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Zusammenfassung Dieser Beitrag untersucht auf Basis von
Modellen der menschlichen Wahrnehmung den Einfluss kinstli-
chen sensorischen Feedbacks auf posturale Kontrolle und Gang-
symmetrie von Oberschenkelamputierten. In der Standphase
wird ein vereinfachtes, statisches neuromechanisches Modell
verwendet, in der Schwungphase ein Erweitertes Kalman-
Filter, das dynamische Effekte berlicksichtigt. Die Simulation
ldsst den Schluss zu, dass Rickmeldung des FuBdruckpunk-
tes wahrend der Standphase die Wahrnehmung verbessern
kénnte, kinstliches Feedback wahrend der Schwungphase je-
doch nicht von Vorteil ist. Eine klinische Fallstudie ware ndtig,
um die in der Simulation beobachteten Effekte sensorischen
Feedbacks in der praktischen Anwendung mit Amputierten

zu (berpriifen. »»»  Summary Based on models of
human perception, this paper investigates the influence of
artificial sensory feedback on prosthetic gait. A simple sta-

tic neuromechanic model of a transfemoral prosthesis and

amputee perception reveals possible effects during stance
phase. To analyze swing phase, an observer model of the
prosthesis is implemented using an Extended Kalman Fil-

ter. While standing, feedback of the Center of Pressure may

improve perception, whereas during gait amputees do pro-
bably not profit from additional information. A clinical case
study would have to reveal whether the theoretical analy-
sis correctly determines the effects of feedback on amputee
locomotion.

Schlagworter Erweitertes Kalman-Filter, Beobachtermodell, sensorische Augmentation, posturale Kontrolle »»»
Keywords Extended Kalman filter, observer model, sensory augmentation, postural control

1 Einleitung

Nach der Amputation einer unteren Extremitit und der
Versorgung mit einer konventionellen Oberschenkelpro-
these stiirzen im ersten Jahr nach dem Eingriff mehr
als die Hilfte aller Patienten [10]. Auch nach inten-
siver Physiotherapie und Gangschulung sind selbst bei
erfahrenen Prothesentrigern die posturale Kontrolle so-
wie die Gangsymmetrie stark beeintrichtigt [13]. Dies ist
unter anderem auf die eingeschrinkte Aktuierung heuti-
ger Oberschenkelprothesen zuriickzufithren. Der Verlust

des Beines resultiert jedoch nicht nur in motorischen,
sondern auch sensorischen Defiziten. Dem unversehr-
ten sensomotorischen Regelkreis stehen kontinuierlich
Informationen iber die Interaktion des Korpers mit
der Umwelt sowie iiber Kérperbewegung und -lage zur
Verfiigung. Diese Informationen werden von Mechano-
rezeptoren unter der Fuflsohle und Propriozeptoren in
Muskeln und Sehnen bereitgestellt. Amputierten Perso-
nen fehlen diese sensorischen Einginge und sie miissen
sich auf die Wahrnehmungen im Stumpf sowie auf vi-
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Bild 1 Eingeschrinktes sensorisches Feedback eines Oberschenkelampu-
tierten (rechts) verglichen mit nicht beeintrichtigtem Feedback (links).

suelles Feedback verlassen (Bild 1). Es wird vermutet,
dass diese sensorischen FEinschrinkungen fiir Balance-
probleme und Asymmetrien im prothetischen Gang
mitverantwortlich sind [6], obwohl nach einer Amputa-
tion eine ungewodhnlich prizise Wahrnehmung in Hiifte
und Stumpf vorliegt. So kénnen Amputierte im prothe-
tischen Knie Winkelinderungen von 3° detektieren [4].
Einen vielversprechenden Ansatz, um Amputierten zu-
sitzliche Informationen tiber die Prothese zur Verfiigung
zu stellen, ist die sensorische Substitution [19]. Dieses
Prinzip beruht darauf, dass eine Amputation die kogni-
tive Fahigkeit sensorische Informationen zu verarbeiten,
nicht beeintrichtigt. Es miissen jedoch alternative Kanile
gefunden werden, um Informationen zu tibertragen. Mit-
hilfe von in die Prothese integrierter Sensoren konnen
Signale gemessen und iiber auditorische, visuelle oder
taktile Displays an den Prothesentriger zuriickgegeben
werden. Ein Beispiel fiir diesen, auch als kiinstliches Feed-
back bezeichneten Ansatz, ist die kutane elektrotaktile
Stimulation. Zwischen zwei auf die Haut geklebte Elek-
trodenpaaren wird durch relative Intensititsinderung ein
sich linear bewegender Stimulus erzeugt und zur Infor-
mationsiibertragung verwendet [1].

