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Kapitel 1

Motivation und Einleitung

Zu Beginn seien ein paar allgemeine Worte zur Biomechanik genannt:

Die Biomechanik befafit sich zum einen mit der Bewegungskontrolle und Bewe-
gungserzeugung biologischer Wesen und zum anderen mit den Wechselbeziehungen
zwischen der Struktur der Gewebe und ihrer mechanischen Beanspruchung.

Die experimentellen Untersuchungen erfolgen hauptséchlich an isolierten Tiermus-
keln. Schwierig ist es, beim Menschen an innere Gelenk- und Muskelkréifte heran-
zukommen. Es miissen Informationen iiber den Verlauf der Muskeln und iiber die
Gelenkgeometrien vorliegen, um aus gemessenen Daten wie z.B. Winkel- und Win-
kelgeschwindigkeiten Muskelldngen und letztendlich Muskelkrifte zu erhalten [28].
Dieser beschriebende Weg stellt die sogenannte inverse Dynamik dar. Der in meiner
Arbeit gewihlte Weg geht von einem ’direkten Ansatz’ aus (direkte Dynamik), das
heifit, die Zielsetzung meiner Arbeit ist es, eine mathematische Beschreibung der
Muskelkriifte (nach Hill [I1]) in ein dreidimensionales Mehrkorpersimulationspro-
gramm zu implementieren und damit eine Bewegung zu generieren.

Mechanische Belastungen von anatomischen Strukturen sind sowohl in der Sport-
medizin, als auch in der Sportwissenschaft von grofliem Interesse. Die Perspektiven
der direkten Dynamik bestehen unter anderem innerhalb:

o der Sportmedizin zur Vorhersage von Operationswirkungen (z.B. Hiiftprothe-
tik) und medizinischen Verfahren (z.B. Neuroprothetik).

¢ der Sportwissenschaft in der Bearbeitung sportlicher Fragestellungen. Bei-
spielsweise sind dies: die Ausfithrbarkeit von Bewegungen, das Technikver-
stdndnis und die Leistungsoptimierung im Bereich des Hochleistungssports.
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Ein Vorteil der Computersimulation ist, daf man nicht, wie in experimentellen Mes-
sungen, viele Probanden braucht (damit statistische Relevanz gedhrleistet ist). Zu-
dem konnen Situtationen simuliert werden, die fiir die Probanden mit Gefahren
verbunden sind.

Meine personliche Motivation, ein Themengebiet in der Biomechanik zu bearbei-
ten, ist die interdisziplindre Kombination meiner beiden Studienficher Physik und
Sport. Dank der Kooperation meiner beiden Betreuer konnte mir diese Moglichkeit
geboten werden.

Die Arbeit gliedert sich in folgende Abschnitte:

Es folgen zuerst allgemeine Einblicke in die mikroskopische Struktur der Muskeln und
deren Erregung (Kapitel 2.1]), die zugehérigen mathematischen Beschreibungen (Ka-
pitel und eine Einfiihrung zum verwendeten Mehrkorpersimulationsprogramm
SIMPACK [23] (Kapitel 2.2).

AnschlieBend wird die implementierte Kraftroutine erldutert (Kapitel [3.1]).

Anhand eines simulierten sogenannten quick-release Experiments (Kapitel soll
das Armmodell validiert werden.

Das gebaute Armmodell mit zwei Muskeln (Kapitel soll unter anderem in einer
Matlabumgebung (Kapitel so angesteuert werden, dafl der Unterarm angehoben
wird. Ausgeiibte Krifte und aufgebrachte Arbeiten sollen ermittelt werden.

Zur Validierung wurden experimentelle Messungen durchgefiihrt (Kapitel . Mit
unterschiedlichen Gewichten wird der Arm angehoben und sowohl die Trajektorien,
als auch die Elekromyographiedaten aufgenommen. Diese EMG Daten sind iiberla-
gerte Erregungspotentiale am Muskel.

Eine kurze Zusammenfassung soll einen Uberblick iiber die Ergebnisse und iiber
mogliche Verbesserungen des Modells liefern (Kapitel .



Kapitel 2

Theoretische Grundlagen

2.1 Anatomische und chemische Grundlagen der
Muskelkriafte

Als Grundlage dieser Arbeit agiert der menschliche Bewegungsapparat bestehend
aus Muskeln, Gewebe und Stiitzapparat.

T
M. triceps
B RN
A X
Antagonisten
KSynergisten)
langer und
kurzer Kopf "
des M. biceps auBerer Kopt
langer Kopf
innerer Kopf
o des
M. brachialis M.triceps

Ansatz

Abb. 2.1: synergistische (zusammenarbeitende) und antagonistische (gegeneinander-
arbeitende) Armmuskeln; Abbildung aus [15]
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Am Bewegungsapparat unterscheidet man zwischen einem aktiven und einem passi-
ven Teil. Zum passiven Teil zidhlen Stiitz- und Bindegewebe. Der aktive Teil besteht
aus der Muskulatur.

Passive Strukturen haben priméar mechanische Funktionen. Sie dienen der Aufnahme
und Ubertragung von Kriiften und beteiligen sich am Aufbau von Organen und
derem Einbau in die Umgebung.

Die Sehnen {iibertragen die von der Muskulatur aufgebauten Kréfte auf den Bewe-
gungsapparat (Knochen). Als Ursprung bezeichnet man die kérpernahe, als Ansatz
die korperferne Inserierung der Sehne am Knochen.

Der menschliche Bewegungsapparat kann abstrahiert werden, was folgende sche-
matische Skizze zeigt: Das aktive Element eines Muskels besteht aus dem kraftauf-
bauenden, kontraktilen Element (CE). An passiven Elementen beriicksichtigt man
zum einen die Muskelumbhiillungen (parallelelastisches Element PE) und die Sehnen
(seriellelastisches Element SE).

PE

SE

CE

Abb. 2.2: abstraktes Muskelschema, der menschliche Bewegungsapparat soll virtuell
imitiert werden. Hierfiir wird dieses Ersatzschaltbild verwendet, das die relevanten
Strukturen abstrahiert.

Mikroskopisch betrachtet ist das kontraktile Element eines Muskels aus Muskel-
fasern aufgebaut, die wiederum aus sogenannten Myofibrillen und diese wiederum
aus Hintereinander- und Parallelschaltungen von identischen Sarkomeren bestehen.
Diese Sarkomere setzen sich aus dicken Myosin- und diinnen Aktinfilamenten zu-
sammen. Sie sind durch sogenannte Z-Scheiben begrenzt. Die Myofibrillen werden
durch das sarkoplasmatische Reticulum umbhiillt.
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dlnnes Filament dickes Filament

Z-Scheiben

Abb. 2.3: Mikroskopischer Aufbau eines Sarkomers; Abbildung aus [1]

Eine Muskelkontraktion entsteht durch das Entlanggleiten der Myosin- an den Aktin-
filamenten. Genauer geschieht dies folgendermaflen: Wenn ein (positives) Aktionspo-
tential das Nervenende erreicht (1, Abb[2.4rechts), wird die Plasmamembran depola-
risiert (negatives Ruhepotential). Dadurch ausgeloste Forménderungen der Molekiile
bedingen das Offnen der Calciumkanéle und das Ausstromen des Neurotransmitters
Acetylcholin, der wiederum die Offnung der Natriumkanile der Muskelzelle bewirkt
(2 und 3). Diese Depolarisierung veranlafit Ionenkanile im sarkoplasmatischen Re-
ticulum sich zu 6ffnen. Calciumionen werden ins Sarkomer ausgeschiittet (4).

kontrollierter Ca®*-Kanal | sarc
Acetylcholin-kontrollierter
Kationenkanal -

Spannungskontrollierter
Ca**-Kanal

opl. isches
Reticulum

®)

Nerven-
impuls
Nervenende

spannungskontrollierter
Na*-Kanal

RUHENDE-NERV-MUSKEL-ENDPLATTE AKTIVIERTE NERV-MUSKEL-ENDPLATTE
LOST MUSKELKONTRAKTION AUS

Abb. 2.4: motorische Muskel-Nervendplatte; Abbildung aus [1]

Die Bedeutung der Calciumionen fiir die Muskelkontraktion ist folgende: Die Myo-
sinbindungsstelle ist durch ein Tropomyosinmolekiil blockiert. Die einstromenden
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Calciumionen veranlassen die Losung des Tropomyosins von der Bindungsstelle.

Tropomyosin blockiert
die Myosin-Bindungsstelle

+ Ca?* —Ca?t

Myosin-Bindungsstelle
durch Ca?*-vermittelte
Tropomyosinbewegung
freigelegt

Abb. 2.5: Freigabe der Myosinbindungsstelle; Abbildung aus [1)]

An die nun freie Bindungsstelle setzt das Myosinkdpfchen an und durch eine Kon-
formationsdnderung (Forménderung) vergleichbar des Kopfnickens kann es sich am
diinnen Filament entlangziehen. Viele dieser Einzelprozesse bewirken die Muskel-
kontraktion. Der Energielieferant fiir das Losen des Kopfchens ist das ATP (Adeno-
sintriphosphat).
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Actin-Filament (e

(or)
. 5 Myosin-Képfchen
ZUSTAND 1 das gebundene ATP wird zu ADP und P, ZUSTAND 2 @

hydrolysiert, die mit dem Myosin-
Koépfchen verbunden bleiben

_—
—
REVERSIBLE REAKTION

dickes Myosin-Filament
ADP wird freigesetzt und ATP

bindet an das Myosin-Képfchen, ATP

wodurch sich dessen Affinitit fiir das Myosin-Kopfchen setzt P,

Actin verringert ADP frei und bindet fest an das Actin-
Filament

Weodiinam—

ADP das Myosin-Képfchen macht eine

groBe Konformationsanderung
durch und erzeugt damit den
.Kraftschlag*

Abb. 2.6: Ein Muskelkontraktionszyklus: an die Aktinbindungsstelle setzt das Myo-
sinkdpfchen an und durch eine Formdnderung (Kopfnicken) kann es sich am Aktin-
filament entlangziehen. ATP ist Energielieferant; Abbildung aus [1]
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2.2 Das Simulationsprogramm

Mithilfe eines Mehrkorpersimulationsprogramms wird das abstrakte Muskelmodell
(sieche Abbildung in eine simulierbare Umgebung integriert.

Hierfiir wird das Programm SIMPACK [23] verwendet. SIMPACK steht fiir SImulation
of Multi-body systems PACKage. SIMPACK ist ein dreidimensionales Mehrkorper-
simulationsprogramm, mit dem (bio)mechanische Systeme modelliert, simuliert und
analysiert werden konnen.

Korperteile werden als starre oder auch elastische Korper beschrieben und unterteilt,
die miteinander an Kontaktstellen gekoppelt sind. Diese Verbindungen kénnen iiber
Kraftgesetze oder durch Gelenke realisiert sein. Das Grundkonzept von SIMPACK
ist das Erstellen und die Integration von Bewegungsgleichungen.

Der Vektor der Bewegung eines Korpers kann in einen translatorischen und in einen
rotatorischen zerlegt werden. I bezeichnet ein raumfestes Bezugsystem und S das
korperfeste Schwerpunktsystem. Grundlage der Berechnung sind Kraft- und Mo-
mentengleichgewicht. Jeder Massenpunkt wird durch Gleichungen der Form

m; - Trsi = ZE (2.1)

I wrsi = \Zli_W;SiIz‘W]Si (2.2)
M; a; 71:

beschrieben [22], wobei gilt:

m;: Masse des Starrkorpers i

7'15:: translatorische Absolutbeschleunigung des Massenmittelpunktes i

>~ F;: Summe aller dufleren Kriifte auf Teilchen i

I;: Massentriagheitsmoment des Starrkorpers i, beziiglich seines Schwerpunkts

wrg;: rotatorische Absolutbeschleunigung des Starrkorpers i

> 1;: Summe aller &uleren Momente am Korper i

M;: Massenmatrix des Korpers i

a;: zusammengefaite Absolutbeschleunigung des Korpers i

wig Liwrsi: aus der Zeitableitung resultierend, wenn in I betrachtet (Absolutbewe-
gung). *: transponiert.

Bei der Aufstellung der Bewegungsgleichungen des mechanischen Systems ist zu-
erst festzulegen, in welchen Koordinaten sie beschrieben werden sollen. Diese Wahl
beeinflufit wesentlich die Gestalt der Bewegungsgleichungen, damit die Effizienz ihrer
Auswertung und auch die Interpretation der Ergebnisse.

In MKS-Programmen werden verwendet:
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o

oder:

Absolutkoordinaten zur Beschreibung der sechs Freiheitsgrade beziiglich eines
Inertialsystems, oder beziiglich eines Referenzsystems, das eine fest vorgege-
bene Bewegung (r7r(t), wrr(t)) beiiglich des Inertialsystems ausfiihrt.

