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Messen was messbar ist,
und messbar machen was nicht messbar ist*

Y zur Quelle dieses Zitats sei auf das Vorwort verwiesen.






Vorwort

Am Beginn dieser Arbeit mdchte ich zu dem eingangs verwendeten Zitat: ,Messen was
messbar ist, und messbhar machen was nicht messbar ist“ folgendes bemerken: Der oder die
Leserln wird sich vielleicht wundern, warum ich es verabsaumt habe, den so offensichtlichen
Urheber des Zitates, Galileo Galilei, als Quelle zu nennen. Das Zitieren ist ja eigentlich ein
wichtiger ethischer Grundsatz im wissenschaftlichen Arbeiten. Dieses Zitat ist eines von
vielen, das gerne und haufig in naturwissenschaftlichen Arbeiten verwendet wird und sowohl
im deutschsprachigen als auch im englischsprachigen Raum oftmals seine Anwendung
findet. Mich haben dieses eingangs erwahnte Zitat und auch die Person Galileo Galilei,
bereits wahrend meines Studiums und wahrend meiner wissenschaftlichen Tatigkeit bis
heute, immer wieder aufs Neue gefesselt und mein Interesse sowie meine Hingabe fir die
Wissenschaft angespornt. Nun wurde ich durch mein Studium am Zentrum fir
Sportwissenschaft in der Abteilung fir Biomechanik/Bewegungswissenschaft und
Sportinformatik an der Universitdt Wien, an welcher ich auch die hier vorliegende Arbeit
verfasst habe, zu sorgfaltigem Arbeiten ,erzogen“. Natlrlich ist dies ein Grundsatz im
wissenschaftlichen Arbeiten, méchte man doch durch das Betreiben von ,Wissenschaft zu
neuen Erkenntnissen und womoglich Entdeckungen kommen, ohne sich dabei aber mit
.remden Federn zu schmicken®. Sucht man nun schnell und ohne die jeweiligen Quellen zu
hinterfragen, im Internet nach Zitaten von Galileo Galilei, so st6f3t man auf eine Vielzahl von
Werken und wissenschaftlichen Arbeiten einerseits, welche dieses Zitat verwenden und
andererseits auf viele Zitatsammel-Webseiten, welche dieses als ein Zitat von Galileo Galilei
anfihren. Die Bequemlichkeit wiirde hier nun schnell dazu verleiten, ohne zu hinterfragen,
dieses Zitat zu verwenden, tun dies doch so viele andere auch. Kleinert (2009) stellte nun
aber fest, dass es keinen Beleg in Galileis Werken dazu gibt und ihm diese Worte, auch
wenn sie Galileis Empirismus treffend beschreiben und voraussichtlich im ,Denken von
Galilei“ liegen, durch eine Verkettung schlecht recherchierter Beitrage quasi in den Mund

gelegt wurden. Naheres dazu und zu einem ahnlichen Fall, findet man in Kleinert (2009).

Dennoch, obwohl das Zitat und die Worte, welche mir seit Jahren immer wieder zur Freude
an der Wissenschaft verholfen haben, anscheinend nicht direkt von Galileo Galilei selbst
stammen, habe ich mich eingangs fir dieses Zitat entschieden, weil mich der Gedanke, in
der Naturwissenschaft Dinge mdglichst objektiv messbar zu machen und so diese fir den
oder die Betrachterin sichtbar(er) zu machen, um sie weiter analysieren zu kénnen,
fasziniert. Genau dies war und ist auch einer der Griinde, warum ich mich in den Bereich der
Biomechanik und der Bewegungswissenschaft vertieft habe, um komplexe

Bewegungsablaufe durch entsprechende Technik sichtbar und analysierbar zu machen.



Diesem Inhalt widmet sich auch die hier vorliegende Arbeit, zu einem Thema, welches
sowohl fur Wissenschaftlerinnen, Therapeutinnen und Klinikerinnen von Interesse sein
kénnte, aber auch fir diejenigen, welche im Alltag gerne auf die in dieser Arbeit

untersuchten instabilen Sohlenkonstruktionen zurtickgreifen.
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Zusammenfassung

Einleitung: In den letzten Jahren fand eine durchaus intensive Bewerbung von instabilen
Schuhkonstruktionen als Schuhwerk, welches "“férderlich” fir die Gesundheit ist, statt. Auch
wenn sich bereits einige Autorlnnen in ihrer Forschung diesem Thema gewidmet haben,
fehlen bis jetzt immer noch reliable Ergebnisse, vor allem in Untersuchungen zu
Gelenksmomenten und daraus resultierenden Gelenksbelastungen (vgl. Nigg et al, 2006;
Romkes et al., 2006). Das Verstandnis Uber Effekte dieser instabilen Schuhkonzepte, wie
der Masai BarfuR Technologie auf Muskelaktivitatsmuster, Gelenksbelastungen und
Gelenkskinematik, ist sowohl fiir Arzte und Arztinnen, Therapeutinnen, als auch fir
Personen, die solche Schuhe tragen, von groRRer Bedeutung. Reliable experimentelle
Ergebnisse sind notwendig, um ein zuverlassiges Verstandnis Uber Wirkungsweise dieser
Schuhkonzepte auf biomechanische Vorgange im Stehen und Gehen zu erhalten. Zudem
wurde vor Kurzem ein weiteres instabiles Schuhkonzept von der Firma Reebok, die Easy
Tone-Technologie (ET), vorgestellt. Diese Schuhe nutzen zwei Luftpolster im Vorful3- und
Fersenbereich, um Mikro-Instabilitat beim Gehen zu erzeugen. Nach den Angaben des
Herstellers sollen durch das Tragen dieser Schuhe Muskelaktivitaten erhéht und dadurch ein
Trainingsreiz ausgeldst werden.

Diese Arbeit verfolgt zwei Ziele: (1) angesichts der derzeitigen Inkonsistenz in
veroffentlichten Ergebnissen lber Wirkungsweise des MBT Schuhs, war Ziel dieser Arbeit,
weitere Ergebnisse tUber Muskelaktivitdten, Kinematik und Kinetik beim Gehen zu erheben
und zur bestehenden Evidenz in Bezug zu setzen; (2) aufgrund der Tatsache, dass bis jetzt
keine publizierten Ergebnisse Uber die Wirkungsweise der ET Schuhe vorliegen, lag das
zweite Ziel dieser Arbeit darin, die unmittelbaren Auswirkungen der Verwendung von ET
Schuhe auf kinetische, kinematische Parameter und auf die Muskelaktivititen wahrend des
Gehens zu erheben und zu untersuchen.

Methoden: Insgesamt nahmen 24 Probandinnen an dieser Studie teil und wurden entweder
zu einer ET-Gruppe (Alter: 25 + 4 Jahre, KorpergréRe: 172 £ 11 cm, Korpermasse: 67 +
11kg) oder MBT-Gruppe (Alter: 25 = 6 Jahre, Hbhe: 174 + 7cm, Masse: 68 + 10 kg)
zugeteilt. Fur beide Gruppen bestand das Studienprotokoll aus zwei Testsituationen: Gehen
mit normalen Schuhen und mit den Testschuhen (MBT/ET). Die Probandinnen der MBT
Gruppe wurden zudem angewiesen, die MBT Schuhe zwei Wochen vor den Aufnahmen zu
tragen, um sich an die Schuhe zu gewdhnen. Eine 3D-Ganganalyse wurde mit einem
Motion-Capture-System (VICON), bestehend aus acht Kameras (200Hz), dem VICON Plug-
In-Gait-Modell, einer Kraftmessplatte (1000Hz, Kistler) und einem Oberflachen-EMG System
mit einer Aufnahmefrequenz von 1000Hz (DELSYS) durchgefihrt. Muskelaktivitaten wurden
von folgenden Muskeln erhoben: M. glutaesus maximus (GM), M. biceps femoris (BF), M.
gastrocnemius medialis (GMM), M. vastus medials (VM) und laterlis (VL), M. tibialis anterior
(TA) und M. peroneus longus (PL). Fir jede Testsituation wurden jeweils sechs Versuche
erfasst und gemittelt. Alle Daten wurden Uber einen Gangzyklus (GZ) zeitlich auf 100%
normiert. Die statistische Auswertung erfolgte durch paarweise Vergleiche der
biomechanischen Parameter zwischen beiden Testsituationen. Alle p-Werte wurden
aufgrund des Problems des multiplen Testens entsprechend der Benjamini-Hochberg
Prozedur korrigiert.

Ergebnisse: In der MBT-Gruppe konnten fiir Weg-Zeit-Parameter (WZP) folgende
Unterschiede festgestellt werden: der Zeitpunkt des Toe-Off (-1,4%, p = 0,036) war
signifikant reduziert, wahrend die Gehgeschwindigkeit (3%, p = 0,028) und die
Gangzykluslange (2%, p = 0,005) signifikant anstiegen. Die mittlere Thoraxneigung zeigte
keine signifikanten Unterschiede, allerdings zeigte die mittlere Beckenkippung eine
tendenzielle (2,6%, p = 0,061) Erhéhung. Zusatzlich konnten weitere signifikante
Unterschiede (p < 0,05) in kinematischen Parametern gefunden werden. In Bezug auf die
Kinetik zeigte das erste und zweite max. ext. Moment des Kniegelenks (-29,5%, -405,2%, p
= 0,001, p = 0,000) und das max. plant. flex. Moment des Sprunggelenks (-60,4%, p =



0,001) eine signifikante Reduzierung. Alle anderen kinetischen Parameter der Sagittalebene
zeigten keine Unterschiede. In den Adduktionsmomenten des Kniegelenks konnte eine
geringfigige Reduktion festgestellt werden (p < 0,05). Die mittleren Muskelaktivitdten
zeigten eine signifikante Reduktion des TA (-54,3%, p = 0,022) wéhrend der Loading
Response Phase sowie eine tendenzielle Reduzierung fur den PL (-20,7%, p = 0,067)
wahrend der Pre Swing Phase (PSw). Ein tendenzieller Anstieg der GMM Aktivitat (9,3%, p
= 0,054) in der terminalen Standphase (TSt) und der Aktivitdt des TA (39,4%, p = 0,049)
wahrend der PSw Phase konnte zudem auch festgestellt werden.

Fir die ET-Gruppe konnte eine leicht erhéhte Gehgeschwindigkeit (3,2%, p = 0,021) und
Schrittlange (3,1%, p = 0,009) festgestellt werden, wahrend die Schrittdauer eine Reduktion
(-1,1%, p = 0,028) aufwies. Ein geringer, aber signifikanter Anstieg der Hiftflexion wéahrend
des initialen Bodenkontakts (3,3%, p = 0,031), eine reduzierte maximale Knieflexion (-4,5%,
p = 0,009) und eine Reduktion des Range of Motion (ROM) im Kniegelenk (-4%, p = 0,027),
sowie eine Reduktion der Plantarflexion (-21,6%, p = 0,016) und des ROM im Sprunggelenk
(-16%, p = 0,009) der Sagittalebene konnten ebenfalls festgestellt werden. Kinetische
Parameter zeigten ein leicht erhéhtes maximales Huftflexionsmoment (3,6%, p = 0,013) und
ein erhdhtes maximales Plantarflexionsmoment im Sprunggelenk (13,1%, p = 0,036). Die
mittlere Muskelaktivierung betreffend, zeigten sich einige Trends in Richtung einer Zunahme
vor allem fir die spate Standbeinphase im VM und TA (44,9% und 32,8%, p > 0,05),
wahrend der BF eine Tendenz zur Reduktion der mittleren Aktivitat von bis zu 41,7% (p>
0,05) in der Standphase zeigte. Der GM zeigte einen moderaten Anstieg von 4,6% (p> 0,05)
und der PL von 12,4% (p> 0,05) beim initialen Bodenkontakt.

Diskussion: Die Ergebnisse fir WZP der MBT-Gruppe zeigten sich kontrdr zu bisher
veroffentlichten Daten (vgl. Romkes et al, 2006.). Die Ergebnisse fir kinematische und
kinetische Daten wiederum unterstitzen die bereits publizierten Ergebnisse anderer Studien
grof3teils. Mittlere Muskelaktivitaten zeigten ahnliche Ergebnisse fir GMM und TA zu den in
der Literatur beschriebenen. Die Daten dieser Studie tragen zu einem weiteren Teil dazu
bei, ein zuverlassigeres Verstandnis Uber Wirkungsmechanismen der MBT Schuhe beim
Gehen zu erlangen.

Was die ET-Gruppe betrifft, kann vermutlich davon ausgegangen werden, dass diese Studie
die Erste ihrer Art war, welche Daten zu unmittelbaren Auswirkungen der ET-Technologie
auf die Gangcharakteristiken erhoben hat. Fur die ET Schuhe konnten sowohl in
kinematischen und kinetischen Parametern Veradnderungen festgestellt werden, des
Weiteren zeigten sich tendenzielle Unterschiede in den Muskelaktivitaten. Weitere Studien
sind notwendig um diese Ergebnisse zu prifen.

Schlussfolgerung: Schlussfolgernd kann festgehalten werden, dass beide Schuhkonzepte
die biomechanischen Ablaufe im Gehen grofteils positiv beeinflussen. Sowohl fur das
Konzept der Firma MBT bestehen mdogliche positive Ansatzpunkte im Bereich der
Pravention, Therapie und eventuell sogar im Bereich der Rehabilitation, als auch fiir den ET-
Schuh zeigte sich ein positiver Wirkungsmechanismus fur das Trainieren der Muskulatur der
unteren Extremitaten beim Gehen. Festgehalten muss aber auch werden, dass speziell fur
den MBT Schuh durch eine deutliche Reduktion der Muskelaktivitdt wahrend der IC Phase
dem/der NutzerIn bei hoher und regelmaRiger Tragedauer ein Nachteil durch eine mogliche
Abschwéchung der pratibialen Muskulatur entstehen kann. Des Weiteren gilt zu beachten,
dass durch das Tragen der ET Schuhe vor allem die vertikalen BRK sowie sagittale
Momente in Huft- und Kniegelenk leicht erhdht waren.



Abstract

Introduction: In the last few years, there was a significant increase in promotion of unstable
shoe constructions as a footwear, which is “beneficial” for health. Even though some authors
have conducted research in the field of instable shoe constructions, there is still a gap in
consistent results, especially for joint loadings (e.g. Nigg et al.,2006; Romkes et al., 2006),
and there is still a lack of research for the effect on trunk kinematics. The understanding of
the impact of instable shoe constructions on muscle activation, joint loadings and joint
kinematics is a very important task, as well for clinicians and therapists, and for people using
such shoes in their everyday life. Consistent experimental results are necessary to obtain a
reliable understanding of the effect of such shoes on gait biomechanics. Further, a relatively
new instable sole construction was introduced recently by Reebok, the Easy Tone
Technology (ET), which uses two built-in balance pods in the forefoot and heel areas, in
order to create micro-instability during each step. The purpose of this study was twofold: (1)
given the present inconsistency of prior published results for the MBT shoe, the aim of this
study was to obtain further results of biomechanical effects on muscle activation patterns,
joint kinematics and loadings and on trunk kinematics during gait with the Masai Barefoot
Technology — MBT; (2) since there is a lack of published data concerning the Reebok ET
shoes, the second aim of this study was to investigate the immediate effects of using ET
footwear on kinetic, kinematic and muscle activation patterns during gait.

Methods: A total of 24 subjects volunteered to participate in this study and were allocated to
a ET (age: 25+4years, height: 172+11cm, mass: 67+11kg) or MBT group (age: 25 + 6years,
height: 174 + 7cm, mass: 68 + 10kg). The study protocol consisted of two conditions:
walking at self-selected walking speed with a pair of regular shoes and with the MBT/ET
shoes. 3D gait analyses were performed using a motion capture system (VICON),
comprising of eight cameras at 200Hz, the VICON Plug-In-Gait model, one force plate at
1000Hz (KISTLER) and surface EMG at 1000Hz (DELSYS): M. glutaeus maximus (GM), M.
biceps femoris (BF), M. gastrocnemius medialis (GMM), M. vastus medials (VM) and laterlis
(VL), M. tibialis anterior (TA) and M. peroneus longus (PL). In each condition, six walking
trials per subject were captured and averaged. All data were time normalized over one gait
cycle (GC). Statistical analyses were performed using paired tests. Because of the multiple
testing problem all p-values were corrected using the Benjamini-Hochberg procedure.

Results: Concerning the MBT group for time-distance parameters (TDP), foot-off (-1,4%,
p = 0.036) showed a significant reduction, whereas walking speed (3%, p = 0.028) and stride
length (2%, p = 0.005) increased for the MBT shoe condition. Mean thorax tilt showed no
significant differences during GC but pelvis tilt showed a trend towards an increase (2,6%,
p = 0.061). Further, significant differences (p < 0.05) in kinematic parameters were found.
Concerning kinetics, first and second max. ext. moment of the knee joint (-29,5%, -405,2%,
p = 0.001, 0.000) and max. plat. flex. moment of the ankle joint (-60,4%, p = 0.001) were
significantly reduced. All other sagittal plane kinetics showed no differences. For adduction
moments in the knee joint moderate reductions were found (p < 0,05). Mean muscle
activation patterns showed a significant reduction of TA (-54,3%, p = 0.022) during LR and
for PL a trend towards an decrease (-20,7%, p = 0.067) during pre swing (PS). A trend
towards an increase of GMM (9,3%, p = 0.054) during terminal stance (TS) and of TA
(39,4%, p = 0.049) during PS for the MBT shoe condition was also found.

For the ET group, walking with ET footwear slightly increased walking speed (3.2%,
p=0.021) and stride-length (3.1%, p=0.009), whereas step time was somewhat reduced (-
1.1%, p=0.028). Small but significant increase of hip flexion during initial contact (3.3%,
p=0.031), decreases in maximum knee flexion (-4.5%, p=0.009), knee range of motion (-4%,
p=0.027), ankle plantar-flexion (-21.6%, p=0.016) and ankle range of motion (-16%,
p=0.009) in sagittal plane were found. Kinetics showed slightly increased maximum hip
flexion moments (3.6%, p=0.013) and maximum ankle plantar-flexion moments (13.1%,
p=0.036). Mean muscle activation showed some trends towards an increase, especially for



late stance phase of VM and TA (44.9% and 32.8%, p>0.05), whereas BF showed trends
towards a reduction of up to 41.7% (p>0.05) during stance. GM showed a moderate
increase of 4.6% (p>0.05) and PL of 12.4% (p>0.05) during initial contact.

Discussion: Results for TDP of the MBT group showed different results when compared to
prior published data (e.g. Romkes et al., 2006). Results for kinematic and kinetic data of
other studies using the MBT shoe could be partly supported. Muscle activation patterns
showed similar results for GMM and TA. To a certain extent, data in this study can help to
get a more reliable understanding of effects imposed by walking with MBT shoes.

Concerning the ET group, according to the author's knowledge, this study was the first
investigating immediate effects of the recently proposed ET technology on gait
characteristics. The unstable shoe produced some changes in kinematic, kinetic as well as
trends in EMG characteristics. Trends, especially for mean muscle activation, suggest that
walking with ET shoes can possibly increase muscle activation during late stance phase
while slightly increasing external sagittal moments in hip and ankle joints. These results
need to be validated through further studies.

Conclusion: In conclusion, it can be stated, that both footwear concepts can have positive
effects on biomechanical parameters. The concept of the MBT company can presumably be
used in a positive way in the field of prevention, therapy, and possibly even in the field of
rehabilitation. Further, also the ET shoe concept showed positive effects for using those
shoes as an exercising tool for strengthening lower extremity muscles during every day life.
But it has to be outlined that there are also possible shortcomings in using those shoe
concepts: for the MBT shoe a significant reduction of muscle activity of the pretibial muscles
during the phase of the IC was found. Wearing these shoes extensively could possible lead
to a weakening of the pretibial muscles. In addition, wearing ET shoes seems to influence
especially the vertical GRF and sagittal moments of the hip and knee joints negatively.
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1 Einleitung

Gait can be defined as any method of locomotion characterized by periods of
loading and unloading of the limbs. While this includes running, hopping, skipping
and perhaps even swimming and cycling, walking is the most frequently used
gait, providing independence and used for many of the activities of daily life
(ADLs). It also facilitates many social activities and is required in many
occupations.

(Kirtley, 2006, S. 5)

In den ersten Gehversuchen eines Babys stehen dessen standige Versuche, sich mit viel
Mihe und Einsatz aufzurichten sowie das standige Probieren den Korperschwerpunkt tber
der Unterstutzungsflache zu balancieren, im Vordergrund (Beckers, 1997). Der Zeitpunkt,
wann das Gehen schlussendlich erlernt wird, ist von Kind zu Kind unterschiedlich. Nach
abgeschlossener Entwicklung jedoch, driickt sich die erlernte Fahigkeit in einem sehr
individuellen und personlichen Gangmuster aus (Go6tz-Neumann, 2006, S. 6). Nach Arend
und Higgins (1976) bilden aber immer dieselben Voraussetzungen und Fahigkeiten die
Grundlagen fir einen harmonischen Bewegungsablauf beim Gehen. Diese
Voraussetzungen ermdglichen es erst, sich sinnvoll und entsprechend physiologisch sowie
kraftsparend zu bewegen. Zu diesen Voraussetzungen zahlen beispielsweise eine gesunde
Energieversorgung, gesunde Gelenke, gesunde biochemische Ablaufe und
Stoffwechselvorgange, motorische sowie zentralmotorische Vorgange und vieles mehr. Eine
wesentliche Rolle spielen dabei auch die posturale Kontrolle und ein Aufrechterhalten des
sogenannten dynamischen Equilibriums. Dabei ist unter posturaler Kontrolle
(Haltungskontrolle) die Fahigkeit zu verstehen, Kérper und Gliedmal3en in geeigneter Weise
sowohl zu stabilisieren als auch fir den Transport auszurichten und unter dynamischem

Equilibrium, die Fahigkeit, jederzeit das Gleichgewicht halten zu kdnnen.

Stabilitat und die Fahigkeit diese Stabilitdt in statischen und dynamischen Situationen
aufrecht erhalten zu kdnnen sind fur Kinder, wahrend sie das Gehen erlernen, von hoher
Bedeutung, fur Athletinnen eine Voraussetzung um Héchstleistungen im Sport erbringen zu
kénnen, sowie fur altere Menschen notwendig, um bis ins hohe Alter mobil zu sein (Nigg,
Hintzen, & Ferber, 2006). Verschiedene Strategien werden verfolgt, um diese Stabilitat
wahrend des Fortbewegens im Alltag verbessern zu kénnen. Diese reichen von einfachen

Kraftigungsibungen fir die unteren Extremitdten, Uber spezielle sensomotorische
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Trainingsmethoden, bis hin zu speziellen ,stabilisierenden® Schuhkonstruktionen fiir Sport

und Alltag.

In der Regel sind Schuhe so konstruiert, dass sie beim Gehen und Laufen zur Stabilitat
beitragen. Laut Jackman und Kandarian (2004) kann es jedoch durch das vermehrte Tragen
solcher stabilitatsfordernder Schuhkonstruktionen zu einer Ruckbildung und Abschwachung
von Muskulatur und biologischen Strukturen kommen. Solche Schuhkonstruktionen
unterstiitzen passiv den Bewegungsapparat und reduzieren dadurch die Aktivitat und
Belastung der Muskulatur und biologischen Strukturen, welche normalerweise fir die
Aufrechterhaltung der Stabilitat verantwortlich waren.

In der Regel werden die Stabilitat in Sprung- und Kniegelenk und das Training der
spezifischen Muskulatur, um die Stabilitat in diesen Gelenken zu gewahrleisten, als zwei
voneinander getrennte Aspekte Dbetrachtet. Schuhe und ihre unterschiedlichen
Konstruktionsarten werden in den meisten Fallen als eine Unterstiitzung des Fuf3langs- und
FuRquergewdlbes sowie als eine Unterstiitzung der Stabilitdt im unteren und oberen
Sprunggelenk genitzt. Dabei zielen die meisten Schuhkonstruktionen darauf ab, das
neuromuskulare System wéahrend des Fortbewegens und Stehens vor allem im Stabilisieren
der Sprunggelenke zu unterstiitzen und zu entlasten. Im Gegensatz dazu wird isoliert davon,
sensomotorisches Training in unabhangigen Trainingseinheiten durchgefiihrt, um die
stabilisierende  Funktionsfahigkeit des  neuromuskuldren  Systems  fortlaufend
aufrechterhalten bzw. wiederherstellen zu konnen. Dadurch entsteht eine Art ,Paradoxon”
zwischen dem (taglichen) Gebrauch von stabilitats-forderndem bzw. entlastendem
Schuhwerk einerseits und den notwendigen regelmafigen Belastungsreizen andererseits,
welche fur den Erhalt der Funktionsfahigkeit von Muskulatur und anderen biologischen

Strukturen auf Dauer notwendig wéaren.

»~Schuh-Stabilitat* wird meistens als Stabilitdt in medio-lateraler Richtung verstanden. Das
bedeutet, dass Schuhe primér versuchen das untere Sprunggelenk gegen verstarktes
Pronieren und in manchen Féllen gegen verstarktes Supinieren zu unterstitzen. Dies wird in
der Regel durch den Einsatz unterschiedlich fester Materialien an Schuhinnen- und

Schuhauf3enseite ermdglicht.

Das Interesse an neuen Schuhkonzepten, wie der ,Barfufdtechnologie“ oder anderen
instabilen Schuhkonzepten, nahm in den letzten Jahren stark zu (vgl. Nigg, Hintzen, et al.,
2006; Romkes, Rudmann, & Brunner, 2006). Der Grund fir dieses aufkommende Interesse
liegt vor allem in der Annahme, dass weniger Unterstitzung durch den Schuh oder sogar

das Provozieren von Instabilitaten beim Gehen bzw. Stehen die Muskulatur und biologische
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Strukturen stimuliert und nachhaltig kraftigt. Dadurch sollen sich positive Effekte fur
therapeutische Anwendungen sowie zur Reduzierung von muskuloskeletalen Verletzungen
ergeben (Nigg, Hintzen, et al., 2006).

Das Ziel dieser Arbeit liegt daher darin, diese moglichen Effekte beim Tragen solcher
Schuhkonzepte auf biomechanische Parameter des Stehens und Gehens zu evaluieren und
zu quantifizieren. In weiterer Folge werden die gewonnenen Ergebnisse und Erkentnisse zur
aktuellen Studienlage in Bezug gesetzt. Dies soll einerseits dabei helfen, zu einem besseren
Verstandnis (aus biomechanischer aber auch aus medizinisch/therapeutischer Sicht) dieser
Schuhkonzepte beizutragen und andererseits soll dadurch besser abgeschétzt werden
konnen, ob und wie diese Konzepte sinnvoll im taglichen Leben aber auch in der Therapie
und eventuell sogar im Bereich der Rehabilitation eingesetzt werden kénnen. Dabei stitzt

sich diese Arbeit vor allem auf zwei mittlerweile sehr bekannte Schuhkonzepte:

Die Masai Barfuss Technologie (MBT): Sie ist wahrscheinlich eine der bekanntesten
sinstabilen® Schuhkonzepte (vgl. Abbildung 1). Die Schuhe von MBT sind so konstruiert,
dass sie durch eine abgerundete Sohle in anterior-posterior Richtung und einem sehr
weichen, ddmpfenden Material (dem ,Sensor®) im Fersenbereich, eine Instabilitat in anterior-

posterior und medio-lateraler Richtung bewirken.

Abbildung 1 Die abgerundete Sohle des MBT Schuhs besteht aus insgesamt vier Hauptkomponenten: 1: die
Brandsohle besteht aus fusionsgespritztem, doppeltdichtem TPU (Thermoplastisches Polyurethan); 2: die
Mittelsohle besteht aus PU (Polyurethan). Durch den sogenannten Balancierbereich (B) in der Mitte kommt es
beim Gehen zu der typischen Abrollbewegung in anterior-posterior Richtung; 3: Der sogenannte Sensor besteht
aus weichem PU-Material und gibt bei Fersenkontakt mit dem Boden vor allem auch in medio-lateraler Richtung
nach; 4: Die Aussensohle besteht aus einer abriebfesten und haltbaren Gummiverbindung.
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Die Reebok Easy Tone Technology: Das Konzept wurde erst vor kurzem von Reebok
vorgestellt (vgl. Abbildung 2). Die Schuhe besitzen, getrennt fur Vorful3 und Ferse, jeweils
einen mit Luft gefillten Polster. Diese Polster sollen beim Stehen und Gehen Instabilitat vor
allem in medio-lateraler Richtung provozieren und so die Muskulatur verstarkt stimulieren.
Betrachtet man in Abbildung 2 den Aufbau des Schuhes, so féllt zudem auf, dass durch die
beiden integrierten Luftpolster nur wenig bis kein Platz fir Dampfungselemente im Fersen-
und VorfuBbereich vorhanden ist. Auf diese wurde anscheinend wegen der Luftpolster

verzichtet.

Abbildung 2 Der Reebok Easy Tone Schuh ist von der Grundstruktur &hnlich wie ein normaler Sportschuh
aufgebaut. Die Instabilitat beim Tragen dieser Schuhe soll vorwiegend durch die im Fersen- (1) und
VorfulRbereich (2) integrierten Luftpolster entstehen (blau). Die beiden Luftpolster sind bei diesem Modell durch
einen kleinen Kanal (3) miteinander verbunden, sodass die beim Auftreten verdrangte Luft teilweise zwischen
den beiden Kammern zirkulieren kann.
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2 Grundlagen der Bewegungs- und Ganganalyse

,Bei der quantitativen Analyse einer Bewegung wird in der Regel so
vorgegangen, dass zunachst der Raumweg des betrachteten Korpers
beschrieben wird (kinematischer Aspekt) (...). Hat man die Bewegung
beschrieben, erfolgt die Analyse der Ursache dieser Bewegung (kinetischer
Aspekt).”

(Schewe, 2000, S. 21)

Der Begriff Ganganalyse, im englischsprachigen Raum als gait analysis bezeichnet, kann
laut Kirtley (2006) fur unterschiedliche Personen ganz unterschiedliche Dinge bedeuten. Die
Einen verstehen darunter das Prinzip der beobachtenden Ganganalyse, daher die
Beurteilung des Gangbildes durch reine Beobachtung und visuelle Inspektion, andere
wiederum verstehen darunter die Quantifizierung des Gangs durch technisch sehr
aufwendige Methoden. Aufgrund der unterschiedlichsten Anforderungen in den
verschiedenen medizinischen Bereichen, wie Physiotherapie, Sportwissenschaft, Prothetik
oder auch im Bereich der Behandlung von Zerebralparesen, konnte sich bisher keine
einheitliche Methodik in der Ganganalyse etablieren. Dies ist aufgrund der sehr
unterschiedlichen Herangehensweisen und Anforderungen auch fast unmdglich. Fir den
Bereich der Zerebralparesen hat vor allem die Arbeit von Perry, Sutherland und Gage
malfdgeblich (vgl. Sutherland, 2002, 2001, 2005; Perry, 2010) zu einer Standardterminologie

und Vorgehensweise beigetragen.

Um den Begriff (instrumentierte) Ganganalyse sowie dessen Methodik besser verstehen zu
kénnen, liegt das Ziel des Kapitels 2 darin, ein grundlegendes Verstandnis im Bereich der
Bewegungsanalyse allgemein und der Ganganalyse im Speziellen zu vermitteln. Die
folgenden Kapitel geben daher einen kurzen Uberblick Uber Verfahren der zwei- und
dreidimensionalen Bewegungsanalyse sowie einen grundlegenden Einblick in Methoden zur
Bestimmung von kinetischen Groflien (Gelenksmomenten) in der instrumentierten

Ganganalyse.

2.1 Quantifizierung kinematischer Parameter in der Ganganalyse

In der Ganganalyse kann der Begriff Kinematik grundsétzlich als eine reine Beschreibung
des Gangbildes Uber Winkel, Geschwindigkeiten und Beschleunigungen von
Kdrpersegmenten und Gelenken verstanden werden. Dies erschlief3t sich auch aus der

Definition der Kinematik:
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s,Die Kinematik ist ein Teilgebiet der Mechanik, das sich mit dem rdumlich-
zeitlichen Ablauf von Bewegungen beschaftigt. Bei der Kinematik werden die
mechanischen  GréRen Lange, Winkel, Zeit, Geschwindigkeit (bzw.
Winkelgeschwindigkeit) und Beschleunigung (bzw. Winkelbeschleunigung)
bestimmt“ (Banzer, Pfeiffer, & Vogt, 2003, S. 122).
Fur die Erfassung von kinematischen Parametern haben sich in den letzten Jahren eine
Vielzahl von Messinstrumenten und Techniken etabliert. Diese werden laut Banzer et al.
(2003, S. 123) als kinemetrische Messverfahren bezeichnet. Sie reichen von technisch
relativ. simplen mechanischen und elektrischen Goniometern, zur Bestimmung von
Gelenkswinkel sowie deren Ableitungen, bis hin zu technisch aufwendigeren Systemen zur
Erfassung von Kdrpersegmentbewegungen. Die meisten dieser Systeme beruhen auf einer
der fogenden technischen Prinzipien: (1) Ultraschall bzw. elektromagnetische
Trackingverfahren, (2) Beschleunigungssensoren bzw. auf (3) optische Trackingverfahren
(infrarot oder videobasiert). Gerade der Bereich der optischen Trackingverfahren
(insbesondere im dreidimensionalen Bereich) hat sich in den letzten Jahren als eine Art

Standard in der instrumentierten klinischen Ganganalyse etabliert.

L' \J

{132;178} px
{121;127) px

{72;70} px

Abbildung 3 Gangbeurteilung von der Seite (Sagittalebene) und von vorne (Frontalebene) sowie Bestimmung
des Kniegelenkswinkels Giber Hift- (trochanter major), Knie- und Knéchelmarker sowie deren xy-Koordinaten in
Pixelwerten (px).

Um das Funktionsprinzip dieser Verfahren besser verstehen zu kénnen, ist in erster Linie ein
Verstandis Uber die grundlegende zweidimensionale kinematische Ganganalyse (in
Sagittalebene, mit einer Kamera) notwendig (siehe als Beispiel Abbildung 3). Bei diesem
Verfahren werden anatomisch wichtige Kennpunkte (wie zum Beispiel Gelenkszentren)
mittels reflektierenden Markerkugeln auf der Hautoberflache markiert. Anschliel3end wird die
Person von der Seite beim Gehen gefilmt und die xy-Koordinaten der Markerpunkte
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extrahiert. Aus diesen Markerkoordinaten kénnen mit Hilfe einfacher Trigonometrie® (Gl. 1)
Segmentwinkel berechnet werden (siehe Abbildung 4), wobei d fur distal und p fir proximal

(aus Sicht des zu betrachtenden Gelenks) sowie x und y jeweils fur die xy-Koordinaten
stehen:

yd—y,
Gl. 1 tan@ = —==
Xd—Xp
Gl. 2 eGelenk = eproximales Segment — edistales Segment

Laut Kirtley (2006, S. 46) werden Segmentwinkel in der Regel immer gegen den
Uhrzeigersinn, beginnend von jeweils der rechten Seite der Horizontalen berechnet. Nach
Berechnung des eingeschlossenen Segmentwinkels durch GIl. 2 ist oftmals eine
Uberfuhrung in die klinische Konvention durch Subtraktion von beispielsweise 90°, 180°
oder 360° (Knie- bzw. Sprunggelenk) notwendig, da im Klinischen Bereich oft von einer
Neutral-Null-Stellung und nicht von dem eingeschlossenen Winkel zwischen den beiden
Segmentvektoren gesprochen wird.

(x3. Ya)
% Yy,
.y 2 S
0
S
X=X
tan 6 = (yg— yp)
(Xd_xp) e)oml = epmmulwnem e easww

Abbildung 4 Vorgehensweise in der Berechnung eines Gelenkswinkel aus den Segmentenwinkeln zweier
angrenzenden Korpersegmenten (Kirtley, 2006, S. 46).

Trotz der einfachen und gleichzeitig kostengunstigen Anwendbarkeit von 2D Gang- und
Bewegungsanalysen, hat sich diese aufgrund mangelnder Genauigkeit nicht durchgesetzt.

Diese Ungenauigkeit wird grundsatzlich durch zwei Fehler bedingt: (1) Fehler hervorgerufen

% Laut Kirtley (2006, p. 46) muss hier allerdings angemerkt werden, dass die Berechnung mit der
»nhormalen“ Tangensfunktion nur bei Winkel < 90° mdglich sind. Fur die Praxis empfiehlt sich daher
die Verwendung der gangigen Fuktion arctan2.
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durch die Linsenverzerrung der Kamera (perspektivischer Fehler) und Fehler, welche durch
(2) das Hinausbewegen des Untersuchungsobjekts aus der kalibrierten Ebene entstehen
(projektionsbedingter Fehler). Daher haben sich bis dato fur die Gang- und
Bewegungsanalyse die bereits zuvor erwahnten 3D Analysesysteme als Standard etabliert.

2.2 Die dreidimensionale (kinematische) Ganganalyse

Die dreidimensionale Gang- bzw. Bewegungsanalyse bietet im Vergleich zur nachtraglichen
Videobildvermessung, wie im vorigen Kapitel gezeigt, die Moglichkeit zur On-line-
Koordinatenbestimmung im dreidimensionalen Raum. Laut Banzer et al. (2003, S. 137) sind
diese Systeme dadurch charakterisiert, dass reflektierende Korperoberflachenmarker (sog.
passive Marker) stroboskopartig durch Infrarotlichtquellen angestrahlt werden. Dies hat eine
Steigerung des Kontrasts zur Folge sowie tragt dazu bei, dass die einzelnen Marker im Bild
mit wesentlich hoherer Sicherheit detektiert werden kdnnen. Analog zur bildbasierten
Ermittlung der Markerkoordinaten liefert jede der verwendeten Kameras die ermittelten 2D
Koordinaten der beobachteten Marker. In der Regel bestehen diese Systeme aus sechs bis
acht solcher Schwarz-Weif3-Kameras. Um aus all den redundanten Informationen der xy
Koordinaten der beobachteten Marker dreidimensionale Koordinaten berechnen zu kdnnen,
sind spezielle Methoden, wie die Direkte Lineare Transformation (DLT), notwendig. Diese
Methoden erlauben es, die Bildkoordinaten der Marker aus einem zuvor kalibriertemm Raum
in dreidimensionale Koordinaten zu Uberfiihren. Dazu muss jeder Marker allerdings zu

einem Zeitpunkt von mindestens zwei Kameras gesehen werden.

Laut Whittle (1996) liegt das Ziel jeder Ganganalyse in der Quantifizierung der Bewegung
der einzelnen Korpersegmente. Hierfur sind in der 2D Ganganalyse pro Segment lediglich
zwei Marker notwendig. Im dreidimensionalen Raum werden hier mindestens drei Marker
bendtigt. Um aus den einzelnen Trajektorien der Oberflachenmarker kinematische
Segmentparameter berechnen zu kdnnen, sind sogenannte biomechanische Modelle
notwendig. Mit deren Hilfe ist es mdglich aus den Trajektorien eines spezifischen Marker
Setups, Gelenkszentren sowie Kérpersegmente zu bestimmen und dementsprechend auch
deren kinematische Parameter. Fast alle kommerziell verfigbaren Systeme fir die
(klinische) Gang- und Bewegungsanalyse verwenden laut Baker (2006) eine Variation des
sogenannten Conventional Gait Models (Baker & Rodda, 2003), welches laut Baker und
Rodda auch unter dem Namen Newington, Gabe, Davis (1991), Helen Hayes, Kadaba
(1989a; 1990) oder aber VICON Clinical Manager referenziert wird (vgl. Abbildung 5).
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Abbildung 5 LINKS: Das Markerset des "modified Helen Hayes model“. Dieses nutzt fur jedes Korpersegment
drei Marker; RECHTS: das Cleveland Clinical Markerset, welches Marker-Cluster fir das Oberschenkel- und
Unterschenkelsegment verwendet (Kirtley, 2006, S. 55;59).

Mit Hilfe dieser Modelle kénnen aus den Trajektorien der einzelnen Marker Segmente
definiert und Gelenkszentren berechnet werden sowie daraus kinematische Parameter der
einzelnen Segmente in allen drei Raumebenen (xyz) bestimmt werden. Abbildung 6 zeigt
exemplarisch Daten einer Ganganalyse mittels des Cleveland Clinical Models. Zu sehen
sind Daten der Sagittal- (Extension-Flexion), Frontal- (Abduktion-Adduktion) und
Transversalebene (Innenrotation-Auf3enrotation) fir das Becken, Huft-, Knie- und

Sprunggelenk.
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Abbildung 6 3D Normdaten fiir kinematische Parameter der Sagittal-, Frontal- und Transversalebene. Die Daten
wurden mit dem Cleveland Clinical Model erfasst. Die roten Bereiche zeigen die Schwankungsbreite einer
Normstichprobe mit Standardabweichung von + 1 SD (Kirtley, 2006, S. 61).
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2.3 Die Biomechanik des Stehens

Da in dieser Arbeit sowohl der Einfluss instabiler Sohlenkonstruktionen auf biomechanische
Parameter im Stehen und Gehen untersucht wird und zudem das Verstandnis uber die
Biomechanik des Stehens essentiell fur das Verstehen der biomechanischen Ablaufe im
Gehen ist, soll dieses Kapitel einen kurzen Einblick in die Biomechanik des Stehens geben.

Steht eine Person still am Boden, wirkt auf diese Person vom Boden ausgehend eine Kraft,
welche der Gewichtskraft genau entgegengerichtet, aber gleich gro3 ist. Dies ist eine

Konsequenz von Newtons drittem Axiom (In: Rebhan, 2006, S. 20):

,Lex tertia. Die Wirkung ist stets der Gegenwirkung gleich, oder die Wirkungen zweier

Kdrper aufeinander sind stets gleich und von entgegengesetzter Richtung”

Nach Kirtley (2006, S. 73) ist diese Kraft, auch Bodenreaktionskraft genannt (BRK) das
Mittel der gesamten Kraft, welche unterhalb der Fu3sohlen (= Unterstiitzungsflache) wirkt.
Diese Kraft verteilt sich tber die gesamte Unterstitzungsflache, woraus sich die sogenannte
Druckverteilung (Kraft pro Flache) ergibt. Das mathematisch errechnete Zentrum dieser
Druckverteilung (Center of Pressure, COP) ist gleichzeitig der Punkt, an welchem die
Reaktionskraft (die Summe der xyz Komponenten der BRK) angreift. Die BRK wird in der
Ganganalyse meist mit einer Kraftmessplatte erfasst (siehe Abbildung 7), welche
normalerweise eben in den Boden des Labors eingelassen wird. Unter einer Deckplatte
befinden sich Messaufnehmer sowie Elemente fur die Datenvorverarbeitung (Verstarker,
A_D Umsetzter, etc.). Mithilfe dieser Messaufnehmer kdnnen die Komponenten der
Reaktionskraft in xyz Richtung sowie Drehmomente um die drei Raumachsen bestimmt
werden (Abbildung 7).

Abbildung 7 Schematische Darstellung einer Kraftmessplatte mit vier Messaufnehmern in den Ecken, welche
zur Erfassung der Kréfte in xyz Richtung verwendet werden (Nigg & Herzog, 2007, S. 325).
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Wahrend des normalen ruhigen Stehens liegt der COP normalerweise ca. 5 cm vor dem
Sprunggelenk (unter dem os naviculare). Wann immer eine Kraft in einer Distanz zu einem
Gelenk wirkt, bewirkt diese Kraft, sofern keine entgegengesetzte Kraft durch z.B. eine
Muskelkontraktion wirkt, eine Rotation des Gelenks in Richtung der aufgebrachten Kraft.
Dieser Effekt wird als Drehmoment bezeichnet. Beim normalen Stehen, wahrend sich der
COP ca. 5 cm vor dem os naviculare befindet, wirde daher ein Drehmoment im
Sprunggelenk eine Dorsalextension bewirken. Da aber im ruhigen Stand fast keine
Bewegung durchgefuhrt wird, muss eine gleichgrol3e, entgegengesetzte Kraft wirken (Lex
tertia). Dieses entgegengerichtete Moment wird durch Aktivierung der Plantaflexoren im
Sprunggelenk erzeugt und Uber die Archillessehne an das FuRRsegment Ubertragen und
kann wie folgt berechnet werden (Gl. 3), wobei m = Kérpermasse, g = Erdbeschleunigung
(9,81 m/s?), d = Hebelarm der BRK (in diesem Beispiel 5 cm) sind.

Gl. 3 ext.Sprunggelenksmoment (im Beidbeinstand) = BRK X Hebelarm der BRK

ext. Sprunggelenksmoment (im Beidbeinstand) =mg X d

A

External
dorsiflexor
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(4cm)

Moment arm 4‘) Fulcrum

Internal
plantarfiexor
moment

Achilles
tension

Intemal

External

Abbildung 8 Die BRK greift normalerweise ca. 5 cm vor dem Sprunggelenk an (unter dem os naviculare) und
bewirkt dadurch ein externes Dorsalextensionsmoment (A). Im Stehen wirkt diesem Moment durch Aktivierung
der Plantaflexoren uber die Archillessehne ein ca. gleich groRes Plantarflexionsmoment entgegen (B) und
erzeugt dadurch eine Kraftegleichgewicht (C) (Kirtley, 2006, S. 75-77).
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Im Falle des bipedalen Stands und der Annahme, dass die Druckverteilung gleichmafiig
Uber die Unterstitzungsflache der beiden Ful3sohlen gegeben ist, muss das errechnete
Moment (ext. Sprunggelenksmoment) durch zwei dividiert werden, um die tatsachlich auf die
Sprunggelenke wirkenden Momente zu erhalten (links und rechts).

