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Zusammenfassung

Diese Arbeit versucht die Frage zu beantworten, ob Menschen eine Fufigelenkorthese
als parallele Gelenksteifigkeit in einen vorgegebenen Bewegungsablauf mechanisch eher
integrieren oder ignorieren. Daran ankniipfend werden Strategien identifiziert, wie gege-
benenfalls Anpassungen an diese externe Stérung stattfinden kénnten. Zur Untersuchung
dieser beiden Fragen werden vier Hypothesen (H1 — H4) formuliert:

H1: Wenn parallel zum Fufigelenk eine zusétzliche Gelenksteifigkeit induziert wird, dann &ndert
sich die globale vertikale Beinsteifigkeit nicht.

H2: Wenn parallel zum Fufigelenk eine zusétzliche Gelenksteifigkeit induziert wird, dann &ndert
sich die gesamte Fufigelenksteifigkeit nicht.

H3: Wenn eine Anpassung im Fufigelenk an eine parallele Gelenksteifigkeit stattfindet, dann
erfolgt diese mehr durch muskuldre Anpassung als durch geometrische Anpassung.

H4: Wenn parallel zum Fufigelenk eine zuséatzliche Gelenksteifigkeit induziert wird, dann ver-
ringert sich die muskuldre Aktivierung.

Methodisch wurde die externe Stérung mit Hilfe zwei verschiedener Orthesen am rech-
ten Fufsgelenk beim einbeinigen Hiipfen induziert. Mittels eines ein- und ausschaltbaren
pneumatischen Muskels (McKibben-Muskel) konnte ein Drehmoment in den Bewegungs-
ablauf eingebracht werden, das die Plantarflexion des Fufigelenks unterstiitzt. Insgesamt
nahmen sechs gesunde erwachsene Probanden freiwillig an den Untersuchungen im Insti-
tut fiir Sport- und Bewegungswissenschaften der Universitit Gent teil. Fiinf von ihnen
hiipften mit dem Orthesenmodell der Universitdt Gent (Ortesentyp G) und vier von
ihnen mit dem Orthesenmodell des Lauflabores der Friedrich-Schiller-Universitdt Jena
(Orthesentyp J). Dabei wurden kinematische, elektromyografische und dynamische Da-
ten erfasst. Orthesentyp G bzw. J erzeugte ein Drehmoment von 14 bis 18 bzw. 27 bis 31
Prozent des vom Muskel-Sehnen-Komplex des M. triceps surae erzeugten Drehmomentes.

Die Ergebnisse zeigen, dass die globale Beinsteifigkeit unabhéngig davon ist, ob der
pneumatische Muskel ein- oder ausgeschaltet ist (Konservierung der Beinsteifigkeit, H1).
Dies weist darauf hin, dass die parallele externe Gelenksteifigkeit mechanisch eher inte-
griert als ignoriert wird. Die Stérung wird zu mindestens 75 Prozent lokal im Fufgelenk
ausgeglichen. Dies deutet an, dass die Probanden eher eine Eingelenk- als eine Mehr-
gelenkstrategie wihlen (H2). Im Fufgelenk erfolgt die Anpassung vermutlich zu zehn
Prozent durch eine geometrische und zu 90 Prozent durch eine muskuldre Anpassungs-
strategie (H3). Die muskuldre Anpassung geschieht — den Ergebnissen nach zu urteilen
— mehr passiv durch mechanisches Feedback (Preflexe) in Verbindung mit einem gleich-
bleibenden Innervationsmuster (,,Feedforward-Preflex-Interaktion, vgl. u.a. Cham, Bai-
ley und Cutkosky (2000) oder van der Krogt u.a. (2009)) als aktiv {iber sensorisches
Feedback (Reflexe). Dies entkriftet die Hypothese H4.

Der Trend der Ergebnisse untermauert Ideen der ,jintelligenten Mechanik® (Blickhan
u. a., 2007) wonach sich bspw. die kinematische Kette des Beines auf eine externe Stérung
ohne oder mit sehr wenig neuronaler Information einstellen kann. Dies geschehe u.a.
aufgrund der Segmentierung des Beines und nichtlinearer viskos-elastischer Eigenschaften

der Muskeln.
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1 Einleitung

1.1 Motivation und allgemeine Fragestellung

Ferris u.a. veroffentlichten 2006 einen Artikel, in dem sie eine Fufigelenkorthese (An-
kle foot orthosis, engl.) als Methode zur Untersuchung neuromuskulérer Interaktionen
nutzten. Dieser Ansatz betrachtet Orthesen als Instrumente zur Stérung des natiirlichen
Bewegungsablaufes. Die Offenlegung von Reaktionen des Menschen auf solche orthesen-
induzierte Storungen konnen helfen, biologische Mechanismen der Bewegungssteuerung
und -regelung besser zu verstehen. Vordergriindiges Ziel dieses methodischen Ansatzes
ist demnach nicht, Orthesen an sich hinsichtlich des medizinischen, sportlichen oder mi-
litdrischen Gebrauchs zu optimieren, sondern die Nutzung der Ortheseneigenschaften als
wissenschaftliche Untersuchungsmethode. Dabei konnen Ergebnisse beider Forschungs-
ansétze sicherlich voneinander profitieren.

Aber warum koénnen Orthesen helfen, Mechanismen der menschlichen Fortbewegung
offenzulegen? Orthesen induzieren in Abhéngigkeit ihrer mechanischen Eigenschaften ein
zusétzliches messbares Drehmoment in das umschlossene biologische Gelenk. Die biolo-
gischen Strukturen des Orthesentrégers konnen diese Stérung entweder ignorieren oder
auf unterschiedlicher Art und Weise darauf reagieren. Kéme es zu einer Reaktion, miiss-
ten Anderungen elektromyografischer, dynamischer oder kinematischer Signale gemessen
werden konnen. Eine Detektion moglicher Reaktionen und deren Klassifikation kénnen
dann helfen, Kontrollmechanismen der Fortbewegung besser zu verstehen. Beispielsweise
konnte es sein, dass ein Orthesentréger mit einer verringerten muskuldren Aktivierung
auf eine Fufigelenkorthese beim Hiipfen reagiert, worauf u.a. Ergebnisse von Ferris u. a.
(2006b) hindeuten. Ebenso konnte aber die muskuldre Aktivierung unbeeindruckt von
der Orthese ein konstantes Muster generieren und moglicherweise passive Muskeleigen-
schaften zu einer Anpassung fithren. Diese Moglichkeit diskutieren u.a. van der Krogt
u.a. (2009) im Zusammenhang mit muskuldren Anpassungsstrategien an unterschiedli-
che Untergriinde. Die verschiedenen Strategien des biologischen Systems externe mecha-
nische Storungen im Bewegungsablauf zu kompensieren, konnten als ,mechanisches Im-
munsystem® (A. Seyfarth, personliche Mitteilung, 23.11.2010) zusammengefasst werden.
In diesem Sinne soll diese Diplomarbeit einen Teil zur Erforschung des ,mechanischen
Immunsystems® beitragen.

Inspiriert von der methodischen Herangehensweise Ferris’ u.a. 2006 wird im Rahmen
dieser Arbeit zunéchst untersucht, ob das biologische ,System Mensch* eine parallele
Fuftgelenksteifigkeit in den Bewegungsablauf mechanisch eher integriert oder ignoriert.
Anhand unterschiedlich vorgestellter Anpassungsmoglichkeiten wird weiter gefragt, wie
ggf. eine Anpassung stattfindet. Der Untersuchungsschwerpunkt liegt auf dem Fufigelenk,
um Vergleiche mit anderen Publikationen herstellen zu konnen. Zudem erkannte Farley



1 Einleitung

und Morgenroth (1999) das Fufigelenk als entscheidenden Faktor zur Beeinflussung der
globalen Beinsteifigkeit.

Zur methodischen Umsetzung der Fragestellung beziiglich der Integritit einer Orthese
in den menschlichen Bewegungsablauf eignen sich Hiipfexperimente. Nach Chang, Roiz
und Auyang (2008) wiren dies dazu in der Lage, innere Kontrollmechanismen des Beines
(Intralimb control, engl.) offenzulegen. Weitere Griinde fiir die Wahl von Hiipfexperimen-
ten als Untersuchungsmethode sind im néchsten Abschnitt 1.2 zusammengefasst.

1.2 Hiipf- und Stérungsexperimente

Die Gemeinsamkeiten, dass beim Hiipfen und Laufen periodische Bewegungen des Kor-
perschwerpunktes in Richtung des Gravitationsfeldes mit abwechselnden Flug- und Bo-
denkontaktphasen stattfinden, provozieren das Hiipfen als Abstraktion des Laufens zu
betrachten (bspw. Farley u. a., 1991). Austin, Tiberio und Garrett (2003) bemerken, dass
einbeinige Hiipfexperimente niitzliche Informationen iiber neuromuskulére und biome-
chanische Fahigkeiten bereitstellen. Der Vorteil, dass beim Hiipfen keine raumgreifende
Bewegung senkrecht des Erdschwerefeldes stattfindet, erleichtert die Methodik zur Un-
tersuchung des Bewegungsablaufes gegeniiber der Untersuchung von Laufbewegungen.
Vermutlich wegen der eben aufgezidhlten Griinde werden Hiipfexperimente haufig als
Methode zur Erforschung von Anpassungsstrategien des Beines an Stérungen wéihrend
der Fortbewegung gewéhlt. Dariiber hinaus erwéhnt Holle (2000) bewegungsstrukturelle
Gemeinsamkeiten des Laufens und Hiipfens im Kontext der motorischen Entwicklung
von Kindern. Nach ihr sei die Hiipfbewegung Voraussetzung fiir das Erlernen der Lauf-
bewegung.

Durch Storungen des gewohnten Bewegungsablaufes konnen mogliche Reaktionen eines
Probanden beobachtet, klassifiziert und hinterfragt werden, um daraufhin die inneren
Kontrollmechanismen des Beines erforschen zu kénnen.

Forschungsmethodisch kénnen Stérungen prinzipiell entweder seriell zur kinematischen
Kette des Beines oder parallel zu einem Gelenk in den Bewegungsablauf induziert wer-
den (vgl. Abb. 1.1). Eine serielle Storung kann bspw. mit einem unebenen, elastischen
oder ddmpfenden Boden realisiert werden (vgl. Abb. 1.1(a)). Untersuchungen dazu sind
u.a. bei Ferris und Farley (1997); Ferris, Louie und Farley (1998); Farley u.a. (1998);
Moritz und Farley (2003); Moritz und Farley (2004); Moritz, Greene und Farley (2004);
Moritz und Farley (2005); van der Krogt u.a. (2009); Grimmer u.a. (2008) zu finden.
Unterschiedliches Schuhwerk kann ebenfalls als seriell zum Bein orientierte Steifigkeit
abstrahiert werden (vgl. Bishop u. a., 2006).

Hiipf- und Gangexperimente mit Orthesen bieten die Moglichkeit parallel eines Gelen-
kes Stérungen zu induzieren und darauthin moégliche Anpassungsmechanismen zu studie-
ren (vgl. Abb. 1.1(b)). Diesem methodischen Ansatz folgen u.a. Ferris u. a. (2006b); Cain,
Gordon und Ferris (2007); Gordon und Ferris (2007); Chang, Roiz und Auyang (2008);
Malcolm u. a. (2009b); Malcolm u. a. (2009a); Sawicki und Ferris (2009); Kao und Ferris
(2009).
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Kérperschwerpunkt

Beinsteifigkeit

Bodensteifigkeit

AMI

(a) Boden als serielle Steifigkeit zur kinematischen Kette(b) Orthese als parallele Gelenksteifigkeit
des Beines

Abb. 1.1: Modifizierte Abb. 1.1(a) nach Ferris und Farley (1997) bzw. Abb. 1.1(b) nach
Chang, Roiz und Auyang (2008). Die Dynamik der Hiipfbewegung kann fiir
beide Abbildungen im Sinne des Feder-Masse-Modells nach Blickhan (1989)
idealisiert werden. Abbildung 1.1(b) modelliert das Bein als Punktmasse mit
starren Segmenten, die iiber Torsionsfedern der Gelenksteifigkeit £ miteinander
verbunden sind. Eine Hypothese dieser Arbeit widmet sich der Frage, ob sich
die Gelenksteifigkeit des M. triceps surae x; aufgrund der ortheseninduzierten
externen parallelen Gelenksteifigkeit xp dndert.

1.3 Orthesen

Der Einsatz von Orthesen! wird in der technischen Orthopédie und Medizin unter Um-
stdnden anders motiviert als in der Grundlagenforschung zur Untersuchung von neu-
romechanischen Anpassungsstrategien. Im klinischen Woérterbuch Pschyrembel (Hilde-
brandt, 1998) werden die Funktionen Stabilisierung, Entlastung, Ruhigstellung, Fiithrung
oder Korrektur von Gliedmafen oder Rumpf betont. Dabei steht offenbar die Herstel-
lung eines arthromuskulédres Gleichgewichtes durch die Minimierung externer Storungen
im Vordergrund. Wissenschaftliche Hiipfexperimente mit Orthesen im Sinne Ferris u. a.
(2006b) zielen hingegen héufig darauf ab, externe Stérungen in Form zusétzlicher Dreh-
momente in das Gelenk einzubringen, um mogliche Anpassungsstrategien der Biologie
an externe Storungen offenzulegen. Entsprechend unterschiedlich kann auch die Klassi-
fikation von Orthesen vorgenommen werden. Specht, Schmitt und Pfeil (2008) betonen
u.a. die medizinisch funktionelle Einteilung von Orthesen und deren Nomenklatur nach
ISO 8549-3:1989. Dieser internationalen Klassifikation nach wird in dieser Arbeit eine
Ankle-Foot-Orthosis (Fulgelenkorthese) verwendet.

Fiir Hiipfexperimente eignet sich eher eine Unterscheidung hinsichtlich des drehmomen-
terzeugenden Bauteils in passive und aktive Orthesen (Powered orthosis, engl.). Aktive
Orthesen unterscheiden sich von passiven durch einen geschlossenen Regelkreis mit Sen-
soren und Aktoren. Dadurch kénnen aktive Orthesen gezielt zeitabhidngige Drehmomente

'Kurzwort aus orthopidisch und Prothese (Scholze-Stubenrecht, 1997), bzw. griechisch aus ortho:
richtig; thesis: Stelle, Lage
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geflochtene

Membran j o gedehnt

Ruhezustand
Pneumatik aus

unter Druck stehend
Pneumatik ein

Abb. 1.2: Modifizierte Abbildung eines pneumatischen Muskels (,McKibben-Muskel*
oder auch ,Pneumatic artificial muscle®) aus Daerden und Lefeber (2000). Das
Prinzip geht auf Morins Patent Elastic diagphragm aus dem Jahr 1953 zuriick.

in den Bewegungsablauf einbringen. Als Aktoren wirken bspw. Motoren mit Schrauben-
federn (u.a. Blaya und Herr, 2004) oder pneumatische Muskeln (u.a. Ferris, Czerniecki
und Hannaford, 2005). Das Prinzip eines pneumatischen Muskels ist in Abb. 1.2 dar-
gestellt. Vorteile pneumatischer Muskeln gegeniiber Schraubenfedern sind die geringere
Masse, die individuelle Anpassung durch Regulierung des Druckes und die nichtlinearen
Kraft-Langeneigenschaften (vgl. Klute, Czerniecki und Hannaford, 2002), die die Muske-
leigenschaften moglicherweise realistischer simulieren. Nachteile aktiver pneumatischer
Muskeln sind die Ortsgebundenheit an einen Kompressor und die méglicherweise kiirzere
Lebensdauer des Membranmaterials und der Dichtungen.

Synonym der aktiven Orthese wird haufig auch der Begriff Exoskelett gewéhlt (u.a. bei
Gordon und Ferris, 2007; Sawicki und Ferris, 2008; Fleischer, 2008; Malcolm u. a., 2009b;
Kao, Lewis und Ferris, 2010). Moglicherweise soll damit eine begriffliche Assoziation zum
Exoskelett-Begriff der Biologie geweckt werden. Abbildung 1.3 versucht den Orthesen-
begriff vom Prothesen- und Skelettbegriff abzugrenzen. Skelette sind nach dieser Klassi-
fikation durch natiirliche Strukturen gekennzeichnet. Orthesen zeichnen sich durch eine
kiinstliche Strukturergdnzung aus, wihrend Prothesen in Verbindung mit einem kiinstli-
chen Strukturersatz gebracht werden kénnen. In Analogie zur Unterscheidung zwischen
Endoskeletten und Exoskeletten kénnte auch zwischen Endoorthesen im Koérperinne-
ren (z.B. Montgomery-Endothese aus Silikongummi zur Stabilisierung der Trachea) und
Exoorthesen auferhalb des Korpers (z.B. Fufigelenkorthese) unterschieden werden. Der
Begriff Exoskelett ist nach dieser Bergriffsabgrenzung fiir die Biologie reserviert und wird
deshalb in dieser Arbeit nicht anstelle des Orthesenbegriffes verwendet.

Um Verwechslungen hinsichtlich der Unterteilung in aktive und passive Orthesen im
medizinischen Sprachgebrauch vorzubeugen, wird auf die Klassifikation von Hohmann,
Uhlig und Mannerfelt (2005) hingewiesen. Aus Perspektive eines bewegenden Organis-
mus unterscheiden diese Orthesen zur aktiven und passiven Bewegungssteuerung. Bei
der aktiven Bewegungssteuerung miisse das Subjekt die Bewegungen selbst ausfiihren,
wahrend die passive Orthese nur die Fiihrung iibernimmt. Bei der passiven Bewegungs-
steuerung bewegen Motoren der aktiven Orthese das Gelenk bei inaktiver Muskulatur.
Um beide Sichtweisen sprachlich eindeutig zu bedienen, miissten Orthesen in passive zur
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Biologie Bionik Technik
Skelett Orthese Prothese Roboter
Naturliche Struktur Kunstliche Strukturergénzung Kunstlicher Strukturersatz
Exoskelett Endoskelett Exoorthese Endoorthese  Exoprothese Endoprothese
extern intern extern intern extern intern

Passive Exoorthese Aktive Exoorthese
Synonym: Orthese Synonym: Exoskelett
Elastizitaten Aktor + Sensor

Abb. 1.3: Abgrenzung und Klassifikation der Begriffe Exoskelett, Orthese, Prothese und
Roboter. Im Feld der Orthetik und Prothetik sind kiinstliche und natiirli-
che Strukturen zur Erfiillung einer Aufgabenstellung aufeinander angewiesen,
wohingegen in der Biologie natiirliche Strukturen auf kiinstliche verzichten
konnen.

Unterstiitzung der aktiven Bewegungssteuerung und aktive zur Unterstiitzung der passi-
ven Bewegungssteuerung eingeteilt werden. Aus Griinden der Ausdrucksékonomie wird
im Folgenden der Begriff ,Orthese anstelle einer ,passiven Orthese zur Unterstiitzung
der aktiven Bewegungssteuerung” verwendet.

