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Vorbemerkungen

Die vorliegende Arbeit ist die Zusammenfiithrung der Ergebnis-
se eines Entwicklungsprozesses. Entwickelt wurde ein komplexes

System bestehend aus elektronischen und mechanischen Hardware-
Komponenten (Sensoren, Microcontroller, Verschalungen, Gehéu-
se, etc.) und Software. Als Grundlage der Entwicklung diente das

von dem Verein deutscher Ingenieure e.V. in den eigenen Richtli-
nien (VDI 2206) empfohlene V-Modell (www.vdi.de), welches 2006

von der Bundesregierung vorgestellt wurde. Das Modell beschreibt

eine allgemeine Vorgehensweise bei der Entwicklung mechatroni-
scher Systeme. Der Ablauf wird in Abbildung 1 dargestellt und

soll als Orientierung — insbesondere fiir die Uberpriifung des Ver-
fahrens — gelten. Auf dem absteigenden Ast ist die Planungs- und

Umsetzungsphase abgebildet. Die Validierung des Systems ist im

aufsteigenden Teil abgebildet.
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Abbildung 1: V-Modell zur Entwicklung mechatronischer Systeme.

Einem agilen Management-Konzept folgend wurde das benann-
te Modell innerhalb kleiner Phasen von ca. 4-6 Wochen komplett
durchlaufen. Die jeweiligen Ergebnisse aus der Validierung und
den Test-Phasen flossen in die Planung der anschliefenden Ent-
wicklungsphase ein. Dabei kam es immer wieder zu Entscheidun-
gen, vor allem die Sensor-Hardware betreffend, die zur Verwen-
dung anderer Komponenten fiihrte. Die in dieser Arbeit aufge-
fuhrten Experimente wurden jeweils einmal mit der zu diesem
Zeitpunkt verwendeten Hardware durchgefiihrt. Dies spielt vor
allem fiir die Einschidtzung der technologiebezogenen Fehlerein-
fliisse eine bedeutende Rolle. Daher wurden fiir alle neuen Sensor-
komponenten, nach entsprechender Kalibrierung, Regressionstests
in den relevanten Groflen durchgefiihrt, um die Ubereinstimmung
mit der im origindren Experiment verwendeten Hardware zu be-

statigen. Diese Tests werden nicht Teil der vorliegenden Dissertati-
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on sein.

Die zugehorige Software-Architektur wurde vollstindig in der
Umgebung von Matlab® entwickelt. Hierbei wurde eine Vielzahl
von Funktionen aus der vorhandenen Library verwendet. Diese
werden in der Arbeit nicht explizit benannt. Lediglich die fiir die
Bestimmung der Rotationsachse bendtigten Funktionen, die neu
entwickelt werden mussten, werden aufgefiihrt. Bei der Hardware-
steuerung wurde auf Open-Source Entwicklerpakete der Arduino
Umgebung zuriickgegriffen. Diese werden ebenfalls in der Arbeit
nicht aufgelistet. Das vollstandige Repository wird gemeinsam mit
der vorliegenden Arbeit vertffentlicht.

Die digitale Version dieser Dissertation beinhaltet interaktive 3D-
Graphiken, welche ausschliefilich tiber den Adobe Acrobat© Rea-
der DC (Version: 2020.006.20034) getestet wurden. Es wird daher
empfohlen die digitale PDF mit diesem Programm zu 6ffnen, um
die Funktionen vollumfanglich nutzen zu konnen.
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Abstract

Introduction

A widely accepted statement in literature concerning the subtalar
joint axis is “[...] that the variation in the positions of the different
axes is such that they require individual determination” (Isman,
Inman & Poor, 1969). Since the first quantitative descriptions have
been made in the middle of the 20th century, numerous methods
to determine the spatial orientation of the subtalar joint have been
presented. Although a wide variety of methodological approxima-
tions to the axes of the ankle complex is available, no method can
be considered to be an appropriate estimator for the subtalar joint
according to the requirements of clinical diagnostics. Inertial Mea-
surement Units (IMU) have been presented recently in various bio-
mechanical studies with promising results. They are small, cheap
and easy to use. So far, only relative rotation axes between adja-
cent sensors can be calculated. A reference in a subject specific
coordinate system using anatomic landmarks is not possible so far.
Therefore, the thesis at hand presents a new method for subtalar
joint axis estimation based on inertial measurement units. The aim
is, to create the methodological conditions needed to investigate
the subtalar joint’s biomechanical role in future studies.

Methodological Background
Two major problems in the description of the joint axis were iden-
tified. 1) The calculation of the joint axis itself, where a valid kine-

matic model was needed to calculate the rotation vector based on
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IMU data. 2) For inter-individual comparisons a commonly used
foot-specific coordinate system was needed, which guarantees a
valid sensor to segment orientation calibration.

Task I: Calculating the Axis

An existing kinematic model was modified and implemented. The
model optimized 4 parameters to minimize a cost function using
a least-squares approximation. Different experiments were made
to quantify the measurement accuracy: The algorithm was tested
against an ultrasonic positioning system on a mechanical hinge
joint model. In 50 randomly chosen positions the rotation axis was
calculated and compared to the reference system. A repeated mea-
surement protocol at randomly chosen positions was used to quan-
tify the between measurement variance. Bland-Altman statistics
and intra-class correlation was used to quantify the differences bet-
ween the methods. Every axis was calculated 100 times to ensure
that the optimization model converged to the same results. Addi-
tionally, an in-vivo analysis was realized to quantify the reliability
of the new method in context of the human motion performance
under highly standardized motion conditions. Five axis were calcu-
lated successively without changing the IMU’s position. Between
measurement variance was defined as quantification of the measu-

rement uncertainty.

Results

The algorithm converged in all calculated axes with 100 randomly
chosen start values to the same results. The comparison between
the reference system and the new algorithm on the mechanic mo-
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del showed excellent agreements as evidenced by the intra class
correlation of r=.99. The root mean squared error was RSME<o.7°.
Repeated measurement variance was o <0.4°. The in-vivo experi-
ment showed a high reliability of the new method. In five consecu-
tive axis calculations the range was in between 1.3° with a standard

deviation of o <0.7°.

Task II: Anatomic Coordinate System

An electromagnetic pointer was developed, in order to describe
the important anatomic points in the local coordinate system of
the used IMUs. The magnetic field sensor was calibrated on the
electromagnet’s flux density in different known distances. In a con-
trolled distance experiment the reliability of the pointer was tested.
Then also the anatomic coordinate system construction reliability

was tested in-vivo in order to quantify the measurement uncertain-

ty.

Results

The variance in the distance calculation was o < 0.01 cm which can
be seen as negligible. The in-vivo coordinate system construction
revealed an uncertainty of o ~0.5° for the transverse and sagittal

planes respectively.

Experimental Use: RUNTIME

An experiment with 30 runners was was conducted with the aim
of falsifying the hypothesis that the spatial orientation of the sub-
talar joint axis influences the muscle activation patterns. Surface

electromyography (EMG) was used to record the muscle activati-
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on while running. The new method was used to determine the
subtalar joint orientation unilaterally at the dominant leg of every
subject and the deviation was defined as the independent variable.
At the same leg the activation patterns of the Mm. gastrocnemius lat.,
gatrocnemius med. and soleus, defined as the dependent variables,
were analyzed. 30 steps were randomly excluded from the dataset
containing 10 min. of running after a 6 min. period of warming
up and familiarizing with the treadmill. The steps were normali-
zed by amplitude to the mean activation of one stride and time
normalized to 100% of the stance phase. 14 EMG features were
excluded from the normalized EMG data. The feature space was
reduced using a principal component analysis. The first five prni-
cipal components were then clustered by the k-means algorithm
into two groups. Afterwards, the groups’ deviation were tested for

significant differences.

Results

The mean deviation differed significantly between the groups built
by the k-means clustering (p<o.001). The first three principal com-
ponents after feature reduction were the simple squared integral
of each muscle. M. gastrocnemius lat. correlated positively (r=.47),
whereas the M. gastrocnemius med. correlated negatively with the
deviation (r = -.32). There was no correlation with the M. soleus

(r=.10).
Discussion

The results evidenced a valid joint axis estimation method, which

showed a reliability that is most likely appropriate for clinical dia-
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gnostics. The error with regard to the reference system on the hin-
ge joint model can be regarded as negligible. A high reliability was
shown in the in-vivo experiment. The recorded data supported the
hinge-like nature of the subtalar joint. Since the in-vivo experiment
has only been done with a single person a general statement about
the subject-induced error cannot be made. The same applies to the
coordinate system construction. The vectors needed to describe the
anatomic points in the local sensor coordinate system were calcula-
ted with negligible variance. The transverse and the sagittal plane
were calculated with high reproducibility.

The RUNTIME study results showed that the new system could
easily be integrated into biomechanical studies. Furthermore, this
was the first study to show relationships between the activation
patterns in the lower limb muscles and the orientation of the sub-
talar joint. The k-means clustering seperated two significantly dif-
ferent groups (p<o.001). The results support previously presented
results for a twisted Achilles tendon.

In general, the obtained subtalar joint axis orientation is in line
with the literature. All calculated axes were within the previously
reported range. The mean deviaton was smaller than reported so
far. The mean inclination was in line with the literature.

The biggest limitations are the small sample size and non-
independent amplitude normalization for inter-individual EMG

comparisons.
Summarizing the results from the thesis at hand: a new, cheap,

accurate and easy to apply subtalar joint axis orientation estimator

is presented. Relationships between the anatomical structures and
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functional outcomes could be shown. A complete system was deve-
loped were future research on ankle function can strongly benefit
from.
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Zusammenfassung

Problemstellung

Die Aufkldrung der Ursache-Wirkungs-Beziehung innerhalb der
orthopéddisch traumatologischen Biomechanik erfordert die
Kenntnis iiber Form und Funktion der beteiligten Strukturen. Be-
ztiglich der Form relevanter Strukturen des unteren Sprunggelenks
ergaben  die  Studien  eine  bemerkenswerte  inter-
individuelle Variationsbreite. Die ersten funktionsaufklarenden Ar-
beiten bestitigten diese fiir die Orientierung und die Lage der
unteren Sprunggelenkachse. Zudem ist das Sprunggelenk auffal-
lig hiufig von Uberlastungsfolgen betroffen. Die statistische Auf-
klarung der Ursache-Wirkungs-Beziehung zwischen der Orientie-
rung der Achse des Sprunggelenks und Uberlastungsschaden an
der unteren Extremitét erfordert grofse Fallzahlen. Die bisher ent-
wickelten Systeme entsprechen nicht den Anforderungen an Ge-
nauigkeit und Okonomie. Die Moglichkeiten neuer Inertial Mea-
surement Units (IMU) wurden bisher nur bedingt ausgeschopft.
Bis dato ist keine Beschreibung der unteren Sprunggelenkachse in
Bezug auf anatomische Strukturen moglich. Die vorliegende Dis-
sertation leistet einen Beitrag zur orthopédisch traumatologischen
Biomechanik durch die Entwicklung und Validierung eines Sys-
tems zur reliablen und 6konomischen Bestimmung der unteren
Sprunggelenkachse mit IMU.

Methodologischer Hintergrund
Algorithmus zur Bestimmung der Gelenkachse
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Ein kinematisches Modell aus der Literatur wurde fiir das zu ent-
wickelnde IMU-System implementiert. Zur Uberpriifung der Vali-
ditdt des Ansatzes wurden Untersuchungen am mechanischen Mo-
dell durchgefiihrt, welches ausschliefllich Bewegungen in einem
Freiheitsgrad zuliefS. Die Rotationsachse wurde in 50 zufillig ge-
wihlten Sensorpositionen durch den Algorithmus bestimmt. Der
implementierte Algorithmus wurde gegen ein Ultraschall-Laufzeit-
Positionssystem (Zebris@® CMS-20) getestet. Die Ubereinstimmung
wurde anhand der Bland-Altman-Statistik, dem intra-klassen Kor-
relationskoeffizient und der mittleren quadratischen Abweichung
(RMSE) eingeschitzt. Zudem wurde im Wiederholungsversuch oh-
ne Positionsverdnderungen in 5 zufallig gewdhlten Ausrichtungen
durchgefiihrt. Die Standardabweichung wurde als Maf3 der Quali-
tat verwendet.

Ergebinsse

Der Vergleich zum Referenzsystem ergab eine intra-klassen Kor-
relation von r=.99 und ein RSME<o0.7°. Die systematische Abwei-
chung vom Referenzsystem lag bei 0.13°. Die Standardabweichung
innerhalb des Wiederholungsprotokolls wurde mit o <0.4° berech-
net.

Anatomischer Bezug

Der Bezug auf die individuelle Fuffanatomie wurde durch die Ent-
wicklung eines elektromagnetischen Zeigers erreicht. Im Stufen-
protokoll wurde der Magnetfeldsensor des IMU auf den Zeiger ka-
libriert, damit die Richtung und die Distanz des Elektromagneten
zum Sensor-Zentrum bekannt sind. Daraufhin kénnen interessan-
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te anatomische Punkte mit dem Zeiger palpiert werden, wodurch
ein anatomisches Koordinatensystem im lokalen Sensorkoordina-
tensystem gebildet werden kann. Im Wiederholungsversuch wur-
de der Fehler bei der Distanzbestimmung anhand der Standardab-
weichung innerhalb der Messreihe eingeschitzt.

Ergebnisse

Die Streuung der Distanzbestimmung lag bei o < 0.01 cm.

Experimenteller Einsatz

in-vivo Reliabilitit

Die Einschidtzung der Messunsicherheit in-vivo wurde experimen-
tell an einem Probanden vorgenommen. Bei statischer Pose der
Sensoren am Probanden wurden in 5 Versuchen die Rotationsach-
se und das anatomische Koordinatensystem erstellt. Die Streuung
der Achse und der berechneten Ebenen innerhalb der Messfolge
wurde als Kriterium fiir die Unsicherheit der Messung verwendet.

Ergebnisse

Das in-vivo Experiment zeigte eine geringe Streuung der Rotations-
achse. Die Spanne betrug 1.3° mit einer Standardabweichung von
0 <0.7°.

RUNTIME

Es wurde ein Experiment mit 30 Probanden geplant und durch-
gefiihrt. Die Hypothese lautete, dass sich die Ansteuerungsprofile
der Wadenmuskulatur in Abhéngigkeit der Deviation der USGA
unterscheiden. Hierzu wurden laufaktive gesunde Personen unter-
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sucht. Unilateral am dominanten Bein wurde die Muskelaktivitat
der Unterschenkelmuskulatur (Mm. gastrocnemius lat., gatrocnemius
med. and soleus) mittels Oberflichen-EMG abgeleitet. Das neue Ver-
fahren zur Bestimmung der USGA-Orientierung wurde eingesetzt.
Die unabhingige Variable Deviation sollte durch die Aktivitdtspro-
file in zwei Gruppen eingeteilt werden. Hierzu wurde, nach einer
Aufwiarmphase von 6 min, die Muskelaktivitdt wihrend 10 min
Laufens bei selbstgewidhlter Geschwindigkeit auf dem Laufband
aufgezeichnet. 30 zufillig gewdhlte Schritte wurden segmentiert
und gemittelt. Die EMG Daten wurden amplitudennormalisiert
auf die mittlere Aktivitit wihrend des gesamten Schritts und zeit-
normalisiert auf die Lange der Standphase. 14 EMG-Feature wur-
den aus dem Signal extrahiert. Der Feature-Raum wurde durch
eine Principal Component Analysis auf 5 Dimensionen reduziert
und tiiber einen K-Means Algorithmus in 2 Gruppen geteilt. Zur
statistischen Absicherung wurden die Mittelwerte der Deviation
der gebildeten Gruppen mit einem T-Test fiir unabhéngige Stich-
proben auf Signifikanz getestet. Das o-Fehlerniveau wurde auf 5%
festgelegt. Die Korrelation der ersten drei Hauptkomponenten mit

der Deviation wurde nach Pearson berechnet.

Ergebnisse

Die mittlere Deviation unterschied sich signifikant zwischen den
Gruppen, die durch den K-Means Algorithmus gebildet wurden
(p<o0.001). Die ersten drei Hauptkomponenten waren jeweils das
simple squared integral der Muskeln. M. gastrocnemius lat. korre-
lierte positiv (r=.47), wohingegen der M. gastrocnemius med. nega-
tiv mit der Deviation (r=-.32) korrelierte. M. soleus korrelierte nicht
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mit der Deviation (r=.10).

Diskussion

Ziel der Dissertation war die Entwicklung und Anwendung eines
IMU-basierten Verfahrens zur Bestimmung der unteren Sprungge-
lenkachse. Motiviert wurde die Entwicklung tiber die Aufklarung
der Ursache-Wirkungs-Beziehung chronischer und akuter Uberlas-
tungen an der unteren Extremitdt mit dem Ziel der Verbesserung
praventiver Strategien. Die durchgefiihrten Versuche am mechani-
schen Modell zeigten die Validitdt des Verfahrens fiir Scharnierge-
lenke. Die geringen Abweichungen vom Referenzsystem sind kli-
nisch nicht relevant. Die Reliabilitdt im in-vivo Experiment besta-
tigte die Eignung des Verfahrens in der Anwendung bei menschli-
chen Bewegungen. Fiir die Konstruktion des anatomischen
Koordinatensystems und die Bestimmung der Achse wurde ein
Gesamtfehler von ca. 3° geschitzt.

Der Einsatz in der RUNTIME-Studie zeigte, dass die Anwen-
dung des Verfahrens im biomechanischen Experiment moglich ist.
Gleichzeitig konnte zum ersten Mal ein Hinweis auf die Bedeu-
tung der Orientierung der Rotationsachse des unteren Sprungge-
lenks fiir Ansteuerungsprofile der Unterschenkelmuskulatur gege-
ben werden. Das K-Means-Clustering teilte zwei Gruppen deren
Deviation sich signifikant voneinander unterschieden (p<o.001). Im
Vergleich zur bisherigen Literatur wurden geringere Deviation ge-
messen. Die Inclination stimmte mit den Angaben der Literatur
tiberein.

Die grofsten Limitationen der RUNTIME-Studie sind die gerin-
ge Probandenzahl, die Reduktion der aktiven Mechanik auf die

Xxii



Muskelaktivitat und die nicht unabhidngige Vorverarbeitung der
EMG-Daten.

Zusammengefasst wurde in der vorliegenden Dissertation ein giins-
tiges, einfach einzusetzendes, reliables Messsystem entwickelt und
zum Einsatz gebracht, welches die Orientierung der unteren Sprung-
gelenkachse plausibel schitzen kann.
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‘Es ist nicht zu bezweifeln, dass eine recht genaue Erkenntnis dess
menschlichen und thierischen Korpers noch zu manchen andern fiir
die Wissenschaft wichtigen und fiir die Kiinste und Gewerbe niitzli-
chen Entdeckungen fiihren konne.’

- Gebr. Weber, aus Mechanik der menschlichen Gehwerkzeuge,
1836 -

Problemstellung

Die Biomechanik ist eine Wissenschaftsdiziplin der Naturwissen-
schaften. Ihr Gegenstandsbereich ist die Beschreibung und Erkla-
rung der Bewegung. Die fundamentale Grundlage bildet die An-
nahme der Einheit aus Form und Funktion. Bereits Giovanni Alfon-
so Borelli beschrieb Ende des 17. Jahrhunderts die Physiologie des
Menschen auf Basis der anatomischen Strukturen und elementarer
Mathematik. Er entwickelte mechanische Modelliiberlegungen un-
ter Einbezug der aktiven und passiven Eigenschaften der Muskula-
tur. Das Ziel der Beschreibung und Erkldrung ist stets ein Erkennt-
nisgewinn. Die empirischen Wissenschaften kennen hierfiir zwei
Forschungsmethoden: Beobachtung und Experiment. Der Unter-

suchungsgegenstand wird durch Verfahren der quantitativen oder
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qualitativen Erhebung beschrieben. Fiir die Erkldrung verwendet
man Hypothesen und Modelle. Aus einer Reihe an bewéhrten Hy-
pothesen kann eine Theorie formuliert werden. Die htchste Form
der Anwendung einer Theorie ist die Vorhersage. Die Aufklarung
der

Ursache-Wirkungs-Beziehung ist nur durch das quantitativ empi-
rische Experiment moglich. Die Anforderungen an die Verfahren
innerhalb des Experiments sind hoch: Sie miissen valide, objektiv

und reliabel sein.

Die orthopédisch-traumatologische Biomechanik im Speziellen
motiviert den Erkenntnisgewinn iiber die Verbesserung der Pra-
vention und Vermeidung von Uberlastungsfolgen. Die untere Ex-
tremitét ist dabei {iberdurchschnittlich haufig vertreten. Innerhalb
der unteren Extremitdt zdhlt das Sprunggelenk zu den am hé&u-
figsten von Verletzungen betroffenen Strukturen im Sport (Glédser
& Henke, 2010). Von den 1,25 Mio. Verletzungen 2010 im aufier-
schulischen Sport, entfielen ca. 25% auf das Sprunggelenk. Einen
gleichbleibenden Trend vorausgesetzt haben sich seitdem ca. 3.1
Mio. Sprunggelenkverletzungen im aufierschulischen Sport allein
in Deutschland zugetragen. Bereits 1999 beschrieb Alt (1999) den
,Raum fiir mannigfaltige Verletzungs- und Schadigungsmuster”
im gesamten Fuf}, entstehend durch die 26 Knochen knapp 100
Ligamente und 30 Muskeln. Die statistisch aufféllig hohe Anzahl
an Verletzungen wirft die Frage nach der Ursache auf und unter-
streicht den Bedarf eines weiteren Erkenntnisgewinns.

Aus dem Einheitsprinzip zwischen Form und Funktion ergibt
sich die Notwendigkeit beides moglichst vollstindig zu beschrei-
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ben. Die Komplexitit der zu beobachtenden Strukturen ist die
vorwiegende Herausforderung. Eine Reihe sehr préziser Verfahren
zur Beschreibung der Form sind bereits bekannt. Als Beispiel sind
die Untersuchung an Leichen oder bildgebende Verfahren wie die
Computertomografie (CT) zu nennen.

Die Funktionsbeschreibung hingegen ist noch immer eine Her-
ausforderung. Es kommen komplexe biomechanische Analysever-
fahren zum Einsatz. Die Elektromyographie, als ein Verfahren zur
Bestimmung der Muskelaktivitit und die instrumentalisierte Be-
wegungsanalyse sind populdre Beispiele. Letztere fand ihren Ur-
sprung in Arbeiten von Eadweard Muybrigde im Auftrag des Lord
Stanford. Mit einer Reihe an Fallkameras zeichnete er die Bewe-
gung von Pferden auf, um der Frage nachzugehen, ob diese wih-
rend der Fortbewegung zu irgendeinem Zeitpunkt keinen Kontakt
zum Boden haben. Die von Muybridge zu losende Problemstel-
lung unterscheidet sich in einem Punkt grundlegend von der Auf-
gabe der Beschreibung der Funktionen der unteren Extremitat: Ob
ein Pferd im Galopp den Boden beriihrt, ldsst sich von aufien oh-
ne weiteres beobachten. Die komplexe Gelenkbewegung, an deren
Entstehung eine Vielzahl an Strukturen beteiligt ist, ist jedoch nur
indirekt und zum Teil an der Oberflache gar nicht beobachtbar. Das
wiederum erkldrt die Variationsbreite an vorgestellten Anndherun-
gen, welche auf den Anwendungsfall bezogen kritisch bewertet
werden miissen.

Eine generelle Unterteilung der Untersuchungsmethoden ist hin-
sichtlich der Untersuchungsbedingungen zu treffen. Man unter-
scheidet nach Methoden, welche die Funktion im (in-vivo) und
auflerhalb (in-vitro) des lebenden Organismus betrachten. Die in-
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vivo Untersuchungen konnen weiter in Labor- und Feldstudien
eingeteilt werden. Grundlegende Unterschiede zwischen beiden
Untersuchungsmethoden sind die Stichprobengrofie und die Er-
gebnisgenauigkeit. Letztere ist in Laborumgebungen deutlich ho-
her, da (im Gegensatz zu Felduntersuchungen) eine Vielzahl mog-
licher Einflussfaktoren kontrolliert werden kann. Der grofle Auf-
wand verringert jedoch die moglichen Fallzahlen und damit die
statistische Aussagekraft. Die Bewegungen zwischen Segmenten
werden in der Regel (i. d. R.) durch mathematische Modelle zu-
meist vereinfacht in Form von Rotationsachsen beschrieben. Fiir
die Bestimmung der Achsen wurden sowohl in-vitro, als auch in-
vivo Verfahren entwickelt.

Die Verbesserung praventiver Strategien erfordert eine Beschrei-
bung der Gelenkbewegung unter funktionellen Bedingungen. Das
schliefit in-vitro Ansétze, trotz der hohen Prazision der Ergebnis-
se, aus. Das verwendete Verfahren zur Beschreibung des Unter-
suchungsgegenstandes darf denselben nicht beeinflussen. In-vivo
Verfahren, bei denen beispielsweise in den Knochen implantierte
Marker eingesetzt werden, miissen daher kritisch gesehen werden.
Andererseits verringert die indirekte Beobachtung an der Hauto-
berfliche die Reliabilitat der Ergebnisse und wirft stets die Frage
nach der Validitit des Verfahrens auf. Aus diesem Umstand er-
gibt sich ein Optimierungsproblem fiir die Anwendung der Ver-
fahren in biomechanischen Experimenten. Es gilt den Verlust an
Genauigkeit gegen den Eingriff in die natiirliche Funktion und
das Erreichen statistisch relevanter Fallzahlen gegeneinander ab-
zuwdgen. Die optimale Beschreibung der untrennbaren Einheiten
Form und Funktion bleibt aber Voraussetzung fiir den Erkenntnis-
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gewinn und dadurch fiir die Theoriebildung und deren Anwen-
dung in Form von Vorhersagen.

Die Aufklirung der Sprunggelenkanatomie ist weitestgehend
durch etablierte Verfahren geschehen (bspw. Fick, 1911; Brockett
& Chapman, 2016, u.a.). Der Erkenntnisgewinn aus den beschrei-
benden Studien zeigt iibereinstimmend eine bemerkenswerte Va-
riabiltdt in der Auspriagung der Gelenkpartner im Sprunggelenk.
Das fiihrt bis hin zur Grofie und Anzahl der miteinander artiku-
lierenden Gelenkflachen (Cho, Kwak & Kim, 2014). Daraus kann
die Notwendigkeit einer individuellen Gelenkachsenbestimmung
abgeleitet werden, wie sie bereits in den frithen Studien zur Unter-
suchung der unteren Sprunggelenkachse festgestellt wurde: ,[...]
the variation in the positions of the different axes is such that
they require individual determination” (Inman, 1969). Die Aus-
wirkungen der gezeigten Varianz konnen mithilfe der mathema-
tischen Modelle der Rotationsachsen, wie sie in anderen Gelen-
ken zum Einsatz kamen (vgl. Bishop, Kiipper, Fjeld, Kuntze &
Ronsky, 2018), beschrieben und erkldrt werden. Die grofSen Unter-
schiede in der inter-individuellen Auspragung fithren zur Notwen-
digkeit grofler Fallzahlen, um statistische Analysen der Ursache-
Wirkungs-

Beziehungen durchzufiihren. Schlussfolgernd, ist ein in-vivo Ver-
fahren notwendig, das es moglich macht, eine grofle Zahl von
Sprunggelenken funktionell, ethisch unbedenklich, 6konomisch
und hinreichend genau zu bestimmen. Folgende methodische An-
sdtze zur Bestimmung der Gelenkachse konnten identifiziert wer-

den:
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(i) Die Verbindung quasi-statischer Punkte eines sich bewegen-
den Segments (van den Bogert & Smith, 1994; Spooner &
Kirby, 2006; Hochwald, 2007; Lewis, Cohen, Seisler, Kirby,
Sheehan & Piazza, 2009).