In der Literatur finden sich bereits einige Studien zu
kiinstlichem Feedback, die mit oberschenkelamputierten
Personen durchgefiihrt wurden. Die geringe Anzahl an
Probanden lisst zwar keine abschlieflende Aussage zu, der
Druckmittelpunkt unter der Fufisohle (Center of Pres-
sure CoP) wird jedoch als sinnvolle Information wihrend
des Stehens genannt [17]. Studien mit nicht-amputierten
Probanden, in denen die Funktion des Druckmittelpunk-
tes fiir die Balancekontrolle untersucht wurde [12], lassen
dieses Ergebnis erwarten. Wihrend des Gehens hingegen
zeigte die Riickmeldung des Kniewinkels positive Effekte
auf das Gangbild [8].

Unseres Wissens gibt es bisher keine quantitative
Analyse, die untersucht, ob sich zusitzliches kiinstliches
Feedback positiv auf posturale Kontrolle und Gangsym-
metrie von Oberschenkelamputierten auswirkt und den
gestorten sensomotorischen Regelkreis schlieffen kann.
Diese Arbeit untersucht daher mithilfe einer Simula-
tion der menschlichen Wahrnehmung zum einen, wie
genau Oberschenkelamputierte den CoP mithilfe am
Stumpf auftretender Krifte und Momente bestimmen
konnen. Dazu wird ein einfaches Modell der Ober-

schenkelprothese sowie der sensorischen Wahrnehmung
nach Amputation entworfen. Zum anderen wird mit-
hilfe eines Beobachtermodelles analysiert, ob kiinstliches
Feedback wihrend der Schwungphase die Kenntnis tiber
den Zustand der Prothese prizisiert und somit indirekt
zu einer verbesserten Integration der Prothese in das
Korperschema beitrigt [11]. Beide Modelle sind phy-
siologisch motiviert und Segmentlingen und -massen
sowie fur die Simulationen benétigte Bodenreaktions-
krifte und Gelenkwinkel stammen aus der Ganganalyse
(optisches Trackingsystem, Kraftmessplatten) eines nicht-
amputierten Probanden (minnlich, 29 Jahre, 180 cm,
70 kg).

2 Methodik und Material

2.1 Statische Analyse der Standphase

Um die Standphase des prothetischen Beines zu mo-
dellieren, werden auf Basis der Literatur verschiedene
Vereinfachungen getroffen. Die Prothese besteht aus den
drei Segmenten Fufl, Unterschenkel und Schaft. Da das
Kniegelenk konventioneller Prothesen wihrend der ge-
samten Standphase vollstindig durchgestreckt ist [5],
werden Unterschenkel und Schaft zu einem einzelnen
Segment der Linge [ zusammengefasst. Des Weiteren
wird angenommen, dass der Knochel wihrend des pro-
thetischen Ganges eine steife Verbindung mit einem
konstantem Winkel von 90° bildet [5]. Die Prothese wird
als masseloser Starrkorper modelliert. Trigheitskrifte, die
auf das kiinstliche Bein wirken, sind viel kleiner als die
unter dem Fuf} angreifenden dufleren Krifte und daher
vernachlissigbar. Die Analyse beschriankt sich somit auf
den statischen Fall, der dem ruhigen aufrechten Stehen
und der Standphase entspricht. Ndhme der Amputierte
am Stumpf wirkende Krifte Fi,y, F;, und das Moment
M, (Bild 2) perfekt wahr, konnte der Druckmittelpunkt
exakt bestimmt werden:

M, + l(sin ¢Fy5, +cos ¢)F12x)

X = 1
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Bild2 Vereinfachtes Modell der Prothese in der Standphase.



