80 100%
201
4oL © =0.05, t*=3.707 p < 0.001
=N iR AR W
w __________

p < 0.001 |
0 20 40 60 80 100

Kuva 29. SOLsim poikkeaa SOLemg:std merkitsevésti 52.7 %:n ajan kdvelysyklin tukivaiheen
aikana. Tukivaiheen aikana SOLgim on SOLemg:td merkitsevésti matalampaa 44.6 %:n ajan (0 —
43.9 %, p <0.00, 59.3 — 60 %, p = 0.021) ja merkitsevésti korkeampaa 8,1 %:n (47.4 — 55.5 %,
p < 0.001) ajan. SOLgsim on SOLemg:td merkitsevasti matalampaa 18.5 %:m (60 - 61.3 %, p =
0.021, 64.2 - 73.1 %, p < 0.001, 91.7 — 100 %, p < 0.001) ajan kdvelysyklin heilahdusvaiheen
ajasta. Koko askelsyklin aikana SOLsim poikkeaa SOLemg:td merkitsevisti 71.2 %:n ajan.

47



-sEMG
-Simuloitu lihasakt. (a)

0
0 20 40 60 80 100%

Kuva 30. MGsim poikkeaa MGemg:std merkitsevésti 35.1 %: ajan kévelysyklin ajasta.
Tukivaiheen aikana MGsim on MGemg:td merkitsevésti matalampaa 22.4 %:n (14.9 - 37.3 %, p
<0.001) ja merkitsevésti korkeampaa 12.7 %:n (43 - 55 %, p < 0.001) tukivaiheen ajasta.

HS1 | | TO | HS2
1F ]
B -SEMG |
ED"" -Simuloitu lihasakt. (a) r
=05
L
w
O 1
0 20 40 60 80 100%

o =0.05, t*=3.647

Kuva 31. TAgim on TAdemg:td merkitsevisti matalampaa 4.6 %:n (35.9 - 36.6 %, p = 0.043, 39.7
- 40.5 %, p = 0.038, s52.9 — 56 %, p = 0.021) ajan kévelysyklin tukivaiheen ajasta.
Heilahdusvaiheen aikana TAsim on TAdemg merkitsevéasti korkeampaa 24.2 %:n ajan (61.2 - 85.4
%, p <0.001). TAsim poikkeaa TAdemg:sta merkitsevisti 28.2 %:n ajan koko kdvelysyklin ajasta.
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Kuva 32. TAsim on TApemg:td merkitsevésti matalampaa 19.1 %:n (33.9 - 47.1 %, p < 0.001,
50.5 - 51.2 %, p = 0.048, 51.1 - 56.3 %, p = 0.017) ajan kévelysyklin tukivaiheen ajasta.
Heilahdusvaiheen aikana TAgim on TApemg:td merkitsevisti korkeampaa 16.4 %:n ajan (62.6 -
73.1 %, p <0.001, 78.4 - 84.3 %, p <0.001). TAsim poikkeaa T Apemg:sta merkitsevisti 35.5 %:n

ajan koko kiavelysyklin ajasta.

6.5 SPM analyysien tulokset BMI-klusterien tasolla seki lihasaktivaatiohuippuarvojen

perustaisen korjauksen jilkeen.

SPM analyysien perusteella simuloidun lihasaktiivisuuden vastaavuus mitattuun
lihasaktiivisuuteen parani tarkasteltaessa vastaavuutta BMI-klusteri tasolla. Klusterissa nro. 2
(BMI-klusterikeskipiste on 24.6, N4) poikkeama lihasaktiivisuuksien vélilld oli pienintd ja
poikkeama pieneni kaikkien tutkittujen lihasten osalta verrattaessa niitd koko otoksen tasolla
havaittuun poikkeamaan. Klusterissa 1 (BMI-klusterikeskipiste = 17.8, N10) vastaavuus parani
TA-TAp, SOL ja MG lihasten kohdalla, mutta heikkeni TA-TAd lihaksen kohdalla. Suurimmat
poikkeamat simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden vélilld oli koko otoksen tasolla TA-TAp,

SOL ja MG lihaksen kohdalla (katso Taulukot 2, 3, 4 ja 5).

LAHA ajoituksen perusteella tehdyn simulointitulosten siirron jidlkeen suurimmat
vastaavuuden paranemiset olivat SOL ja MG lihaksissa. Ajoituksen siirron jilkeen pienimmaét
poikkeavuudet olivat klusterissa 2, pois lukien MG:n jonka pienin poikkeama oli koko otoksen
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tasolla. Suurimmat eroavaisuudet korjauksen jdlkeen ovat koko otoksen tasolla, pois lukien
MG. Ajoituksen siirron jdlkeen pienin poikkeama koko otoksen tasolla oli MG lihaksen
kohdalla (2.6 %) ja suurin SOL lihaksen kohdalla (34.9 %), vastaavat eroavaisuudet TA-TAd
ja TA-TAp kohdalla olivat 25.8 %, 35.5 %. Klusteri 1:n kohdalla pienin poikkeama oli MG:n
kohdalla (5.6 %) ja suurin TA-TAp:n kohdalla (25.7 %), vastaavat erovaisuudet SOL ja TA-
TAd:n kohdalla 21 % ja 21.4 %. Klusteri 2:n kohdalla pienin poikkeama oli SOL:n ja TA-
TAd:n kohdalla (0.8 %), suurin poikkeama MG:n kohdalla (6.1 %). Klusterissa 2 TA-TAp:n
poikkeama oli 2.8 % (katso Taulukot 6, 7, 8 ja 9).
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Taulukko 2. TAim ja TApemg Valinen ero kavelysyklin aikana.