(ii) Die Krimmung der Artikulationsflichen kann als Teil einer
Sphére beschrieben werden. Die Verbindung zweier Sphére-
zentren ist die gesuchte Gelenkachse (Parr et al., 2012).

Die Bestimmung der Kriimmungsradien ist immer mit einem
bildgebenden Verfahren verbunden und damit aufwendig und teu-
er. Somit kommt ausschliefilich ein bewegungsanalytischer Ansatz
in Frage. Die Verwendung aktiver oder passiver Marker ist eben-
falls aufwendig und erfordert eine nachtragliche Prozessierung der
Daten. Die Arbeit von Hochwald (2007) steht als Ausnahme. Mit
einem Ultraschall-Marker-basierenden System entwickelte er ein
Verfahren zur Bestimmung der unteren Sprunggelenkachse, wel-
ches grofSe Fallzahlen ermoglichte (Reule, Alt, Lohrer & Hochwald,
2011). Trotz der starken Optimierung gegeniiber vorherigen Ver-
fahren, ist der vorgestellte Ansatz noch zu fehleranféllig und nicht
variabel genug. Als Alternative zu Marker-basierten Bewegungs-
analysen werden vermehrt Intertial Measurement Units (IMU) ver-
wendet (Filippeschi, Schmitz, Miezal, Bleser, Ruffaldi & Stricker,
2017). Mit Hilfe dieser Sensoren ist eine prédzise Bestimmung eini-
ger kinematischer Parameter moglich. Zudem sind sie kostengiins-
tig, klein und vielseitig einsetzbar. Sie ermoglichen den Einsatz
unter Feldbedingungen mit groflen Fallzahlen. Es wurden bereits
Losungen zur Beschreibung von Gelenkachsen in der Literatur pré-
sentiert (Seel & Schauer, 2012; McGrath, Fineman & Stirling, 2018).
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Jedoch erlauben die Verfahren bisher lediglich die Bestimmung re-
lativer Orientierungen der Segmente zueinander. In der Bestim-
mung der Orientierung individueller Gelenkachsen in Bezug auf
die anatomische Struktur besteht ein Forschungsdefizit. Die Kennt-
nis tiber Orientierung und Lage der Rotationsachse ist aber zwin-
gend notwendig, beispielsweise bei der Bestimmung entstehender
Muskelmomente im Gelenk und damit fiir die Aufklirung von
Form und Funktion. Schlussfolgernd ergibt sich die Zielstellung
der vorliegenden Arbeit: Innerhalb der orthopddisch traumatolo-
gischen Biomechanik leistet die Arbeit einen Beitrag durch die
Entwicklung eines neuen 6konomischen Verfahrens zur reliablen
experimentellen Analyse der Ursache-Wirkungs-Beziehungen am
unteren Sprunggelenk. Es werden die folgenden Schritte durchge-
fihrt:

1. Entwicklung und Validierung eines Verfahrens zur Berech-
nung der Achse aus IMU in Bezug zu anatomischen Punk-

ten.

2. Exemplarische Anwendung im biomechanischen Experiment.
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‘The foot consists of 26 bones controlled by 42 muscles and is held
together by an almost unbelievable number of ligaments. Fortunately,
in the normal performance of its major functions, many of these parts
co-operate so closely that an initial workable concept of the foot can be
based on very few units.’

Elftman, 1969

Theorie der Mechanik des
Sprunggelenks

Das Interesse der Bewegungswissenschaft gegentiiber dem
Sprunggelenk ergibt sich aus dessen Rolle in der Fortbewegung.
Bei nahezu jeder Form der Lokomotion ist der einzige Interakti-
onspartner mit dem Boden der Fuf. Nicht verwunderlich ist da-
her, dass das Sprunggelenk in einer Vielzahl an wissenschaftlichen
Arbeiten untersucht wurde. In-vivo Untersuchungen betrachten im-
mer eine Kombination aus beiden Gelenken. Obgleich von grofiem

13
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Interesse war es bislang kaum moglich die Komplexitdt der Ge-
lenkfusion und die daraus resultierenden Konsequenzen aufzukla-
ren. Eine Zerlegung des gesamten Komplexes in das obere Sprung-
gelenk (OSG) und das untere Sprunggelenk (USG) konnte aber zu

einem besseren Verstdndnis beitragen.

2.1 ANATOMIE

Das OSG bildet sich aus Tibia, Fibula und dem Talus. Die Troch-
lea des Talus fiigt sich in die Aussparung des distalen Endes des
Schienenbeinknochens. Der Talus nimmt innerhalb des Sprungge-
lenkkomplexes eine Sonderrolle ein, da er ausschliefilich passiv be-
wegt werden kann. Die passiven Stabilisatoren des Sprunggelenks
werden in Anlehnung an Alt (1999) in Abbildung 2 dargestellt. Im
klinischen Kontext wird das USG als Kombination aus dem talocal-
caneal Gelenk und dem talocalcaneonavicular Gelenk verstanden
(Bartoni¢ek, Rammelt & Narika, 2018). Im Kontext der vorliegen-
den Arbeit schrankt sich die Bezeichnung USG auf das talocalca-
neal Gelenk ein. Der Calcaneus ist der am weitesten posterior gele-
gene, grofite und stabilste Knochen im Fuf$ (Brockett & Chapman,
2016). Die Geometrie des Talus ist inter-individuell stark variabel.
Das duflert sich unter anderem in Grofle, Form und Anzahl der
rotationsrelevanten Artikulationsflachen. Cho et al. (2014) rekon-
struierten die Knochenform aus CT-Scans und teilten 61 Tali einer

asiatischen Stichprobe in insgesamt vier Kategorien ein:

1. komplett getrennte Anterior- und Mittel-Facetten,



2.1 ANATOMIE

Abbildung 2: Passive Stabilisatoren im Fuff mod. nach Alt (1999, S. 10).
Die Ligamente (Lig.) zwischen Tibia, Talus und Calcaneus
sind wie folgt: 1) Lig. talofibulare anterius, 2) Lig. talofibu-
lare posterius, 3) Lig. fibulocalcaneare, 4) Lig. tibiofibulare
anterius, 6) Lig. tibiofibulare posterius, 7) Lig. talonavicula-
re, 8) Lig. talocalcaneare interosseum, 9) Lig. talocalcaneare
laterale, 10) Lig. talocalcaneare mediale, 11) Lig. talocalca-
neare posterius.

15
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2. Anterior- und Mittel-Facetten sind verbunden, aber klar se-

parierbar,

3. Anterior- und Mittel-Facetten sind verbunden aber unklar se-

parierbar,

4. komplett , verschmolzene” Anterior- und Mittel-Facetten und
nur die Mittel-Facette ist vorhanden.

Die gezeigte anatomische Varianz aus einer asiatischen Stichpro-
be in der Grundgesamtheit vorausgesetzt kann eine dhnlich starke
Varianz in der von der Anatomie abhdngigen Rotationsachse ange-
nommen werden.

2.2 ZU DEN ACHSEN DES SPRUNGGELENKS

Die Rotationsachsen der Gelenke werden in der Literatur unter-
schiedlich dargestellt. Es lassen sich laut Alt (1999) drei Konzepte

zur Beschreibung der Achsen ausmachen:

1. Finite Achse: als Ergebnis einer Mittelwertbildung in einem
durch zwei willkiirliche Positionen begrenzten endlichen Be-

wegungsabschnitt.

2. Biphasische Achse: die Kombination zweier bewegungsspe-
zifischer finiter Achsen.

3. Instantane/infinite Achse: eine momentane Achse gebildet
aus einer quasi kontinuierlichen Bewegungsanalyse mit an-

ndhernd unendlich kleinen Inkrementen zwischen den einen
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Bewegungsabschnitt begrenzenden Positionen (vgl. Alt, 1999;
Hochwald, 2007).

Die Achsen des Sprunggelenks liegen nicht orthogonal zueinan-
der, sodass die Kinematik hédufig als Bewegungsfusion beider Ach-
sen beschrieben wird (Hochwald, 2007). Das OSG ermoglicht eine
Plantar- und Dorsalflexion des Fufies. Die Achse verlduft medi-
al nach lateral anndhernd orthogonal zur Lingsachse des Fufies
(84°£7°) und ebenfalls nahezu im rechten Winkel zur Lingsach-
se der Tibia (80°+4°) (Isman et al., 1969). Die Beschreibung ent-
lang der Kardinalsebenen des Korpers bilden daher eine recht gu-
te Anndherung an die Bewegung des OSG. Die Malleoli wirken
bewegungseinschriankend, sodass das die Mehrheit der Autoren
bislang von einer finiten Achse mit einem Freiheitsgrad ausgingen
(vgl. Close, Inman, Poor & Todd, 1967; Isman et al., 1969; Inman,
1976; Leardini, O’Connor, Catani & Giannini, 1999b; Brockett &
Chapman, 2016). Durch die konkave Kegelform der Trochleaober-
flache und die Schrége der Rotationsachse dufierten einige Autoren
die Vermutung, dass das OSG besonders unter Belastung in mehr
als einem Freiheitsgrad wirkt (vgl. Leardini, O’Connor, Catani &
Giannini, 1999a; Demarais, Bachschmidt & Harris, 2002; Sheehan,
Seisler & Siegel, 2007; Sheehan, 2010). AufSerdem beschrieb Fick
(1911), dass es bei einer maximalen Dorsalflexion zu einer Aus-
einanderdrangung der beiden Unterschenkelknochen kommt. Auf
Grund der stabilisierenden Wirkung der Syndesmose belduft sich
die Spreizung aber auf lediglich 2-3 mm. Dies ldsst den Schluss zu,
dass Scherkrifte, die wahrend der Lokomotion auf den Talus wir-

ken eine dhnliche Wirkung auf die Unterschenkelknochen haben

17
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konnten, welche eine Rotation des Talus in Frontal- und Transver-

salebene ermoglichen. Leardini et al. (1999a) diskutierten, ob die

obere Sprunggelenkachse (OSGA) mit einer dem Knie sehr &hn-

lichen Roll-Gleitbewegung beschrieben werden kann. Hauptsach-

lich argumentierten die Autoren mit den unterschiedlich groflen

Artikulationsflachen und den unterschiedlichen Kriimmungsradi-

en von Talus und Tibia. Das geometrische Modell der Autoren

pradizierte eine mogliche anterior-posterior Translation von ca. 10

mm. Experimentell wurden bis dato jedoch Translationen der OSGA
unter Belastung von max. 3 mm gezeigt (Siegler, Udupa, Ringleb,

Imhauser, Hirsch, Odhner, Saha, Okereke & Roach, 2005).

Die untere Sprunggelenkachse (USGA) verlduft von anterior dorso-
medial nach posterior plantar-lateral. Die Orientierung der Ach-
se ermoglicht eine Inversion und Eversion in der Frontalebene

und eine Adduktion und Abduktion in der Transversalebene. Die

Orientierung der unteren Sprunggelenkachse wurde tiblicherweise

durch zwei Winkel ausgedriickt (Abbildung 3): Die Inclination be-
schreibt den Winkel, der mit der Transversalebene, und die Deviati-
on den Winkel, der mit der Mittellinie des Fufes aufgespannt wird.
Neben diesen fast durchgehend verwendeten Bezugsgrofien nen-
nen Isman et al. (1969) noch weitere mogliche Beschreibungsgro-
Ben. Der Inclinationswinkel wurde fast tibereinstimmend mit ca. 42°

angegeben. Obgleich vielfach in der Literatur beschrieben herrscht

kein Konsens tiber den Deviationswinkel der USGA (Manter, 1941;

Inman, 1976; Jones, 1945; Lewis et al., 2009; Piazza, 2005; Kirby,

2001; van den Bogert & Smith, 1994; Arndt, Westblad, Winson, Ha-
shimoto & Lundberg, 2004; Spooner & Kirby, 2006; Beimers, Ma-
ria Tuijthof, Blankevoort, Jonges, Maas & van Dijk, 2008; Roach,
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Inclination

/7
/
\ /
/
Deviation 4

Abbildung 3: Der Inclinationswinkel wird gebildet mit der Transversalebe-
ne und der Deviationswinkel mit der Mittelline des Fufles
mod. nach Lundberg & Svensson (1993).
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Foreman, Barg, Saltzman & Anderson, 2017; Reule et al., 2011;
Nichols, Roach, Fiorentino & Anderson, 2017, u.a). Eine Fiille an
methodischen Zugéngen, eine schlicht nicht nachvollziehbare Di-
versitdt an Beschreibungsgrofien und die inkonsistent verwendete
Nomenklatur lassen einen direkten Vergleich der Arbeiten nicht
zu. So scheint beispielsweise die Definition der Mittellinie des Fu-
es fast willkiirlich. Es konnten mindestens drei unterschiedliche
Definitionen identifiziert werden. In der Kadaverstudie von Man-
ter (1941) wurde die Mittellinie tiber die lineare Verbindung zwi-
schen Metatarsalgelenk 1 und Metatarsalgelenk 2 und der Mit-
te der Achillessehneninsertion definiert. van den Bogert & Smith
(1994) und Leardini (2001) definierten den DurchstofSpunkt der
Mittellinie am Vorfufy durch das zweite Metatarsalgelenk und In-
man (1976) schnitt den Vorfufs zwischen Metatarsal 2 und 3. Piazza
(2005) unternahm den Versuch einer Zusammenfassung der bis Da-
to berichteten Achsorientierungen in welcher der Deviationswinkel
zusétzlich korrigiert wurde, um die Vergleichbarkeit unter den Er-
gebnissen zu leisten. Selbst nach der Angleichung der Mittellinie
streuten die Angaben der Deviation zwischen 9°-26°. Ebenso wie
eine einheitliche Definition der Bezugsgrofien fehlt ein Konsens
iiber die Freiheitsgrade der Achse. Die Mehrheit der Autoren ging
bislang von einer monoaxialen Gelenkbewegung mit einer fini-
ten Achse oder einer Schraubenbewegung aus. Einige Autoren be-
richteten biphasische Gelenkachsen. Leardini, Stagni & O’Connor
(2001) beispielsweise zeigten Ergebnisse, die im Kontrast zur Vor-
stellungen eines Scharniergelenks im USG stehen. Dennoch lehn-
ten die Autoren eine Vorstellung weiterer offener Freiheitsgrade

im Gelenk ab. Vielmehr diskutierten sie einen moglichen Schlupf
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im Gelenk, der nur durch die Dehnung und Deformation der um-
liegenden Bénder entsteht. Eine dritte Autorengruppe ging von
einem komplexen Gelenk mit vielen Freiheitsgraden oder einer in-
finiten Achse aus. Mafigeblich ist, dass alle Autoren eine ,aufer-
ordentliche Varianz” (Alt, 1999) feststellten. Eine vollstindige Zu-
sammenfassung der in der Literatur vorhandenen Beschreibungen
der USGA ist in Tabelle 1 zu finden.

2.3 KONSEQUENZEN DER SCHRAGEN ACHSE

Die biomechanischen Konsequenzen aus der Variabilitdt der Achse
konnen in aktive und passive mechanische Konsequenzen unter-
teilt werden. Die passive Mechanik beschreibt dabei die Resultate
externer Krifte auf die Gelenke. Die aktive Mechanik beschaftigt
sich mit den entstehenden internen Momenten durch Muskelkon-
traktion. Beide stehen in enger Interaktion miteinander, insbeson-
dere bei der Frage nach Uberlastungsfolgen, welche i. d. R. durch
ungiinstige Kombinationen aus internen und externen Momenten
entstehen. Unter dem Blickwinkel, dass sich das Sprunggelenk evo-
lutionédr in der Folge des aufrechten Gangs entwickelt hat, ist es
sinnvoll die Mechanik vorwiegend wahrend der Fortbewegung zu
betrachten. Die Standphase des Gangs lésst sich in zwei zeitlich et-
wa gleich lange Phasen unterteilen. Die erste Halfte gilt als ,,couchi-
ning” oder exzentrische Phase, in der die Beschleunigung des Kor-
perschwerpunktes in Richtung Boden abgebremst werden muss.
Danach folgt die Vortriebsphase, in der der Kérperschwerpunkt
hauptsichlich konzentrisch wieder beschleunigt wird. Beim initia-
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len Kontakt ist das Sprunggelenk leicht supiniert, beginnt dann
aber sofort eine Pronation. Es wurde vermutet, dass diese erste Pro-
nationsbewegung eine Anpassung an unebene Untergriinde beim
Laufen zur Aufgabe hat (Inman, 1969; Lundberg & Svensson, 1993;
DeLeo, Dierks, Ferber & Davis, 2004). Olerud & Rosendahl (1987)
kamen weiterfithrend zu dem Schluss, dass das USG mafigeblich
zur die Aufrechterhaltung des Gleichgewichts beitrdgt, sobald nur
ein Bein Kontakt zum Boden hat. Nach dem Pronationsmaximum
bei ca. 10% der Standphase kommt es zu einer kontinuierlichen

Supination bei gleichzeitiger Plantarflexion.

2.3.1 Passive Mechanik

Das inter-individuelle Bewegungsausmafs im USG ist stark varia-
bel. Folgt man der einfachen mechanischen Vorstellung des Talus
als rotierender Zylinder, konnen die Rotationen des USG in den
jeweiligen anatomischen Ebenen wie in Abbildung 4 dargestellt
beschrieben werden. Liegt die Achse des USG senkrecht zu einer
der anatomischen Ebenen findet die Rotation ausschliefSlich in die-
ser Ebene statt. Die Schragheit der Achse (wie in D) hat jedoch
zur Folge, dass Rotationsanteile auf alle drei Ebenen anfallen. Aus
dem Zylindermodell lasst sich ableiten, dass die Rotationsanteile
und daraus folgend das Bewegungsausmaf in den Ebenen durch
die Orientierung der Achse determiniert sind. Ist der Fufs wahrend
der Standphase beim Gehen am Boden fixiert, ist eine Rotation in
der Transversalebene des Calcaneus relativ zum Talus nur bedingt
moglich. Um den wihrend der Pronation entstehenden transversa-
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len Rotationsanteil durchzufiithren wird dieser an den Talus wei-
tergegeben. Durch die enge Einfassung des Talus in die Trochlea
der Tibia kommt es zu einer Innenrotation der letzteren (DeLeo
et al., 2004). Levens, Inman & A (1948) berichteten bereits von ei-
nem Bewegungsausmaf} von bis zu 15° (vgl. Piazza, 2005). Auch
Inman (1969) zeigte Rotationsbewegungen der Tibia zwischen 13°-
25° (Mittelwert 19°) bei fixiertem Calcaneus und vermuteten erst-
mals die USGA als ursédchlich. Diese Datenlage unterstiitzt die
Annahme einer Transformationsfunktion des USG. Olerud & Ro-
sendahl (1987) sahen eine Bewegungstransformation sogar als not-
wendig, um die bei der Fortbewegung entstehenden Momente zu
tolerieren und teilweise tiber das Knie und die Hiifte abzufangen.
Inman (1969) lieferte ein einfaches mechanisches Modell mit einer
aufgerichteten Achse zur Veranschaulichung der Rotationstrans-
formation (siehe Abbildung 5). Eine Pronation im USG hat eine
Innenrotation der Tibia zur Folge und umgekehrt. Der Zusammen-
hang der Orientierung der USGA mit der Aufteilung der verschie-
denen Rotationskomponenten in den anatomischen Ebenen wurde
auch von Tomaro, Burdett & Chadran (1996) diskutiert, jedoch ex-
perimentell noch nicht tiberpriift.

In-vivo bestimmten zuletzt Fischer, Willwacher, Hamill & Brtig-
gemann (2017) mit einer dreidimensionalen Bewegungsanalyse mit
reflektierenden Markern die Tibiarotation beim Laufen (3.5m/s +
5%). Die 104 Probanden zeigten im Mittel ein Rotationsausmaf3
von 13° £ 3°, mit einer Spanne von knapp 6°-24°. Die Autoren
konnten weiter einen Zusammenhang des Bewegungsausmafies

des Sprunggelenks in Transversal- und Frontalebene und der Ti-
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Abbildung 4: Rotationen eines starren Korpers um verschiedene Drehach-
sen: A senkrecht zur Sagittalebene, B senkrecht zur Trans-
versalebene und C senkrecht zur Frontalebene. D zeigt eine
Drehachse, die Anteile in allen drei Ebenen aufweist; mod.
nach Alt (1999)

biarotation feststellen. Einen Zusammenhang mit der Orientierung
der USGA konstruierten die Autoren nicht.

Unter Einbezug einer inter-individuell stark variierenden Orien-
tierung der Rotationsachse des USG, den Verteilungen der Rotati-
onskomponenten in verschiedenen Ebenen aus dem Zylindermo-
dell und der Krafttransmission, erklart durch das , mitered hinge”
Modell (Inman, 1969), lassen sich sowohl die Rotationen der Tibia
bei fixiertem Calcaneus als auch die grofie inter-individuelle Span-
ne im Bewegungsausmaf als Funktion der USGA-Orientierung er-
kldren. Andererseits miisste man bei einem funktionellen Zusam-
menhang, wie von Inman (1969) beschrieben, einen direkt pro-
portionalen Rotationstibertrag des Calcaneus auf die Tibia ablei-
ten. Dementgegen stehen die Ergebnisse von Olerud & Rosendahl
(1987), die die Input-Output-Relation zwischen Tibia und Riickfuf-
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rotation in-vitro untersuchten. Sie kamen zu dem Ergebnis, dass
pro 0.44° Tibiarotation je 1° Supination des Fufles stattfindet. Die
Autoren beschrieben den Zusammenhang als linear tiber den Be-
wegungsumfang des Gelenks. Zudem zeigte sich eine geringere
Torsionstransmission in einer dorsalflektierten Position des OSG
als in einer Plantarflexion. Auch andere Autoren zeigten keinen
proportionalen Zusammenhang zwischen der Eversion im Sprung-
gelenk und der Tibia-Innenrotation. Mit intrakortikalen Knochen-
pins zeigten Stacoff, Nigg, Reinschmidt, van den Bogert & Lund-
berg (2000) ein Calcaneuseversions-Tibiainnenrotations-Verhaltnis

von
O0Calcaneus _
1 W —_— 0.58 :l: 0.24.

Auch McClay & Manal (1997) zeigten im Experiment mit neun
reflektierenden Oberflichenmarken an der unteren Extremitét ein
Verhaltnis von 0.65 £ 0.24 bei neun gesunden Laufern. Zudem dis-
kutierten sowohl Stacoff et al. (2000) als auch McClay & Manal
(1997) und DeLeo et al. (2004) eine zeitliche Asynchronitat zwi-
schen dem maximalen Eversionswinkel im USG und der maxima-
len Tibia-Innenroation. Die Autoren kamen tibereinstimmend zu
dem Schluss, dass es ebenso zu Transversalebenenrotation des Ta-
lus bei geschlossenen kinetischen Ketten und insbesondere wéh-
rend der ersten Hailfte der Standphase kommt. Demnach wiirde
diese zeitlich vor der Tibiarotation stattfinden und sowohl die Asyn-
chronitit als auch die Nichtproportionalitit der Range of Moti-
on (ROM) erkléren.
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Abbildung 5: Transformation der Rotationen zwischen Fufs und Unter-
schenkel nach Inman (1969). Eine Pronation im USG hat ei-
ne Innenrotation der Tibia (links) zur Folge und umgekehrt.
Abbildung mod. nach Monk et al. (2013)
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2.3.2 Aktive Mechanik

Uber die Insertion der Achillessehne am Tuber calcanei wirken der
M. triceps surae und der M. pantaris hauptsdchlich als Plantarflex-
oren. Die weiteren Muskeln, die im Sprunggelenk als Dorsalflexo-
ren und Rotatoren wirken, inserieren im Mittel- und Vorfuf3. Die
Muskelstrukturen im Sprunggelenk sind in zweierlei Hinsicht von
grofler Bedeutung fiir die theoretische Vorstellung der Gelenkfunk-
tionen. 1) Durch Kontraktion bewegen sie das Sprunggelenk und
2) haben sie die zentrale Aufgabe der aktiven Stabilisation. Mecha-
nisch reduziert sich letztere auf den Ausgleich externer Krifte, die
in Form von Drehmomenten Bewegungen in den Gelenken aus-
16sen. Das Drehmoment ist in Formel 2 dargestellt und von der
aufgebrachten Kraft F und dem Hebelarm s abhéingig. Setzt man
die grofie Varianz im Sprunggelenk voraus, konnen die Hebelarme
einiger Muskeln zwischen Personen stark variieren oder sogar bei
gleichen Muskelgruppen in entgegengesetzte Richtungen zeigen
(Klein, Mattys & Rooze, 1996).

2 M =Fxs.

In-vitro Untersuchungen der Hebelarme der Mm. tibialis anterior,
tibialis posterior, flexor hallucis longus, tricpes surae, peroneus longus
& peroneus brevis im unteren Sprunggelenk an 10 Préparaten zeig-
ten eine auffillige inter-individuelle Varianz, nachgewiesen durch
hohe Standardabweichungen. Aufierdem bemerkten die Autoren

beziiglich des M. tibialis anterior:
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,Shortening of tibialis anterior muscle induced only a
small inversion, and even in some specimens this muscle
exhibited an eversion moment arm... “ (Klein et al., 1996)

Phillips & Lidtke (1992) bestimmten die individuelle Deviation in
Anlehnung an Kirby (1987) bei 62 Versuchspersonen. Stark verein-
facht berechneten sie Gelenkmomente in Abhédngigkeit der Lage
USGA zu den Metatarsalkopfen. Mit Einschrankungen zeigten sie
eine Verringerung des Netto-Drehmoments um das zehnfache bei
einer um 8° verringerten Deviation. Aus diesen Arbeiten ldsst sich
fiir 1) schlussfolgern, dass Gelenkbewegungen eines isoliert kon-
traktierten M. tibialis anterior in Abhdngigkeit der Achsenorientie-
rung divergiert. Eine Projektion der Sehnenansdtze auf die talo-
crurale Transversalebene veranschaulicht den Einfluss der USGA
auf invertorische und evertorische Auswirkungen des M. tibialis
anterior (Abbildung 6). Im Falle eines grofSen Pronationsmoments
beim initialen Kontakt kann die stabilisierende Wirkung der iver-
sionswirksamen Muskeln durch einen vergroflerten senkrechten
Abstand zur USGA gesteigert werden. Fiir 2) bedeutet das, dass
bei einer grofleren Deviation und gleicher Muskelkontraktion ein
geringeres (stabilisierendes) Inversionsmoment aufgebracht wird,
welches eine erhohte Frontalebenenrotation zur Folge haben konn-
te.

