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Zusammenfassung

Das Ziel der Arbeit ist, die Methode der biomechanischen Modellierung und insbe-
sondere auch der dynamischen Vorwirtssimulation fiir die systematische Analyse von
Armbewegungen verfiigbar zu machen, weil diese Technik ein vertieftes Verstdndnis der
Wechselwirkung der an verschiedenen Gelenken wirksamen Drehmomente ermdglicht.
Wir halten das fiir eine wesentliche Ergénzung zur inversen Dynamik, die die interak-
tiven Drehmomente zunéchst lediglich zu ermitteln versucht. Dieses Ziel wird ange-
strebt, indem eine konkrete Untersuchung zur Koordination von Mehrgelenksbewegun-
gen durchgefiihrt wird, die {iber das Beispielhafte hinaus neurophysiologische Relevanz
hat. Dabei wird anhand des Beispiels jedoch besonders auf die relevanten methodischen
Aspekte und auf grundsétzliche Probleme der biomechanischen Analyse eingegangen.

Es wurden bei je 9 Kleinhirnpatienten und gesunden Probanden freie Armbe-
wegungen untersucht. Die Aufgabe war dabei, eine Rotation im Schulter- oder El-
lenbogengelenk durchzufiihren, den Winkel des jeweils anderen Gelenks aber nicht zu
verdndern. Das biomechanische Modell wurde dabei auf vier Arten und Weisen ver-
wendet: (1) Invers-dynamische Analyse der Bewegung zur Ermittlung der muskulidren
und interaktiven Drehmomente, (2) invers-dynamische Analyse kiinstlich verdnderter
Bewegungen zur Bestimmung der Kraftanforderungen der ,idealen* Bewegungen, die
die Anforderung genau erfiillen wiirden, (3) Simulieren der Bewegungen mittels sy-
stematisch verédnderter Drehmomentmuster und (4) Nachsimulieren der Bewegung mit
zusitzlichen mechanischen Elementen.

Es zeigte sich, dafl weder die Normalprobanden noch die Patienten die Aufgaben-
stellung exakt einhalten konnten, d.h. es gab immer eine leichte Bewegung im nicht zu
bewegenden Gelenk. Diese Bewegung war bei Patienten grofler als bei Normalproban-
den, bei beiden Gruppen stand sie im zeitlichen Zusammenhang mit den interaktiven
Drehmomenten, doch bei Patienten war diese Korrelation schwécher. Kleinhirnpati-
enten scheinen aktiv gegen die interaktiven Drehmomente zu arbeiten, wihrend Nor-
malpersonen in kontrolliertem Mafle eine passive Auslenkung durch die interaktiven
Drehmomente zulassen. In der Vorwértssimulation ergab sich durch Verstirken des
Aktivierungsmusters am nichtfokalen Gelenk zwar eine Reduktion der Bewegungsam-
plitude dort, aber ebenso eine Geschwindigkeitsreduktion der fokalen Bewegung. Die
Strategie der Normalpersonen scheint also effektiver oder 6konomischer zu sein. Wird
in der Simulation das Aktivierungsmuster am nichtfokalen Gelenk durch eine Drehfeder
ersetzt, so laBt sich die Bewegung dennoch reproduzieren. Auflerdem sind die Ergeb-
nisse fiir die Patienten mit einer Reduzierung der Dampfung dieser Feder gegeniiber
Normalpersonen vertréglich.



Dieses Untersuchung liefert weitere Unterstiitzung fiir die Hypothese, da} das
Kleinhirn erforderlich ist, um die im Verlaufe von Mehrgelenksbewegungen zwangslaufig
auftretenden dynamischen intersegmentellen Wechselwirkungen zu kontrollieren. Un-
sere Simulationsergebnisse lassen auflerdem vermuten, dafl die viskoelastischen Eigen-
schaften der Muskulatur einen wichtigen Faktor in der Bewegungssteuerung darstellen.
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Kapitel 1

Einleitung

Menschliche Armbewegungen zeichnen sich durch Zielsicherheit aus, auch wenn viele
Muskeln und Gelenke zu ihrer Ausfithrung koordiniert werden miissen. Sie sind aufer-
dem geschmeidig oder glatt und haben ein glockenférmiges Geschwindigkeitsprofil, was
wohl einer der Griinde ist, weswegen die Bewegungen von Menschen gemachter Robo-
terarme fiir uns immer unbeholfen und kantig wirken. Dies gilt fiir viele verschiedene
Aufgaben, Bewegungsgeschwindigkeiten, Lasten und Bedingungen. Die Aufgabe, ein
Mehrkorpersystem wie den Arm so zu steuern, ist vor allem deshalb alles andere als
einfach, weil die ,,korrekte“ Ansteuerung eines Gelenkes von den Kriften an den ande-
ren Gelenken — Stichwort: interaktive Drehmomente — und von der Lage im Raum
— Stichwort: Gravitation — abhéingt. Auflerdem ist sie in komplizierter Weise von
der beabsichtigten Bewegungsgeschwindigkeit abhingig. Wie das Nervensystem diese
Aufgabe trotzdem so elegant bewiltigt, ist eine bis heute im Grunde unbeantworte-
te Frage. Es wird auf vielen verschiedenen Ebenen daran gearbeitet, angefangen von
Einzelzellableitungen im Gehirn bis hin zu kinematischen Studien, um die dufersten
Enden der zu untersuchenden Wirkungskette zu nennen.