TAPemg 1 1 1
0.5 0.5 0.5
TApsim
0 0
0 60 100% (] 60 100%
=
o
w
0 60 100% 0 60 100%
TAsim ja TApPemg Klusteri 1 (BMI kp. 17.8, N10) Klusteri 2 (BM1 kp. 24.6, N4)
Tukivaihe 19.1% 7.9% 0.8 %
Heilahdusvaihe 16.4% 15.4% 0
Kavelysykli 355% 23.3% 0.8%
Taulukko 3. TAsim ja TAdemg Valinen ero kavelysyklin aikana
TAdemg 1 1 1
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TAsim ja TAdemg N14 Klusteri 1 (BMI kp. 17.8, N10) Klusteri 2 (BMI kp. 24.6, N4)
Tukivaihe 49% 7% 2.8%
Heilahdusvaihe 24.2% 226% 0
Kavelysykli 288 % 29.6 % 2.8%
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Taulukko 4. SOLsim ja SOLemg valinen ero kavelysyklin aikana

1

SOLemg 1 1
05 05 05
SOLS\'m
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0 60 100% 0 60 100%
= 10
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-10
60 100% 0 60 100% 0 60 100%
SOLim ja SOLemg N14 Klusteri 1 (BMI kp. 17.8, N10) Klusteri 2 (BMI kp. 24.6, N4)
Tukivaihe 52.5% 429% 21.6%
Heilahdusvaihe 18.5% 11.1% 0
Kavelysykli 71.2% 54 % 21.6%
Taulukko 5. MG;im ja MGemg Vdlinen ero kavelysyklin aikana
MGemg 1 1 1
05 05 05
MGsim
0 0 0
0 60 100% 0 60 100% 0 60 100%

60 100% 0 60 100% 0 60 100%
MG;im ja MGemg N14 Klusteri 1 (BMI kp. 17.8, N10) Klusteri 2 (BMI kp. 24.6, N4)
Tukivaihe 35.1% 7.7 % 8.3%
Heilahdusvaihe 0 11.2% 0
Kavelysykli 351% 18.9% 8.3%
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Taulukko 6. TAgim ja TApemg Valinen ero kavelysyklin aikana lihasaktivaatiohuippuarvojen
keskiarvojen mukaisen korjauksen jalkeen, seka korjauksen aiheuttama muutos.

TApPemg 1 1

TApsim

0 60 100%

0 60

100%

100% 0 60 100% 0 60 100%
TAcim ja TAPeme N14 Klusteri 1 (BMI kp. 17.8, N10) Klusteri 2 (BMI kp. 24.6, N4)
Tukivaihe 13.4%(0) 8.1% (+0.1%) 2.8%(0)
Heilahdusvaihe 124%(0) 17.6 % (-2 %) 0(0)
Kavelysykli 25.8%(0) 25.7 % (-1.9 %) 2.8%(0)

Taulukko 7. TAsim ja TAdemg Valinen ero kdvelysyklin aikana lihasaktivaatiohuippuarvojen
keskiarvojen mukaisen korjauksen jalkeen, seka korjauksen aiheuttama muutos.

TAdemg 1 1 1
0.5 0.5 05
TAdsim
0 0 0
0 60 100% 0 60 100% 0 60 100%
s
o
w
™0 60 100% ™0 60 100% 0 60 100%
TAsim ja TAdemg N14 Klusteri 1 (BMI kp. 17.8, N10) Klusteri 2 (BMI kp. 24.6, N4)
Tukivaihe 19.1 % ( +8.8 %) 8% (-1.1%) 0.8%(0)
Heilahdusvaihe 16.4 % (-11.8 %) 13.4% (-5 %) 0(0)
Kavelysykli 355% (-3 %) 21.4% (-3.2 %) 0.8%(0)
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Taulukko 8. SOLsim ja SOLemg Valinen ero kavelysyklin aikana lihasaktivaatiohuippuarvojen
keskiarvojen mukaisen korjauksen jalkeen, seka korjauksen aiheuttama muutos.

SOLemg 1 1 1
05 05 05
SOLsim
0 0
0 60 100% 0 60 100% 0 60 100%
| S ——————
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Bl W\ Gs T Y T M
0 60 100% 0 60 100% 0 60 100%
SOLim ja SOLermg N14 Klusteri 1 (BMI kp. 17.8, N10) Klusteri 2 (BMI kp. 24.6, N4)
Tukivaihe 17.1% (- 356 %) 10.4 % ( 32.5 %) 0(-216 %)
Heilahdusvaihe 19.2 % ( +0.7 %) 10.6 % ( -0.5 %) 0.8 % (+0.8 %)
Kavelysykli 36.3 % (- 34.9 %) 21% (-33 %) 0.8 % ( -20.8 %)

Taulukko 9. MGsim ja MGemg valinen ero kavelysyklin aikana lihasaktivaatiohuippuarvojen
keskiarvojen mukaisen korjauksen jalkeen, seka korjauksen aiheuttama muutos.
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MGirm ja MGeme N14 Klusteri 1 (BMI kp. 17.8, N10) Klusteri 2 (BMI kp. 24.6, N4)
Tukivaihe 0(-35.1%) 3.8%(-3.9%) 6.1%(-2.2%)
Heilahdusvaihe 26%(+2.6%) 21%(-9.1 %) 0 (0)
Kavelysykli 26% (-32.5%) 5.9% (-13 %) 6.1%(-2.2%)
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Simuloidun ja  mitatun lihasaktiivisuuden tilastollisesti  merkitsevd  erovaisuus
prosenttiyksikéind kévelysyklin kestosta koko otoksessa (N14) ja BMI:n perustuvissa
klustereissa (Klusterikeskipisteet: klusteri 1. BMI 17.8 ja klusteri 2. BMI 24.6. Katso kuva 33).

Simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden merkitseva eroavaisuus
prosenttiyksikdina kavelysyklin kestosta

100%
a0 |71.2
60
40
20
0
;SOL MG TAd TAp [SOL MG TAd TAp, SOL MG TAd TAp
N14 BMI Klusteri 1 (N10) BMI Klusteri 2 (N4)
Simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden merkitseva eroavaisuus
prosenttiyksikdina kavelysyklin kestosta
lihasaktivaatiohuippuarvoon perustuvan korjauksen jalkeen
100%
80
60
a0 |63 258727 25.7
21 21.4
20 2.6 IJ I 5.9 I I 08 61 28 os
0 = [
ISOL MG TAd TApI SOL MG TAd TAp SOL MG TAd TAp
L | L |
N14 BMI Klusteri 1 (N10) BMI Klusteri 2 (N4)

Kuva 33. Kuvan yldosassa esitetty lihaskohtaisesti, kuinka monta prosenttiyksikkoéd koko
normalisoidun askelsyklin kestosta (0—100 %) simuloitu lihasaktiivisuus eroaa mitatusta
lihasaktiivisuudesta. Taulukon alaosassa on esitetty prosenttiyksikkoméédrdinen ero
kavelysyklin aikana, kun simuloidun lihasaktiivisuuden ajoitusta on korjattu LAHA ajoituksen

perusteella.

6.6 Tulosten yhteenveto

Jokaisen tutkimuksen kohteena olleen lihaksen simulaation tuottaman sekd mitatun
lihasaktiivisuuden amplitudeissa havaittiin  tilastollisesti merkittdvid eroavaisuuksia

kivelysyklin aikana (katso kuvat 29 - 32). Samoin havaittiin mydos LAHA:n ajoituksessa
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merkittdvid eroavaisuuksia SOL ja MG lihaksien kohdalla, vastaavasi TA — TAd/TAp LAHA:n

ajoituksessa ei 10ytynyt tilastollisesti merkitsevdd eroavaisuutta (katso kuvat 22 - 24).

Koko otoksen tasolla SPM analyysin perusteella simuloitu SOL lihaksen aktiivisuus poikkesi
eniten mitatusta lihasaktiivisuudesta (71.2 % kéavelysyklin kokonaisajasta, kuva 29). Vastaavat
poikkeavuudet MG-lihaksen kohdalla on 35.1 % (kuva 30) ja TA-TAp:n vililld 35.5 % (kuva
32). Pienin poikkeama simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden vililld oli TA-TAd:114 28.2 %
(kuva 31). Simuloidun lihasaktiivisuuden vastaavuus mitattuun lihasaktiivisuuteen parani
tarkasteltaessa vastaavuutta BMI-klusteri tasolla. Klusterissa 2. (BMI-klusterikeskipiste = 24.6,
N4) poikkeama lihasaktiivisuuksien vélilli oli pienintd ja poikkeama pieneni kaikkien
tutkittujen lihasten osalta verrattaessa niitd koko otoksen tasolla havaittuun poikkeamaan
(taulukot 2 — 5). Klusterissa 1 (BMI-klusterikeskipiste = 17.8, N10) vastaavuus parani TA-TAp,
SOL ja MG lihasten kohdalla, mutta heikkeni TA-TAd lihaksen kohdalla (taulukot 2 — 5).

Simulointi tuotti kaikkien tukittujen lihasten kohdalla mydhdisemmédn LAHA ajankodan.
Suurin viive LAHA ajankohdalle havaittiin MG lihaksella 16.4 % (kuva 24) ja pienin TA
lihaksen kohdalla (TA-TAd 2.86 % (kuva 22A) ja TA — Tap 0.43 % (kuva 22B)), vastaava viive
SOL lihakselle oli 10.29 % (kuva 23) kéavelysyklin kokonaisajasta (0-100 %). LAHA-
ajoituksen perusteella tehtyjen simuloitujen lihasaktiivisuusajankohtien siirto suhteessa
mitattuun lihasaktivisuuteen pienensi (simulointi — mitattu) eroavaisuuksia eniten SOL ja MG

lihaksien kohdalla (kuva 33).

Bland-Altman kuvaajien perusteella LAHA-ajoituksen kannalta simulointia voidaan pitda
validina menetelmidnd TA-lihaksen kohdalla, riippumatta siitd kumpaan EMG-
mittauspisteeseen (TAd/TAp) sitd verrataan (kuvat 25 ja 26). LAHA-ajoituksen kannalta SOL-
ja MG-lihaksen kohdalla simulointia ei voida pitdi validina menetelména (kuvat 27 ja 28). ICC-
arvon perusteella simulointia voidaan pitdd kohtalaisen toistettavana menetelméné ainoastaan
TA-TAp:n kohdalla (ICC = 0.598). Toistettavuus on huono SOL:n (ICC = 0.049), MG:n (ICC
=0.064) ja TAd:n (ICC = -0.209) kohdalla.
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7 POHDINTA

Téassd  tutkimuksessa  verrattiin, eroaako  simuloitu  lihasaktiivisuus  mitatusta
lihasaktiivisuudesta kévelysyklin aikana merkitsevésti nilkan plantaari- (MG ja SOL) ja
dorsifleksioon (TA) osallistuvien lihasten kohdalla. Lihasaktiivisuuksien eroavaisuutta
verrattiin koko kévelysyklin ajalta sekd LAHA ajoituksen osalta. Koska koehenkil6d kuvaavan
mallin lihasvoimat laskettiin pituus-painosuhteen avulla, tutkittiin myos vaikuttaako
koehenkildiden BMI simulointi tarkkuuteen. Lihasaktiivisuuksien simulointiin kaytettiin
OpenSim-ohjelman  staattista  optimointitydkalua, joten  odotusarvoisesti  mitatun
lihasaktiivisuuden ja simuloidun lihasaktiivisuuden ajoituksessa on viivettd. Simuloidun
lihasaktiivisuuden viive pyrittiin korjaamaan siirtaméalla sen ajoitusta

lihasaktiivisuushuippuarvojen ajoituksen perusteella.