Die Absolutbewegung des Massenschwerpunktes (oder eines korperfesten Re-
ferenzsystems) wird durch den Translationsvektor rg; und die Kardanwinkel
Qabs; s PBabs;» Vabs; beschrieben. Der Vektor

TIRi,
T'IRi,
TIRi,
Qabs;

6absi

Yabs;

wird somit direkt als Zustandsgréfie verwendet.

Bewegungseinschrinkungen durch Gelenkverbindungen miissen als zusétzliche
Nebenbedingungen formuliert werden.

Relativkoordinaten, die die Bewegung eines Korpers relativ zu einem benach-
barten Korper explizit als Funktion der Bewegungsfreiheiten beschreiben. Bei
der Wahl der Relativkoordinaten werden die Absolutbewegungen der Korper
durch Vektorketten aufgebaut. Als ZustandsgroBen werden die Relativbewe-
gungen der Kérper genommen, das heifit, dafl die Zwangsbedingungen explizit
beriicksichtigt sind.

Die Krifte werden in eingepréigte duflere h{ und (Gelenks-) Zwangskréfte h? unter-

teilt.

Diese Einteilung liegt darin begriindet, dafl sich die eingeprigten Krifte fiir

Kraftelemente (Feder, Dampfer) als Funktion der Relativabstdnde und Geschwin-
digkeiten ihrer Verbindungspunkte berechnen lassen, also bekannt sind. Weitere
Abhéngigkeiten werden in meinem Modell u.a. die Zeitabhéngigkeit, Stimulation
(siehe spéter) sein.

h$ = h§(1yer, t, Stim...).

Trel = 715, — 715, ist die Differenz der Absolutbewegungen benachbarter Kérper.

Die Zwangskrifte h? schrinken die Relativbewegungen (durch Gelenke) ein. Sie
sind von den Beschleunigungen im Gesamtsystem abhéngig und im allgemeinen
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unbekannt. Die Koordinaten der Zwangskrifte lassen sich ausdriicken durch Rich-
tungsvektoren,die in der Matrix N* angeordnet werden, und durch die gerichteten
Betriige der unabhéingigen Zwangskrafte \*, die durch die Gelenke vorgegeben sind.
h* = NZ(’I“Tel))\z.

Die Richtungsvektoren sind konstruktionsbedingt und bekannt.

Die Anzahl der Freiheitsgrade ist durch die Zwangskrifte verringert. Fiir die Be-
schreibung der restlichen Freiheitsgrade kénnen generalisierte Koordinaten einge-
fithrt werden, die unabhéngig voneinander sind und die Konfiguration des Systems
eindeutig festlegen [19].

Mithilfe von Algorithmen, beispielsweise dem O(N)-Algorithmus [22] [] kénnen die
Zwangskréfte eliminiert werden.

Dies erfolgt z.B. durch das Prinzip der virtuellen Arbeit, nach dem die Zwangskréf-
te keine Arbeit leisten, da sie orthogonal auf den freien Bewegungen des jeweiligen
Gelenks stehen.

Die Bewegungsgleichungen sind von zweiter Ordnung in der Zeit. Mit Angabe der
Anfangskoordinaten und Anfangsgeschwindigkeiten konnen diese Newtonschen Be-
wegungsgleichungen integriert, d.h. numerisch gelést werden. Es gibt verschiedene
Integrationsmethoden (Euler-, Runge Kutta Verfahren). Naheres dazu in entspre-
chender Literatur ([22] und Wallrapp [27]).

Wie schon erwidhnt wird in dieser Arbeit die direkte Dynamik angewandt, d.h.
es werden abhéngig von angegebenen Kraftgesetzen die Koordinaten des Systems
berechnet. Inverse Dynamik bedeutet die Eingabe von Bewegungskoordinaten und
daraus die Berechnung der wirkenden Krifte.

Der Benutzer kann im pre-processor ’Model Setup’ Fenster verschiedene dreidimen-
sionale Korper aufbauen. Es gibt Bibliotheken, aus denen die Art der Verkniipfung
(Gelenke), angreifende Kriifte und Zwangsbedingungen, die die Freiheitsgrade ein-
schrianken, gewéhlt werden konnen. Zudem konnen die Gewichte und Massenvertei-
lungen eingegeben werden. In ’user routines’ kénnen Kraftelemente in FORTRAN
programmiert werden, wie es in dieser Arbeit getan wurde. Die Daten werden in
ASCII Format benutzerzugénglich gespeichert.

!'Der Name riihrt daher, da8 der Rechenaufwand zur Auswertung der Bewegungsgleichungen
linear mit der Anzahl der Kérper ansteigt.
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2.3 Mathematische Grundlagen der Muskelkrifte

Das simulierte Modell soll nach denselben GesetzméBigkeiten wie der reale mensch-
liche Bewegungsapparat ansteuerbar sein.

Im menschlichen Bewegungsapparat wird ausgehend von der Erregung der Nerv-
Muskelendplatte eine Muskelkontraktion generiert. Die Stimulation wird durch das
zentrale Nervensystem (ZNS) vorgegeben.

Im Modell wird der Aufbau der Muskelaktivitéit, ausgehend von einer nervalen Sti-
mulation, durch experimentell ermittelte Gleichungen realisiert.

Diese physiologischen Aktivierungsdynamiken sind mathematisch beschreibbar durch
Differentialgleichungen.

Die nervale Stimulation wird als Parameter den Gleichungen iibergeben. Dies ent-
spricht der Aktion des ZNS.

Desweiteren benotigt man Gleichungen, die die Krifte aller anatomischen Struktu-
ren, die an einem Muskelkontraktionszyklus beteiligt sind, abbilden.

Fiir das Modell werden die Krifte der Elemente aus dem abstrakten Muskelmodell
von Abbildung beriicksichtigt. Dies sind die passiven, seriellelastischen und kon-
traktilen Kréfte.

Diese mathematische Gleichungen bilden die Natur ab und werden im folgenden
vorgestellt.

2.3.1 Statische Kraft der kontraktilen Elemente

Wenn das kontraktile Element in einer statischen Position verharrt (v.. = 0), ist der
isometrische Zustand erreicht. Es herrscht ein Kréftegleichgewicht zwischen angrei-
fender und vom Muskel erzeugter Kraft.

Die isometrische Kraft ist abhéngig von der relativen Position der Aktin- und Myos-
infilamente. Bei maximaler Uberlappung ergibt sich die grofite Kraft F,q, (vgl. Abb.

2.7 und [2.8).
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Abb. 2.7: Kraft-Lingen Kurve und dazugehorige schematische Darstellung der Aktin-
und Myosinfilamente. Grifte Kraft bei mazimaler Uberlappung (zwischen Position
2 und 3). Kleinste Kraft bei Position 1 (minimaler Uberlapp) und Position 6 (an-
stoflende Myosinfilamente an Z-Scheiben); Abbildung aus [1)]

Die Uberlappung kann in guter Niherung durch folgende symmetrische quadrati-
sche Uberlappfunktion parametrisiert werden:

-1 L 2 L 1 1
Esom Lce == . « 2 =< ; — - 1 2.4
(Fe) width? (LCEopt) - (LCEopt) width?  width? 1o 0] @4

Fisom besitzt keine Einheit, da width ein einheitenloser Faktor ist. Width und Legop:
sind durch die Uberlappung von Aktin- und Myosinfilamenten definiert. Width be-
zeichnet die halbe Linge des Arbeitsbereichs und wird zu 0.56 gewahlt. Fj,,,, nimmt
Werte zwischen Null und Eins an. Das Maximum liegt bei Lcgop:.

Lo ergibt sich aus dem Produkt aus optimaler Lénge des Sarkomers von unge-
fahr 2.25um und Anzahl der hintereinandergeschalteten Sarkomere. Voraussetzung
ist, dafl alle Sarkomere die gleiche optimale Linge haben. Die isometrische Kraft
hingt von der Uberlappfunktion Fj,, und von der Aktivitit q des Muskels (siche

Abschnitt [2.3.4]) ab.

FC’E|11CE:0 - quaxﬂsom(LCE) [N] (25)
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Abb. 2.8: auf Mazximalkraft normierte isometrische Kraft, aufgetragen tiber kontrak-
tile Linge (normiert auf optimale Linge)

2.3.2 Kraft der seriellelastischen Elemente

Ein Muskel setzt nicht direkt am Knochen an, sondern indirekt durch Sehnen. Diese
werden als seriellelastische Elemente modelliert. Wie der Name schon sagt, besitzen
die Sehnen elastische Eigenschaften. Bezeichnend ist ihre grofie Steifigkeit. Mathema-
tisch konnen sie nach van Soest [26], 25] durch nichtlineare Gleichungen beschrieben
werden:

Fsee = Ksee(Lsee_Lsee(])Q [N]
SumF
Ksee = — |V 2
(UseeLseeo)2 [ /m ]

(2.6)

Die Federharte K., skaliert mit der Summe SumF der maximalen isometrischen
Kréafte, mit der die kontraktilen Elemente an der Sehne angreifen. U, ist die zur
Ruhelénge L. relative Dehnung bei SumF'. Unterhalb der Ruheldnge erschlafft
die Sehne und somit ist die Sehnenkraft Null. Die Kraft-Léngen-Beziehungen der
seriellelastischen Elemente werden durch quick -release Experimente mit isolierten
Sehnen ermittelt (siehe Abschnitt [3.2).
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Abb. 2.9: Quadratische Kraft Charakteristik des SE

2.3.3 Kraft der parallelelastischen Elemente

Muskelumhiillungen werden als parallelelastische Strukturen bezeichnet. Sie unter-
stiitzen die Kontraktionskraft, wenn der Muskel gedehnt ist, da sie Widerstand gegen
die Zugkraft aufbringen. Allerdings mufi der Muskel sehr stark gedehnt sein, bevor
diese passiven Kréfte wirken. Der Beginn wird durch L, (ohne Einheit) charak-
terisiert. Dieser Wert wurde zu 1.2 angenommen [7]. Die Kraft kann durch folgende
Gleichungen beschrieben werden (ebenfalls van Soest):

Fpee = ere(Lpee_LpeeO>2 [N]
Lpee() - LstartLCEopt [m]

FPEEmarFmam 2
K ee - N 2.7
b LS;E + (1 + width — Lstart)2 [ /m ] ( )
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Abb. 2.10: Quadratische Kraft Charakteristik des PE

Die Federhérte K. skaliert ndherungsweise linear mit der Anzahl parallelgeschal-
teter Sarkomere. K. hingt vom Muskelquerschnitt und von der maximalen isome-
trischen Kraft F),,, in oben formulierter Weise ab. Der Querschnitt eines Muskels
ist also implizit beriicksichtigt.

Die Lénge Lyeo skaliert mit der Anzahl der seriellen Sarkomere linear, also mit der
Lénge des kontraktilen Elements und mit der Lénge Lcgopt, bei der der Muskel die
Kraft F,q, aufbringt.

Die Grolen Lo und Fpgpme, konnen an die Versuchsperson individuell angepaf}t
werden. Sie sind abhéngig von den elastischen Gewebseigenschaften, welche von
Trainingszustand, Durchblutung und dem Fiederungswinkel abhédngen. Der Fiede-
rungswinkel ist der Winkel zwischen Sehne (Wirkungslinie) und dem Verlauf der
Muskelstréange.

Bei isometrischer Belastung, also v.. = 0, ist die Summe aus dem Betrag von passiver
und isometrischer Kraft gleich dem Betrag der Sehnenkraft. Allerdings gilt dies nur
im Falle einer linearen Muskelstruktur. Bei verzweigter Struktur inserieren mehrere
kontraktile Elemente an einer Sehne.

Bei starker Verkiirzung entstehen Druckkrifte, die aber sehr gering sind. Aufer-
dem ist die Erfassung der passiven Kraft-Langen-Kennlinie bei starker Verkiirzung
problematisch.
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2.3.4 Aktivierungsdynamiken

Die physiologischen Grundlagen der Kraftentstehung wurden in Kapitel be-
schrieben.

Die Kraftentstehung des simulierten Modells soll nach denselben GesetzméBigkeiten
erfolgen. Aktivierungsdynamiken konnen demnach durch Differentialgleichungen be-
schrieben werden, die mathematisch den Aufbau der Muskelaktivitdt in Abhéngig-
keit der nervalen Steuerung beschreiben.

Die experimentelle Grundlage ist die Elektromyographie (EMG). Es werden Po-
tentialunterschiede bei muskuldrer Aktivitdt registriert. Man mifit die iiberlagerten
elektrischen Signale im gesamten Muskel. Die Amplitude des EMG steigt mit der
Anzahl der in diesem Muskelvolumen aktiven motorischen Einheiten sowie mit der
Feuerrate.

Es werden im folgenden zwei Aktivierungsdynamiken vorgestellt: die Dynamik nach
Hatze und nach Zajac.

Im vorliegenden Muskelmodell kann zwischen den beiden Aktivierungsdynamiken
ausgewdahlt werden.