Daj$ das Kleinhirn notwendig ist, um die Bewegungen so zu gestalten, ist be-
reits seit langem aufgrund klinischer Beobachtungen deutlich: Patienten mit Klein-
hirnlédsionen sind nicht in der Lage, derart akkurate, geschmeidige Bewegungen zu
machen, wie sie bei Gesunden die Regel sind. Diese Beobachtungen gehen weit in
das letzte Jahrhundert zuriick (siehe z.B. Stein (1986) und Thach et al. (1992) fiir
einen historischen Uberblick), doch der bislang grofite Fortschritt im Verstiindnis der
Kleinhirnfunktion liegt sicherlich in den Arbeiten von Gordon Holmes (1917; 1939),
der systematisch die Ausfille nach Schuflverletzungen des Kleinhirns bei Soldaten des
ersten Weltkriegs studiert hat. Er schreibt:

(The cerebellar ataxia is partly due to) the absence or disturbance of the
proper synergistic association in the contraction of agonists, antagonists,
and fixating muscles, which assures that the different components of an
act follow in proper sequence at the proper moment, and are of the proper
degree... There is often a tendency to an irregular spread of the innervation
to other muscles than those which under normal conditions execute the act.
(Holmes, 1939)
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Seine Arbeiten sind nach einhelliger Meinung bis heute uniibertroffen, und so kann
es auch in dieser Arbeit nicht darum gehen, der Klarheit dieser Worte noch etwas
hinzuzufiigen. Stein (1986) geht sogar soweit zu sagen, unser heutiges Verstindnis der
Kleinhirnfunktion reiche nur wenig iiber das Holmes’ hinaus, und wenn, dann nur, weil
in der Zwischenzeit technische Fortschritte auf dem Gebiete der Neuroanatomie unser
Wissen iiber die Verbindungen des Kleinhirns mit anderen Teilen des Nervensystems
vergroflert hétten.

In der Tat kann man feststellen, dafl trotz der langen Zeit und vielen Forschungs-
bemiihungen z.B. nicht mehr als relativ vage Spekulationen dariiber existieren wie das
Kleinhirn zur Bewegungssteuerung beitrdgt. Dies steht in krassem Gegensatz zu der
Entwicklung der technischen Mdoglichkeiten (nicht nur auf dem Gebiet der Neuroana-
tomie), die fiir diese Bemiihungen zur Verfiigung stehen. Man kann z.B. inzwischen
Armbewegungen im dreidimensionalen Raum mittels optoelektronischer Kamerasyste-
me aufzeichnen, mittels Kraftmefiplatten die Standunsicherheit der Kleinhirnpatienten
untersuchen oder mittels in Kontaktlinsen eingearbeiteter Spulen alle drei Kompo-
nenten der Augenbewegungen genau messen — also nicht nur die beiden Winkel der
Blickrichtung, sondern auch die Rotation des Auges um die Blickrichtungsachse, die
Torsion genannt wird. Computer erméglichen zudem heute Auswertungen der Bewe-
gungen, die wie die vorliegenden Analysen vor 20 Jahren nicht denkbar waren.

Ob man Steins Einschétzung teilt, ist wohl vor allem davon abhéngig, ob man
bereit ist, die neuen, apparativ ermittelten quantitativen Beschreibungen der Bewe-
gungen als Fortschritt gegeniiber den genauen qualitativen Beschreibungen Holmes’
zu betrachten. Der Vorteil, da$8 sie die Uberpriifung von Modellen im quantitativ-
statistischen Sinne erlauben, steht der Unanschaulichkeit und klinischen Unbrauchbar-
keit gegeniiber.