Verschiedene Unsicherheiten verhindern diese genaue
Abschitzung: die Propriozeption in der Hiifte ist
nicht perfekt und resultiert in einer Unsicherheit
Onip = £0,5° [4]. Mithilfe zweier in den Schaft inte-
grierten Ultraschallsonden konnten wihrend des Gehens
Aufnahmen gemacht werden, die zeigen, dass sich der
Stumpf in der Standphase deutlich im Schaft bewegen
kann (Osocket = £6° [3]). Diese Bewegung hingt von ver-
schiedenen Parametern wie der Amputationshéhe, dem
Grad des Muskelschwundes und dem Sitz des Schaftes
ab. Es ist auflerdem nicht bekannt, in welchem Mafie der
Amputierte diese Bewegung spiirt. Alle Unsicherheiten
werden daher zusammengefasst (6 = £2°, Bild 2) und
als mittelwertfreies Gauflsches Rauschen mit Standard-
abweichung (SD) modelliert.

Die Annahme perfekter Wahrnehmung der am Stumpf
wirkenden Krifte und Momente ist ebenfalls eine
Vereinfachung. Die minimale Wahrnehmungsschwelle
angreifender Krifte liegt bei etwa 5% ihres Betrages.
Aufgrund fehlender Daten zur Wahrnehmungsschwelle
am Stumpf basiert diese Annahme auf einer Studie zur
Unterscheidung von Gewichten bei gesunden Proban-
den [16]. Dieser Sachverhalt wird als Rauschen mit einer
SD von 5% der Grofien Fiay, Fi2, und M;, modelliert. Die
Daten der Ganganalyse eines nicht-amputierten Proban-
den dienen als Referenzwerte fiir den Druckmittelpunkt
sowie die Bodenreaktionskraft. Der Winkel zwischen
der Vertikalen und der imaginiren Verbindung zwi-
schen Hiift- und Knochelgelenk beschreibt die Neigung
¢ des Beines. Nach Aufaddieren des oben beschriebe-
nen Rauschens wird eine Monte-Carlo-Simulation mit
500 unterschiedlichen Realisierungen dieses Rauschens
durchgefiihrt. Die SD der resultierenden Trajektorien
des CoP wird als Indikator fiir die Wahrnehmungs-
unsicherheit des CoP berechnet. Die Unsicherheit wird
anschlieflend auf die tatsichliche Trajektorie des CoP
addiert, um die erhaltenen Werte in Kontext zu der Mes-
sung zu setzen.

2.2 Dynamische Analyse der Schwungphase

Die Analyse der Schwungphase beruht auf der An-
nahme, dass der Mensch ein internes dynamisches
Modell seines Korpers besitzt, das Korperschema [9].
Die Befehle, die das Zentrale Nervensystem an die
Muskeln sendet, werden dazu verwendet, die resultie-
rende Bewegung vorherzusagen. Mithilfe sensorischer
Informationen aus Muskeln, Gelenken und der Haut
konnen Soll- und Ist-Trajektorie verglichen und kor-
rigiert werden. Dies ermoglicht prizise und effiziente
Bewegungsablidufe. Das Korperschema kann mithilfe ei-
nes Beobachters, der sowohl Ein- als auch Ausginge des
Systems kennt, nachgebildet werden [18]. In dieser Arbeit
werden Veridnderungen des sensomotorischen Systems
nach Amputation im Beobachtermodell beriicksichtigt
und untersucht, ob kiinstliches Feedback Einfluss auf
die Schitzung von Zustinden und Messungen nehmen
und womoglich den eingeschrinkten sensorischen Input

Stumpf (I1,m1)

Schaft (I2,l02,m2) r
23x
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z
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Bild3 Vereinfachtes Modell der dreisegementigen Prothese in der
Schwungphase.

kompensieren kann. Ausgehend vom stark vereinfach-
ten, zweidimensionalen Modell des prothetischen Beines
(Bild 3) wird der auf dem Kalman-Bucy-Filter beruhende
Beobachter hergeleitet. Dabei sind der Massenschwer-
punkt des Schaftes x, und z, sowie die Neigung des
Ober- und des Unterschenkels ¢, bzw. ¢ als generali-
sierte Koordinaten des Sytems in g zusammengefasst. Die
Einginge u sind die dem Amputierten bekannte Neigung
des Stumpfes ¢, die Position des Hiiftgelenkes r, und r,
und deren erste Ableitung.