Die Kontrolle des Stehens tibernehmen daher grof3teils die Plantaflexoren im Sprunggelenk,
vorausgesetzt der COP befindet sich vor dem Sprunggelenk. Befindet sich der COP hinter
dem Sprunggelenk (wenn man durch einen Stoss oder dem Wind aus dem Gleichgewicht
gebracht wurde), wird ein externes Plantarflexionsmoment ausgeldst, welchem durch
Aktivierung der Platarflexoren nicht entgegengewirkt werden kann. In diesem Fall ist ein
internes Dorsalextensionsmoment notwendig. Dieses kann durch Aktivierung der pratibialen
Muskulatur (Dorsalextensoren, z.B. M. tibialis anterior) bzw. bei gestreckten Beinen mit
Aktivierung der Oberschenkelmuskulatur erzeugt werden. Das Wechselspiel zwischen
diesen Kréften resultiert in einer minimalen Oszillation des COP im bipedalen Stand in

anterior-posterior sowie medio-lateralen Richtung.

Dieselben Prinzipien kénnen auch fir das Knie- und Huiftgelenk angewendet werden. Auch
hier missen den externen Momenten, hervorgerufen durch die BRK und den Abstand des
COP vom Gelenkszentrum, interne Momente durch Muskelaktivierung entgegengebracht
werden. Da laut Kirtly (2006, S. 80) im Stehen allerdings die BRK die Gelenkszentren des
Knie- und Hiftgelenks sehr nahe passieren, sind die dementsprechenden externen

Momente wahrend des aufrechten Stands verhaltnismaRig gering.

2.4 Bestimmung kinetischer Parameter in der Ganganalyse

Die Bestimmung von Gelenksmomenten erfolgt in der dreidimensionalen
Bewegungsanalyse in der Regel unter Verwendung von sogenannten Korper-Segment-
Modellen und der Newtonsche Gesetze. Dieser Ansatz wird generell als Inversdynamik
bezeichnet, da von kinematischen Parametern ausgehend auf die Momente der einzelnen
Gelenke zuriickgerechnet wird. Die Inversdynamik kann daher in der Mechanik dem

Teilbereich der Dynamik zugeschrieben werden:

,Die Dynamik ist die Lehre von den Kréften und deren Wirkungen. Sie beschéftigt sich im
Unterschied zur Kinematik mit den Ursachen fiir Bewegungen.“ (Meyer & Schmidt, 2007, S.
71)

Die Betrachtung des Menschen als Koérper-Segment-Modell impliziert laut Winter (2005, S.

87) jedoch insgesamt vier Annahmen (Abbildung 9 verdeutlicht diese):
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(1) Jedes Segment besitzt eine bestimmte gleichformige Dichte
sowie einen Massenschwerpunkt (COM) an welchem alle Kréfte angreifen

(2) Die Position des COM bleibt wahrend einer Bewegung unverandert

(3) Die Gelenke zwischen den Segmenten werden als Scharnier-, Kugel- oder
Muffengelenke idealisiert

(4) Das Massentragheitsmoment jedes Segments bleibt konstant

(5) Die Segmentlange jedes Segments bleibt konstant

Abbildung 9 Vergleich zwischen anatomischen Modell (A),Koérper-Segment-Modell (B) und einem Frei-Korper-
Diagramm (C) des Kdrper-Segment-Modells. Im Kdrper-Segment-Modell werden Gelenke als Scharniergelenk
idealisiert sowie werden die Segmente durch Punktmassen und deren Tragheitsmomente ersetzt. Im Frei-
Kdrper-Modell wird das Kérper-Segment-Modell danach an den Gelenken in einzelne Segmente unterteilt und
jedes Segment wird mit all seinen Reaktionskraften und Momenten fir sich betrachtet (Winter, 2005, S. 88—89).

Zusatzlich zu diesen Annahmen sind weitere Korpersegmentparameter der einzelnen
Gelenke fur die inversdynamischen Berechnungen notwendig. Diese kdnnen aus
anthropometrischen Tabellen, deren Werte grof3teils auf Kadaveruntersuchungen der 1950
bis 1960iger Jahre basieren, fiur die einzelnen Segmente entnommen werden und
beinhalten normalerweise die Masse m (in % der Gesamtkdrpermasse), die Position des
Massenschwerpunkts Icon (in % der Segmentlange von distal zu proximal, oder auch

umgekehrt) und einen Wert fiir den Tréagheitradius (engl. radius of gyration) Keom.

Betrachtet man ein Korper-Segment-Modell, so wirken laut Winter (2005, S. 88) auf dieses

insgesamt drei Kréafte:

(1) Gravitationskraft: Die Gravitationskraft wirkt nach unten und greift am COM des
jeweiligen Segments an (F = mg).

(2) Bodenreaktionskraft oder andere externe Kréafte: Fur inversdynamische
Berechnungen ist die Quantifizierung dieser Kraft von entscheidender Bedeutung. In

der Ganganalyse erfolgt dies in der Regel mit einer Kraftmessplatte. Die Summe der
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Bodenreaktionskrafte wirkt dabei tber den COP auf das Segment ein (siehe Kapitel
2.3).

(3) Muskulare und ligamentare Kréafte: Ziel jeder inversdynamischen Berechnung in
der Ganganalyse ist in der Regel die Berechnung der Gelenksmomente, welche
durch Aktivierung der entsprechenden Muskulatur (Extensoren-Flexoren) resultieren.
Kommt es wahrend einer Bewegung zu einer Kokontraktion kann lediglich das
Nettomoment dieser Kokontraktion bestimmt werden, nicht aber der Anteil zwischen

Extension- und Flexionsmomenten.

Die drei beschriebenen Krafte fassen alle auf das Korper-Segment-Modell einwirkenden
Kréfte zusammen. Da in inversdynamischen Berechnungen in der Regel schrittweise jedes
Korpersegment fur sich betrachtet wird, ist zudem die Berechnung der Reaktionskréfte
zwischen den einzelnen Kérpersegmenten notwendig. Um daher mit Hilfe eines Kdorper-
Segment-Modelles Gelenksmomente berechnen zu kénnen, muss jedes Segment fur sich
betrachtet werden. Dazu wird ein Frei-Kérper-Modell jedes Segments erstellt und
normalerweise, vom FulBsegment aufwarts, mit den Berechnungen begonnen. Abbildung 10

zeigt ein Beispiel fir ein Frei-Kérper-Modell eines Segments.

4RY2
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Abbildung 10 Frei-Kérper-Modell fur ein Kdrpersegment. Es sind die Reaktionskrafte (R), die Graviationskraft
(mg), die Gelenksmomente (M) sowie alle notwendigen kinematischen Parameter (Beschleunigung a und
Winkelbeschleunigung « ) dargestellt. In rot sind die Bezeichnungen der Hebelarme fir die folgenden
Gleichungen (madifiziert nach Winter, 2005, S. 91) eingezeichnet.




Grundlagen der Bewegungs- und Ganganalyse Seite 29 von 161

Beginnt man in den inversdynamischen Berechnungen beim FufRsegment, sind folgende

GroRRen bekannt:
Gegebene Grofien:

Beschleunigung des COM

ax,ay
0 = Winkel des Segments in der Bewegungsebene
a = Winkelbeschleunigung des Segments in der Bewegungsebene

R., Rya = Reaktionskraft, welche am distalen Ende des Segments wirkt. Im Falle des
FuRsegments ist dies die Bodenreaktionskraft. In allen anderen Fallen ist dies
die Kraft, welche beim vorherigen Segment als proximale Reaktionskraft
berechnet wurde.

My = Gelenksmoment welches am distalen Segmentende wirkt. Dies ist flr das
Sprunggelenk null. Fir alle anderen Segmente ist dieses Moment gleich dem
berechneten proximalen Gelenksmoment des vorherigen Segments. Das
Vorzeichen der Drehmomente ergibt sich jeweils durch die Drehrichtung.
Momente, welche im Uhrzeigersinn drehen, werden mit einem negativen
Vorzeichen (-) versehen, Momente, welche gegen den Uhrzeigersinn drehen,

werden entsprechend mit einem positiven Vorzeichen (+) versehen.

Iy Das Tragheitsmoment des jeweiligen Segments kann z.B. mit Hilfe der Daten
aus den anthropometrischen Tabellen laut Kirtley (2006, S. 123) wie folgt
abgeschatzt werden, wobei m die Masse (in % der Gesamtkérpermasse), |
die Position des Massenschwerpunkts (in % der Segmentelénge von distal zu
proximal) und k einen Wert fir den Tragheitradius (engl. radius of gyration)

sind.

Gl. 4 I, = m(kl)?

Folgende GrofRen gilt es zu berechnen:
R Ry = Reaktionskraft welche am proximalen Ende des Segments wirkt.

M, Gelenksmoment welches am distalen Segmentende wirkt.
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Um die Berechnungen zu vereinfachen werden die folgenden Gleichungen getrennt fur die
Xx- und y-Richtung aufgel6st. Als Beispiel soll hier das Segment in Abbildung 10 als
Unterschenkelsegment dienen. Zu Beginn werden die beiden proximalen Reaktionskréfte
(R, Ryp) berechnet, hierzu werden die Gleichungen (Gl. 5 und GIl. 6) verwendet. Zu
beachten ist, dass in vertikaler Richtung (y-Richtung) zuséatzlich die Gewichtskraft (mg) auf

den Masseschwerpunkt wirkt.

Gl 5 Y E, = ma,
Ryp — Ryxq = may
Ry, =may + Ryq
Gl. 6 Y E =ma,
Ry, — Ryq — mg = ma,

Ry, =may, + R,y + mg

Des Weiteren ist zu beachten, dass die Vorzeichen in den Gleichungen direkt von der
Ausrichtung der Kréafte abhangig sind. In diesem Beispiel (Abbildung 10) wirken die
Reaktionskréafte gegengleich, daher auch das negative Vorzeichen bei R,y Betrachtet man
das Beispiel in Abbildung 11 so wird deutlich, dass sich hier die Reaktionskrafte
aufsummieren, lediglich die Gewichtskraft (mg ) wirkt entgegengesetzt. Daraus ergeben sich

folgende Gleichungen:

Gl. 7 Y. F, = ma,

Rxp + R,q = ma,
Rxp =may, — Ryq

Gl. 8 Y E =ma,

Ryp + Ryd — mg =ma,,

Ry, =ma, — Ryg+ mg
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Abbildung 11 Frei-Korper-Diagramm des FuRsegments. Die Bodenreaktionskrafte (F) und Reaktionskrafte am
proximalen Ende (R) Ende wirken in die selbe Richtung (Kirtley, 2006, S. 122).

Erst nach der Berechnung der Reaktionskrafte in xy-Richtung kann das proximale
Gelenksmoment bestimmt werden. Dieses ist durch die Verwendung der Gleichung (Gl. 9)

mdoglich und wird exemplarisch fir das Segment in Abbildung 10 (RECHTS) gezeigt:

Ipa= M, — Mg — Ry1dgiy + Ry1drix — Ry2dgay + Ryp dpox

M, = lga+ Mg + Ryidgiy — Ry dpix + Rxzdray — Ryz dpox

Hier gilt speziell zu beachten, dass die Vorzeichen der Drehmomente von ihrer Drehrichtung
abhangig sind. Momente, welche im Uhrzeigersinn drehen, werden mit einem negativen
Vorzeichen (-) versehen, Momente, welche gegen den Uhrzeigersinn drehen, werden

entsprechend mit einem positiven Vorzeichen (+) versehen.

Fir eine intensivere Auseinandersetzung mit inversdynamischen Berechnungen sei hier auf

Winter (2005) verwiesen.
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3 Evidenzlage instabiler Sohlenkonstruktionen

Part of the problem with understanding walking is that because we do so much of
it so effortlessly and subconsciously, it is difficult to appreciate the immense
complexities involved.

(Kirtley, 2006, S. 6)

Betrachtet man die Evidenzlage zu instabilen Schuhkonzepten, so wurden zwar von einigen
Autorinnen bereits Untersuchungen durchgefuhrt, die Anzahl an Studien ist allerdings im
Vergleich zu verwandten Themen verhaltnismaRig gering. Im Bereich der Lauf- und
Sportschuhanalyse gibt es beispielsweise eine Vielzahl von Untersuchungen, welche der
Frage nachgehen, wie sich bestimmte Laufschuhkonstruktionen auf biomechanische

Parameter im Gehen und Laufen auswirken.

Die bestehende Literatur zu instabilen Sohlenkonstruktionen kann grob in zwei Bereiche
unterteilt werden: (1) in Studien, welche instabile Sohlenkonstruktionen als eine Art
Interventionsmallnahme eingesetzt haben, um deren langerfristigen Effekt auf
verschiedenste Parameter, wie posturale Kontrolle bei alteren Menschen oder
Wohlempfinden bei Gonarthrosepatientinnen zu untersuchen; (2) in Studien, welche den
Effekt von instabilen Sohlenkonstruktionen auf die Biomechanik im Gehen und Stehen
untersuchen, um ein grundlegendes Verstandnis Uber Wirkungsweise solcher Schuhe auf
den Bewegungsapparat des Menschen zu erhalten. In Folge wird ein Uberblick tiber die

bestehende Studienlage gegeben.

3.1 Therapeutische Aspekte beim Tragen instabiler
Sohlenkonstruktionen

Laut Korsten et al. (2008) sind die positiven Wirkungen eines sensomotorischen Trainings
fur Pravention und Rehabilitation von Sportverletzungen gut belegt. Der MBT Schuh wird oft
in der physiotherapeutischen Praxis als Trainingsgeréat zur Schulung sensomotorischer
Prozesse genutzt. Basierend auf dieser Tatsache haben Korsten et al. (2008) in ihrer Studie
das Ziel verfolgt, ein vierwéchiges, klassisches sensomotorisches Training mit einem
achtwochigem Tragen von MBT Schuhen ohne zusétzliches Training zu vergleichen. Sie
wollten damit abschatzen, inwieweit das Tragen solcher Schuhkonzepte als
sensomotorisches Training verstanden werden kann. Die Studie konnte eine Verbesserung

der Standstabilitat (im bipedalen Stand) fur beide Gruppen feststellen. Sowohl in anterior-
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posterior als auch in medio-lateraler Richtung, war die Auslenkung zur kompensatorischen
Stabilisierung des Center of Pressure® in beiden Untersuchungsgruppen bereits nach vier
Wochen signifikant reduziert. Die drastische Verbesserung der sensomotorischen
Trainingsgruppe nach vier Wochen konnte allerdings in der MBT Gruppe erst nach acht
Wochen erreicht werden. Insgesamt vermuten die Autorinnen, dass die deutlichen
funktionellen Anpassungen eines senomotorischen Trainings auch durch das Tragen von
MBT Schuhen erzielt werden kann, allerdings sind die trainingsbedingten
Funktionsanpassungen geringer ausgepragt. Die Ergebnisse von Korsten et al. (2008)
stehen allerdings in Kontrast zu Ergebnissen einer zweiten Studie (Turbanski, Lohrer,
Nauck, & Schmidtbleicher, 2011). Diese haben den Effekt eines sensomotorischen Trainings
mit MBT Schuhen (ber die Dauer von sechs Wochen (zweimal pro Woche), mit einem
regularen Training untersucht und konnten hier keine signifikanten Unterschiede

nachweisen.

Henkel et al. (2009) haben im Rahmen einer randomisierten, prospektiven klinischen Studie
die Auswirkung von drei ausgewahlten praventiven Trainingskonzepten auf die funktionelle
Gesundheit bei 85 Personen mit unspezifischen  chronisch-rezidivierenden
Nackenschmerzen untersucht. Je 24 Einheiten Nordic Walking und Riickenschule und ein
aus 12 Einheiten bestehendes MBT-Training mit der zusatzlichen Option die Schuhe auch
im Alltag zu tragen, wurden miteinander verglichen. Auch sie konnten dhnlich wie Korsten et
al. (2008) positive Effekte der MBT Gruppe feststellen. Es zeigte sich, dass, neben den
beiden anderen Gruppen, auch die MBT Gruppe eine signifikante Verbesserung der
funktionsbedingten Beeintrdchtigung durch Rickenschmerzen aufwies und auch die

Nackenschmerzen selbst positiv beeinflusst werden konnten.

Eine weitere Studie zum Thema Rickenschmerzen wurde von Nigg et al. (2009) an
40 mannlichen Golfspielern durchgefiihrt. Ahnlich zu den Ergebnissen von Henkel et al.
(2009) lassen die Ergebnisse darauf schlie3en, dass ein sechswoéchiges Tragen von MBT

Schuhen das Schmerzempfinden, in diesem Fall bei Golfspielern, signifikant reduziert.

Krauss et al. (2006) haben in einer 10-wotchigen Studie den Effekt einer
Trainingsintervention mit MBT Schuhen auf die gesundheitsbezogene Lebensqualitat von
Huftarthrosepatientinnen oder Patientinnen mit einem implantierten Hiftgelenk (H-TEP: Huft

Totalendoprothese) untersucht. Sie konnten zeigen, dass im Vergleich zu einer

% Laut Kirtley (2006, p. 91) wird der COP — Center of Pressure (oder auch center of foot pressure)
schlicht als der Mittelwert der gesamten auf die FuRsohle wirkende Druck definiert.
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Kontrollgruppe ohne Intervention, die Trainingstherapie mit den MBT Schuhen zu einer
klinisch relevanten Verbesserung der Vitalitat, der korperlichen Schmerzen und der

allgemeinen Gesundheitswahrnehmung fuhren kann.

Wie sich das Tragen von MBT Schuhen auf das Schmerzverhalten von Patientinnen mit
Osteoarthritis im Kniegelenk auswirkt, haben Nigg et al. (2006) in einer grof3 angelegte
Studie mit insgesamt 123 Probandinnen untersucht. Die Studienteilnehmerinnen wurden
zufallig in eine Kontrollgruppe (KG) und eine Interventionsgruppe (IG) aufgeteilt. Die KG
erhielt einen hochwertigen, aber normalen Schuh, die IG einen MBT Schuh. Die Schuhe
wurden in einem Pré/Post Vergleich fur insgesamt 12 Wochen getragen. Dabei durften die
Teilnehmerinnen nach persdnlichem Empfinden und Schmerzverhalten die Tragedauer der
Schuhe selbst wahlen, wurden aber darauf hingewiesen, die Tragedauer Uber den Zeitraum
der Studie hinweg konstant zu steigern. Zur Erfassung des Schmerzes wurden neben ein
paar anderen Parametern der Western Ontario and McMaster Universities Osteoarthritis
Index (WOMAC) verwendet (vgl. Ackerman, 2009). Daten wurden zu Beginn, nach drei,
nach sechs und nach neun Wochen fir beide Gruppen erhoben. Fir beide Gruppen konnte
eine signifikante Reduktion des Schmerzverhaltens Uber die Dauer von 12 Wochen
nachgewiesen werden. Unterschiede zwischen den beiden Gruppen zeigten sich jedoch
keine. Nigg et al. (2006) schlussfolgern, dass der Einsatz von instabilen
Sohlenkonstruktionen bei Patientinnen mit moderater Gonarthrose sinnvoll zur Reduktion
von Schmerzen sein kénnte. In einer dhnlichen Studie hat Beyerlein (2004) den Effekt eines
neuro-muskularen Trainings mit und ohne MBT Schuhen auf die Koordinationsfahigkeit von
Personen mit Ruptur des vorderen Kreuzbandes untersucht. Dabei zeigte sich fur beide
Gruppen eine Verbesserung der posturalen Stabilitat in medio-laterale und anterior-posterior
Richtung nach einem sechs-wdchigem Training. Allerdings zeigte sich weder ein
signifikanter Unterschied in der Verbesserung der Koordinationsfahigkeit zwischen den
beiden Gruppen, noch ein Unterschied in der Koordinationsfahigkeit zwischen dem

gesunden und dem verletzten Bein.

Auch Ramstrand et al. (2008) haben die MBT Schuhe im Rahmen einer klinischen Studie
als InterventionsmafRnahme untersucht. Ziel war es herauszufinden, ob durch das Tragen
von MBT Schuhen im Alltag Kinder mit Entwicklungsstérung eine Verbesserung der
Gleichgewichtsfahigkeit erzielen kénnen. Nach einer achtwochigen Tragedauer der Schuhe
zeigten die Kinder eine signifikante  Verbesserung der  aktiven/reaktiven
Gleichgewichtsfahigkeit, die statische Gleichgewichtsfahigkeit im bipedalen Stand zeigte
allerdings keine signifikante Verbesserung. In einer, vermutlich an die vorige Studie

angelehnte Untersuchung, haben Ramstrand et al. (2010) den Effekt des Tragens von MBT
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Schuhen bei Frauen Uber 50 Jahren Uber einen Zeitraum von acht Wochen (mind. zwei
Stunden pro Tag) im Vergleich zu einer Kontrollgruppe ohne MBT Schuhe verglichen. Das
methodische Vorgehen war der Studie von 2008 sehr &hnlich. Die Studie konnte signifikante
Effekte Uber den Zeitraum von acht Wochen fur Parameter der Gleichgewichtsfahigkeit
feststellen, allerdings verbesserte sich die Kontrollgruppe im gleichen Mal3e. Daher kdnnen

die erzielten positiven Effekte nur mit Vorbehalt der Intervention zugeschrieben werden.

Zusammengefasst lasst sich feststellen, dass sowohl das regelmaflige Tragen von MBT
Schuhen als auch das spezielle Trainieren mit MBT Schuhen Uber eine langere Dauer zu
einer gewissen Verbesserung von funktionalen Fahigkeiten in der Sensomotorik fiihren
kann und womdglich eine zumindest teilweise Alternative, aber zumindest eine gute
Erganzung zu géngigen sensomotorischen Trainingskonzepten bietet. Dies trifft sowohl fur
gesunde Personen, als auch moglicherweise fur Patientinnen zu (vor allem aus dem
orthopadischen Bereich). Kurz zusammengefasst hat die bisherige Literatur folgende

positive Effekte aufzeigen kénnen:

(1) Die deutlichen funktionellen Anpassungen eines senomotorischen Trainings kdnnen
auch durch das Tragen von MBT Schuhen erzielt werden, allerdings sind die
trainingsbedingten Funktionsanpassungen geringer ausgepragt.

(2) Ein regelméaBiges (sensomotorisches) Training mit MBT Schuhen bzw. das
regelmaBige Tragen kann zu einer Verbesserung der funktionsbedingten
Beeintrachtigung durch Rickenschmerzen fihren und auch Nacken- bzw.
Ruckenschmerzen generell positiv beeinflussen.

(3) Das regelmafRige Tragen von MBT Schuhen kann zu einer Verbesserung der
gesundheitsbezogenen Lebensqualitat von Huftarthrosepatientinnen bzw. H-TEP

Patientinnen fuhren.

Da die Anzahl an Interventionsstudien noch verhaltnismaRig gering ist, muss dem in der
Naturwissenschaft geltende Grundsatz Rechnung getragen werden, dass erst reliable, und
daher wiederholbare Ergebnisse fiir eine Grundgesamtheit als wahr angesehen werden
kénnen/sollten. Gerade, wenn es um den Einsatz solcher Konzepte in der Therapie geht,
waren weitere Studien zu empfehlen und auch notwendig, um langfristig eine reliable

Vorstellung von der Wirkungsweise solcher Schuhkonzepte zu erhalten.

Neben der Wirkungsweise solcher Schuhkonzepte als Trainingsgerat, aber auch als
Alltagsschuh fur den regelmafigen langeren Gebrauch, ist es auch notwendig, Uber Effekte
solcher Schuhkonzepte auf den Bewegungsapparat selbst Bescheid zu wissen. Das

folgende Kapitel gibt einen Uberblick iber Studien und deren Ergebnisse, welche sich mit
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der Wirkungsweise von instabilen Sohlenkonstruktionen auf biomechanische Aspekte im
Stehen und Gehen beschéftig haben.

3.2 Biomechanische Aspekte im Stehen und Gehen

In den folgenden Kapiteln wird ein Uberblick iber die bestehende Studienlage zum Einfluss
von instabilen Sohlenkonstruktionen auf die posturale Kontrolle sowie auf biomechanische

Aspekte im Gehen der unteren und oberen Extremitédten gegeben.

3.2.1 Einfluss auf die posturale Kontrolle

Einer grundlegenden Fragestellung, welche in vielen Studien oft als Teilaspekt untersucht
wurde, hat sich Romkes (2008) gewidmet. Die Autorin ist der Frage nachgegangen, ob es
durch das Stehen in einem MBT Schuh zu einer grundsétzlich erhdhten Anforderung an die
statische Gleichgewichtskontrolle kommt. An einer verhaltnism&nRig kleinen Stichprobe von
neun Personen hat sie mittels einer Kraftmessplatte fur die Testsituationen ,bipedaler Stand*®
mit geschlossenen und offenen Augen und Einbeinstand auf dem dominanten und nicht-
dominanten Bein Gleichgewichtstests durchgefiihrt und dabei das Stehen barfuld und mit
den MBT Schuhen verglichen. Sie kam dabei zu dem Ergebnis, dass es sowohl in anterior-
posterior als auch in medio-lateraler Richtung fiir den bipedalen Stand einen signifikanten
Unterschied zwischen dem Stehen im MBT Schuhen und barfuld gibt. Fir die anderen
Testsituationen konnte sie keine Unterschiede nachweisen. Diese Ergebnisse werden auch
durch andere Studien belegt (Granacher et al., 2011; Landry, Nigg, & Tecante, 2010; Nigg,
Hintzen, et al.,, 2006). Abbildung 12 zeigt ein exemplarisches Ergebnis zu den COP-
Messungen von Nigg et al. (2006) fiir das Stehen in normalen und in MBT Schuhen, welche
den Ergebnissen von Romkes (2008) ahnlich sind.
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404
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Abbildung 12 Exemplarischer Datensatz von Nigg et al. (2006) fur den Unterschied in der COP-Schwankung in
medio-lateraler und anterior-posterior Richtung. Die Abbildung zeigt die deutliche Reduktion der COP-
Schwankung beim Kontrollschuh. LINKS: COP-Schwankung beim Stehen mit MBT Schuhen. RECHTS: COP-
Schwankung beim Stehen mit normalen Schuhen.
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Laut Robinovitch et al. (2002) stellen die Fahigkeiten hohe Sprunggelenksmomente zu
erzeugen sowie die benétigte Zeitdauer bis zur Erzeugung eines solchen Moments durch
Aktivierung der entsprechenden Muskulatur eine wichtige Grundvoraussetzung fir die
Kontrolle und Stabilisation des Sprunggelenkskomplexes bei unerwarteter Stérung der
Stabilitat dar. Thelen et al. (1996) konnten geschlechtsspezifische Unterschiede in der
maximalen, willkirlichen isometrischen Dorsalextensionkraft feststellen. Frauen zeigten hier
signifikant geringere Werte als Manner. Wahrend die Zeit bis zum Erreichen eines
spezifischen Dorsalextensions- oder Plantarflexionsmoment zwischen Mannern und Frauen
nicht unterschiedlich zu sein scheint, wiesen Frauen grundséatzlich kiirzere Reaktionszeiten
auf, brauchten aber flr das Erreichen eines spezifischen Drehmoments deutlich langer als
Manner. Daher vermuten Nigg et al. (2010), dass Frauen und Manner unterschiedliche
neuromuskulare Strategien nutzen, um auf eine Instabilitdt, welche beispielsweise von
instabilen Schuhen verursacht wird, zu reagieren und in Folge im Bewegungsablauf zu
kontrollieren. Basierend auf diesen Uberlegungen haben Nigg et al. (2010) untersucht, ob es
in der COP-Schwankung im Stehen und in kinematischen und kinetischen Aspekten des
Gehens mit MBT Schuhen Unterschiede zwischen Mannern und Frauen gibt. Ahnlich zu den
Ergebnissen von Thelen et al. (1996) konnten im bipedalen Stand fiir die anterior-posterior
COP-Schwankung fur Frauen grofRere Auslenkungen festgestellt werden. Die Autorinnen
empfehlen daher, zumindest fur therapeutische Anwendungen diese Unterschiede zu
beachten. Vor allem kinematische und kinetische Aspekte betreffend, weisen Nigg et al.
(2010) allerdings aufgrund der sehr geringen absoluten Differenz auch darauf hin, dass die
gefundenen signifikanten Unterschiede zwar als statistisch signifikant nachweisbar waren,

aber nicht unbedingt als klinisch relevant zu werten sind.

3.2.2 Einfluss auf biomechanische Aspekte des Gehens — untere
Extremitaten

Der Frage, wie sich das Gehen mit MBT Schuhen auf die plantare Druckverteilung auswirkt
haben sich Stewart et al. (2007) gewidmet. Dabei wurden an insgesamt 10 Probandinnen
mit einem speziellen in-Schuh Druckverteilungsmesssystem mittlere und Spitzendruckwerte
aufgezeichnet und zwischen dem Gehen mit normalen und den MBT Schuhen untersucht.
Stewart et al. (2007) kamen dabei zu dem tberraschenden Ergebnis, dass das Tragen von
MBT Schuhen eine Reduktion der Spitzendruckwerte um 21% im MittelfuRbereich und um
11% an der Ferse bewirkt. Allerdings zeigte sich auch eine kompensatorische Erhéhung um
76% an der Zehengrundflache. Aufgrund dieser Verschiebung der Druckverteilung in
Richtung der Zehen und der doch relativ starken Reduktion im Fersen- und Mittelfu3bereich,

vermuten die Autorinnen, dass diese Schuhkonzepte womdbglich in der Therapie bei
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Patientinnen mit pes planus®, plantarer fasciitis® oder einer Degeneration des Fettpolsters
unter dem Calcaneus (Fersenbein) eingesetzt werden konnen. Ergebnisse von
Matzler et al. (2008) und Bochdansky et al. (2008), welche &ahnliche Studien zum Thema
plantare Druckverteilung beim Gehen und Laufen auf ebener Flache und bergab
durchgefuhrt haben, bestatigen diese Verschiebung der Druckverteilung nach vorne
(ventrale Verschiebung). Bis jetzt haben allerdings nur wenige Autorlnnen komplexe
biomechanische Analysen durchgefiihrt, um den Effekt von instabilen Schuhkonzepten auf
kinetische und kinematische Parameter zu untersuchen, sowie um Muskelaktivitaten zu
guantifizieren (Buchecker, Wagner, Pfusterschmied, Stdggl, & Muller, 2010; Nigg, Hintzen,
et al., 2006; Nigg et al., 2010; Romkes et al., 2006).

Nigg et al. (2006) haben, wie bereits oben in Abbildung 12 gezeigt, Analysen im Stehen zur
Erfassung der COP-Schwankung durchgeftihrt. Dies war allerdings nur ein Teilaspekt ihrer
Studie. Sie haben fir das Gehen mit normalen und MBT Schuhen kinematische, kinetische
Daten, sowie Muskelaktivitadten mittels EMG aufgezeichnet und diese verglichen. Dabei
zeigten sich in der Kinematik generell keine Unterschiede. Lediglich die Dorsalextension
wahrend der ersten Halfte der Standphase® war fiir das Gehen mit MBT Schuhen signifikant
erhdht (siehe Abbildung 13). Signifikante Unterschiede in der Kinetik konnten keine
festgestellt werden, allerdings zeigten sich laut den Autorinnen zumindest ein Trend zur
Reduktion fir Knie- und Hiuftgelenke. Auch konnten keine signifikanten Unterschiede in
Muskelaktivitdten festgestellt werden, die Autorinnen betonen aber zumindest Trends zur

Signifikanz festgestellt zu haben.

* Der pes planus (Plattful) ist ein Sammelbegriff fur eine FuRdeformitéat, die durch folgende
Komponenten gekennzeichnet ist: Absinken des FuRgewdlbes, Innenrotation der Kndchelgabel mit
Prominenz des Taluskopfes am Fufrand, Valgusstellung des RickfuBes und Abduktion sowie
Supination des VorfulRes (Niethard, 2010, p. 171).

® Nach der Definition von Wirth (2002, p. 490) ist die plantare Fasziitis eine degenerative Erkrankung
des Ursprungs der Aponeurosis plantaris am Tuber calcanei.

® Zur Definition der Gangphaseneinteilung wird hier auf Kapitel 5.6.2 verwiesen.
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Abbildung 13 LINKS: Plantarflexion/Dorsalextension des Sprunggelenks beim Gehen mit normalen ("Control”)
und MBT ("Unstable Test") Schuhen. Der MBT Schuh zeigt vermehrte Dorsalextension uber die erste Halfte der
Standbeinphase. RECHTS: Plantarflexions-/Dorsalextensionsmoment des Sprunggelenks beim Gehen mit
normalen ("Control") und MBT ("Unstable Test") Schuhen. Eine Erhéhung des Moments im ersten Viertel und
eine folgende Reduktion sind sichtbar, aber nicht als signifikant nachweisbar (Nigg, Hintzen, et al., 2006).

Auch Romkes et al. (2006) haben sich mit dem Einfluss von MBT Schuhen auf
biomechanische Aspekte und Muskelaktivititen beim Gehen beschéftigt. In einem &hnlich
methodischen Vorgehen wie Nigg et al. (2006) haben sie ein dreidimensionales
Bewegungsanalysesystem und ein Elektromyographiesystem verwendet, um kinematische
und kinetische Daten sowie Muskelaktivitaiten wahrend eines gesamten Gangzyklus zu
erfassen. Romkes et al. (2006) konnten einerseits Unterschiede in Weg-Zeit-Parametern
nachweisen, sowie Unterschiede in kinematischen und teilweise auch in kinetischen
Parametern feststellen. Personen mit MBT Schuhen gingen bei selbst gewahlter
Gehgeschwindigkeit langsamer als mit normalen Schuhen und machten dabei kleinere
Schritte. Die erhthte Dorsalextension wahrend der ersten Halfte der Standphase konnten
auch Romkes et al. (2006) als signifikant nachweisen. Des Weiteren zeigten Personen mit
MBT Schuhen einen geringeren Bewegungsumfang (Range of Motion, ROM) in Huft- und
Kniegelenk in der Sagittalebene (vgl. Abbildung 14).
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Abbildung 14 Exemplarische Beispiele fir die Kinematik von Huft-, Knie-, und Sprunggelenk der Studie von
Romkes et al. (2006). LINKS: Reduzierte ROM und reduzierte maximale Flexion und Extension des Huftgelenks.
MITTE: Reduktion des ROM im Kniegelenk und Reduktion der maximalen und minimalen Knieflexion. RECHTS:
Erhohte Dorsalextension wahrend der ersten Halfte der Standphase im Sprunggelenk. Die gestrichelte Linie zeigt
das Gehen mit MBT Schuhen, die durchgezogene Linie das Gehen mit normalen Schuhen.
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Romkes et al. (2006) weisen aufgrund der veradnderten Kinematik auch auf signifikante
Unterschiede in Muskelaktivitaten hin. So zeigte sich, dass die Aktivitat des M. tibialis
anterior in den ersten 12% des Gangzyklus signifikant reduziert und dann wahrend der
Schwungphase signifikant erhoht war. Zusatzlich zeigte der Antagonist, der M.
gastrocnemius, eine signifikante Erhohung fur das Gehen mit MBT Schuhen in der
terminalen Schwungphase und wahrend der ersten Halfte der Standbeinphase. Auch der
vastus medialis und lateralis zeigten erhdhte Aktivitdten, in diesem Fall wahrend der Mitte
der Standphase (vgl. Abbildung 15).
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Abbildung 15 Exemplarische Beispiele von drei ausgewahlten Muskelgruppen der Studie von Romkes et al.
(2006). LINKS: Erhohte Aktivitat des M. gastrocnemius wahrend der ersten Halfte der Standbeinphase. MITTE:
Erhdhte Aktivitat des M. vastus lateralis wahrend der Mitte der Standbeinphase. RECHTS: Reduzierte Aktivitat
des M. tibialis anterior wahrend der Standbeinphase und erhdhte Aktivitdt wéhrend der Schwungphase. Die
gestrichelte Linie zeigt die Muskelaktivitat beim Gehen mit MBT Schuhen, die durchgezogene Linie beim Gehen
mit normalen Schuhen. Daten sind auf die maximale Aktivitdt beim BarfuRgehen amplitudennormalisiert. Die
umrandeten Abszissenwerte geben einen signifikanten Unterschied zwischen MBT und normalen Schuhen an.

Die beiden Autorinnengruppen Nigg et al. (2006) und Romkes et al. (2006) haben, wie
bereits oben beschrieben, vergleichbare dreidimensionale Bewegungsanalysesysteme,
Kraftmessplatten und invers-dynamische Methoden verwendet, um kinematische und
kinetische Parameter beim Gehen mit und ohne instabilen Sohlenkonstruktionen zu
erfassen, sowie elektromyographische Methoden zur Bestimmung von Muskelaktivitdten
eingesetzt. Obwohl methodische Vorgehensweise und technisches Equipment sehr dhnlich
waren, kamen beide Gruppen speziell fir kinetische Parameter zu widersprichlichen
Ergebnissen. Nigg et al. (2006) konnten in ihrer Untersuchung Anderungen in
kinematischen, kinetischen und elektromyographischen Daten finden. Es zeigten sich
hohere Muskelaktivitaten sowie eine Reduktion der Gelenksmomente beim Gehen mit MBT
Schuhen. Die meisten Effekte konnten zwar nicht als statistisch signifikant nachgewiesen
werden, zeigten aber einen deutlichen Trend. In den Untersuchungen von Romkes et al.
konnten, &hnlich wie bei Nigg et al. (2006), auch erhéhte Muskelaktivitdten und geanderte
Bewegungsmuster wahrend des Gehens mit MBT Schuhen festgestellt werden. Vor allem
aufgrund einer erhohten Kniegelenksflexion und verstarkter Aktivierung des M. vastus

medialis und laterlis empfehlen die Autorinnen gerade bei Patientinnen mit Knieproblemen
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Vorsicht bei der Nutzung solcher Schuhkonzepte. Grundsétzlich lasst sich aber festhalten,
dass beide Studien ahnliche Anderungen in biomechanischen Parametern feststellen
konnten, jedoch liegen keine konsistenten Aussagen uber kinetische Aspekte vor. Mit
Verweis auf diese Tatsache haben Buchecker et al. (2010) Gelenksbelastungen wahrend
des Gehens fir Ubergewichtige Manner erfasst. Es wurden Gelenksmomente und

Muskelaktivitaten bei zehn Ubergewichtigen Mannern bestimmt und ausgewertet.
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Abbildung 16 Daten zur Kinematik und Kinetik fur das Kniegelenk der Studie von Buchecker et al. (2010): (a)
Midstance Knieflexionswinkel, (b) maximales Knieflexionsmoment und (c) erstes und zweites Adduktionsmoment
im Kniegelenk wahrend der Standbeinphase. Die Balkendiagramme zeigen den Mittelwert des jeweiligen
Parameters.

Ziel ihrer Arbeit war vor allem auch den méglichen Einsatz instabiler Schuhkonzepte bei
Gonarthrosepatientinnen besser abschatzen zu kénnen, da diese Patientinnengruppe
voraussichtlich von Schuhen, welche Belastungen auf das Kniegelenk beim Gehen
reduzieren, profitieren konnte. Die Ergebnisse, zeigten, dass durch das Tragen von MBT
Schuhen tatséchlich Knie-Adduktionsmomente signifikant reduziert werden kénnen,
zumindest fir die untersuchte Probandinnengruppe (siehe Abbildung 16). Zu beachten ist
allerdings, dass Nigg et al. (2006) und Romkes et al. (2006) beide gesunde, relativ junge
Probandinnen fir ihre Untersuchungen rekrutiert haben, Buchecker et al. (2010) allerdings

Ubergewichtige mannliche Probanden. Daher sind die Ergebnisse beider Studien nur mit
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Vorsicht vergleichbar und tragen aufgrund ihrer unterschiedlichen Zielsetzung nur in
bedingtem Mal3e dazu bei, ein generelles Verstandnis fur die Wirkungsweise solcher
Schuhkonzepte auf biomechanische Aspekte beim Gehen zu erhalten.

Grundsatzlich haben sich die meisten Studien, welche sich mit den biomechanischen
Aspekten des Gehens mit MBT Schuhen beschéftigt haben, auf das Fortbewegen im Gehen
fokussiert. Boyer und Andriacchi (2009) haben die Auswirkung von MBT Schuhen auf
biomechanische Aspekte des Laufens untersucht. Sie konnten im Grunde &hnliche
Auswirkungen wie andere Autorinnen beim Gehen feststellen, vor allem im Bezug auf das
Sprunggelenk. Wéhrend des initialen Bodenkontakts der Ferse und wéahrend der
Midstancephase konnte eine erhohte Dorsalextension festgestellt werden. Zusétzlich
zeigten sich signifikant reduzierte Dorsalextensions- und Plantarflexionsmomente wahrend
des Laufens. Die Bodenreaktionskréfte betreffend, zeigte sich eine signifikante Reduktion
des ersten medialen Maximums sowie der Abdruckkraft wahrend der terminalen Standphase
(vgl. Abbildung 17).
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Abbildung 17 Vertikale, medio-laterale und anterior-posterior Bodenreaktionskrafte beim Laufen mit MBT
Schuhen (Grau) und normalen Schuhen (Schwarz), Boyer und Andriacchi (2009). * zeigt signifikante
Unterschiede zwischen den Schuhen.

Verschiedenste Ansétze in der Bewegungswissenschaft, wie nichtlineare Systemtheorien,
Chaos Theorie (vgl. Witte, 2002) oder auch der Ansatz des Differentielles Lernen
(vgl. Schéllhorn, 2003; Schdllhorn, Mayer-Kress, Newell, & Michelbrink, 2009) haben die
Notwendigkeit bzw. Wichtigkeit von Variabilitdt in Bewegungsablaufen hervorgehoben. Es
wird vermutet, dass Variabilitat eine entscheidende Grof3e fur das Erlernen und Optimieren
von Bewegungen, sowie fur das Regulieren und Anpassen von Bewegungsabldufen auf
Storeinflisse von aulden, ist. Laut Stoggl et al. (2010) stellt sich mittlerweile nicht mehr die
Frage, ob Variabilitat eine wichtige Rolle fiir das Erlernen motorischer Fahigkeiten darstellt,
sondern vielmehr die Frage nach der optimalen Dosierung und Art der Variabilitdt sowie, wie
diese in den Alltag integrierbar ist. Die Autorinnen haben dazu die Vermutung aufgestellt,

dass eine instabile Sohlenkonstruktion, wie der MBT, dazu genutzt werden kénnte, um diese
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Variabilitat im Alltag zu integrieren. Ziel ihrer Studie war es, zu Uberprifen, ob durch das
Gehen mit MBT Schuhen eine hdhere Variabilitat in ausgewdhlten biomechanischen
Parametern erzielt werden kann, als mit normalen Schuhen. Dies sowohl vor als auch nach
einer 10-wdchigen Anpassungsphase. Dazu wurden beim Gehen auf einem Laufband bei
einer Geschwindigkeit von ca. 5 km h™insgesamt 12 gesunde Probandinnen untersucht. Als
Parameter dienten die plantare Druckverteilung, Weg-Zeit-Parameter des Gangzyklus,
kinematische Parameter und Muskelaktivitdten wahrend des Gehens mit normalen und MBT
Schuhen. Dies sowohl vor und nach einer 10-wéchigen Trainingsintervention, wobei die
Schuhe in diesem Zeitraum zumindest vier Stunden pro Tag getragen werden mussten. Die
Ergebnisse zur Variabilitat der erhobenen Parameter zeigten, dass speziell zu Beginn eine
um ca. 35% erhohte Variabilitat fur die MBT Schuhen feststellbar war. Diese erhdhte
Variabilitat beim Tragen der MBT Schuhe reduzierte sich innerhalb der zehn Wochen
allerdings fir beide Schuhsituationen anndhernd auf das gleiche Niveau. Die Autorinnen
sehen sich anhand der Ergebnisse in ihrer Vermutung bestétigt, dass das Tragen von
instabilen Schuhkonzepten zumindest fir eine gewisse Zeitdauer die gewiinschte Variabilitat
in Bewegungsablaufen, vor allem auch in hoch automatisierten Bewegungsablaufen, wie
dem Gehen, herbeifihren kann. Stoggl et al. (2010) vermuten, dass instabile
Schuhkonzepte daher gezielt dazu genutzt werden kdnnten, einerseits uberbeanspruchte
bzw. hauptsachlich genutzte biologische Strukturen im Alltag zu entlasten und gleichzeitig
Strukturen, welche nicht bzw. nur geringfligig genutzt werden, verstarkt zu belasten und
dadurch gezielt zu trainieren. Dies konnte vor allem auch bei langem, monotonen Stehen
oder Gehen auf flachem, geraden Untergrund helfen, Bewegungsmuster aufzulésen und

Variabilitit zu schaffen.

3.2.3 Einfluss auf biomechanische Aspekte des Gehens — obere
Extremitaten

Wahrend des Gehens lasst sich der Kdrper in zwei Funktionseinheiten unterteilen (Gotz-
Neumann, 2006, S. 25), den Lokomotor (Becken und Beine) und den Passagier
(Oberkdrperhalfte und Becken). Aus Sicht der klinischen Ganganalyse kann der Passagier
als eigene Einheit angesehen werden, welcher vom Lokomotor transportiert wird. Aus
diesem Grund haben sich die bisherigen Untersuchungen wahrscheinlich grof3teils nur auf
den Bereich des Lokomotors beschrankt. Allerdings l6st der Akt des Gehens in beiden
Funktionseinheiten Bewegungen und Muskelaktivitdten aus. Bedenkt man, dass der
Passagier ca. 70% der gesamten Kérpermasse ausmacht und dieses Gewicht standig durch
kontrollierte Bewegungen der unteren Extremitaten tber der Unterstitzungsflache gehalten

bzw. kontrolliert werden muss, spielt die Aus- und Aufrichtung des Oberkdrpers doch eine
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wesentliche Rolle fiir eine ganzheitliche biomechanische Betrachtungsweise. Zudem werden
diese Schuhkonzepte oftmals fur den Alltagsgebrauch und nicht nur fir rein therapeutische
Zwecke beworben und auch so geniitzt. MBT gibt beispielsweise an, dass sich durch das
Tragen der Schuhe auch eine aufrechtere Haltung beim Gehen einstellen soll’.