1.4 Anpassungsstrategien

In Abschnitt 1.2 wurden serielle und parallele Stérungen des Bewegungsablaufes vorge-
stellt. Dazu werden in diesem Abschnitt Moglichkeiten genannt, wie der Mensch diese
Storungen kompensieren kénnte. Darauf aufbauend wird ein Gefiige an Hypothesen her-
ausgearbeitet.

1.4.1 Literaturrecherche

Ferris, Louie und Farley (1998) kennzeichnen die Beinsteifigkeit (Leg stiffness, engl.) als
Schliisselparameter zur Beschreibung der Bewegungsdynamik (vgl. Abb. 1.1(b)). Diese
reprasentiere nach Farley und Morgenroth (1999) die Durchschnittssteifigkeit des ge-
samten Muskelskelettsystems wiahrend des Bodenkontaktes. Blum, Lipfert und Seyfarth

(2009) erinnern an die allgemeine Definition der Beinsteifigkeit als partielle Ableitung der

Bodenreaktionskraft nach der Beinldnge wéahrend der Bodenkontaktphase: kp,:= — ag;fz .

Nach Approximation auf eine lineare Kraft-Langen-Beziehung und eine Raumdimension
(vertikale Komponente z) reduziert sich die Steifigkeit auf den Quotienten aus maxi-
maler vertikaler Bodenreaktionskraft Z:"Bz und maximaler vertikaler Beinstauchung Az,
(vgl. Gleichung 1.1). Die Beinlénge z; ist in Gleichung 1.1 der vertikale Abstand zwischen
Massenmittelpunkt des Probanden und dem Untergrund wéhrend des Bodenkontaktes.
Die vertikale Beinsteifigkeit kp, kann somit nach Gleichung 1.1 iiber die vertikale Kom-
ponente der Bodenreaktionskraft Fp, oder die Beinldnge wihrend des Bodenkontaktes
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f(I, A =100%)

f(I, A < 100 %)

exzentrisch : konzentrisch

relative Kraft
relative Kraft

. : exzentrisch konzentrisch
1<0:
leo le1Olko k1 i<o 0 >0
Kontraktionsgeschwindigkeit Kontraktionsgeschwindigkeit

(a) Passive Kraft-Geschwindigkeits-Anpassung  (b) Aktive Kraft-Geschwindigkeits-Anpassung

Abb. 1.4: Durch Verdnderung der Kontraktionsgeschwindigkeit (ZeO — eq, o — lkl)
des Muskel-Sehnen-Komplexes verschiebt sich der Arbeitsbereich (vgl. Abb.
1.4(a)) in der Kraft-Geschwindigkeits-Beziehung (u.a. Fenn und Marsh, 1935;
Hill, 1938; Katz, 1939; McMahon, 1984) und veréndert die normierte Muskel-
kraft f (l) passiv. Der steile Anstieg im Ubergangsbereich von der konzentrischen
Zk zur exzentrischen Ze Arbeitsweise bewirkt bei kleinen Geschwindigkeitséan-
derungen grofie Kraftinderungen. Aktiv (vgl. Abb. 1.4(b)) kann eine Anpas-
sung durch Verdnderung der muskuldren Aktivierung A erfolgen (Chow und
Darling, 1999; Reeves u. a., 2009; Hogan, 1984). t(rp): Landezeitpunkt, ¢ r0):
Absprungzeitpunkt

zs verandert werden.

:>sz%

(1.1)

Als externe Einflussparameter der Beinsteifigkeit bei Hiipfexperimenten mit seriellen
Storungen werden u.a. die Bodensteifigkeit (Ferris und Farley, 1997; Farley u. a., 1998;
Moritz und Farley, 2005; van der Krogt u.a., 2009), die Bodenddmpfung (Moritz und
Farley, 2003; Moritz, Greene und Farley, 2004) und das Schuhwerk (Bishop u.a., 2006)
diskutiert. Ubereinstimmendes Ergebnis der eben aufgezihlten Studien ist, dass die Ge-
samtsteifigkeit als Kombination der Boden- und Beineigenschaften (vgl. Abb. 1.1(a)) an-
ndhernd invariant gegeniiber der Verdnderung von Bodeneigenschaften bleibt. Der Kérper
reagiert demzufolge mit einer Steifigkeitsanpassung auf die verdnderten Umweltbedingun-
gen: Wenn die Bodensteifigkeit sinkt, dann steigt die Beinsteifigkeit (Ferris und Farley,
1997). Zur Anpassung der Beinsteifigkeit werden im Wesentlichen die Gelenksteifigkei-
ten, die Beingeometrie und die Richtung der Bodenreaktionskraft bei Farley u. a. (1998);
Farley und Morgenroth (1999) erwéahnt.

Als interne Einflussparameter zur Anderung der Beinsteifigkeit werden im Folgen-

Zs



1 Einleitung

den aktive von passiven Strategien unterschieden. Aktive Strategien zeichnen sich durch
Verdnderung der muskuldren Aktivierung A zur Anpassung der Muskelkraft Fj; aus.
Abbildung 1.5(b) und 1.4(b) verdeutlichen schematisch anhand der Kraft-Langen- und
Kraft-Geschwindigkeits-Beziehung, wie sich die relative Muskelkraft f — bezogen auf die
maximale isometrische Kraft — durch die Aktivierung verdndern kénnte. Die Muskelkraft
ist im Zusammenhang dieser Diplomarbeit als funktionelle Kraft des Muskel-Sehnen-
Komplexes (Muscle-tendon complex, engl.; vgl. u.a. Bobbert, Huijing und Ingen Schenau
(1986)) zu verstehen.

Forschungsergebnisse zum Stellenwert aktiver Anpassungsmechanismen der Fufsgelenk-
steifigkeit sind nicht einheitlich. Hobara, Kanosue und Suzuki (2007) behaupten, dass
grokere Fubgelenksteifigkeiten durch Anderung der muskuldren Voraktivierung (Preacti-
vation, engl.) und vermutlich einer Anderung des kurzen Dehnungs-Verkiirzungs-Zyklus
(Short-latency stretch reflex, engl) des M. triceps surae hervorgerufen werden kénnen.
Hortobagyi und DeVita (2000) bekréftigen die Kokontraktion (Co-contraction, engl.) des
M. tibialis anterior als Einflussvariable hinsichtlich der Steifigkeitsanpassung im Fufige-
lenk. Nielsen u.a. (1994) verstehen unter Kokontraktion die simultane Aktivierung von
Dorsalextensoren und Plantarflexoren. Andererseits ist nach den Untersuchungen von
Hobara, Kanosue und Suzuki (2007) die Kokonkraktion nicht der Hauptmechanismus
zur Anpassung der Fufigelenksteifigkeit. In Farleys u.a. (1998) Messergebnissen sinkt er-
staunlicherweise die muskuldre Aktivierung des M. soleus und M. gastrocnemius media-
lis bei steigender Fufigelenksteifigkeit. Bezliglich Untersuchungen mit externen parallelen
Gelenksteifigkeiten (z.B. Orthesen, Exoskeletten) zur Unterstiitzung der Plantarflexion
im Fufgelenk bekunden Ferris u.a. (2006b); Cain, Gordon und Ferris (2007); Gordon
und Ferris (2007); Kinnaird und Ferris (2009), dass die Reduzierung der biologischen
Fufgelenksteifigkeit (Gelenksteifigkeit des Muskel-Sehnen-Komplexes, & )s) mit einer Re-
duzierung der muskuldren Aktivierung des M. triceps surae korreliert.

Passive Strategien erfordern im Unterschied zu aktiven Strategien keine Anderung der
muskuldren Aktivierung. Unter anderen erklaren Moritz und Farley (2004) mit Hilfe des
Konzeptes der ,passiven Dynamik® (Passive dynamics, engl.) Anpassungen der Beinstei-
figkeit beim Hiipfen an unerwartete Anderungen der Bodensteifigkeit. Durch Anderung
der Orientierung der Beinsegmente dndere sich die Muskellange [ und die Kontrakti-
onsgeschwindigkeit | (zeitliche Anderung der Muskellinge) des Muskels (vgl. Abb. 1.6).
Dadurch kann sich der Arbeitsbereich auf der Kraft-Langen-Kurve (Abb. 1.5(a)) und der
Kraft-Geschwindigkeits-Kurve (Abb. 1.4(a)) verschieben. Folglich wiirde sich die Muskel-
kraft anpassen. In diesem Fall fiihrt das Zusammenspiel aus einer Anderung der Gelenk-
winkel und den nichtlinearen intrinisichen Muskeleigenschaften (Intrinsic muscle proper-
ties, engl.) zu einer Muskelkraftanpassung noch vor einer Anderung der EMG-Signale?
(Moritz und Farley, 2004). Dieses Verhalten ist auch unter dem Stichwort ,,Preflex (Loeb,
1995) oder ,mechanisches Feedback® (u.a. Cham, Bailey und Cutkosky, 2000) zu finden.
In Abb. 1.6 ist bspw. bei konstantem Kniegelenkwinkel die Lénge [ und Léngenénde-
rung pro Zeit ! des M. gastrocnemius in Abhéngigkeit des FuRgelenkwinkels 8 mit den

2In dieser Arbeit ist unter der Abkiirzung EMG die Oberflichen-Elektromyografie zu verstehen (Surface
electromyography, engl.)
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Abb. 1.5: Schematische Darstellung verschiedener Moglichkeiten der Muskelkraftanpas-
sung. Beispielsweise fiihrt eine Verkiirzung der Muskellange ly — [ zur Ver-
schiebung des Arbeitsbereiches (grau schraffiert) und damit zu einer Kraft-
verringerung (vgl. Abb. 1.5(a)) im Kraft-Léangen-Diagramm f(I)(u.a. Aubert,
Roquet und Elst, 1951; Hill, 1953; Gordon, Huxley und Julian, 1966; McMa-
hon, 1984). Durch Verdnderung der muskuldren Aktivierung A konnte eine
aktive Kraft-Langen-Anpassung erfolgen (vgl. Abb. 1.5(b))

Gleichungen A.10 und A.11 im Anhang abgeschétzt worden. Abbildung 1.6 verdeutlicht,
dass sich [ und [ nichtlinear mit 3 dndern.

Chang, Roiz und Auyang (2008) unterscheiden Ein- und Mehrgelenkstrategien (Single-
and multi-joint compensation strategy, engl.) zur Konservierung der Beinsteifigkeit bei
Hiipfexperimenten mit parallelen Gelenksteifigkeiten. Die Fufigelenksteifigkeit des Muskel-
Sehnen-Komplexes xj; reduziere sich bei Unterstiitzung der Plantarflexion durch eine
externe Feder und kompensiere damit die Orthesensteifigkeit (Eingelenkstrategie). Bei
Hemmung der Plantarflexion bzw. Unterstiitzung der Dorsalextension® erhéhe sich hin-
gegen k) analog der Kokontraktion im Fufsgelenk. In diesem Fall helfe die Verdnderung
der Steifigkeit des Kniegelenks die Beinsteifigkeit konstant zu halten (Mehrgelenkstrate-
gie).

Tabelle 1.1 fasst die in diesem Abschnitt erwidhnten Anpassungsstrategien zusammen.

1.4.2 Hypothesen

Zur formalen Beschreibung der Hypothesen helfen die in Abb. 1.7(a) eingefithrten Zei-
chen. Darin ist die Abstraktion des Sprungbeines mit angelegter Orthese auf ein Geome-
triemodell und das ,Feder-Masse-Modell* (Blickhan, 1989) dargestellt. Der Index 0 weist

3Dorsiflexion wird im Deutschen entweder als Dorsalextension (vgl. u.a. Schiinke u. a., 2005) oder Dor-
salflexion (vgl. u.a. Kendall und MacCreary, 1988) bezeichnet. Beide Begriffe meinen die Bewegung
des Fufiriickens in Richtung des Schienbeins.
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Verdnderung der Muskellange des M. gastrocnemius [ und der zeitlichen Ande—
rung der Muskelldnge [ in Abhéngigkeit des Fufigelenkwinkels 5. [ und [ sind

bzgl. (3 = 90°) bzw. SI(8 = 90°) normiert. Die Herleitung ist in Anhang 4.6

mit den Gleichungen A.10, A.11 niedergeschrieben. r(): Muskelursprung,

rjr: Muskelansatz, rg: Fuigelenk

mit Literaturbeispielen.

Tabelle 1.1: Zusammenfassung ausgewéahlter aktiver und passiver Anpassungsstrategien

Anpassungsstrategie

Literaturbeispiel

Voraktivierung
Dehnungs-Verkiirzungs-Zyklus
Kokontraktion/Koaktivierung
Muskelrekrutierung

Feedback

aktiv

Hobara, Kanosue und Suzuki (2007)
Hobara, Kanosue und Suzuki (2007)
Hortobéagyi und DeVita (2000)
Ferris u. a. (2006b)

Geyer, Seyfarth und Blickhan (2003)

Preflexe
Segmentorientierung
Intelligente Mechanik

passiv

Loeb (1995)
Moritz und Farley (2004)
Blickhan u.a. (2007)

aktiv 4 passiv  Ein- und Mehrgelenkstrategien

Chang, Roiz und Auyang (2008)
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(a) Beingeometrie und -steifigkeit (b) Freigeschnit-
tene Krafte  und
Drehmomente

Abb. 1.7: 1.7(a): Reduktion des rechten Sprungbeines auf das Hiiftgelenk r g, Kniegelenk
rx, Kniegelenkwinkel v, Fufgelenk bzw. Orthesengelenk rp, Fuligelenkwin-
kel 3, Ansatzpunkt der Bodenreaktionskraft r g, Ansatzpunkt der Muskelkraft
r); und Ansatzpunkt der Muskelkraft des pneumatischen Muskels rp sowie
des Neigungswinkels «. Weiter abstrahiert das Feder-Masse-Model (Blickhan,
1989) die Struktur des Beines u. a. auf einen Massepunkt m im Korperschwer-
punkt und eine masselose Feder der Steifigkeit k (Beinsteifigkeit). 1.7(b): Frei-
geschnittene Krafte und Drehmomente bzgl. der Drehachse des Orthesenge-
lenkes rg: Bodenreaktionskraft und deren Drehmoment M g, Muskelkraft F,
und deren Drehmoment M ),, Kraft des pneumatischen Muskels F p und dessen
Drehmoment M p sowie der Richtungswinkel ¢ der Bodenreaktionskraft.

in dieser Arbeit darauf hin, dass der pneumatische Muskel entspannt ist (ausgeschalte-
te Pneumatik). In diesem Zustand wird also kein externes paralleles Drehmoment M p
in das Fufgelenk induziert. Index 1 macht auf den Zustand eingeschalteter Pneumatik
aufmerksam. Der methodische Ablauf wird in Abschnitt 2.1 genauer beschrieben.

Fine interessante Frage hinsichtlich des globalen Verhaltens des Korperschwerpunk-
tes auf externe Storungen ist, ob sich die Beinsteifigkeit kp, dndert, wenn parallel zum
Fufigelenk eine zusétzliche Gelenksteifigkeit p induziert wird. Ferris u. a. (2006b); Cain,
Gordon und Ferris (2007); Gordon und Ferris (2007); Chang, Roiz und Auyang (2008)
beobachten, dass sich kp, nicht dndert, wenn parallel zum Fufigelenk xp eingebracht
wird. Diese Aussage soll mit Hypothese H1 gepriift werden. Methodisch kann H1 durch
Hiipfen mit Fufgelenkorthesen umgesetzt werden.

10
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Wenn parallel zum Fufigelenk eine zusédtzliche Gelenksteifigkeit xp induziert wird,
dann dndert sich die globale vertikale Beinsteifigkeit kp, nicht.

Beziehungsweise zur methodischen Umsetzung umformuliert, lautet diese:

H1: Die Beinsteifigkeit bleibt bei eingeschalteter Pneumatik gleich der Beinsteifigkeit
bei ausgeschalteter Pneumatik.

kb0 = ka1 (1.2)

Bei einer mdéglichen Konservierung der Beinsteifigkeit konnte geschlussfolgert werden,
dass der Proband die parallele Gelenksteifigkeit mechanisch eher integriert als ignoriert.

Im n#chsten Schritt bietet es sich an, die Gelenksteifigkeit als Parameter zur Veran-
derung der Beinsteifigkeit zu untersuchen. Nach Farley und Morgenroth (1999) hat das
Fufsgelenk einen groferen Einfluss auf die Beinsteifigkeit als das Knie- und Hiiftgelenk.
Beim Hiipfen, mit der Zielstellung eine maximale Hiipfhohe zu erreichen, identifizieren
Hobara u.a. (2009) das Kniegelenk mit dem grofiten Effekt zur Anpassung der Beinstei-
figkeit. In Ferris u. a. (2006b) Experimenten, bleibt die Gesamtsteifigkeit des Fufsgelenks
invariant gegeniiber einer zusétzlich induzierten parallelen Gelenksteifigkeit. Dieser of-
fenbar besonderen Anpassungsfihigkeit des Fufsgelenks widmet sich Hypothese H2:

Wenn parallel zum Fufigelenk eine zusétzliche Gelenksteifigkeit xp induziert wird,
dann dndert sich die gesamte Fufsgelenksteifigkeit xp nicht.

Beziehungsweise zur methodischen Umsetzung umformuliert, lautet diese:

H?2 Die gesamte Fufigelenksteifigkeit bleibt bei eingeschalteter Pneumatik xp; gleich
der gesamten Fufigelenksteifigkeit bei ausgeschalteter Pneumatik «pgg.

KB0 = KM0 = KB1 (1.3)
KMo = KM1 + KP1 (1.4)

Wenn diese Hypothese erfiillt sein sollte, dann resultiert, dass sich die Gelenksteifigkeit
des Muskel-Sehnen-Komplexes ks beim Wechsel vom aus- zum eingeschalteten Zustand
Kymo — k1 angepasst haben muss. k), kann wie bei Farley und Morgenroth (1999) als
Durchschnittsgelenksteifigkeit aus der Anderung des Muskeldrehmomentes AM}; und
der Anderung des Fukgelenkwinkels A3 approximiert werden:

A My

RM AB (1.5)

Die Anderung des Muskeldrehmomentes A [M s (Fyy, || - sin(Z(Far,rar)))| kann iiber
die Muskelkraft Fj; oder den effektiven Hebelarm |rj/| - sin(Z(F s, rar)) erfolgen. Die
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1 Einleitung

Muskelkraft kann nach der Gleichung Fy (A, f(1),f(l)) (Geyer, Seyfarth und Blickhan,
2003) tiber die muskulére Aktivierung A oder iiber die intrinsischen Muskeleigenschaften
f(1),f(1) (vgl. Abb. 1.5, 1.4) angepasst werden. Die muskuldre Aktivierung ist wiederum
abhéngig von Feedforwardprozessen (z.B. Voraktivierung, Antizipation) und Feedback-
prozessen. Geyer, Seyfarth und Blickhan (2003) und Haufle (2009) simulieren Reflexme-
chanismen die Langen-, Geschwindigkeits- oder Kraftwerte als Sensorinformationen fir
Feedbackstrategien verarbeiten. Danach konnten Kraft-Feedback A(f), Geschwindigkeits-
Feedback A(l) und Muskellingen-Feedback A(l) separiert werden.