Einige der vielversprechendsten der erwidhnten Spekulationen gehen dahin, daf
das Kleinhirn die Aufgabe habe, bei Mehrgelenksbewegungen aus der geplanten Bewe-
gung eines Gelenkes heraus die interaktiven Drehmomente, die sie iiber die dynamische
Wechselwirkung innerhalb des Mehrkorpersystems auf die anderen Gelenke ausiibt,
vorherzusagen und fiir eine entsprechende Anpassung der muskuldren Drehmomente
in diesen Gelenken zu sorgen (Bastian et al., 1996; Topka et al., 1994; Topka et al.,
1996b). Um derartige Hypothesen mit Experimenten testen zu kénnen, wurden von
verschiedenen Autoren planare invers-dynamische Gleichungen fiir den menschlichen
Arm aufgestellt, die sich allerdings nicht gleichen. Diese Unstimmigkeit zu kléren und
zu einem verbindlichen Satz planarer Gleichungen zu kommen ist unser erstes Ziel.
Dariiber hinaus soll in dieser Arbeit auch ein Modell zur Vorwértssimulation solcher
Armbewegungen erstellt werden, denn die Vorwirtssimulation hat gegeniiber der in-
versen Dynamik viele Vorteile, wurde bislang aber nur in einem Falle mit einer ganz
anderen Fragestellung angewandt (Hollerbach & Flash, 1982).

Diese Arbeit reiht sich ansonsten ein in die Bemiihungen an der Neurologischen
Universitétsklinik Tiibingen, die Pathophysiologie der zerebelldren Extremititenmoto-
rik besser zu verstehen. Es wurde ein Experiment entworfen, das in Ergénzung der bis-
lang untersuchten Zeigebewegungen die Wirkung der interaktiven Drehmomente noch
besser sichtbar machen soll. Die Durchfiihrung und Auswertung dieses Experimentes
wird hier beschrieben und dient zugleich als Beispiel, um die biomechanischen Tech-
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niken anzuwenden. Wenn wir auch mit diesem Experiment nur einen kleinen Schritt
in Richtung auf eine weitergehendes Verstédndnis der Kleinhirnfunktion tun kénnen, so
bleibt zu hoffen, dafl die bereitgestellten Techniken sich in den néchsten Jahren fiir die
weitere neurophysiologische Forschung als hilfreich erweisen.

1.1 Das Kleinhirn und Modellvorstellungen seiner
Funktion

Das Kleinhirn (lat. Cerebellum) ist eines der faszinierendsten Teile des Gehirns: Ob-
wohl es z.B. nur ein Zehntel des Gesamtvolumens einnimmt, enthélt es mehr als die
Hilfte aller Neuronen. Es hat einen sehr regelméfligen Aufbau, der bereits viele Auto-
ren, auch iiber den neurowissenschaftlichen Bereich hinaus, zu Spekulationen angeregt
hat. Dieser Aufbau und die Ideen, die daraus fiir die Funktion des Kleinhirns folgen,
sollen das Thema dieses Abschnittes sein.

Caudate nucleus

Putamen
Intemal capsule

- Thalamus

Primary fissure-._____
Hemisphere

- Cerehella.r\ﬁedunc\es:
-~ Superior

Middle ‘\

Dentate _—
nucleus

Emboliform
nucleus

Globose nucleus
Fastigial nucleus

Tonsil

Abbildung 1.1:  Ansicht des Kleinhirns von hinten, entnommen aus (Kandel et al., 1991).
Ein Teil der rechten Hemisphére ist in der Zeichnung entfernt. Die paarig abgebildeten Struk-
turen ganz oben im Bild sowie der unten sichtbare Teil des Riickenmarks gehéren nicht zum
Kleinhirn. Die Nuclei globosi und emboliformis werden zusammen als Nucleus interpositus

bezeichnet (z.B. in Abb. 1.3).
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Abb. 1.1 zeigt das Kleinhirn von hinten, und man erkennt zum einen den Klein-
hirnkortex mit seiner stark gefalteten Oberfliche, sowie — in der Grafik nur angedeu-
tet — die Kleinhirnkerne, die sich im Innern des Kleinhirns befinden, und iiber die es
Informationen nach auflen gibt. Dieser gefaltete zerebellidre Kortex ist dabei der faszi-
nierende Teil: Sultan und Braitenberg (1993) haben gezeigt, daf er (beim Menschen)
in entfalteter Form eine Linge von ca. 2m haben wiirde! Die Breite wird allerdings
durch die Faltung kaum geéndert (man sieht auch in der Abbildung nur Querfalten),
so daf} der Kleinhirnkortex am ehesten einem langen Schal gleicht.

Parallel fiber
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Purkinje cell . il

\ r Purkinje cell layer

- / Q. Granular layer
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Granule cell i
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Abbildung 1.2: Der Aufbau des Kleinhirnkortex. Er besteht aus drei Schichten und nur fiinf
Arten von Nervenzellen. Die Ubersetzung der Bezeichnungen, soweit sie keine Eigennamen
sind, lautet: Basket cell = Korbzelle, Stellate cell = Sternzelle, climbing fiber = Kletterfaser,

Granule cell = Korner-Zelle und Mossy fiber = Moosfaser. Entnommen aus (Kandel et al.,
1991).