2.4 USG UND UBERLASTUNGSFOLGEN

Der hypothetische Zusammenhang zwischen der individuellen Ge-
lenkanatomie und chronischen und akuten Uberlastungen der Struk-
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Abbildung 6: Rotationsachse und Muskelansatz des M. tibialis anterior
(TA) im Sprunggelenk: Die Abbildung veranschaulicht stark
vereinfacht die Ergebnisse aus Klein et al. (1996). Bei kleiner
Deviation verlauft die Rotationsachse medial am Ansatz des
TA vorbei. Das Bewegungsresultat ist demnach eine Supina-
tion in Kombination mit einer Dorsalflexion. Bei vergrofer-
ter Deviation verlauft die Achse lateral am Ansatz des TA.
Die vorhergesagte Bewegung ist eine Dorsalflexion in Kom-
bination mit einer Pronation.
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turen der unteren Extremitidt wurde in der Literatur mehrfach,
allerdings wenig spezifiziert, angesprochen. Neben der Riickfuf3-
bewegung in der Frontalebene wurde besonders die sehr grofle
inter-individuelle Variationsbreite der Lage der Sprunggelenkach-
sen diskutiert (Phillips & Lidtke, 1992; McClay & Bray, 1996). Mc-
Clay & Bray (1996) schienen bereits einen moglicherweise verlet-
zungsrelevanten Zusammenhang vorwiegend in der Bewegungs-
transformation durch die Orientierung USGA zu sehen. Diese Er-
kenntnis zeigte sich indem sie schrieben:

,One might also suppose that a lower inclined STJ axis
with greater calcaneal eversion would predispose one
to greater injuries to the foot, whereas a higher incli-
ned axis with greater tibial rotation would result in a
stronger predisposition for knee injuries.” (McClay &
Bray, 1996)

Zum selben Schluss kamen auch Piazza (2005): ,the nature of the
transmission of rotation between the foot and lower leg [...] have
consequences that are related to the etiology of injuries and the
treatment of foot problems”. Pierrynowski, Finstad, Kemecsey &
Simpson (2003) zeigten, dass sich die Inclination zwischen Proban-
den mit einer Verletzungshistorie im Knie signifikant von Proban-
den mit vorangegangenen Fufibeschwerden unterschieden (43.9°+
5.5° fiir Kniebeschwerden und 36.8°+ 7.3° fiir Fuflbeschwerden).
Die Gruppen (n=16/ Gruppe) wurden iiber eine Schmerzskala ein-
geteilt. Der mogliche zugrundeliegende Verletzungsmechanismus
wurde in der Arbeit nicht angesprochen.

Laut DeLeo et al. (2004) wurde die von Tiberio (1987) aufgestell-
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te Hypothese oft zitiert. Tiberio (1987) geht davon aus, dass die
Innenrotation der Tibia, ausgeltst durch eine {iberméfiige Pronati-
onsbewegung im Sprunggelenk wihrend der Fortbewegung zu ei-
ner Kompensationsbewegung des Femur fiihrt. Laut Autoren ist ei-
ne ,exzessive” Innenrotation des Femur notig, um die relative Au-
Benrotation des Knies zu ermoglichen, die fiir einen stabilen Gang
notig ist. Weiter stellten die Autoren die Hypothese auf, dass diese
Kompensationsbewegung zu starken Kontaktkriften an der Patel-
la fiihrt, welche sogar Knorpelverletzungen zur Folge haben kon-
nen und zu patella-femoralen Schmerzen fithren koénnen. Bislang
fehlt eine empirische Uberpriifung. Die erhohte Frontalebenenro-
tation des USG wurde weiterfiihrend von anderen Autoren als
moglicherweise schddigend fiir umliegende Strukturen vermutet
(Messier & Pittala, 1988; Hreljac, Marshall & Hume, 1999; Ferber,
Hreljac & Kendall, 2009; Lersch, Grotsch, Segesser, Koebke, Briig-
gemann & Potthast, 2012). Dabei wurden sowohl Konsequenzen
fiir das Knie — wie bei Tiberio (1987) — als auch die Achillessehne
formuliert. Lersch et al. (2012) zeigten in-vitro, dass die Beanspru-
chung der Achillessehne mafigeblich von der Fufikinematik beein-
flusst wird und forderten daher einen Einbezug der Fufrotation
in die klinische Diagnostik. Der grofite Anstieg in der Beanspru-
chung der Achillessehne wurde auf die Rotation des Calcaneus in
der Frontalebene zurtickgefiihrt. Demgegentiber stehen die Ergeb-
nisse von Hintermann & Nigg (1998) bei denen 40-50% der Laufer
mit ausgepragter Pronation keinerlei Symptome von Uberlastungs-
schidden aufwiesen. Ebenso konnten van Gent, Siem, van Middel-
koop, van Os, Bierma-Zeinstra & Koes (2007) keinen Zusammen-

hang der ,Uberpronation” mit einer erhohten Verletzungshaufig-
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keit feststellen. Ungeklart bleibt, wie von Barton, Levinger, Menz
& Webster (2009) in ihrem Ubersichtsartikel dargelegt, die Ursache-
Wirkungs-Beziehung der Pronation und Pronationsgeschwindig-
keiten im Riickfufs und den auftretenden Beschwerden. Die Tatsa-
che, dass einerseits nicht alle Laufer mit einer sogenannten , Uber-
pronation” Beschwerden entwickeln und andererseits Laufer mit
Achillessehnenbeschwerden zum Teil nur wenig Pronation beim
Laufen zeigen, verdeutlicht die Notwendigkeit, weiter nach indivi-
duellen modulierenden Faktoren diesbeziiglich zu forschen. Dass
die Verletzungspravalenz direkt mit der Orientierung der USGA
in Zusammenhang gebracht werden konnte, haben bspw. Reule
et al. (2011) gezeigt. Retrospektiv untersuchten sie Laufer (n=614)
mit Achillessehnenbeschwerden im Vergleich zu gesunden L&u-
fern und stellten signifikant unterschiedliche Orientierungen der
USGA fest. Fiir die Ausbildung der Beschwerden fiihrten die Au-
toren unter anderem die durch den Verlauf der Achse entstehen-
den Muskelhebelarme als urséchlich an. Betrachtet man aufSerdem
noch die Lage der wichtigsten Sprunggelenkmuskeln in Relation
zur Achse des unteren Sprunggelenks, so wird deutlich, dass die
starke Variabilitdt dieser Achse auch erhebliche Konsequenzen auf
die wirksamen Hebelarme der entsprechenden Muskeln hat und
damit deren Muskelkraftmomente mafigeblich beeinflusst (Phillips
& Lidtke, 1992; Klein et al., 1996). Die in Kapitel 2.3.2 angefiihr-
te stabilisierende Wirkung der invertorisch und evertorisch wir-
kenden Muskulatur kann als ein, vorwiegend fiir akute Uberlas-
tungen, wichtiger Faktor gesehen werden. Als zusétzliche poten-
tiell schddigende Belastungsquelle fiir die Achillessehne wurden

einseitige Aktivierungen der einzelnen Kopfe des M. triceps surae
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diskutiert (Gallo, Plakke & Silvis, 2012). Insbesondere vermuteten
die Autoren bei Laufsportlern Mikrotraumata in Folge einer zy-
klischen einseitigen Belastung als ursdchlich fiir Achillessehnener-
krankungen und chronische Uberlastungsschaden. Folgt man der
Argumentation aus Reule et al. (2011), konnte die Orientierung der
USGA urséchlich fiir einseitige Ansteuerungsprofile im M. triceps
surae sein. Ab einer bestimmten Deviation der USGA lduft diese an
der Insertionsflédche der Achillessehne vorbei. Einseitig dominante
Drehmomente im USG beim Fufiaufsatz konnten die Folge sein.

2.5 ZUSAMMENFASSUNG

Die Analyse der Literatur lasst den Schluss zu, dass einfache me-
chanische Analogien, wie die von Inman (1969) nicht ausreichen,
um die komplexe Funktionsweise des Sprunggelenks abschliefsend
zu erkldren. Vor allem die Aufnahme und mégliche Weitergabe
externer Kréafte an proximal liegende Strukturen macht das USG
zu einer bedeutenden biomechanischen Struktur. Die Relevanz der
Bestimmung der USGA wird wegen einer bemerkenswerten inter-
individuellen Variabilitdt, der Rolle im aufrechten Gang und vor
dem Hintergrund haufiger Verletzungen diskutiert. Die Unkennt-
nis tiber die Ursache-Wirkungs-Beziehung wird als Forschungsde-
fizit erkannt.
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Achse des unteren Sprunggelenks.

Mlttelwert (in © )

Inclination Deviation N
Manter (1941) 42 16 16
Close et al. (1967) 42 16 3
Inman (1976) 41 23 46
Root (1973) 41 17 22
Downing, Klein & D’Amico (1978) 43 18 50
van Langelaan (1983) 41 26 10
Lundberg & Svensson (1993) 29 29 6
van den Bogert & Smith (1994) 37.4 18 14
Alt (1999) 36 7.8 22
Leardini et al. (2001) 53 38 6
Payne, Munteanu & Miller (2003) - 9 47
Arndt et al. (2004) 34 20 2
Hochwald (2007) 28.1 3.4 97
Lewis, Kirby & Piazza (2007) 38.2 21.3 6
Beimers et al. (2008) 9.5 23.6 20
Lewis et al. (2009) 33.4 18.0 6
Sheehan (2010) Variable Variable 25
Reule et al. (2011) 42 11 614
Parr et al. (2012) 45.5 5 58
Cho et al. (2014) 47.6 12.6 61

Tabelle 1: Zusammenfassung der Studienergebnisse zur unteren Sprung-

gelenkachse.
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‘Describing a real-world problem in a mathematical way by what is
called a model, such that it becomes possible to deploy mathematical
tools for its solution. The accuracy of the description should be limited,
in order to make the model not unnecessarily complex’

Sjoerd W. Rienstra

Bestimmung der

Rotationsachse

3.1 VERFAHREN ZUR BESTIMMUNG DER USGA

Die vielseitigen Ansédtze zur Bestimmung der USGA ergeben sich
aus der Komplexitdt des Gelenks. Der Anteil der Talusbewegung
an der Gesamtkinematik ist das hauptsédchliche Problem. Fehlende
knocherne Représentationen an der Hautoberfldche machen es un-
moglich die Bewegung extern zu bestimmen. Frithe quantitative
Untersuchungen wurden an Leichenprédparaten durchgefiihrt. Die
in-vitro Untersuchungen zeigten eine grofie Variabilitit in der Lage
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der Achse. Jedoch bemerkten die Autoren bereits die eingeschrank-
te Aussagekraft des in-vitro Zugangs tiber die Gelenkfunktion:

,There are many factors that influence joint motion,
such as the shape of articular surfaces; constraints due
to ligaments, capsules, and tendons; and forces trans-
mitted through the joint, which are important because
of the elasticity of the tissues involved, particularly car-
tilage.” (Isman et al., 1969, 5.99).

Auf Grund des in-vitro Zugangs sind die Verfahren fiir die vor-
liegende Arbeit ungeeignet und werden nicht naher beschrieben.
Detaillierte Informationen sind in den zugehorigen Studien zu fin-
den (Manter, 1941; Isman et al.,, 1969; Root, 1973; Inman, 1976;
Leardini, 2001; Alt, 1999; Sheehan et al., 2007). Eine Beobachtung
des Resultats realistischer Kréfte auf die natiirliche Bewegung des
Sprunggelenks ist nur in-vivo moglich. Die bisher vorgestellten Ver-
fahren umfassen sowohl bildgebende und invasive Verfahren (van
Langelaan, 1983; Lundberg & Svensson, 1993; Arndt et al., 2004;
Sheehan et al., 2007; Parr et al., 2012; Nichols et al., 2017) als auch
aktive und passive Oberflaichenmarker (Kirby, 1987; van den Bo-
gert & Smith, 1994; Alt, 1999; Spooner & Kirby, 2006; Hochwald,
2007; Lewis et al., 2009). Es kann nicht davon ausgegangen wer-
den, dass mechanisch-invasive Methoden den Untersuchungsge-
genstand unbeeinflusst lassen. Die Untersuchung der USGA mit
Hilfe von Réntgenaufnahmen ist auf Grund der Strahlenbelastung
ethisch bedenklich. Ein diagnostischer Einsatz an grofien Fallzah-
len ist zudem aus konomischer Sicht nicht denkbar. Die Ansétze
von van Langelaan (1983), Lundberg & Svensson (1993) und Arndt
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Abbildung 7: Bestimmung der USGA nach Parr et al. (2012). An die Ar-
tikulationsflache angenéherte Spahren liefern das Rotations-
zentrum der Geometrie. Die Verbindung zweier Rotations-
zentren stellt die Rotationsachse dar.

et al. (2004), welche Marker intrakortikal an den Segmenten des
Sprunggelenks anbrachten, sind damit kritisch und aus Sicht der
Problemstellung der vorliegenden Arbeit nicht zielfithrend. Ahnli-
ches gilt fiir den Ansatz von Parr et al. (2012), welcher die Rota-
tionsachse als lineare Verbindung der Rotationszentren der einzel-
nen Artikulationsflichen modellierte (Abbildung 7). Die Redukti-
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on allein auf die Anatomie wurde bereits in frithen in-vitro Studien
kritisch angemerkt (vgl. Inman, 1969). Die ndher zu beleuchtenden
Verfahren sind alle iibrigen in-vivo Verfahren. Die Vorgehensweise
wird hinsichtlich der wissenschaftlichen Haupt- und Nebengiite-
kriterien eingeschitzt."

Kirby (1987) stellte eine einfache Methode zur Bestimmung der
Deviation der Achse vor. An 200 Probanden mit intakten Sprung-
gelenken bestimmte er die Lage der USGA. Durch Druck auf ver-
schiedene Punkte auf der planta pedis bei gleichzeitig horizontal
gelagerter und fixierter Tibia wurde ermittelt, ob sich eine Inver-
sion, Eversion oder gar keine Bewegung im USG ergab. Nach die-
sem Vorgehen liefSen sich sechs bis acht Punkte markieren, deren
lineare Verbindung nach Meinung der Autoren die USGA darstellt
(Abbildung 8). Im besten Fall kann mit diesem Vorgehen die zwei-
dimensionale Projektion der USGA auf die Transversalebene er-
mittelt werden. Die Inclination bleibt unbekannt. Bemerkenswert
ist, dass in dieser Arbeit zum ersten Mal eine laterale Deviation
der USGA bestimmt wurde, mit einem Verlauf von dorsal-medial
nach ventral-lateral. Fragwiirdig ist, ob die Genauigkeit dieser Me-
thode ausreicht, um den lateralen Verlauf als gesichert zu betrach-
ten. Das Verfahren postuliert grundlegend eine Bewegung im USG
als Resultat reiner passiver Mechanik durch die extern aufgebrach-
ten Kréfte. Es ist denkbar, dass eine geringe Muskelaktivitdt wah-

Die Hauptgiitekriterien der Wissenschaft sind Objektivitat, Reliabilitat und Validi-
tat. Die Einschiatzung der Validitit kann im Zusammenhang mit einem latenten
Konstrukt nur auf Basis logischer Uberlegungen erfolgen. Die Nebengiitekriterien
werden je nach Autor unterschiedlich angegeben. Vorwiegend soll hier die Okono-
mie und Niitzlichkeit abgefragt werden (Bortz, 2005).
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rend der Palpierung der Fufisohle die entstehende Bewegung be-
einflusst. Der einfache Ansatz ist sehr 6konomisch und ermoglicht
Felduntersuchungen. Wegen der zweidimensionalen Darstellung
und der fragwiirdigen Genauigkeit fehlen dem Verfahren zwingen-

de Voraussetzungen fiir umfassende Analysen im Sprunggelenk.

>

Abbildung 8: Bestimmung der USGA nach Kirby (1987). Die Kreuze mar-
kieren diejenigen Punkte, an denen es bei punktuellem
Druck zu keiner Bewegung im USG kommt. Die lineare Ver-
bindung der Punkte entspricht laut Autoren der USGA. Ab-
bildung mod. nach Kirby (1987, S. 233)

Ein dreidimensionaler Ansatz zur einfachen Bestimmung der
Lage der USGA wurde von Spooner & Kirby (2006) vorgestellt.
Sie verwendeten eine Vorgehensweise, welche von Morris & Jo-
nes (1994) beschrieben wurde. Ein Netz aus orthogonal zueinander
ausgerichteten Kreuzen wurde auf die Haut am Calcaneus und auf

den vermuteten Durchstoffpunkt der Achse am Talus aufgemalt.
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Bei passiver Bewegung des USG wurde jeweils das Kreuz ermit-
telt, welches die geringste Bewegung aufwies. Eine mechanische li-
neare Verlangerung zur Achse wurde daraufhin an die Durchstof3-
punkte angebracht. Der Verlauf der Achse wurde durch reine Beob-
achtung bestimmt und war somit nicht hinreichend objektiv. Eine
Abschitzung der Ungenauigkeit durch die Schitzung des Testers
bleiben die Autoren schuldig. Fiir einen inter-individuellen Ver-
gleich ist der Bezug auf ein anatomisches Koordinatensystem no-
tig. Das erfordert eine zusitzliche Analyse. Der mechanisch kom-
plexe Aufbau, um die Achse fiir ein externes System sichtbar zu
machen, verringert letztlich die Einsatzmoglichkeit im Feld.

Das erste nicht-invasive in-vivo Verfahren, welches eine Losung
der Gelenkfusion présentiert, wurde von van den Bogert & Smith
(1994) vorgestellt. Unter der Annahme idealer Scharniergelenke
optimierten die Autoren ein Tensorgleichungssystem mit 12 Mo-
dellparametern (bzw. 11 Parametern). Freie Bewegungen im Sprung-
gelenk gemessen aus der Kinematik von sechs reflektierenden Mar-
kern wurden als Eingangsdaten fiir das Modell verwendet. Die
Definition dreier rigider Kérper mit je einem eigenen Koordinaten-
system (zusdtzlich zu einem vierten willkiirlich gewahlten) und
die Einschréankung tiber teilweise koinzidierende Koordinatenach-
sen erlaubten eine iterative Minimierung der Parameterabweichun-
gen aus der dreidimensionalen Bewegungsanalyse. Der Ansatz ist
durch die geringe Anzahl an Markern 6konomisch umsetzbar. Je-
doch ist die gezeigte Reliabilitit des Verfahrens mit einer Standard-
abweichung o = 5° zu gering. Vorwiegend die Deviation stellte sich
als kritischer Parameter heraus. Ein Variationskoeffizent von 90%
lasst nur sehr eingeschrankte Aussagen iiber den Parameter zu.
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Eine isolierte Bewegung im Calcaneus, welche die von auflen
beobachtete Gelenkbewegung auf eine Rotation zwischen Fersen-
bein und Tibia reduziert, zeigten Lewis et al. (2009). Eine dyna-
mische Bewegungsgleichung bildete die Grundlage fiir einen me-
chanischen Aufbau. Die Zugkrifte, die auf den Fuf$ aufgebracht
wurden, sollten durch Losung der Bewegungsgleichung zu einer
isolierten USG Bewegung fiihren. Mit einem 4-Kamera Setup zeich-
neten die Autoren die Segmentbewegungen mit 100 Hz auf und
berechneten die finite helical axis. Die Schraubenachse ist durch
vier Groflen eindeutig definiert: Der Richtungsvektor ¥ ein Orts-
vektor 1, die Ganghohe t und der Drehwinkel ¢. Sie beschreibt
eine Rotation bei gleichzeitiger Translation um die Rotationsach-
se. Zur Kontrolle der Achse berechneten die Autoren die USGA
aus 24 MRT-Bildern in verschiedenen, durch die applizierte Kraft
der Zugapparatur erreichten, Positionen des Fufies. Mit diesem
Vorgehen konnte eine fast ausschliefliche USG-Rotation gezeigt
werden. Die Relativbewegung zwischen Talus und Tibia reduzierte
sich in allen 4 Probanden auf ca. 2-3°. Die Rotationsachse, berech-
net durch die Oberflichenmarker, unterschied sich von der MRT-
Referenz im Mittel um 6°+3.5°. Die Autoren leiten damit eine Ge-
nauigkeit ab, die wahrscheinlich fiir die klinische Diagnostik aus-
reichend ist. Der Aufwand und der Laborcharakter des Verfahrens
sind die vorwiegenden Einschrankungen, weshalb das Verfahren
fur die Zielstellung der vorliegenden Arbeit als ungeeignet erach-
tet wird.

Ein in-vivo Verfahren basierend auf reflektierenden Markern oh-
ne komplexen mechanischen Aufbau wurde auch von Alt (1999)

vorgestellt. Eine isolierte Bewegung im USG sollte hier iiber eine
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maximale Dorsalflexion des OSG erreicht werden. Im in-vitro Ver-
such wurde eine hohe Ubereinstimmung der Bewegung mit fixier-
tem Talus durch einklemmen und nachfolgend mit {iberkreuzten
Kirschnerdrahten gezeigt (Alt, 1999). Das System verwendet das
von Jacob (1989) vorgestellte Verfahren und wurde an 22 Sport-
lern durchgefiihrt. Grundlage fiir ein aus der selben Arbeitsgrup-
pe vorgestelltes System bildet ebenfalls das helical axis Verfahren.
Die Vorgehensweise wurde aber noch weiter vereinfacht (Hoch-
wald, 2007). Geht man von einer reinen Rotationsbewegung im
Sprunggelenk aus, wird die Bewegungsgleichung auf eine Ebene
mit 2 Freiheitsgraden reduziert. Die Rotationsachse kann durch
die Bewegung eines einzigen Punktes auf dieser Ebene berechnet
werden. Voraussetzung fiir den Punkt P ist, dass er nicht auf der
Achse liegt. Basierend auf dem Ultraschall Positionierungssystem
CMS-20 von Zebris® bestimmen die Autoren die Ganglinie von
P wihrend der Bewegung um das USG. Eine isolierte Bewegung
des USG wurde wieder durch eine maximale Dorsalflexion des
OSG erreicht. (Alt, 1999; Hochwald, 2007). Der inter-individuelle
Vergleich der Rotationsachsen wurde durch die Konstruktion ei-
nes Tibiakoordinatensystems mit einem eigens entwickelten Zeiger
hergestellt. Der Zeiger beinhaltete Ultraschallsender in deren linea-
rer Verldngerung mit bekannter Distanz die Spitze des Zeigers lag.
Anatomisch interessante Punkte wurden mit dem Zeiger palpiert
und so deren Position im Raum bestimmt. Im Ergebnis zeigten
die Autoren eine Unsicherheit von ca. 5° bei der Bestimmung der
USGA und erfiillen damit die in der Literatur verlangte Genau-
igkeit bei gleichzeitiger zeitokonomischer Bestimmung der Ach-

se (Piazza, 2005). Kritisch anzumerken ist, dass die Konstruktion
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des Tibiakoordinatensystems es erforderte die berechnete Rotati-
onsachse nachtrédglich um die OSGA im Umfang der vorigen Rota-
tion zum Erreichen der Talusfixation zurtickzudrehen. Die OSGA
wurde lediglich durch die Malleolengabel angenéhert. Abweichun-
gen der Rotationsachse um das OSG haben einen direkten Einfluss
auf die Lage der USGA. Ein weiterer moglicher Kritikpunkt ist das
Einpunktverfahren, welches von dem Postulat reiner Rotation im
idealen Scharniergelenk ausgeht. Das Vorhandensein einer Schrau-
benbewegung im USG wurde in der Literatur kritisch diskutiert
(vgl. Manter, 1941; Root, 1973). Bei einer Schraubenbewegung wie
von Manter (1941) beschrieben, wiirde die Zwangsbedingung fiir
das Einpunktverfahren nicht erfiillt, wodurch die Berechnung be-
einflusst wiirde. Manter (1941) ging von einer Translation von 1.5
mm pro 10° Rotation aus. Bestimmt man die Ganglinie des Punk-
tes in einem Abstand von 20 cm zum Gelenkzentrum und geht von
einer Rotation im USG von 20° aus unterscheidet sich die zweidi-
mensionale Bewegungsebene um ca. 2.5° von der dreidimensiona-
len, welche bei der Fehlerabschidtzung nicht beachtet wurden.
Zusammengefasst wurde mehrfach der Versuch unternommen
ein Verfahren zu etablieren, um die untere Sprunggelenkachse hin-
reichend genau und in grofler Zahl zu bestimmen, ohne dass eines
der vorgestellten Systeme alle ntigen Voraussetzungen erfiillt. Die
vorgestellten in-vivo Verfahren gehen tibereinstimmend von einer
finiten monoaxialen Gelenkbewegung oder einer Schraubenbewe-
gung entlang einer finiten Achse aus. Dieser Beschreibung wird
in der vorliegenden Arbeit gefolgt. Die mogliche Schraubenbewe-
gung entlang der USGA ist fiir die Auswahl der Messtechnologie
mit entscheidend. Da eine Translation im Gelenk kontrovers dis-
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kutiert wird, muss ein zukiinftiges Verfahren unabhingig davon
agieren. Eine stabile Moglichkeit hierfiir bieten IMU. Der Einsatz
dieser Technologie bei biomechanischen Analysen stieg innerhalb
der letzten Jahre kontinuierlich (Filippeschi et al., 2017). In der Lite-
ratur wurden bereits Ansdtze prasentiert, um die Rotationsachsen
zwischen Segmenten zu beschreiben (Seel & Schauer, 2012; Mc-
Grath et al., 2018). Jedoch beschrédnkten sich die Angaben der Rota-
tionsachsen auf lokale Koordinatensysteme. Ein inter-individueller
Vergleich der Achsen und eine Projektion der Lage der Achse ist
mit IMU bislang nicht méglich, aber fiir die Aufklarung von Form
und Funktion zwingend notwendig.