Nach der vorangegangenen Analyse moglicher Anpassungsstrategien an parallele Ge-
lenksteifigkeiten konnten A3, vy - sin(Z(Fpz,rys)) zur geometrischen Anpassung zusam-
mengefasst und von der muskuldren Anpassung F; abgegrenzt werden. Ausgehend von
einigen Autoren (Ferris u. a., 2006b; Cain, Gordon und Ferris, 2007; Gordon und Ferris,
2007; Kinnaird und Ferris, 2009), die herausfanden, dass die muskuliare Aktivierung beim
Hiipfen mit einer Orthese abnimmt, wird der muskuldren Anpassung hypothetisch ein
groflerer Einfluss eingerdumt und Hypothese H3 formuliert:

H3 Wenn eine Anpassung im Fufigelenk an eine parallele Gelenksteifigkeit stattfindet,
dann erfolgt diese eher durch muskulidre Anpassung als durch geometrische Anpas-
sung.

Zur methodischen Umsetzung dieser Fragestellung wird zunéchst die Hilfsgrofe ,theo-
retisches Muskeldrehmoment M ;7 berechnet. Diese Grofe sagt aus, wie grof das Mus-
keldrehmoment bei eingeschalteter Pneumatik sein miisste, wenn der Muskel-Sehnen-
Komplex bei eingeschalteter Pneumatik die gleiche Muskelkraft aufbringen wiirde wie
im Zustand ausgeschalteter Pneumatik. Zur Berechnung von My werden der Orts-
vektor des Muskelansatzes bei eingeschalteter Pneumatik rj;q mit der Muskelkraft bei
ausgeschalteter Pneumatik Fp;¢ in Beziehung gesetzt:

Myt = a1 X Fao (1.6)

Operationalisiert lautet H3:

?
(Mo — Myr| < [Mpnn — My (1.7)

Eine mogliche Anpassung ist in Abb. 1.8 dargestellt.

Durch die Moglichkeit EMG-Signale als Untersuchungsmethode einzubinden, kénnte
eventuell der Einfluss aktiver von passiven muskuldren Strategien getrennt erforscht wer-
den. Unter der Annahme, dass eine muskulére Anpassung bei gleichzeitiger Verdnderung
des EMG-Signals |U| nachgewiesen werden kann, wére dies ein Indiz zu Gunsten der
aktiven Anpassung an die parallele Stérung der Gelenksteifigkeit. Falls keine Anderung
des EMG-Singals nachgewiesen werden kann, bekraftigt dies passive muskuldre Anpas-
sungsmechanismen. In den Untersuchungen von Ferris u.a. (2006b) verringert sich die
muskulédre Aktivierung des M. soleus und M. gastrocnemius caput lateralis beim Hiip-
fen mit einer Fufsgelenkorthese. Aus diesem Grund wird Hypothese H4 folgendermafien
formuliert:

12



1 Einleitung

geometrische
Anpassung

.......................... M|

muskulére
Anpassung

Muskel-Drehmoment [M /|

|

Bodenkontaktzeit tg

Abb. 1.8: Mogliche Veranderung des Muskeldrehmomentes beim Wechsel vom aus- zum
eingeschalteten Zustand M ;g — Mjsq1. Das theoretische Muskeldrehmoment
My separiert die geometrische von der muskuldren Anpassung (Hypothese
H3).

H4: Wenn parallel zum Fufsgelenk eine zusétzliche Gelenksteifigkeit induziert wird, dann
verringert sich die muskulare Aktivierung.

Abbildung 1.9 fast die Anpassungsstrategien in Verbindung mit den vier Hypothesen
zusammen.
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H4: Aktive muskulare Anpassung gréRer als passive?

Anderung der Aktivierung  Anderung des Arbeitsbereiches

Feedforward Sensorisches

1 Einleitung

H1: Beinsteifigkeit konstant?
ko=k,
H2: Gesamte FuRgelenksteifigkeit konstant?
K=Kyt Kp
H3: Muskulare Anpassung gréfler als geometrische Anpassung?

‘MMI_MMT|;|MM0_MMT|

Muskuldre Anpassung F, Geometrische Anpassung
ryxsin(X(F,, ,ry)), AB

U
—<1

0

/\

Aktiv Passiv

Mechanisches Feedback

Feedback

A(f) AUB) ai(p) (. B) fU(B))
A !

Abb. 1.9: Zusammenhénge unterschiedlicher Anpassungsstrategien und der vier Hy-

pothesen H1 — 4. k: Beinsteifigkeit, xp;: Gelenksteifigkeit des Muskel-
Sehnen-Komplexes, kp: Gelenksteifigkeit des pneumatischen Muskels, M ;:
Drehmoment des Muskel-Sehnen-Komplexes, M ;7 theoretisches Drehmo-

ment des Muskel-Sehnen-Komplexes, U: zeitlicher quadratischer Mittel-

wert des EMG-Signals, A(f): sensorisches Kraft-Feedback, A(l): sensorisches
Geschwindigkeits-Feedback, A(l): sensorisches Muskelldngen-Feedback, f(1):
mechanisches Geschwindigkeits-Feedback (Kraft-Geschwindigkeits-Beziehung),

f(1): mechanisches Langen-Feedback (Kraft-Langen-Beziehung).
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2 Methoden

2.1 Versuchsdesign und -ablauf

Die in Abschnitt 1.4.2 erarbeiteten Hypothesen orientieren sich vordergriindig daran, Un-
terschiede zwischen dem natiirlichen Hiipfen und Hiipfen mit einer parallelen Gelenkstei-
figkeit herauszufinden. Methodisch wurde die parallele Gelenksteifigkeit mit Hilfe zwei
verschiedener Orthesen beim einbeinigen Hiipfen induziert. Die Versuchsdurchfiihrung
mit zwei unterschiedlichen Orthesen verfolgte die Zielstellungen, Vor- und Nachteile des
Orthesendesigns ergriinden zu kénnen, mdogliche Anpassungsmechanismen unabhéngig
gegeniiber verschiedener Orthesentypen zeigen und auf verschiedene Probandengrofen
reagieren zu kénnen. Die Indizes G bzw. J weisen im Folgenden auf die zwei verschiede-
ne Orthesentypen hin. Der Orthesentyp G bzw. J kennzeichnet die in Gent bzw. Jena
entwickelte Orthese.

Der Ablauf eines Hiipfversuches wurde in fiinf Phasen gegliedert (vgl. Abb. 2.1). W&h-
rend der ersten Phase hiipften die Probanden 13 mal bei ausgeschalteter Pneumatik — also
ohne parallele Gelenksteifigkeit. Die zweite und vierte Phase sind Ubergangsphasen wih-
renddessen der pneumatische Muskel kontrahierte (k) bzw. dilatierte (d). Die Steuerung
des Kontraktions- und Dilatationsbeginn erfolgte iiber die Bodenreaktionskraft und ei-
ner Computerschnittstelle. Ein mit Labview® (National Instruments, Austin, TX, USA)
erstelltes Programm zahlte die ersten 13 Bodenkontakte und leitete ab der 14. Bodenkon-
taktphase die Luftfiillung ein. Wahrend des 27. Bodenkontaktes begann die Entspannung
des pneumatischen Muskels. Abbildung A.1 im Anhang verdeutlicht die kiirzere Kontrak-
tionsverzogerung tpy = 145 ms gegeniiber der Dilatationsverzogerung tpgy = 350 ms des
pneumatischen Muskels fiir eine Probemasse von 5 kg. Ursachen waren vermutlich Hyste-
reseeffekte des Membranmaterials. Da die Grofenordnung der Verzogerungen im Bereich
der Bodenkontaktzeit tp = 300 ms (vgl. Tabelle A.3) lag, wurden fiir die Ubergangspha-
sen k und d drei Bodenkontaktphasen reserviert (vgl. Abb. 2.1).

Der Ablauf der Hiipfserien hétte auch so gestaltet werden konnen, dass die Proban-
den zunéchst ohne Orthese hiipfen und danach die Serie mit Orthese bei eingeschalteter
Pneumatik wiederholen. Neben organisatorischem Mehraufwand aufgrund haufigeren An-
und Ablegen der Orthese bestiinde bei Wahl dieses Ablaufs auch ein methodischen Pro-
blem: Es wiirde Hiipfen ohne Orthese mit Orthesenhiipfen verglichen werden. Mégliche
Anpassungsmechanismen an parallele Gelenksteifigkeiten kénnten dann nicht von An-
derungen beziiglich dem ungewohnten Tragen einer Orthese getrennt werden. Deshalb
wurde der Ablauf so gestaltet, das Hiipfen mit Orthese im ausgeschalteten Zustand 0
mit Hiipfen im eingeschalteten Zustand 1 verglichen wurde (vgl. Abb. 2.1). Ein weiterer
Vorteil dieses Designs war, dass die Anpassungsstrategien wiahrend der Stérung in den
Ubergangsphasen k& und d fiir weiterfithrende Auswertungen genauer untersucht werden
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Fo
Kraftsensor o) Io}

Kompressor

pneumatische Muskelkraft

Einf-

Pneumatik

Kraftmessplatte

]

Bodenreaktionskraft

L L L L
1 5 12 15 18 25 28 31 X-2 X
Hipfnummer

Abb. 2.1: Schematische Darstellung des Versuchsplatzes und -designs. Kraftmessplatte,
EMG-Messgerit, Kraftsensor und ein Infrarot-Kamerasystem (Kinematik) re-
gistrierten die Messdaten. Zur Steuerung zihlte der Computer die Bodenkon-
taktphasen und signalisierte daraufhin dem Kompressor, den Luftdruck im
pneumatischen Muskel zu erhéhen (Kontraktion k) oder mit dem Umgebungs-
druck auszugleichen (Dilatation d). Die hell- und dunkelgrau markierten Si-
gnale der Phasen im aus- und eingeschalteten Zustand (0,1) wurden fiir die
Berechnungen ausgewéhlt. x: variable letzte Hiipfnummer
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2 Methoden

konnen. Beispielsweise erlaubte das Steuerprogramm den Fiill- und Entleerungsbeginn
wahrend des Bodenkontaktes zu verschieben und damit zu unterschiedlichen Zeiten die
Storung einzuleiten. In diesem Experiment begannen die Zustandswechsel in einer Kon-
figuration bei 33 Prozent der 14. und 27. Bodenkontaktphase und in einer anderen bei
66 Prozent. Die Fiillzeitpunkte wurden so gewéhlt, um mogliche Reaktionen auf eine
Storung wahrend der Lande- bzw. Absprungphase untersuchen zu kénnen.

Wahrend des Experimentes hiipften die Probanden in einer Konfiguration nach einem
vorgegebenen Takt von 2,6 Hz (Index (26)). In einer anderen erhielten sie die Instruktion,
ohne dufere Zwénge so natiirlich wie moglich zu hiipfen (freie wéhlbare Hiipffrequenz,
Index (fr)). Die Wahl der Frequenz orientierte sich an Ferris u. a. (2006b) Experimenten.
Damit konnten Vergleiche zu bisherigen Untersuchungen hergestellt werden. In diesem
Zusammenhang hétte auch die Vermutung aufgestellt werden kénnen, dass beim freien
Hiipfen die Probanden andere Anpassungsstrategien wéhlen als im gezwungen Zustand.

In einer weiteren Konfiguration wurden die Driicke im pneumatischen Muskel vari-
iert. Im Ruhezustand wurden diese auf 150 kPa oder 250 kPa eingestellt. Wahrend des
Hiipfens schwankte der Druck um bis zu 200 kPa aufgrund der Kompression des pneu-
matischen Muskels. Abbildung A.2 im Anhang zeigt die Langendnderung des pneuma-
tischen Muskels bei unterschiedlichen Kréaften. Auch wenn die gemessenen Werte nur
den Bereich bis ca. 40 Prozent der Maximalkréfte des pneumatischen Muskels Fp beim
Hiipfen darstellen, wird deutlich, dass die Steifigkeit bei 250 kPa grofser ist und néhe-
rungsweise linear verlauft im Vergleich zu niedrigeren Driicken. Héhere Driicke wurden
zur Schonung des Membranmaterials nicht gewahlt. Die Experimente wurden mit einem
Druck von 150kPa und 250 kPa durchgefiihrt. Aufgrund der grofseren parallelen Steifig-
keit bei 250 kPa im Vergleich zu niedrigeren Driicken, der damit verbundenen gréfseren
Storung und méglicherweise deutlicheren biologischen Anpassung wurden in der Aus-
wertung nur die Messdaten der 250-kPa-Konfiguration beriicksichtigt. Dabei schwankten
die Orthesensteifigkeiten fiir den Orthesentyp J zwischen 1,8 und 2,0 Nm/° und fiir den
Orthesentyp G zwischen 0,9 und 1,3Nm/°.

Die Fiille an unterschiedlichen Konfigurationen (Orthesentyp, Hiipffrequenz, Orthesen-
druck, Dilatations- und Kontraktionszeitpunkt) und die geringe Probandenanzahl (vgl.
Tabelle 2.1) vergegenwirtigt, dass die Experimente im Rahmen dieser Diplomarbeit eher
den Charakter einer explorativen Voruntersuchung als einer hypothesenpriifenden (ex-
planativen) Untersuchung (vgl. Bortz, 2005, S. 50) tragen. Die Wahl zu Gunsten des
Explorativen diente zur Entscheidungsfindung fiir ein optimales Untersuchungsdesign
hinsichtlich des erarbeiteten Hypothesengefiiges in Abschnitt 1.4.2. In diesem Zusam-
menhang konnen auch Hiipfversuche im Stehen hinterfragt werden. Anpassungsmecha-
nismen im Stehen sind aufgrund der komplexen kinematischen Kette aus Fufs-; Knie- und
Hiiftgelenk schwieriger zu analysieren als in einem reduzierten System. Die Interaktionen
beteiligter mehrgelenkiger Muskeln sind grofer als bei eingelenkigen Bewegungen. Aus
diesem Grund wurde in Vorversuchen gepriift, ob eine hiipfahnliche Bewegung auf das
Fuftgelenk eingeschrinkt werden kann. Dazu sollten Probanden auf einem Hocker sitzend
ihren rechten Fuft auf und ab bewegen. Dieses ,einbeinige Hiipfen mit gebeugtem Knie-
gelenk im Sitzen auf einem Hocker* (vgl. Abb. 2.1) reduzierte die Freiheitsgrade und
die involvierten Muskeln. Kausale Schliisse sind bei weniger Variablen einfacher identifi-
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2 Methoden

(a) Hipfen im Stehen (b) ,.Sitzendes Hiipfen*

Abb. 2.2: “Sitzendes Hiipfen“ als methodische Problemreduktion neuromuskulérer Inter-
aktionen auf die Fufsgelenkmuskulatur? Nein: In Vorversuchen stellte sich her-
aus, dass der Einfluss der Hiiftbeuger M. rectus femoris und M. tensor fasciae
latae auf die Bewegungsausfithrung nicht vernachléssigbar ist.

zierbar und Steifigkeitsanpassungen des Fufigelenks an parallele Gelenksteifigkeiten lokal
beschreibbar. In durchgefiihrten Messserien im ,sitzenden Hiipfen“ stellte sich aber her-
aus, dass die Bewegung durch die Hiftbeuger M. rectus femoris und M. tensor fasciae
latae beeinflusst wurde und damit eine Problemreduktion auf die Fuftgelenkmuskulatur
ausgeschlossen ist. Ein Proband wies des Weiteren auf Schmerzen im Lumbalbereich der
Wirbelséule hin, was vermutlich auf einen Einsatz des Hiiftbeugers M. iliopsoas hin-
deutet. Aus diesen Griinden wurde die Methode des stehenden Hiipfens dem “sitzenden
Hiipfen vorgezogen.

Der Versuchsablauf umfasste eine Vorbereitungs-, Durchfithrungs- und Nachbereitungs-
phase. Vor Experimentierbeginn wurden die unter Abschnitt 2.3 beschriebenen Messge-
rate kalibriert und eine Einverstéandniserklarung der Probanden zur freiwilligen Teilnah-
me an den Experimenten eingeholt. Danach wurden die in Abschnitt 2.3 erlduterten
Qualisis-Marker und EMG-Elektroden an die Probanden angebracht. Anschlieffend wur-
de die Lange des pneumatischen Muskels individuell angepasst und eine Testmessung
durchgefiihrt. In der Durchfiihrungsphase wurden die Hiipfserien unterschiedlicher Kon-
figurationen in zufélliger Reihenfolge absolviert. Alle Probanden hiipften auf dem rechten
Bein im Stehen mit den Handen am Beckenkamm (Crista iliaca). Kombiniert wurden die
Konfigurationen Hiipffrequenz (2, 6 Hz und freies Hiipfen), Fiillzeitpunkt (33 Prozent und
66 Prozent der Bodenkontaktzeit) und der Druck des pneumatischen Muskels (150 kPa
und 250 kPa). Daran anschliefend hiipften die Probanden in zwei Messungen ohne Orthe-
se bei einer Hiipffrequenz von 2,6 Hz und als freies Hiipfen. Dadurch ergaben sich zehn
Hiipfserien je Proband mit einer Orthese. Insgesamt nahmen sechs Probanden an den
Messungen teil, von denen vier mit dem Orthesentyp J und fiinf mit dem Orthesentyp
G hiipften (vgl. Tabelle 2.1). Demnach hiipften drei Probanden mit beiden Orthesen-
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typen. In der Nachbereitungsphase wurden die Qualisis-Marker und EMG-Elektroden
der Probanden entfernt, die anthropometrischen Groéfen Beinldnge (Hohe des Trochan-
ter major), Hebelarm der Achillessehne und Korpergewicht gemessen und Stichproben
der Kraft- und Kinematikmessdaten kontrolliert. Eine Messung dauerte ca. 30 Sekunden;
der ganze Versuch ca. 90 Minuten.

Tabelle 2.1: Eigenschaften der Probanden.

Probanden- Orthesen- Masse in  Trochanter- Hebelarm Alter in  Geschlecht
nummer typ kg hohe in cm Achillessehne a

in cm
1 G 58 87 3,5 40 weiblich
2 GundJ 75 91 3,8 22 ménnlich
3 G 59 93 4,8 22 ménnlich
4 J 60 88 4,3 28 méannlich
5 GundJ 73 93 6,5 30 mannlich
6 Gund J 62 91 2,6 24 maéannlich

2.2 Ortheseneigenschaften

In Abbildung 2.3 sind Bemafungen der unterschiedlichen Orthesentypen (Index J bzw.
G) dargestellt. Im Wesentlichen bestanden beide Orthesen aus einer Fufschale FO, ei-
ner Unterschenkelschale UQO, einem Fufsgelenk rg, einem Kraftsensor KS und einem
pneumtatischem Muskel PM. Die dorsalen und ventralen Aussparungen der Unterschen-
kelschale vereinfachten das Platzieren der EMG-Elektroden, verringerten die Orthesen-
masse und erleichterten das Anlegen der Orthese. Die Schale des Orthesentyps J wurde
vom Sanititshaus Rothgaenger (Gera) aus Orthocryl® Laminarharz und Carbonfaser-
Gewebeband unidirektional der Firma Otto Bock® angefertigt und wog 23 N. Vorteil der
geringen Nachgiebigkeit das Materials war die direkte Kraftiibertragung vom pneumati-
schen Muskel auf den Organismus. Flexiblere Eigenschaften hatte die 12N schwere von
der Firma Technische Orthopedie Belgie (Gent) gefertigte Orthese G aus Kunststoff. Or-
thesentyp G konnte aufgrund der flexibleren Eigenschaften der Orthesenschale einfacher
an die Probanden angebracht werden.