Daher sollte ein zusatzliches Ziel jeder komplexen biomechanischen Untersuchung dieser
Schuhkonzepte sein, die moglichen Effekte auf Oberkorperausrichtung und -haltung zu
qguantifizieren, um die Wirkung fir Personen im Alltag besser abschéatzen zu kénnen. Hierzu
findet sich allerdings in der bestehenden Evidenz nur eine Untersuchung, welche von New
und Pearce (2007) durchgefiihrt wurde. Die Autorinnen konnten zwar einen signifikanten
Einfluss auf Oberkorperflexion und Beckenkippung in der Phase des initialen
Fersenkontakts nachweisen, allerdings unterliegen die Ergebnisse gewissen
Einschrankungen, da fur die Erfassung der kinematischen Daten lediglich ein

zweidimensionales Bewegungsanalysesystem eingesetzt wurde.

" http://at.mbt.com/Home/Benefits.aspx (Zugriff am 10.12.2011)
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3.3 Zusammenfassung der Evidenzlage

Kurz zusammengefasst wurden folgende Einflisse durch MBT Schuhe in der Literatur
beschrieben:

(1) Erhohte COP-Schwankung in medio-lateraler und anterior-posterior Richtung im
bipedalen Stand

(2) Reduktion der Spitzendruckwerte im MittelfuR- und Fersenbereich sowie eine
kompensatorische Erhéhung im Zehenbereich

(3) Erhohte Dorsalextension wahrend der ersten Halfte der Standbeinphase

(4) Reduzierter Bewegungsumfang in Huft- und Kniegelenk in der Sagittalebene

(5) Geringe Reduktion der Knie- und Huftgelenksmomente (jedoch wurde hier lediglich
ein Trend zur Signifikanz festgestellt)

(6) Reduktion der Knie-Adduktionsmomente

(7) Verringerte Gehgeschwindigkeit und Schrittlange

(8) Reduktion der Aktivitat des M. tibialis anterior wéhrend der ersten 12% des
Gangzyklus sowie erhohte Aktivitat wahrend der Schwungbeinphase

(9) Erhohte Aktivitat des M. vastus medialis und lateralis wahrend der mittleren
Standbeinphase

(10) Erhohte Variabilitét in biomechanischen Parametern wahrend des Gehens mit MBT
Schuhen

Betrachtet man die Evidenzlage des bereits eingangs erwéhnten Reebok Easy Tone
Schuhkonzepts, so gibt der Hersteller zwar an, die beworbenen Effekte der ET Schuhe in
eigenstandigen Untersuchungen nachgewiesen zu haben, allerdings finden sich dazu in den
aktuellen wissenschaftlichen Datenbanken und facheinschldgigen Zeitschriften bis dato

noch keine veroffentlichten Studien.
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4 Zielsetzung & Hypothesenbildung

» A good theory should allow us to make statements about the state oft the world.
Statements about the world are good things: they allow us to make sense of our
world, and to make decisions that affect our future.”

(Field, 2009, S. 5)

Aufgrund der noch sehr beschrankten Evidenzlage zur Wirkungsweise von instabilen
Schuhkonzepten, der teils inkonsistenten Ergebnisse zu kinetischen Aspekten und fehlender
Ergebnisse zur Oberkdrperaufrichtung und aufgrund der noch ganzlich fehlenden Evidenz
zu dem aktuell von Reebok vorgestellten Schuhkonzept, liegt das Ziel dieser Arbeit in
folgenden drei Punkten:

(1) Quantifizierung der postulierten Instabilititen im Stehen flr beide instabile

Schuhkonzepte und einen Kontrollschuh

(2) Quantifizierung von biomechanischen Parametern fir Lokomotor und Passagier
wahrend des Gehens mit beiden instabilen Schuhkonzepten und einem
Kontrollschuh

(3) Vergleich der erhobenen Parameter zwischen den instabilen Schuhkonzepten und

der Kontrollschuhsituation

Basierend auf der bestehenden Evidenz wird fur die hier vorliegende Arbeit folgende
Forschungshypothese aufgestellt:

Das Tragen eines Schuhs mit instabiler Sohlenkonstruktion wie der Masai Barful}
Technologie oder der Reebok Easy Tone Technologie fuhrt in den biomechanischen

Ablaufen des Gehens und Stehens zu Veranderung.

Des Weiteren wurden fur die Testsituation MBT/ET sowie fir die einzelnen Bereiche der
biomechanischen  Parameter  (Kinematik, Kinetik, = Muskelaktivitaten)  einzelne

Forschungshypothesen aufgestellt (siehe folgende Kapitel).
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Fur die Uberprifung einer wissenschaftlichen Forschungshypothese ist es laut Bortz und
Schuster (2010, S. 98) notwendig, die Forschungshypothese in statistische Hypothesen zu
Uberfihren. In der Regel kann man zwischen gerichteten und ungerichteten statistischen
Hypothesen unterscheiden. Von einer ungerichteten Hypothese wird dann gesprochen,
wenn irgendein Unterschied/Zusammenhang postuliert wird, ohne dessen Richtung
vorzugeben. Dies macht vor allem dann Sinn, wenn aus der Literatur heraus noch keine
Hinweise Uber dessen Richtung ableitbar sind. Besteht jedoch der Grund zur Annahme,
dass ein zu Uberprifender Effekt in eine ganz bestimmte Richtung ausfallen wird, so ist es
maoglich, die statistische Hypothese gerichtet zu formulieren. Vorteil dieser Variante ist, dass
bei der anschlieRenden statistischen Uberprifung einseitiy getestet werden kann und
dementsprechend eine hohere statistische Power resultiert. Der Nachteil besteht darin, dass
man theoretisch keine weiteren Aussagen treffen darf, sollte der Effekt doch in die andere
Richtung ausschlagen. Fir die instabile Sohlenkonstruktion MBT bestehen bereits einige
Studien, wie im vorigen Kapitel ausgefiihrt. Daher ware hier grundsatzlich die Formulierung
von gerichteten Hypothesen moglich. Aufgrund der Tatsache, dass allerdings innerhalb der
bestehenden Evidenz noch teilweise kontroverse Ansichten und Ergebnisse bestehen,
wurde darauf verzichtet und es wurden lediglich ungerichtete statistische Hypothesen
formuliert. Alle statistischen Tests in dieser Arbeit wurden daher dementsprechend

zweiseitig durchgefihrt.
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4.1 Forschungshypothesen fur die MBT Testsituation
Folgende Forschungshypothesen wurden fir die MBT-Gruppe aufgestellt:

Kinematik, Kinetik und Muskelaktivitaten des Lokomotors:

H1: Es gibt einen signifikanten Unterschied in kinematischen Parametern der unteren
Extremitaten zwischen dem MBT Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im
Gehen.

H2: Es gibt einen signifikanten Unterschied in kinetischen Parametern der unteren
Extremitaten zwischen dem MBT Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im
Gehen.

H3: Es gibt einen signifikanten Unterschied in den Muskelaktivitaten der unteren
Extremitaten zwischen dem MBT Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im
Gehen.

Kinematik des Passagiers:

H4: Es gibt einen signifikanten Unterschied in kinematischen Parametern des
Oberkoérpers zwischen dem MBT Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im
Gehen.

Center Of Pressure Schwankungen:

H5: Es gibt einen signifikanten Unterschied in der anterior-posterior und medio-lateralen
COP Schwankung zwischen dem MBT Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation
im Stehen.
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4.2 Forschungshypothesen fir die ET Testsituation

Folgende Forschungshypothesen wurden fir die ET-Gruppe aufgestellt:

Kinematik, Kinetik und Muskelaktivitaten des Lokomotors:

H6: Es gibt einen signifikanten Unterschied in kinematischen Parametern der unteren
Extremitaten zwischen dem ET Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im
Gehen.

H7: Es gibt einen signifikanten Unterschied in kinetischen Parametern der unteren
Extremitaten zwischen dem ET Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im
Gehen.

H8: Es gibt einen signifikanten Unterschied in den Muskelaktivititen der unteren
Extremitaten zwischen dem ET Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im
Gehen.

Kinematik des Passagiers:

H9: Es gibt einen signifikanten Unterschied in kinematischen Parametern des
Oberkoérpers zwischen dem ET Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im
Gehen.

Center Of Pressure Schwankungen:

H10: Es gibt einen signifikanten Unterschied in der anterior-posterior und medio-lateralen
COP Schwankung zwischen dem ET Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation
im Stehen.
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5 Methoden

The transformation of biomechanics from an observational and intuitive science
to one based on quantification and mathematical analysis created an exciting
new perspective for the analysis of human movement and locomotion.

(Nigg & Herzog, 2007, S. 30)

In Folge wird das methodische Vorgehen dieser Arbeit naher beschrieben. Dies beinhaltet
die Beschreibung der Teilnehmerinnen, des Rekrutierungsprozesses, des Studiendesigns,
der Vorgehensweise zur Abschatzung der notwendigen Fallzahl, des Studienprotokolls

sowie eine Beschreibung der verwendeten Messkette.

5.1 Teilnehmerlnnen (TN)

Insgesamt wurden 28 gesunde Studentinnen (N = 28, Manner = 14, Frauen = 14 ) aus der
Fachhochschule St. Pdlten fir diese Studie herangezogen. Davon wurden jeweils 14 TN der
MBT und 14 TN der ET Gruppe zugeordnet. Ein- und Ausschlusskriterien wurden wie folgt
definiert: alle TN mussten gesund und frei von orthopadischen Erkrankungen/Problemen
und Schmerzen sein, sowohl fir die oberen als auch die unteren Extremitaten. Des
Weiteren mussten vergangene orthopadische Probleme/Verletzungen zum Zeitpunkt der
Testung mindestens sechs Monate zuriick liegen. Sollten TN instabile Schuhkonzepte
bereits in Verwendung gehabt haben, so wurden auch diese aus der Untersuchung
ausgeschlossen. Alle TN wurden vor Beginn der Studie Uber die geplante Malinahmen und
Datenaufzeichnung informiert und haben vor Studienstart eine Teilnehmerlnneninformation
und Einwilligungserklarung unterschrieben. Die Studie selbst wurde durch die
Ethikkommission der Medizinischen Universitat Wien am 11. Janner 2011 genehmigt
(EK Nr.: 1124/2010).

5.2 Studiendesign

Die Studie wurde fur die MBT- und ET-Gruppe jeweils getrennt durchgefuhrt. Die Daten fir
die MBT Gruppe wurden in den Monaten Juli und August (2011) an insgesamt drei Tagen
aufgezeichnet. Daten fur die ET Gruppe wurden im September (2011) an insgesamt funf
Tagen erhoben. Vor den eigentlichen Datenaufnahmen wurden die TN beider Gruppen
aufgefordert, die jeweiligen Schuhe in einem Zeitraum von zwei Wochen vor der
eigentlichen Messung so oft wie mdglich wéahrend des Tages zu tragen, um sich an das

Schuhwerk zu gewothnen. Zudem wurden die TN der MBT Gruppe vor dieser
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Angewbhnungsphase von einem offiziellen MBT-Trainer in das Gehen mit dem MBT
Schuhkonzept eingeschult. Dem Konzept der Reebok Easy Tone Schuhe liegt keine
Einschulung fur das Gehen zugrunde, da diese Schuhe direkt fur den Verkauf im Handel
konzipiert sind. Daher wurden die TN der ET-Gruppe mit den Schuhen ausgestattet,
erhielten allerdings keine Einschulung in das Gehen.

5.3 Stichprobengrdél3e - Fallzahlschéatzung

Das Signifikanzniveau wurde in dieser Studie mit p = 0,05 festgelegt. Die StichprobengroRe
wurde basierend auf einem Signifikanzniveau von p = 0,05 und einer Test-Starke von 80%
(P =0,8; B =0,2) nach der Formel von Lieber (1990) abgeschatzt:

2
Gl. 10 n=>2 (%) (ta,v + t2(1—P).V)2

Wobei n die Anzahl an TN pro Gruppe ist, o die Standardabweichung (SD) der
Grundpopulation (entspricht in diesem Fall der Kontroll-Gruppe), 6 der zu erwartende Effekt
fur einen Parameter, a das Signifikanzniveau (p = 0,05; Wahrscheinlichkeit einen
Typ | Fehler zu begehen), v Anzahl der Freiheitsgrade, t,, t-Wert fiir dazugehoriges a und

der Anzahl an Freiheitsgraden (v) und P die gewlinschte statistische Teststarke (Power).

Beim genaueren Betrachten der Gleichung féllt auf, dass durch steigende Variabilitat in der
Grundpopulation n gréBer wird. Daher ist es laut Lieber (1990) umso wichtiger, alle
mdoglichen Fehlerguellen in Studiendesign und Datenerhebung bestmdéglich zu kontrollieren.
Ahnlich verhalt es sich mit dem zu erwartendem Effekt: erwartet man daher einen Effekt der
etwa gleich groR3 ist wie die SD der Grundpopulation, benétigt man voraussichtlich eine
wesentlich héhere Anzahl an TN als bei einem zu erwartendem Effekt der ein Vielfaches der

SD der Grundpopulation ist.

Der Prozess der Stichprobenumfangsschatzung nach Lieber (1990) ist ein iterativer
Prozess. Das bedeutet, dass zunéchst der Stichprobenumfang geschatzt werden muss,
danach die Gleichung (Gl. 10) mit der geschatzten Anzahl aufgel6st wird und danach mit der
,besseren® Umfangsschatzung eine neue Berechnung durchgefiihrt wird. Die erste
Schatzung der Stichprobengrofie wurde in Anlehnung an bereits bestehende Publikationen
und deren TN-Anzahl (Boyer & Andriacchi, 2009; Buchecker et al., 2010; Nigg, Hintzen, et
al., 2006; Romkes et al., 2006) durchgefihrt und auf n = 12 festgelegt.

Fur die Berechnung der Freiheitsgrade v (welche fir die anschlielende Ermittlung der
entsprechenden t-Werte notwendig ist) wurde die folgende Gleichung verwendet
(Lieber, 1990):
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Gl. 11 v=a(n-1)

Wobei a die Anzahl der Gruppen (in der vorliegenden Studie ist a = 2; MBT- bzw. ET- und
Kontroll-Gruppe) und n die zuvor geschatzte Anzahl an TN pro Gruppe sind. Fiur diese
Studie ergab sich folgender Freiheitsgrad:

Gl. 12 v=2(12-1) = 22

Aus einer t-Tabelle wurden danach fir v=22 und den zuvor bereits festgelegten

Signifikanzniveaus p = 0,05 und p = 0,2 (1-P) die beiden t-Werte (tq,; tz1-p)y) €rmittelt:
Gl. 13 toy = 1,717
tL2aa-p)yv = 0,8583

Die ermittelten Werte wurden in die Gleichung (Gl. 10) eingesetzt. Des Weiteren wurden in
Anlehnung an bereits publizierte Ergebnisse (Romkes et al., 2006) und dem methodischen
Vorgehen von Chung et al. (2010) eine durchschnittliche EffektgroRe fir kinematische
Parameter von 4,84° und eine SD von 4,18° angenommen. Dabei wurde auf folgende
kinematischen Daten von Romkes et al. (2006) zurickgegriffen (in der Sagittalebene):
Range of Motion (RoM) fur Hifte, Knie und Sprunggelenk wahrend der Standbeinphase;
maximale Flexion und Extension der Hifte, Knieflexion wahrend der Initial Contact und Mid
Stance Phase (IC flexion, MS min flexion), maximale Knieflexion, Dorsalflexion des
Sprunggelenks wahrend Initial Contact und Terminal Stance Phase (IC dorsiflexion, TS

dorsiflexion).

2
Gl. 14 n=2 (%) (1,717 + 0,8583)% = 9,9

Wiederholt man die Berechnung mit dem Ergebnis aus Gleichung (5) so kommt man auf
eine ahnliche Stichprobengrélle (ty,, = 1,734, ty1-p)y = 0,862; n = 10,1). Daher erscheinen
die geplanten 14 TN pro Gruppe ausreichend.

5.4 Studienprotokoll

Fiur jeden TN wurde insgesamt eine Aufnahmezeit von drei Stunden eingeplant. Innerhalb
dieser drei Stunden wurden alle notwendigen Daten sowohl fir den Kontrollschuh als auch
fur den Testschuh (MBT oder ET) erhoben und aufgezeichnet. Als Kontrollschuh dienten
beuqueme StralRen- oder Sportschuhe, welche die Probandinnen normalerweise in ihrer
Freizeit trugen. Ausgeschlossen waren Sandalen in jeder Form, festes Schuhwerk, wie

Berg- oder Wanderschuhe sowie Schuhe mit Absatz. In einem ersten Schritt wurden
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anthropometrische Daten wie Kdrpermasse, Korpergrol3e, Alter und Geschlecht erhoben.
Danach wurde jeweils das dominante Bein bestimmt. Hierfir wurden die TN aufgefordert
einen Ball dem Testleiter mit dem Fuld zu zupassen. Das Bein mit dem die TN den Ball
getreten haben, wurde als das dominante erachtet (Bisson, McEwen, Lajoie, & Bilodeau,
2010; Zoladz et al., 2007). Danach erfolgten insgesamt vier COP Messungen im Stehen fur
die Normalschuh- und Testschuhsituation. In weiterer Folge wurden nach den
Empfehlungen von SENIAM (Hermens et al.,, 2010) die Elektrodenpositionierungen
bestimmt und mit einem Stift an der Haut markiert. Dann erfolgten die Hautvorbereitung und
das Aufkleben der EMG-Elektroden. In einem weiteren Schritt wurden analog zu den

Vorgaben des Plug-In-Gait Modells (siehe Kapitel 5.5.2) die Marker auf der Haut aufgeklebt.

Nach Anbringung aller notwendigen Marker und Elektroden wurde den TN die
Versuchsdurchfihrung erklart. In der MBT Gruppe wurden fur alle TN immer zuerst die
normalen Schuhe getragen und danach die MBT Schuhe. In der Reebok Gruppe wurden
zuféallig sieben TN ausgewahlt, welche zuerst die normalen Schuhe getragen haben. Die
anderen sieben TN trugen zuerst die ET Schuhe®. Der Ablauf der eigentlichen Messungen
sah so aus, dass in Absprache mit den TN ein Anlaufweg von mindestens sieben Metern zur
Kraftmessplatte gewahlt und durch eine Holzfigur markiert wurde. Den TN wurden vor den
eigentlichen Aufnahmen so viel Zeit wie notwendig eingerdumt, um sich an das Gehen im
Labor zu gewohnen. Erst wenn die TN in der Lage waren, die Kraftmessplatte mit dem
Referenzbein bei selbstgewahlter Gehgeschwindigkeit regelmafig zu treffen wurden die
Aufnahmen gestartet. Die TN wurden aufgefordert auf einer definierten Gangstrecke von
insgesamt zehn Metern Lange, mehrmals bei frei gewahlter Gehgeschwindigkeit hin und
retour zu gehen (Boyer & Andriacchi, 2009; Buchecker et al., 2010; Romkes et al., 2006).
Des Weiteren wurden sie strikt darauf hingewiesen, nicht auf den Boden oder auf die
Kraftmessplatte zu achten sondern ihrem natirlichen Gangrhythmus zu folgen. Wéahrend der
eigentlichen Aufnahmen wurde fir jeden Versuch vom Testleiter kontrolliert, ob der
Kraftmessplattentreffer mit dem Referenzenbein gliltig war oder nicht. Insgesamt wurden
zehn Aufnahmen jeweils fur die Normalschuh- und die Testschuhsituation aufgezeichnet,

wobei im Anschluss pro Aufnahme immer ein Gangzyklus untersucht wurde.

® Siehe entsprechende Erklarung in der Diskussion zu den Weg-Zeit-Parametern in Kapitel 7.1
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5.5 Messeinrichtungen

Die Datenaufnahme wurde am Zentrum fir Sportwissenschaft der Universitat Wien im Labor
der Abteilung Biomechanik, Bewegungswissenschaft und Sportinformatik durchgefinhrt.

5.5.1 Kistler - Mehrkomponenten Kraftmessplatte

In  der klinischen wund biomechanischen Gang- und Bewegungsanalyse sind
Kraftmessplatten ein  weit verbreitetes  Messinstrument. Mit ihnen  kdnnen
Bodenreaktionskrafte und —reaktionsmomente zeitaufgelost erfasst werden. In der hier
vorliegenden Arbeit wurde eine Kraftmessplatte vom Typ 9281B11 (KISTLER, Winterthur,
CH) verwendet, welche eben in den Boden des Labors eingelassen war. Die
Bodenreaktionskrafte wurden zeitsynchron zu den kinematischen Daten mit einer

Aufnahmefrequenz von 1000Hz erfasst.

5.5.2 VICON - Positionserfassungssystem

Kinematische Daten wurden mittels des optoelektronischen VICON Motion Capture Systems
(VICON, Oxford, UK) aufgezeichnet. Das System beinhaltete insgesamt sechs 1,3 MP und
zwei 4,0 MP Infrarot-Kameras, welche Uber ein MX Net miteinander verbunden waren.
35 retroreflektierende sphéarische Marker wurden entsprechend dem Plug-In-Gait Marker-Set
(VICON) an der Haut- und Schuhoberfliche der TN angebracht (Abbildung 18). Die
Kameras wurden so aufgestellt, dass die TN ungehindert mindestens 10 Meter geradeaus
bei selbstgewahlter Geschwindigkeit gehen konnten, und gentgend Anlauf- sowie

Abbremsstrecke zur Verfligung stand (Abbildung 18).
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Abbildung 18 OBEN: Kamerasetup bestehend aus insgesamt acht Kameras. Die grine Flache in der Mitte des
Observationsvolumens ist die verwendete Kraftmessplatte. UNTEN: Das Marker Setup des VICON Plug-In-Gait
besteht aus insgesamt 35 sphéarischen reflektierenden Markern mit einem Durchmesser von 14mm.

Kinematische Daten wurden mit 200Hz aufgezeichnet und mit der Software VICON Nexus
(v.1.6), MatLab (MathWorks 7.12.0 R2011a) sowie einer Toolbox fiir die Bearbeitung von
*.C3D Files in MatLab (Walker & Rainbow, 2011) aufbereitet und ausgewertet (siehe
Anhang A: Quellcode MatLab Auswertung).

5.5.3 Delsys -Elektromyographie

Elektromyographische Daten wurden mit Hilfe des drahtlosen Myomonitor EMG-Systems
(DELSYS, Boston, Massachusetts, USA) mit einer Aufnahmefrequenz von 1000Hz
zeitsynchron mit den kinematischen und kinetischen Daten aufgezeichnet. Insgesamt
wurden folgende Muskeln erfasst: M. vastus medialis (VM), M. vastus lateralis (VL),

M. biceps femoris (BF), M. tibialis anterior (TA), M. glutaecus maximus (GM),
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M. gastrocnemius medialis (GMM), und M. peroneus longus (PL). Die Hautvorbereitung und
die Elektrodenklebung wurden nach den Richtlinien der European recommendations for
surface electromyography — SENIAM (Hermens et al., 2010) durchgefiihrt. An den Stellen
der Elektrodenklebungen wurde mit einem Einwegrasierer die Behaarung entfernt sowie die
erste Hornschicht der Haut etwas aufgeraut und danach mit einer speziellen
Hautreinigungslosung der Firma EVERY die Haut weiter vorbereitet. Die Referenzelektrode
wurde entsprechend der Empfehlung von Freriks et al. (1999 In: Banzer et al., 2003, S. 170)
am Handgelenk der TN angelegt. Um Kabelartefakte zu vermeiden, die Bewegungsfreiheit
der TN aber nicht einzuschranken, wurden 10 cm breite elastische Fixierbinden (Pehahaft)
verwendet, um die Kabel zu fixieren (siehe dazu als Beispiel Abbildung 18). Je nach
Notwendigkeit wurden die Kabel der Elektroden des Oberschenkels und/oder

Unterschenkels mit diesen Binden fixiert.

5.5.4 Datenaufbereitung, -filterung und -reduktion

Kinematische und kinetische Daten wurden wie bereits oben erwdhnt mit dem Programm
VICON Nexus aufgezeichnet und in dem daflr vorgesehen Datenformat *.C3D als Rohdaten
abgespeichert. In VICON Nexus selbst wurden die Rohdaten der Kraftmessplatte (sowohl
die Daten der COP-Versuche als auch die Daten der Ganganalyse) mit einem zero-lag
Butterworth Filter 4ten Ordnung und einer Cut-Off Frequenz von 6Hz gefiltert. Kinematische
Daten wurden mit demselben Filter und einer Cut-Off Frequenz von 40Hz gefiltert. Auswahl
und Einstellungen der Datenfilterung wurde analog zu bestehenden Studien und zu
generellen Empfehlungen in der Literatur getroffen (Buchecker et al., 2010; Nigg, Hintzen, et
al., 2006; Romkes et al., 2006; Winter, 2005). Erst nach der Filterung der Daten wurden
mittels des Plug-In-Gait die inversdynamischen Berechnungen in VICON Nexus
durchgefiuihrt. Die Modelloutputs selbst wurden nicht weiter gefiltert. Die aufbereiteten Daten
wurden danach wieder als *.C3D Files abgespeichert. Die zeitsynchronen EMG-Daten
wurden in dem DELSYS spezifischen Datenformat *.emg abgespeichert. Die Aufbereitung
der EMG Rohdaten wurde in MatLab (siehe Anhang A) durchgefihrt. In einem ersten Schritt
wurden die EMG Rohdaten mit einem Butterworth Bandpassfilter 4ter Ordnung und den
beiden Cut-Off Frequenzen von 20 und 499Hz gefiltert um Bewegungs- und Kabelartefakte
zu eliminieren. Danach erfolgte die Gleichrichtung der EMG Signale. Aus diesen Signalen
wurden unter Verwendung eines Butterworth Filters 4ter Ordnung und einer Cut-Off

Frequenz von 10Hz jeweils eine Hullkurve gebildet (siehe Abbildung 19).
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(1) Roh Signal - M. Gastrocnemius Medialis (2) Gleichgerichtetes und gefiltertes Signal
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Abbildung 19 Schematischer Verlauf der einzelnen Datenaufbereitungsschritte fiir die EMG Daten anhand eines
Beispiels (M. Gastrocnemius medialis): (1) Roh Signal, (2) Bandpassfilterung und Gleichrichtung, (3)
Hullkurvenbildung und (4) Datensatz auf ausgewahlten Gangzyklus zurechtschneiden. Das gestrichelte Rechteck
(3) zeigt den ausgewahlten Gangzyklus fiir die weitere Analyse.

Die Wahl der Cut-Off Frequenz zur Bildung der Hiullkurve wurde dabei an Empfehlungen der
aktuellen Literatur (Shiavi, Frigo, & Pedotti, 1998; Winter, 2005) angelehnt (welche ca.
zwischen 3 und 10Hz liegen) und durch experimentelles Erproben ermittelt. Hierzu wurde
ein zufallig ausgewdahlter Datensatz mit unterschiedlichen Cut-Off Frequenzen in der
Reihenfolge von 3 bis 10 Hz gefiltert und jeweils einer visuellen Inspektion unterzogen. Im
Anschluss daran wurde die schlussendliche Cut-Off Frequenz anhand der Form der
Hullkurven ausgewahlt. Kriterien fur die Entscheidungsfindung waren (1) keine wellenartigen
(fast sinusférmigen) Hullkurvenauspragungen, (2) die individuelle Auspragung von lokalen
Maxima und Minima des Roh-Signals sollte in der Hullkurve representiert sein und (3)
entsprechend hochfrequente Anteile sollten moglichst eliminiert werden, ohne, dass dabei

zu wellenférmige Hullkurven entstehen.

Um die Daten in weiterer Folge auf biomechanische Parameter fir die anschlieRenden
Analysen reduzieren zu kénnen, war es aufgrund der nattrlichen Variabilitat in Schrittlange,
-dauer und —zeit sowohl innerhalb eines TN aber auch zwischen den einzelnen TN
notwendig, Gangzykluseinteilungen zu treffen und alle Daten auf diese Zykluseinteilungen
zeitlich zu synchronisieren und zu normieren. Konrad (2005, S. 36) beschreibt, dass selbst
in hochstandardisierten Bewegungsmustern, wie dem normalen Gang, eine signifikante

Differenz zwischen den Einzelzyklen erkennbar ist. Dies kann voraussichtlich auf die
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zufallsartige Natur der Uberlagerung von MUAPs (Motor Unit Action Potential) wahrend der
Bewegungssteuerung, aber vor allem auch auf die koordinative Variabilitéat, die sich in allen
menschlichen Bewegungen findet, zurtickgefiihrt werden.

In der Literatur besteht eine Vielzahl von Empfehlungen, wie bei der zeitlichen Normierung
von Ganganalysedaten vorgegangen werden soll. Diese reichen von der klassischen
linearen Interpolation bis hin zu komplexeren Methoden, wie Dbeispielsweise der
sogenannten Piecewise Linear Length Methode. Bei dieser Methode werden in einer
Trajektorie Points Of Interest (POI), also markante Punkte gesucht, und jeweils die
einzelnen Trajektorien stickweise tber die ZeitrAume zwischen den POI zeitnormalisiert und
danach wieder zusammengefuigt. Einen guten Uberblick, sowie Vor- und Nachteile der
jeweiligen Methoden, geben Helwig et al. (2011). Fir die Daten der hier vorliegenden Arbeit
wurde auf die klassische Methode der linearen Interpolation zwischen zwei aufeinander
folgenden Fersenkontakten mit dem Boden (Initial Contact — IC) desselben Beins
zurlickgegriffen. Die Begrindung fir diese Entscheidung liegt vor allem darin, dass die
Ergebnisse dadurch zur bestehenden Evidenz besser vergleichbar sind, da auch bei diesen

Studien vorwiegend auf diese Normalisierungsmethode zurtickgegriffen wurde.

Fiar die Auswertung der Bodenreaktionskrafte wurde daher das gesamte Zeitintervall der
Standbeinphase gewahlt. Dies entspricht der Phase vom ersten Fersenkontakt (IC) bis zum
Abheben der Zehe des gleichen Beins von der Kraftmessplatte (Toe Off, TO). Alle anderen
Daten wurden Uber einen gesamten Gangzyklus (IC bis folgender IC des gleichen Beins)
normiert. Die genaue Nomenklatur der Gangphaseneinteilung wird im Kapitel 5.6.2
beschrieben.
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Abbildung 20 LINKS: sechs exemplarische Trials fur den Kniewinkelverlauf in der Sagittalebene ohne zeitliche
Normierung und ohne zeitliche Synchronisierung tUber den Gangzyklus (IC — IC). MITTE: Dieselben Daten
zeitlich synchronisiert Uber einen Gangzyklus. RECHTS: Zeitnormierung auf 100% des Gangzyklus. Grin:
Mittelwert der sechs Trials, Grau = Standardabweichung.
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Basierend auf den Empfehlungen von Shiavi et al. (1998) und um zuféllige Abweichungen
oder auch Zufallsfehler in der Auswertung zu vermeiden, wurde neben der Zeitnormierung
fur jede Person und jede Schuhsituation jeweils eine Mittelwertskurve aus drei bzw. sechs
der erhobenen Versuche gebildet (fir die COP- und die Ganganalysedaten). Shiavi et al.
(1998) empfehlen speziell fir Ganganalysedaten zumindest sechs Gangzyklen zu mitteln
um reprasentative Ergebnisse zu erhalten. Die Daten selbst wurden in MatLab zeitlich
jeweils auf 100 Werte (=100%) normiert (siche Anhang A). Das bedeutet, dass alle
Datenreihen nach der zeitlichen Normierung jeweils 100 Messwerte aufwiesen. Erst dadurch
wurden die unterschiedlichen Versuche vergleichbar (siehe Abbildung 20). Danach wurden

pro Person und Testsituation jeweils die Mittelwertskurven gebildet.

5.5.5 Fehler der Messkette

Das folgende Kapitel soll Aufschluss tber mdgliche Messfehler und Ungenauigkeiten der
verwendeten Messkette geben, um die spateren Ergebnisse im Kontext dieser Messfehler

besser interpretieren zu kbénnen.

Die dreidimensionale Gang- und Bewegungsanalyse stellt nach Groen et al. (2012) ein
gangiges Verfahren in der klinischen Beurteilung von Weg-Zeit-Parametern, Kinematik und
Kinetik von Patientinnen mit unterschiedlichsten Pathologien dar. Sie wird sowohl im
Prozess der klinischen Entscheidungsfindung und —begriindung als auch zur Evaluation von
implementierten Interventionen bei Patientinnen mit Gangstérungen, Zerebralparesen,
Herzinfarkt und Personen mit Amputation der unteren Extremitaten eingesetzt. Groen et al.
(2012) streichen, speziell im Kontext der medizinischen Entscheidungsfindung, die
Wichtigkeit von reliablen Ergebnissen dieser Systeme heraus. In der Literatur finden sich
dazu bereits einige Studien, welche die Inter- und Intratesterreliabilitat solcher Systeme
untersucht haben (Gorton, Hebert, & Gannotti, 2009; Kadaba et al., 1989a; Mackey, Walt,
Lobb, & Stott, 2005; Steinwender et al., 2000; Yavuzer, Oken, Elhan, & Stam, 2008). Ein
systematischer Review von McGinley et al. (2009) konnte zeigen, dass vor allem die
Reliabilitat in Frontal- und Sagittaleben moderat bis hoch ist, allerdings eher niedrigere
Werte fur varus-valgus Stellung im Kniegelenk und generell fur Parameter der
Transversalebene existieren. Dies ist ein Grund, warum in dieser Arbeit lediglich Daten der

Sagittal- und Frontalebene ausgewertet wurden.

Messfehler (Variabilitat) von Bewegungsanalysedaten kdonnen laut bestehender Literatur auf
grof3teils funf Faktoren zurtickgefuhrt werden (Chiari, Della Croce, Leardini, & Cappozzo,
2005; Della Croce, Leardini, Chiari, & Cappozzo, 2005; Leardini, Chiari, Della Croce, &
Cappozzo, 2005):




Seite 60 von 161 Methoden

(1) Fehler basierend auf der Messtechnik selbst (z.B.: Linsenverzerrung der Kameras)
(2) Artefakte durch Hautverschiebungen

(3) physiologische Variabilitat in der Bewegung

(4) unterschiedliche Verfahren in der Anthropometrie sowie

(5) falsche bzw. ungenaue Markerplatzierung

Ein weiterer Grund fir Messfehler in der Bewegungsanalyse liegt in der unterschiedlichen
Auslegung der diversen Manuals biomechanischer Modelle sowie in der Schwierigkeit von
groBeren anatomischen Flachen (z.B.: laterale Flache des Kniegelenks) auf den
anatomischen ,Kennpunkt® fir die Markerplatzierung schlieen zu kodnnen. Laut
Ergebnissen von zwei Studien (Della Croce, Cappozzo, & Kerrigan, 1999; Della Croce et al.,
2005) besteht im Mittel eine intra-observer Reliabilitat im Identifizieren von anatomischen
Kennpunkten von 5 bis 21 mm und eine inter-observer Reliabilitdt von 12 bis 25 mm. Ein
solcher Fehler kann in den weiteren Berechnungen zu erheblichen Folgefehlern fihren.
Speziell fur das Kniegelenk konnte das auch beispielsweise von Groen et al. (2012) und
Szczerbik und Malgorzata Kalinowska (2011) gezeigt werden. Um diesen Fehler fur die hier
vorliegende Arbeit moglichst gering zu halten, wurden alle Marker aller Probandinnen nur
durch den Testleiter selbst angebracht, sowie fanden eine Vielzahl an Pretests statt, um
Routine im Identifizieren der anatomischen Kennpunkte und Anbringen der Marker zu

erlangen.

Die Messgenauigkeit des Positionserfassungssystems VICON selbst wurde von Windolf,
Gotzen und Morlock (2008) evaluiert. Mit Hilfe eines eigens konstruierten
Kalibrierroboterarms wurde ein vier Kamera VICON System auf seine Genauigkeit hin
Uberprift, auRerdem wurde getestet, wie sich Kameraposition, Markergrof3e und Gréf3e des
Observationsvolumens auf die Genauigkeit der Markerrekonstruktion auswirken. Fir ein
ordentlich justiertes Kamerasetup konnten sie eine Messgenauigkeit von bis zu 635 um
feststellen. Allerdings muss dieses Ergebnis in Kontext des sehr kleinen Observationsfeldes
interpretiert werden. Die Analyse der Messfehler fand fir ein Observationsfeld von
insgesamt 180 x 180 x 150 mm® (L x B x Hohe) statt. Das fiir diese Studie verwendete
Observationsfeld betrug ungeféahr eine GroRe von 5000 x 2000 x 2000 mm?, daher etwa das
Vierzigfache. Allerdings wurden in dem hier verwendetem Setup acht Kameras, in dem von
Windolf et al. (2008) nur vier Kameras verwendet. Zudem lag die Auflésung der einzelnen
CCD-Sensoren fur das hier verwendete Setup zwischen 1,3 und 4,0 Megapixel, Windolf et
al. (2008) haben hingegen lediglich MCam-60 Kameras mit einer geringeren Auflésung

verwendet. Trotzdem, basierend darauf, kann grundséatzlich davon ausgegangen werden,
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dass Bewegungsanalysesysteme wie das VICON System bei sorgfaltiger Kalibrierung und
Kamerapositionierung eine ausreichende Genauigkeit fur die klinische Ganganalyse bieten.

In dieser Arbeit wurde der mittlere Positionsfehler des VICON Systems empirisch auf
0,5 mm abgeschatzt. Hierzu wurde von 10 zuféllig ausgewahlten Trials (t = 1...10) die
Standardabweichung o; der Distanz zwischen zwei Markern (RWRA und RWRB, siehe
VICON Plug-In-Gait Markerset, vgl. Abbildung 18), welche auf einem ca. 14 Zentimeter
langen Stab befestigt waren, tber alle Frames (j = 1 ...m) pro Versuch ermittelt. Dies wurde
fur beide Testsituationen, MBT und ET, durchgefihrt, da das System zwischen diesen
beiden Testsituationen neu aufgebaut und kalibriert werden musste. Die Daten der Trials
wurden vor der Berechnung der Standardabweichung entsprechend der weiter oben bereits
beschriebenen  Prozedur in Kapitel 5.5.4 aufbereitet. Danach wurde die
Gesamtstandardabweichung g, fUr alle Versuche und alle Frames berechnet und als Maf3
fur den mittleren Positionsfehler herangezogen. Tabelle 1 zeigt die empirisch ermittelten
mittleren Distanzen L, und Standardabweichungen o, fiir alle Versuche, sowie den
Maximalabstand aller Messwerte vom Mittelwert pro Versuch max, (|L —L;|) und die
berechnete ~Gesamtstandardabweichung g, . Zur generellen Berechnung der
Standardabweichung wurde Gleichung (Gl. 15) herangezogen, wobei n fir die Anzahl der

Elemete x steht und i die Iteration fur die Elemente angibt.

1
Gl. 15 o= (ﬁZ?ﬂ(xi - f)z)z

Tabelle 1 Versuch zur Abschétzung des mittleren Fehlers fur das VICON System fir beide Testsituationen

MBT Testsituation ET Testsituation

Versuche L, —L; Versuche L, —L;
t=1..10) [ertn] o mm] max[tr(rlfn] Hb (t=1..10) [rrffn] o [mm] max[tr(nlfn] Hb

1 139,6 0,1 0,3 1 136,7 0,2 0,7

2 139,6 0,2 0,5 2 139,4 0,6 3,1

3 139,5 0,3 0,8 3 136,4 0,3 1,6

4 139,8 0,4 0,9 4 136,7 0,3 0,6

5 139,6 0,2 0,5 5 139,6 0,3 0,9

6 139,5 0,2 0,6 6 136,9 0,7 3,1

7 139,9 0,9 3,1 7 136,9 0,7 3,0

8 137,0 0,9 2,9 8 136,6 0,6 3,1

9 136,7 0,8 3,3 9 136,6 0,6 3,1

10 136,4 0,7 3,5 10 136,9 0,6 2,7
Mb'tztv‘?ll_v‘;i” 1385 05 1,6 Mt;tztvev'_"‘;eg” 1373 05 2,2
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Ahnlich zu den Ergebnissen von Windolf et al. (2008) liegt der empirisch geschatzte
Positionsfehler des verwendeten Bewegungsanalysesystems mit 0,5 mm in einem durchaus

annehmbaren Bereich.

Neben dem Fehler, welcher auf der Messungenauigkeit der einzelnen Systeme der
Messkette basiert, sollte auch ein Verstandnis Uber den gewdahlten Ansatz der
biomechanischen Modellierung (Plug-In-Gait Modell, VICON) zur Berechnung der
kinematischen und kinetischen Parameter vorhanden sein, um die Ergebnisse besser
verstehen und interpretieren zu konnen. Diese Modelle werden in der Regel dazu
verwendet, um aus den Trajektorien des gewahlten Markersetups kinematische und
kinetische Parameter fir die einzelnen Gelenke zu berechnen. Fast alle kommerziell
verfugbaren Systeme fir (klinische) Gang- und Bewegungsanalyse verwenden laut Baker
(2006) eine Variation des sogenannten Conventional Gait Models (Baker & Rodda, 2003),
welches laut Baker und Rodda auch unter dem Namen Newington, Gabe, Davis (1991),
Helen Hayes, Kadaba (1989a, 1990) oder aber VICON Clinical Manager (VCM, eine frihere
Version des Plug-In-Gait) referenziert wird. Nachteil der bestehenden Ansatze liegt vor allem
darin, dass die Modelle und die dementsprechenden Markersetups damals in Hinblick auf
eine moglichst geringe Anzahl an notwendigen Markern erstellt und konstruiert wurden, da
die Positionserfassungssysteme damals lediglich in der Lage waren eine geringe Anzahl an
Marker gleichzeitig zu erfassen. Das in dieser Arbeit verwendete Plug-In-Gait Modell ist eine
Weiterentwicklung des bereits oben erwahnten VCM Modells und basiert laut VICON (Vicon
Motion Systems, 2010, S. 2) auf dem ,.... Newington-Helen Hayes gait model.“. Als Referenz
gibt VICON in diesem Fall die Publikationen von Davis und Ounpuu und Kadaba et al.
(1991; 1990) an. Dieses hierarchische Modell benétigt zur Bestimmung eines Segments
jeweils das proximale Segment. Grundsatzlich kann das Modell in zwei Ansatze unterteilt
werden: (1) in ein kinematisches Modell, zur Bestimmung der einzelnen Kérpersegmente
und der entsprechenden Gelenkswinkel fur alle drei Kérperebenen und (2) in ein kinetisches
Modell, welches im Anschluss daran den definierten Segmenten Massen und

Tragheitsmomente zur Berechnung der kinetischen Parameter zuweist.

Vom Becken ausgehend wird tiber die einzelnen Beckenmarker zuerst das Segment Becken
definiert. Ausgehend von diesem Segment erfolgt die Bestimmung des Huftgelenkszentrums
Uber eine Regressionsgleichung nach dem Prinzip von Davis und Ounpuu (1991). Danach
erfolgen die Berechnungen fir das Oberschenkel-, Unterschenkel- und Ful3segment. Zur
Bestimmung der einzelnen Gelenkszentren verwendet das Plug-In-Gait die sogenannte
,Chord-Function® (vgl. Abbildung 21), mit welcher aus den XYZ Koordinaten von insgesamt

drei Markern, jeweils eine Ebene definiert wird. Einer dieser drei Punkte wird dabei immer
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als ein zuvor bestimmtes Gelenkszentrum definiert (,Known Joint Center®), ein zweiter
Marker als ein tatsachlicher Marker auf der Hautoberflache (,Joint Marker®), welcher einen
bestimmbaren, ,normalen® (d.h. im rechten Winkel zur gedachten Geraden ,Known Joint
Center — ,Required Joint Center”) Abstand (,Joint Center Offset) zu dem gesuchten
Gelenkszentrum (,Required Joint Center®) hat. Bei Betrachtung des Funktionsprinzips zur
Bestimmung der Gelenkszentren wird nochmals deutlich, wie entscheidend die korrekte
Platzierung des Gelenksmarkers ist, um eine mdglichst gute Approximation des ,Joint

Center Offset” zu erhalten.

Known Joint Centre

fo) /K LKJC
/ ) \\
/ \
/ \
Plane definition
marker ] " / \
/ \ @ LTIB
| | \
\
Required \ \
Joint Centre \ \
Joint Marker \\\ ‘
! 0.5 Ankle |
Joint Centre [ Width \
Offset
L_;L\ ———@ LANK
LAJC

Abbildung 21 LINKS: Die "Chord-Function" besitzt ihren Namen aufgrund der Tatsache, dass die drei Punkte
(zwei Gelenkszentren und ein Marker) in einer Ebene auf einem Kreisradius liegen. MITTE: Ein Beispiel fur die
Bestimmung des linken Sprunggelenkszentrums (Left Ankle Joint Center — LAJC) mit Hilfe der Chord-Function,
des Kniegelenkszentrums (Left Knee Joint Center — LKJC) und des Sprunggelenksmarkers (Left Ankle Marker —
LANK). Der Tibiamarker (Left Tibia Marker — LTIB) wird hierbei nur fur die Definition der Ebene verwendet..
RECHTS: Ubersicht sowie weiteres Beispiel zur Bestimmung des Kniegelenkszentrums (Vicon Motion Systems,
2008, S. 27-33).

Allerdings besteht seit kurzem Evidenz zu der Annahme, dass sowohl die Methode von
Davis und Ounpuu (1991) als auch andere vergleichbare Methoden (Bell, Brand, &
Pedersen, 1989; Bell, Pedersen, & Brand, 1990), welche momentan alle als
Standardverfahren zur Bestimmung des Hiftgelenkszentrums verwendet werden, selbst bei
gesunden Personen nicht immer ausreichend genau sind. Spatestens bei Patientinnen mit
Hiiftgelenksdysplasie® oder Deformationen des Beckens, stoRRen diese Anséatze schnell an
ihre Grenzen. Dies kann aber in der hier vorliegenden Arbeit grof3teils aul3er Acht gelassen
werden, da hier lediglich relativ junge und vor allem gesunde Personen als TN rekrutiert

wurden.