3.2 GELENKKINEMATIK MIT INERTIALSENSOREN

Sensoren konnen als Transduktoren bezeichnet werden, die phy-
sikalische oder chemische Eigenschaften in ein elektrisches Signal
umwandeln. Ein IMU ist eine spezifische Kombination aus Sen-
soren die auf dem physikalischen Tragheitsprinzip basieren. Ele-
mentar setzt sich ein IMU aus Beschleuigungsaufnehmern (Ac-
celerometern) und Winkelratensensoren (Gyroskopen) zusammen.
Fur die inertiale Navigation werden zusitzlich Magnetfeldsenso-
ren (oder Magnetometer) eingesetzt (Meydan, 1992). Die meisten
IMUs lassen sich als Micro Electric Mechanic Systems (MEMS)
Klassifizieren. Diese Sensorkomponenten zeichnen sich durch ge-
ringe Grofle, Gewicht und Stromverbrauch aus. Das IMU-Signal
wird i. d. R. in drei unabhéngigen Sensorachsen und in m/s?
fiir Beschleunigungen, bzw. in rad /s bei Winkelgeschwindigkeiten
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und pT bei Magnetometern angegeben. Die Bestimmung vor allem
menschlicher Bewegung aus IMUs stellt eine Herausforderung dar.
L. d. R. werden Beschleunigungen zusétzlich durch Lageédnderun-
gen tiberlagert. Durch die Kombination aus Gyroskop und Acce-
lerometer konnen die jeweiligen Anteile durch verschiedene Fil-
teranwendungen (z.B. Kalman-Filter) voneinander getrennt und so
die endgtiltige Bewegung bestimmt werden. Durch minimale Un-
genauigkeiten in der Herstellung existieren fabrikationsspezifische
Unterschiede zwischen den IMUs welche eine zusétzliche Kalibrie-
rung notig macht. Einmal kalibriert liefern die Sensoren prazise
Messdaten zur Bestimmung von Bewegungen. Resultierend aus
den Ungenauigkeiten in der Herstellung gibt es zudem Unwuch-
ten in den Messkammern, wodurch insbesondere das Gyroskop-
Signal einem stidndigen Drift ausgesetzt ist. Daher werden zumeist
weitere konstante Eigenschaften des globalen Tragheitsystems Er-
de verwendet, um Informationen {tiber die Orientierung der IMUs
zu generieren und die durch den Drift entstehenden Ungenau-
igkeiten auszugleichen. Uber die konstant wirkende Gravitation
kann bspw. die Ausrichtung des Sensors zum Erdmittelpunkt be-
stimmt werden. Geht man von einer Ausgangssituation aus, in der
ein IMU die Koordinatenachse z exakt in Richtung des Gravitati-
onsvektors zeigt, ergédbe sich fiir die Beschleunigung des Sensors
angegeben in g in vektorieller Form

3 da=(0,0,1)7"

Damit ist die Orientierung der z-Achse vollstandig determiniert.
Die x- und die y-Achse hingen bleiben unbekannt. Eine Orientie-
rung dieser Achsen auf Basis des Vektors @ kann nur als Verdnde-
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rung zwischen d; und d¢; dargestellt werden. Eine Ermittlung
der Orientierung im globalen Koordinatensystem ist ausschliefslich
bei bekannter Ausgangspose moglich. Dabei gilt fiir den normali-

sierten Accelerometer-Vektor Gp:

G
4 tan d)xyz = (GZZ)

—Gpx —Gpx
5 tane"yz = (G sin p+G cosd)) =
Py G- VGG

Wobei ¢ fiir roll- und 6 fiir den pitch-Winkel steht. Aus diesem
Beispiel geht hervor, dass eine Berechnung der Rotation um die z-
Achse nicht moglich ist, da eine Rotation um den Gravitationsvek-
tor zu keiner Veranderung in der Beschleunigung fiihrt. Eine voll-
standige Bestimmung der Orientierung ist demnach nur unter Zu-
hilfenahme weiterer Sensoren moglich. Die Kombination aus Gy-
roskop und Accelerometer zur Berechnung der Sensorpose kann
durch sogenannte komplementéare Filter geschehen (vgl. Meinert,
2016, S. 38). Zudem existieren weitaus komplexere und prézisere
Verfahren mit einer grofien Langzeitstabilitat fiir verschiedene An-
wendungen deren Beschreibung den Rahmen der vorliegenden Ar-
beit tibersteigen (fiir detaillierte Informationen siehe bspw. Baird
(2009); Sabatini (2006)). Fiir alle Verfahren gilt jedoch, dass durch
Summation von Messfehlern mit zunehmender Aufnahmezeit die
Prézision der Messungen abnimmt. Zur Beschreibung der Kinema-
tik des unteren Sprunggelenks wird folglich versucht, auf die In-
tegration der Messdaten vollstandig zu verzichten und moglichst
wenig Sensorinformationen zu verwenden. Hierdurch soll die Sta-

bilitit der Messung und die Rechenleistung erhoht werden. Fiir
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die Aufstellung des kinematischen Modells wird den Erlduterun-
gen nach Seel & Schauer (2012) gefolgt. Es handelt sich dabei um
zwei unendlich steife Segmente verbunden durch ein Scharnierge-
lenk, welches Relativbewegung in einem Freiheitsgrad zulédsst. Das
Modell ist im dreidimensionalen Raum frei beweglich. Die lineare
Geschwindigkeit eines beliebigen Punktes P auf einem der beiden
Segmente bei Rotation um das Scharniergelenk ist:
6 Vp=TX®

wobei 7 den Vektor in das Gelenkzentrum ausgehend von P und
@& die Winkelgeschwindigkeit von P darstellt. Jedes der beiden
Segmente ist mit einem Gyroskop ausgestattet, welches in unbe-
kannter Ausrichtung mit unbekanntem Abstand zum Gelenkzen-
trum angebracht ist. Die Winkelgeschwindigkeiten der beiden Gy-
roskope, ausgedriickt in den lokalen Koordinatensystemen, wer-
den @1 (t) und @;(t) genannt. Unter diesen Umstdnden wére jede
Bewegung des Modells fiir beide Sensoren die gleiche mit Aus-
nahme der Relativrotation in einem Freiheitsgrad des Scharnier-
gelenks. Laut Seel & Schauer (2012) ist es ein geometrischer Fakt,
dass @7 (t) und @;(t) sich ausschliefilich in der Lénge der Vekto-
ren und einer zeitabhingigen Rotationsmatrix unterscheiden. Dar-
aus schlussfolgern die Autoren, dass die Projektion der Winkelge-
schwindigkeiten in die Ebene, zu der die vektorielle Darstellung
der Rotationsache der Normalenvektor ist, die gleiche Lange ha-
ben fiir alle Zeitpunkte t fiir die gilt:

7 w1 (t) x rill2 = llwz(t) x m2ll2 = 0;Vt

wobei ||« ||, fiir die euklidische Norm steht. Zur Bestimmung der
Rotationachse zwischen den Sensoren gentigt es nun, einen grofien
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Datensatz aus beiden Gyroskopen zu wahlen. Die Gelenkachsvek-
toren ¥y und 7, sind dann diejenigen Vektoren, fiir die Formel 7
giiltig ist im Sinne einer least-square Optimierung. Die Gradienten

fur die Rotationsvektoren aus Formel 7 werden wie folgt gebildet:

d(fJwi(t)xrill2) _ (wit)xry) xwi(t)

dry llows (t)xrill2

8

,1i=1,2

Ausschlaggebend fiir die Berechnung der Gelenkachsen ist, dass
die Bewegung des Modells gelenkbeschreibend ist. Es gentigt je-
doch, wenn sich eines der beiden Segmente bewegt, wihrend das
zweite fixiert ist. Die Normierung der Rotationsvektoren 17, auf
Einheitslinge reduziert das Problem auf zwei Freiheitsgrade. So-
mit kénnen sie in vektorieller Form wie folgt ausgedriickt werden:

9 11 = (cos(d1)cos(07),cos(d)sin(07), sin(dpg)) "
10 13 = (cos(d2)cos(02), cos(d2)sin(02), sin(dh2)) T

Wobei ¢ und 6 die Neigung bzw. den Horizontalwinkel der Rota-
tionsachse darstellen. Dieses Modell dient als Grundlage fiir das
zu entwickelnde Verfahren zur Bestimmung der USGA.

3.3 VALIDIERUNG AM MODELL

Fiir die Validierung und um Aussagen tiber die Zuverldssigkeit
bzw. Reliabilitidt des Systems machen zu kénnen, wurden verschie-
dene Versuche am mechanischen Modell durchgefiihrt, welches
ausschliefilich Bewegungen in einem Freiheitsgrad zulief. Die Va-

lidierung am mechanischen Modell hat bedeutende Vorteile:
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1. Es kann als beste Realwelt-Ndherung an das mathematische
Modell betrachtet werden.

2. Die Rotationsachse kann mit sehr hoher Genauigkeit extern
bestimmt werden.

3. Die Achse kann beliebig manipuliert werden.

4. Mogliche storende und schwer zu quantifizierende Einfliisse
der menschlichen Bewegung sind nicht vorhanden. Somit ist
eine probandenunabhingige Einschidtzung des Messfehlers
moglich.

3.3.1 Material und Methoden

INERTIALSENSORSYSTEM Da eine groffe Anzahl an IMU-
Systemen auf dem Markt zuganglich ist, kann fiir die Validierung
ohne weitere Entwicklung auf ein vorhandenes Produkt zuriick-
gegriffen werden. Das System muss dabei die folgenden Kriterien
erfiillen:

1. Kabellose Stromversorgung und Datentibertragung,

2. Matlab©-Schnittstelle um eigene Workflows und Programm-
strukturen zu entwickeln,

3. Geringes Rausch/Signal-Verhalten,
4. Geringen Signaldrift,

5. Messfrequenzen von mindestens 50Hz,
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6. Synchrone Datenaufnahme von mindestens 2 Sensoren fiir
den Berechnungsalgorithmus.

Die Inertialsensoren von Xsens (MTw, Awinda, Xsens Techno-
logies B.V., Enchede, Niederlande) fanden bereits Anwendung in
zahlreichen Forschungsarbeiten im Bereich der Bewegungsanaly-
se (Seel, Raisch & Schauer, 2014) und erfiillen laut Hersteller alle
oben genannten Voraussetzungen.

Technische Daten des Xsense MTw Awinda:

1. Interne Sampling Rate: 1000 Hz

2. Latenz: 30 ms

3. Gewicht: 16 g

4. Dimensionen mm: (Ldnge x Breite x Hohe) 47 x 30 x 13
5. Kommunikationsradius Indoor: 20 m

6. Gyroscop Messbereich: 3 Achsen; £2000°/s

7. WLAN Sampling Rate: 120 Hz

8. Arbeitstemperatur: 0°C - 65°C

ULTRASCHALL-LAUFZEIT-SYSTEM  Das Messsystem CMS-20 der
Firma Zebris® wurde bereits erfolgreich bei Kiefergelenk-, Gleich-
gewichts- und Wirbelsdulenanalysen eingesetzt. Ebenso wurde es
bereits zur Bestimmung der unteren Sprunggelenkachse verwen-
det und in diesem Zusammenhang validiert (Hochwald, 2007). Mit
dieser Hardware lassen sich gleichzeitig maximal 8 Miniatur-
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Ultraschallmarker (Sender) mit drei Mikrofonen (Empfdnger) er-
fassen. Technische Spezifikation (vgl. Hochwald, 2007):

1. Genauigkeit im Nahbereich liegt zwischen 1/100 mm - 1/10

mm,

2. Einzugsfrequenz im Nahbereich (< 0.5 m), 300 Hz/ Anzahl
der Marker,

3. maximal 8 Ultraschallsender (Masse = 1 g; Frequenz = 40
kHz; Abstrahlwinkel > 120°) und 3 Mikrofone,

4. Einzug tiber die RS232 oder USB Schnittstelle.

SERVOMOTOR  Als Gelenkzentrum und zugleich Aktuator wur-
de ein Servomotor (TowerPro MGggsR) verwendet. Dieser wurde
fest mit beiden Segmenten verbunden. Der Servomotor, iiber ein
Arduino Leonardo Board betrieben, wurde iiber eine in Matlab©
geschriebene Nutzeroberfliche gesteuert. Dies ermoglichte eine pra-
zise Reproduzierbarkeit der Segmentbewegung in unterschiedli-
chen Versuchsreihen. Uber diese Konstruktion waren Gelenkbe-
wegungen zwischen 1° und 180° sowie Winkelgeschwindigkeiten
von maximal 300°/s moglich.

Technische Spezifikation TowerPro MGggsR:

1. Power: 4.8 V - 6 V DC max

2. Geschwindigkeit: 60° in 0.20 sec (bei 4.8 V ), 60° in 0.16 sec
(bei 6.0 V)

3. Gewicht: 62.41¢g
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4. Drehmoment: bei 4.8V : 8.5 kg-cm; bei 6V : 10 kg-cm
5. Dimensionen mm: (Ldnge x Breite x Hohe) 40.7 x 19.7 X 42.9

6. Anzahl an Keilen/Splines: 25

SENSORGITTER Eine zur Rotationsachse parallel verlaufende Ge-
rade wurde im 3D Druckverfahren hergestellt (Creality® CR-10,
Shenzhen, China, Gnauigkeit laut Hersteller <0.4 mm) und als Git-
ter auf den Motor aufgebracht. An den jeweiligen Enden der Ach-
sparallele befanden sich kreisférmige Vertiefungen, welche in Tiefe
und Radius den Sendern des CMS-20 entsprachen (Abbildung 10).
Gleiches wurde fiir den Inertialsensor an der rotierenden Platte
erstellt. Hier stellt die lineare Verbindung der Sendervertiefungen
die X-Achse des lokalen IMU-Koordinatensystems dar.

3.3.1.1  Durchfiihrung

Die IMUs wurden in zufilliger Ausrichtung auf den jeweiligen
Segmenten mit doppelseitigem Klebeband angebracht. Winkelge-
schwindigkeiten wurden synchron mit 50 Hz in 3 Achsen aufge-
zeichnet. Fiir die Berechnung der Rotationsachsen wurde Formel
7 als Kostenfunktion mit dem Namen optim() in der Laufzeitum-
gebung von Matlab© implementiert. Unter Verwendung der in
Matlab®© bereits vorhandenen Funktion fininsearch() wurden die
Parameter ¢; und 6; mit i = 1,2 im absteigenden Gradienten-
verfahren angepasst, sodass Formel 7 minimal wird. Als Startwert
fur ¢; und 0; wurden jeweils zufdllige Werte gewdhlt. Als Kon-
vergenzkriterium wurde die standardmafig von Matlab© verwen-

5

dete Differenz der anzupassenden Parameter <1*e™> verwendet.
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Zusétzlich zur Funktion optim() wurden folgenden Funktionen der
digitalen Signalverarbeitung implementiert:

1. correctOffset() korrigiert die systematische Abweichung der
Nulllinie der Gyroskop-Daten in Ruhe und gibt korrigierte
Daten zurtick.

2. filterGyro() berechnet auf Basis einer Fourier-Transformation
die maximale Frequenz pmqax in den Offset-korrgierten Da-
ten und filtert anschliefend nach dem Theorem von Nyquist
mit einem Butterworth Low-Pass Filter 2. Ordnung und der
cut-off Frequenz 2*pmqax. Output sind gefilterte Offset-
korrigierte Daten.

3. normVec() normiert die gefilterten Offset-korrigierten Daten
so, dass |0 (t)|=1,1=1,2.

Die Rotationsachse wird im x,y,z-Koordinatensystem der IMUs dar-
gestellt und muss in das u,0,w-Koordinatensystem des CMS-20
tiberfithrt werden. Dazu diente eine statische Messung der Rota-
tionsachse und der Sensor-x-Achse. Der Vektor in direkter Verbin-
dung zwischen den Ultraschallsendern 1 und 2 entsprach dabei
der Rotationsachse des Motors. Wohingegen der Sender 3 und 4 in
Verldngerung der x-Achse des IMU angebracht wurden. Die Vek-
toren §7 7 und §3 4 wurden wie folgt berechnet:
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Die Koordinaten der Ultra-
schallsensoren wurden mit dem
Ursprung O = (0, 0,0)" im u,0,w-

@® s! Koordinatensystem des CMS-20
angegeben.

s7 und §5 bilden die Vektoren zu

den Sendern S1 und S2, welche

parallel zur Rotationsachse des

@ s! . @®- 52 Servomotors angebracht wur-
den.
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3.3 VALIDIERUNG AM MODELL

Die Berechnung der Rotations-
achse j als lineare Verbindung
der Sender S1 und S2 fand durch
die Differenzbildung zwischen
s7 und §5 statt.

Die Sensor-Orientierung wurde
durch die Sender S3 und Sg ab-
gebildet. Diese Sender befanden
sich in Verlangerung zur x-Achse
des IMUs.
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Die  Berechnung  des  x-
Achsen  Vektors im  u,vw-
Koordinatensystem des CMS-20
wurde analog zur Bestimmung
der Rotationsachse durch die
Differenz der Vektoren §3 und §4

durchgefiihrt.

In Projektion auf die Transver-
salebene der Rotationsachse wird
der entstehende Winkel veran-
schaulicht. Der Winkel « der zwi-
schen den beiden Vektoren X und
j aufgespannt wird ist die zu be-
stimmende Zielgrofle. Dieser be-
rechnet sich aus der Formel:

[X[*j

11 cos(x) =
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Wahrend der Vektor Xy y,. = (1,0, 0)7 lautet und fx,y,z durch das
neue Verfahren bestimmt wurde, beschrieb die Verbindung der
Vektoren §3 und §4 die Transformation von Xy . in das u,0,w-
Koordinatensystem. fu,v,w wurde direkt durch das CMS-20 be-
stimmt. Die errechneten Winkel o zwischen X und j aus beiden
Systemen wurden verglichen und deren Abweichung quantifiziert.
Zum Vergleich der Methoden wurde das Bland-Altman-Plot, eine
lineare Regression und der Intra-Klassen Korrelationskoeffizient
mit Test auf absolute Ubereinstimmung verwendet, sowie die Wur-
zel der mittleren quadratischen Abweichung bestimmt (RMSE).
Durch Messwiederholungen (n=5) an zufallig gewéahlten Positio-
nen wurde die Reliabilitdt des Verfahrens gepriift. Bei erwartungs-
gemifler Funktionsweise des Berechnungsalgorithmus konvergiert
die Optimierung auch mit unterschiedlichen Startwerten auf das
gleiche Ergebnis. Fiir jede Achse wurden 100 zufillige Startwerte
gewdhlt und das Optimierungsergebnis graphisch dargestellt.

3.3.2 Ergebnisse

Der RMSE lag bei 0.67°. Die intra-Klassen-Korrelation ergab ein
T = .99. Eine systematische Abweichung des IMU-Verfahrens im
Vergleich zum CMS 20 von -0.13° ist im Bland-Altman-Plot abzu-
lesen. Die Wiederholungsmessung an insgesamt 4 unterschiedli-
chen Positionen ergab eine Streuung der Achsenbestimmung von
0 <0.4°. Die einzelnen Werte sind in Tabelle 2 dargestellt. Die Op-
timierung mit 100 zuféllig gewdhlten Startwerten erreichte immer
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das gleiche Ergebnis und wird in Abbildung 12 exemplarisch dar-
gestellt.

Messung Position 1 Position 2 Position 3 Position 4

1 18.01 10.91 9.86 17.09

2 18.04 11.38 9.85 17.05

3 17.42 11.42 9.88 16.98

4 17.49 11.49 9.7 17.04

5 17.21 11.57 9.66 16.84
MW 17.63 11.35 9.79 17.00
SD 0.37 0.25 0.10 0.09
Spanne 0.83 0.66 0.22 0.25

Tabelle 2: Ergebnisse aus dem Reliabilitdts-Test der Rotationsachse. In vier
unterschiedlichen zufillig gewéahlten Positionen wurden fiinf
aufeinanderfolgende Rotationsachsen berechnet, ohne die Posi-
tion der Sensoren zu verdndern. Die Werte geben den berechne-

ten Winkel in [°] zur x-Achse des Sensors an.
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Abbildung 9: Konstruktionszeichnung des mechanischen Modells: [1] In-
ertialsensoren am punctum fixum und am punctum mobile. [2]
3D-gedruckte Verschalungen fiir die Zebris-Sender in Ver-
langerung der x-Achse des Sensors, sowie parallel zur Rota-
tionsachse des [3] Servo-Motors.
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Abbildung 10: CAD-Modell des Sensorgitters. Die Vertiefungen in Verlan-
gerung der X-Achse des Sensors entsprechen in Form und
Tiefe den Ultraschall-Sendern des Zebris CMS-20. Hier-
durch konnte die Sensor-Achse exakt durch das CMS-20
vektoriell nachkonstruiert werden. Die Herstellung fand im
3D-Druckverfahren statt (Creality® CR-10, Shenzhen, Chi-

na)
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Ergebnisse aus dem Methodenvergleich. Die lineare Re-
gression (links) beschreibt die Vorhersagekraft des Ergeb-
nisses des zu tiberpriifenden Verfahrens durch die Refe-
renz. Das Bland-Altman-Plot (rechts) ermoglicht die Ein-
schitzung tiber die Ubereinstimmung des zu {iberpriifen-
den Verfahrens mit der Referenz. Die mittlere Abweichung
stellt den systematischen Fehler dar. Das Konfidenzinter-
vall (£1.96*SD) das Ausmafi des zufélligen Fehlers. Das ex-
terne Kriterium wird durch das Zebris CMS-20 dargestellt
und das IMU-Verfahren wird tiberpriift. n = Anzahl an Da-
tensitzen; 2 = Bestimmtheitsmaf; SSE = sum of squared

error; y = Geradengleichung der Regressionsgerade
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Rotationsachen-Koordinaten

-1 \ s
0 50 100 150

Iterationen

Abbildung 12: Koordinaten ¢ (rot) und 6 (blau) der Rotationsachse aus
den Rotationsdaten w1 (t). Fiir einhundert zufillig gewdhl-
te Startpunkte mit zuféllig gewédhlten Subsets an Daten
(n=500) konvergiert der Algorithmus stets auf die gleichen

Ergebnisse.



Konstruktion des
anatomischen

Koordinatensystems

4.1 PROBLEMSTELLUNG

Die verwendeten Inertialsensoren bestimmen die eigene Bewegung
dreidimensional im Raum in Form von Translation und Rotation
in lokalen Koordinatensystemen. Eine sinnvolle inter-individuelle
Bewertung der berechneten Achse ist nur durch ein stabiles Ver-
gleichskriterium moglich. I. d. R. werden erhobene Grofien, wie
bspw. kinematische Winkel, in Bezug auf ein anatomisches Koor-
dinatensystem ausgedrtickt. Filippeschi et al. (2017) listen Metho-
den zur IMU-Segment-Kalibrierung. Typischerweise werden hier-
zu definierte Posen wie die T-Pose verwendet. Der Proband steht
dabei in aufrechter Haltung, die Arme horizontal gestreckt in der
Frontalebene. Neben statischen Posen finden definierte Kalibrie-
rungsbewegungen Anwendung (Seel et al., 2014; Laidig, Schauer
& Seel, 2017). Die Kalibrierung reduziert sich zumeist auf die relati-
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ve Beschreibung entweder der Sensoren zueinander oder zu einer
bekannten Grofse. Eine raumliche Beschreibung der Sensorkoordi-
natensysteme in Bezug auf wichtige anatomische Punkte, die eine
inter-individuelle Vergleichbarkeit der bestimmten Gelenkachsen
ermoglichen existiert bislang nicht.

Die anatomischen Kardinalsebenen sind die Transversal-, die
Sagittal- und die Frontalebene. Sie liegen orthogonal aufeinander
und ermoglichen die Beschreibung von Bewegungen und Orientie-
rungen verschiedener Segmente zueinander im dreidimensionalen
Raum (Wu et al., 2002). Zum Zwecke einer einheitlichen Verwen-
dung der Gelenkkoordinatensysteme wurde von der internationa-
len Vereinigung fiir Biomechanik (ISB) ein Positionspapier verof-
fentlicht, in der die Konstruktion eines Tibia-Koordinatensystems
festgelegt wurde (Wu et al.,, 2002). In Abbildung 13 wird die Defi-
nition beschrieben. Die Beschreibungsgroflen Inclination und Devia-
tion erfordern die Kenntnis der Transversal- und der Sagittalebene
des Fufses. Um eine Ebene im Raum eindeutig zu definieren sind
mindestens drei Punkte nétig, die auf dieser Ebene liegen. In Be-
zug auf den Ursprung eines beliebigen Koordinatensystems wer-
den Punkte durch Vektoren beschrieben. Die Ebenengleichung der
Ebene E; lautet wie folgt:

12 By :€=X+sxu+txV

X ist der Sttitzvektor, i und Vv sind die Spannvektoren, s und t sind
Skalierungsfaktoren der Spannvektoren. Fiir die Konstruktion or-
thogonal aufeinander sitzender Ebenen wird der Normalenvektor
von E; als einer der Spannvektoren fiir E; verwendet:

13 Ep:€=W+s*x(0—W)+t= (U xV)
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Abbildung 13:

z Plantar aspect of the foot

Ilustration des Tibia/Fibular Koordinatensystems (XYZ)
und des Calcaneus Koordinatensystems (xyz) in Neutral-
stellung des OSG. MM = medialer Malleolus, LM = latera-
ler Malleolus, MC = am weitesten medial gelegener Punkt
der Grenze der medialen Tibiacondyle, LC = am weitesten
lateral gelegener Punkt der Grenze der lateralen Tibiacon-
dyle, TT = tuberositas tibialis, IM = Mittelpunkt der Ver-
bindungslinie zwischen medialem und lateralem Malleo-
lus, IC = Mittelpunkt der Verbindungslinie zwischen MC
und LC, Abb. aus Wu et al. (2002, S. 544)
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Ein Vektor ist durch den Betrag und die Richtung eindeutig de-
finiert. Auf die Reproduzierbarkeit der Ebenenkonstruktion kann
folglich direkt durch die Reliabilitdt der Vektoren geschlossen wer-
den. Um die Sensorposition zu den anatomischen Punkten zu be-
schreiben ist der jeweilige Vektor in Ausrichtung und Betrag vom
Sensorzentrum auf den jeweiligen Punkt nétig. Diese Bestimmung
sollte durch das Aufbringen eines kiinstlich erzeugten Magnetfel-
des erreicht werden.