Aktivierungsdynamik nach Hatze

Die Aktivitdt g des kontraktilen Elements ist abhéngig von der Kalziumkonzentra-
tion 7 (freie lonenkonzentration), die ins Sarkoplasma ausgeschiittet wird, wenn die
Membran des SR depolarisiert wird. Die Aktivitdt ¢ reprisentiert die Anzahl an
geschlossenen Bindungen zwischen Aktin- und Myosinfilamenten (gebundene Ionen-
konzentration).

Auch im Ruhezustand ist stédndig ein geringer Teil an Bindungen geschlossen. Somit
ist der Muskel stdndig im Zustand eines geringen Grundtonus. Der Parameter ¢
charakterisiert die Anzahl dieser geschlossenen Bindungen.

Die Gleichung fiir das Zeitverhalten der Aktivitdt berechnet sich nach Hatze [9]
durch eine Ubertragungsfunktion von freier zu gebundender Ionenkonzentration zu:

(90 + (p(Leg)v)?)
(1+ (p(Lcr)v)?)

wobei p eine iiberlappabhéngige Hilfsfunktion ist:

q¢(Lcg, ) = [ ], @0<q<1 (2.8)

1.373-.6.62- (2.9 — 1)
(2.9 - (M) —1)

Lce

p(Ler) [ ] (2.9)

und die freie Ca®>T-Konzentration v aus einer Differentialgleichung berechnet wird:

i = My(STIM =) [ ] (2.10)
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My wird durch die Zeitkonstante 7 = MLH fiir Ausschiittung und Abpumpen der
Tonen berechnet.

Es gibt langsame und schnelle Muskelfasern. Der Unterschied besteht in der Ge-
schwindigkeit des Aktivitdtsaufbaus. Langsame Fasern haben nach Hatze einen Wert
von My = 3.67% und fiir schnelle gilt: Mg = 11.25%.

STIM bezeichnet die Stimulation des zentralen Nervensystems und nimmt Werte
zwischen Null und Eins an. Eine Stimulation von Eins bedeutet volle Aktivierung.
Die Stimulation ist also auf die maximale Kraft normiert. Eine Stimulation von
kleiner Null existiert nicht.

STIM ist abhéngig sowohl von der Erregungsfrequenz als auch von der Anzahl der
aktivierten motorischen Einheiten.

Nachteile dieser Aktivierungsdynamik bestehen darin, dafl die Dynamik nur eine
Faser, nicht den ganzen Muskel beschreibt. STIM steht also nur fiir die Erregungs-
frequenz einer Faser. Das EMG als zugéngliche Messung fiir die iiberlagerten elek-
trischen Signale im gesamten Muskel, korreliert demnach nicht mit STIM.
Auflerdem sind unterschiedliche biologische Prozesse an der Aktivitéitserh6hung bzw.
-Erniedrigung beteiligt. Die Gleichung fiir q beschreibt nur die Erhohung.

Aktivierungsdynamik nach Zajac

Die muskuldre Aktivitdt a ist bei Zajac [29] definiert als relative isometrische Kraft
bei optimaler Lange des kontraktilen Elements.

Experimentell besteht eine Korrelation zwischen dem mefibaren EMG und der iso-
metrischen Kraft. Somit kann man a in Abhéngigkeit der Stimulation darstellen.
Die Differentialgleichung fiir die zeitliche Entwicklung lautet:

i = My(STIM — STIM(1 — B)a — (Ba)) | ] (2.11)

In Anlehnung an Giinther [7] habe ich fiir a den Wert a = ¢ — qo, mit g0 < ¢ < 1
gewdhlt, der die stdndig geschlossenen Bindungen beriicksichtigt.

Die Analogie zwischen ¢ und ¢ wird angenommen.

Es gilt:
Tact = ﬁ und Tgeqer = T‘gt fiir vollige Aktivierung (STIM = 1) und Deaktivierung
(STIM = 0). Der Aufbau der Aktivitédt (Ausschiittung) erfolgt schneller als der
Abbau (Abpumpen).

Ein Nachteil der Zajac’schen Aktivierungsdynamik besteht darin, dafl keine Abhén-
gigkeit von der kontraktilen Lange beriicksichtigt wird. Dies ist jedoch experimentell
nachgewiesen [10].
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In Abbildung sind die beiden Aktivierungsdynamiken und Kalziumkonzentra-
tion v aufgetragen.

&
0.8*
!

04

0.2

1 1 —
0 0.1 0.2 0.3 04 0.5 0.6 0.7

Zeit[s]

Abb. 2.11: Muskelaktivititen bei Hatze (Linien) und Zagjac (fett); Dabei gilt: STIM =
fiir 0.02 Sekunden, dann STIM = 0. Man erkennt den nicht-exponentiellen Verlauf
des Abpumpens bei Hatze. Fiir die Kurven nach Hatze sind die log/Lopoy Verhdlt-
nisse variiert (leg/Lopor = 0.5,1.0, 1.5, von unten nach oben). Hatzes exponentiell
verlaufendes v ist eingezeichnet, Abbildung aus [7).

Die Schnelligkeit des Aktivitdtsaufbaus ist fiir beide Modelle vergleichbar. Der Ab-
bau erfolgt bei Hatze fiir hohe g-Werte schneller und nicht-exponentiell bei Hatze.
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2.3.5 Dynamische Kraft der kontraktilen Elemente

Fiir den konzentrischen Fall kann das Verhalten der Muskelkréifte durch die von A.V.
Hill empirisch ermittelte Hill’sche Gleichung beschrieben werden. Konzentrisch be-
deutet, dafl die Muskelkraft grofler als die Summe der angreifenden Kréfte ist. Der
Muskel kontrahiert demnach bis zu einem Gleichgewichtswert, der durch Fjso,(Lee)
gegeben ist. Eine konzentrische Kontraktion bedeutet eine negative Kontraktionsge-
schwindigkeit. Fiir den exzentrischen Bereich (duBere Kraft grofer als Muskelkraft,
Kontraktionsgeschwindigkeit negativ; Beispiel: Bierglas zu schwer), legte Katz [14]
die experimentellen Grundlagen. (siehe auch Kaptiel [3.2).

Der konzentrische Bereich

Hill verdffentlichte 1938 [11] eine empirische und nach ihm benannte Gleichung.
Diese Hill’sche Gleichung gibt den hyperbolischen Zusammenhang zwischen Kon-
traktionsgeschwindigkeit vorp und Muskelkraft Fiop des kontraktilen Elements an.

20
Z 0 T V——
w konzentrischer Ast der———
Ty Hill'schen Gleichung ——
-20 ¢t C
b o
a
_40 |

-1 0 1 2 3 4 5 6 7
Ve [m/s]

Abb. 2.12: konzentrischer Ast der Hill’schen Gleichung, wobei a = —lim,,,,.—« FoE
und b = limp, 00 Vop, ¢ = Foplpegz—o (siehe Text).
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Folgende Schreibweise der Hillschen Gleichung fiir die Kontraktionsgeschwindigkeit
wird in dieser Arbeit verwendet:

Fisom l + Are l
ver(ler, ¢, For) = Factor(q) BraLopop (1 — Uop) ( CE)) [m/s]

qi‘i}jm + Arel(lCE)

(2.12)
Diese Gleichung gilt im konzentrischen Bereich. Strenggenommen gilt sie nur fiir
einzelne Fasern.

Es ist:
1. Ay = 77—, wobei a die Asymptote a = —lim,, . Fop darstellt.

A, kann als die Zusammensetzung aus den verschiedenen Fasertypen inter-
pretiert werden.

2. By = %, wobei b die Asymptote b = —limp, .o vor darstellt.
op

Leg

3. Factor(q) = 1 fiir ¢ > 0.3,Factor(q) = 53¢ sonst (nach Van Soest [26]).
Factor(q) sorgt dafiir, dal entsprechend Experimenten [20] vop fir kleinere
Werte von q konstant bleibt.

4. Avaller) = AvaFisom(lor) fir lop > Leogee (nach Van Soest [26]): damit
héngt v,e, nicht iber den ganzen lop- Bereich von Fig,, ab [24].

Die experimentellen Grundlagen basieren auf quick-release Experimenten mit q=1
(volle Aktivierung).

Der exzentrische Bereich

Im exzentrischen Bereich kann die Hill’sche Gleichung mit einigen Modifikationen
verwendet werden.

1. Im Geschwindigkeitsnullpunkt, also beim Wechsel vom konzentrischen zum ex-
zentrischen Bereich, gibt es eine Unstetigkeit der Steigungen (von Katz [14]
untersucht), die durch den Parameter Slope factor beriicksichtigt wird. Dieser
Parameter ist definiert als der Quotient aus den Limes gegen Null der Stei-

gungen:
dF,
(%22 ey o, ’
dF,
(dvgg) ’UC‘E‘)O—
2. Weiter wird eine Grenzkraft Fi, = Fraz/eez@FmazFisom(lcp) angenommen.
Diese kann als Verletzung einzelner Fasern interpretiert werden. Bevor jedoch

ein ganzer Muskel reiffit, nehmen die Sehnen Schaden, da diese Strukturen nach
Aussagen von Sportwissenschaftler Veit Wank [ verletzungsanfilliger sind.

Slope factor = (2.13)

2aus einem personlichen Gesprich
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Die Werte F4z/e2- = 1.8 und Slope factor = 2 werden von mir in Anlehnung
an Giinther ([7]) iibernommen, der sich wiederum an Katz [16] bzw. van Soest
[20] orientiert.

Somit lautet die Gleichung fiir den exzentrischen Bereich:

C
vep(les, ¢, Fog) = —————

qua:l:

—C3 [m/s] (2.14)

Die Parameter C bis C3 werden nach van Soest [26] durch die folgenden Annahmen
bestimmt:

1. Stetigkeit der Kraft-Geschwindigkeitskurve im Geschwindigkeitsnullpunkt

2. Sprung der Steigung im Geschwindigkeitsnullpunkt um Slope factor und

3. Kraft geht im Limes unendlich groier Geschwindigkeit gegen Fuz /e FoE|vop=0 =

limy,. ,—o0-

Cy = Fiom(lce)Fna/ex:
Cy = Cy— Fiom(lor)
%) Factor(q)BretLcEopt
Slope factor (Fisom(lcg) + Ave(lor))
C, = —C4Cs (2.15)

Cs =



Kapitel 3

Modellbildung und Validierung

3.1 Das Modell

In Kapitel 2| wurden die Eigenschaften des realen menschlichen Bewegungsapparats
beschriebenen.

Im folgenden wird das Computermodell, das den menschlichen Bewegungsapparats
reprasentiert, vorgestellt.

Da der komplette menschliche Bewegungsapparat sehr komplex ist, wird vereinfa-
chend ein Armmodell simuliert (siche Abb. [3.1). Dies wird innerhalb des Simulati-
onsprammes SIMPACK [23] bewerkstelligt.

Ein Korper (gelb) wird mit einem Haltepunkt (griin) verbunden. Die implementierte
Muskelkraft wirkt zwischen dem Marker am Haltepunkt, der dem Muskelansatz
entspricht, und dem Marker des Korpers als Muskelansatz. Der Korper besitzt ein
Gelenk mit allen jeweils drei Translations- und Rotationsfreiheitsgraden.

Z

Z

e

Abb. 3.1: Modell mit einem Muskel

24
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Das Schema fiir die 'Krafterzeugung’ des Muskelmodells sei nun skizziert:
Der Programmcode iibernimmt den Wert fiir die Muskellange L,,,sx. Hierfiir gibt
eine entsprechende Simpackfunktion die Absténde der Marker in Koordinatenkom-
ponenten an. Die Muskellinge wird aus dem Betragsquadrat errechnet. Aus der
Differenz aus Muskelldnge L,,,sx und kontraktiler L., Linge erhélt man die aktuelle
Sehnenldnge Lge.:

Lsee - Lmusk - Lce (31)

Da das passive Element die Umbhiillung des kontraktilen Elements darstellt, gilt:
Lee = Lpee (3.2)

Ausgehend von den Langen Ly, (=L¢e) und Ls. kann man die passiven bzw. Seh-
nenkréfte errechnen. Die Summe aus passiver Kraft Fj.. und kontraktiler Kraft F.
ist notwendigerweise gleich der Sehnenkraft, da die Sehne die Verbindung zwischen
kontraktilem Element und Knochen herstellt und somit die aufgebrachte Kraft an
den Muskelansatz iibertragt. Damit kann aus dem Kraftgleichgewicht

Fee + Fpee = Fiee (3.3)

die kontraktile Kraft berechnet werden.

Die Sehnenkraft wird als Muskelkraft wieder an Simpack zuriickgegeben und die
Koordinaten des Modells entsprechend neu berechnet.

Mithilfe der Hill’schen Gleichung resultiert aus der kontraktilen Kraft F,., der
Muskelaktivitéit q und der kontraktilen Lange L.. die Verkiirzungs- bzw. Verldnge-
rungsgeschwindigkeit v... Aus der Integration der Geschwindigkeit

Vee = Uce(Fcey q, Lce) (34)

t
Lo = / Veedt + 1o (3.5)
0

-lp wird als konstanter Anfangslangenwert eingegeben- ergibt sich die neue Lénge
des kontraktilen Elements.