q= [Xz, 225 ¢21 ¢3]T (2)
u= [¢1) Tx> Tz2» (]Sl’ fxs fz]T (3)

Zwischen Stumpf und Schaft wirken die Krifte und
Momente Fiy (4, q, q), F12.(1, g4, q) und Mi,(u, q, q), die
korpereigene Sensoren mit einer Genauigkeit von 5%
messen konnen [16]. Die elastische Verbindung zwischen
Mensch und Prothese wird als Feder-Dampfer-Element
modelliert [20]. Steifigkeiten sowie Dimpfungskoeffizi-
enten sind mit ¢; bzw. d; bezeichnet.

Fiox(u, @, ) = sc(u, q)ciox +5(1, g, ) dr2x (4)
Fio.(u,q,q) = s,(u, q)c12; +35,(u, q, §)di2, (5)

Die Lingendnderung dieser Feder-Dampfer-Elemente
entspricht den Verschiebungen s.(u, q) und s,(u, q) zwi-
schen Stumpf- und Schaftende.

se(t,q) = ry—x2+ 1 sin ¢y + o, sin ¢, (6)

s;(u,q) = r,—z,—1 cos ¢ —lo, cos ¢, (7)
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Das Moment M;, wird in Abhingigkeit der Winkel ¢,
und ¢, angegeben und beschreibt ein rotatorisches Feder-
Dimpfer-Element.

M (u,q,4) = c12(¢pa— 1) +dia(d,—y) (8)

Auch fiir das Kniemoment My nehmen wir vereinfacht
einen linearen Zusammenhang erster Ordnung an, der
das Moment mit dem Kniewinkel ¢»3 = ¢3—¢, ver-
kniipft:

Mg = M>3(q,q) = c23(¢3—2) + doz (s — ) 9

Die in den Gleichungen (4)—(9) verwendeten Parame-
ter fur Steifigkeit ¢; und Diampfung d; werden so
gewidhlt, dass das storungsfreie nichtlineare Prothesen-
modell die Bewegung des gesunden Beines moglichst
gut approximiert. Abweichungen der Simulation von
den in einer Ganganalyse mit nicht-amputierten Pro-
banden gemessenen Trajektorien konnen als Abweichung
des prothetischen vom physiologisch korrekten Gang
interpretiert werden. Die nichtlinearen Bewegungsdiffe-
rentialgleichungen fiir das storungsfreie System werden
nach Einsetzen der in (4)—(9) definierten Krifte und Mo-
mente mithilfe des 2. Newtonschen Gesetzes hergeleitet
und mit dem Lagrange-Formalismus tiberpriift. In matri-
zieller Form konnen sie mit der Massenmatrix M(q), der
Matrix der Coriolis- und Zentrifugalkrifte Z(q,q) und
den Resttermen f(u,q) angegeben werden (siehe Glei-
chungen (11)—(13)).

M(q)4+Z(q,9)q+f(u,q) =0 (10)

Reale Systeme hingegen sind nicht storungsfrei und Pro-
zessrauschen beschreibt ihre Abweichung vom idealen
System. Eine Storungsquelle in diesem Modell sind Un-
genauigkeiten w; und w, der menschlichen Sensoren im
Hiiftgelenk. Winkel und Winkelgeschwindigkeit konnen

folgt die storungsbehaftete Bewegungsgleichung
M(q)q+Z(q,9)q+f (4, q) =0 (15)

Durch Definition des Zustandsvektors x = [q, 4]"
kann Gleichung (15) unter Beriicksichtigung von Glei-
chung (14) in die nichtlineare Zustandsgleichung (16)
iberfithrt werden. Zusammen mit der Ausgangsglei-
chung (17) beschreibt sie das Zustandsmodell des
Systems. Wihrend sich die differenzierbare Funktion
h(x, %, w) unmittelbar aus Gleichung (15) ergibt, folgt
Funktion ¢(x, %, v) aus den zwischen Stumpf und Schaft
auftretenden, messbaren Kriften (4)—(8) sowie aus der
Berechnung des zusitzlich zur Verfiigung gestellten