4.2 BETRAG UND RICHTUNG: DISTANZBESTIMMUNG IM MA-
GNETFELD

Wie in Kapitel 3.2 beschrieben bestimmen Magnetfeldsensoren in
drei orthogonal aufeinander sitzenden Sensorachsen die Richtung
und Stdrke der magnetischen Flussdichte eines Magnetfeldes. Oh-
ne elektromagnetische Stérungen zeigt der resultierende Magne-
tometer-Vektor { in den magnetischen Norden. Unter der Vor-
aussetzung kongruenter Sensorachsen ist hierdurch eine Orientie-
rungsbestimmung der IMUs moglich. Da die Flussdichte mit stei-
gender Distanz zum magnetischen Feld abnimmt, beschreibt 1 le-
diglich die Richtung eines Magnetfeldes, nicht aber die Distanz
zum selben. Die Stdrke eines Magnetfeldes wird durch die Feld-
starke H ausgedriickt. In einem kiinstlich erzeugten elektromagne-
tischen Feld kann H wie folgt bestimmt werden:

14 H= I*lN

mit [ = Spulenstrom, N = Windungzahl und | = Spulenlénge. Fiir
eine Spule mit kreisformigem Querschnitt im Radius r erhédlt man:
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IxN

VAarZ4+12

Bei ausreichendem Abstand des Sensors zu einem Magnetfeld kann

15 H =

dieses als punktférmiger Dipol im Zentrum der Spule gesehen wer-
den. Bei einer Spule mit N Windungen wird das magnetische Di-

polmoment m beschrieben durch:
16 M =I1+Nx*A

A hat als Betrag den Flicheninhalt der Spule und steht senkrecht
auf der Windungsflache. Daraus ergibt sich entlang der Spulenach-
se eine magnetische Feldstarke in Abhdngigkeit des Abstandes s

von:

Der Magnetfeldsensor im IMU ermittelt nicht die Feldstarke des
Magneten sondern die magnetische Flussdichte B in uT. Es gilt:

18 B = p, x H(s)

W, ist die Permeabilititszahl, die im Vakuum exakt 1 ist und in
der Umgebungsluft nahe 1 liegt. Folglich kann die Flussdichte B
in Abhéngigkeit des Abstandes s zum Dipol des Elektromagneten
(EM) beschrieben werden:

IxAxN 1
19 B(s) = py AN L L

Somit kann auch die Distanz zu einem EM mit bekannter Feldstar-
ke in Abhéngigkeit der Flussdichte bestimmt werden. Vorausset-

zung ist eine vorherige Kalibrierung.
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4.2.1  Kalibrierung EM

Der Magnetfeld-Sensor ist dem standigen Einfluss des Erdmagnet-
feldes ausgesetzt. Zusétzlich dazu kommt es in Laborumgebungen
zu elektromagnetischen Storfeldern. Bei der Bestimmung der Di-
stanz des EM (ITS-PE2025-12VDC, F = 45 N, max. power = 3.8 W)
zum Sensor-Ursprung fiihren diese Einfliisse zu Fehlern und miis-
sen eliminiert werden. Sie sind eine systematische Abweichung der
Nulllinie und kénnen nach vorheriger Bestimmung vom Sensorsi-
gnal abgezogen werden. Hierzu wurde eine Spanne von t = 10
Sek. in Ruhe durchgefiihrt, auSerhalb des Wirkungsbereichs des
EM. Aus der statischen Messung wurde jeweils der Mittelwert der
Zeilen aus dem Magnetometer-Vektor 1 gebildet und vom Sensor-
signal abgezogen. Das korrigierte Signal lautet:

X —Xto—t1o
20 -LI): y_gtoffqo
Z—Zty—t10

Unter der Annahme, dass der Magnetfeldsensor wihrend der Kon-
struktion des anatomischen Koordinatensystems statisch an seiner
Position und Lage verweilt, ist jede Verdnderung des Sensorsignals
ausschliefilich auf den EM zurtickzufiihren. Fiir die Bestimmung
der Distanz wurde der resultierende Flussdichtevektor berechnet:

21 'LBres = \/IB% +113123, +1B%

In einem mehrstufigen Protokoll wurde der Abstand eines EM in
Centimeter (cm)-Schritten zum Magnetfeldsensor der IMUs verrin-
gert (Abbildung 14). Aus der Ermittlung der resultierenden Fluss-
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dichte bei bekanntem Abstand konnte nach geeigneter Anzahl an
Stufen eine Sensorkennlinie angendhert werden (Abbildung 15).
Zur Absicherung der bestimmten Kennline wurde das Stufenpro-
tokoll fiinfmal wiederholt.
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Abbildung 14: Resultierender Flusdichtevektor B im Stufenprotokoll: De-
finierte Distanzen zum Sensor erzeugen Stufen im resul-
tierenden Flussdichtevektor. Die Ausschldge werden durch
das Anlegen einer Spannung erzeugt und markieren den
Moment, an dem der Elektromagnet die gewfinschte Di-
stanz erreicht hat.
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Abbildung 15: Sensorkennlinie angenédhert an das Signal nach Messun-
gen bei bekannten Distanzen. In fiinf aufeinanderfolgen-
den Versuchen wurde die stets selbe Kennlinie angenahert.
Die errechnete Distanz wurde mit einem Unterschied As =

0.3 cm stabil zwischen den einzelnen Kennlinien bestimmt.



4.3 MATERIAL UND METHODEN

Im Ergebnis waren Richtung und Betrag des Magnetfeldvektors
in metrischer Skalierung bekannt. Hierdurch konnten nacheinan-
der anatomische Punkte angefahren und deren Richtung und Ab-
stand zum Sensor bestimmt werden. Das ermoglichte eine Kon-
struktion eines subjektspezifischen Fufskoordinatensystems. Der
nicht direkt proportionale Zusammenhang zwischen Distanz und
Sensorsignal bedeutet, dass in endgradigen Abstanden zum Sensor-
Ursprung geringere Signalverdnderungen zu grofieren Distanzver-
dnderungen fiithren als bei geringen Abstdnden. Entsprechend hat
das Signalrauschen einen grofieren Einfluss auf die Berechnung.
Aus diesem Grund wurde die Reliabilitdtspriifung in maximal zu
erwartenden Distanzen durchgefiihrt. Hierdurch wurde der groft-
mogliche Berechnungsfehler eines Vektors durch das verwendete
Verfahren veranschaulicht. Ziel ist die Quantifizierung der Repro-
duzierbarkeit des Vektors in das Zentrum des Elektromagneten.

4.3 MATERIAL UND METHODEN
4.3.1  Durchfithrung

Fiir die Konstruktion des anatomischen Koordinatensystems wur-
de zunichst von einer maximalen Distanzauflosung von 10-12 cm
ausgegangen. Um im spidteren Gebrauch die Genauigkeit in die-
sem Bereich garantieren zu konnen, wurde die Reliabilitatsprii-
fung in einer Distanz von ~14 cm durchgefiihrt. Der IMU wurde
auf einer planen Oberfldche mit doppelseitigem Klebeband befes-
tigt. Nach einer zehnsekiindigen Offset-Messung wurde der Zeiger
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in der gewtinschten Distanz angebracht. In dieser Position wurden
10 mal fiir jeweils 10 Sek. Magnetometerdaten aufgezeichnet.

4.3.2 Datenverarbeitung & Statistik

Der Magnetfeldvektor wurde in der Laufzeitumgebung von Matlab©
aufgezeichnet und mit einer hauseigenen Routine verarbeitet. Aus
der Offset-Messung wurde der Mittelwert jeder Sensor-Achse ge-
bildet und als Korrektur von den eigentlichen Messungen abgezo-
gen. Aus der gesamten Messung wurde ein zufélliger Vektor zum
Zeitpunkt t gewdhlt. Mit Formel 21 wurde der resultierende Ma-
gnetfeldvektor Pres berechnet und anschliefend in die Kennlini-
enfunktion des EM eingegeben, um die Distanz des EM zu bestim-

men. Die Ergebnisse sind in Tabelle 3 dargestellt.
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Nr.  Distanz [cm] x[uT] vy [uT] z[uT]
1 14.45 1.324 -2.791 -0.828
2 14.45 1.323 -2.793 -0.834
3 14.45 1.331 -2.782 -0.841
4 14.45 1334 -2778 -0.845
5 14.45 1.341 -2.775 -0.852
6 14.45 1.352 -2.771  -0.858
7 1444 1.358 -2.771 -0.859
8 14.44 1.363 -2.771 -0.858
9 14.44 1.366 -2.772 -0.856
10 14-44 1.368 -2.772 -0.856
MW 14.45 1.35 278  -0.85
SD <0.01 0.02 0.01 0.01

Tabelle 3: Ergebnisse aus der Reliabilitdtsanalyse des Magnet-Zeigers. Dar-
gestellt sind die Distanzen und die Koordinaten der Richtungs-

vektoren zum Zeitpunkt t aus 10 Einzelversuche, der Mittelwert

und die Standardabweichung.
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“To move things is all that mankind can do,[...] for such the sole execu-
tant is muscle, whether in whispering a syllable or felling a forest’

Charles S. Sherrington

Reliabilitatsanalyse in-vivo

5.1 PROBLEMSTELLUNG

Die Kinematik im Sprunggelenk-Komplex wird als Bewegungsfu-
sion zwischen OSG und USG betrachtet. Die Taluskinematik, wel-
che die Relativbewegungen zwischen OSG und USG diskriminie-
ren konnte, ist von aufSen nicht beobachtbar. Folglich muss fiir ei-
ne valide Bestimmung der USGA jede Bewegung im OSG ausge-
schlossen werden. Um das zu erreichen, wird dem Vorschlag nach
Alt (1999) und nachfolgend Hochwald (2007) gefolgt (siehe hierzu
Kapitel 3.1). In einer maximalen Dorsalflexion kann der Talus als
quasi-starr mit der Tibia verbunden betrachtet werden. Jede Bewe-
gung der Tibia wird dann direkt auf den Talus tibertragen und
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umgekehrt. Die Sprunggelenkkinematik reduziert sich daher im
Idealfall auf Relativbewegungen zwischen Tibia und Calcaneus.

Eine Reihe weiterer moglicher Storquellen lassen eine Reduktion
der Genauigkeit der USGA-Bestimmung vermuten, die beim me-
chanischen Modell keine oder nur eine untergeordnete Rolle spie-
len: die Beschreibung des USG als Scharniergelenk ist eine Ver-
einfachung. Eine optimale Rotation ist nicht zu erwarten. Fehlen-
de plane Oberflichen erschweren die Befestigung der IMUs am
Fersenbein. Hautverschiebungen wihrend der Bewegung nehmen
Einfluss auf die Rotation des Sensors iiber dem Segment. Das ana-
tomische Koordinatensystem lédsst sich nicht absolut reproduzier-
bar festlegen. Die folgende Untersuchung diente der Quantifizie-

rung der Messunsicherheit des gesamten Messaufbaus.

5.2 MATERIAL UND METHODEN
5.2.1 Stichprobe

Die USGA wurde an einem Probanden mit gesunden Sprunggelen-
ken bestimmt (Alter: 30 Jahre, Geschlecht: ménnlich). Der Proband
wurde tiber die Untersuchung aufgekldrt und gab sein schriftliches
Einverstdndnis zur Teilnahme an der Studie. Nach eigenen Anga-
ben war der Teilnehmer sportlich aktiv, nahm wahrend der Studie
keine Medikamente zu sich und war frei von Verletzungen oder
Beschwerden am Sprunggelenk.
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5.2.2  Studienprotokoll und Durchfithrung

Der Messvorgang ist in zwei Einzelmessungen unterteilt: die Kon-
struktion des anatomsichen Koordinatensystems anhand markan-
ter Punkte und die Bestimmung der Rotationachse durch die wei-
testgehend isolierte Bewegung im USG. Der zu beschreibende Ver-
such ist daher in zwei Teile gegliedert. In Teilversuch 1 wurde
das anatomische Koordinatensystem erstellt. Der Proband wurde
auf einem Stuhl so positioniert, dass der Unterschenkel orthogonal
zum Boden stand. Der Fufl sowie der Unterschenkel wurden zur
Unterstiitzung angelehnt. Die Recheneinheit mit IMU wurde am
Unterschenkel des Probanden befestigt. Die zweite IMU befand
sich am Riickfufs und wurde mit doppelseitigem Klebeband in un-
bekannter Ausrichtung angebracht. Hochwald (2007) zeigte, dass
die Konstruktion eines fufispezifischen Koordinatensystems durch
palpieren markanter Punkte mit einem Fehler von <2° moglich ist.
Eine dhnliche Vorgehensweise wurde fiir die vorliegende Arbeit
gewdhlt.

Unter der Voraussetzung, dass der Fufs plan auf dem Boden
aufgestellt ist, kann der Boden als Reprasentation der Transver-
salebene gesehen werden. Drei Punkte P1-P3 auf dem Boden bil-
den demzufolge die Ebene E; mit Formel 12. Im néchsten Schritt
wurde durch einen Linienlaser die Mittellinie des Fufies angena-
hert. Es wurde der Definition von Manter (1941) und nachfolgend
von Alt (1999) & Hochwald (2007) gefolgt, nach der die Mittellinie
am Vorfufs durch die Mitte des ersten und zweiten Metatarsalge-
lenks fiihrt und am Riickfuff durch die Mitte der Achillessehnen-
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Insertion (P4). Als Reprdsentation dieser Linie wurde ein Punkt
auf dem Fufsriicken markiert (P5) und anschlieflend mit dem Zei-
ger palpiert. Die sagittale Ebene wurde durch die zwei Punkte P4,
P5 und dem Kreuzprodukt der Spannvektoren aus E; mit Formel
13 bestimmt. Die Punkte P1-P5 wurden nacheinander mit dem EM
angefahren. Am jeweiligen Punkt wurde mindestens 3 Sekunden
verharrt, um eine geeignete Anzahl an Datenpunkten fiir die Posi-
tionsbestimmung mitteln zu konnen. Dieser Vorgang wurde fiinf-

mal wiederholt.
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(@) (b)

Abbildung 16: Fufs mit anatomischem Koordinatensystem. Die Transver-
alebene wird durch den Boden definiert [a]. Die Sagit-
talebene [b] durch die Verbindung zwischen der Mit-
te der Achillessehenen-Insertion und der Mitte zwischen
dem 1. und 2. Strahl am Vorfufs. Durch den Magnetfeld-
Sensor konnten die wichtigen anatomischen Punkte im
Koordinatensystem des Calcaneus-IMUs ausgedriickt wer-
den. Somit ist die Lage des Sensors in Bezug zum Fuf3-

Koordinatensystem bekannt.

Nachfolgend wurde fiir Teilversuch 2 der Unterschenkel aufge-
legt, sodass der Fufs frei bewegt werden konnte. Das OSG wurde in
maximaler Dorsalflexion fixiert. Hierzu wurde eine feste Schlaufe
um den Vorfuf3 gelegt, mit der der Proband die Position untersttit-
zen konnte. Der Proband fiihrte aktive Bewegungen im USG aus,
unterstiitzt durch den Testleiter. Die Aufzeichnung der Daten wur-

de automatisiert gestoppt, sobald der Algorithmus zu einer festen
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Achse konvergierte. Dieser Vorgang wurde ebenfalls fiinfmal wie-
derholt.

Abbildung 17: Skizze der Positionierung der Sensoren [1] und Kontrolle
der maximalen Dorsalflexion durch eine feste Schlaufe [2]
um den VorfuS.
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Abbildung 18: Vermeidung des Tremor durch passive Unterstiitzung.

Oben dargestellt

2 3 4 5
Zeit (in s)

sind die Gyroskop-Daten entstanden

durch eine freie Bewegung ohne Unterstiitzung durch den

Testleiter. Unten sind die Sensor-Daten entstanden durch

die Bewegung desselben Probanden mit passiver Unter-

stiitzung dargeste

beobachtende Rauschen im Signal ist fast vollstindig ver-

schwunden.

11t. Das noch in der freien Bewegung zu
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5.2.3 Datenverarbeitung und Statistik

In Teilversuch 1 wurden die Richtungsvektoren der gesuchten Ebe-
nen, deren Normalenvektoren und die Abweichung der Ebenen
voneinander berechnet. In Teilversuch 2 wurde die Inclination und
die Deviation der Rotationsachse des Probanden in Bezug auf die
konstruierten Ebenen berechnet. Um Unterschiede innerhalb der
Teilversuche zu verdeutlichen, wurden die Normalenvektoren in

der Darstellung auf Einheitsldinge normiert.

5.3 ERGEBNISSE

Die Vektoren vom Sensor-Ursprung zu den markanten Punkten
konnten mit hoher Prizision berechnet werden. In Tabelle 4 wird
der Schnittpunkt der sagittalen Ebene mit dem Vorfuf8 (P5) und die
Mitte der Achillessehnen-Insertion (P4) aufgefiihrt. Die Standard-
abweichung war in jeder Koordinate oy 0rq < 2.5mm. Die Abwei-
chung der Transversalebenen zueinander betrug
MWirans = 0.47 °% 0.38°. Die Sagittalebenen hatten eine ver-
gleichbare Streuung (MWsqg = 0.50°+ 0.25°) Der Punkt P5 hat-
te den grofiten Abstand zum Sensor-Ursprung. Daher ist hier die
grofste Streuung der Ergebnisse zu erwarten. Die Streuung der
Punkte P(4) und P(5) sind im Vergleich zur Reliabilitdtsanalyse in
Kapitel 4.1 grofler. Der Abstand zum Sensor betrug 13.43 cm. Da-
mit befand sich der Punkt leicht auflerhalb des vorher definierten
Messbereichs fiir die Distanzbestimmung mit dem EM. Die Ro-
tationsachsen konnten reproduzierbar berechnet werden. Die Stan-
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Punkt Vorfuf$ (Ps) Punkt Achillessehne (P4)

Nr. x[em] ylem] z[em] x[cm] y[em] z[cm]

1 6.13 12.45 3.81 3.87 1.02 2.44
2 6.22 12.32 3.70 3.70 0.88 2.59
3 6.10 12.43 3.79 3.82 1.05 2.41
4 5.70 12.64 3.66 3.92 1.07 2.77
5 5.86 12.52 3.54 3.67 0.80 2.86

MW 6.0 12.47 3.67 3.80 0.97 2.61

SD 0.22 0.12 0.11 0.11 0.12 0.20

Tabelle 4: Ergebnisse des Reliabilitdtstests in-vivo: Teilversuch 1. Berech-
nete X-, Y- und Z-Koordinate des Schnittpunktes der sagittalen
Ebene mit dem Riick- bzw. Vorfufs. MW = Mittelwert, SD = Stan-

dardabweichung.
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dardabweichung war sowohl fiir die Deviation als auch fiir die Incli-
nation 0qchse < 0.7°. Die gesamte Spanne < 1.5° der berechneten
Achsen zeigte eine hohe Reliabilitdt des Verfahrens.

Gyro Data

Rotationsvektor

0 - PR, ¥

<
A ///( 0.5
rad/s S -0.5

1o rad/s

Abbildung 19: Rotationsdaten und berechnete Vektoren aus 5 aufeinander-
folgenden Versuchswiederholungen in der 3D-Darstellung.
Die Streuung der Rotationsachse in den 5 Versuchen betrug

ODev = 0.6° und o = 0.5°.
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Nr. Deviation [°] Inclination [°]
1 4.8 36.3
2 3.6 36.3
3 4.8 36.4
4 3.5 36.1
5 4.5 37-4
MW 4.3 36.5
SD 0.6 0.5
Spanne 1.4 1.3

Tabelle 5: Ergebnisse des Reliabilitatstests in-vivo: Teilversuch 2. Berechne-
te Inclination und Deviation in Bezug auf das selbe Koordinaten-
system. MW = Mittelwert, SD = Standardabweichung, Spanne =

Differenz aus dem hochsten und dem niedrigsten Wert.

5.4 FEHLERABSCHATZUNG

Zur Abschidtzung der Messunsicherheit des gesamten Verfahrens
wurden verschiedene Tests und Versuche durchgefiihrt (Kapitel 3-
5). Der Gesamtfehler zwischen Messungen, der sich aus der Sum-
me aller Einzelkomponenten zusammensetzt, wird als zufallig und
von der vorherigen Messung unabhéngig angenommen. Ereignis-
gesteuerte Fluktuationen, die Einfluss auf die Messungen nehmen,
werden als Signalrauschen beschrieben und sind nicht kontrollier-

bar. Sie schlagen sich in einer Ergebnisstreuung nieder, determinie-
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ren die Unsicherheit des Gesamtverfahrens und werden wie folgt
geschatzt:

22 AE = \/(AEsensor)z + (AEkoord)z + (AEmove)z

AEgsensor <0.67°/s Ermittelt aus der Validierung am mechanischen Mo-
dell in Kapitel 3

AEyoora <0.5° Geschdtzt aus der in-vivo Reliabilititsanalyse der
Koordinatensystem-Konstruktion in Kapitel 5

AEmove <1.39° Geschétzt aus der in-vivo Reliabilitdtsanalyse der Ach-
senbestimmung. Werte aus Tabelle 5 auf Seite 89

Aus der Analyse der Messunsicherheiten ergibt sich ein approxi-
maler Fehler von AE ~ + 1.62° fiir das gesamte Verfahren.



‘Bipedal gait, known to have occurred in humans and their ancestors for
the last 4.4 million years, is highly dependent on the efficient repetitive
transfer of force’

James R. Jastifer

Aktivierungsmuster beim

Laufen

RUNTIME
&
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DETAILS ZUM STUDIENDESIGN

N d19 Q11
Alter [Jahre] 33 (£ 13.4)
Korpergewicht [Kilogramm] 72 (£ 13.4)
Grofle [em] 175.3 (+ 9.8)
Laufstrecke [km/Woche] 26.4 (£ 19.6)

Unabhingige Variablen:

Orientierung USGA Deviation

Abhingige Variablen:

Abgeleitete Muskeln tibialis anterior
peroneus longus

peroneus brevis

gastrocnemius medialis

gastrocnemius lateralis

soleus

Tabelle 6: Ubersichtstabelle der wichtigsten Daten zur Stichprobe und der
unabhédngigen und abhédngigen Variablen in der RUNTIME Stu-
die.



6.1 PROBLEMSTELLUNG

6.1 PROBLEMSTELLUNG

Die mechanischen Zusammenhinge im Sprunggelenkkomplex pré-
dizieren Unterschiede in den entstehenden Gelenkmomenten der
invertorisch und evertorisch wirkenden Muskeln, in Abhangigkeit
der USGA-Orientierung. Dieser Zusammenhang wurde in in-vivo
bislang nicht tiberpriift. Die Gelenkmomente, die durch die Mus-
kulatur entstehen, konnen in in-vivo nicht direkt gemessen werden.
Sie sind das Produkt aus der aufgebrachten Muskelkraft und dem
Hebelarm (siehe Formel 2). Die aufgebrachte Muskelkraft wird un-
ter anderem durch den Muskelquerschnitt und die Aktivierung be-
stimmt. Demnach kann tiber die Bestimmung der Aktivitit ein we-
sentlicher Anteil der die Muskelkraft determinierenden Faktoren
aufgezeichnet werden, wenngleich eine Abschitzung der aufge-
brachten Kraft in N unmoglich bleibt. Die exakten Momente sind
fiir die Uberpriifung der theoretischen Vorstellung nicht notig. Le-
diglich die Unterschiede in Abhédngigkeit der USGA wiirde bereits
einen mechanischen Einfluss zeigen.

Einen direkten Kausalzusammenhang zu tiberpriifen ist experi-
mentell nur durch die Manipulation der unabhédngigen Variable —
in diesem Fall der Orientierung der USGA — moglich. Eine nicht-
invasive Realisation in-vivo ist nur schwer vorstellbar. Aus diesem
Grund wurden in der vorliegenden Arbeit die folgenden Uberle-
gungen angestellt: Der mechanische Zusammenhang der Musku-
latur mit der Orientierung der Achse ist determiniert. Am Beispiel
dem M. tibialis anterior zeigten Klein et al. (1996) inter-individuell
unterschiedliche Muskelfunktionen im USG. Um eine &hnliche Be-

wegung durchzufiihren, wédren demnach andere Kombinationen
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der Agonisten notwendig. Es kann also davon ausgegangen wer-
den, dass sich ab einer bestimmten (noch unbekannten) Orientie-
rung der Achse grundlegende Veranderungen in der notwendigen
Ansteuerung der Unterschenkelmuskulatur ergeben, um ein 6ko-

nomisches Laufbild zu generieren. Die Hypothese lautet daher:

Wenn die Orientierung der USGA zur Mittellinie des FufSes
in Projektion auf die Transversalebene einen Wert x tiiber-
schreitet, dann verdndern sich die Ansteuerungsmuster der
Unterschenkelmuskulatur.

Da der Ubergangsbereich x unbekannt ist, lasst sich keine direk-
te Mittelwertsanalyse bekannter EMG-Parameter realisieren. Somit
werden zundchst strukturaufkldrende Verfahren des maschinellen
Lernens verwendet, um zu priifen, ob eine Gruppenbildung auf
Basis der Muskelaktivitdt zu signifikant unterschiedlichen Orien-

tierungen der Achsen zwischen den Gruppen fiihrt.

6.2 MATERIAL UND METHODEN
6.2.1 Die Software zur Bestimmung der USGA

Fiir den Einsatz des neuen Verfahrens wurden die Berechnungsal-
gorithmen in einen Workflow in der Laufzeitumgebung von Matlab©
implementiert (Abbildung 20). Die verwendeten IMUs (Adafruit
10-DOF IMU Breakout - L3GD20oH) wurden an einen Microcontro-
ler angeschlossen (Arduino Leonardo, https://www.arduino.cc/
en/Main/Arduino_BoardLeonardo) und iiber USB mit dem PC ver-

bunden.


https://www.arduino.cc/en/Main/Arduino_BoardLeonardo
https://www.arduino.cc/en/Main/Arduino_BoardLeonardo

6.2 MATERIAL UND METHODEN 95

Sensor L3GD2o
Messbereich + 250°/s
Rate noise Density 0.02 °/s/(vHz)
Temperature Stability £ 0.03 °/s

Sensitivity

8.75 m°/digit

Tabelle 7: Spezifikationen der Gyroskope laut Datenblatt des Herstellers

6.2.2  Stichprobe

Zur Beantwortung der Fragestellung wurden 29 ambitionierte Lauf-

sportler in die Studie aufgenommen. Die Teilnehmer wurden {tiber

den Studieninhalt aufgeklart, nahmen freiwillig an der Studie teil

und gaben ihr schriftliches Einverstdndnis.

Einschluss

Ausschluss

wochentlich aktiv
RiickfuSlaufer

zw. 18 und 60 Jahren
gesund

Unterzeichnung
Datenschutz & Teilnahme

akute Verletzungen im USG
diagnostizierte Instabilitdten
Vorfufilaufer

Adipositas

Einnahme von Medikamenten

Tabelle 8: Ein- und Ausschlusskriterien der Studie RUNTIME
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6.2.3 Studienprotokoll und Design

Vor Einschluss der Probanden in die Studie wurde ein Fragebogen
zur sportlichen Aktivitdt und Vorverletzungen ausgefiillt und die
Ausschlusskriterien abgefragt. Darauthin wurde die Orientierung
der unteren Sprunggelenkachse mit dem neuen Verfahren unilate-
ral am dominanten Bein bestimmt. Die Bestimmung der Aktivie-
rung der Unterschenkelmuskulatur fand mittels Oberflichen-EMG
am selben Bein statt. Hierzu wurden die folgenden Muskeln nach
intertnationalen Empfehlungen (www.seniam.com) prépariert und
mit Kendal Elektroden (H423S, Covidien Ilc, Mansfield, MA, USA)
langs der Faser auf den Muskelbauch beklebt: Mm. tibialis anterior,
peroneus longus, peroneus brevis, gastrocnemius lateralis, gastrocnemius
medialis, soleus. Die palpierte Stelle am Muskelbauch wurde vor der
Anbringung der Elektroden rasiert, Hautschuppen mit Sandpapier
entfernt und die Stelle desinfiziert (Softasept® N, B. Braun Mel-
sungen AG, Melsungen, Deutschland). Vorangegangene Arbeiten
zeigten, dass sich die EMG-Amplitude mit steigendem Abstand
der Elektroden zueinander vergroiert (M, S & Y, 1997). Eine hoch-
standardisierte Anbringung der EMG-Elektroden war daher mafs-
geblich. Die Elektroden wurden einseitig abgetrennt um den vorge-
schriebenen Elektrodenabstand von 2 cm einzuhalten. Die Proban-
den bekamen 6 min. zum Aufwidrmen und zur Eingew6hnung auf
das Laufband (Woodway ERGO XELG 9o®, Woodway USA Inc.,
Waukesha, WI, USA). Lavcanska, Taylor & Schache (2005) beob-
achteten keine signifikanten Unterschiede mehr im Laufbild nach
6 min. Es kann daher von einer hinreichenden Eingewthnung aus-
gegangen werden. Bei selbstgewdhlter Geschwindigkeit liefen die
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Probanden im eigenen Laufschuh 10 min. auf dem Laufband wei-
ter. Wahrend der gesamten Zeit wurde die Muskelaktivitdt mit der
Noraxon 2400 Telemyo G2,1500 Hz (Noraxon Corporate, Scottsda-
le, AZ, USA ) aufgezeichnet.