Diese wird wieder dem Programm iibergeben und das oben geschilderte Schema
erneut durchlaufen.

Um sich in definierten Bereichen zu bewegen, miissen nun verschiedene Abfragen
vollzogen werden (siehe dazu Seite 26| und 27)).
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Zu Beginn mu$ sich die kontraktile Lénge in einem Bereich befinden (Ast 2 der Gra-
phik auf Seite , wo Aktin- und Myosinfilamente iiberlappen. Er muss innerhalb
eines Bereichs kleiner "Widht + Logoy” und groBer "Widht — Logop:” liegen. Wenn
dies der Fall ist, muf} eine Quantifizierung beziiglich der konzentrischen Kraft durch-
gefithrt werden (siehe Seite 27)). Sie muB groBer als Null sein (Ast 5) und kleiner als
90% einer Grenzkraft (Ast 7) (%-Zahl im Code wihlbar implementiert)

Fgrenz = maxQEsom(Lce>Fmax/emz (36)

bei der einzelne Muskelfasern eines realen Muskels reiflen wiirden. Im Muskelcode
wird dies jedoch nicht simuliert, sondern die Kraft- Geschwindigkeitsrelation kiinst-
lich weitergefiihrt. Allerdings wird ein Vermerk gesendet. Ist die Kraft kleiner oder
gleich Null (Ast 4), so ist dies biologisch nicht sinnvoll, da der Muskel keine ne-
gativen Krifte aufbringen kann. Bei Kraft Null kann die Verkiirzung mit maxima-
ler Geschwindigkeit v,,,, zu Problemen fithren, da durch Ungenauigkeiten in der
Berechnung negative kontraktile Kréifte resultieren kénnen. Der Muskel muf} also
diesem Druck nachgeben. Deshalb wird die Hill’sche Gleichung am konzentrischen
Intervallrand mit einer groflen, aber endlichen Steigung mithilfe einer Geradenglei-
chung fortgesetzt. Diser Wert wurde nach Giinther [7] auf 1.05% gesetzt. Der andere
Intervallrand wird innerhalb des exzentrischen Blocks behandelt.

Die kontraktile Kraft wird nun mit der isometrischen verglichen. Die isometrische
Kraft gibt an, wie grofl die Kraft bei gegebener kontraktiler Lénge und Muskelak-
tivierung ist. Wenn die kontraktile Kraft echt gréfler als Null und kleiner als die
isometrische Kraft ist, bedeutet dies, dafl mehr Kraft aufgewendet werden kann und
das CE verkiirzt sich. Man befindet sich im konzentrischen Bereich. Die kontraktile
Kraft wird der konzentrischen Hill’schen Gleichung iibergeben.

Ist die Kraft grofler als die isometrische und kleiner als die Grenzkraft, so befindet
man sich im exzentrischen Bereich (Ast 6).

Ist die Kraft grofier oder gleich 90% der Grenzlast (Ast 7, bei 570N), so wird ent-
sprechend dem konzentrischen Intervallrand die Steigung der Hill’schen Gleichung
ebenfalls auf 1.05% gesetzt. Die Geradengleichung wird hier schon bei diesem Wert
angesetzt, da die Grenzlast einer Singularitit der exzentrischen Hill’schen Gleichung
entspricht, d.h. fiir diese Kraft ist kein Funktionswert definiert (Ast 7, bei 575N):
vop — 00 fiir F' — Fyrep,

Nun werden die beiden Langenbereiche auflerhalb des Definitionsbereiches behan-
delt. Befindet sich der Muskel unterhalb des Uberlappbereichs (Ast 1), so kann der
Muskel nicht mehr kontrahieren und keine Kraft mehr aufbringen. Die Kontrakti-
onsgeschwindigkeit wird auf Null gesetzt und die kontraktile Lénge bleibt konstant.
Befindet sich der Muskel oberhalb des Uberlappbereichs (Ast 3), so kann das CE
keinen Beitrag mehr leisten und die Kontraktionseigenschaften bestimmen sich al-
leine aus den Eigenschaften des PE und SE. Es ist Fogp = 0 und damit lautet das
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Kraftgleichgewicht (3.3)):
Frep(lor) = Fspr(lser) (3.7)
Man nimmt die Zeitableitung der Gleichung (i3.1)):
Intusk = lop + lsep (3.8)
und setzt die nach der Zeit abgeleitete Gleichung ((3.7))
OFpgE ; IFspr ;
—— log = l 3.9
iy “CF = Blggy SEF (3.9)
ein. Man erhélt folgende neue Gleichung fiir vog:
7 l us
lep =vop = Musk (3.10)
OF.
1+ ( don /8F§EE>
Olser

3.2 Validierung des Modells

Um das Muskelmodell zu validieren, wurde das sogenannte quick-release Experi-
ment simuliert. Dieses war die experimentelle Grundlage fiir Hills Ableitungen der

Geschwindigkeits-Kraft Kurve.

irri7a

Calch mechanism

o e j o
=

Stimulator
T
Tension
T
b. Time
4 Ax
Length Axp y
\t ¥ 1
) -
Time

Abb. 3.2: quick-release Ezxperiment nach Hill; Abbildung aus [16]
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Dabei werden isolierte Muskelfasern eingespannt (siehe Abbildung [3.2] a) und eine
Kraft in Form eines Gewichts angelegt. Die Fasern stellen sich auf die entsprechende
Lénge ein (b). Nun herrschen isometrische Bedingungen. Von diesem Ausgangszu-
stand aus wird nun die angelegte Kraft variiert.

Eine Analogie zwischen Last und Kraft des kontraktilen Elements wird angenommen.

Dieses Experiment wird nachgebaut:

Abb. 3.3: Modell fiir die Simulation des quick-release FExperiments

Die Muskelparameter sind diejenige des Bizeps.

Der Muskel ist in Abbildung [3.3] griin dargestellt, der Korper gelb und iiber den
roten unteren Punkt wird eine Gegenkraft angebracht.

Man ermittelt also die kontraktile Kraft fiir eine bestimmte kontraktile Lénge. Da
die konzentrische Kraft eine Funktion der Kontraktionsgeschwindigkeit, der kontrak-
tilen Lange und der Muskelaktivierung ist, wird zudem noch die Muskelaktivierung
auf Eins gesetzt. Der Muskel ist also vollsténdig aktiviert. Dies entspricht dem Ori-
ginalexperiment.
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Abb. 3.4: Sehnenldnge tber der Zeit aufgetragen. In geniigend groflem zeitlichen
Abstand zum Einstellvorgang (5.75 Sekunden) auf die Anfangslast Fy (360 N) wird
die Kraft in 20 Schritten von 378 N auf 0 N variiert. Man wartet also, bis sich die
kontraktile Ldnge entsprechend der Kraft Fy eingestellt hat und startet von dieser
Linge die Variation. Im konzentrischen Fall wird die Kraft erniedrigt. Man befindet
sich auf dem ‘absteigenden Ast’ der Kraft- Ldangenkurve (@ Der Kraftverlauf
wird mit einer Stufenfunktion simuliert. Bei Herabsetzung der Kraft verkiirzt sich
die Sehne.
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Abb. 3.5: Kontraktile Linge tiber der Zeit aufgetragen. Der Muskel kontrahiert kon-
zentrisch gegen die konstante neue Kraft (isotonisch). Die kontraktile Linge sinkt.
Die Linge zeigt als Reaktion ein Tiefpaffverhalten dhnlich eines R-C-Schwingkreises.
Beim griofiten Kraftwert wird das CE gedehnt; es stellt sich trotzdem ein Gleichge-
wichtswert ein, da die optimale Linge zuvor noch nicht erreicht worden ist. Es ist
also eine grifiere Krafterzeugung bei einer griofseren Linge maoglich. Dort stellt sich
das Kraftgleichgewicht aus Muskelkraft und angreifender Kraft ein.
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Abb. 3.6: Kontraktile Geschwindigkeit tiber der Zeit aufgetragen. Die Steigungen der
Lingenkurven (Geschwindigkeiten) kurz nach dem Anlegen der neuen Kraft ergibt
die Kontraktionsgeschwindigkeit des kontraktilen Elements. Die Auftragung ist aus
Griinden der Ubersichtlichkeit ausgeschnitten und vergréfert.
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Abb. 3.7: Die Geschwindigkeit iiber der neu angelegten Kraft aufgetragen ergibt den
konzentrischen Ast der Hill’schen Kraft-Geschwindigkeitsrelation fir den Bizeps.
Die Simulationsdaten werden mit der in der Zeichnung abgebildeten Gleichung ge-
fittet. Diese entspricht der Hill’schen Gleichung[2.13, wobei nichtkonstante, lingen-
abhdangige Grofien durch die Zahlen a,b und d ersetzt und anhand den Werten aus
Anhang [B abgeschiitzt werden. Die Fitwerte fir a,b und d sind in Tabelle ange-
geben.
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Abb. 3.8: Die Lingendnderung der Sehne tiber der nachfolgenden Kraft aufgetragen
ergibt den charakteristischen nichtlinearen Kraft-Lingen-Verlauf (Bizeps).
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Abb. 3.9: Hill’sche Gleichung fir Glutaeus (Gesdfsmuskel, andere Lingenverhdltnisse
von CFE und SE, griflere Krifte). Die Werte fir die Fitgleichung sind in Tabelle
angegeben.

1
0.9
0.8
0.7
0.6
0.5
0.4
0.3
0.2
T
-

[m/q]

100 150 200 250 300 350 400
[N]

Abb. 3.10: Der exzentrische Bereich: Linge ist noch kleiner als die optimale, sodaf
eine Verlingerung auf einen Gleichgewichtswert stattfinden kann. Es wird von einer
Kraft ausgegangen, die kleiner als die isometrische ist. Dann wird eine gréfiere Kraft
angelegt, sodafs die Muskellinge sich exzentrisch auf die entsprechende isometrische
Ldnge vergrofert.
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’ H geschitzter Anfangsweﬁ‘ Wert aus Fit| Standardabweichung (%)‘

0.30 0.72 3.6
b 1.25 3.36 2.7
d 0.25 2.40 3.5

Tabelle 3.1: Werte fiir den Fit der Hill’schen Gleichung aus dem quick-release Expe-
riment (Bizeps).

’ H geschitzter Anfangswert‘ Wert aus Fit| Standardabweichung (%)‘

a 5.8 107

5.8 -107

2.15

b 0.100

0.10003

0.02

Tabelle 3.2: Werte fiir den Fit der Sehnengleichung (Bizeps).

’ H geschitzter Anfangswert‘ Wert aus Fit| Standardabweichung (%)‘

0.40 0.54 9.5
b 1.25 1.16 2.7
0.25 0.35 7.2

Tabelle 3.3: Werte fiir Glutaeus.

Bewertung

Die Auswertung dieses simulierten Experiments zeigt folgendes:

Fiir die Sehnengleichung konnte die simulierte Kurve gut mit den aus Gleichung
und den Werten aus Anhang [B| abgeschitzten Anfangswerten gefittet werden.
Demnach reproduziert der Code das quick-release Experiment. Dies 14t den Schluf
zu, dafl die Sehneneigenschaften, die im Code implementiert sind, die Natur abbilden
und somit validiert sind.

Leider konnen die Kurven fiir den Bizeps nicht so gut gefittet werden. Der Fit fiir
den Glutaeus zeigt eine bessere Ubereinstimmung.

Mogliche Erkldrungen konnten darin begriindet sein, daf§ das in-vivo Experiment
nicht originalgetreu virtuell simuliert werden konnte.

Im simulierten Experiment wird fiir die Hill’sche Gleichung der Geschwindigkeits-
wert kurz nach Nachlassen der Kraft verwendet. Moglicherweise ist die Abfrage nach
diesem Wert nicht genau genug. Auflerdem miifiten die Geschwindigkeitsermittlun-
gen von Hill simuliert werden.
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3.3 Agonist-Antagonist Modell

Da ein Muskel keinen Druck aufbringen kann, gibt es zu jedem Muskel (Agonist)
einen Gegenspieler (Antagonist). Diese Funktion wird auch teilweise durch die Schwer-
kraft ausgeiibt. Es gibt viele Mechanismen, mit denen Muskeln zusammenwirken [3].
Um Aktivierung des Antagonisten (Kokontraktion) zu untersuchen, wird im folgen-
den ein Modell gebaut, das aus zwei Muskeln besteht (siehe Seite [41]).