Mossy fiber

Nun besitzt dieser ,,Schal® wiederum einen hochgradig reguldren Aufbau: die-
ser Aufbau ist sehr homogen, — also an allen Stellen des Schals gleich — aber nicht
isotrop, wie wir noch sehen werden. Abb. 1.2 zeigt ein kleines Stiick des Kortex, ge-
schnitten sowohl in Richtung der langen Seite des ,Schals* (das ist die Schnittfléiche,
die zum Betrachter zeigt) als auch in Richtung der Falten. Der Aufbau ist recht einfach:
Es gibt drei Schichten, auflen die molekulare Schicht, dann die Purkinje-Schicht, und
schlieBlich die Korner-Schicht. In diesen drei Schichten angeordnet befinden sich fiinf
Arten von Nervenzellen: Sternzellen, Korbzellen und Golgi-Zellen sind Interneurone,
die uns im Rahmen dieser Arbeit nicht weiter beschéftigen konnen. Aufler ihnen gibt
es noch Korner-Zellen und Purkinje-Zellen. Die Korner-Zellen sind sehr zahlreich, ihre
10! Zellkérper machen die Kérner-Schicht aus. Ihre Axone jedoch steigen auf in die
molekulare Schicht, wo sie sich verzweigen und in Richtung quer zum Schal einige Mil-
limeter in beide Richtungen laufen. Wegen der grofien Zahl der Kornerzellen machen
diese Axone fast das gesamte Material dieser Molekularschicht aus. Schliefilich gibt
es noch die Purkinjezellen, deren Zellkérper in der zweiten Schicht angeordnet sind
und die die einzigen Ausgabeneurone des Kleinhirns darstellen. Diese Zellen haben
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einen abgeplatteten Dendritenbaum, der ldngs zum Schal weit in die Molekularschicht
verzweigt, aber quer dazu fast keine Verzweigung aufweist (vgl. dazu auch die bei-
den in Abb. 1.2 dargestellten Purkinjezellen). Durch diesen anisotropen Aufbau wird
ermoglicht, daf} viele Parallelfasern durch den Dendriten einer Purkinjezelle laufen, wo
ca. 200 000 von ihnen jeweils eine Verbindung mit der Purkinjezelle machen.

Die Eingabesignale zu den Parallelfasern stammen aus den Moosfasern (siehe
Abb. 1.2). Die Moosfasern sind Axone von verschiedenen Hirnstammgebieten, die auf
die Kornerzellen und damit iiber die Parallelfasern auf die Purkinjezellen wirken. Sie
transportieren Informationen aus verschiedenen Korperregionen in nicht direkt, aber
mittelbar benachbarte Bereiche des Kleinhirnkortex, so dafl kleine Gebiete des Klein-
hirns Informationen aus einer Korperregion erhalten, etwas groflere Gebiete jedoch
Informationen aus wvielen Korperregionen. Als Folge davon werden auch Signale aus
einer Korperregion an verschiedene Stellen des Kleinhirnkortex transportiert. Diese im
kleinen, aber nicht im Groflen homéomorphe Abbildung wird als frakturierte Somato-
topie bezeichnet.

Das neben den Moosfasern zweite wichtige zerebelldre Eingabefasersystem sind
die Kletterfasern. Eine Kletterfaser kommt von der unteren Olive und umwickelt ein
bis fiinf Purkinjezellen von ihrem Axon zum Soma und bis in den Dendriten hinein.
Dabei gibt es zahlreiche Synapsen, so daf sich eine der stirksten Verbindungen bildet,
die es iiberhaupt im Nervensystem gibt. Sie ist so stark, daf} bereits ein einziges Akti-
onspotential einer Kletterfaser ausreicht, um die Purkinjezelle zum Feuern zu bringen;
sie feuert dann in einem mehrfachen Aktionspotential, einem sogenannten , complex
spike“. Im Gegensatz dazu feuert eine Purkinjezelle mit einem einfachen Aktionspo-
tential (,simple spike“), wenn geniigend ihrer zahlreichen Parallelfaserverbindungen
aktiv waren.

Der Aufbau von Parallelfasern und Purkinjezellen reizte zu verschiedenen Vor-
schldgen tiber die Funktion des Kleinhirns. Die Grundidee hierbei ist, dafl ein Aktions-
potential, das eine Parallelfaser entlanglauft, in einer zeitlich definierten Abfolge — da
ja die Nervenleitgeschwindigkeit konstant ist — Signale bei bestimmten Purkinjezellen
abliefert.