6.2.4 Datenverarbeitung und Statistik

Uber die plantare Druckverteilung beim Laufen wurden alle Pro-
banden, die keinen eindeutigen Fersenkontakt aufwiesen, ausge-
schlossen, um Einfliisse unterschiedlicher Lauftechniken auszuschlie-
Ben.

Fiir die Bestimmung der Orientierung der USGA wurde das
neue Verfahren wie in Kapitel 4.3.2 erldutert verwendet. Zusam-
mengefasst wurden fiinf aufeinanderfolgende Versuche mit anné-
hernd isolierter USGA Rotation durchgefiihrt und die Rotations-
achse berechnet und gemittelt. Die Beschreibung der Orientierung
der USGA in den bekannten Grofien Inclination und Deviation wur-
de durch das anatomische Koordinatensystem erreicht. Aus eben-
falls fiinf Versuchen mit je drei Punkten P1-P3 wurden insgesamt
funf Transversalebenen wie in Kapitel 4 beschrieben berechnet. Aus
diesen ergab sich eine Streuung der einzelnen Ebenen. Die Ebene
mit der groiten Abweichung zum Gruppenmittel wurde aus der
Analyse ausgeschlossen und aus den iibrigen eine resultierende
(mittlere) Ebene gebildet. Mit der sagittalen Ebene wurde analog

zur Tranversalebene verfahren.
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Die Auspragung der unabhéangigen Variable Deviation war von
zentralem von Interesse. Als abhédngige Variable wurde zunéchst
ausschliefilich die Muskelaktivitdt der Wadenmuskulatur analysiert.
EMG-Daten sind bekannt dafiir, sehr rauschbehaftet zu ein. Physio-
logischer Cross-Talk zwischen angrenzenden Muskeln, die Dicke
der subkutanen Gewebeschichten und deren Leitfdhigkeiten sind
nur einige der Einflussfaktoren auf das EMG-Signal. Farina, Mer-
letti & Enoka (2004) listen in ihrem Ubersichtsartikel insgesamt
28 Faktoren, die das EMG-Signal beeinflussen. Dennoch koénnen
aus der Analyse der Muskelaktivitit gemessen an der Hautoberfla-
che interessante Eigenschaften isoliert werden. Hauptsachlich im
Kontext aktiver Prothesen wird die Verwendung unterschiedlicher
Signal-Feature diskutiert (Farina et al., 2004). Ziel ist die Redukti-
on der Dimensionen des Signals in unterschiedliche Eigenschaften.
Aus dieser Information konnen bestimmte Ansteuerungsprofile er-
kannt
und den jeweiligen Bewegungen zugeordnet werden. Aktive Pro-
thesentrager waren dadurch in der Lage die mechanischen Hilfen
mit der eigenen Muskulatur zu steuern (vgl. Farina, Jiang, Reh-
baum, Holobar, Graimann, Dietl & Aszmann, 2014). Geht man da-
von au. Zur Aufklarung der Ansteuerungsprofile in der vorliegen-
den Arbeit wurde der Beschreibung nach Negi, Kumar & Mishra
(2016) gefolgt: Nach der Aufnahme der Daten wurde zunéchst
eine grofie Zahl an Features extrahiert. Dann wurde die Anzahl
durch statistische Verfahren reduziert, um auf einer geringeren
Anzahl an Features zu klassifizieren. Der Vorteil bei der Feature-
Extraktion in der Zeit-Domane ist, dass die EMG-Daten ohne kom-

plexere Vorverarbeitung verwendet werden kénnen. Dennoch wur-
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de fiir den inter-individuellen Vergleich eine Zeit- sowie Amplitu-
dennormalisierung durchgefiihrt. Fiir die Berechnung der Feature
wurden zunéchst Schritte anhand der im Laufband integrierten
Druckmessplatte automatisch detektiert. Aus allen Schritten wur-
den 30 zufillig gewédhlte Schritte gemittelt. Fiir die Amplitudennor-
malisierung wurde die mittlere Aktivierung wahrend des gesam-
ten Schrittes verwendet. Zeitlich wurde jeder Datensatz danach auf
100% der Standphase normiert. Lavcanska et al. (2005) zeigen, dass
sich die Standarabweichung zwischen einzelnen Schritten nach 6
min nicht mehr verdandert. Daraus schlussfolgerten die Autoren,
dass dies mit einer Stabilisierung des Laufbildes gleichzusetzen
ist. Die mittlere Aktivitat wahrend der Standphase kann also als
stabiles Kriterium fiir die Amplitudennormalisierung verwendet
werden. Negi et al. (2016) stellten die folgenden Feature vor, die
in der vorliegenden Arbeit ebenfalls berechnet wurden: Das Root
Mean Square (RMS) ist definiert durch

RMS = (1)

wobei N die Signalldnge ist. x; ist das EMG Signal in Segment
i. Der Integrated Absolute Value (IAV) und Mean Absolute Value
(MAV) wurden wie folgt berechnet:

N
IAV = Z Ixi] (2
i=1

N
1
MAV =3 X (3)
i=1
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Der Modified Mean Absolute Value type 1 (MAV1): MAV1 wird
wie folgt berechnet:

N
1
MAVI = & ;wuxu )
1=

1, 0.25N <i<0.25N
where W; =

0.5, otherwise

Modified Mean Absolute Value type 2 (MAV2): Die gewichtete
Fensterfunktion Wj ist eine kontinuierliche Funktion und wird wie

folgt berechnet:
1 N
MAV2 = ;wi\xil (5)
1=
1, 0.25N <i < 0.75N
where Wi = {4i/N, i< 0.25N

4(1—N)/N, otherwise

Simple Square Integral (SSI):

N
sSI=) xi ©)
i=1

Varianz (VAR):

N
| 2
1=
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v-Order (V) wurde mit der folgenden Formel berechnet:

N
=<N;x¥> ®)

Waveform Length (WL) wurde mit der Formel:

N—-1

WL= Y Ixit1 —xil )
i

berechnet. Average Amplitude Change (AAC) kann wie folgt be-
rechnet werden:

AAC = Z Xi+1 —Xil (10)

Difference Absolute Standard Deviation Value (DASDV) wurde de-
finiert als:

N—1
DASDV_\IN‘ —1 ) (xie1—x1)2 (11)
i=1

Zero Crossing (ZC) zdhlt die Haufigkeit der Nullliniendurchlédufe.
Fiir zwei aufeinanderfolgende Werte x; und x; 1 wurde ein Null-
liniendurchlauf gezihlt, wenn gegeben war:

(Xi >0 AND Xir1 < 0) OR (Xi < 0and Xjr1 > 0),‘
AND (|x; —xj41| = threshold) (12)

Slope Sign Change (SSC): Das SSC Feature zeigt die Veranderung
des Vorzeichens in der Steigung des EMG Signals. Fiir aufeinan-
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derfolgende Werte x;_1, xi und xi;1 wurde ein Vorzeichenwech-
sel gezahlt wenn gegeben war:

(xi >xj_1 AND x; > Xj11) OR (x5 < Xj_1 and xj < Xj; 1)
And(|x; —xj 1| > threshold OR |x; —x;_1| > threshold)

(13)

Willison Amplitude (WAMP) z&hlt die Amplitudenveranderung ei-

nes Signals, die eine vordefinierte Schwelle tiberschreitet.

N
WAMP = 3 [f(Ixi —xi1)); (14)

i=1
1, x > threshold
f(x) =
0, otherwise

Die gesetzte Schwelle in den ZC, SSC und WAMP-Features hangt
vom Rauschpegel ab. Dieser wurde durch den RMS in einer inak-
tiven EMG-Phase bestimmt. Aus diesen 14 Features wurde fiir je-
den Probanden und Muskel ein Feature-Vektor erstellt. Der Vektor
(Pn = 1 x 42) beinhaltete in jeder Spalte ein Feature. Daraus er-
gab sich bei n Probanden ein Feature-Space von M = n x 42. Aus
diesem Feature-Space wurden diejenigen Feature, die die grofite
Varianz zwischen den n Probanden aufkldren tiber eine Principal
Component Analysis (PCA) berechnet. Die PCA entspricht einer
Hauptachsentransformation. Dabei wird die Hauptachse in Rich-
tung der grofiten Varianz im Datensatz ausgerichtet. Diese ent-
spricht dann der ersten Hauptkomponente. Die zweite Hauptkom-
ponente zeigt in Richtung der zweitgrofiten Varianz orthogonal zur
ersten Hauptkomponente, usw. Im Ergebnis erhdlt man diejenigen
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Feature, deren Varianz tiber die Observationen am grofSten ist. Da-
mit tragen diese hauptsichlich zur Aufkldrung der Unterschiede
zwischen den Muskelaktivierungen der Probanden bei und sollten
im Sinne der Hypothese die Deviation in zwei getrennte Gruppen
unterteilen konnen. Aus diesem Grund wurden Feature, die nicht
oder nur sehr gering zur Aufklarung beitragen, bei der Klassifizie-
rung nicht berticksichtigt.

Als Klassifikator wurde der K-Means Algorithmus verwendet.
Bei einer bekannten Anzahl an Clustern/Gruppen ordnet der K-
Means die Observationen im iterativen Verfahren den Gruppen so
zu, dass der Abstand zum jeweiligen Gruppenmittel fiir alle Punk-
te dieser Gruppe minimal wird. Gestartet wurde mit zwei zufallig
gewihlten Gruppenmitteln. Schrittweise wurd der euklidische Ab-
stand einer jeden Observation zum Gruppenmittel berechnet. Die
Observation wurde der Gruppe zugeteilt, zu deren Mittelpunkt
der Abstand am geringsten ist. Nach der Zuordnung aller Punkte
wurde der Mittelpunkt der daraus entstandenen Klassen und al-
le Abstdnde zu den Observationen neu berechnet. Dieser Vorgang
wurde wiederholt, bis es zu keiner Verdnderung in der Klassenzu-
gehorigkeit der Observationen mehr kommt. Fiinf aufeinanderfol-
gende Klassifikationen nach dem eben benannten Schema wurden
zur Bestdtigung der Robustheit der Gruppenzuordnung durchge-
fuhrt. Es wurde die Annahme getroffen, dass sich zwei Klassen aus
dem Datensatz bilden lassen. Klasse 1 sollte dann alle Achsen un-
ter dem Schwellwert und Klasse 2 alle Achsen tiber dem Schwell-
wert x beinhalten. Fiir jeden Probanden wurde die Klassenzuge-
horigkeit und die Deviation der USGA in einer Ergebnisgrafik ver-
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anschaulicht. Zur statistischen Absicherung der Ergebnisse wurde
der Pearson Produktmoment Korrelationskoeffizient als Mafs fiir
den Zusammenhang zwischen der Deviation und den ersten drei
Hauptkomponenten berechnet. Die Interpretation der Zusammen-
hénge wurde nach Cohen (1988) vorgenommen. Zusétzlich wur-
den die Mittelwertunterschiede der gebildeten Klassen auf Signifi-
kanz getestet. Bei Normalverteilung wurde ein T-Test fiir unabhan-
gige Stichproben verwendet.

6.3 ERGEBNISSE

J (n=13) Q (n=6) Gesamt

Alter [Jahre] 36.1 (+ 13.8) 26.3(+9.9) 33 (£ 13.3)
Laufleistung [km/W] 32.9 (£ 25.8) 22.3 (£ 15.3) 29.5 (% 23.2)
Geschwindigkeit [m/s] 3.7 (& 0.6) 2.5 (£ 0.4) 2.8 (£ 0.6)

Tabelle 9: Stichprobe nach Priifung der Ausschlusskriterien. Die Werte

werden als Mittelwerte und Standardabweichung angegeben.

Aus den insgesamt 29 Datensidtzen wurden zehn Datensatze aus-
geschlossen. Bei einem Proband mussten die Messungen vorzei-
tig beendet werden."Drei Probanden wiesen in der Berechnung
der anatomischen Koordinatensysteme Streuungen oyxoora >4°
auf. Diese Streuung entsprach mehr als der Messunsicherheit des
Gesamtsystems. Es konnte daher nicht von einer reliablen Bestim-

mung der Bezugsgrofien ausgegangen werden. Bei fiinf Probanden
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zeigten sich Gelenkbewegungen, die nicht mit dem theoretischen
Konstrukt eines Scharniergelenks vereinbar waren (Abbildung 22).
Folglich wurden insgesamt 19 Datensitze ausgewertet.

Der Klassifikator konnte die Datensitze robust in fiinf aufeinan-
derfolgenden Durchldufen mit zufélligen Startpunkten zwei Klas-
sen zuordnen. Die Achsen in den jeweiligen Klassen zeigen eine
Gruppenbildung nach der Ausprdgung des Merkmals Deviation
(Abbildung 23). Auf Basis der Schrittmuster im EMG wurden alle
Achsen mit einer Deviation D <4° der Klasse 1 zugeordnet. Alle
Achsen mit einer Deviation D > 5.5° wurden der zweiten Klasse
zugeordnet. Die ersten drei Hauptkomponenten korrelieren mit
Deviation D der Probanden wie in Abbildung 24-26 dargestellt.

Studien Dev Inc N

Hochwald (2007)  3.43 £10.12 28.05 +16.04 97

Reule et al. (2011) 11 £23 42 +26 614
Parr et al. (2012) 5 +3.4 45.5 £3.8 58
RUNTIME 5.84 £2.48  39.05 £8.10 19

Tabelle 10: Ergebnistabelle der Orientierung der USGA im Vergleich zu
vorangegangenen Studien mit gleicher Definition der sagitta-
len Ebene des Fufskoordinatensystems. Die Werte sind als Mit-

telwerte +o dargestellt.

1 Wegen plotzlichem Unwohlsein wurde die Messung auf Wunsch des Probanden
abgebrochen.
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Abbildung 20: Workflow Achsenbestimmung: Dargestellt ist der Ablauf

der Programmstruktur. Das Steuerelement entscheidet
iiber User-Eingaben welche Sub-Unit aufgerufen werden
soll. Die Sub-Units arbeiten autark. Lediglich das Ergeb-
nis aus der Koordinatensystem-Konstruktion wird von der
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Abbildung 21: Ergebnis des K-Means Clusterings. Dargestellt sind die ers-

ten drei Hauptkomponenten.
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Abbildung 22: Vergleich zweier Rotationsdatensitze aus angestrebter iso-
lierter Bewegung im Sprunggelenk in fiinf aufeinanderfol-
genden Versuchen. A zeigt eine Rotationsbewegung aus
einem als valide angenommene Datensatz. B zeigt eine
beispielhafte Darstellung eines ausgeschlossenen Datensat-
zes. Die dreidimensonalen Rotationsgeschwindigkeiten im
Scatter-Plot sollten nach der theoretischen Annahme ent-
lang einer einzelnen Rotationsachse verlaufen (wie in A).
In B ist dies nicht der Fall.
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6.3 ERGEBNISSE
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Verteilung der Achse nach Gruppen geordnet im Box-
plot. Die Gruppenmittelwerte unterschieden sich signifi-
kant voneinander (p<o.0o01). In Gruppe 1 sind insgesamt
n = 8 Probanden und in Gruppe 2 n = 11 Probanden.
Die Gruppenmittelwerte liegen bei mean; =3.6°£1.7° und

mean, =7.3°+1.9°.
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Abbildung 24: Korrelation des Feature SSI des M. gastrocnemius med. mit
der Deviation der USGA. r entspricht dem Korrelationsko-

effizient.
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Abbildung 25: Korrelation des Feature SSI des M. gastrocnemius lat. mit
der Deviation der USGA. r entspricht dem Korrelationsko-
effizient.
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Abbildung 26: Korrelation des Feature SSI des M. Soleus mit der Deviation
der USGA. r entspricht dem Korrelationskoeffizient.



Diskussion

Die Ergebnisse der einzelnen Teilprojekte werden getrennt vonein-

ander diskutiert.

7.1 DISKUSSION TEIL I: VALIDIERUNG AM MODELL

Die empirische Uberpriifung am mechanischen Modell belegt die
Validitdt des neuen Verfahrens. In allen Féllen konvergierte der
Algorithmus auf den exakt gleichen Wert. Der systematische Feh-
ler von 0.13° im Vergleich zum Referenzsystem ldsst sich durch
eine systematische Abweichung der Ultraschallsender von der Ro-
tationsachse sowie der Sensorachse erklaren. Die Sender wurden
an spezifisch angepassten Verschalungen angebracht, die im 3D-
Druckverfahren hergestellt wurden. Der verwendete Drucker er-
reichte dabei eine Fertigungsgenauigkeit von o.4mm (Hersteller-
angaben) welche die Abweichung erkldren konnte. Eine Verande-
rung der Bewegungsgeschwindigkeit, der Messdauer und der Be-
wegungsform ergaben keinen messbaren Einfluss auf das Ergebnis.
Die Streuung von o < 0.4° bei der Wiederholung einer Messung
ohne Standortwechsel des Sensors belegt eine hohe Stabilitdt des
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Ergebnisses. Einige Autoren berichteten eine schraubenartige Be-
wegung des Calcaneus relativ zum Talus (vgl. Manter, 1941; Root,
1973). Das mechanische Modell erzeugte reine Rotationsbewegun-
gen. Da jedoch ein Gyroskop fiir Translationen nicht sensitiv ist,
sind keine Einfliisse auf das Ergebnis zu erwarten. Legt man die
von Inman (1976) gemessene Varianz der USGA zugrunde, hat das
Verfahren eine relative Ungenauigkeit von 2.57% bezogen auf den
Messbereich von 26°. Das wird durch den RMSE=0.67° gezeigt.
Der Messfehler kann als vertretbar eingeschdtzt werden, folgt man
der Forderung von Piazza (2005), der eine Genauigkeit von 5° vor-
aussetzt. Fiir den in-vivo Einsatz werden jedoch grofiere Ergebniss-
treuungen erwartet. Durch eine erschwerte Applikation, Weichteil-
verschiebungen bei der Bewegung und eine mechanisch nicht opti-
male Achse lasst sich eine grofiere Fluktuation vermuten. Eine di-
rekte Validierung am Menschen war zu diesem Zeitpunkt aus zwei
Griinden nicht moglich: (1) die Orientierung der Achsen werden in
Bezug auf die Anatomie angegeben. Dieser Bezug wird durch das
anatomische Koordinatensystem geleistet, welches zu diesem Zeit-
punkt noch nicht entwickelt war. (2) Ein geeignetes Referenzsys-
tem, von dem bekannt ist, dass es die USGA-Orientierung valide
abbildet, war nicht verfiigbar.

7.2 DISKUSSION TEIL II: in-vivo RELIABILITATSANALYSE

Die USGA wurde an einem Probanden bestimmt. Uberpriift wur-
de die Reproduzierbarkeit des Ergebnisses innerhalb mehrerer Mess-

wiederholungen.  Die  grofsere  Ergebnisvarianz, = Spanne
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Sdev/ine <1.5 ° und 0gey/ine <0.7° in-vivo, verglichen mit dem
mechanischen Modell (Spanne S <o0.9, o <0.4), ldsst sich auf ver-
schiedene Griinde zuriickfiihren: Die maximale Dorsalflexion fi-
xierte den Talus womoglich nicht vollstandig und erlaubte geringe
Relativbewegungen zwischen Tibia und Talus (Lewis et al., 2007,
vgl.). Die Bewegung zwischen Tibia und Calcaneus ist dann keine
Scharnierbewegung mehr. Dies erhoht die mogliche Anzahl an Pa-
rameterkombinationen, fiir die das Konvergenzkriterium der Op-
timierung giiltig wird. Das ist jedoch fiir den vorliegenden Fall
unwahrscheinlich. Innerhalb einer Messung wurde in 100 Iteratio-
nen mit unterschiedlichen Startwerten die selbe Achse ermittelt.
Wahrscheinlicher sind kleine Unterschiede in der Bewegungsaus-
fiuhrung. Relativbewegungen zwischen Sensor und Segment be-
einflussten das Berechnungsmodell womoglich negativ. Sie sind
schwer zu quantifizieren und konnen als unabhédngig zwischen
zwei Messungen angenommen werden. Des Weiteren wurde der
Sensor eventuell durch Weichteilbewegungen zwischen zwei Mes-
sungen verschoben. Da er selbst die Referenz bildet, fiihrt jede
Positionsverdanderung direkt zu Ergebnisverdnderungen. Die Stan-
dardabweichung war mit ¢ <o.7° immer noch sehr gering. Die
erhobenen Daten lassen belastbare Aussagen nur iiber die Repro-
duzierbarkeit des Ergebnisses zu. Obgleich die Validitat tiber das
mechanische Modell nachgewiesen wurde, ist eine Einschédtzung
tiber die in-vivo Validitdt nur mutmaflich moglich. Eine qualitati-
ve Beurteilung der Rotationsgeschwindigkeiten zeigte jedoch eine
hohe Ubereinstimmung der menschlichen Bewegung im Vergleich
zum Modell. Zudem unterstiitzt die stabile Berechnung mit unter-

schiedlichen Startwerten eine fiir das Modell valide Bewegungs-
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form. Demzufolge kann man vermuten, dass das USG in der vor-
gestellten Konfiguration wie ein Scharniergelenk rotierte.

Das anatomische Koordinatensystem orientiert sich an den Vor-
gaben der ISB (Wu et al., 2002). Dennoch wich die tatsdchliche
Vorgehensweise bei der Konstruktion der Ebenen ab. Die Transver-
salebene der ISB-Empfehlungen orientiert sich an der Fufiflache,
wodurch der Boden, auf dem der Fufs steht, die beste Naherung
an diese Ebene darstellt. Durch diese Definition der Transversal-
ebene war eine weitere Palpierung der Tibiakante fiir die Defini-
tion der Sagittalebene, die potentiell anfallig ist fiir Fehler, nicht
mehr nétig. Eine zur Transversalebene orthogonale Ebene konnte
durch Anwendung einfacher linearer Algebra eindeutig konstru-
iert werden. So mussten nur die Durchstoffpunkte der Sagittalebe-
ne am Vor- bzw. Riickfufs bestimmt werden. Damit war die Ge-
nauigkeit der Koordinatensystemkonstruktion nicht mehr von der
absoluten Ausrichtung des Unterschenkels abhédngig. Ebenso redu-
zierten sich die nétigen Punkte auf dem Segment. Hieraus ergibt
sich die deutlich verbesserte Reliabilitit im Vergleich zu Hochwald
(2007), der fiir das Tibiakoordinatensystem eine Genauigkeit von
+2° angab. Der Punkt auf dem Vorfufs (P5) hatte den grofiten Ab-
stand zum Magnetfeldsensor und war damit der kritischste Punkt
beziiglich der Messunsicherheit. Im in-vivo Versuch befand er sich
leicht auSerhalb der angenommenen nétigen Auflosung von 12 cm
(=~ 13.5cm). Dennoch war er innerhalb des Messbereichs, der in
der Reliabilitdtspriifung abgedeckt wurde. Es kann von der in Ta-
belle 3 auf Seite 75 gezeigten Unsicherheit von <o.1 mm ausge-

gangen werden. Der grofiere Abstand zum Magnetfeldsensor ist
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damit fiir die in-vivo Versuche irrelevant. Fiir zukiinftige Untersu-
chungen sollte ein EM-Zeiger konstruiert werden, der eine grofiere
raumliche Auflosung zulédsst. Die deutlich gréfleren Standardab-
weichungen in den Vektoren zu den Punkten P(4) und P(5) lasst
sich dadurch erkldren, dass der Testleiter die anatomischen Punk-
te zwischen 2 Versuchen nicht absolut reproduzierbar palpieren
konnte.

Die Reliabilitidtsanalyse wurde an einem einzelnen Probanden
durchgefiihrt. Dies kann insofern als Limitation betrachtet werden,
da der subjektspezifische Fehler bspw. in der Bewegung nicht hin-
reichend aufgekldrt werden kann. In der Reliabilitdtsanalyse wird
untersucht, ob das abzubildende Merkmal reproduzierbar und da-
mit verldsslich bestimmt werden kann. Im vorliegenden Fall ist das
Merkmal die Rotationsbewegung des Probanden. Es ist durchaus
denkbar, wenn auch unwahrscheinlich, dass der untersuchte Pro-
band auf Grund spezifischer Auspriagungen besonders geeignet
gewesen ist, um isolierte Rotationen im Sprunggelenk zu untersu-
chen. Uber die Fluktuation des Merkmals innerhalb der Grundge-
samtheit kann keine Aussage getroffen werden.

Zentrale Annahmen der Statistik approximieren die zufédlligen
Fehler als normalverteilt. Daraus folgend bilden die Mittelwerte
den gesuchten tatsdachlichen Wert bei weitem besser ab, als einzel-
ne erhobene Werte. Aus diesem Grund wird in der spéteren An-
wendung dem Schema der Reliabilitdtstests gefolgt und die Ziel-
groBien mehrfach (n=5) berechnet und der Mittelwert und die Stan-
dardabweichung gebildet. Anhand der Standardabweichungen kann
eine Aussage iiber die Ubereinstimmung sich wiederholender Mes-

sungen und damit tiber die zugrundeliegenden Bewegungsabldufe
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und die Qualitdt der ermittelten Rotationsachsen gemacht werden.
Die Standardabweichung wird als Kriterium fiir eine zuverlassige
Messung in zukiinftige Messabldufe integriert.

Die Abschitzung zufélliger Einfliisse auf das Messergebnis er-
gibt eine Unsicherheit von AE ~3.2°. Mit dieser Messunsicherheit
tibertrifft das Verfahren die in der Literatur geforderten 5°.