Feedbacks ypp(x). Dass auch die Ausgangsgleichung
storungsbehaftet ist, wird durch Addition des Messungs-

storvektors v = [vy, v2, v3, VFB]T deutlich.

x = h(x,u,w) (16)
= [¢ -M"(Z(q Da+f i q)]
y=c(x,u,v) (17)

= [Fix (1, x), Fip,(1,x), Mi2(, x), )/FB(X)]T

+[V1, V2, V3, VFB]T

Grundlegende Idee dieser Arbeit ist, dass der Mensch
Beobachter eines dynamischen Systems ist und somit
aus bekannten und gemessenen Eingangsgroflen Mess-
und Zustandsgroflen rekonstruieren kann [9;18]. Eine
Maoglichkeit den Beobachter fiir ein nichtlineares System
zu realisieren, ist die Implementierung eines Erweiterten
Kalman-Filters, das durch die Kalman-Filtergleichungen
beschrieben ist [15]:

e el . *=h(z,u,0)+L(y-y) (18)
mit einer Genauigkeit von etwa 10% [4] bestimmt wer- R R
den. Mit ¥y =c(x,u,0) (19)
U=u+w (14) L=PC'R" (20)
—[d1+ w1, o 12 Gt Wi, Fo 1] P — AP+PAT—PCTR"'CP + TQT” 1)
—(my +ms3) 0 —mj3(l, —1o,) cos ¢, —m3los cos ¢
M(q) 0 —(my+m;3) —ms(l, —1o,) sin ¢, —m;3lo; sin ¢ (1)
v= (myloy +m3ly) cospy  (myloy +ms3ly) sin ¢y mzly (L —loy) + ], mzblos cos(¢ps — )
mslos cos ¢; m3los sin ¢ mslos (I, —10,) cos(¢s — ) m3lo} +J5
—dipx 0 ms3(L—102)¢, sin ¢, m3lo3h sin s
Z(q,4) = 0 —di —ms3(lh—10y)¢, cos ¢, —m3103fﬁ3 Cos 3 (12)
0 0 0 mszlylos sin(¢s —¢»)
0 0 ms(ly—loy)los sin(¢p3—¢,) 0
ciox(ly sin @y + 1+ 10 sin ¢y —x3) + diox (I cos g1y + 1)
Flg) —c122(h cos ¢y =1, + 10y cOS Py +25) + dip. (I sin Py g +,) —g(my + m3) (13)
u,q) = . .
1 ci2(2—p1) +dia(@y— ) + g(bms +loymy) sin ¢, — Mk

glosms sin ¢3 + My



Um eine mdoglichst gute Approximation des System-
verhaltens zu erreichen, wird die Riickfithrmatrix L fiir
jeden Schdtzwert online neu berechnet. Analog zum li-
nearen Fall werden zu ihrer Bestimmung sowohl die
Kovarianzmatrix des Schitzfehlers P als auch die Pro-
zessmatrizen A,C und T benotigt [15]. Letztere erhilt
man durch Linearisierung von h(x,u,w) und c(x, u,v)
im jeweiligen Arbeitspunkt, dem aktuellen Schitzwert x.

oh(x, u,w) oh(x, u, w)
A = — T = —
0x Su ow Su
a bl ol
g dexuy) (22)
8x Tu

Die Kovarianzmatrizen R und Q sind abhidngig vom ge-
wihlten Feedback und werden jeweils aus den Messungs-
bzw. Systemstorvektoren v und w bestimmt. Zusitzlich
zu den Kriften und Momenten (4)—(8), die der Ampu-
tierte am Stumpf spiirt, sind wihrend der Schwungphase
moglicherweise sowohl der Kniewinkel ¢,3 als auch die

-geschwindigkeit ¢),; oder das Kniemoment M sinnvolle

Informationen, die iiber ein sensorisches Display an den

Prothesentriger zuriick gegeben werden kénnen.