LAHA ajoituksen tarkkuus oli parempi TA lihaksen kohdalla, kuin MG ja SOL lihasten
kohdalla. TA-lihaksen kohdalla ajoitukset eivit eronneet merkitsevésti toisistaan simuloidun ja
mitatun lihasaktiivisuuden kesken, joten se voi osittain selittdd myds TA lihaksen kohdalla
kokonaisuudessaan parempaa vastaavuutta lihasaktivaatioiden kesken. Paremmasta
ajoituksesta johtuen my0s LAHA:en kohdalla simuloinnin validiteetti oli TA-lihaksen
kohdalla parempaa, kuin SOL ja MG lihasten kohdalla. Reliabiliteetti LAHA:jen ajoituksen
kohdalla oli kohtalainen ainoasataan simuloidun TA lihaksen aktivaation ja mitatun TAp-
mittauspisteen kohdalla, kun se muiden tutkimuksen kohteena olleiden lihasten kohdalla se oli
huono. Viive simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden vélilld saattaa selittyé lihas-jannemallin
elastisten komponenttien ja aktivaatiodynamiikan vaikutuksen puuttumisella seké lihasmallissa
lihasfiiberin kayttdytymisen yksinkertaistamisella. Lisdksi merkittdvin epdvarmuustekijin
lihasaktiivisuuksien eroavaisuuksien lihaskohtaiseen sekd BMI-klustereiden véliseen

tulkintaan aiheuttaa lihasaktivaatioiden normalisointi huippuarvoihin.

7.1 Simuloitujen ja mitattujen lihasaktivaatiohuippuarvojen ajankohta

Validiteetti LAHA-ajankohdan osalta osoittautui hyviksi TA-lihaksen kohdalla, mutta heikoksi

SOL ja MG lihaksen kohdalla. Reliabiliteetin havaittiin olevan kohtalainen ainoastaan TA
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lihaksen distaalisen mittauspisteen kohdalla (ICC = 0.598), kun se muissa mittauspisteissd oli
huono (SOL, MG ja TAp). Tutkimuksessa havaittiin simulaation tuottavan merkitsevéasti
mydhdisemman LAHA ajankohdan SOL (10.95% / 100ms) ja MG (16.4% / 159ms) lihaksille
verrattaessa sitd mitatun lihasaktivaation vastaaviin arvoihin. Saman suuntainen viive ilmeni
myds TA lihaksen kohdalla (TAd 2.86% / 28ms ja TAp 0.43% / 4ms), mutta ero ei ollut
merkitseva mitattuun lihasaktiivisuuteen ndhden. LAHA:n ajoituksen eroon on saattanut johtaa
mallinnuksesta johtuvat yksinkertaistukset: 1) Aktivaatiodynamiikan puuttuminen, 2) jénteen
mallintaminen venymattoméni, 3) elastisen energian huomioimattomuus ja 4) optimaalisen

lihasfiiberipituuden vakiointi.

LAHA:jen ajoituksen eroa simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden vélilld voi osittain selittdd
elektromekaaninen viive (Electromechanical delay, EMD). EMD on viive lihaksen sédhkdisen
toiminnan alkuhetken ja siitd seuraavan lihaksen voimantuoton alkamishetken vililld (Utku
Yavuz ym. 2010). Simuloinnissa kéytettiin staattista optimointia, mikd ei huomioi
aktivaatiodynamiikkaa, jonka avulla sdhkoisen aktiivisuuden ja voimantuoton vilistd viivettd
pyritddn mallintamaan. Téstd johtuen voidaan olettaa, ettd ainakin osa lihasaktivaatioiden

vilisestd viiveestd voidaan selittdd EMD:114.

EMD:n pituus vaihtelee lihaksesta, lihaksen tilasta ja mittausmenetelméstd riippuen
keskimédrin 8 — 45ms vililld (Nordes ym. 2009, Grosset ym. 2008, Hopkins ym. 2009, Moore
ym. 2002, Zhou ym. 1995, Winter & Brookes 1991), mutta myds huomattavasti pidempidkin
(100 - 300ms) viiveiti on raportoitu (Ubeda ym. 2017, Blackburn ym. 2009). Tutkimuksiin
peilaten TA lihaksen (TAp 4ms ja TAd 28ms) LAHA:jen vilisen viiveen voisi selittdd johtuvan
kokonaisuudessaan EMD:std, mutta SOL (100ms) ja MG (159ms) lihaksen kohdalla valtaosa
tutkimuksia ei puolla sitd, ettd koko viive johtuisi EMD:sté. Lisédksi voisi olettaa, ettd mikali
viive LAHA: vililld johtuisi pelkdstddan aktiivaatiodynamiikan puuttumisesta, olisi viiveet

todennédkoisesti lihasten vilillda enemmaén samansuuruisia.

Toinen seikka, joka voi selittdd LAHA:jen ajoituksen vélistd eroa on se, ettei lihasmallin
elastisia komponentteja (SSE ja PE) huomioida staattisessa optimoinnissa. Tutkimuksessa

havaitut erot nilkan dorsi- ja plantaarifleksioon osallistuvien LAHA:jen ajoituksen eroon
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saattaa selittyd osittain plantaarifelkisioon osallistuvien lihasten pidemmidn jénteen
vaikutuksesta. Zajak (1989) toteaakin artikkelissaan, ettid jinne-lihasmallin [ /IM -suhteen
ollessa yli 10 on simuloinnissa huomioitava jénteen elastisuus. Soleuksella [T /IM -suhde on 11
ja gastrocnemiuksella 9 (Zajak 1989). Vastaavasti paremman vastaavuuden ja LAHA:jen

omaavalla TA:lla [ /IM -suhde on vain 3.