7.3 DISKUSSION TEIL III: RUNTIME

Das neu entwickelte Verfahren wurde in einer Studie angewandt.
Es konnte gezeigt werden, dass mit dem neuen Verfahren plausible
Rotationsachsen mit einer Genauigkeit bestimmt werden konnen,
die sehr wahrscheinlich fiir diagnostische Fragestellungen ausrei-
chend ist. Die Hypothese der Studie wurde bestétigt. Die Muske-
laktivitdt der Wadenmuskulatur trennte die USGA-Orientierung in
zwei Gruppen, deren Mittelwerte sich signifikant unterscheiden.
Damit konnte in dieser Studie erstmals ein Hinweis auf die Be-
deutung der inter-individuellen Orientierung der USGA fiir die
Muskelaktivitdt beim Laufen gezeigt werden.

7.3.1  Stichprobe

Fiir die Eingrenzung der Komplexitit der Fragestellung sollten
nur Rickfuflldufer in die Studie aufgenommen werden. Wie die
Orientierung der USGA mit der Aktivitat bei Mittel- oder Vorfufs-
laufern zusammenhéngt, kann mit den Ergebnissen der vorliegen-

den Studie nichts gesagt werden. Es ist durchaus denkbar, dass
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durch den ausbleibenden Fersenkontakt mafigebliche Verdnderun-
gen im Ansteuerungsprofil entstehen. Insgesamt ist die Stichprobe
mit 19 Personen deutlich zu klein, um allgemeingiiltige Ergebnis-
se zu erzielen. Es ist zu erwarten, dass Personen, die regelmafiig
laufaktiv sind, ein stabiles Ansteuerungsmuster in der Lokomo-
tion aufweisen. Auflerdem wurde angenommen, dass die selbst-
gewdhlte Laufgeschwindigkeit bei einem aktiven Kollektiv weni-
ger variiert. Daher wurden ausschliefilich Probanden in die Studie
aufgenommen, die aktive Laufsportler waren. In der vorliegenden
Stichprobe ergab sich dennoch eine grofie Streuung beztiglich der
Laufgeschwindigkeit und den tatsachlichen wochentlichen Laufdi-
stanzen. Ein Proband gab an ca. 100 km/Woche zu laufen. Jedoch
zeigten weder die Laufleistung noch die gelaufene Geschwindig-
keit Zusammenhénge mit der Gruppenzuteilung durch die EMG-
Features. Ein Einfluss der groflen Gruppen-Varianz in den Para-
metern Laufleistung und Laufgeschwindigkeit auf die Ergebnis-
se kann zumindest statistisch ausgeschlossen werden. Ein hiufig
diskutierter Punkt bleibt die Analyse der Laufbewegung auf dem
Laufband. Wank, Frick & Schmidtbleicher (1998) zeigten bereits
signifikante Unterscheide sowohl in kinematischen als auch elek-
tromyographischen Daten zwischen den verschiedenen Laufbedin-
gungen. Es wurde fiir die vorliegende Arbeit vermutet, dass sich
die Kinematik nur oberfldchlich dndert und die zugrundeliegen-
den Aktivierungsprofile die gleichen bleiben. Dieser Vermutung
fehlt es jedoch an einer Bestdtigung, wodurch die Aussagekraft
der Ergebnisse auf Laufbanduntersuchungen eingeschréankt bleibt.
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7.3.2 EMG

Der Vergleich der EMG-Aktivitit des M. soleus mit Daten aus der
Literatur (vgl. Gazendam & Hof, 2007) zeigte keine Besonderhei-
ten der vorliegenden EMG-Daten. Die mittlere Aktivitét aller Mus-
keln ist ebenfalls mit vorheriger Literatur vergleichbar (Meinert,
2016). Unter Einbezug der Ergebnisse aus Lavcanska et al. (2005)
und Meinert (2016) konnte durch die Aufwdarmphase von 6 min
von einer addquaten Eingewohnung der Probanden an das Lauf-
band ausgegangen werden. Die mittlere Laufgeschwindigkeit von
2.8m/s ist mit dhnlichen Arbeiten vergleichbar (Meinert, 2016; Mei-
nert, Brown & Alt, 2016).
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Abbildung 27: Beispielhafter M. soleus EMG-Verlauf tiber die Standphase
im Vergleich zu Verlaufsdaten aus Gazendam & Hof (2007).
Die schwarze Linie beschreibt den mittleren amplituden-
normalisierten Verlauf der EMG-Daten aller Probanden der
RUNTIME Studie. Die weifle Linie zeigt den gleichen Ver-
lauf aus den Vergleichsdaten in der Literatur. Die graue
Flache zeigt die Spanne der Daten aus Gazendam & Hof
(2007). Die RUNTIME-Daten weisen keine Auffélligkeiten
im Vergleich bereits publizierter Daten auf.

Die Hauptaufgabe des M. triceps surae ist der Vortrieb durch
die Plantarflexion im OSG. Wihrend der Standphase konnte die-
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ser Muskelkomplex dennoch eine Doppelrolle in Form aktiver Sta-
bilisierung tibernehmen. Bei einer steigenden Deviation wird ein
vergroferter senkrechter Abstand der Achillessehneninsertion zur
USGA vermutet. Gleichzeitig verringert sich der Hebelarm des M.
tibialis anterior. Ab einer gewissen Deviation ist sogar eine entgegen-
gesetzte Bewegung durch den M. tibialis anterior denkbar (Klein
et al., 1996; Alt, 1999). Entstehende Pronationsmomente miissten
demnach {iiber eine erhohte Aktivierung bspw. des M. triceps surae
oder des M. tibialis posterior ausgeglichen werden. Letzterer wurde
in dieser Studie nicht abgeleitet, wodurch die Aktivierung nicht in
die Interpretation einbezogen werden kann. Der mogliche Supina-
tionsanteil des M. triceps surae durch eine vergrofierte Deviation ist
im Vergleich zur Plantarflexion klein. Bemerkenswert ist daher die
negative Korrelation des M. gastrocnemius med. mit der Deviation
der USGA bei gleichzeitiger positiver Korrelation des M. gastrocne-
mius lat. Man konnte daraus eine notige einseitig dominante An-
steuerung ableiten, die die Supinationswirkung des Muskelkom-
plexes maximiert. Auf Basis der Ergebnisse dieser Studie miisste
man weiter annehmen, dass der Sehnenverlauf des M. gastrocne-
mius lat. bei groflerer Deviation ein grofleres Suppinationsmoment
aufbringt. Daraus ldsst sich schlussfolgern, dass die Sehnenanteile
des M. gastrocnemius lat. einen grofieren senkrechten Abstand zur
Rotationsachse des USG haben kénnten. Unter dieser Annahme
wiirde der M. gastrocnemius med. das aufgebrachte stabilisierende
Moment auftheben und wiirde daher gehemmt. Ist das der Fall, wa-
ren die Kollagenfasern der Achillessehne nicht parallel-verlaufend,
sondern {iberkreuzt am Tuber Calcanei angebracht. Erste Hinwei-
se auf einen solchen Faszikelverlauf wurden von Szaro, Witkow-
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ski, Smigielski, Krajewski & Ciszek (2009) gezeigt. Einen weiteren
Nachweis prasentierte Potthast (2015) durch die Praparation acht
menschlicher Achillessehnen durch rontgendichte fine-wires. Ab-
bildung 28 zeigt grafisch den Verlauf der rekonstruierten Sehnen-
anteile aus den einzelnen Kopfen des M. triceps surae. Hierdurch

wird die Interpretation der Zusammenhénge der Muskelaktivitat
mit der Achse unterstiitzt.
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Abbildung 28: Verlauf der Sehnen einzelnen Kopfe des M. triceps surae
aus einem menschlichen, in-vitro praparierten Unterschen-
kel. Die Faszikel des M. gastrocnemius med. verlaufen von
medial nach lateral, die Faszikel des M. gastrocnemius lat.
verlaufen von lateral nach medial. Die Faszikel des M. sole-

us verlaufen von medial nach medial (vgl. Potthast, 2015)

Der M. soleus, dessen Sehnenanteile dann weiter medial am Cal-
caneus ansetzen, hat keinen mechanischen Einfluss auf die Pro-

nation/Supination des Calcaneus. Entsprechend den Erwartungen
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korreliert der SSI nicht mit der Deviation der Achse.

Als mogliche abhéingige Variablen wurden insgesamt 14 Featu-
res bestimmt. Da ein Zusammenhang der EMG-Aktivitit mit der
USGA auf Grund entstehender Gelenkmomente durch die Kon-
traktion der Muskeln vermutet wurde, waren vor allem diejenigen
Feature interessant, deren Verdnderung einen Riickschluss auf die
Veranderung der Muskelkraft zuldsst. Daher wurden ausschlief-
lich Feature in der Zeit-Doméne extrahiert. Der durch die PCA
reduzierte Feature-Raum beinhaltete in den ersten drei Hautpkom-
ponenten den SSI aller Muskeln. Das Integral unter dem gleichge-
richteten EMG gibt Aufschluss {iber die Gesamtaktivierung und
ist damit indirekt Ausdruck der benotigten Muskelkraft. Die Qua-
drierung des integrierten EMG (iEMG) vergrofert die Distanzen
der einzelnen Beobachtungen, wobei der Effekt bei grofien Distan-
zen verstdrkt wird. Tatsdchliche Unterschiede konnten so vom Rau-
schen eines Signals getrennt werden. Ohne vorherige Normalisie-
rung der EMG-Amplituden ist ein inter-individueller Vergleich
nicht moglich. Demzufolge wurde die Amplitude im Vorfeld auf
die mittlere Aktivitdt wiahrend eines gesamten Schrittes normali-
siert. Diese Normalisierung zeigte eine hohere Relibialitdt als die
maximale Amplitude oder maximum voluntary contractions (MVC)
(Burden & Bartlett, 1999). Auierdem wurde der Gang in der Ver-
gangenheit als ein individuell stabiles Bewegungsbild angesehen,
welches sich zugleich einfach aufnehmen ldsst (Burden & Bartlett,
1999). Es kann daher davon ausgegangen werden, dass die mittlere
EMG-Aktivitdt tiber mehrere Schritte ein inter-individuell stabiles

Kriterium darstellt. Jedoch ist das Normalisierungskriterium, wie
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es in der vorliegenden Arbeit verwendet wurde, Teil der abhdn-
gigen Variable und damit vom Untersuchungsgegenstand nicht
unabhingig. Das heifit, dass die Interpretationen aus den Ergeb-
nissen immer unter einem moglichen Einfluss der Normalisierung

betrachtet werden miissen.

Neben bereits genannten Limitationen auf Grund der geringen
Stichprobengrofle und der Reduktion auf Riickfufldufer, ist der
Zugang zur Mechanik tiber das Oberflichen-EMG kritisch. Die
Muskelaktivitat erklart nur einen Teil der im Gelenk entstehen-
den Momente, was die Aussagekraft der Ergebnisse stark limitiert.
Die Geometrie des Calcaneus beispielsweise hat einen entschei-
denden Einfluss auf entstehende externe Gelenkmomente, die ent-
sprechend durch die Muskelaktivitit ausgeglichen werden miissen
und nicht zwingend von der Achse abhdngen. Angenommen zwei
Personen unterscheiden sich lediglich in der Lidnge des Calcaneus
(bei gleicher Orientierung der Achse und den selben Insertions-
punkten aller relevanter Muskeln). In diesem Fall erfahrt das USG
mit dem ldngeren Hebelarm beim Fuflaufsatz das grofsere Moment
im Gelenk. Die durch externe Krifte entstehenden Momente im
USG konnten in der vorliegenden Studie nicht kontrolliert wer-
den. Des Weiteren hédngt die aufgebrachte Muskelkraft neben der
Aktivitdt unter anderem vom Muskelquerschnitt, der Architektur
und der Steifigkeit der Muskel-Sehnen-Einheit ab. Diese Groflen
wurden nicht kontrolliert, wodurch tiber die in dieser Studie ver-
wendeten Methoden nur stark eingeschrankt Aussagen iiber die
Muskelkraft moglich sind. Die geringen Korrelationen lassen ver-
muten, dass der Zusammenhang zwischen der Gelenkanatomie
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und der Ansteuerung der Muskeln komplexer ist.

Aus den Ausfithrungen der Ergebnisse lassen sich weitere Ab-
leitungen treffen, die zur Falsifikation der zugrundeliegenden An-
nahmen fiithren konnen. Wenn vorwiegend die Pronationsmomen-
te ausschlaggebend fiir die Unterschiede in der Aktivierung der
Wadenmuskulatur sind, so miisste sich dieser Effekt verstiarkt in
den ersten 10% der Standphase zeigen, da hier die Pronationmo-
mente am grofiten sind. Zudem ist der M. tibialis anterior in dieser
Phase am aktivsten. Sollten die Annahmen tiber den Hebelarm des
Muskels zutreffen, so miisste sich die Aktivierung ab ca. 5.5° De-
viation verringern und ein anderer invertorisch wirkender Muskel
wie bspw. der M. tibialis posterior die Muskelaktivitdt erhchen, um
eine zusitzliche Verstirkung des Pronationsmoments zu verhin-
dern. Der M. tibialis posterior ist fiir Oberflichen-EMG-Analysen
nicht zuganglich, was eine Uberpriifung schwierig macht. Zusitz-
lich miisste in diese Uberlegung die Orientierung der USGA in
Projektion auf die Sagittalebene einbezogen werden. Eine flache
Inclination wiirde einen verstdrkten Rotationsanteil in der Frontal-
ebene durch das USG bedeuten. In Kombination mit einer grofien
Deviation der USGA wiirden zusétzlich invertorische Muskelmo-
mente verringert. Man konnte mutmafien, dass Personen mit einer
Deviaton > 5.5° und einer Flachen Inclination fiir eine, von Lersch
et al. (2012) als potentiell schadigend bezeichnete, Uberpronation
pradisponiert sind.

Zusammengefasst ist die Stichprobengrofie zu klein, um allge-
meingtiltige Aussagen zu tatigen. Methodische Schwierigkeiten im
Umgang mit dem Oberflichen-EMG reduzieren die Aussagekraft
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der Ergebnisse. Dennoch konnte in der vorliegenden Studie erst-
mals ein Hinweis auf die mogliche Bedeutung der USGA beim
Laufen getroffen werden.

7.3.3 Achse

Die Orientierung der USGA aus der RUNTIME-Studie befindet
sich im Bereich bereits publizierter Achsen (vgl. Inman, 1969; Hoch-
wald, 2007; Reule et al., 2011, u.a.). Die Spanne S4¢, ~9° ist gerin-
ger als bisher in der Literatur beschrieben (Inman:
Sdev ~17°). Das konnte der geringen Stichprobengrofie geschul-
det sein, wodurch nicht geniigend Beobachtungen gemacht wur-
den, um die Verteilung in der Grundgesamtheit abzubilden. Zu-
dem zeigt die Analyse der Literatur, dass die Deviation in-vitro, be-
stimmt aus dissektierten Gelenken, im Vergleich zu den Untersu-
chungen weitestgehend intakter Sprunggelenke systematisch ho-
her ausfallt (vgl. Manter, 1941; Inman, 1969; Alt, 1999; Hochwald,
2007; Reule et al., 2011), mit Ausnahme der Arbeiten von Lewis
et al. (2009) und van den Bogert & Smith (1994). van den Bogert &
Smith (1994) berechneten eine Standardabweichung in 8 Messun-
gen einer Person von 04., = £5°. Der berechnete Mittelwert ei-
ner Stichprobe (Deviaiton =18°) wurde aus Einzelmessungen der
jeweiligen Probanden ermittelt. Die sich daraus ergebende Mes-
sunsicherheit macht es unmoglich, einen Vergleich zu den vorheri-
gen Untersuchungen herzustellen. Bemerkenswert ist jedoch, dass
in der Arbeit von van den Bogert & Smith (1994) erstmals {iber-
haupt eine Messunsicherheit des Verfahrens angegeben wurde. Le-
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wis et al. (2009) zeigten in-vivo eine Deviation von 18° bei einer
Messunsicherheit 4., = +1.9° in drei Versuchen. Das ist eine
deutlich grofiere Ergebnisstabilitét. Jedoch wich die markerbasier-
te Berechnung der finiten helikalen Achse von der MRT-Referenz
ca. AE,.f = & 6°ab. Der entstandene Fehler der kinematischen
Analyse an der Hautoberfldche ldsst sich durch die im MRT ge-
zeigte Talus-Bewegung erkldren. Die hieraus berechnete Rotations-
achse stimmt mit dem zugrundeliegenden Postulat einer Achse in
einem Freiheitsgrad nicht mehr tiberein. Die berechneten Deviati-
onswinkel aus der MRT-Referenz werden in Lewis et al. (2009) nicht
angegeben, wodurch eine Aussage iiber den korrigierten Deviati-
onswinkel unmoglich wird.

Ein Grund fiir die systematischen Unterschiede der Deviation

konnten die unterschiedlichen Koordinatensystemdefinitionen sein.

Piazza (2005) korrigierten die Deviationswinkel, ohne jedoch das
Vorgehen dabei hinreichend zu beschreiben. Lewis et al. (2007) sub-
strahierten 3° von der Deviationswinkeln aus Inman (1976), van Lan-
gelaan (1983) und Leardini (2001) zum Angleich an das eigene Ko-
ordinatensystem. Selbst nach der Angleichung unterscheiden sich
die mittleren Deviationen zwischen den dissektierten Gelenken und
den intakten Sprunggelenken um ca. 10°. Es wurde weiter vermu-
tet, dass die grofieren Deviationen aus den in-vitro Studien durch
die Reduktion rein auf die Artikulationsflachen in entstanden sind
(Hochwald, 2007). Zudem schlussfolgert Alt (1999) aus einer Reihe
von Befunden aus der Literatur, dass vor allem die Strukturen im
Sinus und Canalis tarsi fiir die Relativbewegungen zwischen Calca-
neus und Tauls relevant sind. Bei vollstandig dissektierten Geleken

sind alle bewegungsmoderierenden Einfliisse der Ligamente aus-
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Abbildung 29: Vergleich der Ergebnisse mit Inman (1969): Illustration ei-
ner Projektion der Inclination (a) und der Deviation (b) der

Rotationsachse in den sinus tarsi. x = Mittelwerte aus den
Studien von Inman (1969) (hellgrau) und der vorliegenden

Studie RUNTIME (dunkelgrau); der schattierte Bereich um-

fasst +1xSD.
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geschlossen. Die Relativbewegung basiert daher ausschliellich auf
den Artikulationsflichen der Gelenkpartner. Die Annahme, dass
die grofieren Deviationen aus den in-vitro Versuchen durch die Re-
duktion auf die Artikulationsflichen entstanden, ldsst sich inso-
fern nicht bestatigen, als dass die berechneten Deviationen aus je-
nen Arbeiten von Parr et al. (2012) oder Cho et al. (2014) deutlich
geringer ausfallen. Die Autoren berechneten die Rotationsachse
zwischen Talus und Calcaneus rein auf der Geometrie der Gelenk-
flachen, rekonstruiert aus CT-Scans und kommen auf 5°, bzw. 12°.
Man koénnte schlussfolgern, dass die {iberwiegend mechanischen
Aufbauten der ersten quantitativen Untersuchungen der USGA zu
systematischen Fehlern bei der Bestimmung fiihrten. Die spateren
Ansitze griffen deutlich geringer in die biologische Konstruktion
ein, wodurch ein natiirlicheres Bewegungsbild moglich wurde. Au-
Berdem wurden die Verfahren stark objektiviert.

Die tiberwiegende Anzahl an Messungen zeigte bei fixiertem
OSG Gyroskop-Vektoren, die mit dem mechanischen Modell ver-
gleichbar waren. Dies stiitzt die Naherung der USG-Bewegung in
als Scharniergelenk. In der grafischen Darstellung ergeben die drei-
dimensionalen Rotationsvektoren, abgebildet als Punktwolke der
einzelnen Observationen, die Form eines Schlauchs (siehe Abbil-
dung 22 A). Bei insgesamt fiinf Probanden (=16% der Stichprobe)
wurden Rotationsvektoren beobachtet, die nicht einer Rotation in
einem Freiheitsgrad entsprechen. Die grafische Darstellung gleicht
bei diesen Bewegungen einer beinahe symmetrischen ,8” (siehe
Abbildung 22 B). Zufillige Fehler werden auf Grund der Repro-
duzierbarkeit der Bewegungsdaten in den fiinf aufeinanderfolgen-

den Versuchen nicht vermutet. Vielmehr ist ein systematischer Ein-
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fluss denkbar. Moglicherweise wurde das OSG nicht maximal fi-
xiert und es kam zu einer Bewegungsfusion beider Gelenke. Lewis
et al. (2007) zeigten in ~10° Dorsalflexion nicht unerhebliche Re-
lativbewegungen zwischen Talus und Tibia. Die Dorsalflexion hat
zum Ziel, den Talus durch Einklemmung zu fixieren (Alt, 1999).
Inter-individuelle anatomische Varianz konnte dazu fiihren, dass
der Talus-Kopf auch bei maximaler Dorsalflexion nicht vollstandig
zwischen den Kopfen von Tibia und Fibula fixiert wird. Insbeson-
dere in maximalen Positionen konnte dann der Talus durch De-
formation der umliegenden Bander mitbewegt werden. Hochwald
(2007) zeigte im MRT ein Abkippen des Talus nach kaudal in einer
maximalen Inversion. In der Folge kommt es zu einer Supinations-
bewegung am Calcaneus. Jedoch wiirde man bei einem Auftreten
ausschliellich in maximalen Positionen von einer grofSeren Streu-
ung in den Winkelraten ausgehen. Leardini (2001) berichtete unter-
schiedliche Achsen fiir Inversion und Eversion des Sprunggelenks.
Eine biphasische Achse konnte eine mogliche Erkldrung fiir die
kongruenten Bewegungsdaten, die in Abbildung 22 zu sehen sind,
sein. Eine biphasiche Achse wiirde auf Basis der erhobenen Daten
aber nur bei ca. 16% auftreten. Leardini (2001) ging weiter davon
aus, dass die Bewegungsvariation durch Deformation umliegen-
der Ligamente zustandekommen konnte und keine unabhéngigen
Freiheitsgrade im Gelenk darstellt. Schlussfolgernd konnten die
beobachtete stark ausgepriagte Form aus den Rotationsvektoren,
der in der vorliegenden Studie gemessenen Sprunggelenke, Aus-
druck einer funktionellen Instabilitdt im Gelenk sein. Cao, Wang,
Zhang, Ma, Wang, Huang, Zhang & Wang (2019) zeigten signi-
fikant vergrofierte Bewegungsumfiange in allen Ebenen zwischen
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gesunden und instabilen Gelenken. Dieser Effekt verstdrkte sich
durch das Laufen auf einem Laufband mit getrennten Lauffldchen,
deren einzelne Laufflichen in 15° Inversion versetzt wurden. Ei-
ne Uberbeweglichkeit im USG bei chronisch instabilen Sprungge-
lenken wurde hiufig berichtet und auf eine verringerte Stabilitat
der umliegenden Bander zuriickgefiihrt. Die Autoren stiitzen sich
auf Ergebnisse aus Ringleb, Dhakal, Anderson, Bawab & Paranja-
pe (2011). Sie berichteten von exzessiven Translationen im Sprung-
gelenk durch die Abtrennung des Lig. talocalcaneare interosse-
um, welche mit der gemessenen Translation des USG in der Stu-
die von Cao et al. (2019) vergleichbar waren. Alt (1999) forder-
te als Ergebnis weiterer methodologischer Forschung Verfahren,
die strahlungs- und stressfrei dem dreidimensionalen Charakter
der Sprunggelenkbewegung einerseits und der Diagnostik von In-
stabilitdten andererseits Rechnung tragen. Es konnte gezeigt wer-
den, dass nicht vermutete, mehrdimensionale Gelenkbewegungen
durch das neue Verfahren sichtbar werden. Diese miissen in weite-
ren Arbeiten aufgekldart werden, um einen moglichen Nutzen fiir
die Diagnostik von Instabilitdten im Gelenk zu priifen.

Die Klassifikation der Rotationsachsen nach EMG-Gruppen durch
den K-Means Algorithmus zeigte eine Trennung bei ~5°. Im Be-
reich zwischen 4° und 5.5° wurde Achsen sowohl der einen als
auch der anderen Gruppe zugeordnet. Eine klare Trennlinie ist
nicht erkennbar. Dies konnte der Messunsicherheit des Systems
geschuldet sein. Das System hat eine Genauigkeit von ~ + 1.6°.
Das entspricht in etwa der Spanne des Ubergangsbereiches zwi-

schen Gruppe 1 und Gruppe 2. Es kann geschlussfolgert werden,
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dass ab einer Abweichung der USGA von der Mittelline des Fu-
Bes > 5.5° erstmals relevante Verdnderungen in der Mechanik ent-
stehen, denen ein verdndertes Aktivierungsprofil entspricht. Der
K-Means Algorithmus wurde verwendet, da er Datensédtze nach
Ahnlichkeit sortiert. Das Maf fiir die Ahnlichkeit ist hierbei der
Abstand zueinander in einem vorher definierten Raum. Es ist denk-
bar, dass bei der Muskelaktivitit, die durch eine natiirliche inter-
individuelle Varianz gekennzeichnet ist, andere Abstandsfunktio-
nen zu besseren Ergebnissen fithren. Beispielsweise wéren die Cos-
Distanz oder ein Korrelationsmafs der Aktivititen untereinander
geeignete Abstandsmafie, da sie nur von generellen Richtungen im
untersuchten Raum ausgehen und die Lange des Feature-Vektors
bei der Einschidtzung keine Rolle spielt. Die verwendete Metho-
de zur Reduktion der Feature-Dimensionen war die PCA. Ein be-
kanntes Problem der PCA ist die Reduktion auf orthogonale Ko-
ordinatensysteme. Die gesuchten Achsentransformationen fithren
nur zu orthogonal aufeinander liegenden Varianzen. Es ist durch-
aus denkbar, dass sich innerhalb des Feature-Raumes vor allem
in den 2. und 3. Hauptkomponenten grofiere Varianzen in nicht-
othogonaler Ausrichtung zur 1. Hauptkomponente finden lassen.
Da der hochdimensionale Feature-Raum graphisch nicht abzubil-
den ist, fallt die Auswahl einer geeigneten Methode aber schwer.