1. Kniewinkel ¢,3: Die Riickmeldung erfolgt tiber den
Ausgangsvektor y durch Hinzuftigen der Komponente
yEB = 23 = ¢p3— . Es wird vorausgesetzt, dass der
Mensch das durch (9) beschriebene Modell fiir das
Kniemoment My besitzt und entsprechend Steifig-
keit ¢;3 und Dampfung dp; des prothetischen Knies
kennt. Das Prozessrauschen beschreibt die Wahr-
nehmungsstorungen der Einginge Hiiftwinkel und
-geschwindigkeit. Das Messrauschen gibt zum einen
an, wie genau die Krifte und Momente am Stumpf
gespiirt werden. In der Literatur ist hierfiir eine Ab-
weichung von bis zu 5% [16] angegeben. Zum anderen
beschreibt es, wie gut Informationen tiber den elektro-
taktilen Feedbackkanal wahrgenommen werden. Die
Varianz wird in Anlehnung an den Ort der Stimula-
tion durch die Zwei-Punkt-Diskriminierung auf dem
Riicken definiert und hingt nicht von der iibertra-
genen Information ab. Bei einer Displaylinge von
10cm und einer Zwei-Punkt-Diskriminierung von
10 mm [7] liegt die Auflosung bei 10%.

2. Kniewinkelgeschwindigkeit ¢),5: Hier gilt ypp = ¢hp3 =
¢5—¢,. Die beiden Kovarianzmatrizen Q und R in-
dern sich im Vergleich zur Riickmeldung des Winkels
nicht, da das Rauschen auf dem kiinstlichen sensori-
schen Kanal unabhingig von der tibertragenen Grofle
ist. Auch die Eingiéinge des Systems sind denen des ers-
ten Szenarios identisch und unterliegen den gleichen
Stérungen.

3. Kniemoment Mpp: Vor der Amputation liefern Golgi-
Sehnenorgane, die sich am Ubergang zwischen Muskel
und Sehne befinden, Informationen iiber Muskelkrifte
und damit indirekt tiber Gelenkmomente. Die Riick-
meldung des Kniemoments Mg, das z. B. mit einem
Momentensensor gemessen werden kann, ersetzt da-

her diese Golgi-Sehnenorgane. In Gleichung (13) gilt
nun Mg = Mpg. Das Kniemoment Mpp wird dem Be-
obachter nicht iiber den Ausgangsvektor y, sondern
iiber den Eingangsvektor u zur Verfiigung gestellt, der
nun eine zusitzliche Komponente enthilt:

; . . T
u= [¢1) Txs T2z, ¢1) Txs Tz, MFB] (23)

Die Sensitivitit des sensorischen Kanals wird als Pro-
zessrauschen ws berticksichtigt, das auf Mpp addiert
wird. Q dndert sich entsprechend. In R sind nur noch
die Messunsicherheiten fiir die Krifte und das Mo-
ment am Stumpf beschrieben.
Als Referenz wird zusitzlich zu den drei beschriebenen
Szenarien die Situation ohne Feedback simuliert. Fiir
die Berechnung der Szenarien mit MATLAB 2011b (The
MathWorks Inc., Natick, MA, 2011) werden sowohl y
als auch u aus Ganganalysedaten eines nicht-amputierten
Probanden generiert. Dies basiert auf der Annahme, dass
mithilfe moderner Prothetik der prothetische dem phy-
siologischen Gang angenihert werden kann und z. B. die
Bewegung des Stumpfes der Bewegung des gesunden
Oberschenkels entspricht. Prozess- und Messrauschen
werden als mittelwertfreies Gauf3sches Rauschen mit
Standardabweichung modelliert. Fiir jedes Szenario wird
eine Monte-Carlo-Simulation mit 100 unterschiedlichen
Realisierungen dieses Rauschens durchgefithrt. Um die
unterschiedlichen Szenarien miteinander vergleichen zu
konnen, werden die minimale Bodenfreiheit (Minimum
Toe Clearance MTC) wihrend der Schwungphase

MTC = min(z; — (I, —1lo;) cos ¢, — 5 cos ¢3), (24)
der Kniewinkel ¢,3 js bei Fersenkontakt (Heel Strike HS)

$23.H5 = P3,H5 —P2,HS (25)

sowie deren Variabilitit berechnet. Die MTC kann dazu
verwendet werden, wihrend der mittleren Schwungphase
die Sturzgefahr aufgrund zu geringen Abstandes zwi-
schen Fufy und Untergrund abzuschitzen [14]. Bei der
Schitzung der minimalen Bodenfreiheit konnen Abwei-
chungen zwischen Beobachter und Istwert