Lihas-jainnemallin simuloiminen jiykkané (SSE ja PE jétetty huomioimatta) saattaa nikya SOL
ja MG lihaksen kohdalla LAHA:n siirtymisend my6hdisemmalle ajankohdalle. Simuloinnissa
tukivaiheen aikana lihasmalli toimii todenndkdisesti janteen venyméd vastaavaa mittaa
pidemmalli lihasfiiberipituudella. Téstd johtuen lihasmalli voi joutua toimimaan huomattavasti
todellissuutta huonommalla voimantuottoalueella, jolloin aktivaation tulee kasvaa tarvittavan
voimantuoton tasolle. Vastaavassa tilanteessa todellisessa lihasjdnnekompleksissa jénteen
venymésti johtuen lihas voi pysyé optimaalisemmalla voimantuottoalueella tukivaiheen lipi ja

niin saavuttaa lihasaktivaatiohuippuarvon simulaatiota aikaisempana ajankohtana.

Kolmantena  syynd  saattaa  olla  lihas-jinnemallin  elastisten =~ komponenttien
energianvarastointikyvyn sivuutus simuloinnissa, mikd voi vaikuttaa LAHA:jen ajoitukseen.
Ishikawa ym. 2005 totesivat SOL ja MG jdnnelihaskompleksia késittelevissa tutkimuksessaan,
ettd akillesjinne venyy ldpi koko yhdenjalan tukivaiheen ja lyhenee nopeasti tukivaiheen
loppua kohden. Tutkimuksessaan he havaitsivat, ettd MG:n lihassolut supistuivat konsentrisesti
tukivaiheen alkuosan aikana ja pysyivit isometrind supistuneena tukivaiheen loppuun asti, kun
taas SOL:en supistus oli eksentrinen ja se piteni tasaisesti koko tukivaiheen ajan. Ndiden
huomioiden perusteella Ishikawa ym. totesivat, ettd lihas- ja jidnnekudosten viliselld
vuorovaikutuksella on kdvelyn aikana tirked rooli elastisen energian vapautumisprosessissa.
Koska staattinen optimointi ei huomioi jdnteen venymai eikd siithen varastoitunutta energiaa,
voi tdmd osaltaan ndkyéd simuloinnissa LAHA:jen ajoituksen mydhédisempénd ajankohtana.
Téstd johtuen saattaa olla, ettd lihasmallin tdytyy tuottaa elastisiin komponentteihin
varastoituneen energian verran lisdvoimaa tukivaiheen loppua kohden, jolloin LAHA:n

ajankohta siirtyy myOhédisempéén hetkeen.
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Neljantend syynd simulaation tuottamaan myohdisempdin LAHA:n ajankohtaan saattaa
vaikuttaa lihaksen optimaalisen voimantuottoalueen muuttuminen aktivaatiotason muuttuessa.
Hessel ym. 2021 havaitsivat tutkimuksessaan, ettd lihasaktivaation laskiessa lihaksen
optimaalinen voimantuottoalue siirtyy suuremmille lihasfasikkeli pituuksille (3-20%).
Tutkimuksessa tehdyssid mallinnuksessa lihasmallin optimaalinen lihasfiibripituus (I)') on
vakio arvo, joka ei muutu aktivaatiotason muuttuessa, jolloin LAHA:jen ajoitukseen saattaa

syntyé eroavaisuutta.

Ylld mainitun neljin syyn yhteisvaikutus johtaa todennikoisesti siihen, ettd staattinen
optimointi ei ole validi menetelmd SOL ja MG lihaksen kohdalla tarkasteltaessa LAHA:n
ajankohtaa. Vastaavasti todennékdisin syy TA-lihaksen kohdalla parempaan validiteettiin
johtuu pienesti [7/IM -suhteesta, jolloin jinteen mallintaminen venymittoméind ei vaikuta

lihaksen fasikkelipituuteen yhté paljon, kuin SOL ja MG lihaksilla.

Tutkimuksessa saatujen tulosten vertaaminen aiemmin tehtyihin tutkimuksiin on haastavaa,
silld simulointituloksiin vaikuttaa tutkimuksissa kéytetyt menetelmat, erilaiset OpenSim-mallit
ja niiden lihas-jinnemallien laskentaparametrien l&dhtoarvot.  Tutkimuksessa saaduissa
tuloksissa lihasaktiivisuuden ajoituksen osalta on kuitenkin havaittavissa samankaltaisuutta
aiemmin tehtyjen tutkimusten kanssa (Roelker ym. 2020, Veerkamp ym. 2019, Liu ym, 2008).
Tutkimuksissa on my0s havaittu staattisen optimoinnin tuottavan TA:lle tarkemman ajoituksen
SOL:een verrattuna. Tutkimuksissa on harvoin raportoitu eksakteja viiveitd simuloidun ja
mitatun lihasaktiivisuuden ajoituksenvililld, mutta Hamner & Depl 2012 raportoivat
juoksututkimuksessaan simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden véliseksi keskimédrdiseksi
viiveeksi 75ms, mikd on samansuuruinen tdméan tutkimuksen keskimédrdisen viiveen kanssa

(73ms.).