Eine bereits recht alte Idee ist, dafl das Kleinhirn deshalb als Uhr verwendet
werden konnte (Braitenberg & Atwood, 1958; Braitenberg, 1967), weil durch diese In-
teraktion — quasi wie bei einer Kiichenuhr (Braitenberg, 1987) — rdumliche Muster
in zeitliche Muster umgewandelt werden, indem eine mit konstanter Geschwindigkeit
zuriickzulegende Strecke vorgegeben wird. Allerdings sind nicht viel ldngere Zeitab-
schnitte als einige Millisekunden erfaflbar, da die Linge der Parallelfasern auf wenige
Millimeter begrenzt ist und die Leitgeschwindigkeit eine Konstante darstellt.

Eine weitere Idee wire, dafl diese Struktur dazu verwendet werden konnte, sen-
sorische Informationen und/oder Informationen aus der Bewegungsplanung iiber ein
Korperteil bei der Ansteuerung anderer Korperteile zur Verfiigung zu stellen. Dies
wire besonders hilfreich bei der Ansteuerung einer Gliederkette, weil ja gerade dort die
korrekte Aktivitit eines Gelenks vom Bewegungszustand der anderen Gelenke abhéngt
(Thach et al., 1992).
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Ein wesentliches Problem bei diesen Hypothesen ist, daf} die aufgrund der be-
grenzten Linge der Parallelfasern zur Verfiigung stehenden Zeitintervalle nicht lang
genug sind, um die Grundlage fiir die Steuerung einer Willkiirbewegung zu bilden.
Dieses Problem kann gelost werden, wenn man beachtet, daf3 die im Gebiet einer Purk-
injezelle verlaufenden Parallelfasern nicht alle an der gleichen Stelle beginnen. So kann
ein Signal {iber einen ganzen Balken von Parallelfasern eine lidngere Strecke reisen,
die rdumlich-zeitlich zusammenfallenden Aktionspotentiale wiren dann eine Flutwel-
le (Braitenberg, 1987; Braitenberg et al., 1996). Solche Flutwellen konnten im Ex-
periment an einem herausgeschnittenen Stiick Kleinhirnkortex gezeigt werden (Heck,
1993). Im lebenden Organismus sollen sie dadurch entstehen, dafl die Kornerzellen in
der richtigen zeitlichen Abfolge aktiviert werden. Damit wirkt das System als eine Art
Geschwindigkeitsdetektor (Braitenberg, 1987), da die Flutwelle nur genau dann mit ei-
ner starken Amplitude auftritt, wenn die Eingaben wirklich in der durch die neuronale
Verschaltung vorgegebenen zeitlichen Sequenz eintreffen.

Auch die spezielle Anatomie des Kletterfasersystems reizt zu Spekulationen, dies-
mal iiber die Rolle des Kleinhirns beim Lernen von motorischen Aufgaben. Wenn man
davon ausgeht, dafl die Synapsen der Parallelfasern Informationen iiber das korrek-
te zeitliche Zusammenwirken verschiedener Korperregionen enthalten, dann miissen
wahrend des Lernens diese Synapsen gegebenenfalls modifiziert werden. Dies ist, nach
einer Theorie von Marr (1969) und Albus (1971) genau die Aufgabe der Kletterfasern.
Sie transportieren ein Fehlersignal zur Purkinjezelle, die auf dieses Signal durch Anpas-
sung ihrer Synapsen mit den Parallelfasern reagiert. Mit jedem complex spike ,lernt“
also die Purkinjezelle; und die Kletterfaser ist der , Lehrer*.

Es gibt eine Vielzahl von Arbeiten {iber die Beteiligung des Kleinhirns am moto-
rischen Lernen, die wir hier nicht nennen kénnen. Es ist insgesamt evident, daf3 ver-
schiedenste Aspekte motorischen Lernens bei Kleinhirnpatienten reduziert sind. Ein
bemerkenswertes Experiment soll hier dennoch vorgestellt werden: Gilbert und Thach
(1977) fiihrten eine Untersuchung mit Primaten durch, bei der die Tiere einen Hand-
griff in eine Zielposition bringen mufiten. Wurde das Gewicht am Handgriff geéndert,
machten sie Fehler, die sie erst langsam zu unterdriicken lernten. Wéihrend des Ex-
perimentes leiteten Gilbert und Thach (1977) die Aktivitét in den Purkinjezellen ab
und fanden wdhrend des Lernens eine erhdhte Frequenz von complex spikes, die wie-
der auf den Normalwert sank, nachdem der Affe wieder gelernt hatte, mit dem neuen
Gewicht fehlerfrei zu arbeiten. Nach dem Lernen war die Zahl der simple spikes dauer-
haft reduziert. Diese Studie unterstiitzt die Vermutung, dal wihrend des Lernens die
Kletterfasern aktiv sind und diese Aktivitdt einen bleibenden Eindruck im Kleinhirn
hinterlafit, und zwar in Gestalt der modifizierten Parallelfasersynapsen. Leider ist diese
Arbeit bisher weder repliziert noch durch eine komplementére Lisionsstudie ergénzt
worden, die gezeigt hitte, daf die Lernleistung in dieser Aufgabe reduziert wird, wenn
das Kleinhirn nicht mehr funktioniert.