Die pneumatischen Muskeln bestanden aus einem inneren Latexschlauch (Michelin®
Aircomp Latex Al 22/23-622) und einem &uferen Geflechtschlauch aus Polyester (vgl.
Abbildung 1.2). Unter Druck stehend verkiirzte die dufiere Membran longitudinal und
dilatierte transversal aufgrund des Flechtwinkels ¢. Dieses Prinzip kiinstlicher Muskeln
ist in der Literatur auch unter dem Stichwort McKibben-Muscle (bspw. Daerden und
Lefeber, 2000) zu finden und orientiert sich an dem US Patent FElastic Diaphragm Morins
aus dem Jahr 1953.

Da die Orthesenansteuerung wie in Abschnitt 2.1 beschrieben nur wahrend der kurzen
Kontraktions- und Dilatationsphase erfolgte und der pneumatischen Muskel sonst nur
langenabhéngige Krifte auf den Probanden iibertragt, werden beide Orthesentypen als
passive Orthese zur Unterstiitzung der aktiven Bewegungssteuerung klassifiziert (vgl.

Abb. 1.3).
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(a) Orthesentyp J
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Abb. 2.3: Bemafsungen des Orthesentyps J und G fiir das rechte Bein. Ansicht von late-
ral. FO: Fufsschale, UO: Unterschenkelschale, PM: pneumatischer Muskel, SM:
Schraubenmutter, £S: Einstellschraube, KS: Kraftsensor, rz: Drehachse.
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Die druckabhéngige Ruheldnge des pneumatischen Muskels inklusive der Befestigung
¢+ b in Abb. 2.3 wurde mit Hilfe der Einstellschraube ES und der Schraubenmutter SM
individuell an die Probanden angepasst. Dazu stellten sich diese mit gestrecktem Kniege-
lenken auf eine geneigte Ebene von 30 Grad. Der Druck im pneumatischen Muskel wurde
auf 150 kPa bzw. 250 kPa eingestellt. Anschliefsend wurde ES auf die Lénge ¢ 4+ b ver-
schoben und unter geringer Zugkraft von SM angezogen. Nach einem Testversuch teilten
die Probanden mit, ob sie die Unterstiitzung der Plantarflexion spiirten. Gegebenenfalls
wurde ¢ + b weiter angepasst.

2.3 Messsysteme

Dieser Abschnitt beschreibt die verwendeten Messsysteme und wie deren Messsignale fiir
weitere Berechnungen aufbereitet wurden.

Die drei Komponenten der Bodenreaktionskraft erfasste eine Kraftmessplatte von Kist-
ler® (Type: 9281B, Winterthur, Schweiz) bei einer Abtastfrequenz von 1000 Hz und
einer Ladungsverstidrkung von 5000 pC. Das Frequenzspektrum der Rauschsignale zeigt
in Abb. 2.4 bei ca. 400Hz einen Spitzenwert. Diese Frequenzkomponenten wurden fiir
die weitere Datenverabeitung nicht gefiltert, da gefilterte Kraftsignale die Detektion der
Lande- und Absprungzeitpunkte stiarker beeinflusst hiatten als ungefilterte Kraftsignale:
Das Detektionsdelay des gefilterten Signals (¢, — ¢,) war im Beispiel der Abb. 2.4 grofer
als das Detektionsdelay (t( D) — to) des ungefilterten Kraftsignals.

Der Drift der vertikalen Bodenreaktionskraft von Fp,p = 0,93N/(30s) aufgrund der
Piezosensorik war auf die Dauer einer Messserie geringer als die Amplitude des Rausch-
signals von ca. £2N (vgl. Abb. A.3). Fiir eine genauere numerische Integration zur Be-
rechnung der Korperschwerpunktbewegung wurde der Drift korrigiert.

Die Krifte des pneumatischen Muskels PM des Orthesentyps J bzw. G wurden mit
dem Kraftsensor KM26z (ME-Messsysteme GmbH, Henningsdorf) bzw. ALD-W-2 (A.L.
Design, Inc.) mit einer Abtastrate von 1000 Hz registriert. Fiir die weitere Datenverar-
beitung wurden die Ausgangssignale mit den Kalibrierfunktionen Fj;(Uy) bzw. Fg(Ug)
skaliert und auf Null abgeglichen (vgl. Abb. A .4).

Acht Infrarotkameras (ProReflex, Qualisiys®, Schweden) identifizierten mit einer Auf-
nahmefrequenz von 240 Hz die Trajektorien passiver Marker am Hiiftgelenk rp, lateralem
Kniegelenkspalt rg, duferem Orthesengelenk nahe dem duferen Knochel (Malleolus la-
teralis) rp und an der Fufsschale der Orthese FO nahe des Fulwurzel-Mittelfufsgelenks
(Articulatio tarsometatarsales) des kleinen Zehes rp (vgl. Abb. 1.7(a)). Fiir die weite-
re Datenverarbeitung wurden die Messsignale auf 1000 Hz extrapoliert. Kurzzeitig nicht
erfasste Orts-Zeitkoordinaten r(¢) der Marker wurden linear interpoliert. Die Kalibrie-
rung des Kamerasystems erfolgte fiir jeden Probanden zu Beginn der Messung mit einem
Kalibrierstab und einem L-férmigen Referenzgefiige des Kameraherstellers.

Die Aktivierung von sechs Beinmuskeln (M. rectus femoris, M. tensor fasciae latae, M.
tibialis anterior, M. gastrocnemius lateralis, M. gastrocnemius medialis, M. soleus) wurde
mit selbstklebenden bipolaren Oberflachenelektroden gemessen. Der Abstand der Elek-
trodenmittelpunkte betrug 2cm. Die Referenzelektrode wurde am Processus spinosus
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Spektrum der Rauschsignale Fg,n der Kraftmessplatte
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Abb. 2.4: Das Spektrum der Rauschsignale der Kraftmessplatte zeigt bei ca. 400 Hz die
Eigenfrequenz der Kraftmessplatte. Die Peaks bei 100 Hz, 200 Hz und 300 Hz
sind vermutlich auf die Netzfrequenz von 50 Hz zurtickzufiihren. Die Genau-
igkeit der Detektion des Landezeitpunktes ¢ 7p) ist von der Amplitude der
Rauschsignale Fg,n und der Abtastfrequenz abhéngig. Eine Filterung der Da-
ten wiirde die Amplitude glatten, gleichzeitig aber auch den Detektionszeit-
punkt ¢ 7p) vom tatsichlichen Landezeitpunkt ¢, nach ¢, verschieben. Da bei
diesen Messwerten das Detektionsdelay ohne Filterung |t( D) — t0| kleiner war
als |t; — to|, wurden die Kraftsignale nicht gefiltert. Fip,n: Rauschsignale der
vertikalen Bodenreaktionskraft.
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des Vertebra prominens angebracht. Als Transmitter wurde der tragbare Telemyo (Ty-
pennummer: TRX-44-DBP-AGB-148) des Unternehmens Noraxon U.S.A. Inc. eingesetzt.
Die Lokalisation und Orientierung der Elektroden erfolgte nach SENIAM-Standards! mit
Hilfe der Beschreibungen auf den Webseiten der Internetadresse http://www.seniam.org
(Zugriff am 5. Januar 2010). Zur Verringerung des elektrischen Widerstandes zwischen
Hautoberfliche und Elektroden wurde die Haut rasiert, mit Sandpapier angeraut und mit
Ether abgetupft. Die Elektrodenkabel wurden mit einem Netzschlauch am Bein befestigt,
um Bewegungsartefakte zu reduzieren. Die EMG-Signale wurden mit einer Abtastrate
von 1000 Hz gemessen und 1000 fach vorverstidrkt. In der weiteren Datenaufbereitung
erfolgten Zentrierung und Gleichrichtung der EMG-Signale. In Anlehnung an die Me-
thoden von Ferris u.a. (2006b) wurden die EMG-Signale mit einem Butterworthfilter
vierter Ordnung und einer Cutoff-Frequenz von 20 Hz gefiltert. Fiir die Abb. 3.7, A.11,
A.10, A.12 wurden die EMG-Signale mit einem gleitenden quadratischen Mittelwert der
Fensterldnge von 21 Abtastwerten geglattet.

2.4 Datenverarbeitung

Dieser Abschnitt beschreibt die Berechnung der gesuchten Grofen (vertikale Beinsteifig-
keit kp,, Fuligelenksteifigkeiten x, Drehmomente M und mittleren EMG-Signalen, vgl.
Abschnitt 1.4.2) aus den gegebenen kinematischen Messdaten rp, rg, rx, ry, dy, dp,
elekromyografischen Messdaten U und den dynamischen Messdaten Fp, |Fp|. Die fol-
genden Formeln gelten fiir den eingeschaltenen Zustand (Index 1). Durch Austausch
der Indizes 1 = 0 gelten die Formeln fiir den ausgeschaltenen Zustand 0. Minima und
Maxima werden im Folgenden mit ~und " iiber dem Hauptzeichen gekennzeichnet. Zur
numerischen Analyse wurde Matlab® R14 (Version 7.0.1, The MathWorks) verwendet.

2.4.1 Datenkalkulation

Hypothese 1

Die Beinsteifigkeit kg, wurde nach zwei verschiedenen Methoden berechnet und hin-
sichtlich der Landephase kp,(7p) und Absprungphase kp,(70) unterschieden. Methode 1
orientierte sich an Gleichung 1.1 wahrend in Methode ein Energieansatz zur Berechnung
von kp, genutzt wurde.

Nach Methode 1 wurde die vertikale Beinsteifigkeit kg, aus dem Maximalwert der verti-
kalen Bodenreaktionskraft # Bz, dem Extremum der Auslenkung des Korperschwerpunk-
tes in vertikale Richtung wahrend der Bodenkontaktphase Zs(tp) und der Auslenkung
des Korperschwerpunktes in vertikaler Richtung wéahrend des Landezeitpunktes zs(t( TD))
bzw. Absprungzeitpunktes z;(# o)) berechnet.

Fle
Z1(tB1) — 2s1(t(TD)1)

kp.(rp)1 = (2.1)

! Akronym aus dem Englischen: Surface ElectroMyoGraphy for the Non-Invasive Assessment of Muscles
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Fle
Zs1(tB1) — zs1(t(ro)1)

kp2(Ton (2.2)

Der Korperschwerpunkt z; der Probanden wurde aus zweifacher Integration der ver-
tikalen Bodenreaktionskraft Fp, mit den Anfangsbedingungen %4 (¢ = 0) ~ 0 und

zs1(t = 0) = 0 berechnet. ¢ = 0 kennzeichnete dabei den Zeitpunkt zu Beginn einer
Hiipfserie, als die Probanden in Ruhe auf der Kraftmessplatte standen.

%1 = ;//Fle(tl)th (2.3)

Die zweite Methode zur Berechnung der Beinsteifigkeit orientierte sich an einem Ener-
gieansatz. Die Energie auf der linken Seite des Gleichheitszeichens in Gleichung 2.4 kenn-
zeichnet die Energie einer approximierten linearen Steifigkeit bei maximaler Stauchung.
Die Terme der Energien auf der rechten Seite des Gleichheitszeichens driicken die maxi-
male potentielle Energie wahrend der Bodenkontaktphase plus der maximalen potentiel-
len Energie wiahrend der Flugphase im Gravitationsfeld aus. ¢tp symbolisiert die Boden-
kontaktdauer, ¢ 7py den Landezeitpunkt, ¢r die Flugdauer, m die Masse eines Probanden
und ¢ die mittlere Erdschwerebeschleunigung.

1
§/€BZ(TD)1 (Z1(tB1) — 251(t(TD)1))2 = mg (zs(t(rp)1) — Z(tB1)) + mg (21 (tr1) — 21 (trp)1))
(2.4)
S p—— 2mg(Zs1(tr) — Zsl(tB1))2 (2.5)
(zs1(t(TD)1) — Z1(tB1))
2 S s
= kpa(roy = mg(Zs1(tr1) — %1(t51)) (2.6)

(zs1(troy) — Zsl(tBl))2

Die relative Abweichung von Hypothese |[AH1| wurde mit Gleichung 2.7 quantifi-
ziert. Hypothese 1 wurde als erfiillt angenommen, wenn die Bedingung |kp,1| — |kp.o| <
!sz( STD)O‘ erfiillt war. kp,(srp)o kennzeichnet die Standardabweichung der vertikalen
Beinsteifigkeit bei ausgeschalteter Pneumatik.

szl - szO

AH1| =
| | kB0

-100 % (2.7)

Hypothese 2

Die Gelenksteifigkeit des Muskel-Sehnen-Komplexes ks und des pneumatischen Muskels
kp wurden im physikalischen Sinne als Winkelrichtgrofsen interpretiert. Diese wurden
analog der Definition 2.1 bestimmt:

= — ) 2.8
(TN S S ron) (28)
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Zur Quantifizierung der Abweichung von Hypothese H2 wurde Gleichung 2.9 gewé&hlt.
Gleichung 2.9 driickt aus, dass bei einer vollstdndigen muskulédren Steifigkeitsanpassung
Kym1+Kp1 = kpo die Abweichung von der Hypothese H2 null Prozent und bei gar keiner
muskuléren Anpassung x)1 = k9 die Abweichung 100 Prozent betrégt.

IAH2| = ”MO_(ZM1+“P1) -100 % (2.9)
P1

Die Gelenksteifigkeiten wéhrend der Absprungphasen kj(70y, kp(T0) ergeben sich
durch Austausch der Indizes TD = TO.

Das Muskeldrehmoment des Muskel-Sehnen-Komplexes M ;9 wurde im ausgeschalte-
ten Zustand gleich dem Drehmoment der Bodenreaktionskraft Mpg gesetzt (vgl. Glei-
chung 2.10). Bei eingeschalteter Pneumatik wurde das pneumatische Muskeldrehmoment
M p; vom Drehmoment der Bodenreaktionskraft M g; subtrahiert um M ;1 zu erhalten
(vegl. Gleichung 2.11).

Mo = Mpo = (rpo —rro) X Fpo (2.10)
M1 =Mp; — Mpy (2.11)
MBl = (rBl — rRl) X FBl (2.12)

Das Drehmoment des pneumatischen Muskels M p; existierte nur bei eingeschaltener
Pneumatik. Es wurde mit Gleichung 2.13 berechnet. Der Kraftsensor KS maf nur den
Kraftbetrag Fp; des pneumatischen Muskels. Die Richtung der Kraft Fp; wurde mit
Hilfe der Richtung des Unterschenkels angendhert (vgl. Abb. 1.7(a)). Die Lénge des
Hebelarmes des pneumatischen Muskels rp ist in Abb. 2.3 beziffert.

Mpy = (rp1 —rr1) X Fpy (2.13)
Fpi = Fp 2 HL (2.14)
Irk1 — TRl
rpy = dpFL"EBL (2.15)
[rr1 — 1]

Der Fufigelenkwinkel § wurde nach Gleichung 2.16 berechnet:

(rg1 —rR1) - (rp1 —TrR1)
Irg1 —rgi| - [tB1 — rRi|

(1 = arccos (2.16)

Zur Quantifizierung der Verdnderung des Muskeldrehmomentes M, aufgrund der in-
duzierten Storung wurde Gleichung 2.17 angewandt. Mj; kennzeichnet den zeitlichen
arithmetischen Mittelwert des Muskeldrehmomentes.

M
oM = <1— M1> -100% (2.17)
MO
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Hypothese 3

Das theoretische Muskeldrehmoment M7, dass sich ergeben wiirde, wenn im Zustand
eingeschalteter Pneumatik der Muskel-Sehnen-Komplex mit der gleichen Kraft arbeiten
wiirde wie im ausgeschalteten Zustand, wurde mit Gleichung 1.6 berechnet. Die Richtung
der Kraft des Musekl-Sehnen-Komplexes Fj; wurde aus der Richtung der Unterschen-
kelachse rg1 — rpy berechnet (vgl. Abb. 1.7). Der Hebelarm dj; wurde hinsichtlich des
Orthesentyps J bzw. G unterschieden. Eine Differenzierung von dj; in Abhéngigkeit der
Probanden fand nicht statt. Dieser Naherung liegt die Annahme zu Grunde, dass sich
der Ansatz des M. triceps surae der Probanden ungefihr bei dj; am inneren Rand der
Orthesenschale befand (vgl. Abb. 2.3).

(M| rr1—Tm1

F — 2.18

MU=y sin B [rx1 — TR (2.18)

ran = dy 5L (2.19)
lrr1 — rp1|

Die Gleichungen 2.20 und 2.21 wurden gewéhlt, um den Anteil der geometrischen
0 geom von der muskuldren Anpassung o,,sx zur Kompensation der relativen Stérung oy
trennen zu konnen.

Myo— M

T geom = —22 — M 100 % (2.20)
Mo — My
M - M

Omusk = MT M1 -100 % (221)
Mo — My

Hypothese 4

Als Richtwert fiir eine EMG-Anpassung im Zeitbereich kénnte u.a. der zeitliche arith-
metische Mittelwert (Average Rectified Value (ARV), Mean Amplitude Value (MAV),
engl.) oder der zeitliche quadratische Mittelwert (Root mean square, engl.) des EMG-
Signals (Gleichung 2.23) wiahrend des Bodenkontaktes zur Berechnung der muskuldren
Aktivierung in Erwéigung gezogen werden. In Anlehnung an die Auswertung von Fer-
ris u.a. (2006b) wird der zeitliche quadratische Mittelwert gewahlt. Um eine mogliche
Voraktivierung mit einzubeziehen, wird die untere Integrationsgrenze 100 ms vor dem
Landezeitpunkt ¢ ppy definiert. Damit laute Hypothese H4 formal:

;([ﬂ £ (2.22)
0

Beziehungsweise konkreter:

t
\/ : [ion Ur2(t)dt

t(TO)1*<t(TD)17100ms> t(TD)l—lOOms o

; <1 (2.23)
1 (T0)0 )
U dt
\/t(TO)o(t(TD)Olooms) t(rD)o—100ms ~0 (to)dto
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Das Integral in Gleichung 2.23 beschreibt die Summe aller quadrierten EMG-Abtast-
werte wihrend des Bodenkontaktes relativiert auf die Bodenkontaktdauer: Den zeitlichen
quadratischen Mittelwert des EMG-Signals. Die Relativierung auf die Bodenkontaktdau-
er erlaubt einen Vergleich der EMG-Signale unterschiedlich langer Bodenkontakte.