3.3.1 Wahl der Muskeln

Das von mir entworfene Modell erhélt vereinfachend nur zwei Muskeln (siehe Seite
und . Diese sind der jeweils lange Kopf des triceps brachii und des biceps bra-
chii.

o'y ,W\ 1
.20.8 ," “\
b o] 0.8
06
g 06
EM .
Loz .,
g . O 28/ 02
TRI (Iong) 0 0.56/," BIC (|6‘ng)
0.4 08 1 12 14 16 o ——
norma"zed |ength 0.4 0.6 0.8 1 1.2 14 1.6

Abb. 3.11: isometrische Kraft-Lingenkurve fiir langen Kopf des Trizeps (links) und
Bizeps (rechts) mit zugehdrigen Armpositionen. Die Operationsbereiche der Mus-
keln sind aufgetragen. Die Quantitdt der Krafterzeugung ist in Prozent der Maxi-
malkraft (F}) ausgedriickt. Welchen Bereich ein Muskel auf seiner isometrischen
Kraft-Lingekurve ausnutzt, hangt vom Hebelarm und von der optimalen Ldnge ab.
Die beiden Muskeln haben dhnliche optimale Lingen, aber der Trizeps nutzt aufgrund
seines kleineren Hebelarmes nur 28% seines Operationsbereiches aus. Diese beiden
Muskeln wurden fiir mein Modell gewdhlt, da sie tiber einen grofien Ldngenbereich
Kraft erzeugen konnen; Abbildung aus [17]
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Der caput longum des zweigelenkigen Trizeps entspringt am wirbelsdulennahen Teil
des Schulterblattes. Der Ansatz befindet sich am Olecranon der Ulna (Elle). Der Ur-
sprung des spindelférmigen Bizeps befindet sich ebenfalls an der Scapula (Schulter-
blatt) und zieht durch das Schultergelenk. Die Endsehne setzt am Radius (Speiche)
an. Fir ausfiihrlichere Informationen siehe [21]. Die Geometrien und Massen der
Segmente konnen von einem Programm namens 'Calcman’ berechnet werden. Die-
ses benotigt hierfiir Grofle, Gewicht und Geschlecht. Die Parameter meines Modells
sind die einer 168cm groflen, 55kg schweren Frau.

Es war leider nicht moglich, die Ansatz- und Ursprungspunkte der Muskeln von
experimentellen Daten (Pandy et al. [4]) auf mein Modell zu iibertragen, da die
Daten aus dem "human male dataset’ den Modellparametern Grofle, Gewicht und
Geschlecht nicht entsprechen.

Die Ansatz- und Ursprungspunkte des Modellmuskels werden in Anlehnung an reali-
stische Punkte gewéhlt. Fiir die Ausgangsposition des Modells werden in Anlehnung
an Abbildung die Winkel- und Langenverhéltnisse iibernommen.

Das Modell ist geometrisch eingeschrénkt, um gegen Uberstreckung gesichert zu
sein und die endliche Flexion durch Gewebsteile zu beriicksichtigen. Dazu wird ein
Federdampferelement zwischen einer Anschlagsebene und der Hand definiert. Der
Operationsbereich ist auf Seite 41| zu sehen.

Ein weiterer Zusatz zum Modell ist die Umlenkung (siehe Seite [41)). Da die Mus-
keln bei der Bewegung Gelenke tiberstreichen (z.B. der Trizeps das Ellbogengelenk),
miissen sogenannte Umlenkmarker gesetzt werden, die gewéhrleisten, dafl der Mus-
kelstrang nicht durch die Segmente zieht, sondern umgelenkt wird. Vereinfachend
ist ein konstanter Hebelarm angenommen. Die beiden Umlenkmarker pro Muskel
sind also auf die Oberflache einer Kugel mit dem Radius des Hebelarms gesetzt. In
Abbildung ist der Verlauf der Bizepslange iiber dem Winkel ¢ aufgetragen.

0.114
0.113
0.112
0.111

011
0.109
0.108
0.107

[m]

16 165 17 175 18
[red]

Abb. 3.12: Lingen- Winkeldiagramm fiir den Bizeps
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Abb. 3.13: Hebelarm R tiber dem Winkel aufgetragen.

Da die Steigung dng anndhernd konstant ist, sollte der Hebelarm konstant sein

(siche Abb. . Das Vorzeichen der Steigung und somit des Hebelarms sind posi-
tiv fiir eine Verldngerung des Bizeps.

Der Hebelarm ist nicht exakt konstant, da nur zwei Umlenkpunkte gesetzt sind.
Demnach verlauft der Muskelstrang nicht genau auf einer Kreisbahn mit konstan-
tem Radius. In vivo éndern sich die Hebelarmverldufe [4] iiber einen Winkelbereich.
Die meisten Gelenke sind keine reinen Drehgelenke. Die Bewegung am Knie erfolgt
beispielsweise als kombinierte Gleit- Drehbewegung [21].

Die Kraftroutine mufl auf den veranderten Muskelverlauf angepafit werden.

Das Setzen der Zeitpunkte, bzw. der Winkelzusténde, bei denen der 'moved Marker’
an die entsprechende, durch den Umlenkmarker gekennzeichnete Stelle hiipfen soll,
ist ziemlich heikel, und nicht-addquates Hiipfen verédndert Langen und alle damit
verbundenen Verldufe derart, dafl die Kurven mit Peaks iiberséit sind. Wird der
Hiipfzeitpunkt zu spit gewéhlt, dringt der Muskelstrang schon in die Umlenkkugel
ein und durch das Hiipfen des Markers, das erst spéter stattfindet, wird die Léinge
sprunghaft vergéBert. Wird der Hiipfzeitpunkt zu frith gewéhlt, so hiipft der Muskel
quasi davon.

Der Code ist fiir eine dreidimensionale Anwendung implementiert, die Bewegung
jedoch zweidimensional, da die angebrachten Muskeln nur die Bewegung in einer
Ebene bewirken.
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Abb. 3.14: Skelett-Muskelmensch
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Armflexion innerhalb des zulidssigen Bereiches
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3.4 Die Modellsteuerung

Das Simpackmodell wird in Matlab/Simulink durch Regler gesteuert. Steuergrofie
ist dabei die Stimulation. Einige davon seien kurz skizziert.

3.4.1 [Einige intuitive Regler

Als erstes sind einige Regler dargestellt, die intuitiv das Modell steuern.

Modell Einschwingen

Der Aufbau dieses Modells in Matlab ist im Anhang abgebildet (sieche Anhang[A.2)).
Dieses Modell funkioniert folgendermaflen:

Die Ausgangswerte der Stimulation fiir Bizeps und Trizeps werden per Konstanten
vorgegeben. Der Regler ist folgendermafien aufgebaut: ist die Kontraktionsgeschwin-
digkeit negativ, so wird die Stimulation des Beugers erhoht, ist sie positiv, die des
Streckers. So soll ein Gleichgewicht erreicht werden.

Da das Modell triige ist, wird ein Winkel von 1,9 nach einem Uberschwinger bei
t=2,5 erreicht (Abb.[3.15)). Die Kontraktionsgeschwindigkeit des Trizeps zeigt noch
einen Peak wegen eines nicht optimal gesetzten Umlenkpunktes (Abb. 3.16)). Die
Muskelldngen werden zunéchst beide linger, da der Arm absinkt, und die Sehnen
werden entsprechend kiirzer (Abb. und . Dann verkiirzt sich der Bizeps,
der Trizeps wird gedehnt und die Sehnenléngen bleiben anndhernd konstant. Dies
resultiert aus deren groflen Steifigkeit. Die kontraktilen und seriellen Krifte sind
gleich, da die passive Kraft noch Null ist (Abb. . Die Uberlappfunktionen errei-
chen am Anfang der Bewegung (Bizeps) und am Ende (Trizeps) ihren Maximalwert
von Eins, was bedeutet, dafl die optimale kontraktile Lénge erreicht ist (Abb. .
Die kontraktilen Arbeiten sind positiv fiir exzentrische Dehnungen und negativ fiir
Kontraktionen (Abb.[3.26]). Die Arbeit des Bizeps wird deshalb erst bei einer Sekun-
de negativ, da die Arbeit iiber die Zeit aufgetragen ist und erst dann das Integral
itber Kraft und Weg kleiner Null wird, da zu Beginn am Bizeps Arbeit verrichtet
worden ist.

Bewertung

Dieses Modell ist noch sehr stark vereinfacht. Eine Bewegung kann jedoch generiert
werden. Die Vorgabe einer Stimulation muf} allerdings geraten werden. Als Verbes-
serung wird im nédchsten Modell die Angabe eines Zielwinkels und die Steuerung
mithilfe der Winkeldifferenz, was experimentell bewiesen ist [2], beriicksichtigt. Zu-
dem wird die Koaktivierung, also die gleichzeitige Aktivierung des antagonistischen
Muskels eingebaut werden.
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Steuerung mit Modell ’Einschwingen’
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Abb. 3.20: Aufbau der Muskelaktivititen
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Steuerung mit Modell ’Einschwingen’
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Modell Winkelgeschwindigkeitsdifferenz

Mit diesem Modell (sieche Anhang [A.3]) wird eine komplexere Steuerung angelegt.
AuBlerdem soll die Koaktivierung explizit beriicksichtigt werden.

Es wird mittels einer Winkelabfrage (rot in Abb. festgestellt, welcher Muskel an-
gesteuert werden soll. Dann wird die Winkeldifferenz aus Soll- minus Istwinkel auf die
Stimulation gegeben (blau). Gleichzeitig wird durch die zweite Winkelabfrage (oran-
ge) die Koaktivierung aktiviert. Diese wird mit der absoluten Winkelgeschwindigkeit
angesteuert (griin). Die Stimulation ist der Winkeldifferenz proportional. Gleichzei-
tig wird der entsprechende antagonistische Muskel mit der Winkelgeschwindigkeit
angesteuert.

Der Sollwinkel von 1.9 wird nicht ganz erreicht. Es treten Oszillationen um die End-
lage auf, da die Phasen der Stimulationen nicht so aufeinander abgestimmt werden
konnen, damit optimale Dédmpfung auftritt. Abhéngig von der Geschwindigkeit, der
Lange des CE und der Muskelaktivitéit ergeben sich geringfiigig andere Werte als
beim Modell 'Einschwingen’.

Um die Oszillation zu glatten, kann die Stimulation gleich einem konstanten Wert
gesetzt werden. Der Wert fiir die Bizepsstimulation, wie er gewéhlt ist, kann die
Schwerkraft nicht ganz ausgleichen (siehe Abb. . Der unregelméfBige Verlauf der
Trizepsgeschwindigkeit resultiert aus der Wahl der Parameter des Umlenkmarkers
(siehe Abb.[3.28). Das Modell schwingt immer stéirker um die sich absenkende Endla-
ge, da (z.B. bei t=2 in Abb. der Strecker aktiv wird, wenn die Bizepsstimulation
sinkt. Nimmt man nicht den Absolutbetrag von Geschwindigkeit und Stimulation,
sondern ersetzt die negative Stimulation durch eine Null (negative Stimulationen
sind nicht definiert, sieche Kapitel , so bleibt die Amplitude der Oszillation
und die Endlage konstant (siehe Abb. [3.44] b: nicht gleichgerichtete Stimulation). In
Abb. .42/ und [3.43]| sind jeweils die Komponenten eingetragen, die zur Stimulation
beitragen (siehe dazu Abb. . Y3 und 6 geben die Ansteuerung durch die Win-
keldifferenz wieder, y6 bzw. 4 die Koaktivierung fiir den Trizeps bzw. Bizeps durch
den jeweiligen Antagonisten. Y4 und 6 sind Null, da der Winkel nicht grofler als der
Sollwinkel wird. Der Trizeps wird nur durch die Koaktivierung aktiv. Abb. zeigt
die Bremsfunktion, die die Koaktivierung steuert. In Abb. ist die Stimulation
dargestellt, wie sie auf den Trizeps gegeben wird. Abb. [3.44] zeigt die Stimulation
nach Durchlaufen der Kraftroutine in Simpack, innerhalb derer die negative Stimu-
lation auf Null gesetzt wird.

Bewertung
Dieses Modell ist in der Lage, den Arm ungefahr auf eine gewiinschte Winkelposition
zu steuern. Es treten jedoch noch Oszillationen um die Endposition auf.
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Steuerung mit Modell "Winkelgeschwindigkeitsdifferenz’
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Steuerung mit Modell "Winkelgeschwindigkeitsdifferenz’
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Modell Bremsfunktion

Deweiteren wird eine Steuerung gebaut (siehe Anhang|A.4)), die die Koaktivierung
des Antagonisten (in diesem Falle der Trizeps) mittels einer Funktion steuert:

«

f(x) = 6(—%@2 (3.12)

Dabei bestimmt [ die Hohe, ¢ die Breite und x den Mittelpunkt des zu x symmetri-
schen Peaks. Das heifit, dafl die Koaktivierung schon vor Erreichen der gewiinschten
Endposition beginnt und grofler wird, je ndher das Modell dieser Endposition kommt.
Diese Bremsfunktion multipliziert mit der Geschwindigkeit ergibt die Steuerfunkti-
on. Das bedeutet, dafl der Antagonist stérker aktiviert wird, wenn das Modell schnell
gegen die Endposition strebt. Die Bewegung soll somit kurz vor Erreichen der End-
position abgebremst werden.