° Die Huftgelenksdysplasie ist eine angeborene Fehlanlage oder erworbene Fehlentwicklung des
Huftgelenks, vorrangig der Huftpfanne (Pfannendysplasie), mit begleitenden Fehlanlagen bzw.
Fehlentwicklungen des koxalen Femurendes im Sinne einer Steilstellung und/oder Vorwértsdrehung
des Schenkelhalses (Coxa valga/antetorta) (Niethard, 2010, p. 103).
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Nachdem alle Kérpersegmente uber das kinematische Modell definiert und Gelenkswinkel
berechnet wurden, erfolgt die kinetische Modellierung durch Zuweisen von Massen und
Tragheitsmomenten auf die einzelnen Segmente. Fir genauere Details zur kinetischen

Modellierung sei hier auf die Zusammenfassung von Baker und Rodda (2003) verwiesen.

5.6 Definition der biomechanischen Parameter

Insgesamt wurden 90 Parameter flr die Analysen im Stehen und Gehen definiert. Die
Parameter setzten sich aus den Kategorien COP-Schwankung, Weg-Zeit Parameter,
Bodenreaktionskrafte, Kinematik Passagier, Kinematik Lokomotor, Kinetik Lokomotor und

Muskelaktivitaten zusammen.

Tabelle 2 zeigt eine Auflistung aller Parameter, deren dazugehdrige Einheiten sowie eine
kurze Definition zur Berechnungsgrundlage. Die in der Tabelle verwendeten Abklrzungen
werden in den nachsten Kapiteln, welche die Parameter genauer beschreiben, erklart.

Tabelle 2 Bezeichnung, Beschreibung und Einheit der definierten biomechanischen Parameter, sowie deren
Berechnungsgrundlage

Parameterbezeichnung Einheit Beschreibung und Berechnungsgrundlage

Biomechanische Paramter im Stehen - COP-Schwankung

1 CcoPml mm Range der COP Schwankung in medio-lateraler Richtung

2 COPap mm Range der COP Schwankung in anterior-posterior
Richtung

3  SDml mm Standardabweichung der COP Schwankung in medio-

lateraler Richtung
(y-Koordinaten)
4 SDap mm Standardabweichung der COP Schwankung in anterior-
posterior Richtung
(x-Koordinaten)

5 COPvap mm/Sek. Summe der COP x Trajektorie dividiert durch die
verstrichene Zeit
6 COPvml mm/Sek. Summe der COP y Trajektorie dividiert durch die

verstrichene Zeit
Biomechanische Paramter im Gehen

Weg-Zeit-Parameter:

7 K Schritte/Min  Kadenz

8 Gv m/s Gehgeschwindigkeit

9 GzZD Sek. Gangzyklusdauer

10 GZL m Gangzyklusléange

11 SL m Schrittlange

12 SchD Sek. Schrittdauer

13 TO % Zeitpunkt Toe-Off
Bodenreaktionskréfte:

14 F1 %KG erste Kraftspitze der vertikalen BRK nach IC

15 F2 %KG lokales Minimum bei Hochentlastung wahrend MSt

16 F3 %KG zweites lokales Maximum wéahrend TSt und PSw

17 F5 %KG erstes lokales Minimum in anterior-posterior BRK

18 F6 %KG darauffolgendes lokales Maximum in anterior-posterior

BRK
19 F7 %KG kleine (meist) nach medial gerichtet Kraft wahrend IC und
LR

20 F8 %KG erstes lokales Maximum wéhrend LR

21 F9 %KG zweites lokales Maximum wéhrend TSt/PSw
Kinematik Passagier:

22 TNG ° Sagittalebene: Mittlerer Winkel zwischen den lokalen

Koordinatensystem des Oberkdrpers und dem globalen
Koordinatensystem des Labors

23 TNL ° Sagittalebene: Mittlerer Winkel zwischen den lokalen
Koordinatensystem des Oberkorpers und dem lokalen
Koordinatensystem des Beckens

24 BK ° Mittlere Beckenkippung in der Sagittalebene
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Kinematik und Kinetik Lokomotor - Sagittalebene:
25 Hi ° Huftflexion wahrend IC
26 H3 ° maximale Huftextension wahrend der Standbeinphase
27 H5 ° maximale Huftflexion wahrend der Schwungphase
28 H6 ° Range of Motion der Hifte
29 K1 ° Knieflexion wahrend IC
30 K2 ° maximale Knieflexion wéhrend LR
31 K3 ° maximale Knieextension wahrend MSt
32 K5 ° maximale Knielfexion wahrend der Schwungphase
33 K6 ° Range of Motion des Kniegelenks
34 Al ° Dorsalextension wéhrend IC
35 A2 ° maximale Plantarflexion wahrend LR
36 A3 ° maximale Dorsalextension wahrend der Standbeinphase
37 A5 ° maximale Dorsalextension wahrend der Schwungphase
38 A6 ° Range of Motion des Sprunggelenks
39 HM1 Nm/kg maximale Flexionsmoment der Hifte
40 HM2 Nm/kg maximale Extensionsmoment der Hiifte
41 KM1 Nm/kg erste maximale Extensionsmoment des Kniegelenks
42 KM2 Nm/kg maximale Flexionsmoment im Kniegelenk
43 KM3 Nm/kg zweite maximale Extensionsmoment im Kniegelenk
44  AM1 Nm/kg maximale Plantarflexionsmoment im Sprunggelenk
45 AM2 Nm/kg maximale Dorsalextensionsmoment im Sprunggelenk
Kinematik und Kinetik Lokomotor -
Frontalebene:
46 H7 ° maximale Hiftadduktion wahrend der Standbeinphase
47 H8 ° maximale Hiftabduktion wahrend der Schwungphase
48 H9 ° Range of Motion der Hiftebewegung
49 K7 ° Range of Motion des Kniegelenks
50 K8 ° maximale Adduktion (Varus) wahrend des Gangzyklus im
Kniegelenk
51 K9 ° maximale Abduktion (Valgus) wahrend des Gangzyklus im
Kniegelenk
52 HM3 Nm/kg erste maximale Hiftadduktionsmoment
53 HM4 Nm/kg zweite maximale Huftadduktionsmoment
54 KM5 Nm/kg erste maximale Knieadduktionsmoment
55 KM6 Nm/kg zweite maximale Knieadduktionsmoment
Muskelaktivitaten - EMG:
56 VM_IC uv Mittlere Muskelaktivitat wéahrend IC fir M. vastus medialis
57 VM_LR uv Mittlere Muskelaktivitat wéhrend LR fir M. vastus medialis
58 VM_MSt I\ Mittlere Muskelaktivitat wahrend MSt fir M. vastus medialis
59 VM_TSt I\ Mittlere Muskelaktivitat wahrend TSt fur M. vastus medialis
60 VM_PSw I\ Mittlere Muskelaktivitat wahrend PSw fur M. vastus medialis
61 VL_IC I\ Mittlere Muskelaktivitat wahrend IC fir M. vastus lateralis
62 VL_LR I\ Mittlere Muskelaktivitat wahrend LR fur M. vastus lateralis
63 VL_MSt I\ Mittlere Muskelaktivitat wahrend MSt fiir M. vastus lateralis
64 VL_TSt I\ Mittlere Muskelaktivitat wahrend TSt fur M. vastus lateralis
65 VL_PSw uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend PSw fur M. vastus lateralis
66 BF_IC uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend IC fur M. biceps femoris
67 BF_LR uv Mittlere Muskelaktivitat wéhrend LR fir M. biceps femoris
68 BF_MSt uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend MSt fir M. biceps femoris
69 BF_TSt uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend TSt fir M. biceps femoris
70 BF_PSw uv Mittlere Muskelaktivitat wéhrend PSw fur M. biceps femoris
71 TAIC uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend IC fur M. tibialis anterior
72 TA_LR uv Mittlere Muskelaktivitat wéhrend LR fir M. tibialis anterior
73 TA_MSt I\ Mittlere Muskelaktivitat wahrend MSt fiir M. tibialis anterior
74 TA_TSt I\ Mittlere Muskelaktivitat wahrend TSt fur M. tibialis anterior
75 TA_PSw I\ Mittlere Muskelaktivitat wahrend PSw fur M. tibialis anterior
76 GM_IC I\ Mittlere Muskelaktivitat wahrend IC fiir M. glutaeus maximus
77 GM_LR uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend LR fur M. glutaeus maximus
78 GM_MSt uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend MSt fiir M. glutaeus maximus
79 GM_TSt uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend TSt fur M. glutaeus maximus
80 GM_PSw uv Mittlere Muskelaktivitéat wahrend PSw fir M. glutaeus maximus
81 GMM_IC uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend IC fur M. gastrocnemius
medialis
82 GMM_LR uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend LR fir M. gastrocnemius
medialis
83 GMM_MSt uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend MSt fur M. gastrocnemius
medialis
84 GMM_TSt uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend TSt fur M. gastrocnemius
medialis
85 GMM_PSw uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend PSw flr M. gastrocnemius
medialis
86 PL_IC uv Mittlere Muskelaktivitét wahrend IC fur M. peroneus longus
87 PL_LR uv Mittlere Muskelaktivitat wéhrend LR fur M. peroneus longus
88 PL_MSt uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend MSt fur M. peroneus longus
89 PL_TSt uv Mittlere Muskelaktivitat wahrend TSt fur M. peroneus longus
90 PL_PSw uv Mittlere Muskelaktivitdt wahrend PSw fur M. peroneus longus
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5.6.1 Biomechanische Parameter im Stehen - COP-Schwankung

Um feststellen zu kénnen, ob durch die zu untersuchenden Sohlenkonstruktionen vermehrt
Instabilitaten provoziert werden und dadurch die Tragerinnen einer erhéhten Anforderung in
der posturalen Kontrolle ausgesetzt sind, wurden auf einer Kraftmessplatte (siehe Kapitel
5.5.1) Balancetests im Stehen durchgefuhrt (Emery, 2003). Dabei wurde der sogenannte
Center Of Pressure (COP) fur jeweils 20 Sekunden im Zweibeinstand fir insgesamt vier
Durchgange pro TN erhoben (Nigg, Hintzen, et al., 2006). Fir die Auswertung wurden dann
die mittleren 10 Sekunden herangezogen. Die TN wurden aufgefordert, eine aufrechte
Position im Zweibeinstand (15cm Spurbreite) einzunehmen und die Hande auf der Hiifte
abzustitzen, sowie sich bei jeder Aufnahme auf einen Punkt in Augenhthe auf einer ca. 3m
entfernten Wand zu konzentrieren (Romkes, 2008). Die Auswertung erfolgte in anterior-
posterior (ap) und medio-laterale (ml) Richtung. Abbildung 22 zeigt den exemplarischen
Verlauf einer COP Trajektorie.
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Abbildung 22 Typischer Verlauf des COP im bipedalen Stand Uber die Dauer von 20 Sekunden.

Als COP-Variablen wurden die Folgenden definiert: die maximale COP Schwankung
(Range) in ml und ap Richtung (COPmI, COPap), die Variabilitdit (SDml, SDap,
Standardabweichung der x- und y-Koordinaten) sowie die mittlere COP Geschwindigkeit
(COPv = Summe der COP Wegstrecke dividiert durch die verstrichene Zeit). Die COP
Wegstrecke wurde, getrennt fur die x und y Koordinaten, nach folgender Formel (Gl. 16)
bestimmt. Wobei x, fur die jeweilige x oder y Koordinate und n fir die Anzahl an

Messwerten steht.

Gl. 16 COP Wegstrecke = Y-, |(x; — xi_1)|
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Je kleiner die Auspragung der COP-Variablen, desto besser die Fahigkeit der posturalen
Kontrolle bzw. umso niedriger ist die Anforderung an die posturale Kontrolle (= geringere
Instabilitat) (Bie¢ & Kuczynski, 2010). Diese Variablen stellen laut Bie¢ und Kuczyniski
(2010) géngige Grofllen zur Bestimmung der posturalen Kontrolle dar. Der Vergleich der
COP-Variablen zwischen der Testschuh- und Kontrollschuhsituation erlaubt Rickschlusse
auf die eventuell erhéhte Instabilitat bzw. auf eine erhéhte Anforderung an die posturale

Kontrolle.

5.6.2 Biomechanische Parameter im Gehen

In Folge werden die biomechanischen Parameter fir die Ganganalyse néaher beschrieben.

Fir die bereits in Kapitel 5.5.4 erwahnte zeitliche Normierung der Daten war es notwendig
Gangphaseneinteilungen vorzunehmen. Grundsétzlich kann das Gehen in mehrere sich
konsekutiv wiederholende Phasen unterteilt werden. Der Zeitraum von einem Fersenkontakt
mit dem Boden bis zum nachst folgenden Fersenkontakt des zu beobachtenden Beines
(=Referenzbein) wird beispielweise als ein Gangzyklus definiert und dient als eine Art
grundlegende Einteilung. Dieser Gangzyklus kann weiter in eine Standbein- und
Schwungphase unterteilt werden. Innerhalb dieser Phasen werden verschiedene
aufeinander folgende Gangphasen unterteilt. Hierbei gibt es mehrere Terminologien.
International wird meist auf die Terminologie des Rancho Los Amigos National
Rehabilitation Centre zuriickgegriffen - RLANRC (Perry, 2010). Diese Terminologie sieht
eine Einteilung in insgesamt acht Gangphasen vor: Initial Contact (IC), Loading Response
(LR), Mid Stance (MSt) und Terminal Stance (TSt) fur die Standbeinphase, und Pre-Swing
(PSw), Initial Swing (ISw), Mid Swing (MSw) und Terminal Swing (TSw) fur die
Schwungbeinphase. Abbildung 23 zeigt eine schematische Darstellung der fur diese Arbeit

verwendeten Terminologie.

Standphase: 60 % Schwungphase 40 %
Gewichtsiibernahme Einbeinstand Schwungbeinvorwartsbewegung
\ { LW Ck | @ LA L
0% 0-12% 12-31% 31-50% 50-62% 62-75% 75-87%  87-100%
IC LR MSt TSt PSw ISw MSw TSw

Abbildung 23 Beziehung zwischen den acht Gangphasen, ihr zeitlicher Anteil und ihre funktionelle Aufgaben
nach dem Rancho Los Amigos System (G6tz-Neumann, 2006, S. 17).
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In der klinischen Ganganalyse gibt es eine Vielzahl an mdglichen biomechanischen
Parametern und eine Vielzahl an Empfehlungen dafur, welche Parameter fir Analysen
herangezogen werden sollten (Benedetti, Catani, Leardini, Pignotti, & Giannini, 1998; Wolf
et al., 2006). Die hier vorliegende Arbeit lehnt sich in der Definition der biomechanischen
Parameter an die Empfehlungen von Benedetti et al. (1998) an.

Benedetti et al. (1998) haben einen Katalog von insgesamt 124 biomechanischen
Parametern definiert, welche sie fur die klinische dreidimensionale Ganganalyse empfehlen.
Die Parameter setzten sich aus Weg-Zeit-Parametern, Bodenreaktionskraften,
Gelenkswinkelverlaufen fur das Huft-, Knie- und Sprunggelenk und aus den externen
Momenten derselben Gelenke fur die Frontal- und Sagittalebene zusammen (siehe
Abbildung 24). Um eine bessere Vergleichbarkeit der Parameter zu dem von Benedetti et al.
(1998) erstellten Katalog gewéhrleisten zu kénnen, wurden in dieser Arbeit die originalen
Parameterbezeichnungen von Benedetti et al. verwendet. Eine Ubersicht aller Parameter
gibt Tabelle 2 in Kapitel 5.6.




Methoden Seite 69 von 161

Pelvis Post/Ant Tilt Pelvis Rise/Drop o Peivis Post/Ant Rotation Knee Flex/Extension Angles Knee Ab/Adduction Angles Knee Intemal/Extenal Angles
os W "
o 3 3 N K
a8 [} 1
- K6
g 1‘; g N N r;:‘ K2
]
s ' L . K <
: HR1 ) a . e xomoyl
% Gait Cycle % Gait Cycle * Knee Flex/Extension Moments Knee Ab/Adduction Moments Knee Intermal/External Moments
% Galt Gycle P - ” provey
- [ A A "h 2
" . " - " \
Hip Flex/Extension Angles Hip Ab/Adduction Angles Hip Interal/External Angles - . ; "
. e B i
E] EX] *.. ()
. 2s .
] 3 KM8 "
1 - KM7
' KM KM3 a . % Geit Cycl
5 S 1 “ % Goit Cycle % Gait Cyclo
_'1‘ Ankle Inv/Eversion Angles
] r A8
s ‘
% Gait Cycle % Gait Cycle 2
I
| — 4
Hip Flex/Extension Moments Hip Ab/Adduction Moments s
: HM1 : ‘: HMe ! % Gait Cyclo e
P L \ Ankle Flex/Exiension Moments Ankle Inv/Eversion Moments
: ] . 4 T ' AM2 AN
3 . H : . !
& # * E. + + - . £ a
N ,, _ : Fax . -
N i - 4 PR 2,
N Vlmz al HM3 HM4 s . "
% Gait Cyclo % Gait Cycl B 5 a A4
HMS % Gait Cycte AMT % Gait Cycle % Gait Gyole

Abbildung 24 LINKS: Auszug aus den kinematischen und kinetischen Parametern fur das Becken und die Hufte in alle drei Ebenen. RECHTS: Auszug aus den kinematischen
und kinetischen Parametern fir Knie und Sprunggelenk (Benedetti et al., 1998).
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Um die biomechanischen Parameter flir diese Arbeit automatisch bestimmen zu koénnen,
wurde in Matlab ein eigenes Skript erstellt, welches die Bestimmung der Parameter
ermoglicht (siehe Anhang A).

5.6.2.1 Weg-Zeit-Parameter

Fur Weg-Zeit-Parameter wurden fur diese Studie die Kadenz (K), die Gehgeschwindigkeit
(Gv), die Gangzyklusdauer (GZD), die Gangzykluslange (GZL), die Schrittlange (SL), die
Schrittdauer (SchD) und der Zeitpunkt des Toe-Off (TO) herangezogen. Der Gangzyklus ist,
wie oben beschrieben, durch den Zeitraum definiert, der zwischen zwei aufeinander
folgende initialen Bodenkontakten (IC) desselben FuRRes liegt. Daraus ergeben sich die
Gangzyklusdauer [Sek.] und die Gangzykluslange [m]. Die Gehgeschwindigkeit stellt die
mittlere Gehgeschwindigkeit Gber mehrere Schritte dar und wird in Meter pro Sekunde [m/s]
angegeben. Die Kadenz ist als Anzahl an Schritten pro Minute definiert und wird in
Schritte pro Minute [Schritte/Min] angegeben. Ein Schritt wird in der Ganganalyse als
Zeitraum zwischen dem IC des einen Beines bis zum IC des kontralateralen Beines definiert
(siehe Abbildung 25). Daraus ergeben sich die Parameter Schrittlange [m] und Schrittdauer
[Sek]. Der Zeitpunkt Toe-Off wird in Prozent [%] des gesamten Gangzyklus angegeben.

| Stride——b
“
| Step —llp

Abbildung 25 Gangzyklus versus Schritt. Diese Abbildung zeigt einen Gangzyklus (Stride) fur das linke Bein (IC
links bis IC links). Ein rechter Schritt (Step) ist das Zeitintervall zwischen IC links und IC rechts (Perry, 2010, S.
6).

5.6.2.2 Bodenreaktionskrafte

Fur die Auswertung der Bodenreaktionskrafte (BRK) wurden die vertikalen, die medio-
lateralen und die anterior-posterior BRK herangezogen. Aus den zeitlichen Verlaufen der
einzelnen BRK wurden insgesamt sieben Variablen definiert: vertikale BRK: F1, F2, F3;
anterior-posterior BRK: F5, F6 und medio-laterale BRK: F7, F8 und F9 Abbildung 26 zeigt

einen typischen Verlauf fir die BRK und die definierten biomechanischen Parameter.
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Abbildung 26 LINKS: Vertikale Bodenreaktionskraft mit den Parametern F1 bis F3; MITTE: Anterior-Posterior
Bodenreaktionskraft mit den Parametern F5 und F6; RECHTS: Medio-Laterale Bodenreaktionskraft mit den
Parametern F7 bis F8.

Fur eine bessere Vergleichbarkeit der BRK wurden die Parameter nicht absolut angegeben
sondern auf die Kérpermasse normiert. Die Ausgabe der BRK erfolgt daher in %KG (% des

Kdrpergewichts) und nicht in Newton [N].

Vertikale BRK: Beim Bodenkontakt der Ferse (IC) erfolgt ein erster passiver Ausschlag
gefolgt von einer ersten Kraftspitze (F1), die das Koérpergewicht in Abhangigkeit der
Gehgeschwindigkeit um den Faktor 1,2 bis 1,3 Ubersteigt (Quervain, Stiissi, & Stacoff,
2008). Danach erfolgt eine Hochentlastung des Koérperschwerpunkts (KSP), welche ein
Abfallen der vertikalen BRK bewirkt. Dieses lokale Minimum wird als F2 definiert. Im
weiteren Verlauf der Standbeinphase fallt der KSP wieder nach unten, dies l6st das
Erreichen eines weiteren lokalen Maximums aus. Diese Kraftspitze ist am Ende der

Standbeinphase erreicht und wird als F3 definiert.

Anterior-Posterior BRK: Nach dem initialen Bodenkontakt der Ferse (IC) wird in
Gangrichtung (anterior-posterior Richtung) zunachst abgebremst. Dies erzeugt ein erstes
lokales Minimum, welches als F5 definiert wurde. In der Mitte der Standbeinphase erfolgt
dann eine Umkehr zur Beschleunigung, ein zweites lokales Maximum wird erreicht. Dieses

wurde als F6 definiert.

Medio-Laterale BRK: Diese seitlichen Scherkrafte sind deutlich geringer als die vertikalen
und anterior-posterior BRK. Nach Quervain et al. (2008) kommt es durch das Abbremsen
der AuBenkreiselung des Schwungbeines zunachst zu einer kleinen, nach medial
gerichteten Kraft. Dies wurde als F7 definiert. Dieser Kraft folgt eine Auspragung in lateraler
Richtung fur die LR und TS/PSw Phasen mit F8 und F9.
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5.6.2.3 Kinematik Passagier

Um die auf dem Lokomotor sitzende Passagiereinheit in Kurzform zu bezeichnen, fuhrte
Elftman (1954) den Begriff HAT (Head, arms, trunk) ein. Gotz-Neumann (2006, S. 25) hat
diese Definition etwas erweitert. Laut ihr besteht der Passagier aus Kopf, Nacken, Rumpf,
Becken und Armen. Aufgabe des Passagiers besteht darin, seine eigene Haltung zu
kontrollieren. Fir die Beschreibung des HAT wurden in dieser Studie drei Variablen
herangezogen: zwei Parameter fir die Thoraxneigung in der Sagittalebene (TNG und TNL)

und die Beckenkippung in der Sagittalebene (BK).

Thoraxneigung Global - TNG Thoraxneigung Lokal - TNL Beckenkippung - BK

Post - Ant Neigung []
Post - Ant Neigung [

Post - Ant Neigung []
o — N w S (3] (] ~ @ o

20 40 60 80 100 o 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
Zeit [% Gangzyklus] Zeit [% Gangzyklus] Zeit [% Gangzyklus]

Abbildung 27 Parameterdefinition fur den HAT (head, arms, trunk) in Sagittalebene. Die blaue Linie stellt jeweils
den gemittelten Wert Uber den ganzen Gangzyklus dar (TNG, TNL und BK). LINKS: Thoraxneigung in Bezug
zum globalen Koordinatensystem. MITTE: Thoraxneigung in Bezug auf das lokale Koordinatensystem. RECHTS:
Beckenkippung.

Analog zu dem Vorgehen in anderen Studien zur Analyse von Oberkdrperbewegungen
(Chung et al., 2010; Romkes et al., 2007; Taylor, Goldie, & Evans, 1999) reprasentieren die
Variablen TNG und TNL dabei die Winkel, welche zwischen dem lokalen Koordinatensystem
des Oberkoérpers und dem lokalen Koordinatensystem des Beckens eingeschlossen werden
(Thoraxneigung Lokal — TNL) und welche zwischen dem lokalen Koordinatensystem des
Oberkoérpers und dem globalen Koordinatensystem des Labors eingeschlossen werden
(Thoraxneigung Global — TNG). Da nur geringe Bewegungen in der Beckenkippung
(Romkes et al., 2006; Taylor et al., 1999) und in der Thoraxneigung zu erwarten sind,
wurden die Variablen TNG, TNL und BK Uber den gesamten Gangzyklus gemittelt (siehe
Abbildung 27).

5.6.2.4 Kinematik und Kinetik Lokomotor
Die biomechanischen Parameter fur den Lokomotor wurden, wie bereits oben erwahnt, an
die Empfehlungen von Benedetti et al. (1998) angelehnt bzw. teilweise Gbernommen. Die

kinematischen und kinetischen Parameter wurden fir verschiedene Zeitpunkte wéhrend
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eines Gangzyklus fur Hift-, Knie- und Sprunggelenk in Sagittal- und Frontalebene definiert.
Lediglich fur das Sprunggelenk wurden nur Daten fiir die Sagittalebene ausgewertet, da das
verwendete biomechanische Modell zur Berechnung der Inversdynamik (VICON, Plug-In-
Gait) lediglich fur die sagittale Ebene modellentsprechend ist. Das untere Sprunggelenk wird
in diesem Modell nicht nachgebildet und daher sollten die weiteren Ebenen (Frontal- und

Transversalebene) nicht beurteilt werden.

5.6.2.4.1 Parameter der Sagittalebene
Insgesamt wurden fur Huft-, Knie- und Sprunggelenk 14 kinematische und sieben kinetische

Parameter in der Sagittalebene definiert (siehe Abbildung 28).
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Abbildung 28 Parameterdefinition der Sagittalebene fur HuUft-, Knie- und Sprunggelenke. OBEN:
Gelenkswinkelverlaufe [°] (Kinematik). UNTEN: Gelenksmomente [Nm/kg] (Kinetik).

Die kinematischen Parameter setzten sich wie folgt zusammen: Huftflexion IC (H1),
maximale Huftextension wahrend der Standbeinphase (H3), maximale Hiuftflexion
Schwungphase (H5), Range of Motion (ROM) der Hiftbewegung in der Sagittalebene (H6),
Knieflexion IC (K1), maximale Knieflexion LR (K2), maximale Knieextension MSt (K3),
maximale Knieflexion wahrend der Schwungphase (K5), ROM der Kniebewegung in der
Sagittalebene (K6), Dorsalextension Sprunggelenk IC (Al), maximale Plantarflexion
Sprunggelenk LR (A2), maximale Dorsalextension Sprunggelenk wahrend der
Standbeinphase (A3), maximale Plantarflexion Sprunggelenk wahrend der Schwungphase

(A5) und ROM des Sprunggelenks in der Sagittalebene (A6).
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Parameter Kinetik: das maximale Flexionsmoment der Huifte (HM1), das maximale
Extensionsmoment der Hufte (HM2), das erste maximale Extensionsmoment im Kniegelenk
(KM1), das maximale Flexionsmoment im Knie (KM2), das zweite maximale
Extensionsmoment im Kniegelenk (KM3), das maximale Plantarflexionsmoment im
Sprunggelenk (AM1) und das maximale Dorsalextensionsmoment im Sprunggelenk (AM2).

5.6.2.4.2 Parameter der Frontalebene
In der Frontalebene wurden fir Hift- und Kniegelenk insgesamt 14 kinematische und sieben

kinetische Parameter definiert (siehe Abbildung 29).
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Abbildung 29 zeigt alle Parameter der Frontalebene fur Hift- und Kniegelenke. OBEN: Gelenkswinkelverlaufe
[°] (Kinematik). UNTEN: Gelenksmomente [Nm/kg] (Kinetik).

Die kinematischen Parameter der Frontalebene sind: die maximale Huftadduktion wéhrend
der Standbeinphase (H8), die maximale Hiftabduktion wahrend der Schwungphase (H9),
der ROM der Huftbewegung in der Frontalebene (H7), die maximale Adduktion (Varus)
wahrend des Gangzyklus (K8), die maximale Abduktion (Valgus) wahrend des Gangzyklus

(K9) und der ROM der Kniegelenksbewegung in der Frontalebene (K7).

Als Kkinetische Parameter wurden folgende definiert: das erste maximale
Huftadduktionsmoment (HM3), das zweite maximale Huftadduktionsmoment (HM4), das
erste maximale Knieadduktionsmoment (KM5) und das zweite maximale

Knieadduktionsmoment (KM6).
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5.6.2.5 Muskelaktivitaten — EMG

Die Erfassung der myoelektrischen Signale erfolgt mit dem Ziel, die Hohe der
Muskelaktivitaten wahrend definierter Zeitintervalle zu bestimmen (amplitudenbezogene
Auswertung). Hierfir wurden Uber den Zeitraum eines Gangzyklus analog zu bereits
bestehenden Studien, welche Muskelaktivitaten beim Gehen bestimmt haben (Buchecker et
al., 2010), fur die Standbeinphase anhand der Terminologie von RLANRC funf Phasen
definiert: I1C, LR, MSt, TSt und PSw. Die Dauer der einzelnen Zeitintervalle wurde in
Anlehnung an Perry (2010, S. 9-16) und Goryachev et al. (2011) festgelegt und in Prozent
eines Gangzyklus angegeben: IC = 0 bis 2%, LR = 0 — 12%, MSt = 12 bis 31%, TSt = 31 bis
50% und PSw = 50 bis 62% (siehe Abbildung 30).

Zeitintervalleinteilung fiir mittlere Aktivitisanalyse
100 T T T T r T T T r T T T T T

80— | Mst | _

PSw

EMG Amplitude [uV]

| L | L + - #‘L/

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Zeit [% Gangzyklus]

Abbildung 30 Zeitintervalleinteilung fur die mittlere Aktivitdsanalysen der EMG Signale am Beispiel des M.
Gastrocnemius Medialis: IC = 0 bis 2%, LR = 0 — 12%, MSt = 12 bis 31%, TSt = 31 bis 50% und PSw = 50 bis
62%.

Insgesamt wurden die Signale der Muskeln M. vastus medialis (VM), M. vastus lateralis
(VL), M. biceps femoris (BF), M. tibialis anterior (TA), M. glutaeus maximus (GM),
M. gastrocnemius medialis (GMM), und des M. peroneus longus (PL) erfasst und
ausgewertet. Die Auswahl der abzuleitenden Muskeln erfolgte dabei in Hinblick auf die
postulierten Muskelaktivitatserndhungen beim Tragen der MBT- und ET-Schuhe (auf Grund
der Bewerbung von erhohter Gesalimuskelaktivitat um bis zu 28% beim Tragen der ET-
Schuhe® wurde auch der M. glutaeus maximus mit aufgenommen), deren Funktion (Platzer,
2009), deren zu erwartende Aktivitat wahrend der Standbeinphase (Beckers, 1997; Gotz-
Neumann, 2006) und auf Basis bestehender Studiendesigns zu diesem Thema (Buchecker
et al., 2010; Nigg, Hintzen, et al., 2006; Romkes et al., 2006; Stoggl et al., 2010).

19 hitp://de.lovethoseshoes.com/reebok-easytone-reeinspire-lux-sportschuh-stahlblau (Zugriff am
10.12.2011)
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Um Aussagen uber das Aktivitdtsniveau der einzelnen Muskeln in bestimmten Zeitintervallen
wahrend der Bewegungsausfihrung treffen zu kdnnen, werden in der Literatur und in
bestehenden Studien verschiedene methodische Vorgehensweisen beschrieben. Laut
Konrad (2005, S. 39) stellen der Spitzenwert- und Minimalwert [1V], der Mittelwert [V] und
das Integral [uV/sec] die wichtigsten Amplitudenparameter in der Elektromyographie dar. Da
der Amplituden-Mittelwert grundsatzlich nicht sensitiv zu kleinen Zeitdifferenzen in
Kontraktionen ist, kann dieser als ein relativ robuster Parameter fir die Bestimmung des
mittleren Aktivitdtsniveaus eines Muskels herangezogen werden. Dieser beschreibt laut
Konrad (2005, S. 39) am besten, welchen neuromuskuldren Brutto-Input ein Muskel zur
Bewegung beigesteuert hat und eignet sich zudem am besten fir Vergleichsanalysen.
Neben diesem Amplituden-Mittelwert wird oftmals auch das Integral (iIEMG) des EMG
Signals als Amplitudenparameter herangezogen (vgl. Goryachev et al., 2011). Das IEMG
wird in der Regel als das echte mathematische Integral unter der EMG Kurve berechnet. Fir
Vergleichsanalysen unterliegt das iEMG allerdings dem Nachteil, dass es direkt von der

Zeitdauer der Kontraktion abhangig ist.

Basierend auf diesen Uberlegungen, wurde fiir diese Arbeit der Amplituden-Mittelwert als
Mal3 fur die mittlere Muskelaktivitat herangezogen und fir jeden Muskel Uber die bereits

weiter oben definierten Zeitintervalle berechnet.

Laut De Luca (1997) ist ein groRer Nachteil jeder EMG-Analyse, dass die mikrovoltskalierten
Amplitudenwerte sehr stark von vielen technischen, anatomischen und physiologischen
Einflussfaktoren abhéngig sind. Eine Mdglichkeit die ableitbedingte Variabilitat zu
eliminieren, ist eine Normalisierung des Roh-EMG Signals durchzufiihren. Diese
Normalisierung ist vor allem auch dann notwendig, wenn Ergebnisse aus unterschiedlichen
Elektrodenklebungen (also z.B. zu unterschiedlichen Testzeitpunkten) miteinander
verglichen werden. Die Grundidee der Normalisierung liegt darin, die Muskelinnervation zu
einem physiologischen Referenzwert zu rekalibrieren, um so den Einfluss der
lokalen/zeitlichen Ableitbedingungen zu eliminieren. Dadurch werden die Amplitudenwerte
von Mikrovolt oder Millivolt auf Prozent eines gewahlten Referenzwertes skaliert. Jedoch
wird nicht die Form der EMG-Kurve verandert, sondern lediglich die Skalierung (Y-Achse).
Einen Uberblick tiber bestehende Normierungsverfahren gibt Burden (2010). Die Vielzahl an
Publikationen der letzten Jahren zum Thema EMG-Normalisierung (Bolgla & Uhl, 2007;
Chapman, Vicenzino, Blanch, Knox, & Hodges, 2010; Nishijima, Kato, Yoshizawa,
Miyashita, & lida, 2010; Rouffet & Hautier, 2008) und deren kontroverse Diskussion tber die
gangigsten Methoden zeigt jedoch, dass es bis heute noch keine Einigung auf eine ,State of
the Art“ Methode gibt.
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Wie in Kapitel 5.2 beschrieben, stellt das Studiendesign dieser Arbeit ein sogenanntes
,within-subject oder repeated-measures Design“ dar. Ein Studiendesign, bei welchen eine
Person in zwei (oder auch mehreren) unterschiedlichen ,Situationen® getestet wird. Da in
dieser Arbeit derselbe/dieselbe TN an ein und demselben Tag in zwei unterschiedlichen
Testsituationen (MBT und ET Schuhe) getestet wurde, die Elektrodenklebung fiir beide
Testsituation dieselbe war, wurde hier auf eine Normalisierung der Amplitudenwerte
verzichtet und lediglich relative Vergleiche innerhalb eines/einer TN in den mittleren
Muskelaktivitaten durchgefiihrt. Auch Goryachev (2011) und Edwards et al. (2008) sind in
ihren Studien ahnlich vorgegangen. Bedenkt man die bereits erwéhnte natirliche Variabilitat
in Bewegungen, ist es sogar vorstellbar, dass durch ein Verzichten auf die
Amplitudennormalisierung, speziell fir das Vorgehen und die Zielsetzung in dieser Arbeit,
ein kleinerer Fehler begangen wird, als wenn innerhalb jeder Testsituation auf einen

bestimmten Wert normalisiert wird, welcher immer situationsabhangig ist.

5.7 Statistische Auswertung

Die statistische Auswertung erfolgte mit dem Softwarepaket SPSS Version 19 (IBM
Corporation, Somer, NY, USA) und mit den Statistikpaket von MatLab (MathWorks, Natick,
Massachusetts, USA). In der Analyse wurde der grundsatzlichen Frage nachgegangen, ob
instabile Schuhkonzepte einen Einfluss auf biomechanische Parameter haben. Zur
Bestimmung der mdglichen Unterschiede zwischen den beiden Testsituationen, wurden fir
alle Parameter paarweise Tests herangezogen. Die Normalverteilung der Differenzen wurde
fur alle Parameter mittels des Kolmogorov-Smirnof-Tests Uberprift, die Varianzhomogentiat
mittels des Levene-Tests. In der Regel wurden parametrische Verfahren (abh. t-Tests)
verwendet, nur wenn Voraussetzungen hierfiir nicht erfillt waren, wurde auf ein nicht-
parametrisches Verfahren zurlickgegriffen. Das Signifikanzniveau wurde mit p = 0,05

festgelegt.

Da in der hier vorliegenden Arbeit insgesamt 90 Parameter pro Testsituation (MBT und ET),
und daher auch insgesamt 90 statistische Hypothesen gepruft werden, darf das Problem
des multiplen Testens keinesfalls aul3er Acht gelassen werden. Wirde man mehrere
Hypothesen an demselben Kollektiv jedes Mal mit dem Alphaniveau von 5% priifen, wirde
die Wahrscheinlichkeit, einen Typ | Fehlers zu begehen mit jedem durchgefiihrtem Test
stark ansteigen. Ein gutes Beispiels fur das Problem des multiplen Testens findet sich
beispielsweise in genetischen Studien (Bsp.: Del Rey et al.,, 2010), wo bis zu tausend
sogenannte Marker gleichzeitig mit paarweisen Tests Uberprift werden. Laut Victor et al.

(2010) kann man bei 1000 durchgefuhrten Tests, welche jeweils mit dem Alphaniveau von




Seite 78 von 161 Methoden

5% beurteilt wurden, mit 50 positiven p-Werten und daher mit 50 signifikanten Ergebnissen
rechnen. Diese stellen aber, eben aufgrund der Irrtumswahrscheinlichkeit von 5%, 50
sogenannte falschpositive Aussagen dar, falsch abgelehnte Nullhypothesen. Laut Victor et
al. (2010) sollte daher nicht nur das Alphaniveau jedes einzelnen Tests betrachtet werden,
sondern die Wabhrscheinlichkeit, dass mindestens eine von allen untersuchten
Nullhypothesen falschlich abgelehnt wird. Im internationalen Raum wird oft von der
sogenannten FWER (Familywise Error Rate) gesprochen. Sie begrenzt laut Sachs und
Hedderich (2009, S. 497) die Wahrscheinlichkeit der falschlichen Ablehnung einer einzigen
Nullhypothese, unabhéngig davon, welche und wie viele Nullhypothesen tatsachlich falsch
bzw. wahr sind. Die wohl bekannteste Methode zur Kontrolle der FWER ist die nach
Bonferroni. Um zu vermeiden, dass der Gesamtfehler die Schranke von 5% Uberschreitet,
wird das lokale Alphaniveau (die Irrtumswahrscheinlichkeit fur jeden einzelnen Test) durch
Adjustierung aller p-Werte in einem einzigen Schritt nach einem einheitlichen Kriterium
(@ < a/m) korrigiert (Sachs & Hedderich, 2009, S. 498), wobei p; fur das jeweilige lokale
Alphaniveau, « fur das globale Alphaniveau fir die Anzahl der durchgefiihrten Tests (bei
insgesamt m Nullhypothesen Hy; (j = 1, .....,m)) steht. Neben der Absicherung der FWER
bestehen auch Korrekturverfahren, welche den (erwarteten) Anteil falschlich abgelehnter
Nullhypothesen begrenzen, die sogenannte FDR (False Discovery Rate).

Die naheliegende Methode zur Kontrolle der FWER st laut Sachs und Hedderich (2009, S.
499) allerdings durch ihre sehr strikte Vorgehensweise als sehr konservativ zu betrachten.
Sollten die Parameter der Stichprobe beispielsweise nicht unabhéngig sein, wie es in dieser
Arbeit der Fall ist, dann ist die bedingte Wahrscheinlichkeit fur einen Typ | Fehler in einem
bestimmten Test in der Regel kleiner als a/m. Somit fihrt die Bonferroni-Korrektur zu einem
unnotigen Powerverlust. In vielen Situationen flihrt die Kontrolle der FWER daher zu einer
,2uabertriebenen“ konservativen Adjustierung. Laut Sachs und Hedderich (2009, S. 498)
insbesondere dann, wenn man bereit ist, einige Typ | Fehler zu tolerieren und wenn der
Anteil falscher Entscheidungen im Vergleich zur Gesamtanzahl abgelehnter Nullhypothesen

klein ist.

Da das Ziel dieser Arbeit vorwiegend in der Identifikation vom Effekt der instabilen
Sohlenkonstruktionen auf biomechanische Parameter liegt und dadurch auch teilweise
explorativen Charakter aufweist, da es ja auch nur wenige Studien zu diesem speziellem
Thema gibt, wird auf ein sequenzielles Korrekturverfahren, die Benjamini-Hochberg-
Prozedur (Benjamini & Hochberg, 1995), basierend auf der Kontrolle der FDR, wie oben
beschrieben, zurlckgegriffen. Diese Prozedur ermdglicht eine etwas héhere Power und

gewabhrleistet dennoch die Kontrolle der FDR. Diese sieht vor, dass alle ermittelten lokalen
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p-Werte ( p;) der GroRBe nach sortiert werden (bei insgesamt m Nullhypothesen

Hy; G = 1,....,m)) und danach jeweils vom kleinsten p-Wert beginnende (p;) mit den

aufsteigenden korrigierten Schranken verglichen werden. Beginnend mit dem kleinsten

p; bedeutet dies, dass alle Nullhypothesen in der Reihenfolge der Indizes j abzulehnen sind,

fur welche Folgendes qilt:
Gl. 17 pj < al

Zu erwahnen ist allerdings, dass laut Benjamini und Hochberg (1995) als Voraussetzung fur
die Korrektur entweder Unabhéangigkeit der einzelnen Hypothesen oder zumindest positive
Abh&ngigkeiten gegeben sein missen. In allen anderen Féllen fuhrt die Prozedur zu etwas
liberaleren Korrekturfaktoren. Da andere Korrketurverfahren aufgrund der hohen Testanzahl
die Power viel zu stark reduzieren wirden, die Abh&ngigkeit der Einzelhypothesen nur
schwer Uberprifbar ist, dieses Experiment einen hohen explorativen Charakter aufweist und
zudem, im Gegensatz zu bestehenden Studien zu diesem Thema, das Problem des
multiplen Testens nicht aul3er Acht gelassen wurde (vgl. Boyer & Andriacchi, 2009;
Buchecker et al., 2010), stellt dieses Verfahren das wohl geeignetste fir die Ziele dieser
Arbeit dar.

Die ermittelten lokalen p-Werte der einzelnen paarweisen Vergleiche wurden mittels eines
Skripts in MatLab (siehe Anhang A) entsprechend den Empfehlungen von Benjamini und
Hochberg (1995) und Benjamini und Yekutieli (2001) ermittelt. Fur die Interpretation und fir
alle folgenden Ergebnisse werden die korrigierten p-Werte nach der Benjamini-Hochberg-
Prozedur angegeben. Anzumerken ist, dass aufgrund des Korrekturverfahrens p-Werte

entstehen kénnen, welche groRer als 1 sind.

Neben der reinen statistischen Absicherung der Wirkung einer Intervention oder eines
Effekts, wie es in dieser Arbeit der Fall ist, spielt auch die Starke bzw. die praktische
Relevanz des als signifikant nachgewiesenen Effekts eine entscheidende Rolle. Im Sinne
des Begriffs Evidence Based Medicine/Physiotherapie ist es neben der rein statistischen
Absicherung daher auch unbedingt notwendig, die praktische Relevanz klarzustellen. Hierfur
hat sich die sogenannte Effektstarke als Mal3stab etabliert. Eine grundlegende Definition der
Effektstarke ist auf Cohen (1969 In: Lieber, 1990) zuriickzufihren und wird in der Regel mit r
angegeben. Die Effektstarke r kann dabei einen Wert zwischen 0 und 1 annehmen, wobei in
vielen Fallen eine Einteilung in kleine (r = 0,10), mittlere (r = 0,30) und grol3e Effekte
(r = 0,50) vorgenommen wird (Bortz & Déring, 2002, S. 604).
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Die Effektgrof3enberechnung wird in dieser Arbeit nach den Empfehlungen von Rosnow und
Rosenthal (2005 In: Field, 2009, S. 332) und nach Rosenthal (1991 In: Field, 2009, S. 558)
berechnet. Dabei wurde fur die Berechnung der Effektgrof3e fir parametrische t-Tests die
Gleichung (GIl. 18) und fir die nicht-parametrischen Ersatztests (Wilcoxon Signed Rank
Test) die Gleichung (GI. 19) verwendet:

Gl. 18 r=

Gl. 19 r=—=

Wobei r die EffektgroRRe ist, z der z-score, t der Wert der t-Verteilung, welche beide SPSS
ausgibt und N die Gesamtanzahl an TN in dem Experiment.
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6 Ergebnisse

Walking is so uniquely human that it has often been used as metaphor in speech
and literature. Indeed, some idea of its importance can be had from noting just
how many words describe various types of gait: e.g. amble, dawdle, hike, hobble,
limp, lope, lumber, lurch, march, meander, prance, promenade, saunter,
scamper, scramble, scurry, shuffle, slink, slouch, stagger, step, stride, stroll,
strut,, swagger, tread, trot, trudge, wander (and many more!).

(Kirtley, 2006, S. 7)

In Folge werden alle Ergebnisse dieser Arbeit getrennt fur die beiden Testsituationen (MBT
und ET) dargestellt. Zu Beginn wird jeweils ein Uberblick tber die Anzahl der TN,
eingeschlossenen Datensatze fiur die statistischen Analysen sowie ein Uberblick utber
demographische Daten der TN gegeben. Danach werden die Ergebnisse fur die COP-
Schwankung und fir die Ganganalyseparameter dargestellt. Daten werden entsprechend
der genannten Reihenfolge dargestellt, aulerdem werden jeweils Mittelwerte (MW) und
Standardabweichung (x), Mediane (Mdn) und Minima und Maxima, die prozentuelle
Veranderung sowie der p-Wert (p) und die EffektgroRe r angegeben. Die Berechnung der
prozentuellen Veranderung erfolgte immer in Bezug auf den MBT Schuh (vgl. Gl. 20), daher
stehen positive %-Werte fir eine Steigerung des jeweiligen Parameters beim Tragen der

Testschuhe und negative Werte fiir eine Reduktion.