Sonstige GroRen

Die theoretische Bodenreaktionskraft Fgr, die bei eingeschalteter Pneumatik gemessen
hétte werden miissen, wenn sich die Muskelkraft des Muskel-Sehnen-Komplexes F ;¢
nicht angepasst hétte, wurde mit Gleichung 2.24 berechnet.

M1 + Mpy|
|rp1]| sin ¢y
Der Kniegelenkwinkel 7, Richtungswinkel der Bodenreaktionskraft ¢ und Neigungs-

winkel des Fufses a (Abb. 1.7) wurden mit Hilfe folgender Gleichungen berechnet:

(2.24)

Fpr1 =

Fpi- (rpi —rp1)

@1 := arccos 2.25

|Fpi| - [rr1 — rp1 (2.25)

a1 = arccos 2L TRLZTBY g (2.26)
Irr1 — rp1]

71 = arccos (1 =rr1) - (P = k) (2.27)

’rRl - I'Kl’ : \I‘Hl - I'Kl’

e, kennzeichnet den Einheitsvektor in vertikaler Richtung.

2.4.2 Datenselektion, -separation und -aggregation

Abbildung 2.1 verdeutlicht, dass fiir die Auswertung nur die hell- und dunkelgrau gefarb-
ten Bereiche (Fpg, Fp1) berticksichtigt wurden. Die Messwerte der Bodenkontakte fiinf
bis zwolf und 31 bis zum vorvorletzten Bodenkontakt (z — 2) wurden hinsichtlich des
Zustandes bei ausgeschalteter Pneumatik aggregiert; die Messwerte der Hiipfnummern
18 bis 25 hinsichtlich des Zustandes bei eingeschalteter Pneumatik. Daten zu Beginn der
Messung und wéhrend der Phasenwechsel (Fpg, Fpg) wurden nicht in die Berechnung
einbezogen, um die variablen Einspringphasen zu ignorieren.

Anhand des in Abb. 4.6 im Anhang dargestellten Algorithmus erfolgte die Detektion
der Lande- und Absprungzeitpunkte (t( TD) bzw. { To)). Mit Hilfe dieser Werte konnten
Flug- und Bodenkontaktphasen fiir alle Daten separiert und in Abhéngigkeit der aus-
oder eingeschaltenen Pneumatik zu einem Messwerteensemble (vgl. Abb. 2.5) zusam-
mengefasst werden. Die Messwerte der einzelnen Bodenkontaktphasen wurden auf den
Mittelwert der Bodenkontaktzeit tp in Abhéngigkeit des jeweiligen Probanden zeitnor-
malisiert.

Kraft- und Kinematikmessdaten und die daraus berechneten Werte wurden als inter-
vallskalierte Variablen interpretiert und nach dieser Voraussetzung zu einem individuellen
Ensemblemittelwert, individuellen zeitlichen arithmetischen Mittelwert sowie deren Stan-
dardabweichungen aggregiert (vgl. Abb. 2.5). Kréfte und Drehmomente wurden auf das
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individueller Aus

~ Ensemblemittelwert Ein
Ensemblemedian

individueller zeitlicher
zeitlicher Mittelwert N

normiertes Messsignal

Median Probandennummer

Abb. 2.5: Allgemeine Erlduterung der Datenaggregation: Zur grafischen Darstellung der
Signal-Zeit-Verldufe in Abschnitt 3 wurde der Median der individuellen En-
semblemittelwerte berechnet und auf den Median der Bodenkontaktzeit tp
aller Probanden zeitnormalisiert (vgl. Abb. 3.2, 3.3, 3.5, A.6, A.7, A.8, A.9).
Der individuelle Ensemblemittelwert beschreibt den arithmetischen Mittelwert-
Zeitverlauf aller Spriinge eines Probanden. Die zugehorigen numerischen Tabel-
lenwerte (vgl. Tabellen A.1, A.2, A.3, A.4, A.5) wurden mit Hilfe des Medians
der individuellen zeitlichen Mittelwerte bestimmt. Der individuelle zeitliche
Mittelwert beschreibt den arithmetischen Mittelwert der Signale aller Spriinge
wahrend der Bodenkontaktdauer eines Probanden.
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Kérpergewicht Fy normiert. Als Maf der zentralen Tendenz fiir die Zusammenfassung der
normierten Probandenmittelwerte wurde der zeitliche Median und der Ensemblemedian
(vgl. Abb. 2.5) aufgrund der geringen Probandenzahl gewéhlt. Als robuster Lageparame-
ter sei dieser unempfindlich gegeniiber einzelnen extremen Werten (Schlittgen, 2003, S.
118) und verteilungsfrei (Polasek, 1997, S. 185).

Die Integrale der EMG-Signale (vgl. Gleichung 2.23) der einzelnen Spriinge wurden
fiir jeden Probanden mit Hilfe des Medians zusammengefasst. Die probandenabhéngigen
Medianwerte der EMG-Signale wurden aufgrund der Individualitit der EMG-Signale
nicht weiter zu einem probandeniibergreifenden Mittelwert aggregiert. Die Zeitverldufe
der EMG-Signale in den Abb. 3.7, A.11, A.10, A.12 wurden auf den zeitlichen quadrati-
schen Mittelwert im ausgeschalteten Zustand Uy amplitudennormiert.

2.5 Messabweichungen

Die Messabweichungen kleiner 10 N aufgrund des Rauschens und des Driftes der Kraft-
messplatte sowie der damit verbundenen Problematik zur Detektion der Lande- und
Absprungzeitpunkte wurden in Abschnitt 2.3 diskutiert. In Bezug auf die maximalen
Bodenreaktionskrifte zwischen 2000 bis 2500 N betrug der relative Fehler c.a. 0,5 Pro-
zent. Zur Minimierung des Driftes wurde die Kraftmessplatte zwischen jeder Hiipfserie
genullt. Der relative Fehler der Signale des Kraftsensors KS des pneumatischen Muskels
wurde aufgrund des Rauschens auf fiinf Prozent geschétzt.

Die berechneten Gelenkwinkel représentieren nur ndherungsweise die realistischen Ge-
lenkwinkel zwischen den Beinsegmenten, da die Kinematiksignale der Infrarotkameras
abhéngig von der Platzierung der reflektierenden Marker am Probanden waren. Bewe-
gungsartefakte sowie der individuelle Kérperbau mit den damit verbundenen Schwierig-
keiten einer moglichst standardisierten Platzierung der Marker, riefen grofere Messabwei-
chungen hervor als die systematischen Messabweichungen von ca. 1 mm des kalibrierten
und geeichten Qualisismesssystems. Da sich die Hypothesen an Unterschieden zwischen
aus- und eingeschalteter Pneumatik orientierten und die Markerpositionen beim Wechsel
vom Hiipfen mit aus- zum Hiipfen mit eingeschalteter Pneumatik nicht geindert wurden,
relativierten sich die systematischen Messabweichungen in Bezug auf die nicht exakt an
den Drehachsen der Gelenke angebrachten Marker.

Mehr Variabilitét als in den Kinematikdaten war in den EMG-Signalen gegeben. Zahl-
reiche Einflussmoglichkeiten auf die Messung und Auswertung der Oberflachenelektro-
myographie diskutierten Hermens u. a. (2000). Zur besseren Vergleichbarkeit erfolgte eine
Orientierung an den Standards des européischen SENIAM-Projektes (vgl. Abschnitt 2.3).

Zusammenfassend sei bemerkt, dass offenbar die Reliabilitdt, Objektivitdt und Vali-
ditdt fiir die Messsignale der Kraftmessplatte dieses Experimentes am grofiten war und
iiber die Signale des Kraftsensors, der Infrarotkameras und schlieflich den EMG-Signalen
abnahm. H1 nutzt die Auswertung der Kraftsignale, wihrend H4 auf die Interpretati-
on der EMG-Signale aufbaut. Aus diesem Grund ist das Ergebnis der ersten Hypothese
methodisch besser abgesichert als das Ergebnis der vierten Hypothese.

Die zufalligen Messabweichungen als ,Vielzahl nicht erfassbarer und unvoraussehbarer
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Einfliisse auf den Messprozess® (Gréanicher, 1996, S. 3-1) wurden mit Hilfe der Stan-
dardabweichung (Experimental standard deviation of the mean, engl.) des individuellen
Mittelwertes (vgl. Abschnitt 2.4.2 und Abb. 2.5) abgeschétzt.

Grobe Fehler wurden versucht zu vermeiden, indem der experimentelle Aufbau von
zwei Personen vor jeder Messung kontrolliert wurde und die Auswerteprogramme unter
dulserster Sorgfalt programmiert und angewandt wurden.
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Die folgenden Ergebnisse sind beziiglich der in Abschnitt 1.4.2 erarbeiteten Hypothesen
sortiert. Der Abschnitt , Beinsteifigkeit” bezieht sich dabei auf Hypothese H1, Abschnitt
,Gelenksteifigkeiten auf H2, Abschnitt ,Geometrische versus muskuldre Anpassung” auf
H3 und Abschnitt ,Aktive versus passive muskuldre Anpassung” auf H4.

3.1 Beinsteifigkeit

Abbildung 3.1 und Tabelle A.2 verdeutlichen, dass nach Gleichung 2.7 die Beinsteifigkeit
im ausgeschalteten Zustand kp,o gleich der Beinsteifigkeit im eingeschalteten Zustand
kp,1 ist. Dieses Ergebnis gilt sowohl fiir beide Orthesentypen J und G, fir die beiden
Hiipffrequenzen (fr) und (26) als auch fiir die beiden Berechnungsmethoden a) ,Kraftan-
satz* und b) ,Energieansatz“. Die Beinsteifigkeit ist wihrend der Landephase grofer als
wihrend der Absprungphase kp,(7p) > kp,(70)- Die relative Abweichung von der ersten
Hypothese AH1 betridgt nach Gleichung 2.7 ein bis maximal acht Prozent (vgl. Tabelle
A2).

Die freie Hiipffrequenz betridgt im Mittel ca. 2,4 Hz (vgl. Tabelle A.3). Sie ist damit
kleiner als beim Hiipfen nach der vom Metronom vorgegebene Hiipffrequenz von 2,6 Hz.
Die Hiipffrequenz unterscheidet sich nicht zwischen aus- und eingeschalteter Pneumatik
(fo = fi). Tabelle A.3 verdeutlicht, dass die Probanden die vorgegebene Frequenz von
2,6 Hz einhalten. Bei der hoheren Frequenz hiipfen die Probanden mit einer groferen
Beinsteifigkeit (kp,(26) > kps(r))-

3.2 Gelenksteifigkeiten

Abbildung 3.2 und Tabelle A.4 zeigen, dass die Gelenksteifigkeit des Muskel-Sehnen-
Komplexes ks als Anstieg der Drehmoment-Fufigelenkwinkelkurven M (3) im ausgeschal-
teten Zustand grofer ist als im eingeschalteten Zustand (Raz9 > Rar1). Die Abweichung
von der zweiten Hypothese |AH2| bewegt sich nach Gleichung 2.9 zwischen zwei und
25 Prozent (vgl. Tabelle A.4). Wéhrend der Landephase ist kjs grofer als wéhrend der
Absprungphase (% M(TD) > K M(To)). Bei vorgegebener 2,6-Hz-Frequenz hiipfen die Pro-
banden mit einer groferen Gelenksteifigkeit des Muskel-Sehnen-Komplexes als bei freier
Wahl der Hiipffrequenz (Fz(26) > Far(fr))-
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Orthesentyp J Orthesentyp G

-8 -5 l(TD) -8 -5 trp)
zs — 2s(t(rp)) in cm zs — 2s(t(rp)) in cm

Abb. 3.1: Beinsteifigkeit als Anstieg der vertikalen Bodenreaktionskraft Fp,(zs) in Ab-
héngigkeit der vertikalen Korperschwerpunktverlagerung z,. Fiir beide Orthe-
sentypen (J, G) bleibt kp, im aus- und eingeschalteten Zustand (0,1) gleich.
Dies trifft sowohl fiir das freie Hiipfen (fr) als auch fiir das Hiipfen nach vom
Metronom vorgegebener Frequenz (f = 2,6Hz) zu.

3.3 Geometrische versus muskuldare Anpassung

Abbildung 3.3 verdeutlicht, dass sich das Drehmoment des Muskel-Sehnen-Komplexes
|M /| beim Wechsel vom aus- zum eingeschalteten Zustand (0 — 1) verringert (|M o] >
M /1], vgl. Tabelle 4.6). Orthesentyp J verdandert |M /| nach Gleichung 2.17 um ca. 30
Prozent; Orthesentyp G verdndert |M | um ca. 15 Prozent (vgl. Spalte o) in Tabelle
A5).

Abbildung 3.3 zeigt, dass der absolute Unterschied zwischen der geometrischen An-
passung oyeom und der muskuldren Anpassung o fiir den Orthesentyp J deutlicher
ist als fiir den Orthesentyp G. In Tabelle A.5 sind die Anteile der geometrischen und
muskuléren Anpassung relativiert auf den Einfluss der externen parallelen Stérung |[Mp|
dargestellt. Darin fallt auf, dass die externe Stérung nach Gleichung 2.20 zu ca. zehn Pro-
zent durch Verdnderung der Geometrie (04eom) und ca. 90 Prozent durch Verdnderung
der Muskelkraft (o,,ys;) fiir beide Orthesentypen kompensiert wird.

Die geometrische Anpassung umfasst Verdnderungen im Fufsgelenkwinkel 5 (Abb.
4.6(b),A.9), Neigungswinkel des Fuftes o (Abb. 4.6(a)), Kniegelenkwinkel v (Abb. A.7),
und Richtungswinkel der Bodenreaktionskraft ¢ (Abb. A.8). Mit dem Orthesentyp J hiip-
fen die Probanden bei eingeschalteter Pneumatik im zeitlichen Mittel mit einem um ca.
acht Grad stérker plantar flektiertem Fufigelenk und ca. drei Grad gestreckterem Knie-
gelenk als bei ausgeschalteter Pneumatik (vgl. Tabelle A.1). Wahrend der Landephase
B( rp) < 0 ist die Winkelgeschwindigkeit des Fulkgelenks By bei ausgeschalteter Pneuma-

/B(TD)JI‘ (vgl. Abb. A.9).
Der Richtungsvektor der Bodenreaktionskraft Fp schlieft mit dem Fuf (rgp — rp) im

tik negativer als bei eingeschalteter Pneumatik: ‘ B(TD) JO’ >
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Konfiguration J. Konfiguration G,
0.4 0.4
%m 0.3 0.3
E 0.2 0.2
k=
= 01 0.1
0 0
Konfiguration Jz¢)
0.4 . 0.4
L,: 0.3 0.3
5 0.2 0.2
k=
= 01 .o 0.1
0 - : 0 ‘
-20 -10 t(TD) —20 —10 t(TD)
B — B(t(rpy) in ° B — B(trp)) in °

Abb. 3.2: Gelenksteifigkeit des Muskel-Sehnen-Komplexes ks und Gelenksteifigkeit des
pneumatischen Muskels xp als Anstieg der auf das Kérpergewicht Fy normier-
ten Drehmoment-Fufsgelenkwinkelkurven M (3). Mjs1(51) verdeutlicht, dass
bei eingeschalteter Pneumatik xj71 geringer ist als kjpr9 bei ausgeschalteter
Pneumatik und k1 geringer ist als die theoretische Fufigelenksteifigkeit k7,
die sich ergeben miisste, wenn keine muskuldre Anpassung stattfinden wiirde.
Tabelle A.4 im Anhang 4.6 ergédnzt diese Abbildung mit Zahlenwerten.
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Konfiguration Jy) Konfiguration Gy

M| in m- Fy

0 100 200 300 0 100 200 300
tp In ms tp in ms

Abb. 3.3: Drehmoment des Muskel-Sehnen-Komplexes [M /| und Drehmoment des pneu-
matischen Muskels |Mp| in Abhéngigkeit der Bodenkontaktzeit ¢5. Die Dreh-
momente sind auf das Korpergewicht Fy normiert und zeitnormalisiert. Im
arithmetischen Mittel betragt die Gewichtskraft der Probanden 634 N. Man
erkennt, dass eine muskuldre Anpassung o,,,s; an die externe Storung |[Mp]|
stattgefunden haben muss, da |Mjs1| bei eingeschalteter Pneumatik fiir bei-
de Orthesentypen kleiner ist als [Mjso| bei ausgeschalteter Pneumatik. Die
geometrische Anpassung o geom ist fiir den Orthesentyp J deutlicher erkennbar
als fiir den Orthesentyp G. Tabelle A.5 quantifiziert ogepm und oy relativ
beziiglich der externen parallelen Stérung |[Mp|.
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ausgeschalteten Zustand einen um ca. sechs Grad kleineren Winkel ¢ ein. Abbildung 3.4
fasst die Verdnderungen des Neigungs-, Fuftigelenk- und Kniewinkels fiir den Orthesentyp
J in einer Strichfigur zusammen.

© Hufgelenk

Pneumatik

ein

Kniegelenk

FuB-
gelenk

Abb. 3.4: Geometrische Anpassung: Anderung des Fufigelenk-, Kniegelenk- und Nei-
gungswinkels aufgrund des aus- bzw. eingeschalteten pneumatischen Muskels
fiir den Orthesentyp J.

Abbildung 3.5 und Tabelle 4.6 zeigen, dass die vertikale Bodenreaktionskraft im Zeit-
verlauf bei aus- und eingeschalteter Pneumatik innerhalb der Standardabweichung gleich
ist (Fp,0 =~ Fp,1). Die Bodenreaktionskraft, die gemessen werden miisste, wenn keine
muskulére Anpassung stattfinden wiirde Fpr, ist grofer als die tatséchlich gemessene
Bodenreaktionskraft bei eingeschalteter Pneumatik F,1. Die theoretische Bodenreakti-
onskraft ist fiir den Orthesentyp J grofer als fiir den Orthesentyp G (Fpry > Fpra).