Auf Seite [p0|sind verschiedene Parametervariationen abgebildet. Die beiden unteren
Abbildungen zeigen den Verlauf der verwendeten Funktionen (a bis d).

Dieses Modell erreicht die gewiinschte Endposition in circa 1,5 Sekunden, abhéngig
von den gewéhlten Parametern. Die Stimulation betrigt ein Viertel ihres Maxi-
mums. Mit den Parametern der Kurve d (siehe Abb. ist der Bremspeak hoch
und steil. Deshalb schwingt die Trizepsstimulation mit einer grofleren Amplitude
und Frequenz als die anderen Modelle. Da die Stimulation zudem frither und stéarker
einsetzt, wird der Zielwinkel spéter angefahren und nicht erreicht (siehe Abb. .

Bewertung

Dieses Modell ist in der Lage, den Sollwinkel anzusteuern. Es treten noch Oszilla-
tionen um die Endposition auf.

Das Modell reagiert sensitiv auf die Bremsfunktion. Es mag als Nachteil angesehen
werden, dafl dieses Modell mit der willkiihrlich gewéhlten Bremsfunktion gesteuert
wird und die Geschwindigkeitsabhéngigkeit der Stimulation damit die Steuerung nur
unwesentlich beeinflufit. Dies ist demnach ein sehr ’kiinstliches” Modell.

Auflerdem miissen die Parameter der Bremsfunktion mit Bedacht gewihlt werden.
Die Wirkung der zu hohen Trizepsstimulation (sieche Abb. im Falle der Para-
meter bei d ist eine Behinderung des Bizeps derart, dafl der Zielwinkel nicht mehr

erreicht wird (siche Abb. |3.45)).
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Steuerung mit Modell 'Bremsfunktion’
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Steuerung mit Modell 'Bremsfunktion’
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Modell Winkelfunktion

Das folgende Modell unterscheidet sich von den vorherigen durch die Steuerung einer
winkelabhéngigen Funktion.

Bei diesem Modell (siehe Anhang wird wieder mittels einer Winkelabfrage
festgestellt, welcher Muskel angesteuert werden soll. Dann wird die Winkeldifferenz
aus Soll- minus Istwinkel auf die Stimulation gegeben. Zudem wird noch eine Abfrage
beziiglich der Winkelgeschwindigkeit durchgefiihrt. Diese wird verglichen mit einer
winkelabhéngigen Funktion (y12) (siehe Abb. [A.5]). Sie sieht folgendermaBen aus:
Die Winkeldifferenz wird mit einem wéhlbaren Faktor, dann mit einer Funktion
(Dead Zone) mulitpliziert, die das Signal bei anndhernder Gleichheit der Winkel
zu Null macht. Die betragsmiéflige Differenz aus Winkelgeschwindigkeit und der wie
oben beschriebenen winkelabhéngigen Funktion wird dann als Koaktivierung auf
den jeweilig anzusteuernden Muskel gegeben. Das Produkt aus Koaktivierung und
dem Anteil, der proportional zur Winkeldifferenz ist, ergibt die Gesamtstimulation.
Im Falle groBer Geschwindigkeit und kleiner Winkeldifferenz (siche Abb. [A.5] Ast
bei 'relational operator’ RO2), wird der Strecker koaktiviert. Die Bewegung wird
kurz vor dem Ziel abgebremst.

Bewegt sich das Modell schnell, ist die Koaktivierung gréfer und es wird stéarker
abgebremst.

Wenn die Geschwindigkeit klein und die Winkeldiffernez grof ist (RO3), wird der
Beuger koaktiviert. In Abb. ganz zu Beginn und bei circa 1,5 Sekunden sind
diese Bedingungen erfiillt.

Auch dieses Modell erreicht nach circa 1,5 Sekunde die hochste Postition. Zudem
wird der Wunschwinkel erreicht. Dieser wird jedoch nur ohne Graviatation erreicht.
Das ist jedoch vertretbar, da die situative Regelung, also die auf die Graviation
angepasste, eine Kleinhirnaktion ist und das Modell diese Steuerinstanz nicht beein-
haltet.

Die Bizepsstimulation ist mit einem Wert von 1 maximal. Die Stimulation bei Y6

(siche Abb. |A.5) ist Null, da der Sollwinkel grofer als der Istwinkel ist.

Dieses Modell kann den Muskel auch steuern, wenn eine Stufenfunktion angege-
ben wird, die zeitlich versetzt zwei Winkel vorgibt:
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Signal 2
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Abb. 3.51: Sollwinkelverlauf

Abb. zeigt die Winkelgeschwindigkeit und die mit ihr verglichene winkelab-
héngige Funktion y12 im Falle einer Vorgabe des Winkels in Form von Abbildung
[3.51] Abhénging von diesem Vergleich werden die Koaktivierungen y7 und y4 ge-
steuert (siehe Abb.[3.60jund [3.62)). Das absolute Produkt aus der Vergleichsfunktion
y12 und der Winkelgeschwindigkeit ergibt die Steuerfunktion, die auf den jeweiligen
Muskel gegeben wird.

Bewertung

Dieses Modell ist in der Lage, den Arm auf eine gewiinschte Winkelposition oder
mehrere, in Form von Stufenfunktionen vorgegebene Winkelpositionen, zu steuern.
Es treten jedoch noch Oszillationen um die Endposition auf.

Desweiteren kommt die Stimulation in Bereiche oberhalb des Definitionsbereiches
zwischen Null und Eins, was jedoch durch Anpassung der Parameter des Modells
vermieden werden konnte; allerdings auf Kosten der Schnelligkeit der Bewegung, da
die Stimulation geschwindigkeitsabhéngig ist.
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Allgemeines zu den intuitive Modellen

Die im vorigen Kapitel vorgestellten Modelle sind in der Lage, das Armmodell zu
steuern.

Es treten jedoch Oszillationen um die Endposition auf. Das System ist trage und
schwingt {iber die gewiinschte Position hinaus. Somit sind die Armposition und die
darauf reagierenden Stimulationen phasenverschoben. Als Abhilfe kann ein vorzeiti-
ges Bremsen, d.h. Koaktivierung des antagonistischen Muskels eingesetzt werden.
Eine andere Moglichkeit ist das Einsetzen eines PID-Elements. Dieses soll beziig-
lich einer Regeldifferenz (Winkeldifferenz) eine Grofie erzeugen, die proportional der
Amplitude, der Ableitung und des Integrals der Regeldifferenz ist [12],[8]. Je grofer
die Differenz, je schneller sie sich éndert und je ldnger sie andauert, desto groler die
Stimulation. Der integrale Bestandteil dieses Reglers regelt die Winkellage, abhén-
gig von der Phasenlage der Schwingung. Wenn diese unterhalb der Endlage erfolgt,
'zieht’ der I-Anteil das System auf die Endlage zu. Es ist jedoch schon bei einem
eindimensionalen, linearen System schwierig, die drei Konstanten der Regelung pas-
send zueinander zu wéhlen. Da es sich hier aber um ein nichtlineares System mit
voneinander abhéngigen Differentialgleichungen handelt, ist die einfache Anwendung
solcher Elemente nicht sehr erfolgversprechend.

Von Interesse ware noch die Ermittelung mechanischer Groflen wie Steifigkeit und
Dampfung als Zusammenhang zwischen Kraft und Lénge bzw. Geschwindigkeit. Die
Steigung der Kraft-Langenkurve gibt Auskunft iiber die Steifigkeit, die Steigung der
Kraft-Geschwindigkeitskurve gibt Auskunft iiber die Ddmpfung.

Die Auftragung der Kraft tiber der Lange (bzw. Geschwindigkeit) des kontraktilen
Elements ist allerdings problematisch, da die Kraft eine implizite Funktion mehrerer
zeitabhéngiger Groflen ist: F(v(t),1(t),q(t)).

Man miifite demnach alle GroBlen variieren und ordnen. Erforderlich wire ein Ex-
periment, bei dem nur eine Grofle alle Werte nacheinander durchfahrt, wahrend die
anderen Groflen jeweils konstant gehalten werden (Lénge konstant: quick-release
Experiment).

Die Ermittlung von Steifigkeit und Démpfung als Ableitung der Kraft nach Léange
bzw. Geschwindigkeit ist demnach schwierig. Die Kurven sind zudem keine geradlini-
gen Trajektorien, sondern es gibt Abschnitte mit annéhernd senkrechten Tangenten.
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3.4.2 Lambda Steuerung

Im Gegensatz zu den im vorigen Kapitel vorgestellten intuitiven Modellen, wird nun
ein physiologisches Modell vorgestellt, das auf experimentellen Messungen aufbaut

[2].

Das Feldmann’sche Lambdamodell

Die experimentellen Grundlagen fiir das Feldmann’sche Lambdamodell [2] basieren
auf dem Sehnenreflex. Um diesen genauer zu verstehen, folgt ein kleiner Exkurs in
die Nervenphysiologie:

Im Riickenmark befinden sich u.a. motorische Nervenzellen. Man nennt sie Mo-
toneurone. Diese senden elektrische Impulse an einen Muskel. Ein einziges Moto-
neuron innerviert eine bestimmte Anzahl an Muskelfasern. Muskelfasern und die
erregende motorische Nervenzelle bilden gemeinsam eine motorische Einheit. Das a-
Motoneuron innerviert die sogenannten extrafusalen Muskelfasern (efferente Bahn).
Diese Fasern sind hauptséchlich fiir den Muskelkraftaufbau verantwortlich. Das ~-
Motoneuron innerviert die intrafusalen Fasern. Zwischen diesen ist ein Rezeptor,
das dehnungssensitive Muskelspindelorgan, geschaltet. Die Riickkopplung an das
Riickenmark geschieht iiber sogenannte afferente Fasern einer Nervenzelle. Diese
werden sensorische Nervenzellen genannt. Sie befinden sich an der Riickseite der
Wirbelsdule auflerhalb des Riickenmarks. Die Endfasern der sensorischen Nerven-
zelle umschlieen das Spindelorgan und messen so die Dehnung. Die andere Nerve-
nendigung setzt auf dem Zellkorper des Motoneurons an und bewerkstelligt so die
Riickleitung und eine Verstarkung, da eine groflere Anzahl (=~ 100) a-Motoneuronen
erregt wird.

Das Feldmann’sche Lambda-Modell basiert nun darauf, dafl die Stimulation propor-
tional der Differenz aus momentaner Muskellange und Sollmuskelldnge ist. Dabei
wird die Muskelldnge gemafl obig erldutertem Prozefl ermittelt. Die Sollmuskellénge
wird vom ZNS vorgegeben. Feldmanns empirische Formel fiir die Stimulation der
Muskeln lautet:

Stim = a(lecg — ) + bvcg | ] (3.13)

Damit ist das Lambdamodell ein PD-Regler mit den Proportionalitdtskonstanten a
und b.
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Innerhalb meines Computermodells wird in Anlehnung an Giinther [7] folgende mo-
difizierte Gleichung verwendet:

(3.14)

STIM] :H(ZCE/j—(l—d))\j—FO'UCE/j) [ ]

LCEopt/j

Dabei lduft j iiber die einzelnen Muskeln. Die Parameter konnen wie folgt interpre-
tiert werden: k als Verstarkung, ¢ als indirekte Kokontraktion, A als Solldnge, o als
Dampfungskonstante.

Weitere Erkléarungen dieser Parameter folgen auf der néchsten Seite.

Da das afferente Signal ein Relativsignal beziiglich der optimalen Muskellédnge ist,
wird die Stimulation im Lambda-Modell auf L¢pgep: normiert.

Die Anderung der Sehnenlinge darf vernachlissigt werden [7]. Somit entspricht die
Anderung der Muskellinge derer des kontraktilen Elements.

Ist die kontraktile Lénge kleiner als die Sollange Lambda, so ist die Stimulation Null.
Ist sie grofler, so kontrahiert das CE geméf der Hill’'schen Gleichung.

Man beachte, dafl im konzentrischen Fall die Geschwindigkeit negativ ist.

Die Modellsteuerung: das Lambda-Modell

Dieses Modell setzt das modifizierte Feldmann’sche Lambdamodell in Matlabumge-

bung um (siehe Anhang[A.6] Abbildung und Formel [3.14)).

Die Bewegung kann durch Vorgabe von Solldnge (Lambda) fiir das kontraktile Ele-
ment des Trizeps und des Bizeps angesteuert werden.

Wenn nun z.B. der Agonist langer als gewiinscht ist, so kontrahiert er auf die Sollén-
ge. Da ein Muskel keinen Druck ausiiben kann (aufler durch die Gewichtskraft), wird
die Gegenbewegung durch die Aktivierung des jeweiligen Antagonisten bewerkstel-
ligt, der so angeordnet ist, dafl er das entsprechende Korpersegment entgegen der
Zugrichtung des Agonisten bewegt.

In einem ersten Schritt wird die Sollinge Lambda als Parameter (wéhlbare Zahl)
vorgegeben. Der Verlauf der Solldnge ist dabei unstetig, da er von Null auf die ent-
sprechende Linge steigt (siche Abb. [3.70).