AMTC = MTC(u, x) - MTC(u, %) (26)

das Risiko eines Sturzes entweder erhohen (AMTC < 0)
oder dazu fiithren, dass die Schwungphase unnétig ver-
lingert wird und Gangasymmetrien begiinstigt werden
(AMTC > 0). Der Kniewinkel ¢35 gibt Aufschluss da-
riber, wie stark die Prothese beim ersten Fersenkontakt
gebeugt ist. Die Kenntnis iiber die Flexion des pro-
thetischen Gelenkes ist vor allem bei konventionellen
passiven Prothesen wichtig, da die angreifende Bodenre-
aktionskraft bei unvollstindiger Streckung ein beugendes
Moment erzeugt. Die Prothese kann kollabieren und zum
Sturz des Patienten fithren. Mithilfe der Kniewinkeldiffe-
renz

Adsis = Pa3pis (%) — Pos s (X) (27)
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wird abgeschitzt, ob kiinstliches Feedback Einfluss auf
das Sturzrisiko bei Fersenkontakt und die Dauer der
Schwungphase nehmen kann. Das Sturzrisiko ist er-
hoht, wenn die Beugung des Knies unterschitzt wird

(A ns >0).

3 Ergebnisse

3.1 Statische Analyse der Standphase

Wihrend der gesamten Standphase nimmt die Unsicher-
heit der Druckpunktwahrnehmung annahernd konstante
Werte an (Bild 4). Zu Beginn, wenn die Bodenreaktions-
krifte sehr klein sind, ist die Unsicherheit etwas geringer
als am Ende der Standphase. Die durchschnittliche SD
des CoP betrigt 27 mm.

3.2 Dynamische Analyse der Schwungphase

Die Bild 5-8 zeigen sowohl die Segmentwinkel ¢, und
¢5 als auch den resultierenden Kniewinkel ¢,3 im sto-
rungsfreien Modell der Prothese und die Standardabwei-
chungen der Zustandsschitzungen bei unterschiedlichem
Feedback. Die Schitzungen der Schaftposition X;, z, vari-
ieren zwischen den einzelnen Szenarien nur unwesentlich
und weichen nur geringfiigig vom in Bild 9 dargestellten
nichtlinearen Modell ab. Des Weiteren sind die Boden-
freiheit wihrend der gesamten Schwungphase sowie der
Zeitpunkt des MTC abgebildet. In Tabelle 1 sind die mit
Gleichung (26) und (27) berechneten Abweichungen zwi-

0.3r1

©
o
:

tatséchlicher CoP
"""" Unsicherheit CoP

CoP Position [m]
<)
—

0 10 20 30 40 50 60
Gangzyklus [%]

Bild4 Unsicherheit in der Wahrnehmung des CoP wéhrend der Stand-
phase.
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Tabelle 1 Mittelwert und Standardabweichung der Differenz zwischen
tatsichlichem und geschitztem Minimum Toe Clearance (MTC) sowie
Kniewinkel ¢»3 am Ende der Schwungphase.

Feedback AMTC % std [mm)] A3 s £std [°]
ohne -1,8+0,7 -0,4+0,3
o ~1,1£0,7 -0,3+0,3
b2 -1,54+0,7 ~0,440,3
Mo 02414 0,754

schen idealem System und dem Beobachtermodell sowie
die entsprechenden Standardabweichungen fiir die un-
terschiedlichen Feedbackszenarien aufgefiihrt.