Zusammengefasst ist die Spanne der gemessenen Deviation in
der vorliegenden Stichprobe deutlich kleiner als in anderen Stu-
dien und spiegelt die Erkenntnisse aus der analysierten Literatur
nicht eindeutig wider. In erster Linie ist das auf die Stichproben-

grofle zurtickzufithren. Im Riickschluss ist die untersuchte Aus-
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wahl an Sprunggelenken nicht reprasentativ fiir die Grundgesamt-
heit. Aus diesem Grund ist die gezeigte Korrelation nicht auf eine
Grundgesamtheit erweiterbar. Dennoch wurden in dieser Studie
erstmals Zusammenhange zwischen der Muskelaktivitit und der
Deviation der USGA gezeigt. Diese sollten in weiteren Studien pra-
ziser aufgeklart und reproduziert werden.
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Fazit und Ausblick

Ziel der vorliegenden Dissertation war es, innerhalb der ortho-
padisch traumatologischen Biomechanik, einen Beitrag durch die
Entwicklung eines neuen 6konomischen Verfahrens zur reliablen
experimentellen Analyse der Ursache-Wirkungs-Beziehungen am
unteren Sprunggelenk zu leisten. Hierfiir wurde fiir das System
eine Genauigkeit von 5° vorausgesetzt. Zudem sollte das System
okonomisch einsetzbar sein. Dass die notige Genauigkeit, unter
der Annahme eines idealen Scharniergelenks im USG, durch das
vorgestellte Verfahren erreicht werden kann, wurde in den Kapi-
teln 3.3 und 4 gezeigt. Im Vergleich zu bisher vorgestellten Syste-
men wird die Anwendung weiter vereinfacht. Die Fehleranfallig-
keit bei der Konstruktion des anatomischen Koordinatensystems
wurde reduziert. Fiir die Messung eines Sprunggelenks werden
momentan ca. 7 min. benotigt. Das Ergebnis liegt danach ohne
weitere Verarbeitung vor. Die Anwendung wird maf3geblich da-
durch erleichtert, dass die Ausrichtung der Sensoren zum Seg-
ment keine Rolle spielt. Optimierungspotential gibt es vor allem
in der Miniaturisierung der Sensorkomponenten und in der Mess-
durchfiihrung. Eine Verringerung der notwendigen Auflagefldche
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fur die IMUs am Riickfufs verhindert zu grofie Verschiebungen
durch Hautfalten oder angrenzende knocherne Strukturen. Eini-
ge Probanden zeigten starke Weichteildeformationen sowohl wah-
rend der Bewegung als auch beim Aufsetzen des Fufies auf dem
Boden. Ergebnisse aus Arbeiten mit gewichtstragenden CT-Scans
zeigen mitunter grofle Deformationen der Gelenke durch das Kor-
pergewicht (Siegler et al., 2005). Hirschmann, Pfirrmann, Klammer,
Espinosa & Buck (2013) zeigten unter anderem einen vergrofier-
ten Calcaneus Valgus sowie verringerte Abstdnde zwischen Calca-
neus und Talus. Kaneda, Harato, Oki, Ota, Yamada, Yamada, Mat-
sumoto, Nakamura, Nagura & Jinzaki (2019) beobachteten aufier-
dem eine steigende Plantarflexion, Adduktion und Inversion im
Sprunggelenk-Komplex bei steigender Belastung. Um dem entge-
genzuwirken, wurden die Koordinatensysteme am Fufl im Sitzen
konstruiert. Das Gelenk wird dann ausschliefSlich durch das Ge-
wicht des Unterschenkels und in Teilen des Oberschenkels belas-
tet. Die hieraus entstehende Deformation wurde in der Ergebnis-
varianz nicht beachtet und muss fiir zukiinftige Arbeiten quanti-
fiziert werden. Ebenso konnte die beschriebene Problematik um-
gangen werden, wenn die Transversalebene nicht durch den Bo-
den definiert wiirde. Diese Vorgehensweise wurde gewihlt, weil
sich der Proband wihrend der Konstruktion des anatomsichen
Koordinatensystems optimalerweise in vollstindiger Ruhe befin-
den sollte. Die Offset-Korrektur der Magnetometer-Daten findet
in einer statischen Pose statt. Andert sich die Orientierung des
Sensors im Raum, so dndern sich ebenfalls die Einfliisse der ex-
ternen Magnetfelder anteilig auf die einzelnen Achsen des Magne-

tometers. In der Folge ist der Richtungsvektor nicht mehr eindeu-
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tig dem Elektromagneten zuzuordnen. Der experimentelle Einsatz
in der RUNTIME Studie hat gezeigt, dass das Verfahren in einer
Querschnittsuntersuchung angewendet werden kann und Zusam-
menangsanalysen mit funktionell relevanten Merkmalen moglich
sind. Jedoch beschriankt sich der momentane Schiatzwert auf eine
Rotationsachse, die nicht unter Belastung gemessen wurde. Wie be-
reits erwdhnt gilt es als gesichert, dass sich die knochernen Struk-
turen im Fufs durch das Korpergewicht gegeneinander verschie-
ben. Diese Verschiebung verdndert moglicherweise die Orientie-
rung der Rotationsachse. Demzufolge muss eine zukiinftige Op-
timierung des Systems die Rotationsachse unter Belastung oder
wiéhrend des Gangs einzuschédtzen versuchen. In einem ersten
Schritt ist hierfiir die Bestimmung der OSGA nétig, da wéahrend
des aufrechten Gangs eine isolierte Gelenkbewegung im USG un-
denkbar ist. Auf Basis der verwendeten Sensoren ist die Trennung
der Rotationsanteile von OSG und USG moglich. Abbildung 31
zeigt exemplarisch die Trennung der Rotationen aus einer freien
unbelasteten Bewegung im Sprunggelenk durch einen expectation
maximization Ansatz. Neben der Bestimmung der Achse in unbelas-
tetem Zustand des Sprunggelenks ist eine weitere zentrale Limita-
tion des Verfahrens, dass eine Projektion der Rotationsachse in das
Gelenk noch nicht moglich, aber wie bereits erwdhnt zwingend
notwendig fiir die Aufkldrung von Form und Funktion ist. Un-
ter Zuhilfenahme des Accelerometers am Riickfuf3-IMU konnte die
Distanz zum Koordinatenzentrum tiber das Verhiltnis der Rotati-
onsgeschwindigkeiten und der linearen Geschwindigkeit des Sen-
sors ohne Weiteres bestimmt werden. Das Verfahren zur Konstruk-
tion des anatomischen Koordinatensystems birgt ebenfalls weite-
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Abbildung 30: Expectation-Maximization-Klassifikator zur Trennung der
Rotationsanteile aus OSG und USG.
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re Entwicklungsmoglichkeiten. Bisher wird der Zeiger ausschliefs-
lich zur Segmentkalibrierung verwendet. Hieraus soll eine inter-
individuelle Vergleichbarkeit der Achslage moglich werden.
Theoretisch ist es moglich, jeden beliebigen Punkt auf dem Fuf3
in Abstand und Richtung zum IMU zu bestimmen. Beispielswei-
se wdre eine hinreichende und schnelle Anndherung an das OSG
durch die medialen und lateralen Malleoli méglich.

Zusammengefasst wird hier ein neues Verfahren vorgestellt, wel-
ches vielversprechende Ergebnisse erzielt. Fiir zukiinftige Arbei-
ten konnen Rotationsachsen im unteren Sprunggelenk plausibel
und 6konomisch geschétzt werden. Das Potential ist noch nicht
vollstandig ausgeschopft. Erweiterungen auf die obere Sprungge-
lenkachse und der Einsatz in dynamischen Situationen sind denk-
bar. Bei der Durchfithrung bedarf es noch weiterer Optimierung,
um probandenspezifische Einfliisse weiter zu minimieren. Die bio-
mechanische Forschung am Sprunggelenk kann stark von dem
vorgestellten Verfahren, im Sinne eines Erkenntnisgewinns profi-
tieren.
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Abbildung 31: Teilscan eines Malleous mit dem Elektromagneten und
dem IMU. Jeder Punkt représentiert einen Vektor vom Zen-
trum des IMU in den EM-Zeiger. Im linken Bild werden al-
le resultierenden Vektoren dargestellt. Im rchten Bild wird
zusétzlich eine an die Punkte angendherte Sphire gezeigt.
Fiir eine reliable Anndherung der OSGA konnten die Mit-
telpunkte der Sphéren fiir den medialen sowie den latera-

len Malleolus gewéahlt werden.
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Codes und

Studienunterlagen

%% START SERIAL COMMUNICATION
function handles = axes_calc(handles)

cla(handles.result_graph, 'reset’);
a = serial(’'COM14’, ’'BaudRate’,115200);

fopen(a);
fprintf(a,’'b’);
instrfind

load(’'sumary.mat’)
load(’itt.mat’)
%%% Start while

axis_result = false(1l);
data_IMU=[];

phi = [rand(1), rand(1)];
theta = [rand(1),rand(1)];

counter=[];cc =1;

offset_correction_snesor_1 = [0,0,0];
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offset_correction_snesor_2 = [0,0,0];
tic
while axis_result == false
try

aaa = fscanf(a);

aaa = str2num(aaa);

for i =1:3

if offset_correction_snesor_1(i)<0
aaa(:,i) =aaa(:,i)+abs(offset_correction_snesor_1(i));

else
aaa(:,i)=aaa(:,i)-offset_correction_snesor_1(i);

end
end
data_IMU = [data_IMU;aaa];
plot(data_IMU(:,1:3))
drawnow
catch ME
msg = ['Data read-out not consistent’];
fclose(a);
delete(a);
clear a
rethrow(ME)
end
if length(data_IMU) > 100
try
if length(data_IMU) == 101
offset_correction_snesor_1 = mean(data_IMU(:,1:3));
end

conl = sum(std(data_IMU(:,1:3),0,2));
if conl > 2 && cc>50
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[j1,j2,fx,phi,theta,alpha] = seel_optim(data_IMU(end-50:
end,1:3),rand(50,3),'USG’,phi,theta); %data IMU(end-50:end,4:6)

cc=1;

counter = [counter j2]; %zahlt alle berechneten Achsen

if length(counter)>5 && sum(std(counter(1l,end-4:end)
,0,2)) < 0.5
axis_result = true(l);
end
end
cc =cc+l;
catch ME
msg = ['Error occurred: serial Port has been closed...please
start again’];

fclose(a);
delete(a);
clear a
rethrow(ME)
end
end

end

fclose(a);

delete(a);

clear a

toc

color2 = [0 0 0];

[V,D,C,output_matrix]=iPCA(data_IMU);

j2 = V(:,3);

handles.Inclination = 90-angle_between_vec(j2, handles.norm_transversal)

handles.Deviation = 90-angle_between_vec(j2, handles.norm_sagittal)

handles.achse = j2;
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Deviation = 90-angle_between_vec(j2,[1 0 0])
handles.inc_val.String = handles.Inclination;
handles.Dev_val.String = handles.Deviation;

handles.data_IMU = data_IMU;

figure()

scatter3(data_IMU(:,1),data_IMU(:,2),data_IMU(:,3)),hold on

scatter3(output_matrix(:,1),output_matrix(:,2),output_matrix(:,3), 'r’")

axes(handles.result_graph);

[norm_1,d] = plot_line(handles.Vec.Markl.scaled, handles.Vec.Mark2.
scaled, handles.Vec.Mark3.scaled,1);

hold on

norm_1 = norm_1x100;

[norm_2,d2] = plot_line(norm_1, handles.Vec.Mark4.scaled, handles.Vec.
Mark5.scaled,1);

norm_2 = norm_2./100;

j2 = j2.%10;

line([-32(1) j2(1)1,[-j2(2) §2(2)1,[-j2(3) j2(3)1, 'Color’,color2,’
LineWidth’,2)

xlim([-10 10])

ylim([-10 10])

zlim([-10 10])

%% Get five Points for Coordinate System
function handles = coordinate_system(handles)
cla(handles.result_graph, 'reset’);

shift = 30;

shift_1 = 30;

PosVec= struct;

Mag_IMU = [1;

k = 13

order = 2; %sspecify filter order
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plotOption =0; %plot filter result in xachses?
% Filtern?

% [offset_corrected] = correct_offset_Mag(mag_data);
color = [0 0 0];

load(’anatomic_coordinate_system\Landmark_Magnetometer\data\curveFit.mat
")
a = serial(’'COM14’, ’'BaudRate’,115200);

fopen(a);
fprintf(a,’'a’);
instrfind

tic

while toc<70
try

aaa fscanf(a);

aaa

str2num(aaa);
Mag_IMU = [Mag_IMU;aaal;

if length(Mag_IMU)>50

axes (handles.result_graph);
plot(Mag_IMU(:,1:3))
drawnow

end

catch ME
msg = ['Data read-out not consistent’];
fclose(a);
delete(a);
clear a
rethrow(ME)

end
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end

fclose(a);
delete(a);
clear a

%%
66

mag_data = correct_zero_points(Mag_IMU);

[butter_mag _data] = filter_Mag data(10,0.0001,mag data,plotOption,order)

[butter_offset _corrected] = correct offset Mag(butter_mag_data);
[p_max]=myfft_SubtalarData(butter_offset_corrected,10,0,2);

res_mag = sqrt(butter_offset_corrected(:,1).”2 + butter_offset_corrected
(:,2).72 + butter_offset_corrected(:,3).72);

%% Calc Diff
diff_res_mag = diff(res_mag);

deep_points = zeros(1,5);
h = figure();
plot(res_mag)

[X,Y] = ginput(9);
close(h)
XX = mean(X(1:5));
deep_points(1l) = XX;
deep_points(2:end) = round(X(6:9));

%% Marker
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PosVec.Markl.Vec = mean(butter_offset_corrected(deep_points(3)-shift:
deep_points(3)-1,:));

PosVec.Mark2.Vec = mean(butter_offset_corrected(deep_points(4)-shift:
deep_points(4)-1,:));

PosVec.Mark3.Vec = mean(butter_offset_corrected(deep_points(5)-shift:
deep_points(5)-1,:));

for i =1:5

v(i,:) = mean(butter_offset_corrected(X(i)-shift_1:X(i)-1,:));

end

PosVec.Mark4.Vec =mean(v);

PosVec.Mark5.Vec = mean(butter_offset_corrected(deep_points(2)-shift:
deep_points(2)-1,:));

%% Vektoren Lange

PosVec.Markl.magnitude = curvefit(mean(res_mag(deep_points(3)-shift:
deep_points(3)-1)));

PosVec.Mark2.magnitude = curvefit(mean(res_mag(deep_points(4)-shift:
deep_points(4)-1)));

PosVec.Mark3.magnitude = curvefit(mean(res_mag(deep_points(5)-shift:
deep_points(5)-1)));

% PosVec.Mark4.magnitude = curvefit(mean(res_mag(deep_points(1l)-shift_1:
deep_points(1l)-1)));

v =[];

for i =1:5

v(i) = curvefit(mean(res_mag(X(i)-shift_1:X(i)-1,:)));

end
PosVec.Mark4.magnitude = mean(v);

PosVec.Mark5.magnitude = curvefit(mean(res_mag(deep_points(2)-shift:
deep_points(2)-1)));
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PosVec.Markl.scaled = PosVec.Markl.magnitudex(PosVec.Markl.Vec ./norm(
PosVec.Markl.Vec));

PosVec.Mark2.scaled = PosVec.Mark2.magnitudex(PosVec.Mark2.Vec ./norm(
PosVec.Mark2.Vec));

PosVec.Mark3.scaled = PosVec.Mark3.magnitudex(PosVec.Mark3.Vec ./norm(
PosVec.Mark3.Vec));

PosVec.Mark4.scaled = PosVec.Mark4.magnitudex(PosVec.Mark4.Vec ./norm(
PosVec.Mark4.Vec));

PosVec.Mark5.scaled = PosVec.Mark5.magnitudex(PosVec.Mark5.Vec ./norm(
PosVec.Mark5.Vec));

vec_pl_p2 = -PosVec.Markl.scaled+PosVec.Mark5.scaled;

handles.Vec = PosVec;
norm(vec_pl_p2)

%% Ebenen Konstruieren

axes(handles.result_graph);

[norm_1,d] = plot_line(PosVec.Markl.scaled, PosVec.Mark2.scaled, PosVec.
Mark3.scaled,1);

norm_1 = round(norm_1.x1000)./1000;

norm_1 = norm_1./norm(norm_1);

hold on

line([-norm_1(1) norm_1(1)],[-norm_1(2) norm_1(2)],[-norm_-1(3) norm_1(3)
]1,’Color’,color)

% [norm_2,d2] = plot_line(norm_1, PosVec.Mark5.scaled, PosVec.Mark4.
scaled,?2);

norm_2 = cross(-PosVec.Mark5.scaled+PosVec.Mark4.scaled,norm_1);

line([-norm_2(1) norm_2(1)],[-norm_2(2) norm_2(2)],[-norm_2(3) norm_2(3)

1,’Color’,color)
xlim([-10 10])
ylim([-10 10])
zlim([-10 10])
view([-180 -90])
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% axis tight

% cross(norm_1,norm_2)

scatter3(PosVec.Markl.scaled(1),PosVec.Markl.scaled(2),PosVec.Markl.
scaled(3))

scatter3(PosVec.Mark2.scaled(1),PosVec.Mark2.scaled(2),PosVec.Mark2.
scaled(3))

scatter3(PosVec.Mark3.scaled(1),PosVec.Mark3.scaled(2),PosVec.Mark3.
scaled(3))

scatter3(PosVec.Mark4.scaled(1),PosVec.Mark4.scaled(2),PosVec.Mark4.
scaled(3))

scatter3(PosVec.Mark5.scaled(1),PosVec.Mark5.scaled(2),PosVec.Mark5.
scaled(3))

scatter3(norm_1(1),norm_1(2),norm_1(3))

result = round(angle_between_vec(norm_1,norm_2));

handles.norm_transversal = norm_1;

handles.norm_sagittal = norm_2;

handles.Vectors = PosVec;

handles.Mag_IMU = Mag_IMU;

handles.filtered_corrected_imu = butter_offset_corrected;

clear deep_points

norm(-PosVec.Markl.scaled+PosVec.Mark2.scaled)

norm(-PosVec.Markl.scaled+PosVec.Mark3.scaled)

fprintf(’Angle between planes: %2f’, result);

function[V,D,C,output_matrix]=iPCA(m)

% The following funcion calculates iteratively the principal componentes
of

% an input-matrix m of the form nx3 under the usage of the
point_to_line_distance Fcn written by H.J. Wisselink.

%The iterative process stops when the convergence criteria k is reached

% Copyright (c) 2019, Sascha Schlechtweg
% A1l rights reserved

% Redistribution and use in source and binary forms, with or without
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modification, are permitted provided that the following conditions are
met:

* Redistributions of source code must retain the above copyright
notice, this list of conditions and the following disclaimer.
* Redistributions in binary form must reproduce the above
copyright
notice, this list of conditions and the following disclaimer in
the documentation and/or other materials provided with the
distribution

THIS SOFTWARE IS PROVIDED BY THE COPYRIGHT HOLDERS AND CONTRIBUTORS "
AS IS"

AND ANY EXPRESS OR IMPLIED WARRANTIES, INCLUDING, BUT NOT LIMITED TO,
THE

IMPLIED WARRANTIES OF MERCHANTABILITY AND FITNESS FOR A PARTICULAR
PURPOSE

ARE DISCLAIMED. IN NO EVENT SHALL THE COPYRIGHT OWNER OR CONTRIBUTORS
BE

LIABLE FOR ANY DIRECT, INDIRECT, INCIDENTAL, SPECIAL, EXEMPLARY, OR

CONSEQUENTIAL DAMAGES (INCLUDING, BUT NOT LIMITED TO, PROCUREMENT OF

SUBSTITUTE GOODS OR SERVICES; LOSS OF USE, DATA, OR PROFITS; OR
BUSINESS

INTERRUPTION) HOWEVER CAUSED AND ON ANY THEORY OF LIABILITY, WHETHER
IN

CONTRACT, STRICT LIABILITY, OR TORT (INCLUDING NEGLIGENCE OR OTHERWISE
)

ARISING IN ANY WAY OUT OF THE USE OF THIS SOFTWARE, EVEN IF ADVISED OF
THE

POSSIBILITY OF SUCH DAMAGE.

output_matrix = m;

[V,D,C] = my_pca(output_matrix); %calculate the first principal

component
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distance = point_to_line_distance(output_matrix,-100%V(:,3),100%V(:,3));
%calculate Distance to the calculated PCA vectors

output_matrix = m(distance<0.99xmax(distance),:); %generate new matix m

diff_ = 2;

while diff_>0.01 %start iterative process

[V2,D,C] = my_pca(output_matrix);

distance = point_to_line distance(output_matrix,-10*V(:,3),10%V(:,3));

output_matrix = output_matrix(distance<max(distance),:);
diff_ = angle_between_vec(V2(:,3),V(:,3));

V = V2;

end

end

function distance=point_to_line_distance(pt, v1, v2)

%Calculate distance between a point and a line in 2D or 3D.

% syntax:

% distance = point_to_line(pt, v1, v2)

% pt is a nx3 matrix with xyz coordinates for n points

% vl and v2 are vertices on the line (each 1x3)

% d is a nx1l vector with the orthogonal distances

% 2D inputs are extended to 3D by setting all z-values to 0, all inputs
should be either nx2/1x2 or nx3/1x3.

o°  o°

o°

The actual calculation is a slightly edit version of this line:

o0

distance=norm(cross(vl-v2,pt-v2))/norm(vl-v2)

o°

(this line only works for a single 3D point)

o°

o°

Example input:
vl = [0,0,0];

o°
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% v2 = [3,0,0];

pt = [0,5,0;0,10,0;0,15,0];

distance_3D = point_to_line_distance(pt, v1, v2);
vl [0,0];

v2 = [3,0];

pt = [0,5;0,10;0,15];

distance 2D = point_to_line _distance(pt, v1, v2);

o o o o & & o°
I

o°

Compatibility:
Matlab: should work on most releases (tested on R2018a(x64), R2015b(
x32),
R2012b(x64), and R6.5)
Octave: tested on 4.2.1

o°

o°

o°

% 0S: Matlab tested on Windows 10 (32bit and 64bit).
% Octave tested on Windows 10 (32bit and 64bit) and on a
virtual

°o°

Ubuntu 16.04 LTS (32bit).
Should work for Mac.

o°  o°

o°

Version: 1.3

Date: 2019-01-29

Author: H.J. Wisselink

Licence: CC by-nc-sa 4.0 ( creativecommons.org/licenses/by-nc-sa/4.0 )

o° o o°

°o°

Email= 'h_j_wisselink*alumnus_utwente_nl’;

o°

Real_email = regexprep(Email,{’x’,’_'},{'@’,’."})

%check inputs
if nargin~=3
error('HJW:point_to_line_distance:nargin’,...
"Incorrect number of inputs, expected 3.');
end
if ~isnumeric(pt) || ~any(size(pt,2)==[2 3]) || any(size(pt)==0)
error(’HIW:point_to_line_distance:pt_type_size’,...
"First input (pt) is not numeric or has an incorrect shape.’)
end
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if ~isnumeric(vl) || numel(vl)~=size(pt,2)
error(’'HIW:point_to_line_distance:v_type_size’,...
['Second input (v1) is not numeric or has an incorrect ’,...
"size.’ char(10) ’'Expected 1x3 or 1x2, which should match ’,...
"the first input.’']) S%#ok<CHARTEN>

end
if ~isnumeric(v2) || numel(v2)~=size(pt,2)
error('HIW:point_to_line_distance:v_type_size’,[’'Third input (v2) '
"is not numeric or has an incorrect size.’ char(10) ’'Expected '
"1x3 or 1x2, which should match the first input.’']) S%#ok<CHARTEN
>
end

%prepare inputs

vl=vl(:)';%force 1x3 or 1x2

if length(v1l)==2,v1(3)=0;end%extend 1x2 to 1x3 if needed
v2=v2(:)';%force 1x3 or 1x2

if length(v2)==2,v2(3)=0;end%extend 1x2 to 1x3 if needed
if size(pt,2)==2,pt(1,3)=0;end%extend nx2 to nx3 if needed
vl_ = repmat(vl,size(pt,1),1);

v2_ = repmat(v2,size(pt,1),1);

%actual calculation

a=vl - v2_;

b =pt - v2;

distance = sqrt(sum(cross(a,b,2).72,2)) ./ sqrt(sum(a.”2,2));
%this is equivalent to the following line for a single point
%distance=norm(cross(vl-v2,pt-v2))/norm(vl-v2)

end

%clear all; close all
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function [j1,j2,fx,phi,theta,deviation,inclination,outputHistory] =
seel_optim(smalldataPacket,smalldataPacket2,which_joint,phi,theta)

%% Frequenzanalyse

achsen = [1 0 0;010; 00 1];

Fc = 10; %Cut-off 10 Hz

Fs=50; % Sampling frequency

%% Filter
norm_gyro_foot =smalldataPacket(1l:10:end,:);
norm_gyro_tibia = smalldataPacket2(1:10:end,:);

[b,a] = butter(2, Fc/(Fs/2), 'low’); %low pass butterworth filter cut-
off 3 Hz

[norm_gyro_foot, norm_gyro_tibial = filter_Gyro_data(Fs,Fcx2,
smalldataPacket,smalldataPacket2,0);

for i = 1:1length(norm_gyro_foot)

norm_gyro_foot(i,:) = norm_gyro_foot(i,:)./norm(norm_gyro_foot(i,:));
norm_gyro_tibia(i,:) = norm_gyro_tibia(i,:)./norm(norm_gyro_tibia(i,:));
end

%% j1 und j2 bestimmen

or k = 1:1

i=L

=

[ e, X, fx,exitflag, output,outputHistory,error] =
getLeastSquaredVectors(phi,theta,norm_gyro_tibia,norm_gyro_foot);

phi=[X(1),X(3)];

theta = [X(2), X(4)];

end

%% Result

jl= [cos(phi(1l))*cos(theta(l));...
cos(phi(1))*sin(theta(l));sin(phi(1))];

j2= [cos(phi(2))*cos(theta(2));...



LITERATURVERZEICHNIS

cos(phi(2))*sin(theta(2));sin(phi(2))];

[alpha] = angleBetweenVec(achsen(:,2),j2);
deviation = 90-angleBetweenVec(achsen(:,2),j2);
inclination = 90-angleBetweenVec(achsen(:,1),j2);

end
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Fragebogen zur Studie RUNTIME - AktivieRUNgsmusTer belM laufEn

Stammdaten

Vorname, Name:

Geburtsdatum:

Anthropometrische Daten

GroRe: m

Gewicht: kg

Trainingsumfange/-gewohnheiten
Laufstrecke pro Woche: km
Lauferfahrung: Jahre
Sportarten (neben dem Laufen):

Sportart, Zeitraum, Umfang:

RUNTIME

Sportart, Zeitraum, Umfang:

Vorverletzungen

Liegen Vorverletzungen vor, wenn ja, welche und wann lagen diese vor?

[] Béanderriss (bitte nennen Sie die getroffenen Bander):

[1 Briche (bitte nenne Sie die betroffenen Knochen):

[1 Probleme mit der Achillessehne/Schmerzen
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[l Sonstiges:

Bitte umblattern
Fehistellungen
Wourde bei Ihnen eine Fehlstellung des FulRes diagnostiziert, wenn ja welche und wann?

[] Beinlangendifferenz:

[1  HohlfuR/PlattfuR/Spreizfu/Knick-SenkfuR:

[l Sonstiges:

Wurden MaRRnahmen zur Korrektur eingesetzt, wenn ja welche und wann?

[ Einlagen:

[l Sonstiges:
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