Problematisch dabei ist, dafl die Stimulation noch nicht auf den Wert eingestellt ist,
der den momentanen Kraft- und Langenverhéltnissen des Modells entspricht.
Deshalb wird in einem zweiten Schritt eine Sollinge vorgegeben und dem Modell
die Moglichkeit gegeben, sich zu verspannen. Erst dann wird eine neue Sollédnge
vorgegeben. Dies entspricht der Eingabe einer Stufenfunktion nach einer bestimmten
Einstellzeit.
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Um die Unstetigkeit zu verringern, wird in einem dritten Schritt zwischen der alten
und neuen Solldnge kontinuierlich interpoliert. Die Solldnge wird demnach als zeit-
abhéngige Grofle in Form einer fallenden Geraden (bzw. steigenden Geraden fiir den
Strecker) vorgegeben.

Schritt Fins: Fingabe von Lambda als Parameter

Die Werte fiir die Sollangen des Trizeps und des Bizeps werden als Parameter vor-
gegeben. Diese sind so gewahlt, dafl sie zueinander in sinnvollem Zusammenhang
stehen (Endwerte von einem anderen Modell).

Die Parameter der Formel sind in Abbildung ersichtlich.

In Abbildung sieht man, wie sich die Muskelaktivitdt praktisch instantan als
Antwort auf die Stimulation aufbaut.

Das Lambdamodell beriicksichtigt die Kokontraktion indirekt durch den Parameter &
(siche Abb.[3.64lund [3.65]). Wird dieser grofier gewéhlt, so sinkt die Sollinge Lambda
und folglich steigt die Stimulation, was einer Verminderung der Kokontraktion durch
den Antagonisten entspricht.

Kappa als Verstarkung ist so gewahlt, dafl das Modell nach dem Loslassen nicht
absackt, die Muskeln das Armgewicht also tragen kénnen. Wird der Wert von Kappa
auf 0.7 gesenkt, so reicht die Verstirkung nicht aus (siche Abb. [3.67)).

Eine direkte Beriicksichtigung der Kokontraktion kann erreicht werden, wenn die
Lambdas nicht ’tiberlappen’, wenn also beide Muskeln verkiirzt werden sollen.

Die Kokontraktion erhoht die Gelenksteifigkeit und somit die Prézision des Errei-
chens einer Endposition.

Bemerkenswert ist, dafl keine Oszillationen um die Endlage auftreten, da die geeig-
nete Wahl der Gewichtung der Geschwindigkeitabhéngigkeit diese dampft.

Es wird somit eine Démpfung durch das zentrale Nervensystem integriert, welche
durch die Muskeln ausgefiihrt wird.

In den Abbildungen und sind die Winkel- und Stimulationsverldufe aufge-
tragen, wenn sowohl der Agonist als auch der Antagonist durch entprechende Wahl

der Lambdas aktiviert sind.
Hierfiir werden folgende Werte fiir Gleichung durch Ausprobieren gefunden:

Sollinge | Dimpfungskonstante | Verstdrkung | indirekte Ko- | optimale Linge

A o K kontraktion § LcEopt

Bizeps 0.04 0.1 1.3 0.05 0.12
Trizeps 0.09 0.1 1.0 0.05 0.12
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Steuerung mit Lambdamodell, Vorgabe von Lambda als Parameter
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Schritt Zwei und Drei: Eingabe von Lambda als Stufenfunktion und als
Gerade

Die Sollingen Lambda werden im folgenden jeweils als Stufenfunktion und als Ge-
rade vorgegeben (siche Abb. [3.70).

Die Stufe wird einmal zu Beginn (griin in Abb. entpricht Schritt Eins) und nach
Ablauf von acht Sekunden (blau in Abb. [3.72] entpricht Schritt Zwei) vorgegeben.
Im ersten Fall sinkt das Modell kurz ab, bevor es sich verspannt (siehe Abb. .
Im letzteren Fall ist der Einstellvorgang abgeschlossen. Der Winkel bleibt konstant
(siche Abb. ab t=3s).

Es zeigt sich, dal das Modell empfindlich auf die unstetige Verdnderung der Solldnge
reagiert. Dies ist verstdndlich, wenn man bedenkt, dafl man einen Anregungspeak
auf ein schwingungsfihiges System gibt. Dieser Peak bewirkt eine instantane Ver-
groferung der Stimulation (siehe bei t=8s in Abb. . Damit verbunden ist ein
etwas verspiteter Antwortpeak im Gelenkwinkelverlauf (sieche Abb. , t=9.5s).
Bei Vorgabe des gleichen Lambdas, einmal als Sprung und einmal als Gerade, zeigt
sich, daB bei letzterer Angabe der Winkel préziser, ohne einen Uberschwinger, er-
reicht wird (siche Abb. [3.71).

Dies 148t die Vermutung zu, dafl die Bewegungssteuerung beim Menschen {iber die
Vorgabe einer stetigen Trajektorie erfolgen konnte.

In Abbildung [3.74] ist der Einschwingvorgang bis t=2s erkenntlich. Erst dann hat
sich die Stimulation entsprechend den Léngen- und Kraftverhéltnissen eingestellt.
Die Stimulation ist demnach keine Folge der Vorgabe einer neuen Sollénge, sondern
Folge des Verspannungsvorganges. Der Verlauf der Stimulation sollte also nicht im
Sinne einer Bewegungsgenerierung interpretiert werden.

Von der eingeschwungenen Position aus bewirkt eine Stimulationserh6hung einen
sinnvollen Gelenkwinkelverlauf. Wird zudem noch der Solléngenverlauf annédhernd
vorgegeben, so resultiert eine kontrollierte und folgerichtige Bewegung.

Bei geringen Unstetigkeiten, die auch bei Vorgabe einer Geraden als Sollangenverlauf
im Stimulationsverlauf auftreten, wird der Winkel noch ohne Antwortpeak erreicht

(siche Abb. t=12s).

Anmerkung zu den quantiativen Verldufen der Abbildungen [3.73] bis B.75} Die Sti-
mulationen sind mit einem Faktor 30 multipliziert, um gemeinsam mit den Winkel-
verldaufen dargestellt werden zu kénnen.
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Steuerung mit Lambdamodell, Vergleich verschiedener Vorgaben von
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Bewertung des Lambdamodells

Das Lambdamodell ist in der Lage, auf eine Ziellinge zu steuern. Oszillationen um
den Zielwinkel werden geddmpft, sogar fiir Modelle ohne Gelenkreibung.

Die Vorgabe von sprunghaften Anderungen im Sollingenverlauf bewirkt allerdings
die Anregung des Modells als schwingungsfahiges System und sollte vermieden wer-
den. Die Vorgabe eines geradenformigen Verlaufs bewirkt eine kontrollierte Bewe-
gung.

Die Kokontraktion, d.h. die Aktivierung des antagonistischen Gegenmuskels, ist in-
direkt und direkt beriicksichtigt.

Die Gleichung 1a8t noch einige Parameter offen, sodafl die Wahl derer intuitiv
erfolgen muf}. Kriterium hierfiir ist die schnelle, zielgerichtete und nicht-oszillierende
Ansteuerung der Zielldnge.

Ein wesentlicher Nachteil des Lambdamodells ist die nicht-triviale Beziehung zwi-
schen Sollange und Winkel.

Es stellt sich ein Winkel geméf der Stimulation [3.14] ein. Die Sollinge bestimmt
nicht direkt die Stimulation, sondern wird noch modifiziert mit den Parametern der
Gleichung und der Kontraktionsgeschwindigkeit. Zudem beeinflufit der antago-
nistische Muskel und die momentanen Kraftverhéltnisse die endgiiltige Winkellage.
Somit ist das Lambdamodell nicht geeignet, auf einen bestimmten Winkel zu steu-
ern, sondern nur auf eine modifizierte kontraktile Lange. Zudem ist diese Lénge kein
einfach zu ermittelnder Wert, weder im Modell, noch im Realobjekt. Der Nachteil
besteht darin, dafl man keine maktroskopisch zugéngliche Gréfie vorgeben kann.

Im folgenden Kapitel werden Stimulationsverldaufe, die am Realobjekt gemessen wur-
den, dargestellt.
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3.5 In vivo-Messungen

3.5.1 Durchfiihrung und Auswertung der Messungen

Wir fiithrten Messungen an meiner Person durch, um Stimulationsverldufe der Mus-
keln zu ermitteln, die an der Armbeugung- und Streckung beteiligt sind.

Abb. 3.76: Mefaufbau im Biomechaniklabor Karlsruhe; Proband bewegt Masse nach
oben; Elektroden messen EMGs; Marker werden von Kamerasystem aufgenommen.

Anhand von aufgeklebten Markern werden die Trajektorien mit einem Fiinfkamera-
system aufgenommen. Das EMG wird an der Oberfldche mithilfe von Einmalklebe-
Elektroden gemessen.

Ausgehend von verschiedenen Gewichten (1.25, 2.5 und 5 Kilo) wird der Unter-
arm angehoben, gehalten und wieder abgelegt. Dies wird jeweils in drei verschiede-
nen Schnelligkeitsstufen (langsam, mittelschnell, schnell) durchgefiihrt. Der Ellbogen
bleibt dabei fixiert.

Die Signale folgender Muskeln werden aufgenommen (siehe Abb. : Bizeps longus
und lateralis (langer und duflerer Kopf), Brachioradialis, als Beuger; Trizeps lateralis
und longus als Strecker.

Zudem werden noch die maximalen Krifte gemessen, um die EMGs zu eichen (sie-
he Abb. . Dazu wird der Arm in verschiedenen Winkelpositionen statisch und
maximal angespannt. Um die maximale Kraft der Beuger zu ermitteln, wird auf
der Beugerseite (d.h. zum Korper hin) gegen eine gleiche Kraft (Druck der ande-
ren Hand) gearbeitet. Entsprechendes gilt fiir die Streckerseite. Der Winkel zwischen
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Unter- und Oberarm wird mit einem Goniometer gemessen. Dieser funktioniert nach
dem Prinzip eines Dehnungsmefstreifens. Eine Léngenidnderung erzeugt eine Wie-
derstandsénderung. Uber eine Wheatstonebriicke fillt proportional dazu eine Span-
nung ab. Die gemessene, kalibrierte Spannung ist dem Winkel proportional.

Es ist in seiner Rohform (Abb. noch nicht verwertbar. Mit einem von Veit
Wank geschriebenen Programm namens 'Diamess’ kann die Auswertung erfolgen.
Als erstes wird das Signal ausgeschnitten, sodaf es ab der ansteigenden Flanke des
Triggers ausgewertet werden kann. Dann wird es gleichgerichtet, sodafl eine Einhiil-
lende definiert werden kann. Dazu wird ein 'moving average’ (stochastischer Mittel-
wert mit Wichtungsabschwéchung nach aufien), gebildet. Zudem wird das Signal auf
die Maximalkraft normiert.

Das resultierende Signal (Abb. kann nach Zajac [29] mit der Stimulation STIM
(sieche Abschnitt verglichen werden.

EMG M.triceps longus [m¥]

4,000

Abb. 3.77: rohes EMG Signal in Millivolt (Kandle 2 bis 6); erster Kanal zeigt den
Triggerwert, ab dem die Synchronisation mit dem Kamerasystem erfolgt. Nach rechts
st die MefSzeit aufgetragen.
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EMG #.biceps longus [m¥

Abb. 3.78: EMGSs bei mazimaler Anspannung (Fp...); zweiter Kanal zeigt die Win-
kelposition; 18(° enpricht einer Armstreckung. Da die Maximalkraft nahezu unab-

hingig vom Winkel ist, kann die gesamte Bewegung auf eine einzige Mazimalkraft
normiert werden.

EMG M.triceps longus [ ]

EMG M.biceps longus [ ]

14.000

Abb. 3.79: bearbeitetes EMG Signal (augeschnitten, gleichgerichtet, gemittelt, nor-
miert).
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Abb. 3.80: Stimulationen tber MefSzeit aufgetragen bei Flexionsbewegung mit stei-
gender Schnelligkeit (siche Text), Gewicht: 1.25 Kilo. Bewegung
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Abb. 3.81: Stimulationen von Bizeps longus und Trizeps longus tiber Mefzeit aufge-
tragen; zusdtzlich ist noch der Ellbogenwinkelverlauf aufgetragen, Gewicht: 2.5 Kilo.
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Die Abbildungen bzw. zeigen die Stimulatonsverlaufe bei einer Last von
1,25 bzw. 2,5 Kilo.

Eine groflere Last erfordert eine héhere Stimulation.

Da die Stimulation geschwindigkeitsabhéngig ist, impliziert eine schnellere Bewegung
eine grofere Stimulation. Auffallend bei Last 1.25 Kilo ist demnach, daf die Stimula-
tion der Muskeln am hochsten bei der mittelschnellen, zweiten Flexion ist (sieche Abb.
[3.80)). Allerdings ist es schwierig, die Geschwindigkeit im Experiment zu steuern, da
man keine Instanz zur Messung der Geschwindigkeit relativ zur Geschwindigkeit ei-
ner vorangegangenen Bewegung hat. Kurz gesagt, die Geschwindigkeit ist subjektiv
und damit schwer steuerbar.