7.2 Kaivelysyklin aikaisen simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden samankaltaisuus

SPM-analyysien perusteella TA (TAd 35.5%, TAp 28.8%) ja MG (35.1%) lihasten simuloitu
lihasaktiivisuus  poikkesi keskimddrin pienemmén prosenttiyksikoméddrdn mitatusta

lihasaktiivisuudesta kivelysyklin aikana, kuin SOL (71.2%). Eroavaisuutta simuloidun ja
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mitatun lihasaktiivisuuden vélilld voi osittain selittdd simuloinnissa tehtyjen yksinkertaistusten
seurauksena syntyneelld viiveelld SOL ja MG lihaksen kohdalla. Vaikka TA lihaksen kohdalla
viive ei ollutkaan merkitseva, on lihasaktivaatioiden ero kuitenkin samaa suuruusluokkaa MG-
lihaksen kanssa. Téstd voi tehdd sen piédtelmin, ettd kaikkien lihasten kohdalla koko
kavelysyklin aikaista eroa simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden vélilld ei voida selittda
pelkilla ajoituksella. Lisdksi on hyva huomioida se, ettd tukivaiheen aikana viive on niin suuri,
ettd MG ja SOL lihaksen aktivaatio on vield nouseva, kun mitattu lihasaktivaatio on jo laskeva.
SPM-analyysi ei kuitenkaan tulkitse laskevan ja nousevan aktivaation leikkauskohtaa
poikkeavaksi toisistaan, vaikka todellisuudessa ne ovat poikkeavia toisistaan. Jos leikkauskohta
tulkitaan poikkeavaksi, kasvaa simulaation poikkeavuus SOL-lihaksen kohdalla n. 80 %:iin ja
MG:n kohdalla n 40 %:iin. SPM analyysin tulosten tulkinnan ja analysoinnin tekee haastavaksi
se, ettd tutkimuksessa simuloitu ja mitattu lihasaktiivisuus normalisoitiin kdvelysyklinaikaiseen

huippuarvoon.

Tutkimuksessa kiytetyssd mittausdatassa ei ollut kéytettdvissd maksimaalisen lihassupistuksen
(MVC, Maximum Voluntary Contraction) aikana mitattua EMG-signaalia, johon kévelysyklin
aikaisen EMG:n olisi voinut luotettavasti normalisoida. Koska kaytettivissd ei ollut MVC:n
aikaista EMG:td, normalisoitiin mitattu lihasaktivaatiosignaali tissd tutkimuksessa
kéavelysyklin aikaiseen huippuarvoon. EMG-signaalin normalisoinnista johtuen myds simuloitu
lihasaktiivisuus  normalisoitiin ~ huippuarvoon.  Lihasaktiivisuuksien = normalisoimien
kévelysyklin aikaisiin huippuarvoihin voi ndin ollen vaikuttaa olennaisesti tutkimuksessa
syntyneisiin tuloksiin. Signaalien normalisoiminen huippuarvoihin saattaa muuttaa signaalin
dynamiikkaa merkittévésti ja ndin pienentdd simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden viélistad
todellista eroavaisuutta. Edelld mainituista syistd johtuen tutkimustulokset saattavat poiketa
merkitsevisti todellisuudesta ja ndin ollen SPM-analyysien tuottamat eroavaisuudet timén

tutkimuksen osalta ovat enemmaén suuntaa antavia.

Tarkasteltaessa simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden eroa BMI-klusteri tasolla voidaan
havaita, ettd simulointitarkkuus on parempi kaikkien tutkittujen lihasten kohdalla suuremman
BMI:n omaavassa klusterissa. Parempi simulointitarkkuus klusterissa 2. (BMI 24.6 + 2.3) voi
johtua siitd, ettd lihasmallin voimantuotto on laskettu pituus-painosuhteen perusteella

lahtotiedoista, jotka vastaavat paremmin klusterin 2 koehenkilditd. Pituus-painosuhde
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perustaisen laskennan pohjana kaytettiin Handsfield ym. (2014) tekemdi tutkimusta, jonka
koehenkiloind oli terveitd nuoria ja aikuisia. Handsfield ym. (2014) tutkimuksessa
koehenkiloiden BMI oli 24 + 4.0, kun tdssa tutkimuksessa se oli koko otoksen tasolla 19.7 +
3.6, klusterissa 2. BMI 24.6 + 2.3 ja klusterissa 1 BMI 17.8 & 1.5. Parempi simulointi tarkkuus
klusterin 2 kohdalla osoittaa, ettd mallin voimantuottokyvyn laskeminen pituus-painosuhteen
perusteella ldhtotiedoista, jotka ovat ldhelld tutkittavaa kohdatta voivat olla yhteydessd
tarkemman simulointi tuloksen. Lisdksi suuremmalla BMI:114 saattaa olla vaikutusta mitattuun
EMG-signaaliin. Korkeamman BMI:n omaavilla koehenkil6illd suurempi lihasmassan ja/tai
rasvamassan midrd saattaa vaikuttaa EMG signaalin mittauksen herkkyyteen ja/tai
ylikuulumisen midrddn. Toisaalta klusterin 2 pieni otoskoko (N4), sekd epdvarmuus siitd
kuinka normalisointi on muuttanut mitatun ja simuloidun lihasaktiivisuuden vélistd suhdetta
vihentdi timén havainnon merkitsevyyttd, mutta se ei kuitenkaan pois sulje sitd mahdollisuutta,

ettd BMI:114 olisi yhteyttd tissa tutkimuksessa simulointitarkkuuteen.

Simuloidun lihasaktiivisuuden ajoituksen korjaus mitatun LAHAn ajoituksen perusteella
ndyttdisi pienentdvan eroavaisuutta suhteessa mitattuun lihasaktiivisuuteen. Vaikka mitatun
LAHA:n perustuva ajoituksen korjaus pienentdd simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuden eroa
kévelysyklin aikana, ei se ole menetelméné sopiva ainakaan MG-lihaksen kohdalla. LAHA:on
perustuva ajoituksen korjaus siirtdd simuloitua lihasaktivaatiota MG lihaksen kohdalla liikaa,
jolloin heilahdusvaiheen lopussa ndkyvd mahdollista polvinivelen yliojentumista vastustava

lihasaktiivisuus siirtyy selvisti heilahdusvaiheen puolelle.