3.4 Aktive versus passive muskuldare Anpassung

Die Abb. 3.7(a), 4.10(a), 4.11(a) und 4.12(a) zeigen die amplitudennormierten und zeit-
normalisierten (individuellen) Mittelwerte (vgl. Abschnitt 2.4.2) der geglitteten EMG-
Signale ausgewahlter Beinmuskeln. Die Normierung der Amplitude erfolgte auf den zeit-
lichen Mittelwert des EMG-Signals im ausgeschalteten Zustand 0.
Das EMG-Signal des M. gastrocnemius caput laterale ist hinsichtlich des Orthesentyps
J ca. 100ms vor und nach dem Landezeitpunkt ¢ rp) bei ausgeschalteter Pneumatik
hoher als bei eingeschalteter Pneumatik (Ujo(t) > Uyi(t) fiir ¢ppy — 100ms < t <
t(rp) + 100ms, vgl. Abb. 3.7(a), 4.11(a)). Dieser visuelle Unterschied ist bei keinem
Probanden mit dem Orthesentyp G ersichtlich (vgl. Abb. 4.10(a), A.12). Beim Vergleich
der EMG-Zeitverlaufe fallt fiir den Orthesentyp J weiterhin auf, dass Proband 5 und 6
vom Landezeitpunkt bis ca. 200 ms nach dem Landezeitpunkt niedrigere relative EMG-
Signale des M. tibialis anterior aufweisen als Proband 2 und 4 (vgl. Abb. 3.7(a), 4.11(a)).
In Abb. 3.6 sind die Verhéltnisse U; /Uy der zeitlichen quadratischen Mittelwerte der
EMG-Signale (vgl. Gleichung 2.23) fiir verschiedene Beinmuskeln und Konfigurationen
(Jirys J26)s G(prys Gioe)) zusammengefasst. Werte kleiner als eins bedeuten, dass der
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Konfiguration Ji ) Konfiguration Gy
>
B F o
= 4 = 4
- V4 F 1]
xQ N\ - = FBT /S
% 3 3 W= \«\
\

I 2 '

3
=

g 1t 1

g 4 .
e} 7, /.
a2 0 0*

0 100 200 0 100 200
Bodenkontaktzeit tg in ms Bodenkontaktzeit {g in ms

Abb. 3.5: Auf die mittlere Bodenkontaktdauer tg zeitnormalisierte Bodenreaktionskraft
|F5]: Bei aus- und eingeschalteter Pneumatik sind |F po(¢5)| und |Fpi(tp)| im
Zeitverlauf innerhalb der Standardabweichung (graue Fiillung) gleich (Fp,o ~

Fp.1). Die theoretische Bodenreaktionskraft Fpr(tp), die gemessen werden
miisste, wenn die Probanden bei eingeschalteter Pneumatik mit der gleichen
Muskelkraft |Fjsq| wie bei ausgeschalteter Pneumatik |F 0| hiipfen wiirden,
ist grofer als die tatsédchlich gemessene Bodenreaktionskraft bei eingeschalteter
Pneumatik Fp,1.

36
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zeitliche quadratische Mittelwert des EMG-Signals bei der zugrunde liegenden Messung
im ausgeschalteten Zustand grofler ist als im eingeschalteten Zustand. Beim M. soleus
sind beispielsweise 14 Werte kleiner als eins; bei drei Werten ist die obere Grenze der
Standardabweichung geringer als eins. Der Median aller 18 Werte des M. soleus betragt
0,95. Dies konnte so gedeutet werden, dass die muskuldre Aktivierung — quantifiziert
durch den Median der quadratischen zeitlichen Mittelwerte — um fiinf Prozent beim
Wechsel vom aus- zum eingeschalteten Zustand abgenommen hat. Beim M. gastrocnemius
caput laterale betréagt der Medianwert 0,96.

M. soleus M. gastrocnemius caput laterale
o« J
(fr)

s o Ji)
= 1053805038509 91095 1 W 0.96
S % % L o Gy

0.15 0.15 © G(%)

' ' Median
M. gastrocnemius caput mediale M. tibialis anterior

S
‘\H 1 %W%Q&Q{}&% 0.98 1 t 0.99
|5

0.15 0.15

M. rectus femoris M. tensor fasciae latae

s |l itieder L
~ 1 L] 1T 1T L 1.03 1 0.99
Sl i 5

0.15 0.15

1 2 3 4 5 6 1 2 3 4 5 6
Probandennummer Probandennummer

Abb. 3.6: Verhiiltnisse der zeitlichen quadratischen Mittelwerte der EMG-Signale U /Uy
von ein- zu ausgeschaltetem Zustand (1 bzw. 0) mit Standardabweichung. Wer-
te kleiner als eins weisen darauf hin, dass die muskuldre Aktivierung bei ein-
geschalteter Pneumatik geringer ist als bei ausgeschalteter Pneumatik ist. Der
Medianwert aller Messreihen ist am rechten Rand der jeweiligen Abbildung
dargestellt.
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Abb. 3.7: Konfiguration: J). Individuelle EMG-Zeit-Verldufe verschiedener Beinmus-
keln bei aus- bzw. eingeschalteter Pneumatik (0 bzw. 1). Die Signale wurden
auf die mittlere Bodenkontaktzeit ¢z zeitnormalisiert und auf den zeitlichen
quadratischen Mittelwert im ausgeschalteten Zustand Uy amplitudennormiert.
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4 Diskussion

4.1 Konservierung der Beinsteifigkeit

Hypothese H1 behauptet, dass sich die vertikale Beinsteifigkeit kp, nicht dndert, wenn
parallel zum Fufsgelenk eine externe Gelenksteifigkeit eingebracht wird. Die in Abschnitt
3.1 vorgestellten Ergebnisse deuten darauf hin, dass Hypothese H1 zutrifft. Die relative
Abweichung von Hypothese 1 |AH1| betrdgt nach Gleichung 2.7 ein bis maximal fiinf
Prozent nach Methode a) und ein bis maximal acht Prozent nach Methode b) (vgl. Tabelle
A.2). Da der Betrag der Standardabweichung der Beinsteifigkeit grofer ist als der Un-
terschied der Beinsteifigkeiten zwischen aus- und eingeschaltetem Zustand |kp,1 — kp.o|
kann geschlussfolgert werden, dass die Beinsteifigkeit ndherungsweise konstant bleibt.
Danach lautet Ergebnis 1:

kp.0 = kp:1 (4.1)

Dies untermauert die Ergebnisse von u.a. Ferris u.a. (2006b) und Chang, Roiz und
Auyang (2008), die bei dhnlichen Experimenten eine Konservierung der Beinsteifigkeit
feststellen. Tabelle 4.1 verdeutlicht, dass die berechneten Werte bzgl. der Beinsteifigkeit
im Bereich der Werte von Ferris u.a. (2006b) liegen.

Um auf die Frage der Einleitung Bezug zu nehmen, 0b Menschen die Orthese beim Hiip-
fen eher integrieren oder ignorieren, kann mit der Ergebnisgleichung 4.1 zu Gunsten der
Integration beantwortet werden. Die inneren Anpassungsstrategien des Beines (Intralimb
compensation strategy, engl.) reagieren offenbar mit einer Steifigkeitserniedrigung auf die
externe parallele Gelenksteifigkeit zur Konservierung der globalen Beinsteifigkeit. Dieses
Resultat reiht sich damit in die im Einleitungskapitel aufgezéhlten Ergebnisse zu Sto-
rungsexperimenten mit seriellen Steifigkeiten und Dampfern ein, wonach die Gesamtstei-
figkeit aus den Bodeneigenschaften und der Beinsteifigkeit konstant bleibt. Ein Vorteil,
der aus diesem Ergebnis resultiert ist, dass bei einer Konservierung der Gesamtsteifigkeit
trotz verschiedener Stérungen die Bewegung des Korperschwerpunktes relativ einfach
mit Hilfe des Feder-Masse-Modells beschrieben werden kann. Dabei kénnen die inneren
Wechselwirkungen des Muskel-Skelett-Systems zur Berechnung der Gesamtbewegung des
Korperschwerpunktes unberticksichtigt bleiben. Farley u. a. (1998) betont in einem &hnli-
chen Zusammenhang der Méglichkeiten und Grenzen des Feder-Masse-Models, dass mit
diesem das Verhalten und nicht die Struktur des Muskel-Skelett-Systems beschrieben
werden kann.
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Tabelle 4.1: Vergleich der absoluten vertikalen Beinsteifigkeit kp, wihrend der Lande-
phase (TD) mit einem Literaturbeispiel. Die Grofenordnung von ca. 20 bis
30kN/m stimmt mit den Ergebnissen von Ferris u.a. (2006b) tiberein. Die
Werte von Ferris u.a. (2006b) sind fiir die Hiipffrequenz f = 2,6 Hz um ca.
vier bis sieben kN/m gréRer als die Beispielmesswerte Jirpy und G(rp).
(fr): Frei wahlbare Hiipffrequenz, J bzw. G: Orthesentypen, kp,: vertikale
Beinsteifigkeit, (7'D): Kennzeichnung der Landephase.

Ferris u.a. (2006b) J(rp) Methode a) G(rp) Methode a)

fin  kpyoin kpy1in |AH1| kpsoin kp,1in |AH1| kpy,oin kp,1 in |AHI|
Hz kN/m kN/m in % kN/m kN/m in % kN/m kN/m in %

(fr) 18,8 19,9 6 20,3 20,3 0 20,9 20,9 0
2,2 209 22,1 6
26 27,6 29,3 6 23,5 22,8 3 22,8 22,8 0

4.2 Eingelenkstrategie

Hypothese H2 behauptet, dass sich die Gelenksteifigkeit des Muskel-Sehnen-Komplexes
des M. triceps surae k)7 an die parallele Gelenksteifigkeit des pneumatischen Muskels « p
in dem Mafe angepasst, dass die Gesamtsteifigkeit des Fufsgelenks konstant bleibt.
Abbildung 3.2 verdeutlicht anhand der unterschiedlichen Anstiege der Drehmoment-
Fufigelenkwinkelkurven, dass eine Anpassung von ks stattgefunden haben muss: Bei
ausgeschalteter Pneumatik ist die Gelenksteifigkeit des Muskel-Sehnen-Komplexes in al-
len Konfigurationen geringer als bei eingeschalteter Pneumatik (ka0 > kpr1). Tabelle
A4 konkretisiert, dass die zeitlich gemittelte Gesamtsteifigkeit des Fufigelenks nicht ex-
akt, wie in Hypothese H2 formuliert, konstant bleibt. So betrégt bspw. kr7(1p)(srj0 =
11,540,810 73 m/° - Fy, wihrend K17y ()1 + K ps(TD)(fr1 = 11,840,8-107°m/° - F,
betragt. Die nach Gleichung 2.9 definierte Abweichung von Hypothese A H2 variiert zwi-
schen zwei und 25 Prozent (vgl. Tabelle A.4). Aus diesem Ergebnis kann geschlussfol-
gert werden, dass sich die Gelenksteifigkeit des Muskel-Sehnen-Komplexes an die externe
parallele Gelenksteifigkeit zu mindestens 75 Prozent in dem Mafie anpasst hat, dass
die Gesamtsteifigkeit des Fufigelenks konstant bleibt. Es hétte auch sein konnen, dass
sich das Fufigelenk nicht auf die Stérung einstellt und damit das Knie- oder Hiiftgelenk
die Storung zur Konservierung der Beinsteifigkeit kompensieren hétte miissen (Mehrge-
lenkstrategie). In diesem Zusammenhang unterstiitzt Ergebnisgleichung 4.2 die in der
Einleitung vorgestellte Eingelenkstrategie zur Kompensation einer externen parallelen
Fufigelenksteifigkeit. Ergebnis 2 wird zusammenfassend folgendermafien formuliert:

Kymo = kpy1+ kp1 + AH2 (4.2)

Die absoluten Werte der Gelenksteifigkeit des Muskel-Sehnen-Komplexes s liegen im
Bereich zwischen 4,7 und 7,7 Nm/° und damit in der Ndhe der Werte von Ferris u. a.
(2006b): 3,4 bis 5,8 Nm/°. Die absolute Gelenksteifigkeit des pneumatischen Muskels des
Orthesentyps G (Kpg - Fy) betrigt nach Tabelle A.4 0,9 bis 1,3Nm/°. Ferris u. a. (2006b)
bezifferten die Steifigkeit ihrer Fufsgelenkorthese mit ca. 1,0 Nm/°. Fiir den Orthesentyp
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J ist die absolute Gelenksteifigkeit des pneumatischen Muskels kp; in etwa doppelt so
grofs (1,8 bis 2,0 Nm/°). Die Unterschiede zwischen kpg und kp; lassen sich mit Hilfe der
Drehmomente der pneumatischen Muskeln erklaren. Orthesentyp J verdndert das Dreh-
moment des Muskel-Sehnen-Komplexes |M /| nach Gleichung 2.17 um ca. 30 Prozent;
Orthesentyp G um ca. 15 Prozent (vgl. Tabelle A.5). Der grofere Einfluss des Orthe-
sentyps J auf die Drehmomentbilanz ist auf den ldngeren Hebelarm des pneumatischen
Muskels dp; zuriickzuftihren (vgl. Abb. 2.3).

Das Ergebnis, dass sich die Gelenksteifigkeit des Muskels-Sehnen-Komplexes an die
parallele externe Steifigkeit anpasst, ist des Weiteren Voraussetzung zur Diskussion der
Hypothesen H3 und H4 in den néchsten beiden Abschnitten.

4.3 Muskulare Anpassung

Hypothese H3 stellt die Vermutung auf, dass eine Steifigkeitsanpassung im Fufigelenk
mehr durch die aktiven und passiven Eigenschaften des Muskel-Sehnen-Komplexes (mus-
kuldre Anpassung) als durch die Verdnderung der Fufgelenksgeometrie erfolgt. Nach der
in Abschnitt 1.4.2 vorgestellten Méglichkeit zur Trennung dieser beiden Strategien wiirde
die Anpassung des Muskeldrehmomentes zu zehn Prozent geometrisch und zu 90 Prozent
muskulér erfolgen (vgl. Tabelle A.5). Damit lautet Ergebnis 3:

Die Storung des Fufigelenks aufgrund einer externen parallelen Gelenksteifigkeit
wird zu ca. zehn Prozent durch geometrische Anpassung und ca. 90 Prozent durch
muskuldre Anpassung kompensiert.

Die Abb. 3.3 und 3.5 untermauern Ergebnis 3. In ihnen sind das theoretische Mus-
keldrehmoment M j;7 und die theoretische Bodenreaktionskraft Fg,r dargestellt, die sich
ergeben miissten, wenn keine muskuldre Anpassung stattfinden wiirde. Da diese Werte
grofler sind als die tatsdchliche gemessenen Werte bei eingeschalteter Pneumatik Mz
bzw. |F 1|, kann geschlussfolgert werden, dass eine muskulére Anpassung stattgefunden
haben muss. Denn wenn keine muskuldre Anpassung stattgefunden hétte, miisste Fg,1
im Bereich der theoretischen Bodenreaktionskraft Fg,r verlaufen.

Geometrisch vergrofert sich der Fufs- und Kniegelenkwinkel im zeitlichen arithmeti-
schen Mittel um drei bis acht Grad bzw. um ein bis drei Grad (vgl. Tabelle A.1). Ferris
u.a. (2006a) tabellierte die Winkel wihrend des Landezeitpunktes. Dabei ist die An-
derung des Fufigelenkwinkels ebenfalls grofer als die des Kniegelenkwinkels (ca. zehn
bis elf Grad bzw. vier bis sieben Grad). Anschaulicher formuliert bewirkt die zugeschal-
tete parallele Gelenksteifigkeit eine Plantarflexion des Fufsgelenks und Extension des
Kniegelenkes. Dies fithrt nach Abschnitt 1.4.2 (vgl. Gleichung 1.5 und Abb. 1.9) zur
Verdnderung der Hebelverhéltnisse im Fukgelenk und damit zu einer Anderung der Fuk-
gelenksteifigkeit. Dieser Effekt macht dem Ergebnis 3 nach zu urteilen nur zehn Prozent
der Gesamtanpassung aus.

Die Methode, die muskuldre von der geometrischen Anpassung mit Gleichung 1.7 zu
trennen bzw. mit den Gleichungen 2.20 und 2.21 zu quantifizieren, konnte bisher in keiner
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Publikation gefunden werden. Deshalb ist ein auf Zahlen ausgerichteter Literaturvergleich
bis dato nicht moglich.

van der Krogt u.a. (2009) bemerken, dass die passive muskuldre Anpassung (,prefle-
xes") gegeniiber der geometrischen Anpassung (,geometry effects”) die einflussreichere
Strategie zur Anpassung der Beinsteifigkeit an unerwartete Wechsel der Bodenbeschaf-
fenheit sei: ,[...] we conclude that changes in muscle stiffness dominate the adaptations
[Anderung der Beinsteifigkeit| compared with the changes in leg geometry. (van der
Krogt u. a., 2009). Auch wenn deren Simulationsstudie Anpassungsstrategien an serielle
Steifigkeiten untersucht, kann ein Vergleich mit den Ergebnissen dieser Arbeit in Hinblick
auf Grundprinzipien der Steifigkeitsanpassung vollzogen werden. Das Ergebnis 3 stimmt
offenbar mit der eben zitierten Aussage von van der Krogt u. a. (2009) dahingehend tiber-
ein, dass die Steifigkeitsanpassung an externe parallele bzw. serielle Storungen offenbar
mehr durch muskuldre Anpassung als durch geometrische Anpassung stattfindet. Wah-
rend das Ergebnis 3 noch keine Aussage dariiber macht, ob die muskuldre Anpassung
mehr aktiv oder passiv (vgl. Abb. 1.4, 1.5, 1.9) geschieht, positionieren sich van der Krogt
u.a. (2009) zu Gunsten der Moglichkeit einer passiven Muskelkraftanpassung zum Aus-
gleich von unerwarteten Stérungen: ,In conclusion, this study shows that, in simulated
human hopping, leg stiffness passively adjusts to both unexpected hard and soft surfaces,
which demonstrates that neural feedback is not necessary for this initial change.”“ (van
der Krogt u.a., 2009).

Andererseits hebt Ferris u. a. (2006a) die aktive muskulére Anpassung als entscheiden-
den Anpassungsfaktor an eine parallele Gelenksteifigkeit hervor. Beiden Publikationen
gemein ist der grofere Anteil der muskuldren Anpassung gegeniiber der geometrischen
Anpassung. Unklar ist aber noch immer, ob die muskuldre Anpassung einflussreicher
durch aktive oder passive Mechanismen stattfindet. Dieser Fragestellung widmet sich
ansatzweise Hypothese H4, die im néichsten Abschnitt diskutiert wird.

4.4 Feedforward-Preflex-Interaktion

Hypothese H4 behauptet, dass die mogliche muskuléire Anpassung mit einer Anderung
des EMG-Signals im Zusammenhang steht. In der Einleitung wurde postuliert, dass die
muskulédre Aktivierung bei eingeschalteter Pneumatik geringer ist als bei ausgeschalteter
Pneumatik. Als Maf zur Wertung dieser Fragestellung wird der zeitliche quadratische
Mittelwert des gegliatteten EMG-Signals gewahlt (vgl. Gleichung 2.23).

Abbildung 3.6 deutet ansatzweise darauf hin, dass moglicherweise eine Reduzierung
des integrierten EMG-Signals des M. soleus und M. gastrocnemius caput laterale beim
Wechsel vom aus- zum eingeschalteten Zustand um finf bzw. vier Prozent stattfindet.
Die Unterschiede liegen aber im Bereich der Standardabweichung. Diese beiden Muskeln
verringern ihre muskuldre Aktivierung viel deutlicher in den Experimenten von Ferris
u.a. (2006b, Table 2). Nach dessen Untersuchungs- und Auswertungsmethoden verrin-
gert sich die muskuldre Aktivierung beim Wechsel vom aus- zum eingeschalteten Zustand
(,no spring” bzw. ,spring*) um 25 Prozent fiir den M. soleus und 18 Prozent fiir den M.
gastrocnemius lateralis beim Hiipfen mit frei wahlbarer Hiipffrequenz. In diesem Zusam-
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menhang werten sie die aktive muskuldre Anpassung durch Verringerung der Innervation
und moglicher Verdnderung der Muskelfaserrekrutierung als entscheidende Einflussfak-
toren zur Anpassung der Fufigelenkssteifigkeit.