Gl. 20 lef [(%)] — |%restschunl = 1XNormaischun|

|fTestschuh|

Im FlieB3text werden in den n&chsten Kapiteln jeweils immer zuerst die Mittelwerte und
Mediane der instabilen Sohlenkonstruktionen und danach die Werte der Normalschuhe
angegeben.

6.1 Ergebnisse fur die MBT Untersuchung

Insgesamt nahmen 14 TN (Manner: n = 7; Frauen: n = 7; Alter: 25 + 6 Jahre, Kdrpermasse:
76 £ 10 kg, Kdrpergrol3e: 173 + 8 cm) an der Datenerhebung fur die COP Schwankung im
Stehen und die Ganganalyse mit normalen und MBT Schuhen teil. Fir die Auswertung der
COP Daten wurden alle 14 Datenséatze herangezogen. Aufgrund mangelnder Qualitét in den
Bewegungsanalysedaten sowie technischer Probleme bei der Datenaufnahme zweier
Probandinnen wurden diese fir die schlussendliche Auswertung der Bewegungsanalysen
nicht herangezogen. Daher standen insgesamt Datensatze von sieben Mannern und funf

Frauen fir die Auswertung der Ganganalysedaten zur Verfigung (n = 12).
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6.1.1 COP — Schwankung

Der Vergleich fur die COP-Schwankung im Stehen beim Tragen von MBT und normalen
Schuhen zeigte fur alle sechs Parameter siginifikante Unterschiede im bipedalen Stand:
COoPmlI (MW: 7,36 £ 1,52mm, MW: 4,38 + 1,23mm, p = 0,000, r = 0,93), COPap
(Mdn: 11,16mm, Max.: 18,88mm, Min.: 7,82mm, Mdn: 7,72mm, Max.: 13,69mm,
Min: 5,72mm, p =0,001, r = 0,85), SDml (Mdn: 1,46mm, Max.: 1,92mm, Min.: 0,92mm,
Mdn: 0,89mm, Max.: 1,37mm, Min.: 0,62mm, p = 0,000, r = 0,91), SDap (MW:
2,66 + 0,83mm, MW: 1,82 + 0,45mm, p = 0,001, r = 0,85), COPvml (MW: 4,13 + 0,79
mm/sec., MW: 2,78 + 0,6mm/sec., p = 0,001, r = 0,85) und COPvap (MW: 7,56 + 1,78
mm/sec., MW: 3,60 £ 0,67mm/sec., p = 0,000, r = 0,93).

+

Tabelle 3 zeigt die ermittelten Daten zur Gleichgewichtsmessung im Stehen mit normalen
und MBT Schuhen. In Abbildung 31 ist ein exemplarisches Beispiel fur die COP
Schwankung im Stehen fur einen Versuch eines/einer TN zwischen der normalen und MBT

Schuhsituation dargestellt.

Tabelle 3 COP — Schwankung

Parameter MBT Kontrollschuh
Mittelwert SD Median Max Min Mittelwert SD Median Max Min Diff. [%] pHiForr r
COP - Schwankung
COPmI [mm] 7,36 1,52 4,38 1,23 40,5% 0,000 ~ 093
COPap [mm] 12,31 3,59 11,16 18,88 7,82 8,09 2,02 7,72 13,69 5,72 34,3% 0,001 0,85
SDml [mm] 1,49 0,28 1,46 1,91 0,92 0,92 0,25 0,89 1,37 0,62 38,4% 0,000 0,91
SDap [mm] 2,66 0,83 1,82 0,45 31,8% 0,001 0,85
COPvml [mm/s] 4,13 0,79 2,78 0,60 32,8% 0,001 0,85
COPvap [mm/s] 7,56 1,78 3,60 0,67 52,3% 0,000 0,93
30 30 ; ;
~—— COP - MBT COP - Normalschuh
25} 25
E 20 £y
5 ’ A 5
%15 A,‘?‘-\:\' % 1
8- N “ ?g
k] k]
8 10| (‘ 210
c c
< ©
5 5
% 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 % 2 4 6 8 10 12 14 16 8 20
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Abbildung 31 Beispiel fur die COP - Schwankung im bipedalen Stand fiir die Dauer von 15 Sekunden mit MBT
und normalen Schuhen. Es ist zu erkennen, dass beim Stehen mit MBT Schuh die COP Schwankung sowohl in
medio-laterale als auch anterior-posterior Richtung erhoht ist.
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6.1.2 Weg-Zeit-Parameter

Die Weg-Zeit-Parameter zeigten insgesamt drei signifikante Unterschiede zwischen den
beiden Testsituationen MBT und NS: Gv (Mdn: 1,47, Max.: 1,77, Min.: 1,36, Mdn: 1,43,
Max.: 1,75, Min.: 1,23, p = 0,028, r = 0,82), GZL (MW: 1,54 + 0,13m, MW: 1,51 + 0,14m,
p = 0,005, r = 0,84) und TO (MW: 60,43 + 1,37%, MW: 61,21 + 1,52%, p = 0,036, r = 0,7).

Tabelle 4 gibt einen Uberblick (ber die ermittelten Weg-Zeit-Parameter fiir das Gehen mit

normalen und MBT Schuhen.

Tabelle 4 Weg-Zeit-Parameter

Parameter MBT Kontrollschuh
Mittelwert SD  Median Max Min Mittelwert SD  Median Max Min Diff. [%] pPHkorr r

Weg-Zeit-Parameter

K [Schritte/Min] 116,83 4,70 116,35 125,72 110,03 115,62 4,60 114,15 123,85 108,28 1,0% 0,099

Gv [m/s] 1,50 0,13 1,47 1,77 1,36 1,46 0,14 1,43 1,75 1,23 3,0% 0,028 : 0,82
GZD [s] 1,03 0,04 1,03 1,09 0,96 1,04 0,04 1,05 1,11 0,97 -1,0% 0,099

GZL[m] 1,54 0,13 1,51 0,14 2,0% 0005 084
SL [m] 0,76 0,06 0,75 0,07 1,3% 0,197

SchD [s] 0,51 0,02 0,52 0,02 -2,1% 0,091

TO (%) 60,34 1,37 61,21 1,52 -1,4% 0,036 : 0,70

6.1.3 Bodenreaktionskréafte

Von den

insgesamt neun ermittelten Parametern der

Bodenreaktionskrafte zeigte

sich nur fir den Parameter F5 eine signifikante Erhéhung beim Tragen der MBT Schuhe
(MW: -25,76 = 4,71 %KG, MW: -22,18 + 4,27 %KG, p = 0,006, r = 0,83). Alle anderen
Parameter zeigten keine signifikanten Unterschiede. Die Parameter sind in Abbildung 32

grafisch dargestellt sowie in Tabelle 5 beschrieben.
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Abbildung 32 Vertikale, anterior - posterior und medio - laterale Bodenreaktionskrafte fur das Gehen mit
normalen (schwarz) und MBT (rot) Schuhen.
Tabelle 5 Parameter der Bodenreaktionskrafte
Parameter MBT Kontrollschuh
Mittelwert  SD Median Max Min Mittelwert  SD Median Max Min Diff. [%] prrFor: r
Bodenreaktionskrafte
F1 [%KG] 123,63 8,57 119,45 7,01 3,4% 0,064
F2 [%KG] 67,71 10,09 70,76 82,01 47,79 70,00 10,98 71,96 83,90 42,74 -3,4% 0,089
F3 [%KG] 115,58 6,81 117,00 7,99 -1,2% 0,204
F5 [%KG] -25,76 4,71 -22,18 4,27 13,9% 0,006 0,83
F6 [%KG] 23,74 3,41 23,62 3,96 0,5% 0,910
F7 [%KG] -5,24 2,37 -5,13 1,85 2,2% 0,848
F8 [%KG] 5,53 1,24 5,67 1,67 -2,4% 0,703
F9 [%KG] 4,32 1,41 4,82 0,82 -11,7% 0,197

6.1.4 Kinematik Passagier

Fur die kinematischen Parameter des Passagiers (Oberkorpers) zeigten sich fur beide
Testsituationen &hnliche Werte und daher keine signifikanten Unterschiede. Allerdings
konnte fur die mittlere BK eine Tendenz zur Signifikanz ermittelt werden (Mdn: 9,78°, Max.:
15,68°, Min.: 0,14°, Mdn: 9,28°, Max.: 15,53°, Min.: -0,04°, p = 0,061). Tabelle 6 gibt einen

Uberblick.

Tabelle 6 Parameter zur Kinematik des Passagiers in Sagittalebene

Parameter MBT Kontrollschuh
Mittelwert SD  Median Max Min Mittelwert SD Median Max Min Diff. [%] pKorr. r
Kinematik P g
TNG [°] 4,03 4,93 3,87 4,74 3,9% 0,658
TNL[°] -5,24 4,62 -5,81 3,04 -11,81 -5,18 4,64 -5,91 3,86 -11,97 1,2% 0,910
BK [°] 9,26 4,04 9,78 15,68 0,14 9,02 4,08 9,28 15,53 -0,04 2,6% 0,061
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6.1.5 Kinematik und Kinetik Lokomotor

6.1.5.1 Parameter der Sagittalebene

Fur biomechanische Parameter des Lokomotors in der Sagittalebene konnten insgesamt
neun signifikante Unterschiede in der Kinematik und Kinetik festgestellt werden: K1 (MW:
4,34 + 3,39°, MW: 2,7 + 3,83°, p = 0,007, r =0,82), K2 (MW: 20,62 *+ 5,34°,
MW: 18,27 + 4,55°, p = 0,001, r = 0,89), K3 (MW: 2,87 + 7,07°, MW: 1,22 + 6,2°, p = 0,027,
r= 0,73), Kb (MW: 61,43 £+ 3,99, MW: 63,82 + 4,45°, p = 0,050, r =0,68), A3
(MW: 6,46 + 5,37°, MW: 13,32 + 3,78°, p = 0,001, r = 0,90), A6 (MW: 28,96 + 4,32°,
MW: 34,69 + 6,23°, p = 0,009, r = 0,8), KM1 (MW: -0,72 *+ 0,28 Nm/kg, MW: -0,94 + 0,26
Nm/kg, p = 0,001, r = 0,91), KM3 (MW: -0,04 + 0,23, MW: -0,20 * 0,22, p = 0,000, r = 0,93)
und AM1 (MW: -0,23 = 0,14, MW: -0,38 + 0,16, p = 0,001, r = 0,89). Die Parameter sind in
Tabelle 7 beschrieben, sowie in Abbildung 33 grafisch dargestellt.

Tabelle 7 Parameter der Kinematik und Kinetik fir den Lokomotor in der Sagittalebene

Parameter MBT Kontrollschuh

Mittelwert SD Median Max Min Mittelwert SD Median Max Min Diff. [%] pPHkorr r
Kinematik und Kinetik Lokomotor - Sagittalebene
H1[°] 33,41 3,95 33,21 3,94 0,6% 0,377
H3[] 12,17 5,69 -12,44 5,56 2,3% 0,087
H5 [°] 34,05 3,59 34,30 3,84 -2,2% 0,064
H6 [] 46,98 4,15 47,72 3,97 -1,6% 0,089
K1[°] 4,34 3,39 2,70 3,83 37,9% 0007 7 082
K2 [ 20,62 5,34 18,27 4,55 11,4% 0001 " 0,89
K3 [] 2,87 7,07 1,22 6,20 57,4% 0,027 0,73
K5 [ 61,43 3,99 63,82 4,45 -3,9% 0,050 0,68
K6 [] 61,80 4,87 61,31 70,17 55,04 64,51 561 6325 7527 56,71 -4,4% 0,061
A1[) 4,47 5,41 4,60 3,29 -2,8% 0,952
A2[] -0,34 4,92 -1,85 3,87 -436,6% 0,176
A3[°] 6,46 5,37 13,32 3,78 -106,3% 0001 " 0,90
A5[°] -20,86 7,30 21,37 6,73 -2,4% 0,738
A6 [°] 28,96 4,32 34,69 6,23 -19,8% 0009 © 0,80
HM1 [Nm/kg] 1,81 0,61 2,00 0,47 -10,1% 0,232
HM2 [Nm/kg] -1,88 0,43 -1,87 0,47 0,5% 0,905
KM1 [Nm/kg] -0,72 0,28 -0,94 0,26 -29,5% 0001 7 o091
KM2 [Nm/kg] 1,14 0,43 1,09 0,41 4,0% 0,342
KM3 [Nm/kg] -0,04 0,23 -0,20 0,22 -405,2% 0000 093
AM1 [Nm/kg] -0,23 0,14 0,38 0,16 -60,4% 0001 " 089

AM2 [Nm/kg] 2,17 0,29 2,22 0,30 -2,7% 0,081
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Abbildung 33 Verlauf fiir Kinematik (OBEN) und Kinetik (UNTEN) in der Sagittalebene fur das Huft-, Knie- und
Sprunggelenk wahrend des Gehens mit normalen und MBT Schuhen.

6.1.5.2 Parameter der Frontalebene

Fur Parameter in der Frontalebene konnten insgesamt zwei signifikante Unterschiede
festgestellt werden: K8 (MW: 9,64 + 5,32°, MW: 11,01 + 6,30, p = 0,016, r = 0,77) und KM6
(MW: 0,78 + 0,21 Nm/kg, MW: 0,81 £+ 0,22 Nm/kg, p = 0,009, r = 0,8). Des Weiteren zeigte
der Parameter K7 eine Tendenz zur Signifikanz (MW: 11,53 + 5,73, MW: 12,96 + 6,07,
p = 0,064). Die Parameter sind in Tabelle 8 beschrieben, sowie in Abbildung 34 grafisch

dargestellt.

Tabelle 8 Parameter der Kinematik und Kinetik fir den Lokomotor in der Frontalebene

Parameter MBT Kontrollschuh
Mittelwert SD Median Max Min Mittelwert SD Median Max Min Diff. [%] pPH Forr r

Kinematik und Kinetik Lokomotor - Frontalebene
H7 [°] -3,49 4,54 -3,77 4,71 -7,8% 0,609
H8 [°] 5,54 2,93 5,20 2,89 6,0% 0,291
HI9 [°] -9,03 2,33 -9,03 2,55 0,0% 0,994
K7 [°] 11,53 5,73 12,96 6,07 -12,4% 0,064
K8 [°] 9,64 5,32 11,01 6,30 -14,2% 0,016 ' 0,77
K9 [°] -1,89 7,74 -1,95 8,29 -3,4% 0,952
HM3 [Nm/kg] 1,27 0,31 1,25 0,29 2,0% 0,382
HM4 [Nm/kg] 0,96 0,17 0,98 0,18 -1,8% 0,473
KMS [Nm/kg] 0,79 0,21 0,79 0,24 0,0% 0,994 .

KM6 [Nm/kg] 0,78 0,21 0,81 0,22 -3,9% 0,009 0,80
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Abbildung 34 Verlauf fir Kinematik (OBEN) und Kinetik (UNTEN) in der Sagittalebene fur das Huft- und
Kniegelenk wéhrend des Gehens mit normalen und MBT Schuhen.

6.1.6 Muskelaktivitaten

Fur die mittleren Muskelaktivitditen konnten insgesamt drei signifikante Unterschiede
festgestellt werden, wobei zwei der Parameter eine signifikante Erhdhung aufwiesen,
VM_PSw (Mdn: 2,66 pV, Max.: 30,51V, Min.: 1,09 uV, Mdn: 2,34uV, Max.: 20,97 uV, Min.:
0,69 pVv, p = 0,028, r = 0,82) und TA_PSw (MW: 11,77 * 6,79uV, MW: 7,13 + 4,06V,
p=0,049, r = 0,68), und ein Parameter eine signifikante Reduktion TA LR (MW:
52,89 + 25,38uV, MW: 81,62 + 27,64uV, p = 0,022, r = 0,75).

Des Weiteren zeigten zwei Parameter eine Tendenz zur Signifikanz: GMM_TSt (Mdn:
60,69uV, Max.: 142,18uV, Min.: 19,25uV, p = 0,054) und PL_PSw (MW: 17,35 + 10,39uV,
MW: 20,94 + 13,04uV, p = 0,067). Die Parameter sind in Tabelle 9 beschrieben sowie in
Abbildung 35 grafisch dargestellt.
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Tabelle 9 Mittlere Aktivitaten fur sieben ausgewahlte Muskeln wahrend der Standbeinphase

Parameter MBT Kontrollschuh
Mittelwert  SD Median Max Min Mittelwert SD Median Max Min Diff. [%] prRer r
Muskelaktivitdten - EMG
VM_IC [puV] 21,72 9,09 19,61 44,37 11,30 18,79 9,11 18,87 41,79 7,98 13,5% 0,377
VM_LR [pV] 33,06 17,15 28,96 16,85 12,4% 0,302
VM_MSt [uV] 10,51 5,57 10,78 5,61 -2,6% 0,848
VM_TSt [uV] 2,94 1,55 2,14 0,59 27,3% 0,202
VM_PSw [uV] 6,01 8,49 2,66 30,51 1,09 4,09 5,57 2,34 20,97 0,69 31,9% 0,028 0,82
VL_IC [pV] 25,47 10,86 26,12 9,35 -2,6% 0,802
VL_LR [uV] 31,17 11,49 30,75 8,43 1,3% 0,910
VL_MSt [uV] 12,97 7,14 13,45 6,22 -3,7% 0,770
VL_TSt [uV] 4,52 3,44 3,80 12,82 0,87 3,00 1,64 3,12 5,94 0,77 33,6% 0,151
VL_PSw [pV] 6,61 6,79 2,64 17,51 1,03 4,16 4,78 2,52 17,77 0,99 37,1% 0,224
BF_IC [uV] 40,22 26,90 34,12 17,91 15,2% 0,184
BF_LR [uV] 23,98 16,44 20,14 11,61 16,0% 0,197
BF_MSt [uV] 5,73 4,81 4,78 3,04 16,6% 0,408
BF_TSt [uV] 2,81 1,98 2,11 6,91 0,88 2,26 1,20 1,89 4,22 0,76 19,4% 0,692
BF_PSw [pV] 2,71 2,44 1,89 9,50 0,65 1,80 0,87 1,65 3,43 0,70 33,5% 0,203
TA_IC [pV] 61,46 29,54 54,67 110,20 2,68 62,36 20,04 61,44 100,25 42,06 -1,5% 0,938
TA_LR [uV] 52,89 25,38 81,62 27,64 -54,3% 0,022 0,75
TA_MSt [uV] 10,87 9,07 15,61 7,05 -43,6% 0,302
TA_TSt [uV] 7,87 4,84 8,01 4,26 -1,7% 0,957
TA_PSw [pV] 11,77 6,79 7,13 4,06 39,4% 0,049 0,68
GM_IC [pV] 7,42 4,93 7,04 4,85 5,1% 0,703
GM_LR [pV] 8,92 6,60 8,01 521 10,1% 0,203
GM_MSt [uV] 2,22 1,04 1,83 4,20 0,71 2,33 1,11 1,94 4,90 0,76 -5,2% 0,203
GM_TSt [puV] 1,33 0,38 1,33 0,34 0,2% 0,957
GM_PSw [pV] 1,43 0,45 1,37 0,42 4,0% 0,345
GMM_IC [pV] 13,66 16,14 6,35 56,77 1,24 7,46 6,66 4,87 24,01 1,38 45,4% 0,173
GMM_LR [pV] 9,01 6,18 6,10 2,88 32,2% 0,184
GMM_MSt [uV] 21,50 11,16 22,13 10,89 -2,9% 0,802
GMM_TSt [uV] 64,90 29,38 60,69 142,18 19,25 58,89 21,83 58,29 114,18 22,58 9,3% 0,054
GMM_PSw [pV] 18,16 16,14 1191 64,47 5,14 18,51 10,45 19,66 39,13 4,83 -1,9% 0,609
PL_IC [uV] 18,13 9,28 20,15 10,23 -11,1% 0,345
PL_LR [uV] 16,39 8,38 14,33 28,14 2,83 19,42 8,04 18,07 29,99 9,09 -18,5% 0,151
PL_MSt [uV] 16,20 8,50 15,12 39,04 3,21 14,71 7,60 12,36 3392 6,52 9,2% 0,556
PL_TSt [uV] 35,31 14,36 35,60 16,11 -0,8% 0,957
PL_PSw [pV] 17,35 10,39 20,94 13,04 -20,7% 0,067
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Abbildung 35 Verlauf der Muskelaktivitaten [pV] fir das Gehen mit normalen und MBT Schuhen fiir sieben
Muskeln: M. glutaeus maximus, M. biceps femoris, M. gastrocnemius medialis, M. vastus lateralis, M. vastus

medialis, M. tibialis anterior, M. peroneus longus.
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6.2 Ergebnisse fiur die Reebok ET Untersuchung

Fur die Datenerhebung im Rahmen der Reebok Easy Tone Gruppe standen insgesamt
14 TN (Manner: n = 7; Frauen: n = 7; Alter: 25 + 4 Jahre, Koérpermasse: 66 + 10 kg,
Korpergrof3e: 172 + 10 cm) fur die COP Schwankung im Stehen und die Ganganalyse zur
Verfigung. Fir die Auswertung der COP Daten wurden alle 14 Datensatze herangezogen.
Allerdings mussten auch hier auf Grund mangelnder Qualitat in zwei
Bewegungsanalysedaten sowie technischer Probleme bei der Datenaufnahme auf
Datensatze zweier Probandinnen verzichtet werden. Daher standen auch hier insgesamt
sieben mannliche und funf weibliche Datensatze fiir die Auswertung der Ganganalysedaten
zur Verfugung (n = 12).

6.2.1 COP — Schwankung

Der Vergleich fur die COP-Schwankung im Stehen beim Tragen von ET und normalen
Schuhen zeigte fir keinen der sechs Parameter signifikante Unterschiede im bipedalen
Stand. Die Tabelle 10 zeigt die ermittelten Daten zu den Gleichgewichtsmessungen im
Stehen mit normalen und ET Schuhen. In Abbildung 36 ist ein Beispiel fur die COP

Schwankung im Stehen fur einen Versuch eines/einer TN dargestellt.

Tabelle 10 COP — Schwankung

Reebok ET Kontrollschuh
Mittelwert SD Median Max Min Mittelwert SD Median Max Min Diff. [%] pPHkerr. r

COP - Schwankung

COPmI [mm] 4,30 1,18 4,27 1,40 0,7% 0,957
COPap [mm] 9,19 2,65 8,25 2,59 10,2% 0,284
SDml [mm] 0,91 0,33 0,88 1,72 0,47 0,87 0,33 0,81 1,66 0,45 4,4% 0,897
SDap [mm] 2,25 0,87 1,92 0,71 14,7% 0,239
COPvml [mm/s] 3,36 0,58 3,46 0,74 -3,0% 0,510
COPvap [mm/s] 4,30 0,75 4,47 1,03 -4,0% 0,609

25

COP - Normalschuh

20

&

anterior-posterior [mm]
=

anterior-posterior [mm]

medio-lateral [mm] medio-lateral [mm]

Abbildung 36 Beispiel fur die COP - Schwankung im bipedalen Stand fur die Dauer von 15 Sekunden mit
Reebok ET und normalen Schuhen. Die statistischen Tests ergaben keine signifikanten (p > 0,05) Unterschiede
in medio-laterale oder anterior-posterior Richtung.
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6.2.2 Weg-Zeit-Parameter

Die Weg-Zeit-Parameter zeigten insgesamt drei signifikante Unterschiede zwischen den
beiden Testsituationen ET und NS: Gv (MW: 1,44 + 0,11 m/s, MW: 1,40 + 0,11 m/s,
p =0,021,r=0,75), GZL (MW: 1,52 + 0,13 m, MW: 1,47 + 0,23 m, p = 0,009, r = 0,81) und
SchD (Mdn: 0,52 sec., Max.: 0,56 sec., Min.: 0,49 sec., Mdn: 0,52, Max.: 0,56 sec., Min.:
0,5 sec., p=0,028, r=0,81).

Tabelle 11 gibt einen Uberblick Giber die ermittelten Weg-Zeit-Parameter fiir das Gehen mit

normalen und MBT Schuhen.

Tabelle 11 Weg-Zeit-Parameter

Reebok ET Kontrollschuh
Mittelwert SD Median Max Min Mittelwert SD Median Max Min Diff. [%] pHiForr r

Weg-Zeit-Parameter

K [Schritte/Min] 113,95 3,89 113,91 4,32 0,0% 0,957

Gv [m/s] 1,44 0,11 1,40 0,11 3,2% 0,021 ' 0,75
GZD [s] 1,05 0,04 1,06 0,04 -0,1% 0,938

GZL [m] 1,52 0,13 1,47 0,13 3,1% 0009 7 081
SL[m] 0,75 0,06 0,73 0,06 1,6% 0,172

SchD [s] 0,52 0,02 0,52 0,56 0,49 0,53 0,02 0,52 0,56 0,50 -1,1% 0,028 : 0,81

TO [%] 60,81 1,25 60,43 1,35 0,6% 0,304
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6.2.3 Bodenreaktionskrafte

Von den insgesamt neun ermittelten Parametern der Bodenreaktionskrafte erwiesen sich
drei als signifikant unterschiedlich: F1 (MW: 120,92 + 8,73 %KG, MW: 116,26 + 8,83 %KG,
p = 0,006, r =0,83), F2 (MW: 69,72 + 6,57 %KG, MW: 72,12 + 6,25 %KG, p = 0,031, r =0,72)
und F7 (MW: -3,35 + 1,31 %KG, MW: -5,01 + 2,38 %KG, p = 0,050, r =0,68) Alle anderen
Parameter zeigten keine signifikanten Unterschiede. Die Parameter sind in Abbildung 37

grafisch dargestellt sowie in Tabelle 12 beschrieben.

Tabelle 12 Parameter der Bodenreaktionskrafte

Reebok ET Kontrollschuh
Mittelwert SD  Median Max Min Mittelwert SD  Median Max Min Diff. [%] pPHkorr r
Bodenreaktionskrafte
F1 [%KG] 120,92 8,73 116,26 8,83 3,9% 0,006 0,83
F2 [%KG] 69,72 6,57 72,12 6,25 -3,4% 0,031 : 0,72
F3 [%KG] 116,67 4,28 115,69 3,65 0,8% 0,211
F5 [%KG] -22,32 4,87 -20,77 4,89 7,0% 0,134
F6 [%KG] 22,99 3,14 23,81 3,42 -3,6% 0,204
F7 [%KG] -3,35 1,31 -5,01 2,38 -49,4% 0,050 0,68
F8 [%KG] 6,35 0,90 6,85 1,04 -7,8% 0,197
F9 [%KG] 4,46 0,98 4,56 1,27 -2,3% 0,692
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Abbildung 37 Vertikale, anterior - posterior und medio - laterale Bodenreaktionskréafte fur das Gehen mit
normalen (schwarz) und ET (rot) Schuhen.
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6.2.4 Kinematik Passagier

Fur die kinematischen Parameter des Passagiers (Oberkdrpers) zeigten sich fur beide
Testsituationen keine signifikanten Unterschiede. Tabelle 13 gibt einen Uberblick.

Tabelle 13 Parameter Kinematik Passagier

Reebok ET Kontrollschuh
Mittelwert SD  Median Max Min Mittelwert SD  Median Max Min Diff. [%] pPrkerr. r
Kinematik P:
TNG [°] 3,97 3,98 4,16 11,40 -1,41 3,85 3,53 3,95 11,01 -1,57 3,0% 0,224
TNL[°] -6,37 5,45 -6,62 3,03 -14,24 -6,55 5,25 -6,32 2,48 -14,52 -2,7% 0,306
BK [°] 10,35 2,39 10,40 2,54 -0,5% 0,854

6.2.5 Kinematik und Kinetik Lokomotor

6.2.5.1 Parameter der Sagittalebene

In der Sagittalebene konnte fiir den Lokomotor sowohl in der Kinematik als auch in
kinetischen Parametern Unterschiede festgestellt werden (siehe Tabelle 14 und Abbildung
38): H1 (MW: 33,66 + 4,84°, MW: 32,55 + 4,96°, p = 0,031, r = 0,72), K5 (MW: 59,75 +
3,56°, MW: 62,43 + 4,42°, p = 0,009, r = 0,80), K6 (MW: 62,59 + 2,00°, MW: 65,06 + 2,55°, p
= 0,027, r = 0,730), A5 (MW: -19,76 + 6,09°, MW: -24,02 + 7,80°, p = 0,016, r = 0,77), A6
(MW: 32,74 + 7,29°, MW: 37,98 + 9,40°, p = 0,009, r = 0,80), HM2 (MW: -2,04 + 0,31 Nm/Kkg,
MW: -1,97 = 0,28 Nm/kg, p = 0,013, r = 0,78) und AM1 (MW: -0,53 + 0,16 Nm/kg, MW:-
0,46+ 0,19 Nm/kg, p = 0,036, r = 0,71). Abbildung 38 gibt einen Uberblick tiber den Verlauf
der Parameter. Des Weiteren zeigten sich zwei Unterschied mit einer Tendenz zur
Signifikanz: A1 (MW: 4,98 + 4,21°, MW: 3,06 + 3,73°, p = 0,087) und KM3 (MW: -0,06 +
0,22 Nm/kg, MW: -0,11 + 0,23 Nm/kg, p = 0,065).

Tabelle 14 Kinematische und kinetische Parameter in der Sagittalebene fur den Lokomotor

Reebok ET Kontrollschuh
Mittelwert SD  Median Max Min Mittelwert SD  Median Max Min Diff. [%] prrker r

Kinematik und Kinetik Lokomotor - Sagittalebene

H1[°] 33,66 4,84 32,55 4,96 3,3% 0,031 . 0,72
H3 [°] -12,08 4,07 -11,81 3,92 2,3% 0,208

H5 [°] 34,23 4,64 33,94 4,42 0,8% 0,550

H6 [°] 46,82 4,72 46,10 4,90 1,5% 0,104

K1 [°] 0,00 4,27 -0,78 9,96 -5,65 -0,02 3,73 -1,37 6,60 -5,81 -282,3% 0,828

K2 [°] 16,01 6,03 15,66 5,58 2,2% 0,612

K3 [°] 1,12 3,89 1,33 3,85 -18,3% 0,652

K5 [°] 59,75 3,56 62,43 4,42 -4,5% 0,009 " 0,80
K6 [°] 62,59 2,00 65,06 2,55 -4,0% 0,027 ' 0,73
Al[°] 4,98 4,21 3,06 3,73 38,5% 0,087

A2 [°] -2,60 3,38 -3,87 4,02 -48,9% 0,151

A3 [°] 12,89 4,44 13,95 5,22 -8,3% 0,344

A5 [°] -19,76 6,09 -24,02 7,80 -21,6% 0,016 . 0,77
A6[°] 32,74 7,29 37,98 9,40 -16,0% 0,009 0,80
HM1 [Nm/kg] 1,65 0,38 1,70 0,43 -3,4% 0,691

HM2 [Nm/kg] -2,04 0,31 -1,97 0,28 3,6% 0,013 ! 0,78
KM1 [Nm/kg] -0,68 0,21 -0,70 0,23 -2,0% 0,802

KM2 [Nm/kg] 1,24 0,44 1,19 0,41 4,3% 0,250

KM3 [Nm/kg] -0,06 0,22 -0,11 0,23 -91,6% 0,065

AM1 [Nm/kg] 0,53 0,16 0,46 0,19 13,1% 0,036 ° 0,71

AM2 [Nm/kg] 2,13 0,37 2,16 0,36 -1,4% 0,344
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Abbildung 38 Verlauf fur Kinematik (OBEN) und Kinetik (UNTEN) in der Sagittalebene fir das Huft-, Knie- und
Sprunggelenk wahrend des Gehens mit normalen und ET Schuhen.

6.2.5.2 Parameter der Frontalebene

Fur Parameter in der Frontalebene konnten insgesamt zwei signifikante Unterschiede
festgestellt werden: K7 (MW: 11,86 + 4,28°, MW: 13,77 £+ 4,45, p = 0,009, r = 0,80) und K9
(MW: -4,34 + 5,01°, MW: -5,54 + 5,10°, p = 0,013, r = 0,78). Des Weiteren zeigten die
Parameter K8 (MW: 7,52 + 3,28°, MW: 8,23 + 4,08°, p = 0,091) und KM6 (MW: 0,75 + 0,19
Nm/kg, MW: 0,77 £ 0,17 Nm/kg, p = 0,091) eine Tendenz zur Signifikanz. Die Parameter

sind in Tabelle 15 beschrieben sowie in Abbildung 39 grafisch dargestellit.

Tabelle 15 Parameter zur Kinematik und Kinetik in der Frontalebene fiir den Lokomotor

Reebok ET

Kontrollschuh

Mittelwert SD Median Max Min Mittelwert SD Median Max Min Diff. [%] prrFer: r

Kinematik und Kinetik Lokomotor - Frontalebene

H7 [°] -6,49 4,22 -6,73 4,50 -3,8% 0,393

H8 [°] 4,38 3,84 3,68 11,53 0,01 4,50 3,94 3,83 11,84 0,18 -2,7% 0,136

HI9 [°] -10,87 2,35 -11,24 2,65 -3,4% 0,159

K7 [°] 11,86 4,28 13,77 4,45 -16,1% 0,009 0,80
K8 [°] 7,52 3,28 8,23 4,08 -9,5% 0,091

K9 [°] -4,34 5,01 -5,54 5,10 -27,4% 0,013 0,78
HM3 [Nm/kg] 1,35 0,34 1,33 0,35 1,4% 0,550

HM4 [Nm/kg] 0,64 0,41 0,65 0,40 -1,6% 0,677

KMS5 [Nm/kg] 0,67 0,24 0,67 0,25 0,6% 0,918

KM6 [Nm/kg] 0,75 0,19 0,77 0,17 -3,8% 0,091
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Abbildung 39 Verlauf fur Kinematik (OBEN) und Kinetik (UNTEN) in der Frontalebene fur das Huft- und
Kniegelenk wéhrend des Gehens mit normalen und ET Schuhen.

6.2.6 Muskelaktivitaten

Daten zu den Muskelaktivititen zeigten keine signifikanten Unterschiede, jedoch konnten
bei insgesamt finf Parametern eine Tendenz zur Signifikanz festgestellt werden: VM_PSw
(Mdn: 2,62 pV, Max.: 23,36 pV, Min.: 1,20 pV, Mdn: 1,66 pV, Max. 6,96 pV, Min.: 0,96 pV,
p = 0,089), VL_PSw (MW: 4,58 + 4,28 pVv, MW: 2,93 + 2,15 nV, p = 0,101), BF_TSt (Mdn:
2,37 pV, Max.: 16,50 pV, Min.: 0,84 pVv, Mdn: 3,00 pVv, Max.: 31,10 pV, Min.: 0,84 pV,
p =0,089), TA_PSw (MW: 8,61 + 3,89 pV, MW: 5,78 + 1,68 pV, p = 0,056), GM_PSw
(MW:1,52 + 0,24 pV, MW: 1,45 + 0,22 pV, p = 0,089) und PL_IC (MW: 22,40 £ 8,80 uV,
MW: 19,63 + 7,71 pV, p = 0,061). Tabelle 16 und Abbildung 40 geben einen Uberblick.
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Tabelle 16 Mittlere Aktivitaten fir sieben ausgewahlte Muskeln wahrend der Standbeinphase

Reebok ET Kontrollschuh
Mittelwert  SD Median Max Min Mittelwert  SD Median Max Min Diff. [%] pPH korr. r
Muskelaktivitdten - EMG
VM_IC [pV] 25,31 15,98 26,77 18,05 -5,8% 0,341
VM_LR [pV] 36,90 24,81 34,18 21,07 7,3% 0,291
VM_MSt [uV] 12,83 7,59 11,32 8,06 11,7% 0,197
VM_TSt [uV] 3,41 3,21 1,77 10,62 1,02 2,51 1,37 2,20 5,27 0,92 26,4% 0,692
VM_PSw [uV] 4,20 6,12 2,62 23,36 1,20 2,31 1,63 1,66 6,96 0,96 44,9% 0,089
VL_IC [pV] 23,26 20,61 14,76 82,66 8,78 27,21 20,24 19,25 76,10 7,66 -17,0% 0,284
VL_LR [uV] 32,93 17,50 33,83 16,48 -2,7% 0,724
VL_MSt [pV] 14,55 8,98 13,15 6,80 9,6% 0,302
VL_TSt [uV] 4,44 4,43 3,31 2,78 25,4% 0,268
VL_PSw [pV] 4,58 4,28 2,93 2,15 36,1% 0,101
BF_IC [pV] 35,13 18,44 33,88 24,21 3,6% 0,829
BF_LR [uV] 23,67 17,38 18,42 65,29 8,57 19,83 11,72 19,47 37,02 7,78 16,2% 0,703
BF_MSt [pV] 6,51 6,56 6,89 7,60 -5,7% 0,905
BF_TSt [uV] 4,72 5,53 2,37 16,50 0,84 6,69 9,53 3,00 31,10 0,84 -41,7% 0,089
BF_PSw [pV] 3,07 2,21 2,37 1,22 22,9% 0,136
TA_IC [uV] 75,68 34,70 65,88 143,38 25,61 76,56 34,03 70,07 129,00 24,37 -1,2% 0,957
TA_LR [uV] 89,66 36,79 85,19 35,42 5,0% 0,637
TA_MSt [uV] 11,05 6,97 12,85 9,71 -16,3% 0,556
TA_TSt [uV] 7,72 4,54 7,72 4,02 0,0% 0,999
TA_PSw [pV] 8,61 3,89 5,78 1,68 32,8% 0,056
GM_IC [pV] 5,35 3,26 5,47 2,36 -2,2% 0,910
GM_LR [pV] 6,43 2,87 6,48 3,01 -0,9% 0,919
GM_MSt [uV] 1,77 0,43 1,68 2,78 1,29 1,87 0,69 1,58 3,34 1,20 -5,5% 0,828
GM_TSt [uv] 1,42 0,37 1,40 0,31 1,9% 0,739
GM_PSw [uV] 1,52 0,24 1,45 0,22 4,6% 0,089
GMM_IC [pV] 7,11 7,15 6,06 5,92 14,9% 0,144
GMM_LR [pV] 7,13 3,22 6,60 3,64 7,4% 0,550
GMM_MSt [uV] 25,45 8,88 26,24 8,51 -3,1% 0,802
GMM_TSt [uV] 55,96 22,95 56,44 18,46 -0,9% 0,910
GMM_PSw [pV] 13,40 7,34 11,52 5,07 14,0% 0,197
PL_IC [uV] 22,40 8,80 19,63 7,71 12,4% 0,061
PL_LR [uV] 23,34 9,05 25,27 35,53 10,50 21,30 10,63 19,15 46,55 9,16 8,7% 0,203
PL_MSt [uV] 14,11 4,34 14,48 23,05 7,14 15,65 14,17 10,70 57,33 5,28 -10,9% 0,556
PL_TSt [uV] 36,57 19,93 29,53 67,88 13,66 36,79 24,05 32,68 92,76 12,43 -0,6% 0,938
PL_PSw [pV] 16,67 8,61 16,52 7,55 0,9% 0,949
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Abbildung 40 Verlauf der Muskelaktivitdten [uV] fur das Gehen mit normalen und ET Schuhen fir sieben
Muskeln: M. glutaeus maximus, M. biceps femoris, M. gastrocnemius medialis, M. vastus lateralis, M. vastus
medialis, M. tibialis anterior, M. peroneus longus.
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7 Interpretation und Diskussion

We grunt and push and pull and fall and roll and bump, then try again and keep it
up over and over again, and never quit in spite of face-falls and nose bruises — all
because we want to be what we feel, persons come to be by walking.

(Winter, 1991, S. 1-2)

Wie bereits in Kapitel 3 ausgefihrt, ist die Evidenzlage zu instabilen Sohlenkonstruktionen
und deren Einfluss auf biomechanische Aspekte des Gehens noch verhaltnismaRig gering.
Fur die Konzepte des MBT Schuhs bestehen zwar bereits einige veroffentlichte Studien,
welche mittels aufwendigen Verfahren aus der Biomechanik und Bewegungsanalyse
kinematische und kinetische Aspekte sowie Parameter zu Muskelaktivitaten wahrend des
Gehens quantifiziert haben, allerdings kommen diese teilweise zu sehr inkonsistenten
Ergebnissen. Aufgrund der unterschiedlichen methodischen Vorgehensweisen in den
einzelnen Studien sowie durch die relativ komplexen technischen Verfahren fehlen noch
groldteils Experimente, welche die Ergebnisse der bestehenden Studienlage durch
zusétzliche Daten entweder bestarken, oder aber auch in Frage stellen. In der
Naturwissenschaft, sowie in den einzelnen Fachdisziplinen der Naturwissenschaft werden
Ergebnisse und Erkenntnisse in der Regel erst dann als wahr bezeichnet, wenn diese durch
unabhangige Experimente wiederholt bestatigt wurden und daher auch als reproduzierbar
bezeichnet werden kdnnen (vgl. Giles, 2006).

Am Ende von Kapitel 3 wurde eine kurze Ubersicht (iber die bis jetzt festgestellten Effekte
von instabilen Sohlenkonstruktionen auf biomechanische Parameter gegeben. Einige dieser
Effekte konnten, wie bereits oben erwéhnt, durch mehrere unabhangige Studien belegt
werden, vor allem aber in Bezug auf kinetische Parameter besteht bis dato noch groRRe
Uneinigkeit. Ein Ziel dieser Arbeit war es daher, basierend auf der bestehenden
Studienlage, weitere Daten zu kinematischen, kinetischen Aspekten sowie zu
Muskelaktivitdten zu erheben und diese mit der bestehenden Studienlage zu vergleichen.
Zur Bearbeitung dieser Zielsetzung wurden zwei ausgewahlte Schuhkonzepte
herangezogen: der MBT Schuh, als eines der wohl bekanntesten Konzepte und der Reebok
Easy Tone Schuh, als ein aktuell sehr neues Konzept. Die meisten bestehenden Studien,
welche sich mit instabilen Sohlenkonstruktionen befasst haben, haben ihre Untersuchungen
mit dem MBT Schuh durchgefiihrt. Der Reebok Easy Tone Schuh wird seit ungefahr zwei
Jahren, vor allem medial sehr intensiv beworben, Studien zu diesem Schuh finden sich bis
dato aber noch keine. Dies war ein wichtiger Grund dafir, auch dieses Konzept in diese

Arbeit einzubinden.
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Insgesamt wurden 28 gesunde Studentlnnen (N = 28) aus der Fachhochschule St. Pélten
fur diese Studie herangezogen. Davon wurden jeweils 14 TN der MBT und 14 TN der ET
Gruppe zugeordnet. Fir die Datenaufzeichnung wurden ein optoelektronisches VICON
Motion Capture System, eine KISTLER Kraftmessplatte sowie ein EMG-System der Firma
Delsys verwendet (siehe Kapitel 5). Kinematische und kinetische Daten, sowie
Muskelaktivitditen wurden fur das Gehen mit den instabilen Schuhen als auch mit normalen
Schuhen aufgezeichnet und gegenibergestellt. Zusatzlich fand im Stehen eine Messung der
COP-Schwankung statt um eine generelle Aussage Uber die posturale Stabilitat treffen zu
kénnen. Insgesamt wurden aus den Daten 90 biomechanische Parameter fir beide

Testsituationen errechnet und ausgewertet.

7.1 Interpretation und Diskussion — Testsituation MBT

Zur Frage nach dem Einfluss des MBT-Schuhkonzepts auf biomechanische Parameter im
Gehen und Stehen wurden insgesamt funf Hypothesen aufgestellt. Den einzelnen
Forschungshypothesen aus den Bereichen Kinematik, Kinetik, Muskelaktivitaten und COP-
Schwankung koénnen aus den 90 ermittelten Parametern jeweils mehrere Parameter
zugeordnet werden (sieh dazu die Auflistung aller Parameter in Tabelle 2 in Kapitel 5.6). Die
Beantwortung der einzelnen Hypothesen (H1 bis H5) erfolgt daher immer in Bezug auf alle
dazugehorigen Parameter. Fir H5 beispielsweise: ,Es gibt einen signifikanten Unterschied
in der anterior-posterior und medio-lateralen COP Schwankung zwischen dem MBT
Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im Stehen“ wurden die Ergebnisse der
statistischen Auswertung aller sechs Parameter der COP Schwankung herangezogen um

die Hypothese entweder zu verwerfen bzw. beizubehalten.

Die meisten Studien, welche sich dem Thema instabiler Sohlenkonstruktionen gewidmet
haben, sind in einem ersten Schritt der grundlegenden Frage nachgegangen, ob durch das
Stehen in einem MBT Schuh eine erhohte Anforderung an die statische
Gleichgewichtskontrolle resultiert. Betrachtet man die Summe der publizierten Ergebnisse,
kann davon ausgegangen werden, dass sowohl in anterior-posterior als auch in medio-
lateraler Richtung fur den bipedalen Stand ein signifikanter Unterschied zwischen dem
Stehen im MBT Schuhen und dem Stehen barfuld bzw. mit normalen Schuhen besteht. Fur
die in dieser Arbeit erhobenen Parameter in der COP- Schwankung zeigte sich fir alle eine
hdchst signifikante Erhéhung um bis zu 52,3% (p > 0,001, r > 0,80) beim Tragen der MBT
Schuhe. Die ermittelten Ergebnisse sind bestehenden Daten anderer Studien in ihrer
Auspragung sehr &ahnlich. Damit kann die Hypothese H5 ,Es gibt einen signifikanten

Unterschied in der anterior-posterior und medio-lateralen COP Schwankung zwischen dem
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MBT Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im Stehen.“ als gliltig betrachtet werden
und es kann davon ausgegangen werden, dass durch das Tragen von MBT Schuhen im
bipedalen Stand eine erhdhte Anforderung an die posturale Kontrolle resultiert. Abbildung 41
zeigt einen Vergleich zwischen einem exemplarischen Datensatz aus der Studie von Nigg et
al. (2006) und Daten aus der hier vorliegenden Arbeit. Fir beide Datenséatze ist eine
deutliche Erhéhung der COP-Schwankung feststellbar. Zusétzlich gibt Abbildung 42 in Form

von Boxplotgraphiken einen genauen Uberblick der einzelnen Parameter im Vergleich.
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Abbildung 41 LINKS: Ein exemplarischer Datensatz von Nigg et al. (2006) fur den Unterschied in der COP-
Schwankung in medio-lateraler und anterior-posterior Richtung. RECHTS: Ein Beispiel aus Daten der hier
vorliegenden Arbeit. Beide Datensétze zeigen eine deutlich geringere COP-Schwankung beim Kontrollschuh.