Tutkimuksessa havaitut eroavaisuudet simuloidun ja mitatun lihasaktiivisuuksien ajoituksen
vililld osoittavat, ettei staattinen optimointi tuota kaikkien lihasten kohdalla tieteelliseen
tutkimukseen riittdvin validia dataa. Simuloinnin avulla pystytddn kuitenkin laskennallisesti
mallintamaan vaikeasti mitattavia asioita, kuten esimerkiksi niveliin kohdistuvia
kontaktivoimia. Téillaisissa simuloineissa mitattua lihasaktiivisuutta tulisikin  kéyttda
enneminkin mallin kalibrointiin ja oikeiden simulointimenetelmien valintaan, kuin sen

validointiin.
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7.3 Tutkimuksen arviointi

Tahan tutkimukseen kiytetystd EXECP-aineistosta valittiin normaalisti kehittyneiden lasten ja
nuorten kidvelyanalyysin data. Koehenkildiden lukuméédrd oli 17 henkiléd ja
analysointivaiheeseen kelpuutettiin 14 henkilon data. Tassé tutkimuksessa koko otoksen tasolla
saatuja tuloksia voidaan pitdd suuntaa antavina, mutta klusteritasolla tehdyissd tarkasteluissa
(erityisesti klusterin 2, BMI 24.6) pieni otoskoko (N4) vaikuttaa, joten klusteri tasolla saatuja

tuloksia ei voida pitdd luotettavina.

Tutkimuksen luotettavuutta heikentdd kévelyanalyysissd kéytetty markkerointi. Pelkka
alaraajojen markkerointi ei ota kantaa yldvartalon ja sen segmenttien litkkumiseen kdvelyn
aikana. Téssd tapauksessa yldvartalon litkke madrdytyy puhtaasti lantion liikkeen perusteella,
jolloin massakeskipisteen sijainti ja litke kdvelysyklin aikana vairistyy. Massakeskipisteen
virheellinen sijainti saattaa muuttaa simuloinnissa liikkeen tuottamiseksi vaadittavaa
lihasvoimaa ja sen aikaan saamiseksi tarvittavaa lihasaktivaatiota. Samoin nilkan ja sédren
alueen vdhdinen markkeointi saattaa vaikuttaa saatuihin tuloksiin. Jalkaterdn markkerointi oli
toteutettu kantapdé- ja varvasmarkkerilla, jolloin esimerkiksi nilkan pronaatio ja supinaatio
jaavat havaitsematta. Kattavammalla markkeroinnilla yldvartalon, nilkan ja sddren alueella
simulointia olisi voitu saada paremmin vastaamaan todellista tilannetta. Lisdksi mallin
antropometrisessa skaalauksessa saattaa esiintyd epétarkkuutta, koska kdvelyanalyyseisti ei ole
kuvallista aineistoa, josta olisi voinut varmistaa markkeroinnin toteutuksen. Téllaisia virheitad
saattoi syntyé esimerkiksi tilanteissa, jossa koehenkilon ihonalaisen rasvakerroksen paksuus on
estanyt markkerin sijoittamisen tarkasti anatomisen luisen maamerkin kohdalle, eikd sitd ndin
ollen skaalauksen yhteydessd voitu tarkistaa. Lisdksi jalkaterd- ja séérialueen
simulointitarkkuutta olisi voitu parantaa dynaamisella kalibroinnilla, missd nilkka sekéd
polvinivelien rotaatiokeskipisteet olisi voitu laskennallisesti maérittdd. Koska kaytdssd olleen
aineiston avulla olisi voitu méérittdd vain lonkkanivelten rotaatiokeskipisteet, jitettiin se tdssé
tutkimuksessa tekemadttd. Lonkkanivelen rotaatiokeskipisteen laskennallinen maéiritys olisi
voinut parantaa lantionsegmentin sekd reisiluiden skaalaustarkkuutta. Lonkka- sekd
reisisegmenttien parempi tarkkuus olisi voinut parantaa simulointitarkkuutta ja nédin nédkya

polvinivelen ylittdvin MG-lihaksen aktivaatiossa.
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Kévelyanalyysi on suoritettu laboratoriossa, missd voimalevyt sijaitsivat 0.95 m etédisyydelld
toisesta kddntymisalueesta. Koska etdisyys kéddntymisalueeseen on lyhyt, saattaa
kévelysuorituksissa voimalevyjen kohdalla ilmetd jarruttamista tai kithdyttdmistd riippuen
etenemissuunnasta. Sijoittamalla voimalevyanturit l&hemmaéksi tasaisenvauhdin alueen
keskikohtaa olisi kdvely saattanut olla vakioidumpaa. Lisdksi kdytossé ollut reaktiovoimadata
(vain toisen levyn painekeskipiste liikkui mallin mukana) ei mahdollistanut RR-
algoritmitydkalun (RRA, Residual Reduction Algorithm) kayttdmistd. RR-algoritmin avulla
kinematiikka sekd mallin massakeskipisteen sijainti olisi saatu paremmin vastaamaan
reaktiovoimadataa, jolloin simulointitarkkuus olisi saattanut parantua. RR-algoritmin kaytto
olisi edellyttinyt kummankin jalan reaktiovoimien mittaamista koko askelsyklin ajalta. Mikali
tutkimusaineisto oli kerétty vain tétd tutkimusta varten, olisi kivelytutkimus ollut sopivampaa
tehdd esim. instrumentoidulla (reaktiovoimamittaus) kévelymatolla, jolloin edelld mainitut
voimalevyantureiden sijaintiin sekd askelsyklien kohdistamiseen liittyvét ongelmat olisi voitu
poistaa ja RR-algoritmin kéyttdminen olisi ollut mahdollista. Samalla kameroiden kattaman
kalibroidun alueen tilavuutta olisi voitu pienentdd ja kuvausalue tarkentaa paremmin kattamaan

tutkittava alue koehenkilon kévellessé paikallaan suhteessa laboratoriokoordinaatistoon.