Bei grofieren Lasten scheint dieser Effekt nachzulassen (sieche Abb. [3.81]).

Die Stimulationsverlauf bei 5 Kilo ist dem von 2,5 bis auf die Grofle der Peaks dqui-
valent.

Bemerkenswert ist, dafl die Stimulationen der Strecker kaum phasenverzogert zu
denjenigen der Beuger sind. Es liegt eine gleichzeitige Aktivierung vor. Die Bewe-
gung ist demnach mit einer starken Ansteuerung des Antagonisten verbunden.
Dies steht im Einklang mit Messungen von Kashima et al. [I3]. Durch die Koakti-
vierung konnte die Bewegungskoordination préziser gesteuert werden.

Der Bizeps ist hauptséchlich beansprucht bei Beugungsbewegungen im FEllgogen-
gelenk, wenn sich die Hand in Supinationsstellung befindet. Dies (im Gegensatz zur
Pronationsstellung) entspricht der horizontalen Handhaltung mit Handfliche nach
oben. Der Brachioradialis ist bei Semipronationsstellung beteiligt. Dies ist bei der
Versuchsdurchfithrung der Fall, da das Gewicht in vertikaler Ebene gehalten wur-
de. Die Stimulation des Brachioradialis steigt bei der Flexion (Beugung). Bei der
Extension (Streckung) konnte die Stimulation zu einer Korrektur der Handstellung
beitragen, da entprechend der Zugrichtung dieses Muskels die Hand nach auflen
rotiert wird.

Der Bizeps lateralis scheint eine untergeordnete Rolle zu spielen (zumindest mein
Bizeps lateralis).

Der eingezeichnete Ellbogenwinkelverlauf zeigt, dal dieser mit der Stimulation des
Bizeps longus eng korreliert.

Das Absinken des Armes bei circa 4,8 und 11 Sekunden scheint durch ein Absinken
der Bizepsstimulationen und durch den Einflu8 der Schwerkraft realisiert zu sein.
Bemerkenswert ist, daf die Stimulation des Trizeps lateralis nicht steigt.

Schon zu sehen ist wiederum die anhaltende Bizepsstimulation beim Absinken,die
eine prizisere Bewegungssteuerung bewirken koénnte.

Bei allen Muskeln sieht man vor und nach der Bewegung eine anhaltende, kleine
Stimulation.
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Die detaillierte Interpretration der Stimulationsverldufe ist schwierig, da schon bei
der Mittelung die Stimulationsverldufe grob angenéhert werden. Auflerdem erfolgte
die Bewegung nicht notwendigerweise in einer Ebene. Seitliche Abweichungen waren
sicher nicht zu vermeiden.

3.5.2 Vergleich von Experiment und Simulation

Es sollen nun Experiment und Simulation verglichen werden.

STIM{],[red],[m]

20 | | " Stimulation Bi‘zeps‘ — ] 1.2 " Stimulation Bizéps |
' Winkelverlauf Winkelverlauf
2L Lambdaverlauf —— | —
S 08
S,
1.8 —_
5 — s 0.4 o
1. =
1.4
1.2 -0.4
6 8 10 12 14 16 18 20 1 2 3 4 5 6 7 8
t[s] t[s]
Abb. 3.82: Lambdamodell Abb. 3.83: reale Messwerte

In den obigen Abbildungen sind das Lambdamodell und die in-vivo Messung einan-
der gegeniibergestellt.

Aufgetragen sind die die Stimulation des Bizeps longus, der Ellbogenwinkelverlauf
und im Falle des Modells die Sollénge Lambda.

Die Werte sind folgendermafien umskaliert, um eine gemeinsame Auftragung zu er-
moglichen: Stimulation multipliziert mit einem Faktor 30, Sollange mit Faktor 20.

Der Vergleich der Stimulationen aus Messungs- und Simulationdaten ist nur bedingt
moglich. Das Modell korreliert nur grob mit der Realitét, da es eine vereinfachte Ab-
straktion darstellt (siehe Kapitel . Im Experiment hingegen konnte das Modell
nicht exakt nachgeahmt werden.

AuBlerdem sind die Zeitskalen nicht konsistent.

Qualtitativ zeigen sich jedoch folgende Gemeinsamkeiten: Der Winkelverlauf verlauft
dem Stimulationsverlauf folgend.

Allerdings sinkt in meinem Modell die Stimulation beim Absinken des Armes. Es
wird demnach keine Kokontraktion zur Feinkoordination bei der Extensionsbewe-
gung beriicksichtigt.
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Trotzdem reproduziert das Lambdamodell die Grobstrukturen realer Stimulations-
verlaufe.

Die in dieser Studie ermitteltep Daten sind natiirlich statistisch nicht relevant, den-
noch liefern sie einen groben Uberblick iiber das Verhalten der Muskeln.

Abschlieflend sei bemerkt, daf fiir eine realistischere Modellierung noch der Bra-
chioradialis und der Trizeps lateralis beriicksichtigt werden miifiten.



Kapitel 4

Zusammenfassung

Innerhalb dieser Arbeit wird ein (Hill’sches) Muskelmodell als neues Kraftelement
in ein dreidimensionales Mehrkorpersimulationsprogramm implementiert.

Damit wird virtuell ein Abbild des menschlichen Bewegungsapparates geschaffen.
Fiir die verschiedenen anatomischen Komponenten werden Kraftgesetze formuliert
(siche Kapitel [2.3). Unter anatomischen Komponenten versteht man passive Ele-
mente wie Sehnen und Muskelumhiillungen, und aktive Elemente wie kontraktile
Elemente.

Fiir die Kopplung der krafterzeugenden, aktiven Elemente an die Stimulation des
zentralen Nervensystems werden Aktivierungsdynamiken integriert (siehe Kapitel
2.3.4)).

Diese Differentialgleichungen beschreiben den Aufbau der Muskelaktivitdt. Dabei
kann zwischen der Hatze’schen- und Zajac’schen Aktivierungsdynamik gewéhlt wer-
den, deren Vor- und Nachteile in Kapitel dargestellt sind.

Aus dem Kraftgleichgewicht der beteiligten Elemente, der Aktivierungsdynamik und
der Hill’'schen Gleichung (Zusammenhang zwischen Kraft, Lange, Aktivierung und
Geschwindigkeit des kontraktilen Elements) kann die Kontraktionsgeschwindigkeit
des kontraktilen Elements ermittelt werden. Die Integration dieser kontraktilen Ge-
schwindigkeit ergibt eine neue Lénge. Ausgehend von dieser und der momentanen
Stimulation wird eine aktualisierte Muskelaktivitdt und letztlich Kontraktionsge-
schwindigkeit und Lénge errechnet. Die Bewegung des Armmodells erfolgt demnach
gemaf dieser Kraftroutine.

Ein menschlicher Arm wird als abstrahiertes Starrkérpermodell im Mehrkorpersi-
mulationsprogramms SIMPACK [23] modelliert. Die Modellgeometrien stammen
von einem Programm namens Calcman, das hier am Institut programmiert wur-
de. Es geniigen die Angabe von Korpergewicht, Korpergrofle und Geschlecht, um
Segmentlangen und Massenverteilungen zu ermitteln. Die Grundlage hierfiir bilden
statistische Daten der NASA [I8].

71
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Simuliert wird eine Flexionsbewegung des Arms. Der Steuerinput durch den Model-
lierers ist dabei die Stimulation.

Anhand dieser Stimulationseingabe wird mit einigen intuitiven Modellen, sowie dem
experimentell gestiitzten Feldmann’schen Lambdamodell [2] die Steuerung des Mus-
kelmodells durchgefithrt (siche Kapitel [3.4). Dieses erméglicht die Steuerung auf
eine vorgegebene Zielkonfiguration hin, da die Stimulation proportional der Diffe-
renz aus momentaner und Sollinge des kontraktilen Elements angenommen wird.
Die experimentelle Grundlage basiert auf dem Sehnenreflex, dem in Kapitel
eine detaillierte Beschreibung gewidmet ist.

Die Validierung erfolgt zum einen mit der Simulation eines von Hill konzipierten
sogenannten quick-release Experiments (siehe Kapitel . Auf diesem Experiment
basierend ermittelte Hill seine beriihmte Gleichung.

Anhand des quick-release Experiments wird das Kontraktionsverhalten eines isolier-
ten Elements in Abhéngigkeit einer angelegten Kraft untersucht.

Das Resultat der Simulation sind die charakteristischen Hillschen Kontraktionsge-
schwindigkeits-Last Kurven.

Desweiteren wurden an meiner Person Messungen der Muskel Elektromyogramme
durchgefiihrt (siche Kapitel [3.5.1)).

Diese EMG Daten werden bearbeitet, bilden in dieser Form die Stimulationsverlaufe
ab und konnen mit den simulierten Verldaufen verglichen werden.

Das empirische Lambdamodell [2] steuert das Armmodell anhand der Stimulation
bei Vorgabe eines Solldngenverlaufs der kontraktilen Lénge. Dabei sollte dieser Ver-
lauf kontinuierlich erfolgen, da ansonsten das Armmodell zu Schwingungen angeregt
wird. Oszillationen um die Endposition werden gedampft, sogar fiir Armmodelle
ohne Gelenkreibung.

Ein Nachteil des Lambdamodells mag darin gesehen werden, dafl die Ansteuerung
des Computermodells nicht in Form einer makroskopischen Grofle wie des Gelenk-
winkels erfolgt. Stattdessen wird der Sollangenverlauf der kontraktilen Lénge vorge-
geben. Diese Zielgrofle ist kein einfach zu ermittelnder Wert, weder im Modell, noch
im Realobjekt.

Desweiteren wird die experimentell bestédtigte Kokontraktion, das heifit die Aktivie-
rung des antagonistischen Muskels, nicht abgebildet. Jedoch tréagt die Kokontraktion
zur Bewegungsfeinkoordination bei und es wire demnach wiinschenswert, diese in
das Computermodell integrieren zu kénnen.

Dennoch ist die erfolgreiche Anwendung des Lambdamodells erfreulich in zweier-
lei Hinsicht: Zum einen ist damit die Regulierung des massebehafteten Modells ge-
lungen, zum anderen erfolgt die gesamte Bewegungskette nach physiologischen und
naturgeméflen Schemata. Somit gelang die realistische Abbildung des menschlichen
Bewegungsvorganges.
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Um eine bessere Abbildung der Realitdt durch das Modell zu schaffen, was je-
doch nicht Ziel dieser Arbeit ist, miissen weitere Muskeln integriert werden. Zudem
braucht man komplexere Segmentverbindungen, die die Freiheitsgrade der Rotati-
on und Translation realer Gelenke wiederspiegeln. Die Beriicksichtigung von Un-
terhautgewebe (z.B. Fettgewebe) als Schwabbelmasse und Ankopplung dieser an
die Knochen durch dissipative Kraftfunktionen [5, 6] kann bei der durchgefiihrten
Bewegung noch vernachléssigt werden. Bei schnelleren, reaktiven Bewegungen wie
Niederspriinge haben die Schwabbelmassen einen mafigeblichen Einflufl auf die Dy-
namik des Systems.

Um zukiinftig eine realistischere Modellierung und Simulation durchfiithren zu koén-
nen, ist es wiinschenswert, reale Hebelarmverlaufe, sowie Muskelverlaufs- und ansatz-
daten zu verwenden. Grofles Interesse bestiinde demnach darin, eine Transformation
zu finden, die ausgehend von einfach zugénglichen Groflen wie Segmentlangen auf
innere, schwer zugéngliche Muskelparameter schlieen 148t. Das heifit, es wiirde die
Entwicklung eines weiteren Calcman durchgefiihrt.
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Anhang B

Werteangaben

Mg | Mgt ﬁ Width Arel B, Fma:c/eacz Slopefactor Lstort | FPEEmaz | USEE
[1/s] | [1/s] [] [] | [1/s] [] [ [] [] []
| 7.0 [ 50002 056 [025]225] 18 | 2.0 12 | 05 | o004 |

Tabelle B.1:
sind, aus [7].

Muskelparameter, die fir alle Muskeln und Sehnen identisch gewdhlt

Name von Sehne und Muskel|| Logopt | Finaz | Lseeo | Sump
m] | [N] | [m] | [N]

Glutaeussehne 0.027 | 2350.0

M. glutaeus maximus 0.147 12350.0

Bicepssehne 0.1 |940.0

M. biceps 0.173 | 400.0

Tabelle B.2: spezifische Muskelparameter, aus [7]. Sump entspricht nur F.., wenn es
ein einziges kontraktiles Element pro Sehne gibt. Es gibt Sehnen, an denen mehrere
kontraktile Elemente inserieren.
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