Im Gegensatz zu der Homogenitéit des Kleinhirnaufbaus steht, dafl verschiede-
ne Bereiche der ,Schalfliche“ verschieden mit den anderen Teilen des Nervensystems
verbunden sind. Diese Bereiche sind im wesentlichen drei Zonen, die in Abb. 1.3
dargestellt sind: der ,Wurm* (vgl. auch Abb. 1.1, die die Namensgebung vielleicht
verstdndlich macht), die intermediéren und die lateralen Hemisphéren. Es ist bemer-
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Abbildung erklart,
wie sich das Kleinhirn
auf das  klassische
kreisférmige Diagramm
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(Kandel et al., 1991).
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kenswert, daf} also exakt die gleiche neuronale Struktur — und deshalb wahrscheinlich
auch die gleiche neuronale Grundoperation — fiir ganz verschiedene ,, Anwendungen “
benutzt wird, sei es bei der Planung oder der Ausfiihrung von Extremitéiten- oder
Rumpfbewegungen, oder auch bei der funktionell sehr andersartigen Steuerung von
Augenbewegungen. Aus diesem Grund treten bei Lisionen in den verschiedenen Teilen
auch verschiedene Symptome auf, die wir im néchsten Abschnitt kurz beschreiben wol-
len — wobei der Schwerpunkt auf der Extremitédtenmotorik liegt, die ja auch in dieser
Arbeit untersucht werden soll.

1.2  Ergebnisse aus klinischer Beobachtung

Wenn man Lisionen verschiedener Teile des Kleinhirns betrachtet, dann zeigt sich, dafl
sie — entsprechend der in Abb. 1.3 dargestellten Verbindungen — in vorhersagbarer
Weise zu unterschiedlicher Symptomatik fithren. Wahrend Schéden im Vorderlappen,
im vermalen Teil des vestibuldren Kleinhirns und in den zerebelldren Afferenzen zu
verschiedenen (und mittels quantitativer Posturographie durchaus unterscheidbaren)
Formen von Stand- und Gangunsicherheit fiihren, ergeben sich verschiedene Augen-
bewegungsstorungen, wenn der Flocculus, der dorsale Wurm oder der Nucleus fastigii
geschidigt sind (Dichgans, 1984).

Wihrend die vorstehenden Symptome uns in dieser Arbeit nicht oder nur am
Rande beschiftigen sollen, steht die dritte Symptomgruppe, die bei Schiden der late-
ralen zerebelldren Hemisphéren und des Nucleus dentatus auftreten, im Vordergrund.
Zusammen mit eher allgemein-zerebelliren Symptomen werden sie nun besprochen.

ATAXIE

Die zerebellidre Extremitédtenataxie zeigt sich klinisch vor allem durch eine Unsicherheit
bei dem Versuch, den Finger im groflen Bogen zur Nase zu fithren, durch Unsicherheit
beim Greifen, durch falsche Dosierung von Kraft (z.B. kann ein Patient ein rasch er-
griffenes Ei versehentlich zerdriicken), und schlie8lich durch ausfahrende Bewegungen
(Klockgether & Dichgans, 1992).

Dies hingt mit einigen grundsétzlichen Funktionsstérungen zusammen: Klein-
hirnpatienten haben eine gestorte zeitliche Koordination der Aktivierung von antago-
nistischen Muskelpaaren, eine gestorte Dosierung von Kraft, und ein verzogertes Be-
ginnen und Aufhéren von Willkiiraktivitat.

DYSMETRIE

Willkiirbewegungen, aber auch reflexartiges Wegziehen bei schmerzhaften Reizen, ge-
schehen bei Kleinhirnpatienten langsamer als bei Gesunden. Da sowohl der Kraftauf-
bau eines Muskels als auch seine nachfolgende Entspannung, aber auch die Aktivie-
rung seines Antagonisten langsamer erfolgen, fiihrt das selbst bei Eingelenksbewegun-
gen in der Regel zu einem sog. Uberschiefen (Hypermetrie), der Arm oder die Hand
kommt erst zur Ruhe, nachdem er die intendierte Endstellung passiert hat. Dafl man-
che Patienten auch ein Unterschiefien (Hypometrie) zeigen, kann aus einer aufgrund der
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gestorten Kraftdosierung zu klein geratenen beschleunigenden Kraft resultieren. Hol-
mes (1939) fiihrt es darauf zuriick, dafl Patienten, die schon (schlechte) Erfahrungen
mit dem Uberschiefen gemacht haben, willentlich kiirzer zielen. Dieser Grundgedanke
der Kompensation wird fiir die Diskussion eine wichtige Rolle spielen, auch wenn sie
nicht, wie es bei Holmes klingt, bewuf3t sein mufl. Im Gegenteil, es gibt neuere Ergeb-
nisse, die zeigen, dafl wenn eine Kompensation stattfindet, sie nicht mit dem Willen
oder Bewufitsein der Patienten zusammenhingt (Wild et al., 1996). Das Phénomen
des Uber- oder Unterschiefiens wird auch als Dysmetrie bezeichnet.