EMGe-signaalin normalisoiminen kévelysyklin aikaiseen —maksimiarvoon, signaalin
tasoittamien 300ms. liukuvalla keskiarvolla, kdvelysyklien valinta EMG-signaalista, sekd
EMG:n mittauspaikka saattaa vaikuttaa saatuihin tutkimustuloksiin. EMG-signaalista valittiin
useampi (10 kpl) kdvelysykli keskiarvoisen kdvelysyklin muodostamiseen, kuin simuloinnissa
(5kpl) tehtiin. Useammasta EMG-signaalista laskettu keskiarvoinen lihasaktiivisuus tuottaa
paremman kuvan kidvelysyklin aikaisesta keskimdirdisestd aktiivisuudesta, mutta johtaa
vaistiméttd sithen, ettei simuloinnit ja mitatut EMG:t ole samoista kévelysykleista.
Simuloitujen kdvelysyklien datan tullessa hetkeltd, jossa koehenkilo saattaa olla vield osittain
kiithdytys tai jarrutusvaiheessa ja EMG-signaalit enemmaén tasaisen vauhdin alueelta, voi se
muodostaa virheldhteen tutkimustuloksiin. Lisiksi EMG-signaalin tasoittamien 300ms.

liukuvalla keskiarvolla saattaa aiheuttaa virheldhteen todelliseen LAHA ajoitukseen.

EMG normalisointi suhteessa kidvelysyklin aikaiseen maksimiin on saattanut muuttaa signaalin
todellista dynamiikkaa, mistd johtuen EMG-signaalin samankaltaisuus simuloituun

lihasaktiivisuuteen nédhden on voinut todellisuudessa olla toinen. Mikédli EMG ja simuloitu
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lihasaktiivisuus on ajoituksellisesti samankaltaisia, mutta aktiivisuustasoltaan poikkeavat, voi
normalisointi kévelysyklin aikaiseen maksimaliseen arvoon pienentdd nididen signaalien
todellista eroa. Koska EMG:td ei ole normalisoitu maksimaalisen lihassupistuksen aikana
mitattuun maksimiarvoon, voi tutkimustulokset tiltd osin olla merkitsevasti poikkeavat

todellisuuteen niahden.

EMG:n mittauspaikka antaa kuvan ainoastaan mittauselektrodien ldheisyydessd olevan
lihaskudoksen aktiivisuudesta, kun taas simulointi tuottaa lihasaktiivisuuden, joka kuvaisi
yhden skaalatun ja rakenteeltaan homogeenisen lihasolun supistumista. Koska kdveleminen
optimaaliseksi koetulla nopeudella ei todenndkdisesti vaadi motoristenyksikdiden
maksimaalista rekrytointia tutkimuksen kohteena olleilta lihaksilta, voi olla ettei
mittauselektrodien mittaaman alueella oleva lihasaktiivisuus anna oikeaa kokonaiskuvaa
lihaksen aktivoitumisesta. Lisdksi mahdollinen toisista lihaksista tuleva EMG:n ylikuuluminen

saattaa vaikuttaa mitattuun lihasaktiivisuuteen, jolloin mittaustuloksissa saattavat viaristyé.

7.4 Johtopiiatokset

Simuloidun ja mitatut lihasaktiivisuudet eroavat toisistaan merkittivésti kdvelysyklin aikana
SOL, MG ja TA-lihasten kohdalla. Suurin ero mitatun ja simuloidun lihasaktiivisuuden vélilla
on SOL lihaksella. SOL lihaksen lihasaktiivisuuksien ero on noin kaksinkertainen verrattaessa
siti MG ja TA lihaksiin. Staattisessa optimoinnissa tehtdvit mallinnukselliset
yksinkertaistukset saattavat aiheuttaa eroa mitatun ja simuloidun lihasaktiivisuuden vélilla.
Kaévelyn kaltaisen litkkumisen mallintaminen ilman, ettd huomioidaan lihas-jinnekompleksin
elastisia komponentteja niissd lihaksissa missd [ /IM-suhde on suuri niyttdisi aiheuttavan
suuremman viiveen mitatun ja simuloidun lihasaktiivisuuden vililld, kuin niissd lihas-
jinnekomplekseissa missi [J /I)-suhde on lyhyt. Timi nikyy siind, ettd lyhyen I3 /IM-suhteen
omaavan TA-lihaksella simulaation validiteetti on hyvé ja reliabiliteetti kohtalainen LAHA:n
ajankohdan perusteella Pitkdn [T/IM-suhteen omaavissa lihaksissa kuten SOL ja MG
simulaation validiteetti ja reliabiliteetti on huono. Mitatun ja simuloidun lihasaktiivisuuden

valisen ajallisen eron korjaaminen LAHA-ajoituksen avulla ei ole sopiva menetelma kaikkien
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lihasten kohdalla. MG lihasten kohdalla LAHA-ajoitukseen perustuva korjaus aiheutti

padtosheilahdus- ja kantaiskuvaiheen aktiivisuuden siirtymisen keskiheilahdusvaiheeseen.

Laskettaessa alaraajojen lihasmallien voimantuottoa Handsfield ym. (2014) maéérittelemén
pituus-painosuhteen  perusteella,  voi  koehenkilon = BMI:lA  olla  merkitystd
simulointitarkkuuteen. Mikéli koehenkilon BMI on ldhdeaineiston kanssa samankaltainen,
saattaa simulointi tuottaa tarkemman lopputuloksen, kuin koehenkil6ll4, jonka painoindeksi on

lahdeaineistoa matalampi.
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