No Spring
-------- Spring

EMG
(Normalized)

Hop Cycle (%) Hop Cycle (%)

Abb. 4.1: Zusammengefasste Abb. der EMG-Signale des M. soleus (SOL) und des M.
gastrocnemius lateralis (LG) aus der Publikation von Ferris u.a. (2006b) bei
einer Hiipffrequenz von 2,2 Hz. Die EMG-Signale seien auf den Maximalwert
beim Hiipfen nach frei wéhlbarer Frequenz (fr) bei ausgeschalteter Pneumatik
0 (,no spring“) amplitudennormiert und auf einen Hupfzyklus (,Hop Cycle®)
zeitnormalisiert. Der Zustand eingeschalteter Pneumatik 1 ist durch den ge-
strichenen Verlauf (,spring*) gekennzeichnet. Die vertikale Linie kennzeichnet
den Ubergang von der Bodenkontaktphase zur Flugphase. Nach den Unter-
suchungen von Ferris u.a. (2006b) ist ein deutlicher Unterschied zwischen den
EMG-Signalen im aus- bzw. eingeschalteten Zustand im Gegensatz zu den Abb.
3.7, A.10, A.11 und A.12 erkennbar.

Die visuellen Unterschiede der EMG-Zeitverldufe zwischen aus- und eingeschaltetem
Zustand sind in den Abb. 3.7, A.10, A.11 und A.12 nicht so deutlich und verallgemei-
nerbar wie die Unterschiede in Abb. 4.1 aus der Publikation von Ferris u.a. (2006b).
Der Unterschied im EMG-Signal bei Proband 2, 4 und 5 mit dem Orthesentyp J (vgl.
Abb. 3.7(a), 4.11(a)) konnte zwar als Anpassungserscheinung interpretiert werden, weil
das EMG-Signal des M. gastrocnemius caput laterale ca. 100 ms vor und nach dem Lan-
dezeitpunkt ¢ 7p) bei ausgeschalteter Pneumatik hoher ist als bei eingeschalteter Pneu-
matik (Ujo(t) > Usi(t) fiiv ¢rpy — 100ms < t < trpy + 100ms). Dieser visuelle Unter-
schied ist aber bei keinem Probanden mit Orthesentyp G ersichtlich (vgl. Abb. 4.10(a),
A.12). In diesem Zusammenhang wird darauf hingewiesen, dass die induzierte Stérung
mit dem Orthesentyp J (kpy =~ 1,8...2,0Nm/°) ca. doppelt so grof ist wie die induzier-
te Stérung von ca. 1,0 Nm/° bei den Experimenten von Ferris u. a. (2006b). Wenn davon
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ausgegangen wird, dass eine grofsere externe parallele Storung des Fuligelenks auch eine
grofere muskuldre Anpassung hervorrufen miisste, dann offenbart sich im Vergleich der
Ergebnisse von Ferris u. a. (2006b) und den Ergebnissen aus Abb. 3.6 und den Abb. 3.7,
A.10, A.11 und A.12 ein Widerspruch: Wahrend Ferris u. a. (2006b) die Steifigkeitsanpas-
sung mit Hilfe einer Verringerung der muskuldren Aktivierung diskutieren, kann dieses
Erklarungsmodell aufgrund der fast gleichbleibenden muskuldren Aktivierung in dieser
Arbeit nicht gewahlt werden. Demnach miissen andere Mechanismen in den zuriicklie-
genden Experimenten gewirkt haben, die eine Steifigkeitsanpassung ohne Anderung der
EMG-Signale erméglichen.

Als Anpassungsstrategie des Muskels-Sehnen-Komplexes wiirden dann die unter Ab-
schnitt 1.4.2 diskutierten passiven muskuldren Strategien zusammen mit den in Abschnitt
4.3 erwihnten Ergebnissen von van der Krogt u.a. (2009) in den Mittelpunkt der Dis-
kussion riicken.

Abbildung A.9 und Tabelle A.1 zeigen, dass sich beim Wechsel vom aus- zum einge-
schalteten Zustand der Fufigelenkwinkel 3 vergrofert. Fiir den eingelenkigen M. soleus
hat dies zur Folge, dass sich dessen Muskelldnge verringert. Nach Abbildung 1.5(a) in Ab-
schnitt 1.4 wiirde sich dadurch die Kraft des Muskel-Sehnen-Komplexes |F /| aufgrund
der Kraft-Langen-Beziehung verandern. Mit der Vermutung, dass die Muskellange bei
ausgeschalteter Pneumatik der Lange entspricht, bei der die Kraftentwicklung am grofiten
ist, miisste sich aufgrund der parabeldhnlichen Kraft-Langen-Beziehung die Muskelkraft
bei einer Verdnderung der Muskelldnge verringern.

Abbildung A.9 zeigt weiterhin, dass wihrend der Landephase B(TD) < 0 die Winkel-

geschwindigkeit des Fufigelenks ﬁ ; bel ausgeschalteter Pneumatik negativer ist als bei

eingeschalteter Pneumatik: ‘ B(TD) JO‘ > ‘5(TD) J1‘~ Auf die Verdnderung der Muskelldnge

l bezogen bedeutet dies, dass der Muskel-Sehnen-Komplex des M. soleus bei ausgeschal-
teter Pneumatik schneller auseinandergezogen wird als bei eingeschalteter Pneumatik.
Die stérkere exzentrische Geschwindigkeitsbelastung bei ausgeschalteter Pneumatik, wird
noch durch die winkelabhéngige Kontraktionsgeschwindigkeit verstérkt (vgl. Abb. 1.6),
wonach der Betrag der Langendnderung des Muskel-Sehnen-Komplexes |Al| umso grofer
ist, je mehr die Winkeldnderung des Fufigelenks |AfS| in der Néhe der Neutral-Null-
Fufhaltung (5 = 90°) stattfindet. Aus den eben beschriebenen Zusammenhéngen kann
geschlussfolgert werden, dass wihrend der Landephase die passive exzentrische Muskel-
kraft bei eingeschalteter Pneumatik kleiner ist als bei ausgeschalteter Pneumatik.

Nach dieser Argumentationslinie verschieben sich die Arbeitsbereiche in der Kraft-
Langen-Beziehung bzw. Kraft-Geschwindigkeits-Beziehung des Muskel-Sehnen-Komplex-
es (vgl. Abb. 1.4, 1.5) aufgrund des verdnderten Fufigelenkwinkels. Dabei erfolgt eine
,beildufige” Kraftanpassung. Auf diese Art und Weise konnte sich das durch die externe
Gelenksteifigkeit gestorte Fufigelenk ohne neuronale Kontrolle moglicherweise selbst sta-
bilisieren. Die Idee der ,Selbststabilitdt” (Self-stability, engl.) wird u.a. im Konzept der
sintelligenten Mechanik® bei Blickhan u.a. (2007) vorgestellt.

van der Krogt u.a., 2009 bemerken aber in ihrer Simulationsstudie, dass die Stei-
figkeitsanpassung nicht isoliert mit Hilfe der Kraft-Langen-Beziehung und Kraft-Ge-
schwindigkeits-Beziehung erklart werden kann. Dazu seien die Krafténderungen durch
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Abb. 4.2: Kombination passiver Muskeleigenschaften mit dem Modell der vorprogram-
mierten Muskelaktivierung aus der Verodffentlichung von van der Krogt u.a.
(2009). CE force, CE length und CE velocity: relative Kraft, Kontraktionsge-
schwindigkeit und Lénge des Muskel-Sehnen-Komplexes. Wenn sich die Grun-
dinnervation des Muskels Aq auf einem hoheren Niveau befinde, dann fiihre
eine Anderung der Muskellinge Alce oder Kontraktionsgeschwindigkeit Avce
zu einer stirkeren Anderung der relativen Muskelkraft (CE force). Dies gelte
sowohl fiir die parabeldhnliche Kraft-Léngen-Beziehung als auch fiir die arku-
stangensdhnliche Kraft-Geschwindigkeits-Beziehung aufgrund der verdnderten
Kriimmung in der Nidhe des Arbeitspunktes.

Verdnderung der Muskellange und Kontraktionsgeschwindigkeit zu gering. Sie erkléren
Steifigkeitsanpassungen an unerwartete Untergrunddnderungen mit einer Kombination
aus passiven Muskeleigenschaften und einer zeitabhéngigen vorprogrammierten Muske-
laktivierung (Preprogrammed muscle activation, engl.). Die vorprogrammierte Muskelak-
tivierung (Ag in Abb. 4.2) &ndere nach van der Krogt u. a., 2009 die Muskelkraft stérker
als die Verschiebung des Arbeitsbereiches auf dem Plateau der Kraft-Geschwindigkeits-
bzw. Kraft-Langen-Beziehung bei geringerer Aktivierung (vgl. Abb. 4.2). Wenn sich die
Aktivierung des Muskels auf einem hoheren Niveau befindet, dann fithrt eine Anderung
der Muskellédnge oder Kontraktionsgeschwindigkeit auch zu einer stérkeren Anderung der
Muskelkraft aufgrund der verédnderten Anstiege in Abb. 4.2.

Auf die Hiipfbewegung mit parallelen Gelenksteifigkeiten iibertragen bedeutet dieser
Erklarungsversuch, dass es geniigt, wenn fiir jede Hiipfbewegung ein gleiches vorprogram-
miertes Innervationsmuster (EMG-Signal) an die motorische Endplatte gesandt wird. Das
vorprogrammierte Innervationsmuster entfaltet moglicherweise einen Multiplikatoreffekt
in der Hinsicht, dass die Kraftwirkungen — verursacht durch die Langen- und Geschwin-
digkeitsénderung des Muskel-Sehnen-Komplexes — verstirkt werden, ohne die Grundin-
nervation fiir die jeweilige Bewegungsaufgabe zu &ndern. Dieser Erklarungsansatz ist mit
den beobachteten Ergebnissen dahingehend konsistent, dass eine Muskelkraftanpassung
ohne Anderung der EMG-Signale erfolgt.

Vermutlich wegen der Moglichkeit zur Anpassung des Muskel-Sehnen-Komplexes ohne
willentliche Anderung des Aktivierungsmusters ordnen van der Krogt u.a. (2009) die
gekoppelte Strategie aus den passiven Muskeleigenschaften mit der zeitabhéngigen vor-
programmierten Aktivierung den passiven Strategien zur Anderung der Beinsteifigkeit
zu. Um zu untersuchen, ob das EMG-Muster beim Hiipfen zeitabhéngig ist, kénnten
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Abb. 4.3: Modifizierte Abbildung nach Cham, Bailey und Cutkosky (2000) und Full und
Koditschek (1999). Mogliches Zusammenspiel von Feedforward und Feedback-
strategien in Bezug auf die Bewegung.

in weiterfiihrenden Untersuchungen Probanden bspw. auf einer Vorrichtung hiipfen, die
nach einer Einspringphase ihre Hohe verandert. Nach dem Erklarungsmodell der vorpro-
grammierten Muskelaktivierung miisste das EMG-Signal zum erwarteten Landezeitpunkt
das gleiche Muster aufweisen, wie bei den Hiipfzyklen ohne verstellbare Hohe des Unter-
grundes.

Cham, Bailey und Cutkosky (2000) argumentieren mit Hilfe der ,Feedforward-Preflex-
Interaktion® (Feedforward-Preflex Interaction, engl.) in dhnlicher Art und Weise wie van
der Krogt u. a. (2009). Die dhnlichen EMG-Zeit-Verldufe wéhrend des Hiipfen stiitzen of-
fenbar das Konzept eines zentralen Mustergenerators (Central pattern generator, engl.),
der das Bewegungsprogramm ,einbeiniges Hiipfen“ iiber Feedforward-Signale implemen-
tiert, unabhéngig davon, ob mit oder ohne paralleler Gelenksteifigkeit gehiipft wird.
Schliefslich zeigen die Messergebnisse, dass eine Muskelkraftanpassung trotz &hnlicher
EMG-Zeit-Verldufe stattgefunden haben muss. Unter der Voraussetzung, dass dhnliche
EMG-Zeit-Verldufe dhnliche Muskelkréfte erzeugen, miisste die Anpassung des mecha-
nischen Systems nach Abb. 4.3 iiber das mechanische Feedback (Preflexe) bei einem
gleichbleibenden Feedforward-Signal erfolgt sein. Sensorische Feedback-Signale hétten
vermutlich mit verdnderten EMG-Signalen auf die Kraft-, Langen- oder Geschwindig-
keitséinderung des Muskel-Sehnen-Komplexes reagiert. Demzufolge wurde die Stérung
des Fulsgelenks moglicherweise mehr iiber Preflexe im Zusammenhang mit der gleich-
bleibenden Feedforward-Grundinnervation ausgeglichen als durch sensorische Feedback-
mechanismen. Eine nicht auszuschliefende Mo6glichkeit wére noch, dass veranderte sen-
sorische Feedback-Signale zusammen mit verdnderten Feedforward-Signalen wieder zum
gleichen Innervationsmuster fiihren wiirden und dann zusammen mit den Preflexen auch
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zur beobachteten Anpassung fiihren.

Ein Vorteil der Strategie Storungen passiv iiber mechanisches Feedback bei einem
gleichbleibenden neuronalen Grundmuster auszugleichen, sei nach Cham, Bailey und Cut-
kosky (2000), dass vermutlich das neuronale System entlastet werde und die Reaktion auf
Storungen schneller geschehen konne als mit sensorischen Feedbackinformationen. Feed-
back entfalte seine Starken bei Prazisionsbewegungen wo Zeitverzogerungen aufgrund der
Verarbeitung sensorischer Informationen tolerierbar seien (Cham, Bailey und Cutkosky,
2000). Moglicherweise bietet die gleichzeitige Existenz von Re- und Preflexen auch eine
Redundanz der Kontrollstrategien.

Das Ergebnis, dass eine Steifigkeitsanpassung stattfinden kann, ohne das EMG-Akti-
vierungsmuster zu verandern, findet sich auch in den Ergebnissen von Farley u. a. (1998)
wieder: ,However, our fndings show that there is no increase in EMG activity in the
gastrocnemius, soleus, or tibialis anterior over the range of surface stiffnesses where
ankle stiffness increases 1.75-fold .“ (Farley u.a., 1998). Diese beobachteten, dass sich
die Fufigelenksteifigkeit in Abhingigkeit des Untergrundes #ndert, ohne Anderungen im
EMG-Signal feststellen zu kénnen.

Vermutlich werden in Abhéngigkeit verschiedener Anfangs- und Randbedingungen ent-
weder eher passive oder aktive Strategien oder eine Kombination aus beidem vom biolo-
gischen System bevorzugt. Zur ,,Abtastung* des Bereiches, in dem Probanden die Bewe-
gungsaufgabe Hiipfen eher mit passiven oder aktiven muskulédren Strategien bewéltigen,
kénnten Hiipfexperimente mit verdnderten Ruheldngen des pneumatischen Muskels und
verschiedenen Druckeinstellungen durchgefiihrt werden. Mogliche Anderungen im EMG
kénnten dann eventuell auf Liangen- oder Kraftfeedback zuriickgefithrt werden. Wenn
sich bspw. in Hiipfexperimenten mit Orthesen die Kinematik (I und l) nicht dndern
wiirde, gleichzeitig aber die Kraft des Muskel-Sehnen-Komplexes |F /| aufgrund einer
Aktivierungsanpassung dndern wiirde, wére dies ein Indiz zu Gunsten des sensorischen
Kraft-Feedback oder verdnderter antizipativer Feedforward-Signale und ein Ausschluss-
kriterium fiir Langen- und Geschwindigkeits-Feedbacksignale.

Klarheit, ob letztendlich eher aktive oder passive muskulére Strategien einflussreicher
zu einer Steifigkeitsanpassung fiihren, konnten eventuell Computersimulationen schaffen.
Denkbar wére eine Simulation mit einer parallelen Fufsgelenksteifigkeit hinsichtlich der
Sensitivitit der muskulidren Fufigelenksteifigkeit auf eine Anderung des Aktivierungsmus-
ters oder auf eine Anderung der passiven Muskeleigenschaften. Interessant zu beobachten
wére des Weiteren, ob sich nach langerem Tragen der Orthese das Aktivierungsmuster
wie bei den Untersuchungen von Gordon und Ferris (2007) oder die Wichtung der ver-
schiedenen hier vorgestellten Strategien andert.

Noch nicht ist die Frage beantwortet, wie sich der Fuftgelenkwinkel vom aus- zum ein-
geschalteten Zustand vergrofert (Gy < f1). Entweder fiihrt eine aktive Verkiirzung des M.
triceps surae zu einer Vergroferung des Fufsgelenkwinkels oder die Orthese erzwingt die
Winkelsinderung. Da keine Anderung der Aktivierung festgestellt werden konnte, bleibt
anzunehmen, dass die parallele Gelenksteifigkeit zur Vergrofierung des Fufsgelenkwin-
kels gefiihrt hat. Die parallele Gelenksteifigkeit fithrt demnach ,nur® zur Verschiebung
des Fufigelenkwinkels sowie der damit verbundenen passiven muskuldren Anpassung und
nicht zur Anderung des Aktivierungsmusters.
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4.5 Methodenkritik

Im Abschnitt 2.5 Messabweichungen wurde betont, dass die Ergebnisse der Hypothese
H4 aufgrund der Eigenschaften der EMG-Signale und deren Auswertemethoden mogli-
cherweise weniger reproduzierbar sind als die Ergebnisse der Hypothesen AH 1 — 3. Dieser
methodische Nachteil wird als nicht auszuschlieffende Ursache bzgl. der kaum feststell-
baren Unterschiede zwischen den EMG-Signalen in dieser Diplomarbeit gegeniiber der
deutlichen Unterschiede bei den Ergebnissen von Ferris u.a. (2006b) mit benannt. Auf-
grund des hypothesenerkundenden Charakters dieser Untersuchung wird auf Methoden
der Inferenzstatistik zur Verallgemeinerung der Ergebnisse verzichtet.

Im Rahmen dieser Diplomarbeit wurden die Innervationsfrequenz und mogliche ver-
dnderte Rekrutierung verschiedener Muskelfasern (Petit u.a., 1990) nicht untersucht.
Eventuell konnten auch diese Mechanismen zu einer aktiven Muskelkraftanpassung fiih-
ren. Aus diesem Grund konnte bei dhnlichen Untersuchungen in Zukunft bspw. das Fre-
quenzspektrum der EMG-Signale untersucht werden. Vielleicht reichen auch geringe nicht
diagnostizierte Unterschiede in der EMG-Amplitude im Zeitbereich aus, um deutliche
Kraftanpassungen hervorzurufen.

Weil nur ein Proband Erfahrung im Hiipfen mit dem Orthesentyp G hatte, kénnen
langfristig angelernte Strategien zur Kompensation der parallelen Gelenksteifigkeit im
Rahmen der Untersuchungen in dieser Diplomarbeit vernachlassigt werden.