Zu den weiteren Defiziten, die bereits bei Eingelenksbewegungen deutlich wer-
den, gehort eine Irregularitit der Bewegungsgeschwindigkeit, ein h&ufiges Wechseln
von Be- und Entschleunigung wihrend der Bewegung, also ein krasser Verlust eben der
eingangs erwihnten Geschmeidigkeit und Reproduzierbarkeit der Bewegungen, die bei
Normalpersonen zu beobachten ist.

A Go

WI/_—
|
i
Abnormal .
:
Delay
B . . . . . .
Abceima 8 Abbildung 1.5: Diese Abbildung zeigt
' Normal drei Hauptsymptome zerebelldrer Erkrankun-
i gen in bezug auf Armbewegungen. (A) Ver-
| spitete, verlangsamte, und unregelméfigere Be-
wegungen (B) das im Text erklirte Dekompo-
sitionsphdnomen, (C) Dysdiadochokinese, die
Unfihigkeit schnelle oszillatorische Bewegungen
S s auszufithren. Entnommen aus (Kandel et al.,
1991).
c
Normal
Abnormal
TREMOR

Gegen Ende der Bewegung wird noch oft eine Folge von ruckartigen Korrekturbewe-
gungen oder ein regelrechter Intentionstremor um das Ziel herum beobachtet. Intenti-
onstremor nennt man einen Tremor, der bei der Anniherung an ein Ziel stirker wird.
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Haltetremor nennt man einen Tremor, der bei aktiver Fixierung des Armes gegen die
Schwerkraft auftritt. Er kommt auch bei Kleinhirnpatienten vor und hat dann eine
Frequenz von 2-3 Hz, was niedriger ist als die Frequenz beim Parkinsontremor und
beim essentiellen Tremor.

DYSDIADOCHOKINESE

Dysdiadochokinese bezeichnet die Unfdhigkeit, schnelle, oszillierende Bewegungen zu
machen (vgl. Abb. 1.5).

HYyPOTONIE UND HYPOREFLEXIE

Die Muskelgrundspannung (der Muskeltonus) zeigt sich darin, da§ der gesunde Muskel
auch im entspannten Zustand einen gewissen Widerstand bietet, wenn man ihn streckt,
z.B. indem man passiv ein Gelenk eines Probanden bewegt. Eine Verringerung dieses
Tonus ist ein Symptom zerebelldrer Erkrankungen, das nur bei akuten Lésionen zu
beobachten ist. Da die in dieser Arbeit untersuchten Patienten an langsam fortschrei-
tenden!, degenerativen Kleinhirnerkrankungen litten, trifft dieser Abschnitt nicht auf
sie zu, sondern wird der Vollstdndigkeit halber aufgefiihrt. Ein verwandtes Problem
ist, daf} der Dehnungsreflex, der auf schnelles passives Straffen des Muskels (z.B. mit
einem Reflexhammerschlag) mit Kontraktion desselben Muskels antwortet, schwécher
auslosbar ist. Diese Defizite kann man gut beobachten, wenn der Arm des Patienten
auf einer Latte ruht, die dann plétzlich nach unten weggezogen wird. Der Arm des
Patienten fillt sehr weit durch, wihrend Normalpersonen es gut schaffen, ihn bald zu
stabilisieren (Holmes, 1939).

Ein Symptom, das nach Holmes’ Einschitzung ebenfalls mit dieser Hypotonie
zusammenhéngt, ist das Fehlen des sog. Rebound-Phénomens. Wird der Arm isome-
trisch gegen einen Widerstand gebeugt, der dann plétzlich losgelassen wird, stoppt eine
Normalperson die durch die plotzlich ohne Gegenkraft bleibende Muskelkraft induzier-
te Bewegung binnen von Zentimetern. Bei einem Kleinhirnpatienten dagegen erreicht
der Arm eine hohe Geschwindigkeit und prallt in der Regel sogar gegen ein Hindernis.
Eine alternative Erkldrung dafiir wére, dal es explizite Brems-Funktionen gibt, bei
denen das Kleinhirn beteiligt ist (Dichgans 1984).