20 ** T
L """ hl
18} i g Vet i
i [ ] Normalschuh
16~ : -
14 -1

12- -

COP Parameter
=
T

=1
N

T + —{
2 . — — .
= =
- =
0 I 1 | 1 | 1
SDmI [mm] SDap [mm] COPmI [mm] COPap [mm] COPvml [mm/sec.] COPvap [mmi/sec.]

Abbildung 42 Vergleich aller COP-Paramater zwischen den normalen (blau) und MBT Schuhen (rot) im
bipedalen Stand. Es ist deutlich zu erkennen, dass die einzelnen Boxplots der Normalschuhparamater deutlich
geringer sind. ** p < 0,01.
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Neben der Quantifizierung von biomechanischen Parametern im Stehen war Ziel dieser
Arbeit, Parameter fur das Gehen, wahrend eines Gangzyklus, zu quantifizieren. Diese
Parameter beinhalteten Weg-Zeit-Parameter, Bodenreaktionskrafte, Kinematik des
Passagiers, Kinematik und Kinetik des Lokomotor (Sagittal- und Frontalebene) sowie
Muskelaktivitaten.

Fast alle Studien, welche dreidimensionale optoelektronische Systeme fir 3D Ganganalysen
verwendet haben, haben neben den reinen kinematischen und kinetischen Aspekten auch
Weg-Zeit-Parameter erfasst und ausgewertet. Abgesehen von Romkes et al. (2006) konnten
jedoch die wenigsten Autorinnen einen signifikanten Einfluss der MBT Schuhe auf Weg-Zeit-
Parameter feststellen. Zudem haben viele in ihren Studienprotokollen die
Gehgeschwindigkeit kontrolliert. Aufgrund der ganzlich anderen Sohlengeometrie des MBT
Schuhs im Vergleich zu normalen StralBenschuhen und der dadurch wahrscheinlich
veranderten Mechanik wirde die Vermutung naheliegen, dass Sohlenkonstruktionen, wie
der MBT Schuh, einen Einfluss auf Weg-Zeit-Parameter haben. Dass der Schuh zumindest
im Stehen eine vermehrte Instabilitat provoziert, konnte ja bereits durch die COP-Messung
bestétigt werden. Daher wird auch beim Gehen wahrend der Einzelunterstitzungsphase,
also in der Phase, in welcher das gesamte Kdrpergewicht durch ein Bein getragen wird
(Standphase), eine erhdhte Instabilitdit gegeben sein. Diese vermehrte Instabilitat wird
voraussichtlich  durch  Kompensationsmechanismen in der Bewegungskontrolle
ausgeglichen, welche moglicherweise Verdnderungen in Weg-Zeit-Parametern bedingen.
Insgesamt wurden in dieser Arbeit sieben Weg-Zeit-Parameter erhoben und ausgewertet.
Personen, welche MBT Schuhe getragen haben zeigten einerseits eine um 3% erhdhte
Gehgeschwindigkeit (p < 0,05, r = 0,82) sowie eine um 2% verlangerte Gangzykluslange (p
< 0,01, r = 0,84). Zusatzlich war der Zeitpunkt des Toe-Off, also der Zeitpunkt, in welchem
die Zehe am Ende der Standbeinphase vom Boden abhebt, beim Tragen von MBT Schuhen
im Mittel um 1,4% friher (p < 0,05, r = 0,7). Alle anderen Parameter zeigten keine
signifikanten Unterschiede. Abbildung 43 gibt einen Uberblick.
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Abbildung 43 Vergleich aller Weg-Zeit-Paramater zwischen den normalen (blau) und MBT Schuhen (rot).
Gangzyklusdauer (GZD), Gangzykluslange (GZL), Gehgeschwindigkeit (Gv), Schrittlange (SL), Schrittdauer
(SchD), Zeitpunkt ToeOff (ToeOff) und die Kadenz (K). * p < 0,05; ** p < 0,01.

Im Gegensatz zu den hier vorliegenden Daten konnte Romkes et al. (2006) in der Kadenz,
der Gangzykluslange, Schrittlange und Gehgeschwindigkeit eine signifikante Reduktion
beim Tragen der MBT Schuhe feststellen. Vor allem die hier gefundene Reduktion der
Gehgeschwindigkeit sowie der Gangzykluslange stehen in Kontrast zu den Ergebnissen von
Romkes et al. (2006). Eine Veranderung der Gangzykluslange wird in der Regel aber auch
von einer Veranderung der Schrittlange begleitet, da ein Gangzyklus aus zwei aufeinander
folgenden Schritten definiert ist (siehe Kapitel 5.6.2). Daten dieser Studie zeigten eine
mittlere SchrittlAnge von 0,76 = 0,06m fir die MBT Schuhe und eine nicht signifikante
Reduktion auf 0,75 + 0,07m fir normale Schuhe. Es stellt sich die Frage, wie sich die
Gangzykluslange unabhéangig von der Schrittlange andern konnte. Einerseits konnte die
Vermutung aufgestellt werden, dass es einen Unterschied zwischen der Schrittlange des
Referenzbeins (das Bein, mit welchem die Personen tber die KMP gegangen sind) und des
kontralateralen Beins gegeben hat. Dies wirde bedeuten, dass die TN entweder bewusst
oder auch unbewusst die Schrittlange fir eine der beiden Seiten verandert haben, um zum
Beispiel gezielt mit dem Referenzbein auf die Mitte der KMP zu steigen. Aufgrund der
groBen Anzahl an Versuchen welche pro TN und auch insgesamt aufgenommen wurden,
musste den TN im Vorhinein die Information gegeben werden, dass sie mit dem
Referenzbein direkt Gber die KMP steigen missen, da ansonsten die erforderliche Anzahl
an Versuchen mit korrekten KMP-Treffern zu erreichen, weitaus langer gedauert hétte. Dies
wiederum hatte vermehrt zu Problemen mit dem EMG (Schweil3bildung etc.) und anderen

Daten gefuhrt. Allerdings wurde allen TN so viel Zeit wie personlich nétig war eingeraumt,
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um sich an das Gehen im Labor und das Gehen uber die KMP zu gewdhnen (genaueres
dazu siehe Kapitel 5.4). Bei der Interpretation der Weg-Zeit-Parameter ist zudem zu
beachten, dass in dem Studienprotokoll der MBT Gruppe der Ablauf fir alle TN so aussah,
dass zuerst die Daten barfu3, danach mit normalen Schuhen und erst am Ende mit MBT
Schuhen aufgezeichnet wurden. Obwohl die TN genug Zeit hatten, um sich an das Labor zu
gewdhnen, konnten die gefundenen signifikanten Unterschiede eher (vor allem in der
Gehgeschwindigkeit) auf ein sukzessives Gewdhnen an die Laborsituationen
zurlckzufuhren sein, als auf die MBT Schuhe selbst. Allerdings kann, einigen Autorinnen
zur Folge, davon ausgegangen werden, dass sich dieser Effekt nur geringflugig auf die
erhobenen Daten auswirkt (Grabiner, Feuerbach, Lundin, & Davis, 1995; Wearing,
Smeathers, & Urry, 2003; vgl. auch Kirtley, 2006, S. 89). Basierend auf den hier
vorliegenden Daten, sowie Ergebnissen bestehender Studien kann daher nicht zur Ganze
geklart werden, ob Weg-Zeit-Parameter durch das Gehen mit MBT Schuhen direkt
beeinflusst werden oder nicht. Die Vermutung liegt allerdings nahe, dass zumindest ein

geringfugiger Einfluss besteht.

Eine grundlegende Komponente in der Bewegungs- bzw. Ganganalyse stellt das
Quantifizieren der Bodenreaktionskrafte (BRK) in anterior-posterior, medio-lateraler und
vertikaler Richtung dar. Der zeitliche Verlauf der einzelnen BRK kann einerseits direkt zur
Beurteilung in Bezug auf etablierte Normwerte (Chao, Laughman, Schneider, & Stauffer,
1983; Kadaba et al., 1989b) durchgefiihrt werden, oder aber, direkt fur inversdynamische
Berechnungen anderer kinetischer Parameter genutzt werden. Die meisten Studien zum
Thema MBT haben die Bodenreaktionskrafte nicht flr sich als priméare ZielgroRe betrachtet
und dementsprechend nicht einzeln ausgewertet. Lediglich in der Arbeit von Boyer und
Andriachii (2009) findet sich eine detaillierte Auswertung von BRK Parametern, allerdings
nur fir das Laufen. Sie konnten eine signifikante Reduktion des ersten medialen Maximums
sowie der Abdruckkraft wahrend der terminalen Standphase beim Tragen von MBT Schuhen
feststellen. Nach dem initialen Bodenkontakt der Ferse (IC) wird in Gangrichtung (anterior-
posterior Richtung) zunachst abgebremst, dies erzeugt ein erstes lokales Minimum, welches
in dieser Arbeit als F5 definiert wurde. Das Tragen von MBT Schuhen scheint dieses lokale
Minimum, d.h. die BRK beim Abbremsen um bis zu 13,9% zu erhéhen (p < 0,01, r = 0,83;
vgl. Abbildung 44, Ant-Post BRK). Diese signifikante Erhdhung kdnnte eventuell auf die
Materialeigenschaften des Fersenbereichs der MBT Schuhe zuriickzufihren sein. Der
Fersenbereich des MBT Schuhs, auch ,Sensor” genannt, wurde speziell elastisch und weich
konstruiert, um beim Auftreten (IC) vor allem in medio-laterale Richtung Instabilitat zu

erzeugen. Durch den Fersenkontakt mit dem Boden wird das Fersenmaterial bei der
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Gewichtsubernahme und dem Abbremsen stark komprimiert und zusammengedrickt. In
Verbindung mit der ausgepragten, runden Sohlenform (siehe Abbildung 1), kdnnte der
naturliche Abrollmechanismus Uber das Fersenbein (heel rocker) verzégert werden und
dadurch die erhdhten BRK bewirken.
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Abbildung 44 Vertikale, medio-laterale und anterior-posterior BRK beim Gehen mit normalen und MBT
Schuhen. Das erste lokale Minimum beim Abbremsen kurz nach dem IC ist beim Tragen von MBT Schuhen
signifikant erhdht (*). Zudem zeigen sich in dem ersten lokalen Maximum und zweitem lokalen Minimum der
vertikalen BRK Tendenzen zu signifikanten Unterschieden.

Zudem besteht die Moglichkeit, dass durch die spezielle runde Sohlenform eine erhohte
vertikale Korperschwerpunktsauslenkung resultiert, welche eine vermehrte ,Fallhdhe® des
Fersenbeins bedingen kdnnte. In der Regel betragt diese ,Fallhdhe” bei gesunden Personen
laut Gotz-Neumann (2006, S. 44) 1cm. Die erhodhte vertikale BRK wahrend der
Gewichtstiibernahme (F1) unterstitzt diese Vermutung, auch wenn der Unterschied hier
lediglich als Tendenz zur Signifikanz feststellbar war. Zudem scheint die vertikale BRK
wahrend der mittleren Standphase etwas reduziert zu sein. Ob diese Reduktion auf die
Dampfungseigenschaft der Schuhe oder auf andere Mechanismen in der
Bewegungsausfiihrung zuriickzufihren sind, kann erst beim Betrachten der Kinematik
diskutiert werden. Da allerdings die Knieflexion wahrend der ersten Halfte der
Standbeinphase eine der wichtigsten Stossdampfungsmechanismen beim Gehen darstellt
(in der Regel bis zu 15°) besteht die Vermutung, dass das Tragen von MBT Schuhe in eine
erhdhte Knieflexion und dadurch in eine vermehrte Stossdampfung resultiert. Daten zur

Kinematik bestéatigen diese Vermutung. Dies wird erst in weiterer Folge genauer diskutiert.
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Wie bereits in Kapitel 3.2.3 beschrieben, lasst sich der Korper in zwei Funktionseinheiten
unterteilen (Gotz-Neumann, 2006, S. 25), den Lokomotor (Becken und Beine) und den
Passagier (Oberkorperhalfte und Becken). Aus Sicht der Klinischen/therapeutischen
Ganganalyse kann der Passagier als eigene Einheit angesehen werden, welcher vom
Lokomotor transportiert wird. Aus diesem Grund haben sich die bisherigen Untersuchungen
wahrscheinlich auch groRteils nur auf den Bereich des Lokomotors beschrankt. Allerdings
I6st der Akt des Gehens in beiden Funktionseinheiten Bewegungen und Muskelaktivitaten
aus. Bedenkt man zudem, dass der Passagier ca. 70% des gesamten Koérpergewichts
besitzt und dieses Gewicht standig durch kontrollierte Bewegungen der unteren
Extremitaten Uber der Unterstiitzungsflache gehalten bzw. kontrolliert werden muss, spielt
die Aus- und Aufrichtung des Oberkorpers doch eine wesentliche Rolle fir eine
ganzheitliche, biomechanische Betrachtungsweise. Hierzu finden sich allerdings in der
bestehenden Evidenzlage zu instabilen Sohlenkonstruktionen nur wenige Untersuchungen,
unter anderem die von New und Pearce (2007). Die Autorinnen konnten zwar einen
signifikanten Einfluss auf Oberkdrperflexion und Beckenkippung in der Phase des initialen
Fersenkontakts nachweisen, allerdings unterliegen die Ergebnisse gewissen
Einschrankungen, da fur die Erfassung der kinematischen Daten lediglich ein
zweidimensionales Bewegungsanalysesystem eingesetzt wurde. In der hier vorliegenden
Arbeit wurden insgesamt zwei Parameter flir die Thoraxneigung in der Sagittalebene (TNG
und TNL) und ein Parameter fir die Beckenkippung in der Sagittalebene (BK) erfasst. Da
nur geringe Bewegungen in der Beckenkippung und in der Thoraxneigung zu erwarten
waren, wurden die Variablen TNG, TNL und BK Uber den gesamten Gangzyklus gemittelt.
Keine der drei Parameter zeigte signifikante Unterschiede zwischen den beiden
Schuhsituationen. Allerdings konnte fiir die mittlere Beckenkippung eine Tendenz zur
Signifikanz festgestellt werden (siehe Abbildung 45). Personen, welche mit MBT Schuhen

gingen, zeigten im Mittel eine um 2,6% erhohte anterior Beckenkippung.

BK TNG TNL

Post. Ant. Neigung [9]
Post. Ant. Neigung []
Post. Ant. Neigung [9]

wer
Normati

~o 20 40 60 80 100 o 20 40 60 80 100 o 20 40 60 80 100
Zeit [% Gangzyklus] Zeit [% Gangzyklus] Zeit [% Gangzyklus]

Abbildung 45 Mittlere Beckenkippung, globale und lokale Thoraxneigung in Sagittalebene. Es konnte keine
signifikante Veranderung jedoch eine tendenzielle Erhéhung der mittleren Beckenkippung beim Gehen mit MBT
Schuhen festgestellt werden.
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Dies steht in Kontrast zu den Ergebnissen von New und Pearce (2007), welche genau das
Gegenteil, namlich eine Reduktion der anterior Beckenkippung wéahrend IC und Toe-Off
festgestellt haben. Romkes et al. (2006) konnten in ihrer Studie hingegen keine
Veranderungen in der mittleren Beckenkippung feststellen. Die Ergebnisse der hier
vorliegenden Studie sind in ihrer Auspradgung denen von Romkes et al. (2006) sehr ahnlich.
Dies bestarkt zumindest die Annahme, dass hier kein grober Messfehler in der doch sehr
geringen Auspragung der Werte vorliegt. Da insgesamt drei unterschiedliche Ergebnisse
vorliegen, kann die Frage ob MBT Schuhe einen Einfluss auf die Beckenkippung haben,
nicht geklart werden. Dies bleibt ein Ansatzpunkt fir zukinftige Studien. Gleiches gilt fir die
Oberkoérperaufrichtung (TNG und TNL), hier konnten New und Pearce (2007) hdchst
signifikante Unterschiede feststellen, welche in dieser Arbeit nicht reproduzierbar waren.
Dementsprechend verliert die Hypothese H4: ,Es gibt einen signifikanten Unterschied in
kinematischen Parametern des Oberkorpers zwischen dem MBT Schuhkonzept und der

Kontrollschuhsituation im Gehen.” vorerst inre Gultigkeit.

In kinematischen Parametern der Sagittalebene konnten insgesamt sechs signifikante
Unterschiede flur das Knie- und Sprunggelenk sowie weitere drei tendenzielle Unterschiede
im Huftgelenk festgestellt werden. So zeigten sich fir die erste Halfte der Standbeinphase
eine signifikante Erhéhung der Kniegelenksflexion um bis zu 37,9% (p < 0,05, r > 0,7) beim
Tragen der MBT Schuhe, sowie eine Reduktion der maximalen Knieflexion um 3,9%
(p=0,05, r = 0,68), begleitet von einer Reduktion des ROM, welche allerdings nur als
Tendenz feststellbar war (-4,4%, p > 0,05) (Abbildung 46 MITTE Unten). Im Sprunggelenk
konnte eine reduzierte Dorsalextension (-106,3%, p = 0,001, r = 0,9), sowie ein geringerer
ROM (-19,8%, p < 0,01, r = 0,8) festgestellt werden (Abbildung 46 RECHTS Unten). Zudem
fanden sich tendenzielle Unterschiede in einem etwas reduzierten ROM der Hufte, sowie in
einer geringfligig reduzierten maximalen und minimalen Huftflexion (Abbildung 46 LINKS
Unten).
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Abbildung 46 OBEN: Ergebnisse fur die Kinematik von Hift-, Knie-, und Sprunggelenk der Studie von Romkes
et al. (2006). UNTEN: Ergebnisse fir die Kinematik von Hft-, Knie-, und Sprunggelenk dieser Studie. Es ist
deutlich zu erkennen, dass die gefundenen signifikanten Unterschiede von Romkes et al. (2006) in dieser Studie
grof3teils sowohl in Form als auch Auspragung reproduzierbar waren.

Im Vergleich zu den hier vorliegenden Daten konnte Romkes et al. (2006) auch eine
Reduktion des ROM und eine reduzierte maximale Flexion und Extension des Hiftgelenks
feststellen (Abbildung 46 LINKS Oben). Des Weiteren zeigten sich in ihren Untersuchungen
im Kniegelenk eine Reduktion des ROM (&hnlich zu den hier vorliegenden Daten) und der
maximalen und minimalen Knieflexion. (Abbildung 46 MITTE Oben). Im Sprunggelenk
konnte eine erhéhte Dorsalextension wéahrend der ersten Halfte der Standphase festgestellt
werden sowie eine Reduktion in der zweiten Halfte (Abbildung 46 RECHTS Oben). Daten
der hier vorliegenden Studie unterstiitzen grof3teils die bisher publizierten Ergebnisse (Nigg,
Hintzen, et al., 2006; Romkes et al., 2006). Daher scheinen die bis dato veroffentlichten
Effekte fur Huft und Sprunggelenk reproduzierbar zu sein. Die Hypothese H1: ,Es gibt einen
signifikanten Unterschied in kinematischen Parametern der unteren Extremitaten zwischen
dem MBT Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im Gehen.“ kann demnach als
bestétigt angesehen werden. Die gefundenen Unterschiede lassen sich sehr gut auf die
halbrunde Sohlengeometrie der MBT Schuhe zuriickfihren. Vor allem die reduzierte
Sprunggelenks-Dorsalextension in der zweiten Halfte der Standphase kodnnte direkte
Ursache der Sohlengeometrie sein. In dieser Phase verhindert die dicke halbrunde
Sohlenkonstruktion, dass der FuR3 flach auf dem Boden aufgesetzt werden kann (Foot-Flat
Phase), dies wiederum wird voraussichtlich durch eine erhéhte Kniegelenksflexion

kompensiert (siehe dazu in Abbildung 46 UNTEN, auf ca. 40% des Gangzyklus Knie- und
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Sprunggelenkskinematik). Diese erhdhte Knieflexion kdnnte auch ein Grund fur die bereits
oben erwahnte Reduktion in der vertikalen Bodenreaktionskraft wahrend der mittleren
Standphase (MSt) sein.

Neben den kinematischen Daten in der Sagittalebene wurden fur das Hiuft-, Knie- und
Sprunggelenk auch kinetische Daten (Gelenksmomente) berechnet und ausgewertet. Auch
hier konnten insgesamt drei statistisch belegbare Unterschiede festgestellt werden: eine
Reduktion des ersten (-29,5%, p = 0,001, r = 0,91) und zweiten maximalen
Extensionsmoments im Kniegelenk (-405,2%, p < 0,001, r = 0,93), sowie eine Reduktion des
maximalen Plantarflexionsmoments im Sprunggelenk (-60,4%, p = 0,001, r =0,89). Des
Weiteren zeigte sich eine tendenzielle Reduktion im maximalen Dorsalextensionsmoment.
Keine der bisherigen Publikationen (Buchecker et al., 2010; Nigg, Hintzen, et al., 2006),
welche sich mit Gelenksmomenten beim Gehen mit und ohne MBT Schuhe beschéftigt
haben, konnte bis dato signifikante Unterschiede in kinetischen Parametern der
Sagittalebene feststellen. Lediglich geringfligige Unterschiede in dem Plantarflexions- und
Dorsalextensionsmoment, welche nicht statistisch belegbar waren, konnten von Nigg et al.
(2006) beim Gehen mit MBT Schuhen quantifiziert werden (siehe Abbildung 47 RECHTS
Oben). Neben diesen beiden ganganalytischen Untersuchungen haben Boyer und
Andriacchi (2009) Untersuchungen beim Laufen durchgefiihrt, wie bereits oben sowie in
Kapitel 3.2.2 erwahnt. Sie konnten, &hnlich zu den hier gefundenen Ergebnissen, auch eine
Reduktion der Plantarflexions-und Dorsalextensionsmomente des Sprunggelenks
feststellen. Die von Nigg et al. (2006) festgestellte geringfligige Reduktion der
Plantarflexions- und Dorsalextensionsmoment im Sprunggelenk konnten zumindest durch
Ergebnisse dieser Arbeit bestétigt und auch als statistisch signifikant nachgewiesen werden.
Es sei hier darauf hingewiesen, dass gerade bei kinetischen Parametern, aber auch bei
allen anderen, prozentuelle Angaben Uber deren Veradnderungen immer im Kontext zur
maximalen Auspragung der entsprechenden Variable betrachtet und interpretiert werden

mussen.
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Abbildung 47 LINKS: Keine auffalligen Unterschiede zwischen den beiden Testsituationen in der Hifte. MITTE:
Signifikante Reduktion des ersten und zweiten maximalen Extensionsmoments im Kniegelenk. RECHTS Oben:
Plantarflexions-/Dorsalextensionsmoment des Sprunggelenks beim Gehen mit normalen ("Control") und MBT
("Unstable Test") Schuhen. Eine Erhéhung des Moments im ersten Viertel und eine folgende Reduktion sind
sichtbar, aber nicht als signifikant nachweisbar (Nigg, Hintzen, et al., 2006). Daten wurden auf die Standphase
zeitnormalisiert. RECHTS Unten: Daten aus der hier vorliegenden Studie sind den Ergebnissen von Nigg sehr
ahnlich, und auch statistisch belegbar.

Demnach kann vage vermutet werden, dass durch das Tragen von MBT Schuhen Momente
im Sprunggelenk leicht reduziert werden, zumindest fur die Phase des initialen
Bodenkontakts (IC) und der terminalen Standphase (TSt). Daher kann die Hypothese H2:
,ES gibt einen signifikanten Unterschied in kinetischen Parametern der unteren Extremitaten
zwischen dem MBT Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im Gehen.” beibehalten
werden. Zu beachten ist allerdings, dass die Parameterdefinitonen dieser Studie an die
Empfehlungen von Benedetti et al. (1998) angelehnt sind. Diese sehen fir die Momente des
Sprunggelenks lediglich die beiden hier verwendeten Parameter (AM1 und AM2) vor. Diese
beiden Parameter reprasentieren das maximale Plantarflexionsmoment (AM1) und das
maximale Dorsalextensionsmoment (AM2), geben aber keinen Einblick in den gesamten
Verlauf des Moments wahrend der Standbeinphase. Betrachtet man nun den Verlauf des
sagittalen Moments im Sprunggelenk, so ist vor allem das im ersten Teil der
Standbeinphase konstant erhdhte Dorsalextenionsmoment auffallig (Abbildung 47, RECHTS
unten: ca. bei 5% bis 30% des Gangzyklus). Diese Auffalligkeit zeigt sich, wenn auch etwas
geringer in ihrer Auspragung, auch bei den Ergebnissen von Nigg et al. (2006). Daher sollte
hier auf keinen Fall voreilig der Schluss gezogen werden, dass durch das Tragen von MBT
Schuhen Momente im Sprunggelenk ausschlief3lich reduziert werden. Der Anstieg des
Dorsalextensionsmoments im ersten Drittel des Gangzyklus kann hier vermutlich auf die

sogenannte Kippkante bzw. auf den Balancierbereich (Kapitel 1) des MBT Schuhs
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zurickgefihrt werden. Nach IC muss aufgrund dieses (halbrunden) Bereichs der
Schuhsohle aktiv Plantarflexion ausgetbt werden, um die natirliche Abrollbewegung des
Sprunggelenks beim Gehen aufrechterhalten zu kénnen. Der erhéhte Widerstand durch die
konkave Sohlenform fuhrt hier wahrscheinlich zu dieser Verdnderung der

Drehmomentanforderung.

In den kinematischen Parametern der Frontalebene konnten fur die Hifte keine signifikanten
Unterschiede festgestellt werden. Im Kniegelenk zeigte sich allerdings eine Reduktion in der
maximalen Adduktion (Varus; -14,2%, p < 0,05, r = 0,77) sowie im ROM eine tendenzielle
Reduktion (-12,4%). Da das verwendete biomechanische Modell zur Berechnung der
Inversdynamik (VICON, Plug-In-Gait) im Sprunggelenk lediglich fir die sagittale Ebene
modellentsprechend ist, wurden die Frontalebene wie bereits in Kapitel 5.6.2.4.2
beschrieben, nicht beurteilt. Abbildung 48 zeigt den Verlauf der Kinematik fir das Huft- und

Kniegelenk in der Frontalebene.

HUFTE KNIE
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Abbildung 48 Daten fur Abd/Adduktion bzw. Valgus/Varus fir das Hift und Kniegelenk in der Frontalebene. Das
Tragen von MBT Schuhen scheint die maximale Adduktion (Varus) im Kniegelenk und dadurch auch tendenziell
den ROM zu reduzieren.

Des Weiteren konnte in der Frontalebene fir kinetische Parameter eine Reduktion des
zweiten maximalen Knieadduktionsmoments (-3,9%, p < 0,01, r = 0,8) beim Tragen von
MBT Schuhen festgestellt werden. Wie bereits in Kapitel 3.2.2 beschrieben, sind vor allem
Ergebnisse im Bereich der frontalen Gelenksmomente noch sehr heterogen in der
publizierten Literatur beschrieben. So vermuten Nigg et al. (2006) beispielsweise, dass
durch das Tragen von MBT Schuhen Gelenksmomente, im Speziellem des Kniegelenks,
reduziert werden kdnnen. Begriindet wird diese Vermutung durch tendenzielle, daher nicht
statistisch belegte, Reduktionen der quantifizierten Momente in ihrer Studie. Im Gegensatz
dazu, vermuten Romkes et al. (2006), basierend auf der erhohten Knieflexion und einer
verstarkten Aktivitat der beiden Mn. vastii medialis und lateralis, gesteigerte Momente in den
Gelenken. Mit Hinweis auf diese kontrédren Meinungen haben Buchecker et al. (2010)

Gelenksbelastungen wahrend des Gehens fir Ubergewichtige Manner erfasst. Die
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Ergebnisse zeigten, dass durch das Tragen von MBT Schuhen tatséchlich Knie-
Adduktionsmomente signifikant reduziert werden kdnnen, zumindest in der untersuchten
Probandinnengruppe (Abbildung 49 RECHTS). Die hier vorliegende Arbeit konnte keine
auffalligen Unterschiede in den Huftgelenksmomenten, jedoch eine signifikante Reduktion
des zweiten Knieadduktionsmoments beim Tragen von MBT Schuhen feststellen. Buchecker
et al. (2010) konnten hingegen nur eine Reduktion des ersten Adduktionsmoments
feststellen. Obwohl beide Ergebnisse nicht ganz ident sind, sprechen sie allerdings
zumindest daflir, dass eine instabile Sohlenkonstruktion, wie der MBT Schuh,
Adduktionsmomente im Kniegelenk wahrend der Standbeinphase (ca. 0 bis 60%
Gangzyklus) positiv beeinflussen kann. Die gefundenen tendenziellen Reduktionen in den
Kniegelenksmomenten und die darauf basierenden Vermutungen von Nigg et al. (2006)
unterstitzen dies zusatzlich. Diese Ergebnisse bestarken die Entscheidung, dass die bereits

oben verworfene Hypothese H2 zu Recht beibehalten wurde.
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Abbildung 49 OBEN LINKS: Abb./Adduktionsmomente fiir das Huftgelenk. UNTEN: Buchecker et al. (2010)
konnten eine Reduktion der Gelenksmomente feststellen, allerdings nur fir das erste maximale
Adduktionsmoment. OBEN RECHTS: In der Frontalebene konnte in dieser Studie eine Reduktion des zweiten
maximalen Knieadduktionsmoments beim Tragen von MBT Schuhen festgestellt werden (MITTE). Diese
Ergebnisse unterstitzen daher teilweise die Vermutung von Nigg. et al. (2006) und Buchecker et al. (2010), dass
das Tragen von MBT Schuhen Gelenksmomente reduzieren kann.
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Aufgrund der Tatsache, dass das erste Adduktionsmoment (das erste lokale Maximum) in
der Regel anndhernd zeitgleich mit dem Maximum des Knieflexionsmoments auftritt und
normalerweise eine gleich hohe oder sogar eine hbhere Ausprdgung als das zweite
Adduktionsmoment (das zweite lokale Maximum) aufweist, wird von vielen Autorinnen
(Mindermann, Asay, Mindermann, & Andriacchi, 2008; Schipplein & Andriacchi, 1991) das
erste Adduktionsmoment als das ausschlaggebende zur Beurteilung der Gelenksbelastung
in der Frontalebene herangezogen. Die von Buchecker et al. (2010) gefundene und durch
diese Studie teilweise reproduzierte Reduktion der Adduktionsmomente kénnten laut
Buchecker et al. (2010) vor allem vorteilhaft bei Gonarthrose-Patientinnen und auch bei der
Pravention von Gonarthrose sein. Diese wird laut Reichel und Ploke (2003, S. 513) als eine
degenerative Veranderung am Gelenkknorpel des Kniegelenks definiert und ist haufig die
Folge struktureller Fehlstellungen. Es kann sowohl das gesamte Gelenk (Pangonarthrose)
sowie nur der mediale Anteil (Genu varum) oder der laterale Anteil (Genu varus) betroffen
sein. Oftmals werden Keilschuhe oder Orthesen aus der Othopadietechnik als konservative
MalRnahmen in Pravention und Rehabilitation eingesetzt. Des Weiteren werden auch
Gangschulungen durchgefihrt, welche eine Optimierung der Bewegungsabfolge zum Ziel
haben, um dadurch indirekt Gelenksbelastungen beim Gehen zu reduzieren. All diese
Anséatze setzen in der Regel allerdings Therapeutinnen voraus, welche die Orthesen und
Keilschuhe regelméRiig an die Patientinnen anpassen, beziehungsweise die entsprechenden
Gangschulungen durchfihren. Sollte nun tatsachlich die Mdglichkeit bestehen, durch das
Tragen von instabilen Sohlenkonstruktionen frontale Gelenksmomente positiv zu
beeinflussen, ware dies eventuell eine sinnvolle Mal3nahme, sowohl in der Pravention von
Gonarthrose als auch in der Rehabilitation im Sinne der Widerherstellung und Erhaltung von
Funktion und Strukturen. Dies ware eine kostenglinstige und leicht realisierbare MalRnahme,
welche aller Voraussicht nach zudem noch eine hohe Patientinnencompliance aufweisen
kénnte. Allerdings ist zu beachten, dass Gonarthrosepatientinnen in der Regel, wie bereits
eingangs erwahnt, Beinachsenfehlstellungen (Varus/Valgus) und strukturelle Schéaden im
Kniegelenk aufweisen. Die Ergebnisse dieser Studie sind in ihrer Generalisierbarkeit daher
stark eingeschrankt, da hier lediglich gesunde Personen ohne Beinachsenfehlstellungen,
Ubergewicht oder Schaden an biologischen Strukturen im Kniegelenk etc., teilgenommen
haben. Die Daten von Buchecker et al. (2010) hingegen erlauben zumindest eine etwas
bessere Generalisierbarkeit aufgrund der Tatsache, dass sie ihre Studie an zumindest
Ubergewichtigen Personen mit einem BMI von mindestens 25 kg/m? durchgefiihrt haben.
Allerdings waren auch diese Personen frei von Schmerzen und ohne medizinische
Indikation einer Gonarthrose. Die gewonnen Erkentnisse aus den hier vorliegenden Daten in

Verbindung mit Ergebnissen anderer Studien lassen aber die Frage aufkommen, ob
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Patientinnen mit einer diagnostizierten Gonarthorse eventuell von solchen Schuhkonzepten
profitieren konnten. Zukinftige Studien sollten einerseits der Frage nachgehen, ob
zumindest in der Pravention von Gonarthrose bei Personen mit erhdhtem Risiko
(z.B.: Ubergewicht), der Einsatz solcher Schuhkonzepte sinnvoll ware. Erste Ergebnisse
liegen hier von Buchecker et al. (2010) bereits vor. Diese gilt es in weiterer Folge zu
reproduzieren. Des Weiteren sollte auch der Frage nachgegangen werden, ob instabile
Schuhkonzepte mdglicherweise auch bei Gonarthrosepatientinnen, zumindest bei Stadium |
oder Il, sinnvoll zum Einsatz kommen konnten. Stadium | Patientinnen weisen laut Reichel
und Ploke (2003, S. 513) nach langeren Ruhepausen Startschmerzen auf; zudem verstarkt
auch langes Sitzen mit Knieflexion die Schmerzen. Des Weiteren treten untertags nach
langeren Belastungen Schmerzen auf. Basierend darauf, ware ein konservativer Ansatz,
welcher Gelenksmomente reduzieren kdnnte, als vorteilhaft zu erachten. Nigg et al. (2006)
haben beispielsweise in einer Studie an insgesamt 123 Arthrosepatientinnen untersucht,
inwiefern das Tragen von MBT Schuhen im Vergleich zu einem herkémmlichen, aber
qualitativ hochwertigem Schuh, das Schmerzverhalten beeinflussen kann. Sie konnten
zumindest fur beide Gruppen eine signifikante Reduktion der Schmerzen feststellen. Auch
diese Tatsache unterstitzt die Vermutung, dass der MBT Schuh fir
Gonarthrosepatientinnen maoglicherweise sinnvoll einsetzbar ware. Allerdings muss hier
nochmals erwahnt werden, dass bis jetzt noch keine Erkenntnisse daruber vorliegen, wie
sich instabile Sohlenkonstruktionen bei Beinachsenfehlstellung und anderen degenerativen
Veranderungen in biologischen Strukturen (wie sie Gonarthrosepatientinnen meist

aufweisen), auf die Kinetik auswirken. Dies muss in weiteren Studien abgeklart werden.

Bei der Analyse der mittleren Muskelaktivitdten konnte vor allem in der spaten
Standbeinphase (TSt und PSw) sowie wahrend der LR Phase signifikante Unterschiede fur
den M. vastus medials (VM), M. tibialis anterior (TA, ), M. gastrocnemius medialis (GMM)
und M. peroneus longus (PL) ermittelt werden. So zeigten sowohl der VM (31,9%, p < 0,05,
r=0,82) als auch der TA (39,4%, p < 0,05, r = 0,68) wahrend der PSw Phase erhdhte
mittlere Aktivitdit beim Gehen mit MBT Schuhen. Die Hypothese H3: ,Es gibt einen
signifikanten Unterschied in den Muskelaktivitdten der unteren Extremitaten zwischen dem
MBT Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im Gehen® kann dementsprechend als
wahr angesehen werden. Auch Romkes et al. (2006) konnten eine signifikante Erhéhung fir
das Gehen mit MBT Schuhen in der terminalen Schwungphase und wahrend der ersten
Halfte der Standbeinphase fur den M. gastrocnemius sowie fur den VM und VL wéhrend der
Mitte der Standbeinphase zeigen. Die Ergebnisse hierzu scheinen daher in Form und

Auspragung reproduzierbar. Diese erhohten Muskelaktivitaten kdnnen voraussichtlich auf
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die erhohte Instabilitat wahrend der Mitte bis zum Ende der Standbeinphase zurlickgefuhrt
werden. In dieser Phase wird das gesamte Korpergewicht durch das Standbein getragen
und insbesonders sind die vordere und hintere Oberschenkelmuskulatur (VM und BF), also
Agonist-Antagonist, sowie teils der M. gastrocnemius fir die Aufrechterhaltung der Stabilitat
im  Kniegelenk mitverantwortlich. Ergebnisse von Buchecker et al. (2010) zu
Koaktivierungsindizes bestatigen dies grofteils. Sie konnten zumindest fir die Kokontraktion
des VL und GMM eine erhéhte Aktivitdt wahrend der mittleren Standphase feststellen. Die
vor allem in medio-lateraler Richtung wirkende Instabilitat ist mdoglicherweise daflr
verantwortlich, dass nur fir den VM eine signifikante Erhohung der Muskelaktivitat zu
verzeichnen war. Romkes et al. (2006) konnten hingegen fiir beide Anteile des
M. Quadriceps (VM und VL) signifikante Erhéhungen feststellen. Betrachtet man den Verlauf
der Aktivitat des VL, so ist zumindest auch in den hier vorliegenden Daten eine Erhéhung
der mittleren Aktivitat wahrend der Mitte der Standbeinphase (MSt bisPSw) feststellbar
(Abbildung 50). Daher scheinen die Ergebnisse zur erhéhten Aktivitat von VM und VL als

reliabel.
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Abbildung 50 OBEN: Vergleich der Muskelaktivitaten fiir den M. gastrocnemius medials (GMM), M. vastus (VL)
lateralis und medialis (VM). Daten dieser Studie konnten fir den VM eine signifikante Erhohung der mittleren
Aktivitat feststellen. Eine ahnliche, aber nicht als signifikant nachweisbare Erhéhung zeigt auch der VL wahrend
der Standbeinphase. Die gefundenen Ergebnisse sind denen von Romkes et al. (2006) in Form und Auspragung
sehr dhnlich (UNTEN). Die gestrichelte Linie zeigt mittlere Muskelaktivitaten beim Tragen von MBT Schuhen, die
durchgezogene Linie mittlere Muskelaktivitdten beim Tragen normaler Schuhe.

Das Interesse an instabilen Schuhkonzepten nahm, wie bereits in der Einleitung ausgefthrt,

in den letzten Jahren aufgrund der Annahme, dass Instabilititen beim Gehen bzw. Stehen
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die Muskulatur und biologische Strukturen zusatzlich stimuliert und nachhaltig kraftigt, stark
zu. Durch diese Instabilitéat sollen sich positive Effekte fur therapeutische Anwendungen
sowie eine Reduzierung von muskuloskeletalen Verletzungen ergeben (Nigg, Hintzen, et al.,
2006). Allerdings konnte bereits gezeigt werden (Romkes et al., 2006), dass neben der
Steigerung von mittleren Muskelaktivitaten wie des VM und VL das Tragen von MBT
Schuhen speziell beim M. tibialis anterior in den ersten 12% des Gangzyklus auch zu einer
Reduktion der Aktivitat fuhren kann (Romkes et al., 2006). Abbildung 50 (MITTE) zeigt die
Daten, welche von Romkes et al. (2006) publiziert wurden. Es ist eine deutliche Reduktion
wahrend der IC and LR Phase erkennbar. Diese Reduktion konnte in den Ergebnissen
dieser Arbeit auch als signifikant nachgewiesen werden (-54,3%, p < 0,05, r = 0,75)
(Abbildung 50 LINKS). Zudem zeigte sich fiir den PL eine tendenzielle Reduktion des PL

wahrend der PSw Phase kurz vor dem Toe-Off.
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Abbildung 51 LINKS: Vergleich der Muskelaktivitéaten fir den TA beim Gehen mit normalen (schwarz) und MBT
Schuhen (rot). Es ist eine deutliche Reduktion der Aktivitat wahrend der IC und LR Phase sichtbar. Im Gegensatz
dazu zeigte sich eine signifikante Erhéhung wéahrend der PSw Phase. MITTE: Daten von Romkes et al. (2006)
zeigen sehr ahnliche Ergebnisse fur IC/LR und PSw. Die gestrichelte Linie zeigt die Aktivitdt der MBT Gruppe
RECHTS: Ergebnisse fur den PL, eine tendenzielle Reduktion wahrend PSw konnte hier festgestellt werden.

Eine so deutliche Reduktion des TA wahrend der IC und LR muss durchaus sehr kritisch
betrachtet werden. Entscheidende Ereignisse in der LR Phase sind einerseits die
kontrollierte Kniegelenksflexion als StoRBdampfungsmechanismus (siehe weiter oben) sowie
die Funktion des Heel rockers (Gotz-Neumann, 2006, S. 45). Dabei wird der Schwung,
welcher durch das nach vorne fallende Kérpergewicht und der Ubernahme dieses Gewichts
durch das Standbein erzeugt wird, durch die Funktion des ,heel rockers® erhalten. Der
Kraftangriffspunkt der BRK, liegt wahrend dieser Phase hinter dem Sprunggelenk und I0st
dadurch ein externes Plantarflexionsmoment aus (siehe Verlauf Drehmoment im
Sprunggelenk Abbildung 47). Der Drehpunkt dieses Mechanismus ist der Berihrungspunkt
zwischen Boden und Ferse (Kalkaneus). Wahrenddessen muss die prétibiale Muskulatur
(TA) das ,Herunterfallen“ des Fuldes durch exzentrische Muskelarbeit bremsen. Die dadurch
entstehende Muskelspannung zieht zugleich die Tiba nach vorne und beugt das Kniegelenk

um bis zu 15°. Durch das Tragen von MBT Schuhen ist dieser Mechanismus anscheinend
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reduziert, zumindest die normalerweise notwendige exzentrische Arbeit des TA wird in
diesem Fall durch die halbrunde und sehr weiche Sohlenform teilweise kompensiert und
verringert dadurch die exzentrische Muskelarbeit. RegelmaRiges und langes Tragen dieser
Schuhe kénnte somit eventuell auch zu einer Abschwéchung der pratibialen Muskulatur und
in weiterer Folge, als Beispiel, zur Ausbildung einer VorfulRheberschwache fuhren. Im
Gegensatz dazu kénnte diese Reduktion in der Therapie auch gezielt bei Patientinnen zur
Entlastung der préatibialen Muskulatur eingesetzt werden. Vor allem in der konservativen
Behandlung von Patientinnen mit beispielsweise einem nicht traumatologisch bedingten
Tibialis-anterior-Syndrom, im Sinne einer chronischen Reizung der pratibailen Region, wéare
der Einsatz dieser Schuhe eventuell als sinnvoll zu erachten. Als Ausloser des Tibialis-
anterior-Syndroms kommen traumatische Ursachen, wie eine Unterschenkelfraktur, oder
auch auBergewohnlich hohe Beanspruchung der Muskeln durch starke sportliche
Belastungen, langere Marsche oder durch intensive FuBballspiele in Frage (Delank &
Gehlen, 2006, S. 113). Das klinische Bild des Tibialis-anterior-Syndroms wird laut Delank
und Gehlen (2006, S. 113) durch sehr schmerzhafte Schwellungen und RoOtungen der
préatibialen Region gepragt. Eine konstante Reduktion in der Beanspruchung der prétibialen
Region kénnte in der Therapie und Rehabilitation durchaus sinnvoll sein.

7.2 Interpretation und Diskussion — Testsituation ET

Neben der Quantifizierung biomechanischer Effekte beim Tragen von MBT Schuhen und der
Uberprufung bestehender Erkenntnisse im Sinne der Reproduzierbarkeit, war ein zweites
Ziel dieser Arbeit, Effekte des relativ neuen instabilen Schuhkonzepts Reebok Easy Tone zu
guantifizieren. Hierbei wurden idente Methoden wie in der Testsituation mit dem MBT Schuh
gewahlt. Einer der Hauptgriinde zur Aufnahme der Reebok Easy Tone Schuhe war die bis
dato noch ganzlich fehlende bzw. noch nicht publizierte Evidenz zu deren Wirkungsweise.
Folgende Ergebnisse geben demnach einen ersten Einblick beziglich der Wirkungsweise
der ET Schuhe.