4.6 Fazit

Nachdem die Frage, ob der Mensch eine parallele Gelenksteifigkeit eher involviert oder
ignoriert, in Abschnitt 4.1 zu Gunsten der Integration beantwortet wurde, kann nun mit
Hilfe der vorangegangenen Abschnitte 4.2, 4.3 und 4.4 zusammengefasst werden, wie dies
moglicherweise geschieht.

Die Ergebnisse deuten darauf hin, dass die in Abschnitt 4.1 beschriebene Konservie-
rung der globalen Beinsteifigkeit mehr durch eine lokale Eingelenkstrategie als durch
eine Mehrgelenkstrategie stattfindet. Zum grofiten Teil wird die Orthesenstérung bereits
,nahe der Stérquelle* von den beteiligten Muskeln des Fufigelenks kompensiert. Uber ei-
ne grofere Plantarflexion des Fufigelenks und einer leichten Verdnderung der Richtung
der Bodenreaktionskraft wird ein kleiner Teil der Stérung geometrisch ausgeglichen. Der
grofere Teil der Storungsausgleichung erfolgt muskulér iber eine Verdnderung der Kraft
des M. triceps surae, womit die Frage im Untertitel dieser Diplomarbeit beantwortet ist,
dass Menschen die Gelenksteifigkeit einer Fufsgelenkorthese durch eine muskulére Steifig-
keitserniedrigung x s kompensieren. Da das Innervationsmuster im Wesentlichen erhalten
bleibt, wird dem mechanischen Feedback (passive Strategie) im Sinne der , Feedforward-
Preflex-Interaktion“ (vlg. u.a. Cham, Bailey und Cutkosky, 2000) bzw. ,yorprogrammier-
ten Muskelaktivierung* (van der Krogt u.a., 2009) ein groferer Einfluss innerhalb der
muskuléren Anpassung zugeschrieben als sensorischen Feedbackstrategien. Zusammen-
fassend konnte dies als Adaption der Mechanik trotz Konservierung der Aktivierung
bezeichnet werden.
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A Anhang

Formelherleitungen

Die folgende Herleitung schétzt die Lénge des Muskel-Sehnen-Komplexes [ des M. gas-
trocnemius und dessen zeitliche Anderung ! fiir variable Fukgelenkwinkel 8 und konstante
Kniewinkel v ab. Die verwendeten Symbole und die grafischen Darstellungen der Glei-

chungen A.10 und A.11 sind in Abb. 1.6 zusammengefasst.

Annahmen
T = ‘r(MU) —I‘R’ =43 cm
dy = |ry —rg|=6cm
L= [rao) =T
Berechnung

2% = dy® + P — dyrlcos 8, (Kosinussatz)

0=1*—dylcos 3 — 2 + dy?, (quadratische Gleichung)

2
20l = dyrlcos(B) — dyrlsin(B), fiir & =0 und dy = 0
_ —dulsin(B)B
21— dyy cos(B)
Ergebnisse mit Normierung
15) dM;:OSﬁ I \/(dM ‘34055) 422 = dy?
05 =90°) 5 = 90°)
i —dylsin(p)

BB =90°) (20— dar cos(B))I(5 = 90°)

93

(A.10)

(A.11)
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Tabellen

Tabelle A.1: Differenzen der zeitlichen arithmetischen Mittelwerte des Neigungswinkels
a, Fuigelenkwinkels 8, Kniegelenkwinkels v und des Richtungswinkels der
Bodenreaktionskraft ¢ (vgl. Abb. 1.7(a), 1.7(b), 4.6(a), A.7, 4.6(b), A.8).
Positive Werte zeigen, dass der jeweilige Winkel bei eingeschalteter Pneu-
matik (1) grofer ist als bei ausgeschalteter Pneumatik. [ ist bspw. fiir den
Orthesentyp J bei eingeschalteter Pneuamtik wéhrend des Bodenkontak-
tes im zeitlichen Mittel sieben bis acht Grad grofer als bei ausgeschalteter
Pneuamtik.

Winkelunterschiede in °

Zustand Phase a1—ac Bi—Bo F1—F ¢1— do

Jgw Boden 642 8+2  3+2  -6+3
Flug 542 542 243

Jasy Boden 642 742 242 6+3
Flug 542 6+2  2+3

Jgw Boden 342 542 142 -3+3
Flug 342 443 0+2

Jas) Boden 342 4+3 142  -3+3

Flug 242 343 1+3
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Tabelle A.2: Vertikale Beinsteifigkeit bei aus— bzw. eingeschalteter Pneumatik (0 bzw. 1).
Den kp,—Werten nach Methode a) liegt der Kraftansatz in Gleichung 2.1 und
Methode b) der Energieansatz in Gleichung 2.4 zugrunde. Die Berechnung
der Abweichung AH1 kann in Gleichung 2.7 nachvollzogen werden. Nach
beiden Methoden ist die Abweichung von der Hypothese H1 geringer als
neun Prozent. Die Normierung erfolgte auf die mittlere Gewichtskraft der
Probanden F, ~ 643N. (TD): Landephase, (T0O): Absprungphase.

Beinsteifigkeit kg, in m™!. Fy

Methode a) Methode b)
Zustand Phase  kp,o kB,1 AH1in%  kpyo kBz1 AH1 in %
Jirry TD 3242 324+2 146 263 2643 1410
TO 2841 29+2 544 202 2142 8410
J(26) TD 3743 362 147 29+3 27+3 6+10
TO 32+2 33+2 345 22+2 23+2 3+10
G(f,.) TD 334+3 33+2 249 2843 2943 2410
TO 2942 30+1 348 22+2 23+2 4410
G(26) TD 364+2 362 146 3143 3143 2410
TO 32+2 3242 0+6 24+2 2442 2410

Tabelle A.3: Bodenkontaktzeit tg, Flugzeit tp und Hiipffrequenz f im aus- bzw. einge-
schalteten Zustand (0 bzw. 1). Die frei wéhlbare Hiipfirequenz (fr) betrégt
ca. 2,4HZ. tpo = tp1, tro = 1 und f() ~ fl

Bodenkontaktzeit in s Flugzeit in s Hiipffrequenz in Hz

Zustand tBo tp1 tro tr1 fo bl

Jgey  0.31£0.01 0.29+£0.02 0.1240.01 0.13£0.02 2.3+£0.1 24+0.1
Ji2ey 0.294£0.01 0.284+0.01 0.10£0.01 0.10£0.01 2.64+0.1 2.6%0.1
Gy 0.29£0.02 0.28+£0.01 0.144+0.01 0.14£0.01 24+£01 24+£0.1
Gy 0.28+£0.01 0.284£0.01 0.11+£0.01 0.12£0.01 2.6+£0.1 26%0.1

Tabelle A.4: Auf das mittlere Kérpergewicht Fy ~ 634 N normierte Gelenksteifigkeiten:
Gelenksteifigkeit des Muskel-Sehnen-Komplexes im aus- und eingeschalteten
Zustand (kpz0, k1) und die Gelenksteifigkeit des pneumatischen Muskels
kp1. Die Abweichung von Hypothese 2 AH2 betriagt nach Gleichung 2.9
zwischen zwei und 25 Prozent. T'D: Landephase, TO: Absprungphase.

Gelenksteifigkeit x in 10™3m - Fy /° Abweichung

Zustand  Phase R0 Rp1 Ry AH2 in %
J(fr) TD 11.5+0.8 3.24+0.2 8.6+0.8 8+7
TO 9.74+0.6 2.84+0.2 7.54+0.7 22+7
J(QG) TD 13.7£1.1 3.2+£0.2 10.9+0.8 1446
TO 11.7£0.8 2.9+0.2 9.6+0.7 25+6
G(fr) TD 12.8+14 1.6+0.2 11.14£0.9 5+7
TO 11.0£1.0 1.4+0.1 9.54+0.6 2+6
G(26) TD 14.7+1.8 2.0£0.7 122419 24413
TO 12.8+£1.7 1.84£0.6 10.7£1.7 14413
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Tabelle A.5:

Tabelle A.6:

A Anhang

Geometrische 0geom und muskuldire Anpassung oy, Die durch das Dreh-
moment des pneumatischen Muskels M p induzierte Stérung des Muskel-
Sehnen-Komplexes o)y verringert das Drehmoment des Muskel-Sehnen-
Komplexes Mj; nach Gleichung 2.17 um 27 bis 31 Prozent fiir den Or-
thesentyp J und 14 bis 18 Prozent fiir den Orthesentyp G. o wird zu
ca. zehn Prozent durch geometrische und ca. 90 Prozent durch muskulére
Anpassung kompensiert.

Zustand Mp Stérung M Anpassung, H3
geometrisch muskulér
oy in % Ogeom in % Omusk i %
Jipr) 31+5 11+£5 89+5
J26) 27+7 10+£7 90+7
Gy 14+6 7+6 93+6
G26) 1848 14+8 86 + 8

Ausgewihlte Kraft und Drehmomente. Alle Eintrage sind zeitliche arithme-
tische Mittelwerte wahrend der Bodentkontaktdauer tg. Die vertikale Kom-
ponente der Bodenreaktionskraftkraft Fp, ist innerhalb der Abweichungen
bei aus- und eingeschalteter Pneumatik gleich (Fp,o ~ Fpg.1). Die Kraft des
pneumatischen Muskels ‘ﬁ’ ist fiir beide Orthesentypen J und G &hnlich,
wohingegen Orthesentyp J ein fast doppelt so grofses mittleres Drehmoment
|m| aufgrund des lingern Hebelarmes dp (vgl. Abb. 2.3) in den Bewe-
gungsablauf induziert. Das theoretische Muskeldrehmoment |M ;7| gibt an,
wie grof das Drehmoment des Muskel-Sehnen-Komplexes |M /1| bei einge-
schalteter Pneumatik sein miisste, wenn der Muskel-Sehnen-Komplex bei
eingeschalteter Pneumatik mit der gleichen Kraft arbeiten wiirde wie bei
ausgeschalteter Pneumatik. Die Differenz (’MMO} — ‘MMTI‘) ist ein Mak
fiir die Trennung der geometrischen von der muskuldren Anpassung (vgl.
Gleichung 2.20 und 2.21). Die Normierung erfolgte auf die mittlere Ge-
wichtskraft der Probanden F, ~ 643 N.

Kréfte in F Drehmomente in 10™*m - Fy
Zustand PM |Fp| Fg, }Wp} |M7M\ ‘MMT|
Jipr) 0 1.46 £0.05 162+£38
1 048£0.04 1.49+£0.08 44+4 111+£9 156 £16
J(26) 0 1.42+0.06 165+ 12
1 043£0.03 1.43+0.07 40£3 1207 160 £ 16
G 0 1.52+0.06 189 £12
1 042£0.07 1.55+0.06 27+4 161+9 187+£19
G26) 0 1.46 +0.06 186 £ 14
1 048£0.19 1.47+£0.06 30£12 152£20 181£18
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Abbildungen

pneumatische Muskelldnge Ip in m

Abb. A.1: Kontraktions- und Dilatationsgeschwindigkeit (ll;k,ll;d) des
Muskels gegen einen Widerstand von 49N und bei einem Fiilldruck von
p = 250kPa. Die mehr als doppelt so lange Dilatationsverzogerung tp; ge-
geniiber der Kontraktionsverzogerung tpy ist vermutlich auf Hystereseeffekte

0.32 fesrem

0.24

A Anhang

Ipp = —0.6m/s lpg = 0.2m/s
tpk = 145 ms tpd = 310 ms

------ Messwerte Ip

Lineare Regression
Kontraktionsverzogerung tpy
= Dilatationsverzogerung tpg

Zeit in s

des Membranmaterials zuriickzufiithren.

o7

pneumatischen



A Anhang
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Abb. A.2: Gemessene Léangen [p des isolierten pneumatischen Muskels in Abhéngigkeit
vom Fiilldruck p und der Kraft F. Der hervorgehobene Verlauf [p(F,p =
250kPa) kennzeichnet die Druckeinstellung des pneumatischen Muskels wéh-
rend der Versuchsdurchfiihrung.
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6 T T T T
Standardabweichung Rauschen Fp,y(grp) = 1.07TN
Maximalwert Rauschen Fg,y = 2.()2(N

4 Schwelle zur Detektion des Landezeitpunktes: e

vertikale Bodenreaktionskraft Fz, in N

4 Drift Kraftsignal Fp,p = —0.93 %/S -t [s] bei 1000 Hz

_6 L L L L
0 5 10 15 20

Zeit in s

Abb. A.3: Rauschen Fp,y und Drift Fg,p des vertikalen Kraftsignals der Kraftmessplatte
im unbelasteten Zustand. Relativiert auf die maximalen Bodenreaktionskréfte
von ca. 3- Fy (vgl. Abb. 3.5) betrégt diese systematische Messabweichung ca.
0,2 %. Fiir die weitere Datenverarbeitung wurde der Drift korrigiert.

KSy
Lineare Regression:
. Uj(Fy) =—0.00058- Fy +24V
2457w F(Uy) = —1735- Uy + 4229N
~ 24t o
= 2351
231
9.95 L \ \ \ \ )
0 50 100 150 200 250
KSq
1T Lincare Regression:
Ug(Fy) =0.00274- Fyg + 0.4V ¥
. 08r Fy(Ug)=365-Ug — 131N
o 06f
=
04 r
L

L L J
0 50 100 150 200 250
Kraft F'in N

Abb. A.4: Kalibrierfunktionen Fj;(U;) und Fg(Ug) der Kraftsensoren KS; und KSg.
Uy, Ug: elektrische Spannung fiir Orthesentyp J bzw. G.
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F=(f(,1).72+£(:,2).72+£(:,3).72).7 (1/2)
m = length(F)
for i = 1:m
F(i)>=4
1 0
x(i) =1 I x(i1) =0
y = diff(x)
for y = i:(m-1)
y(i) ==
1 0
i=3+1
& 1 y(E)>0
td(j) =1 | to(j) =1

Abb. A.5: Prinzipieller Algorithmus in der Programmiersprache Matlab® zur Detektion
der Frames des Lande- und Absprungzeitpunktes (td bzw. to) in Abhangigkeit
des Betrages der Bodenreaktionskraft F und der Detektionsschwelle F(i)>=4.
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Konfiguration Jif, Konfiguration G,

65 65r1..... .. ap
o 60 a1
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8 55 prung
e
k=
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&
=
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<)
“ 35

30 30

0 100 200 300 400 0 100 200 300 400
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(a) Neigungswinkel des Fufes
Konfiguration Jiy) Konfiguration G
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(b) Fukgelenkwinkel

Abb. A.6: Bei eingeschalteter Pneumatik 1 hiipfen die Probanden wéhrend des gesamten
Bewegungsablaufes mit einem grofseren Futgelenkwinkel 1 und Neigungswin-
kel o als im ausgeschalteten Zustand 0. Dieses Ergebnis ist deutlicher fiir den
Orthesentyp J. Der grau schraffierte Bereich kennzeichnet die Standardabwei-
chung, der runde Kreis den Absprungzeitpunkt ¢ 70). Die zeitlich gemittelten

Winkelunterschiede @y — @ bzw. 31 — 3y sind in Tabelle A.1 zusammengefasst.
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Konfiguration Jis Konfiguration G,
170 170

o 160 160
=
< 150 150 D
Y]
g . ;
3 . . ...
2140 o 140
§ Y1
O Absprung
130 130
0 100 200 300 400 0 100 200 300 400
Zeit t in ms Zeit t in ms

Abb. A.7: Der Kniegelenkwinkel-Zeit-Verlauf bei eingeschalteter Pneumatik ~y; liegt so-
wohl fiir den Orthesentyp J als auch fiir den Orthesentyp G innerhalb der
Standardabweichung (grau schraffiert) des ~o(¢)-Verlaufes. Die Unterschiede
im Kniegelenkwinkel zwischen aus- und eingeschalteter Pneumatik sind dem-
nach nicht so deutlich wie die Unterschiede im Fufgelenkwinkel 3 (vgl. Abb.

A.6).
Konfiguration J Konfiguration Gy

70 70

60 60
. 50 2 50
240 40
<

30 30

20 20

10 10

0 100 200 300 0 100 200 300
Bodenkontaktzeit {g in ms Bodenkontaktzeit tg in ms

Abb. A.8: Richtungswinkel ¢ der Bodenreaktionskraft F 5. Die kleineren Werte bei einge-
schalteter Pneumatik ¢; bewirken als geometrische Anpassung kleinere Dreh-
momente M p im Fufigelenk (vgl. Gleichungen 2.10 und 2.12). Die Unterschiede
zwischen aus- und ausgeschaltetem Zustand sind fiir den Orthesentyp J deut-
licher erkennbar als fiir den Orthesentyp G. In Tabelle A.1 sind die zeitlich
gemittelten Winkelunterschiede ¢ — ¢g zusammengefasst.

62



A Anhang

Konfiguration J . Konfiguration Gz,
400 400 f Yo(%0)
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(b) Phasenraumdarstellung Fufigelenk

Abb. A.9: Kniegelenkwinkelgeschwindigkeit in Abhéangigkeit des Kniegelenkwinkels 4(~)
und Fufigelenkwinkelgeschwindigkeit in Abhéngigkeit des Fufigelenkwinkels
§; (B). Bei eingeschalteter Pneumatik 1 ist das Kniegelenk gestreckter und das
Fufigelenk stédrker nach plantar flektiert. Bei ausgeschalteter Pneumatik ist
der maximale Betrag der Fufgelenkwinkelgeschwindigkeit grofier als bei ein-

) > s (i

geschalteter Pneumatik max (’B{]
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Abb. A.10:
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M. gastrocnemius
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Konfiguration: Orthesentyp G und freie Hiipffrequenz (fr). J. Individuelle
EMG-Zeit-Verlaufe verschiedener Beinmuskeln bei aus- bzw. eingeschalteter
Pneumatik (0 bzw. 1). Die Signale wurden auf die mittlere Bodenkontakt-
zeit tp zeitnormalisiert und auf den zeitlichen quadratischen Mittelwert im
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ausgeschalteten Zustand Uy amplitudennormiert.
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Abb. A.11:
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M. gastrocnemius

M. gastrocnemius

Konfiguration: Orthesentyp J und vorgegebene 2,6-Hertz-Hiipffrequenz (26).
J(fry- Individuelle EMG-Zeit-Verlaufe verschiedener Beinmuskeln bei aus-
bzw. eingeschalteter Pneumatik (0 bzw. 1). Die Signale wurden auf die mittle-
re Bodenkontaktzeit tg zeitnormalisiert und auf den zeitlichen quadratischen
Mittelwert im ausgeschalteten Zustand Uy amplitudennormiert.
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Abb. A.12:
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Konfiguration: Orthesentyp G und vorgegebene 2,6-Hertz-Hiipffrequenz (26).
J(fry- Individuelle EMG-Zeit-Verlaufe verschiedener Beinmuskeln bei aus-
bzw. eingeschalteter Pneumatik (0 bzw. 1). Die Signale wurden auf die mittle-
re Bodenkontaktzeit tg zeitnormalisiert und auf den zeitlichen quadratischen
Mittelwert im ausgeschalteten Zustand Uy amplitudennormiert.
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