4 Diskussion

4.1 Statische Analyse der Standphase

Das in dieser Arbeit entworfene statische Modell erlaubt
eine Abschitzung, mit welcher Genauigkeit Oberschen-
kelamputierte den CoP unter dem prothetischen Fuf3
bestimmen konnen. Die Annahmen zur Genauigkeit der
Wahrnehmung basieren teilweise auf Studien an ge-
sunden Gliedmaflen, die moglicherweise nicht direkt
auf die Wahrnehmung am Stumpf ibertragbar sind.
Der Wahrnehmungsfehler von 27 mm ist wesentlich
grofler als die Zwei-Punkt-Diskriminierung, die bei auf-
rechtem, ungestérten Stand unter dem gesunden Fuf3
vorliegt (12 mm [2]). Dieses Ergebnis deutet darauf hin,
dass die Balancekontrolle von Amputierten selbst bei
perfekter Wiederherstellung der Motorik aufgrund der
unzuldnglichen Wahrnehmung eingeschrinkt bleibt. Um
ein besseres Verstindnis der Wahrnehmung am Stumpf
zu bekommen, miissten Studien mit Amputierten durch-
gefithrt werden.

4.2 Dynamische Analyse der Schwungphase
Um herauszufinden, ob sensorische Substitution Einfluss
auf die Schwungphase des prothetischen Ganges hat und
worin dieser besteht, wurden mithilfe eines Beobach-
ters vier verschiedene Feedbackszenarien simuliert. Der
Einsatz von Feedback sollte sowohl die Schitzung der
Minimalen Bodenfreiheit MTC als auch die des Kniewin-
kels am Ende der Schwungphase ¢,3 s verbessern und
die Variabilitit dieser Schitzungen verringern. Tabelle 1
zeigt, dass durch Riickmeldung des Kniemoments die
kleinste Abweichung von der tatsichlichen MTC erzielt
wurde (Bild 6); allerdings bei sehr grofler Variabilitit. Die
Riickmeldung des Kniewinkels resultierte in einem Fehler
von —1,1 mm, die Kenntnis von (;523 in einem Fehler von
—1,5mm (Bild 7). Werden diese Werte in Kontext zu
dem im physiologischen Gang auftretenden minimalen
Abstand von 15+ 5 mm [14] gesetzt, wird deutlich, dass
die erzielten Anderungen woméglich im Rahmen der na-
tiirlichen Variabilitit und somit ohne Bedeutung sind.
Mithilfe der Kniewinkeldifferenz A,z ps kann ab-
geschitzt werden, ob kiinstliches Feedback Einfluss auf
das Sturzrisiko bei Fersenkontakt und die Dauer der

Schwungphase nehmen kann. Wird die Beugung des
Knies unterschitzt (A¢asps > 0), ist die Sturzgefahr er-
hoht. Dieser Fall trat bei keinem der vier Szenarien
auf (Tabelle 1); die Differenz war stets negativ. Der Pro-
thesentriger vermutet daher, dass die Prothese noch
nicht ausreichend gestreckt ist, um sie sicher belas-
ten zu konnen und verlidngert die Schwungphase durch
Ausgleichsbewegungen mit dem Stumpf. Dies kann das
asymmetrische Gangbild von Oberschenkelamputierten
begiinstigen. Das Beobachtermodell lasst den Schluss zu,
dass kiinstliches Feedback den Schitzfehler und dessen
Variabilitit am Ende der Schwungphase nicht verbessern
konnen. Setzt man die berechnete Differenz A¢,s s in
Kontext zu der Variabilitit des physiologischen Knie-
winkels, die 3-6° betrigt, wird umso deutlicher, dass
Feedback fiir die potentielle Vermeidung von Stiirzen
wahrscheinlich nicht relevant ist.

Die theoretische Analyse der Schwungphase legt den
Schluss nahe, dass ein Feedbacksystem keinen Einfluss
auf das Gangbild nimmt, da Amputierte bei guter sensori-
scher Sensibilitdt im Stumpf allein durch die angreifenden
Krifte und Momente Position und Bewegung der Pro-
these sehr gut einschitzen konnen. Die Vermeidung von
Nervenschddigungen wihrend der Amputation und bei
der Versorgung des Stumpfes ist daher entscheidend. Das
erhohte Sturzrisiko wird vermutlich weniger durch die
eingeschrankte Sensorik als viel mehr durch den man-
gelnden Ersatz der Motorik verursacht. In einer klinische
Fallstudie mit amputierten Probanden konnen die in
dieser Arbeit entwickelten Modelle validiert und abschlie-
Rend untersucht werden, ob sensorisches Feedback die
Wahrnehmung wihrend der Standphase sowie — wider
Erwarten — die Gangsymmetrie verbessern kann.
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