Als posturale Kontrolle wird die Fahigkeit des Korpers verstanden, eine aufrechte
Kdrperposition unter dem Einfluss der Schwerkraft beizubehalten. Neben zentralnervaler
Komponenten, beruht die posturale Kontrolle auch auf der Integritédt des muskuloskelettalen
Systems, insbesondere der Gelenksstabilitdt und der Muskelaktivitat (Davids, Kingsbury,
George, O’Connell, & Stock, 1999). Um den Einfluss instabiler Sohlenkonstruktionen auf die
Anforderung der posturalen Kontrolle zu quantifizieren, wurden insgesamt, wie bereits
beschrieben, sechs COP Parameter definiert und ausgewertet. Im Stehen mit den ET

Schuhen konnten fir keinen der Parameter signifikante Unterschiede festgestellt werden.
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Aufgrund der Konstruktion der ET Schuhe kdnnte man vermuten, dass falls Gberhaupt,
Unterschiede, eher in medio-lateraler Richtung feststellbar wéren. Die hier vorliegenden
Ergebnisse zeigen allerdings gerade fir die medio-laterale Richtung nur eine geringfligige
Erhdhung um bis zu 4,4%, hingegen um zumindest 14,2% erh6hte Werte in der anterior-
posterior Richtung. Dennoch, aufgrund der nicht signifikanten Ergebnisse muss die
Hypothese H10 ,Es gibt einen signifikanten Unterschied in der anterior-posterior und medio-
lateralen COP Schwankung zwischen dem ET Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation
im Stehen.” abgelehnt werden und es kann zumindest vorerst davon ausgegangen werden,
dass durch das Tragen von ET Schuhen im Stehen alleine, keine erhdhte Anforderung an
die posturale Kontrolle resultiert. Wie sich die Parameter unter erschwerten Bedingungen,
z.B. direkt bei einem sensomotorischen Training, verhalten, kann hier nicht abgeschéatzt
werden. Die Vermutung liegt aber nahe, dass spétestens bei einer erhéhten Anforderung an
Mechanismen der Gleichgewichtskontrolle, wie es bei einem sensomotorischen Training der
Fall ist, die bis zu 14,2% erhohte Instabilitat einen gréReren Einfluss haben kann. Abbildung
52 zeigt einen exemplarischen Datensatz der COP Schwankung (OBEN) fiir den bipedalen
Stand mit normalen und ET Schuhen, aul3erdem wird in Form von Boxplotgraphiken ein
genauer Uberblick der einzelnen Parameter im Vergleich gegeben (UNTEN).
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Abbildung 52 OBEN: Exemplarisches Beispiel der COP-Schwankung in medio-lateraler und anterior-posterior
Richtung im Stehen fiir ET und normale Schuhe.UNTEN: Uberblick der einzelnen COP Parameter in Form von
Boxplots. Keiner der Parameter zeigte signifikante Unterschiede im bipedalen Stand.

Ahnlich zu den Ergebnissen der MBT Testsituation konnten jedoch fiir Weg-Zeit-Parameter
beim Gehen mit ET Schuhen geringe und teilweise signifikante Unterschiede festgestellt
werden. Beim Gehen mit ET Schuhen war die mittlere Gehgeschwindigkeit um 3,2% erhéht
(p = 0,021, r = 0,75), zusétzlich zeigte sich eine Erh6hung der Gangzyklusléange (3,1%,
p = 0,009, r = 0,81), sowie eine Reduktion in der Schrittdauer um 1,1% (p = 0,028, r = 0,81).
Abbildung 53 gibt einen Uberblick. Aufgrund der gewonnenen Erfahrung bei der

Testsituation MBT wurde im Studienprotokoll der Reebokgruppe darauf geachtet, dass die
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erste Halfte der TN die Untersuchungen mit normalen Schuhen begonnen haben und am
Ende die ET Schuhe getragen haben. Bei der zweiten Halfte der TN erfolgte die Reihenfolge
in Bezug auf das Tragen der Schuhe in umgekehrter Richtung. Daher sollten in diesem Fall
Prozesse, wie sich sukzessive an die Laborsituation zu gewdhnen, keinen grof3en Einfluss
auf die Ergebnisse haben. Diese Problematik wurde ja bereits in der Diskussion zu den MBT
Schuhen angesprochen und diskutiert. Auch wenn die Unterschiede hier nur sehr gering
ausfallen, scheint das Tragen von ET Schuhen zumindest einen gewissen Einfluss auf die

Weg-Zeit-Parameter zu haben.
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Abbildung 53 Vergleich aller Weg-Zeit-Parameter zwischen den normalen (blau) und ET Schuhen (rot).
Gangzyklusdauer (GZD), Gangzykluslange (GZL), Gehgeschwindigkeit (Gv), Schrittlange (SL), Schrittdauer
(SchD), Zeitpunkt ToeOff (ToeOff) und die Kadenz (K). * p 0,05, ** p < 0,01.

Des Weiteren zeigten sich auch in den BRK teilweise ahnliche Ergebnisse zu der
Testsituation MBT. So konnte fir die erste Kraftspitze der vertikalen BRK nach IC eine
signifikante Erhdhung um 3,9% festgestellt werden (p = 0,006, r = 0,83), gefolgt von einer
Reduktion des lokalen Minimums wahrend der mittleren Standphase (-3,4%, p = 0,031, r =
0,72). Beim Bodenkontakt der Ferse entsteht neben der vertikalen BRK in der Regel auch
eine kleine, nach medial gerichtete Kraft (F7), die durch das Abbremsen der
Aussenkreiselung des Schwungbeines zustande kommt, gefolgt von weiteren lateralen
Scherkraften. Hier konnte fir das Gehen mit ET Schuhen eine signifikante Reduktion um bis
Zu 49,4% festgestellt werden (p = 0,05, r = 0,68). Auch wenn 49,4% Reduktion der medio-
lateralen BRK auf den ersten Blick sehr viel erscheinen, muss, wie bereits in der Diskussion
zu den MBT Parametern, erwahnt werden, dass die relative Differenz immer im Kontext der

maximal moglichen Auspragung der jeweiligen Einheit des Parameters gesehen werden
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muss. Da die Scherkréfte in der Regel um den Faktor vier kleiner sind, als die bereits
ohnehin relativ geringen BRK in Gangrichtung, muss auch diese Verdnderung relativ
betrachtet werden. Abbildung 54 gibt einen Uberblick.
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Abbildung 54 Vertikale, medio-laterale und anterior-posterior BRK beim Gehen mit normalen und ET Schuhen.
Das erste lokale Maximum der vertikalen BRK ist beim Tragen von ET Schuhen signifikant erhéht. Wéhrend der
mittleren Standphase kommt es zu einer signifikanten Reduktion der vertikalen BRK. Zudem zeigte sich in dem
ersten medialen Maximum der med-lat BRK eine signifikante Reduktion.

In der Kinematik des Oberkorpers konnten keine signifikanten Auffalligkeiten festgestellt
werden. Daher wird die Hypothese H9 ,Es gibt einen signifikanten Unterschied in
kinematischen Parametern des Oberkérpers zwischen dem ET Schuhkonzept und der
Kontrollschuhsituation im Gehen.“ verworfen. Jedoch zeigten sich fur die Sagittalebene in
Huft- und Kniegelenk geringe und im Sprunggelenk relativ pragnante signifikante
Unterschiede (siehe Abbildung 55).
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Abbildung 55 Ergebnisse fir die Kinematik von Huft-, Knie-, und Sprunggelenk beim Gehen mit normalen und
ET Schuhen.
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Beim Gehen mit ET Schuhen zeigten die TN wahrend der IC Phase eine signifikante
Erhohung der Huftflexion (3,3%, p = 0,031, r = 0,72) sowie eine Reduktion der maximalen
Kniegelenksflexion (-4,5%, p = 0,009, r = 0,8) begleitet von einer Reduktion des ROM (-4%,
p = 0,027, r = 0,73). Im Sprunggelenk zeigte sich eine signifikante Reduktion der maximalen
Plantarflexion (-21,6%, p = 0,016, r = 0,77) begleitet von einer Reduktion des ROM um 16%
(p = 0,009, r = 0,8). Die Hypothese H6 ,Es gibt einen signifikanten Unterschied in
kinematischen Parametern der unteren Extremitaten zwischen dem ET Schuhkonzept und
der Kontrollschuhsituation im Gehen.”“ kann demnach beibehalten werden und es kann
davon ausgegangen werden, dass das Tragen von ET Schuhen eine Veranderung in der

Kinematik beim Gehen bewirkt.

In  kinetischen Parametern konnte eine signifikante Erhéhung des maximalen
Huftextensionsmoments (3,6%, p = 0,013, r=0,78) sowie des maximalen
Plantarflexionsmoments im Sprunggelenk (13,1%, p = 0,036, r = 0,71) festgestellt werden
(Abbildung 56). Zudem zeigte sich eine tendenzielle Reduktion des zweiten
Knieextensionsmoments (-91,6%, p =0,065). Allerdings muss hier wieder darauf
hingewiesen werden, dass diese scheinbar so enorme prozentuelle Veranderung im Kontext
der generell sehr geringen Auspragung des zweiten Extensionsmoments von nur wenigen
Nm/kg gesehen werden muss. Daher kann bereits hier die Hypothese H7 ,Es gibt einen
signifikanten Unterschied in kinetischen Parametern der unteren Extremitaten zwischen dem

ET Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im Gehen.” als vorerst wahr bezeichnet

werden.
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Abbildung 56 In kinetischen Parametern konnte eine signifikante Erhéhung des maximalen
Huftextensionsmoments sowie des maximalen Plantarflexionsmoments im Sprunggelenk beim Tragen von ET
Schuhen festgestellt werden. Zuséatzlich zeigte sich eine tendenzielle Reduktion des zweiten maximalen
Extensionsmoments im Kniegelenk.

Die oben beschriebenen Veranderungen in Kinematik und Kinetik der Sagittalebene kénnen
moglicherweise auf die Konstruktion des Fersenbereichs der ET Schuhe zurtckzufihren
sein. Da im Fersenbereich ein relativ grof3er Luftpolster integriert ist, fehlt es an Platz fur

entsprechende Dampfungselemente, was moglicherweise zu einem sehr schlechten
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Dampfungsverhalten und somit zu einem harten Auftritt bei IC flhrt. Dies kdnnte ebenfalls
ein Grund fur die signifikant erhohte vertikale BRK sein (siehe oben).

Fehlende
Dampfungselemente

Kippkante

Kippkante

Abbildung 57 Durch die im Fersenbereich integrierten Luftpolster entsteht am hinteren Teil des Fersenbereichs
eine Art Kante, welche mdglicherweise fir die Veranderung der Sprunggelenkskinematik und Kinetik
verantwortlich ist. Zudem ist das Material des Luftpolsters sehr fest (blau), welches voraussichtlich die
Dampfungseigenschaften der Schuhe negativ beeinflusst. Dies kénnte wiederum ein Grund fir die erhdhte
vertikale Bodenreaktionskraft F1 sein.

Zudem befindet sich genau an dem Punkt, an welchem in der Regel die Ferse am Boden
aufsetzt eine Art Kippkante an der Sohlenunterseite (siehe Abbildung 57), welche
mdoglicherweise in Form eines Kipphebelmechanismus dazu beitrdgt, dass die
Drehmomentanforderung in der Plantarflexion erhdht ist. Berichte einiger TN Uber das
Geflhl einer forcierten Plantarflexionsbewegung aufgrund dieser Kante bei IC untermauern
diese Vermutung. Die Kinematik der Frontalebene betreffend (Abbildung 58), konnte eine
signifikante Reduktion in der Knieabduktion in der frlhen Schwungphase festgestellt werden
(-27,4%, p = 0,013, r = 0,78) begleitet von einer Reduktion des ROM (-16,1%, p = 0,009, r =
0,8). Zudem zeigte auch eine reduzierte maximale Adduktion einen Trend zur Signifikanz
(-9,5%, p =0,091).
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Abbildung 58 Daten fur Ab/Adduktion bzw. Valgus/Varus fiur das Huft und Kniegelenk in der Frontalebene. Das
Tragen von ET Schuhen scheint die maximale Abduktion (Valgus) im Kniegelenk und dadurch auch den ROM
signifikant zu reduzieren.

Interessanterweise konnten auch fir die instabile Sohlenkonstruktion der MBT Schuhe eine

Reduktion im ROM des Kniegelenks in der Frontaleben festgestellt werden. Moglicherweise
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lassen sich diese Reduktionen der Ab/Adduktionsbewegung im Kniegelenk auf eine erhdhte
muskulare Aktivitat der Oberschenkelmuskulatur (VM, VL und BF) im Sinne eines
Kompensationsmechanismus zur Stabilisierung des Gelenks zurtckfihren. Des Weiteren
stutzen signifikant erhodhte Aktivitaten des VM wéahrend PSw Phase fir die MBT
Testsituation diese These. Auch die Ergebnisse zu Muskelaktivitaten der ET Gruppe
untermauern diese Vermutung. Hier konnte zumindest fur die Mm. VL und VM tendenziell
eine erhodhte Aktivitat wahrend der PSw Phase festgestellt werden, jedoch auch eine

Reduktion im BF. Naheres dazu wird in Folge weiter unten diskutiert.

Kinetische Aspekte der Frontalebene zeigten keine signifikanten Unterschiede, jedoch
zumindest eine tendenziell geringfigige Reduktion des zweiten maximalen
Knieadduktionsmoments (-3,8%, p = 0,091) (siehe Abbildung 59).
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Abbildung 59 Kinetische Parameter der Frontalebene zeigten keine signifikanten Unterschiede, jedoch
zumindest eine tendenziell geringfligige Reduktion des zweiten maximalen Knieadduktionsmoments.

Die Analyse der mittleren Muskelaktivitaten betreffend, konnten keine signifikanten
Unterschiede, jedoch Ergebnisse mit einer Tendenz zur Signifikanz festgestellt werden
(siehe Abbildung 60). Daher muss die Hypothese H8: ,Es gibt einen signifikanten
Unterschied in den Muskelaktivititen der unteren Extremitaten zwischen dem ET
Schuhkonzept und der Kontrollschuhsituation im Gehen® vorerst als falsch betrachtet
werden. Vor allem in der spaten Standbeinphase (TSt und PSw) sowie wahrend IC ergaben
sich tendenzielle Unterschiede. So zeigten die Mm. VM (44,9%, p = 0,089), VL (36,1%,
p =0,101), TA (32,8%, p = 0,056) und GM (4,6%, p = 0,089) wahrend der PSw Phase eine
erhohte Aktivitdt. Zudem zeigten der PL wahrend dem IC eine um bis zu 12,4% erhohte
Aktivitat (p = 0,061). Uberraschenderweise konnte fiir den BF eine Reduktion der mittleren
Aktivitdt um bis zu 41,7% wahrend der TSt Phase festgestellt werden (p = 0,089).
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Abbildung 60 In der Analyse der mittleren Muskelaktivitaten, konnten keine signifikanten Unterschiede, jedoch
Ergebnisse mit einer Tendenz zur Signifikanz festgestellt werden. Vor allem in der spaten Standbeinphase (TSt
und PSw) sowie wahrend IC ergaben sich tendenzielle Unterschiede fur die Mm. VM, VL, GM, BF, TA und PL.

Die erhohten Aktivitdten der Mm. VM, VL und GM koénnen, ahnlich der Argumentation fir
den MBT Schuh, voraussichtlich auch hier auf die erhdhte Instabilitdt in der Mitte bis zum
Ende der Standbeinphase zuriickgefiihrt werden. Die Reduktion der Ab/Adduktion im
Kniegelenk, die reduzierte Kniegelenksflexion in der spaten Standbeinphase sowie die
mdoglicherweise erhthte Aktivitat von VM, VL und GM sprechen daflir, dass dies als eine
mdogliche regulative Malinahme zur Kompensation der Instabilitat gesehen werden kann. Fur
die EMG Untersuchungen liegen allerdings keine signifikanten Daten vor. Dies zu
Uberprifen sollte daher auch eine Zielsetzung fir Folgestudien sein. Die nicht als signifikant
nachweisbaren Unterschiede in den Muskelaktivitaten, konnen voraussichtlich auch zu
einem Teil durch den grol3en Powerverlust, welcher in Folge der Korrekturverfahren fur
multiple Testungen entstanden ist, erklart werden. Hatte man sich in dieser Studie
beispielsweise auf wesentlich weniger Parameter beschrankt, waren voraussichtlich
wesentlich mehr Parameter der EMG Daten als signifikant nachweisbar gewesen. Die
erhohte Aktivitditen des PL, konnte moglicherweise auch durch die Kinematik des
Sprunggelenks der Frontalebene erklart werden. Die Ergebnisse lassen eine vermehrte
Abduktion/Eversion (Valgus) beim Gehen mit ET Schuhen vermuten (siehe Abbildung 61).
Allerdings muss hier nochmals erwéhnt werden, dass das verwendete biomechanische

Modell zur Berechnung der Parameter lediglich fir die Sagittalebene modellentsprechend
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ist. Daher wurden Ergebnisse der Frontaleben im Sprunggelenk in dieser Arbeit generell
auch nicht analysiert (siehe dazu Kapitel 5.6.2.4.2).

SPRUNGGELENK

-2
-4
-6

20 40 60 80 100
Zeit [% Gangzyklus]

Valgus - Varus [

Abbildung 61 Ergebnisse fiir die Varus-Valgusstellung im Sprunggelenk wahrend des Gehens mit normalen
Schuhen (schwarz) und ET Schuhen (rot). Daten wurden mittels des Plug-In-Gait Modells berechnet, welches
eigentlich in dieser Form fiir die Beurteilung der Kinematik und Kinetik in der Frontalebene des Sprunggelenks
nicht geeignet ist.

Es kann aber vermutet werden, dass die erhéhte Abduktion/Eversionstellung (Valgus) beim
Tragen der ET Schuhe fur die tendenziell erhéhte Aktivitaten des M. peroneus longus
(12,4%, p = 0,061), einer der kraftigsten Plantaflexoren/Evatoren des Sprunggelenks (Drake,
Vogl, & Mitchell, 2007, S. 575), verantwortlich ist. Auch dies gilt es in zukinftigen Studien
mit entsprechenden biomechanischen Modellen, welche auch fir die Frontalebene des

Sprunggelenks modellentsprechend sind, zu Uberprtfen.
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8 Zusammenfassung und Schlussbetrachtung

Biomechanics is the science that examines forces acting upon and within a
biological structure and effects produced by such forces.

(Nigg & Herzog, 2007, S. 2)

Insgesamt wurden in dieser Arbeit 28 gesunde Studentinnen (N = 28) aus der
Fachhochschule St. Poélten herangezogen und jeweils 14 TN zu der MBT und ET Gruppe
zugeteilt. Fur die Datenaufzeichnung wurden ein optoelektronisches VICON Motion Capture
System, eine KISTLER Kraftmessplatte sowie ein EMG-System der Firma Delsys verwendet
(genaueres siehe Kapitel 5). Es wurden kinematische und kinetische Daten sowie
Muskelaktivitaten fir das Gehen mit den instabilen Schuhen als auch mit normalen Schuhen
aufgezeichnet. Zuséatzlich fand im Stehen eine Messung der COP-Schwankung statt, um
eine generelle Aussage Uber posturale Stabilitat beim Tragen dieser Schuhe treffen zu
kénnen. Die Daten wurden im Anschluss auf insgesamt 90 Parameter reduziert und
hinsichtlich eines Unterschieds zwischen den normalen und Testschuhen ausgewertet. Wie
eingangs beschrieben, besteht vor allem fir den MBT Schuh bereits Evidenz zu deren
Effekten auf biomechanische Parameter im Gehen und Stehen, allerdings unterscheiden
sich die Ergebnisse der unterschiedlichen Studien teilweise bzw. gibt es noch zu wenig
Studien, welche sich generell mit dem Thema beschéftigt haben, um aus deren Ergebnissen
tatséchlich ein reliables Bild Uber Wirkungsweise und mogliche Einsatzgebiete in
Pravention, Therapie und Rehabilitation ableiten zu kénnen. Ziel dieser Arbeit war es auch,
Daten in diesem Themenfeld fir insgesamt zwei unterschiedliche Sohlenkonstruktionen zu
erheben und die Ergebnisse der hier vorliegenden Arbeit mit der bestehenden Evidenz in

Bezug zu setzen. Hierzu wurde folgende Forschungshypothese formuliert:

Das Tragen eines Schuhs mit instabiler Sohlenkonstruktion wie der Masai Barfuld
Technologie oder der Reebok Easy Tone Technologie fuhrt in den biomechanischen

Ablaufen des Gehens und Stehens zu Veranderung.

In Hinblick auf die bereits vorgestellten Ergebnisse und deren Interpretation kann diese als
bestatigt betrachtet werden, da sowohl das Tragen der MBT Schuhkonstruktion als auch das
Tragen der Easy Tone Technologie zu Anderungen in kinematischen, kinetischen

Parametern und zu Veradnderung in Muskelaktivitaten gefiihrt hat.

Festgehalten kann werden, dass ein Grof3teil der in der Literatur bereits beschriebenen
Ergebnisse (fir den MBT Schuh) in dieser Arbeit reproduzierbar waren. Die bestehenden

Ergebnisse scheinen daher bereits recht reliabel zu sein. In Folge werden nochmals in aller
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Kirze (1) die Ergebnisse dargestellt, welche in der hier vorliegenden Arbeit festgestellt
wurden und im Konsens zur bestehenden Studienlage stehen, (2) neue Ansatzpunkte,
sowie (3) Ergebnisse, welche im Wiederspruch zueinander stehen. Zuerst werden die
Ergebnisse der MBT Gruppe, danach die, der ET Gruppe aufgelistet.

Der MBT Schuhe zeigte, kurz gefasst, folgende Einfliisse auf biomechanische Parameter im
Gehen und Stehen:

Reproduzierbare Ergebnisse:

(1) Erhdhte COP-Schwankung in medio-lateraler und anterior-posterior Richtung im
bipedalen Stand

(2) Erhdhte Kniegelenksflexion wahrend IC, LR, MSt und Reduktion der max.
Kniegelenksflexion

(3) Erhdhte Dorsalextension wahrend der Mitte der Standbeinphase

(4) Reduzierter Bewegungsumfang in HUft-, Knie- und Sprunggelenk in der
Sagittalebene

(5) Geringfugige Reduktion der Knie-Adduktionsmomente

(6) Reduktion der Aktivitat des M. tibialis anterior wahrend LR sowie erhohte Aktivitat
wahrend der Schwungbeinphase

(7)  Erhohte Aktivitat der Mm. vastii medialis und lateralis wahrend der mittleren

Standbeinphase sowie des M. gastrocnemius medialis
Teilweise neue Erkenntnisse:

(8) Reduktion der ant-post BRK wahrend LR sowie der vertikalen BRK wahrend MSt
(9)  Erhdhte vertikale BRK bei IC

(10) Reduktion des ersten und zweiten max. Extensionsmoment im Kniegelenk

(11) Reduktion des max. Plantarflexionsmoments im Sprunggelenk

(12) Reduktion der max. Adduktion im Kniegelenk
Widerspruchliche Ergebnisse:

(13) Erhohte Gehgeschwindigkeit, lAngere Gangzyklusléange
(14) Erhohte Beckenkippung

In Bezug auf die Wirkungsweise des MBT Schuhs sollten zukiinftige Studien vor allem zwei
wesentliche Punkte aufgreifen: (1) einerseits sollte bei langer Tragedauer, auch uber
mehrere Monate bis Jahre hinweg, das Risiko einer Abschwachung der pratibialen

Muskulatur in Bezug auf die reduzierte Aktivitdt der Muskulatur genauer untersucht werden
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und in weiterer Folge (2) sollte aufgrund der leicht reduzierten Adduktionsmomente im
Kniegelenk abgeklart werden, inwiefern dieses Schuhkonzept tatsachlich im Bereich der
Pravention, Rehabilitation und Therapie bei Gonarthrose-Patientinnen (und auch bei
anderen Patientinnengruppen) sinnvoll einsetzbar wére. Festzuhalten ist unbedingt, dass bis
jetzt noch keine Erkenntnisse darliber vorliegen, wie sich instabile Sohlenkonstruktionen bei
Beinachsenfehlstellung und anderen degenerativen Veranderung in biologischen Strukturen
(wie sie Gonarthrosepatientinnen meist aufweisen) auf die Kinetik auswirken. Diese Frage
sollte daher unbedingt in zukinftigen Studien aufgegriffen werden. Zudem sollten die
widerspruchlichen Ergebnisse zur Beckenkippung und der Einfluss auf WZP genauer

untersucht werden.

Fir die Gruppe ET stellen die hier erhobenen Ergebnisse die ersten ihrer Art dar. Auch nach
intensiver Recherche in den einschlagigen wissenschaftlichen Datenbanken konnten bis
jetzt noch keine publizierten Ergebnisse zu dem Schuhkonzept ET gefunden werden. Dies
liegt vor allem auch daran, dass dieses Schuhkonzept erst seit kurzem auf dem Markt
beworben wird. Zukinftige Studien sollten die Ergebnisse dieser Arbeit Uberprifen, um auch
hier Uber einen langeren Zeitraum ein reliables Bild (ber Wirkungsweise auf
biomechanische Parameter ableiten zu kodnnen. Folgendes konnten in dieser Arbeit

festgestellt werden:
Neue Erkenntnisse:

(1) Kein Einfluss auf die COP Schwankung im bipedalen Stand

(2) Einfluss auf Weg-Zeit-Parameter:  erhdhte  Gehgeschwindigkeit  und
Gangzykluslange sowie reduzierte Schrittdauer

(3) Erhdhte vertikale BRK wahrend IC und Reduktion wéahrend MSt

(4) Keine Unterschiede in der Oberkorperkinematik

(5) Reduktion der max. Knieflexion sowie des ROM

(6) Reduktion der max. Plantarflexion und des ROM im Sprunggelenk

(7)  Erhohte externe Momente im Hiuftgelenk (max. Extension) und Sprunggelenk
(max. Plantarflexion)

(8) Reduktion der Abduktion im Kniegelenk wahrend der Schwungphase sowie des
ROM

(9)  Keine Unterschiede in den Momenten der Frontalebene

(10) Tendenzielle Reduktion der mittleren Aktivitat des BF

(11) Tendenziell erhéhte Aktivitat des GM (IC), des VM und VL (PSw, TSt) sowie des
TA (PSw) und des PL (IC)
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Schlussfolgernd  kann  festgehalten werden, dass beide Schuhkonzepte die
biomechanischen Ablaufe im Gehen grof3teils positiv beeinflussen. Sowohl fir das Konzept
der Firma MBT bestehen mdogliche positive Ansatzpunkte im Bereich der Pravention,
Therapie und eventuell sogar im Bereich der Rehabilitation, als auch fir den ET Schuh
zeigten sich positive Wirkungsmechanismen fir das Trainieren der Muskulatur der unteren
Extremitaten beim Gehen. Festgehalten muss aber auch werden, dass speziell fir den MBT
Schuh durch eine deutliche Reduktion der Muskelaktivitat wahrend der IC Phase dem/der
Nutzerln bei hoher und regelmafiger Tragedauer ein Nachteil durch eine mdgliche
Abschwachung der pratibialen Muskulatur entstehen kann. Des Weiteren scheint das
Tragen der ET Schuhe vor allem die vertikalen BRK sowie sagittale Momente in Hift- und

Kniegelenk zu erhdhen.
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10 Anhang A: Quellcode MatLab Auswertung

Der hier vorliegende Quellcode wurde zur Auswertung und Aufbereitung der Daten (*.C3D,
*.emg und *CSV Files), wie in Kapitel 5.5.4 beschrieben, verwendet. Hierfur wurde das
Programm Matlab (MathWorks 7.12.0 R2011a) sowie eine eigene Toolbox (Walker &
Rainbow, 2011) fir die Bearbeitung von *.C3D Files in MatLab verwendet. Insgesamt
besteht der Code zur Weiterverarbeitung der *.C3D und *.emg Files aus vier M-Files: Main
M-File, Datalmport, DataResample sowie DataAnalyses. Bis auf das Main M-File missen
alle anderen M-Files exakt den vorgegebenen Dateinamen besitzen, damit der Code
funktioniert. Eine zusatzliche Funktion, welche bei der Installation von MatLab nicht
automatisch vorhanden ist, wurde auch als Quellcode am Ende angegeben (peakdet.m). Fur
die, wie in Kapitel 5.7 beschriebene Anpassung der p-Werte aufgrund des Problems der
Alphainflation, wurden diese nach der Benjamini-Hochberg-Prozedur angepasst. Auch
dieser Quellcode liegt dem Anhang bei (fdr_bh.m). Fir alle weiteren Funktionen sei auf das

MatLab Forum (http://www.mathworks.de/matlabcentral/) verwiesen. Fir die Auswertung der

COP Daten (*.CSV Export aus VICON Nexus) wurde ein weiteres Skript geschrieben,

welches auch im Anhang zu finden ist (siehe Anhang A 10.2).
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10.1 *.C3D/*.emg Files - Datenaufbereitung und Auswertung

Main M-File:
% Getting started
clear all

close all

ParticipantIter = 0;

while DataOk == 1;
ParticipantIter = + ParticipantIter;

if strcmp(pwd, 'C:\Users\Brian\Dropbox\MATLAB\ANALYSES FOLDER') == 1;
else
cd('C:\Users\Brian\Dropbox\MATLAB\ANALYSES FOLDER') ;

[File,PathName] = uigetfile('*.c3d', 'Select *.c3d file(s)', 'MultiSelect', 'ON');
cd (PathName) ;

FileEMG,PathNameEMG] = uigetfile('*.emg', ' appropriate *.emg file(s)', 'MultiSelect',
g
'ON") ;
[FileANALYSES, PathNameANALYSES] = uigetfile('*.csv', ' appropriate *.csv ANALYSES file(s)',
'MultiSelect', 'ON');

Check = iscell(File);
Checkemg = iscell (FileEMG) ;
Check2 = iscell (FileANALYSES) ;
if Check == 0;
File = textscan(File,'%s','whitespace','{}");
Iteration = 1;
else
Iteration = size(File,?2);
end

if Checkemg == 0;

FileEMG = textscan(FileEMG,'%s', 'whitespace','{}");
else
end

if Check2 == 0;
FileANALYSES = {FileANALYSES, 'dummy'};

else
end

% Motion Data: Calculate MEAN & SD for Graphs and Analyses
% EMG: Calculate MEAN & SD for Graphs and Analyses

% Collect all subject MEANs and write to File
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%Time Distance Parameter

GmeanCadence (:,ParticipantIter) = meanCadence;

GmeanWalking Speed(:,ParticipantIter) = meanWalking Speed;
GmeanFoot Off(:,ParticipantlIter) = meanFoot Off;

GmeanStride Length(:,ParticipantIter) = meanStride Length;
GmeanStride Time(:,ParticipantlIter) = meanStride Time;
GmeanStep Time(:,ParticipantIter) = meanStep Time;

GmeanO Foot Contact(:,ParticipantIter) = meanO Foot Contact;
GmeanStep Length(:,ParticipantIter) = meanStep Length;

SEMG
GmeanGlutaeusMax (:,ParticipantIter) = RF GlutaeusMax;
GmeanBicepsFem(:,ParticipantIter) = RF BicepsFem;

GmeanGastrocMed(:,ParticipantIter) = RF_GastrocMed;
GmeanVastusLat (:,ParticipantIter)= RF VastusLat;
GmeanVastusMed(:,ParticipantIter) = RF VastusMed;
GmeanTibAnt (:,ParticipantIter) = RF_TibAnt;
GmeanPLongus (:,ParticipantIter) = RF PLongus;

$GRF
GmeanFz (:,ParticipantIter) = MeanFz;
GmeanFx (:,ParticipantIter) = MeanFx;

GmeanFy (:,ParticipantIter) = MeanFy;

SRESULTS PELVIS & THORAX

GmeanPelvis(:,ParticipantIter) = MeanPelvis;
GmeanThorax(:,ParticipantIter) = MeanThorax;
GmeanSpine (:,ParticipantIter) = MeanSpine;

$KINEMATICS S/F

GmeanHIPs (:,ParticipantIter) = MeanHIPs;
GmeanKNEEs (: ,ParticipantIter) = MeanKNEEs;
GmeanANKLEs (:,ParticipantIter) = MeanANKLEs;

GmeanHIPMomS (:,ParticipantIter) = MeanHIPMomS;
GmeanKNEEMomS (: ,ParticipantIter) = MeanKNEEMomS;
GmeanANKLEMomS (: ,ParticipantIter) = MeanANKLEMomS;

$KINETICS S/F

GmeanHIPf (:,ParticipantIter) = MeanHIPf;
GmeanKNEEf (: ,ParticipantIter) = MeanKNEEf;
GmeanANKLEf (:,ParticipantIter) = MeanANKLEf;

GmeanHIPMomF (:,ParticipantIter) = MeanHIPMomF;
GmeanKNEEMomF (: ,ParticipantIter) = MeanKNEEMomF;
GmeanANKLEMomF (: ,ParticipantIter) = MeanANKLEMomF;

g 55556600660
$%%$MEAN BIOMECHANICAL PARAMETERS/Subject%$%%

Gemg IC GlutaeusMax(:,ParticipantIter) = emg IC_GlutaeusMax;
Gemg IC BicepsFem(:,ParticipantIter) = emg IC BicepsFem;
Gemg IC GastrocMed(:,ParticipantIter) = emg IC GastrocMed;
Gemg IC VastusLat(:,ParticipantIter) = emg IC VastusLat;
Gemg IC VastusMed(:,ParticipantIter) = emg IC VastusMed;
Gemg IC TibAnt(:,ParticipantIter) = emg IC TibAnt;

Gemg IC PLongus(:,ParticipantIter) = emg IC PLongus;

Gemg LR GlutaeusMax(:,ParticipantIter) = emg LR GlutaeusMax;
Gemg LR BicepsFem(:,ParticipantIter) = emg LR BicepsFem;
Gemg LR GastrocMed(:,ParticipantIter) = emg LR GastrocMed;
Gemg LR VastusLat(:,ParticipantIter) = emg LR VastusLat;
Gemg LR VastusMed(:,ParticipantIter) = emg LR VastusMed;
Gemg LR TibAnt(:,ParticipantIter) = emg LR TibAnt;

Gemg LR PLongus(:,ParticipantlIter) = emg LR PLongus;

Gemg MS GlutaeusMax(:,ParticipantIter) = emg MS GlutaeusMax;
Gemg MS BicepsFem(:,ParticipantIter) = emg MS BicepsFem;
Gemg MS GastrocMed(:,ParticipantIter) = emg MS GastrocMed;
Gemg MS VastusLat (:,ParticipantIter) = emg MS VastusLat;
Gemg MS VastusMed(:,ParticipantIter) = emg MS VastusMed;
Gemg MS TibAnt (:,ParticipantIter) = emg MS TibAnt;
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Gemg MS PLongus(:,ParticipantIter) = emg MS PLongus;

Gemg TS GlutaeusMax(:,ParticipantIter) = emg TS GlutaeusMax;
Gemg TS BicepsFem(:,ParticipantIter) = emg TS BicepsFem;
Gemg TS GastrocMed(:,ParticipantIter) = emg TS GastrocMed;
Gemg TS VastusLat(:,ParticipantIter) = emg TS VastusLat;
Gemg TS VastusMed(:,ParticipantIter) = emg TS VastusMed;
Gemg TS TibAnt(:,ParticipantIter) = emg TS TibAnt;

Gemg TS PLongus(:,ParticipantIter) = emg TS PLongus;

Gemg PS GlutaeusMax(:,ParticipantIter) = emg PS GlutaeusMax;
Gemg PS BicepsFem(:,ParticipantIter) = emg PS BicepsFem;
Gemg PS GastrocMed(:,ParticipantIter) = emg PS GastrocMed;
Gemg PS VastusLat(:,ParticipantIter) = emg PS VastusLat;
Gemg PS VastusMed(:,ParticipantIter) = emg PS VastusMed;
Gemg PS TibAnt(:,ParticipantIter) = emg PS TibAnt;

Gemg PS PLongus(:,ParticipantIter) = emg PS PLongus;

gFl(:,ParticipantIter) = F1;
gF2(:,ParticipantlIter) = F2;
gF3(:,ParticipantlIter) = F3;
gF5(:,ParticipantIter) = F5;
gF6(:,ParticipantIter) = F6;
gF7(:,ParticipantlIter) = F7;
gF8(:,ParticipantlIter) = F8;
gF9(:,ParticipantIter) = F9;

gTl(:,ParticipantIter) = T1;
gT2(:,ParticipantlIter) = T2;
gT3(:,ParticipantIter) = T3;
gT5(:,ParticipantIter) = T5;
gT6(:,ParticipantIter) = T6;
gT7(:,ParticipantlIter) = T7;
gT8(:,ParticipantIter) = T8;
gT9(:,ParticipantIter) = T9;

gHl(:,ParticipantIter) = HI1;
gH3(:,ParticipantIter) = H3;
gH5(:,ParticipantIter) = H5;
gH6 (:,ParticipantIter) = H6;
gH7(:,ParticipantIter) = H7;
gH8 (:,ParticipantIter) = HS8;
gH9(:,ParticipantIter) = H9;

gTH3 (:,ParticipantIter) = TH3;
gTH5(:,ParticipantIter) THS5;
gTH8 (: ,ParticipantIter) THS;
gTHO9 (: ,ParticipantIter) = TH9;

gHM1 (: ,ParticipantIter) = HMI;
gHM2 (: ,ParticipantIter) HM2 ;
gHM3 (: ,ParticipantIter) HM3;
gHM4 (: ,ParticipantIter) = HM4;

gTHM1 (: ,ParticipantIter) = THM1;
gTHM2 (: ,ParticipantIter) = THM2;
gTHM3 (: ,ParticipantIter) = THM3;
gTHM4 (: ,ParticipantIter) = THM4;

gKl(:,ParticipantIter) = KI1;
gK2 (:,ParticipantlIter) = K2;
gK3(:,ParticipantlIter) = K3;
gK5(:,ParticipantIter) = K5;
gK6 (:,ParticipantIter) = K6;
gK7(:,ParticipantlIter) = K7;
gK8(:,ParticipantlIter) = K8;
gK9(:,ParticipantlIter) = K9;

gTK2 (:,ParticipantIter) = TK2;

gTK3(:,ParticipantIter) = TK3;
gTK5(:,ParticipantIter) = TK5;
gTK8 (:,ParticipantIter) = TK8;
gTK9 (:,ParticipantIter) = TK9;
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gKM1 (: ,ParticipantIter) = KM1;

gKM2 (: ,ParticipantIter) = KM2;
gKM3 (:,ParticipantIter) = KM3;
gKM5 (: ,ParticipantIter) = KM5;

gKM6 (: ,ParticipantIter) = KM6;

gTKM1 (:,ParticipantIter) = TKM1;
gTKM2 (: ,ParticipantIter) = TKMZ2;
gTKM3 (:,ParticipantIter) = TKM3;
gTKM5 (:,ParticipantIter) = TKM5;
gTKM6 (: ,ParticipantIter) = TKM6;

gAl(:,ParticipantIter) = Al;
gA2(:,ParticipantIter) = A2;
gA3(:,ParticipantIter) = A3;
gA5(:,ParticipantIter) = A5;
gA6(:,ParticipantIter) = AG;
gA7(:,ParticipantlIter) = A7;
gA8(:,ParticipantIter) = A8;
gA9(:,ParticipantIter) = A9;

gTA2(:,ParticipantIter) = TA2;

gTA3(:,ParticipantIter) = TA3;
gTA5(:,ParticipantIter) = TA5;
gTA8(:,ParticipantIter) = TAS8;

gTA9 (:,ParticipantIter) = TA9;

gAM1 (:,ParticipantIter) = AMI1;
gAM2 (:,ParticipantIter) AM2 ;
gAM3 (:,ParticipantIter) AM3;
gAM4 (: ,ParticipantIter) = AM4;

gTAM1 (:,ParticipantIter) = TAMI;
gTAM2 (: ,ParticipantIter) = TAM2;
gTAM3 (:,ParticipantIter) = TAM3;
gTAMA4 (:,ParticipantIter) = TAM4;

GmPelvis = mean (GmeanPelvis) ;

GmThorax = mean (GmeanThorax) ;
GmSpine = mean (GmeanSpine) ;

choice = questdlg ('Do you want to proceed with the next subject?');

if strcmp(choice, 'Yes')== 1;

DataOk = 1;

else
disp(strcat('Skript was stopped after ',num2str(ParticipantIter), ' subjects'));
DataOk = 2;

end

%END Participant Loop%%%

5%%5%%5%%%5%%5%%5%%%5%%%%%

end

h = findobj ('Type', 'figure'); %close all open figures

close(h) ;

cd('C:\Users\Brian\Dropbox\MATLAB') ;
SaveChoice = questdlg ('Do you want to save the MEAN File as *.csv?');

if strcmp(SaveChoice, 'Yes')== 1;
MEAN_ Parameter Array =

transpose (padcat (GmeanCadence,GmeanWalking Speed,GmeanStride Time,GmeanStride Length,...
GmeanStep Length,GmeanStep Time,GmeanFoot Off,...
gFl,gF2,9F3,9F5,9F6,9F7,gF8,9F9, ...
GmThorax,GmSpine,GmPelvis, ...
gH1l,9H3,9H5,9H6,9K1,9K2,9K3,9K5,9K6,9A1,gA2,gA3,9A5,gA6,gHML ,gHM2Z, . ..
gKM1 ,gKM2 ,gKM3,gAM1 ,gAM2, . ..
gH7,9H8,gH9,9K7,9K8,9K9, ...
gHM3,gHM4 , gKM5,gKM6, . . .
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Gemg_IC VastusMed,Gemg LR VastusMed,Gemg MS VastusMed,Gemg TS VastusMed,Gemg PS VastusMed,...
Gemg IC VastusLat,Gemg LR VastuslLat,Gemg MS VastusLat,Gemg TS Vastuslat,Gemg PS VastusLat,...
Gemg IC BicepsFem,Gemg LR BicepsFem,Gemg MS BicepsFem,Gemg TS BicepsFem,Gemg PS BicepsFem,...
Gemg IC TibAnt,Gemg LR _TibAnt,Gemg MS TibAnt,Gemg TS TibAnt,Gemg PS TibAnt,...

Gemg_IC GlutaeusMax,Gemg LR GlutaeusMax,Gemg MS GlutaeusMax,Gemg TS GlutaeusMax,Gemg PS Gluta
eusMax, ...

Gemg IC GastrocMed,Gemg LR GastrocMed,Gemg MS GastrocMed,Gemg TS GastrocMed,Gemg PS GastrocMe
d,...

Gemg IC PLongus,Gemg LR PLongus,Gemg MS PLongus,Gemg TS PLongus,Gemg PS PLongus)) ;

prompt = {'Please specify Filename'};

dlg title = 'Input for file allocation';

num lines = 1;

def = {'?"};

NameOfFile = inputdlg(prompt,dlg title,num lines,def);
saveName = strcat (NameOfFile{l},'.csv');

MEANdataArrayNames =
{'meanGEMGdata', 'SDemg"', 'meanGRFdata', 'SDgrf', 'meanAngleSdata', 'SDAngleSdata',...
'meanMomSdata’', 'SDMomSdata', 'meanAngleFdata', 'SDAngleFdata’', 'meanMomFdata', 'SDMomFdata'};
for g = 1:12;

save (strcat (NameOfFile{1l,1},MEANdataArrayNames{l,q}) ,MEANdataArrayNames{l,q})
end
%$save array as *.csv
dlmwrite (saveName,MEAN Parameter Array);
end

disp(strcat ('XXX - Skript was stopped after ',num2str(ParticipantIter), ' subjects - XXX'));
disp('XXX - THE END of all ANALYSES - XXX');
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DataImport M-File:

)

% Iteration c¢3d Server

IterationServer =

if strcmp(pwd,PathName) == 1;

else

cd (PathName) ;
end
FileName = c3dserver;

openc3d(FileName,”,char(File{1,i}));

AllKinematicsGRF = get3dtargets (FileName) ;

fid=fopen(FileANALYSES{l,i}, 'rt"
Analysesdata=fscanf (fid, '%c');
fclose (fid) ;

Tc = strfind(Analysesdata,
Cadence(1,1)

'Cadence') ;
Tws = strfind(Analysesdata, 'Walking Speed');
Walking Speed(l,i) = str2double(Analysesdata((Tws+

Tfo = strfind(Analysesdata,
Foot Off(1l,1i) =

'Foot Off');

Tsl = strfind(Analysesdata, 'Stride Length');

= str2double (Analysesdata((Tc+8) : (Tc+l

)

4) 1 (Tws+22))) ;

str2double (Analysesdata ((Tfo+9) : (Tfo+18)));

Stride Length(l,i) = str2double(Analysesdata((Tsl+14):(Tsl+22)));

Tst = strfind(Analysesdata, 'Stride Time');

Stride Time(l,1) = str2double(Analysesdata((Tst+12):(Tst+20)));

Tsti = strfind(Analysesdata,
Step Time(l,1i) =

'Step Time');

Ofc =
O_Foot Contact(l,i) =

strfind(Analysesdata,

SL = strfind(Analysesdata,
Step_Length(l,1) =

'Step Length');

FileEvents = File;

keyDyn = getEvents (char (FileEvents{l,1i}), 2);

cd('C:\Users\Brian\Dropbox\MATLAB")
% Check if Foot Contact
TestICl =

TestTOl =
TestIC2 =

strcmp (keyDyn.event.txt{l,1}, 'rFs");
strcmp (keyDyn.event.txt{l,2}, ' rFO")
strcmp (keyDyn.event.txt{l,3}, ' rFs");

’

if TestICl == | && TestTOl == | && TestIC2 == 1;

Switchv = 1;
VFrameRate = GetVideoFrameRate (FileName) ;

FrameSTART = FileName.GetVideoFrame (0) ;
FrameEND = FileName.GetVideoFrame (1) ;

str2double (Analysesdata ((Tsti+10):

str2double (Analysesdata ((SL+11):

(Tsti+18)));

'Opposite Foot Contact');
str2double (Analysesdata ((Ofc+21) : (Ofc+29)));

(SL+19)));

is IC TO IC and if Left or Right Foot Contact
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IC1 = round(((keyDyn.event.times(l,1) - (FrameSTART*(l/VFrameRate)))*VFrameRate))+2;
IC2 = round(((keyDyn.event.times(l,3) - (FrameSTART* (1/VFrameRate)))*VFrameRate))+”;
TO = round(((keyDyn.event.times(1,?) - (FrameSTART*(l/VFrameRate)))*VFrameRate))+;

Eon = IC1;
Eoff = IC2;
EoffGRF = TO;

FrameLengthGRF (i,1) = (abs(EoffGRF-Eon)) ;
FrameLengthMotion(i,!) = (abs(Eoff-Eon));

else

Switchv = 2;
Test rFS = strcmp(keyDyn.event.txt{l,1},'rFs');
Test 1FS = strcmp(keyDyn.event.txt{l,2},"'1FsS");
Test rFO = strcmp(keyDyn.event.txt{l,3},'rFO0");
Test rFS2 = strcmp(keyDyn.event.txt{l,4},'rFs');

if Test rFs == && Test 1FS == && Test rFO == | && Test rFS2 == 1;

VFrameRate = GetVideoFrameRate (FileName) ;
FrameSTART = FileName.GetVideoFrame (0) ;
FrameEND = FileName.GetVideoFrame (1) ;

IC1 = round(((keyDyn.event.times(l,1) -
(FrameSTART* (1 /VFrameRate)) ) *VFrameRate) )+2;

IC2 = round(((keyDyn.event.times(l,4) -
(FrameSTART* (1 /VFrameRate) ) ) *VFrameRate) )+2;

TO = round(((keyDyn.event.times(l,3) -
(FrameSTART* (1 /VFrameRate)) ) *VFrameRate) )+2;

Eon = IC1;
Eoff = IC2;
EoffGRF = TO;

FrameLengthGRF(i,1) = (abs(EoffGRF-Eon));

FrameLengthMotion(i,1) = (abs(Eoff-Eon));
else
fprintf ('Wrong Events in File.\n');
return
end

GRF = AllKinematicsGRF.RGroundReactionForce;
Fx = AllKinematicsGRF.RNormalisedGRF(:,1);
Fy = AllKinematicsGRF.RNormalisedGRF (:,2);
Fz = AllKinematicsGRF.RNormalisedGRF (:,3)

’

Fz = double(Fz);
Fx = double (Fx) ;
Fy = double(Fy);

AllFz(l:1+(FrameLengthGRF (i, 1)) ,i) = Fz((Eon): (EoffGRF),1)
AllFx(l:14+(FrameLengthGRF (i, 1)) ,1i) = Fx((Eon): (EoffGRF),1);
AllFy(l:14+(FrameLengthGRF (i, 1)) ,1i) = Fy((Eon): (EoffGRF),1)

’

NAN=isnan(AllFz) ;
AllFz (NAN)=0;

NAN=isnan (Al1lFx) ;
Al1Fx (NAN)=0;

NAN=isnan (A1l1lFy) ;
Al1Fy (NAN)=0;
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% Get Kinematics Sagittal

testsize=size (Al1lKinematicsGRF.RKneeAngles(:,1));
TestRKnee (1l :testsize,i) = double(AllKinematicsGRF.RKneeAngles(:,1));
RHip = double(AllKinematicsGRF.RHipAngles(:,1));

RKnee = double(AllKinematicsGRF.RKneeAngles(:,1));

RAnkle = double(AllKinematicsGRF.RAnkleAngles(:,1));

)) %anterior tilt
)) $forward thorax tilt Global
; $forward thorax tilt Local

RThorax = double(AllKinematicsGRF.RThoraxAngles(:,
RSpine = double(AllKinematicsGRF.RSpineAngles(:,1)
(Pelvis)

RPelvis = double(AllKinematicsGRF.RPelvisAngles(:,1
1
)

AllRHip sag(l:1+(FrameLengthMotion(i,1)),i) = RHip((Eon): (Eoff),1);
AllRKnee sag(l:l+(FrameLengthMotion(i,1)),i) = RKnee((Eon):(Eoff),1);
AllAnkle sag(l:l+(FrameLengthMotion(i,1)),i) = RAnkle((Eon):(Eoff),1);

AllpPelvis sag(l:l+(FrameLengthMotion(i,1)),i) = RPelvis((Eon): (Eoff),1);
AllThorax sag(l:l+(FrameLengthMotion(i,1)),i) = RThorax((Eon): (Eoff),1);
AllSpine sag(l:l+(FrameLengthMotion(i,1)),i) = RSpine((Eon): (Eoff), 1);

RHipf = double(AllKinematicsGRF.RHipAngles(:,2));
RKneef = double(AllKinematicsGRF.RKneeAngles(:,2));
RAnklef = double(AllKinematicsGRF.RAnkleAngles(:,2));

AllRHip fro(l:l+4(FrameLengthMotion(i,1)),i) = RHipf((Eon):(Eoff),1);
AllRKnee fro(l:l+(FrameLengthMotion(i,1)),i) = RKneef((Eon): (Eoff), 1);
AllAnkle fro(l:l+(FrameLengthMotion(i,1)),i) = RAnklef((Eon): (Eoff),1);

RHipMOM = (double(AllKinematicsGRF.RHipMoment(:,1)));
RKneeMOM = (double (AllKinematicsGRF.RKneeMoment(:,1)));
RAnkleMOM = (double(AllKinematicsGRF.RAnkleMoment (:,1)));

AllRHipMom sag(l:1+(FrameLengthMotion(i,1)),1i) = RHipMOM( (Eon): (Eoff), 1)
AllRKneeMom sag(l:1+(FrameLengthMotion(i,1)),1i) = RKneeMOM((Eon): (Eoff), 1)
AllAnkleMom sag(l:1l+(FrameLengthMotion(i,1)),i) = RAnkleMOM( (Eon): (Eoff), 1);

RHipMOMf = (double (AllKinematicsGRF.RHipMoment(:,2)));
RKneeMOMf = (double(AllKinematicsGRF.RKneeMoment(:,2)));
RAnkleMOMf = (double(AllKinematicsGRF.RAnkleMoment (:,2)));

AllRHipMom fro(l:1+(FrameLengthMotion(i,1)),1i) = RHipMOMf ((Eon): (Eoff), 1)
AllRKneeMom fro(l:1+(FrameLengthMotion(i,1)),i) = RKneeMOMf ((Eon): (Eoff),1);
AllAnkleMom fro(l:l1+(FrameLengthMotion(i,1)),1i) = RAnkleMOMf ((Eon): (Eoff),1);

cd (PathName) ;
[EMGheader, EMGsignals] = loademg3(char (FileEMG{1,1i}))
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for 3 =1 : 7;
SignalNames{j, ! }=EMGheader.ChannelInfo(l,j) .Label;
end
if strcmp (SignalNames{l,1}, 'GlutacusMax') == 1 &&
strcmp (SignalNames{”?,1}, 'BicepsFem') == 1 &&
strcmp (SignalNames{3,1}, 'GastrocMed') == 1 &&
strcmp (SignalNames{4,1}, 'VastuslLat') == 1 &&
strcmp (SignalNames{5,1}, 'VastusMed') == 1 &&
strcmp (SignalNames{6,1}, 'TibAnt"') == 1 && ..
strcmp (SignalNames{7,1}, 'Peroneuslongus') == 1;
else
fprintf ('Wrong EMG Signals or wrong order!\n');
return
end

if SwitchVv == 2;

emgICl = keyDyn.event.Aframes(l,1);
emgTOl = keyDyn.event.Aframes(3,1);
emgIC2 = keyDyn.event.Aframes(4,1);
emgEon = emgICl; % emg Event on
emgEoff = emgIC2; % emg Event off

FrameLengthEMG(i,!) = emgEoff-emgEon;

else

emgICl = keyDyn.event.Aframes(l,1);
emgTO1 keyDyn.event.Aframes (2,1);
)

1
1
emgIC2 = keyDyn.event.Aframes (3,1

’

emgEon = emgICl; % emg Event on
emgEoff = emgIC2; % emg Event off

FrameLengthEMG(i,1) = emgEoff-emgEon;
end

% Write to AllEMGData File
$Convert to /muV

cf =1 ; %conversionfactor

SIG GlutaeusMax = (EMGsignals(l,:))*cf;
SIG BicepsFem = (EMGsignals(Z,:))*cf;
SIG_GastrocMed = (EMGsignals(3,:))*cf;
SIG VastusLat = (EMGsignals(4,:))*cf;
SIG VastusMed = (EMGsignals(5,:))*cf;
SIG _TibAnt = (EMGsignals(6,:))*cf;
SIG_PLongus = (EMGsignals(7/,:))*cf;

All GlutaeusMax(1:10000,i) = transpose(SIG GlutaeusMax) ;
All BicepsFem(1l:1( = transpose(SIG_BicepsFem) ;

All GastrocMed(l: = transpose(SIG_GastrocMed) ;
All VastusLat( = transpose(SIG VastusLat);

All VastusMed(l: 00 = transpose(SIG VastusMed) ;

All TibAnt(1:10 i) = transpose(SIG_TibAnt);

transpose (SIG_PLongus) ;

; %Sampling Frequency EMG
fn=Fel/2; %Nyquist frequency
N1=4; %Filter Order
LowF = 20; %Hz Lowpass
HighF = ¢ ; %Hz Highpass
LowHigh = [LowF HighF];
[B1,Al]= butter (N1,LowHigh/fn); %filter parameter

FAll GlutaeusMax(1:10000,1i) = filtfilt(B1,Al, (A1l GlutaeusMax(1:1000

0,1)));
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FAll BicepsFem(l:1
FAll GastrocMed (

= filtfilt(B1,Al, (A1l BicepsFem(1:1000

),1))) s
= filtfilt(B1,Al, (All GastrocMed(1:1000

0,1))) 7

FAll VastusLat( = filtfilt(B1,Al, (A1l VastusLat(1:10000,1)));
FAll VastusMed(l: )00,1i) = £iltfilt(B1,Al, (A1l VastusMed(1:10000,1)));
FA1l TibAnt(1:10 ,1) = filtfilt(B1,Al, (A1l TibAnt(1:10000,1)));

FAll PLongus( 0,1) = filtfilt(B1,Al, (A1l PLongus(1:10000,1i)));

FrAll GlutaeusMax = abs(FAll GlutaeusMax) ;
FrAll BicepsFem = abs(FAll BicepsFemn) ;
FrAll GastrocMed = abs(FAll GastrocMed) ;
FrAll VastusLat = abs(FAll VastusLat);
FrAll VastusMed = abs(FAll VastusMed) ;
FrAll TibAnt = abs(FAll TibAnt);

FrAll PLongus = abs(FAll PLongus);

); %Sampling Frequency EMG
%Cut-0ff frequency

N2=4; %Filter Order

[B2,A2]=butter (N2,Fc2*2/Fe2, 'low'); %filter parameter

PrAll GlutaeusMax(
PrAll BicepsFem(

PrAll GastrocMed(l:1
PrAll VastusLat (1

0,i) = filtfilt(B2,A2, (FrAll GlutaeusMax(1:10000,1)));
i) = filtfilt(B2,A2, (FrAll BicepsFem(1:10000,1)));

,1) = filtfilt(B2,A2, (FrAll GastrocMed(1:10000,1)));
i) = filtfilt(B2,A2, (FrAll VastusLat(1:10000,1)));
PrAll VastusMed ( ),i) = filtfilt(B2,A2, (FrAll VastusMed(1:10000,1i)));
PrAll TibAnt( ,i1) = filtfilt(B2,A2, (FrAll TibAnt (1:10000,1)));

PrAll PLongus(1:10000,1i) = filtfilt(B2,A2, (FrAll PLongus(1:10000,1i)));

S

ProAll GlutaeusMax(l: (FrameLengthEMG(i,1)+1),1i) = (PrAll GlutaeusMax(emgEon:emgEoff,1i));
ProAll BicepsFem(!: (FrameLengthEMG(i,1)+1),1i) = (PrAll BicepsFem(emgEon:emgEoff,i));
ProAll GastrocMed(!l:(FrameLengthEMG(i,1)+1),1) = (PrAll GastrocMed(emgEon:emgEoff,i));
ProAll VastusLat(!:(FrameLengthEMG(i,1)+1),i) = (PrAll VastusLat (emgEon:emgEoff,i));

ProAll VastusMed(!: (FrameLengthEMG(i,1)+1),1i) = (PrAll VastusMed(emgEon:emgEoff,i));
ProAll TibAnt(l:(FrameLengthEMG(i,1)+1),i) = (PrAll TibAnt (emgEon:emgEoff,i));
ProAll PLongus(l:(FrameLengthEMG(i,1)+1),1) = (PrAll PLongus (emgEon:emgEoff,i));

%Roh Data EMG

RAll GlutaeusMax(l: (FrameLengthEMG(i,1)+1),1) = transpose(SIG_GlutaeusMax(emgEon:emgEoff)) ;
RAll BicepsFem(l: (FrameLengthEMG(i,1)+1),1i) = transpose(SIG BicepsFem(emgEon:emgEoff)) ;
RAll GastrocMed(!:(FrameLengthEMG(i,1)+1),1) = transpose(SIG GastrocMed (emgEon:emgEoff)) ;
RAll VastusLat(!l:(FrameLengthEMG(i,1)+1),1i) = transpose(SIG VastuslLat (emgEon:emgEoff)) ;
RAll VastusMed(!: (FrameLengthEMG(i,1)+1),1i) = transpose(SIG VastusMed(emgEon:emgEoff)) ;
RAll TibAnt(l:(FrameLengthEMG(i,1)+1),i) = transpose(SIG TibAnt (emgEon:emgEoff)) ;

RAll PLongus(l:(FrameLengthEMG(i,1)+1),1) = transpose(SIG PLongus (emgEon:emgEoff)) ;

end

disp('XXX End of Data Import XXX');
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DataResample M-File:

for i = 1:IterationServer
DSRGRF = 100; %desired sampling rate GRF
DSRmotionData = 100; %desired sampling rate motion data

resampledFz (1 :DSRGRF,1i) = (abs(interpft(AllFz(!l:FramelLengthGRF(i,1)+1,1),DSRGRF))) ;
resampledFx (1 :DSRGRF,1) = ((interpft(AllFx(l:FrameLengthGRF(i,1)+1,i),DSRGRF)));
resampledFy (1 :DSRGRF,1) = ((interpft(AllFy(!:FramelLengthGRF(i,1)+1,1i),DSRGRF)));

resampledRHip sag(l:DSRmotionData,i) =

((interpft (Al1RHip sag(!l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1i),DSRmotionData)))
resampledRKnee sag(l:DSRmotionData,i) =

((interpft (Al1RKnee sag(l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1i),DSRmotionData)))
resampledRAnkle sag(l:DSRmotionData,i) =

((interpft (AllAnkle sag(l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1i),DSRmotionData))):

resampledRPelvis sag(l:DSRmotionData,i) =
((interpft (AllPelvis sag(l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1),DSRmotionData)));
resampledRThorax sag(l:DSRmotionData,i) =
((interpft (AllThorax sag(l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1i),DSRmotionData)))
resampledRSpine sag(l:DSRmotionData,i) =
((interpft (AllSpine sag(l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1i),DSRmotionData))):

resampledRHipMom sag(l:DSRmotionData,i) =

((interpft (Al1RHipMom sag(l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1i) ,DSRmotionData)));
resampledRKneeMom sag(l:DSRmotionData,i) =

((interpft (Al1RKneeMom sag(l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1i),DSRmotionData)))
resampledRAnkleMom sag(l:DSRmotionData,i) =

((interpft (AllAnkleMom sag(l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1i),DSRmotionData))) ;

resampledRHip fro(l:DSRmotionData,i) =

((interpft (Al1RHip fro(!:FrameLengthMotion(i,1)+1,1i),DSRmotionData)))
resampledRKnee fro(l:DSRmotionData,i) =

((interpft (Al1RKnee fro(l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1i),DSRmotionData))):
resampledRAnkle fro(l:DSRmotionData,i) =

((interpft (AllAnkle fro(l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1),DSRmotionData))):;

resampledRHipMom fro(l:DSRmotionData,i) =

((interpft (Al1RHipMom fro(l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1i),DSRmotionData)));
resampledRKneeMom fro(l:DSRmotionData,i) =

((interpft (Al11RKneeMom fro(l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1i),DSRmotionData)));
resampledRAnkleMom fro(l:DSRmotionData,i) =

((interpft (AllAnkleMom fro(l:FrameLengthMotion(i,1)+1,1i),DSRmotionData)))

resampledGlutaeusMax (1l :DSemg,i) =
interpft (ProAll GlutaeusMax (l:FrameLengthEMG(i,1),1),DSemg) ;

resampledBicepsFem(l:DSemg,i) = interpft(ProAll BicepsFem(l:FrameLengthEMG(i,1),1i),DSemg) ;
resampledGastrocMed(l:DSemg,1) = interpft(ProAll GastrocMed(!:FrameLengthEMG(i,1),1i),DSemg) ;
resampledVastusLat (l:DSemg,i) = interpft(ProAll VastusLat(l:FrameLengthEMG(i,1),1i),DSemg) ;
resampledVastusMed(l:DSemg,i) = interpft(ProAll VastusMed(l:FrameLengthEMG(i,1),1i),DSemg) ;
resampledTibAnt (1:DSemg,i) = interpft(ProAll TibAnt (l:FrameLengthEMG(i,1),1i),DSemg) ;

resampledPLongus (1 :DSemg,i) = interpft(ProAll PLongus(!:FrameLengthEMG(i,1),1i),DSemg) ;
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RohAll GlutaeusMax(l:DSemg,i+l) =

abs (interpft (RAll GlutaeusMax(!l:FrameLengthEMG(i,1),1),DSemg))

RohAll BicepsFem(l:DSemg,i+!) = abs(interpft(RAll BicepsFem(!:FrameLengthEMG(i,1),1),DSemq)) ;
RohAll GastrocMed(l:DSemg,i+l) =

abs (interpft (RA1l GastrocMed(l:FrameLengthEMG(i,1),1i),DSemg)) ;

RohAll VastusLat(l:DSemg,i+!) = abs(interpft(RAll VastusLat(!:FrameLengthEMG(i,1),1i),DSemq)) ;
RohAll VastusMed(l:DSemg,i+!) = abs(interpft(RAll VastusMed(!:FrameLengthEMG(i,1),1),DSemq)) ;
RohAll TibAnt (1:DSemg,i+l) = abs(interpft(RA1ll TibAnt (l:FrameLengthEMG(i,1),1),DSemg)) ;
RohAll PLongus(l:DSemg,i+l) = abs(interpft(RAll PLongus (l:FrameLengthEMG(i,1),1i),DSemg));
end

DataAnalyses M-File:

% Motion Data: Calculate MEAN & SD for Graphs and Analyses, convert from "mm" to "m" and
Normalize

% to BW

% EMG: Calculate MEAN & SD for Graphs and Analyses

% Time-Distance Parameters: Calculate mean

prompt = {'Please specify Bodyweight of participant'};
dlg _title = 'Input for file allocation';
num lines = 1;
def = {'?"};
BWcell = inputdlg(prompt,dlg title,num lines,def);
BW = cell2mat (BWcell) ;
NormFactor = (str2double(BW))/100; % ev. include * Hight
$Time Distance Paraemeters
meanCadence = mean (Cadence) ;
meanWalking Speed = mean(Walking Speed);
meanFoot Off = mean(Foot Off);
meanStride Length = mean(Stride Length) ;
meanStride Time = mean(Stride Time);
meanStep Time = mean(Step Time) ;
meanO_Foot Contact = mean(O_Foot Contact);
meanStep Length = mean(Step_Length);

% GRF

MeanFz = (nanmean (resampledFz,”));
MeanFx = (nanmean(resampledFx,2));
MeanFy = (nanmean(resampledFy,2));

SDFz = std(resampledFz,0
SDFx = std(resampledFx,
SDFy = std(resampledFy,0

)

% Kinematics Sagittal

MeanHIPs = (nanmean(resampledRHip sag,?));
MeanKNEEs = (nanmean(resampledRKnee sag,”));
MeanANKLEs = (nanmean(resampledRAnkle sag,Z));

MeanPelvis = (nanmean(resampledRPelvis sag,?));
MeanThorax = (nanmean(resampledRThorax sag,”?));
MeanSpine = (nanmean(resampledRSpine sag,Z));

SDHIPs = (std(resampledRHip sag,0,2));
SDKNEEs = (std(resampledRKnee sag,0,2));
SDANKLEs = (std(resampledRAnkle sag,0,2));
SDPelvis = (std(resampledRPelvis sag,0,2));
SDThorax = (std(resampledRThorax sag,0,2))
SDSpine = (std(resampledRSpine sag,0,2));

’

o

% Kinetics Sagittal

MeanHIPMomS = (((nanmean(resampledRHipMom sag,?))/NormFactor) /1000
MeanKNEEMomS = (((nanmean (resampledRKneeMom sag,?))/NormFactor)/1(
MeanANKLEMomS = (((nanmean(resampledRAnkleMom sag,”))/NormFactor) /1000

SDHIPMomS = (((std(resampledRHipMom sag,0,2))/NormFactor)/1000);
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SDKNEEMomS = (((std(resampledRKneeMom sag,0,2))/NormFactor) /100
SDANKLEMomS = (((std(resampledRAnkleMom sag,0,2))/NormFactor)/]

% Kinematics Frontal

MeanHIPf = (nanmean(resampledRHip fro,2));
MeanKNEEf = (nanmean(resampledRKnee fro,2));
MeanANKLEf = (nanmean(resampledRAnkle fro,2”));

SDHIPf = (std(resampledRHip fro,0,2));
SDKNEEf = (std(resampledRKnee fro,0,2));
SDANKLEf = (std(resampledRAnkle fro,0,2

[

% Kinetics Frontal

MeanHIPMomF = (((nanmean(resampledRHipMom fro,2))/NormFactor) /10
MeanKNEEMomF = (((nanmean(resampledRKneeMom fro,2))/NormFactor)/1C
MeanANKLEMomF =(((nanmean(resampledRAnkleMomﬁfro,;))/NormFactor)/lux&

SDHIPMomF = (((std(resampledRHipMom fro,0,2))/NormFactor) /1000
SDKNEEMomF = (((std(resampledRKneeMom fro,0,2))/NormFactor)/10C
SDANKLEMomF = (((std(resampledRAnkleMom fro,0,2))/NormFactor)/] ;
% EMG Data

RF GlutaeusMax = (mean(resampledGlutaeusMax,”));

RF BicepsFem = (mean(resampledBicepsFem,?));

RF GastrocMed = (mean(resampledGastrocMed,?))

RF VastusLat = (mean(resampledVastusLat,”));
RF VastusMed = (mean(resampledVastusMed,?));
RF TibAnt = (mean(resampledTibAnt,2));

RF PLongus = (mean(resampledPLongus,?));

SDRF_GlutaeusMax = std(resampledGlutaeusMax,(,”2);
SDRF BicepsFem = std(resampledBicepsFem,0,2);
SDRF GastrocMed = std(resampledGastrocMed,0,”) ;
SDRF VastusLat = std(resampledVastusLat,(,2);
SDRF VastusMed = std(resampledVastusMed,0,2);
SDRF _TibAnt = std(resampledTibAnt,0,2);

SDRF PLongus = std(resampledPLongus,0,”) ;

$EMG Roh

Roh GlutaeusMax = (mean(RohAll GlutaeusMax,”));
Roh BicepsFem = (mean(RohAll BicepsFem,”)) ;

Roh GastrocMed = (mean(RohAll GastrocMed,?));
Roh VastusLat = (mean(RohAll VastusLat,?));

Roh VastusMed = (mean(RohAll VastusMed,?));

Roh TibAnt = (mean(RohAll TibAnt,2));

Roh PLongus = (mean(RohAll PLongus,?));

ToeOff = round(mean(Foot Off));

% Fzl & Fz3

[Fzly,Fz1x] = findpeaks (MeanFz (l:50), 'SORTSTR', "descend');
Fzlx = Fzlx(l,1);

vertical GRF loading response

Fzly = Fzly(l,1);

GRF loading response

[Fz3y,Fz3x] = findpeaks(MeanFz (50:100), 'SORTSTR", "descend') ;
Fz3y = Fz3y(l,1);

GRF terminal stance

Fz3x = Fz3x(1,1) + 49;

vertical GRF terminal stance

% Fz2

[Fz2y,Fz2x] = findpeaks(-1*MeanFz (Fz1lx:Fz3x)) ;
Fz2y = abs(Fz2y);

GRF mid stance

Fz2x = Fz2x+Fzlx-1;

vertical GRF mid stance

$Time max.

$Max. vertical

$Max. vertical

$Time max.

$Min. vertical

$Time min.
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% Fx

[Foy,F6x] = max(MeanFx) ;

GRF terminal stance & Time

[F5y,F5x] = min(MeanFx) ;

GRF terminal stance & Time

% Fy

[F7,T7] = min(MeanFy(l:0.5*¥DSRmotionData)) ;
GRF force loading response & Time

[F8,T8] = max(MeanFy(1:50));

GRF mid stance & Time

%Max. ant-post

%$Min. ant-post

$Min. med-lat

%Max. med-lat

[F9d,T9d] = findpeaks(MeanFy(50:100), 'SORTSTR', 'descend');

T9 = TOod(l,1) + 49;

lat GRF terminal stance
F9 = F9d(1,1);

GRF terminal stance

%% Kinematics - Sagittal %%

[H3y,H3x] = min(MeanHIPs) ;
stance phase & Time

$Time max. med-

%Max. med-lat

$Max. ext. in

% [H5y,H5x] = findpeaks (MeanHIPs (H3x:100,1), 'npeaks',1); $Max. flex. in

swing phase

$H5x = H5x + H3x-1;

flex. in swing phase

[H5y,H5x] = max(MeanHIPs(H3x:100));
HS5x = H5x + H3x-1;

$if size(Hby) == 0;

% [H5y,H5x] = max (MeanHIPs (H3x:100));
% H5x = H5x + H3x-1;

%else

send

[K2K5y,K2K5x] = findpeaks (MeanKNEEs) ;
loading response

[K2K5,PK3] = peakdet (MeanKNEEs, 0.5);
stance phase & Time

[dummy,A2A5] = peakdet (MeanANKLEs, 0.5);
flex. loading response & Time

[A3y,A3xd] = max(MeanANKLEs (31:ToeOff));
$Max. dorsi. ext in stance phase & Time
A3x = A3xd + 30;

[A5y,A5x] = min(MeanANKLESs) ;

flex in swing phase & Time

%% Kinematics - Frontal %%

[H8y,H8x] = max(MeanHIPf) ;
stance phase & Time
[H9y,H9x] = min(MeanHIPf);
swing phase & Time

[K8y,K8x] = max(MeanKNEEf) ;
during gait cycle & Time
[K9y,K9x] = min(MeanKNEETf) ;
during gait cycle & Time

[A8y,A8x] = min(MeanANKLEf) ;
gait cycle & Time
[A9y,A9x] = max (MeanANKLEf) ;
gait cycle & Time

%% Kinetics - Sagittal %%

[HM2y,HM2x] = min (MeanHIPMomS) ;

moment & Time

[HM1ly,HM1x] = max(MeanHIPMomS (!l :ToeOff));
moment & Time

%Time max.

$Max. flex

$Max. ext. in

%Max. plant.

$Max. plant.

$Max. add. in

$Max. abd. in

$Max. Add.

$Max. Abd.

$Max Abd. during

$Max Add. during

$Max. ext. hip

$Max. flex. hip
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[KM1ly,KM1x] = min (MeanKNEEMomS (1
moment knee & Time
[KM2y,KM2x] = max (MeanKNEEMomS (1 :ToeOff)) ;
moment during stance & Time

0))

[maxKM3y,minKM3xy] = peakdet (MeanKNEEMomS (KM2x:ToeOff) ,0.4);

if size(minKM3xy) == 0;

[maxKM3y,minKM3xy] = peakdet (MeanKNEEMomS (KM2x:ToeOff) ,0.3);

KM3x = minKM3xy(l,1) + KM2x =-1;
ext. moment during stance

KM3y = minKM3xy(l,2);

max. ext. moment during stance

[AM1y,AM1x] = min(MeanANKLEMomS (1:30));
flex. moment & Time

[AM2y,AM2x] = max (MeanANKLEMomS) ;

ext. moment & Time

%% Kinetics - Frontal %%
[AM3y,AM3x] = min (MeanANKLEMomF) ;
moment ankle & Time

[AM4y,AM4x] = max(MeanANKLEMomEF) ;
moment ankle & Time

[HM3y,HM3x] = findpeaks (MeanHIPMomF (1:40), 'SORTSTR', 'descend');

moment hip & Time

[HM4y,HM4xd] = findpeaks (MeanHIPMomF (HM3x (1, 1)+10:ToeOff), 'SORTSTR', "descend'); %Second max.

add. moment hip
HM4x = HM4xd(l,1) + HM3x(l,1) +9;
max. add. moment hip

[KM5KM6Yy ,KM5KM6x] = findpeaks (MeanKNEEMomF (5:ToeOff) , '
if KMS5KM6x(1,1) > KM5KM6x(2,1);
KM6y = KM5KM6y(1,1);
add. moment knee
KM6x = KMS5KM6x (1,1)+4;
max. add. moment knee
KM5y = KM5KM6y(2,1);
moment knee
KM5x = KMS5KM6x (2,1)+4;
add. moment knee
else
KM6y = KM5KM6y(2,1);
KM6x = KMSKM6x (2,1)+4;
KM5y = KM5KM6y(1,1);
KM5x = KM5KM6x (1,1)+4;
end

% Version 1 cf Gdtz Neumann/Perry gait terminology
emgStart = 1;

emg IC = 2;

emg LR = 12;

emg_MS 31;
emg_ TS
emg _PS = 62;

o

% Mean Activity

emg IC GlutaeusMax = (mean(RF_GlutaeusMax(emgStart:emg IC)));

emg IC BicepsFem =
emg IC GastrocMed =
emg IC Vastuslat =
emg IC VastusMed =
emg IC TibAnt = (me
emg IC PLongus = (m

emg LR GlutaeusMax
emg LR BicepsFem =

(mean (RF_BicepsFem(emgStart:emg IC)));
(mean (RF_GastrocMed (emgStart:emg IC)));
(mean (RF_VastusLat (emgStart:emg IC)));

(mean (RF_VastusMed(emgStart:emg IC)));

an (RF_TibAnt (emgStart:emg IC)));

ean (RF_PLongus (emgStart:emg IC)));

= (mean(RF_GlutaeusMax(emgStart:emg LR)));
(mean (RF_BicepsFem(emgStart:emg LR)));

$First max. ext.

$Max. flex.

%$Second max.

$Time second

%Max. plant.

%Max. dorsi.

$Max. abd.

$Max. add.

$First max. add.

$Time second

STR', 'descend') ;

%Second max.

$Time second

$First max. add.

$Time first max.
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emg LR GastrocMed = (mean(RF GastrocMed(emgStart:emg LR))) ;
emg_ LR VastusLat
emg LR VastusMed

emg LR TibAnt
emg_LR PLongus

(

emg MS GlutaeusMax
emg_MS BicepsFem
emg MS GastrocMed = (mean(RF GastrocMed(emg LR:emg MS)));
emg_MS_ VastusLat
emg_ MS VastusMed

emg MS TibAnt
emg_MS_ PLongus

(mean (RF_VastusLat (emgStart:emg LR)));
(mean (RF_VastusMed(emgStart:emg LR)));

(mean (RF_TibAnt (emgStart:emg LR)));

mean (RF_PLongus (emgStart:emg LR))) ;

= (mean(RF_GlutaeusMax(emg LR:emg MS))) ;
(mean (RF_BicepsFem(emg LR:emg MS)));

(mean (RF_VastusLat (emg LR:emg MS))) ;
(mean (RF_VastusMed(emg LR:emg MS))) ;

(mean (RF_TibAnt (emg LR:emg MS)));

(mean (RF_PLongus (emg_LR:emg MS))) ;

emg TS GlutaeusMax
emg TS _BicepsFem
emg TS GastrocMed = (mean(RF GastrocMed(emg MS:emg TS)));
emg_TS_VastusLat
emg TS VastusMed

emg TS TibAnt
emg_TS_PLongus

(mean (RF_GlutaeusMax (emg MS:emg TS)));
(mean (RF_BicepsFem(emg MS:emg TS)));

(mean (RF_VastusLat (emg MS:emg TS))) ;
(mean (RF_VastusMed(emg MS:emg TS)));

(mean (RF_TibAnt (emg MS:emg TS)));

(mean (RF_PLongus (emg MS:emg TS))) ;

emg PS GlutaeusMax
emg PS BicepsFem
emg PS GastrocMed = (mean(RF GastrocMed(emg TS:emg PS)));
emg PS VastusLat
emg PS VastusMed

emg PS TibAnt
emg_PS_PLongus

$RESULTS GRF

Fl
F2
F3
F5
F6
SE7
3F8 =
$F9

T1
T2
T3
T5
T6
ST7
T8
$T9

SRESULTS HIP Kinematics (c
MeanHIPs (

H1
H3
H5
H6
H7
H8
HO9

TH3
THS
TH8
TH9

$RESULTS HIP Kinetics(c

HM1 =
HM2
HM3
HM4

THM1
THM2
THM3

(Fzly);
(Fz2y) ;
(Fz3y) ;
Fby;
Foy;
siehe
siehe
siehe

Fzlx;
Fz2x;
Fz3x;
F5x;
Fox;
siehe
siehe
siehe

H3y;
H5y (1,1

(cf.

oben
oben
oben

oben
oben
oben

’

)i

(mean (RF_GlutaeusMax (emg TS:emg PS)));
(mean (RF_BicepsFem(emg TS:emg PS)));

(mean (RF_VastusLat (emg TS:emg PS)));
(mean (RF_VastusMed(emg TS:emg PS)));

(mean (RF_TibAnt (emg TS:emg PS)));

(mean (RF_PLongus (emg_TS:emg PS)));

) .

Benedetti et al. 1998)

f. Benedetti et al. 1998)

’

abs (max (MeanHIPs) -min (MeanHIPs)) ;
abs (H8y) —abs (H9y) ;

H8y;
H9y;

H3x;
H5x (1,
H8x;
HO9x;

HMly;
HM2y;
HM3y (
HM4y (1

HM1x;
HM2x;
HM3x (

1)

1)

1)

)

’

f. Benedetti et al. 1998)
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THM4 = HM4x;

$RESULTS KNEE Kinematics (cf. Benedetti et al. 1998)
K1 = MeanKNEEs(1,1);

K2 = K2K5y(1,1);

K3 = PK3(1,2);

K5 = K2K5y(2,1);

K6 = abs(max (MeanKNEEs) -min (MeanKNEEs)) ;

K7 = abs(max (MeanKNEEf)-min (MeanKNEEf)) ;

K8 = K8y;

K9 = K9y;

TK2 = K2K5x(1,1);
TK3 = PK3(1,1);
TK5 = K2K5x(2,1);
TK8 = K8x;

TK9 = K9x;

SRESULTS KNEE Kinetics(cf. Benedetti et al. 1998)

KM1 = KMly;
KM2 = KM2y;
KM3 = KM3y;
KM5 = KMby;
KM6 = KM6y;

TKM1 = KMlx;
TKM2 = KM2x;
TKM3 = KM3x;
TKM5 = KMbx;
TKM6 = KM6x;

SRESULTS ANKLE Kinematics (cf. Benedetti et al. 1998)
Al = MeanANKLEs (l,1);

A2 = A2A5(1,2);

A3 = A3y;

A5 = Aby;

A6 = abs (max (MeanANKLEs)-min (MeanANKLES)) ;

A7 = abs(max (MeanANKLEf) -min (MeanANKLEf)) ;

A8 = A8y;

A9 = A%y;

TA2 = A2A5(1,1);

TA3 = A3x;
TA5 = Abx;
TA8 = A8x;
TA9 = A9x;

$RESULTS ANKLE Kinetics (cf. Benedetti et al. 1998)

AM1 = AMly;
AM2 = AM2y;
AM3 = AM3y;
AM4 = AM4y;

TAM1 = AMI1x;
TAM2 = AM2x;
TAM3 = AM3x;
TAM4 = AM4x;

disp('XXX End OF DatalAnalyses XXX')

peakdet.m

function [maxtab, mintab]=peakdet (v, delta, x)

$PEAKDET Detect peaks in a vector

[MAXTAB, MINTAB] = PEAKDET (V, DELTA) finds the local
maxima and minima ("peaks") in the vector V.

MAXTAB and MINTAB consists of two columns. Column 1
contains indices in V, and column 2 the found values.

o o o0 o oe

o°

With [MAXTAB, MINTAB] = PEAKDET (V, DELTA, X) the indices
in MAXTAB and MINTAB are replaced with the corresponding
X-values.

o° oo

o
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o°

A point is considered a maximum peak if it has the maximal
value, and was preceded (to the left) by a value lower by
DELTA.

o

o°

o°

Eli Billauer, 3.4.05 (Explicitly not copyrighted).
This function is released to the public domain; Any use is allowed.

o°

maxtab [1;
mintab = [];

v =v(:); $ Just in case this wasn't a proper vector

if nargin < 3
x = (l:length(v))"';
else
x = x(:);
if length(v)~= length(x)
error('Input vectors v and x must have same length');
end
end

if (length(delta(:)))>1
error('Input argument DELTA must be a scalar');

end
if delta <= 0
error('Input argument DELTA must be positive');
end
mn = Inf; mx = -Inf;

mnpos = NaN; mxpos = NaN;
lookformax = 1;

for i=l:length(v)
this = v (i),
if this > mx, mx = this; mxpos = x(i); end
if this < mn, mn = this; mnpos = x(i); end

if lookformax
if this < mx-delta

maxtab = [maxtab ; mxpos mx];
mn = this; mnpos = x(1i);
lookformax = 0;
end
else
if this > mn+delta
mintab = [mintab ; mnpos mn];
mx = this; mxpos = x(1i);
lookformax = 1;
end
end
end
fdr bh.m
% fdr bh() - Executes the Benjamini & Hochberg (1995) and the Benjamini &
% Yekutieli (2001) procedure for controlling the false discovery
% rate (FDR) of a family of hypothesis tests. FDR is the expected
% proportion of rejected hypotheses that are mistakenly rejected
% (i.e., the null hypothesis is actually true for those tests).
% FDR is a somewhat less conservative/more powerful method for
% correcting for multiple comparisons than procedures like Bonferroni
% correction that provide strong control of the family-wise
% error rate (i.e., the probability that one or more null
% hypotheses are mistakenly rejected).
% Usage:

% >> [h, crit p, adj pl=fdr bh(pvals,g,method, report) ;

% Required Input:

% pvals - A vector or matrix (two dimensions or more) containing the
% p-value of each individual test in a family of tests.

% Optional Inputs:
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o°

q - The desired false discovery rate. {default: 0.05}

method - ['pdep' or 'dep'] If 'pdep,' the original Bejnamini & Hochberg
FDR procedure is used, which is guaranteed to be accurate if
the individual tests are independent or positively dependent
(e.g., Gaussian variables that are positively correlated or
independent). If 'dep,' the FDR procedure
described in Benjamini & Yekutieli (2001) that is guaranteed
to be accurate for any test dependency structure (e.g.,
Gaussian variables with any covariance matrix) is used. 'dep'
is always appropriate to use but is less powerful than 'pdep.'
{default: 'pdep'}

report - ['yes' or 'no'] If 'yes', a brief summary of FDR results are
output to the MATLAB command line {default: 'no'}

0% 02 AP AP d° O O AP AP d° o o oP

o

% Outputs:

% h - A binary vector or matrix of the same size as the input "pvals."
% If the ith element of h is 1, then the test that produced the
% ith p-value in pvals is significant (i.e., the null hypothesis
% of the test is rejected).

% crit p - All uncorrected p-values less than or equal to crit p are

% significant (i.e., their null hypotheses are rejected). If

% no p-values are significant, crit p=0.

% adj p - All adjusted p-values less than or equal to g are significant
% (i.e., their null hypotheses are rejected). Note, adjusted

% p-values can be greater than 1.

% References:

o°

Benjamini, Y. & Hochberg, Y. (1995) Controlling the false discovery
rate: A practical and powerful approach to multiple testing. Journal
of the Royal Statistical Society, Series B (Methodological). 57(1),
289-300.

d° o e o

o

Benjamini, Y. & Yekutieli, D. (2001) The control of the false discovery
rate in multiple testing under dependency. The Annals of Statistics.
29(4), 1165-1188.

o0 o de

o°

Example:
[dummy p null]=ttest(randn(12,15)); %15 tests where the null hypothesis
%is true
[dummy p effect]=ttest(randn(12,5)+1); %5 tests where the null
%$hypothesis is false
[h crit p adj pl=fdr bh([p null p effect], .05, 'pdep','yes');

A0 o0 de d° d° o oo

oe

Author:

David M. Groppe

Kutaslab

Dept. of Cognitive Science
University of California, San Diego
March 24, 2010

o0 oe do o

o°
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o

5/7/2010-Added FDR adjusted p-values
function [h crit p adj pl]=fdr bh(pvals,qg,method, report)

if nargin<i,
error('You need to provide a vector or matrix of p-values.');
else
if ~isempty(find(pvals<0,1)),
error ('Some p-values are less than 0.');
elseif ~isempty(find(pvals>1,1)),
error('Some p-values are greater than 1.');
end
end

if nargin<?,
g=.05;
end

if nargin<3,
method="pdep';
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end

if nargin<4,
report='no';
end

s=size(pvals);
if (length(s)>2) || s(1)>1,
[p sorted, sort ids]=sort(reshape(pvals,l,prod(s))):;
else
%p-values are already a row vector
[p sorted, sort ids]=sort(pvals);
end
[dummy, unsort ids]=sort(sort ids); %indexes to return p sorted to pvals order
m=length(p sorted); %number of tests
adj p=zeros(l,m)*NaN;

if strcmpi (method, 'pdep'),
%$BH procedure for independence or positive dependence
thresh=[1:m]*q/m;
wtd p=m*p sorted./[l:m];
$compute adjusted p-values
for a=1:m,
adj p(a)=min(wtd p(a:end));
end
elseif strcmpi (method, 'dep')
%BH procedure for any dependency structure
denom=m*sum(l./[1:m]) ;
thresh=[1:m]*gq/denom;
wtd p=denom*p sorted./[l:m];
%Note, it can produce adjusted p-values greater than 1!
%compute adjusted p-values
for a=l:m,
adj _p(a)=min(wtd _p(a:end));
end
else
error ('Argument ''method'' needs to be ''pdep'' or ''dep''.');
end
adj p=reshape(adj p(unsort ids),s);

rej=p_sorted<=thresh;

max_ id=find(rej,l,'last'); %find greatest significant pvalue

if isempty(max id),
crit p=0;
h=pvals*0;

else
crit _p=p sorted(max_id);
h=pvals<=crit p;

end

if strcmpi (report, 'vyes'),
n_sig=sum(p_sorted<=crit p);
if n sig==1,

fprintf ('Out of %d test %d is significant using a false discovery rate of
sf.\n',m,n_sig,q);
else
fprintf ('Out of %d tests, %d are significant using a false discovery rate of
sf.\n',m,n _sig,q);
end

if strcmpi (method, 'pdep'),
fprintf ('FDR procedure used is guaranteed valid for independent or positively
dependent tests.\n');

else
fprintf ('FDR procedure used is guaranteed valid for independent or dependent
tests.\n');
end

end
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10.2 COP Daten (*.CSV Files) Datenaufbereitung und Auswertung

clear all
close all

% Create file for Results

prompt = {'Please specify Filename for saving Data'};

dlg title = 'Input for file allocation';

num lines = 1;

def = {'?"};

NameOfFile = inputdlg(prompt,dlg title,num lines,def);

strNameOfFile = NameOfFile{l};

Results = strcat(strNameOfFile,'.csv');

fid = fopen(Results, 'w');

fprintf(fid, 'Name, SDml, SDap, RANGEml, RANGEap, COPv_ml, COPv_ap\n');

prompt = {'How many subjects to be analyzed?'};

dlg _title = 'Input for file allocation';

num lines = 1;

def = {'?"};

Iteration = inputdlg(prompt,dlg title,num lines,def);

strIteration = Iteration{l};

% Import file(s) into workspace
for importRun = l:str2num(strIteration)
test values = zeros(l,0);

%Select file UI

[FileName,PathName] = uigetfile('*.CSV', 'Select file(s) for analyses and visualization',
'MultiSelect', 'ON');
cd (PathName) ;

prompt = {strcat('How many files for subject', num2str(importRun), 'were imported?')};
dlg_title = 'Input number of test
num lines = 1;

def = {''};

FILE = inputdlg(prompt,dlg title,num lines,def);
strTests = FILE{l};,

ol
Sy

for proband = l:str2num(strTests)
DELIMITER = ', ';
HEADERLINES = 5;

% Import the file
COPData = importdata(FileName{!,proband}, DELIMITER, HEADERLINES) ;

% Create new variables in the base workspace from those fields.
for i = l:size(COPData.colheaders, 1)
assignin('base', genvarname (COPData.colheaders{i}), COPData.data(:,1));

% Get middle part of Data (the middle 15 seconds from 20, samplingrate = 1000Hz)
xCOPdata= COPData.data(2500:17500,3
yCOPdata= COPData.data (2500:

xyCOPData = [xCOPdata,yCOPdatal;

% XY-Plot COP Sway

figure (importRun); subplot(?,2,proband); plot(xCOPdata,yCOPdata)
grid on;

xlabel ('medio-lateral [mm]'");

ylabel ('anterior-posterior [mm]");

legend('COP sway')

axis auto

CSVx
CSVy

xCOPdata;
yCOPdata;
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SDmll = std(CSVx) ;
SDapl = std(CSVy) ;
RANGEm1ll = range (CSVx) ;
RANGEapl = range (CSVy) ;

COPv_mll = sum(abs(diff(CSvx)))/15;
COPv_apl = sum(abs(diff(CSVy)))/15;
test values(l, = test values(!, std (CSVx) ;
test values(l, = test values(!, std(CSvy) ;

range (CSVx) ;
range (CSVy) ;
sum(abs (diff(CSVx)))/15;
sum (abs (diff (CSVy)))/15;

test values(l,
test values(l,
test values(l,
test values(l,

test values(l,
test values(l,
test values(l,
= test values(!,

vvvvvv
[

Ll

+ 4+ 4+ + + +

for test =
test values(l,test) = test values(l,test) / str2num(strTests);

end
end
fprintf(fid, '%s, £, %f, %f, %f, %f, %f\n', 'dummy', test values(l,
test values(l,3), test values(l,4), test values(l,5), test values(l,

), test values(l,2),
)i
end

fclose (fid) ;

disp ('¥XXX - End - XXX');
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