KRAFTLOSIGKEIT UND ERMUDBARKEIT

Kraftlosigkeit (lat. Asthenie) wurde von Holmes als ein priméres Symptom eingestuft.
Holmes berichtete eindriicklich {iber Patienten, die eine einseitige Lésion haben: Sie
klagen oft, der betroffene Arm sei schwerer, sie miifiten sich mehr anstrengen, um
ihn zu bewegen (Holmes, 1939). Das sind allerdings wiederum Patienten mit akuten
Lisionen gewesen. Vom heutigen Standpunkt aus scheint es sich bei der zerebelldren
Asthenie eher um den Eindruck von Schwiche zu handeln, der durch die langsameren
und unsichereren Bewegungen der Kleinhirnpatienten erzeugt wird. Insbesondere sind
Kleinhirnpatienten bei isometrischer Kontraktion im allgemeinen nicht schwécher(Mai
et al., 1988). Was man allerdings beobachten kann, ist ein langsamerer Anstieg der
Kraft. Es wird deswegen auch als Erkldrung fiir Defizite bei Mehrgelenksbewegungen

! Dies steht im krassen Gegensatz zu den von Holmes (1917) untersuchten Patienten, die sehr akute
Ausfille durch Schuf3verletzungen hatten.
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diskutiert, ob Koordinationsprobleme daraus resultieren kénnen, dafl bei schnellen Be-
wegungen die richtige Koordinationsstrategie fiir Patienten nicht durchfiihrbar ist, weil
sie die Kraftanforderungen in einem oder mehreren beteiligten Gelenken nicht leisten
konnen (Topka et al., 1996b; Massaquoi & Hallett, 1996).

WEITERE DEFIZITE BEI WILLKURBEWEGUNGEN, DEKOMPOSITION

Starker als bei Eingelenksbewegungen fillt die Behinderung der willkiirlichen Bewegung
auf, wenn mehrere Gelenke beteiligt sind. Zunéchst einmal werden sich die beschrie-
benen Defizite der Eingelenksbewegungen aus geometrischen Griinden mehr als nur
addieren (Holmes, 1939). Uber diesen Effekt hinaus scheinen aber Mehrgelenksbewe-
gungen in besonderer Weise von den Kleinhirnerkrankungen betroffen zu sein. Holmes
spricht von einer ,decomposition of movement“, einem Auseinanderfallen der Bewe-
gungsanteile der einzelnen Gelenke, die sich eigentlich zu einer harmonischen Gesamt-
bewegung erginzen sollten. Als eindriickliches Beispiel beschreibt Holmes die Aufgabe,
den anfangs mitsamt dem Arm iiber den Kopf ausgestreckten Zeigefinger zur Nase zu
fithren. Wéhrend bei Gesunden das Herabbeugen des Oberarmes und das Beugen des
Ellenbogengelenkes derart synchronisiert erfolgt, dafy die Fingerspitze einer anndhernd
geraden Linie folgt, klappt bei Kleinhirnpatienten oft zuerst der gesamte Arm nach
unten und der Ellenbogen wird erst nachher in Richtung zur Nase gebeugt (s. auch
Abb. 1.5). Diese Bewegung wurde also tatséchlich in die bei korrekter Koordination
gleichzeitig erfolgenden Bestandteile ,zerlegt®. Es ist klar, dafl hieraus Abweichungen
von den beabsichtigten Trajektorien (also in diesem Fall von der geraden Linie zur
Nase hin) folgen, die dem Patienten in vielen Alltagssituationen Probleme bereiten.

Wieweit diese auffillige Desynchronisation tatséchlich ein priméres Symptom und
damit auch ein Schliissel zum Verstdndnis der Funktion des Kleinhirns bei Gesunden
ist, ist Gegenstand einer Diskussion, die bereits im letzten Jahrhundert begonnen hat
und die Thach et al. (1992) lesenswert und ausfiihrlich darstellen: Wihrend Flourens
1824 aufgrund seiner Experimente mit Tauben und Babinski um die Jahrhundertwende
aufgrund seiner klinischen Erfahrung zu dem Ergebnis kamen, dafl das Kleinhirn spe-
ziell fiir die Koordination von Bewegungen zustéindig sei, habe der englische Neurologe
John Hughlings Jackson sich geweigert, Koordination als eine gesonderte Fakultit des
Nervensystems anzusehen: sie sei die Funktion des Ganzen. Luciani, der auch Holmes
beeinflufit habe, habe anfang des Jahrhunderts vehement die Ansicht vertreten, dafl
die beobachteten Defizite einfacher Bewegungen véllig ausreichten, um die Dyskoor-
dination zu erkldren. Er habe geschlossen, dafl die Funktion des Kleinhirns sei, einen
unterstiitzenden Einflul auf das restliche Nervensystem ausiibe, der notig sei, um die
Feinabstimmung der Bewegungen zu leisten.

Es ist vom heutigen Standpunkt aus eine ansprechende Hypothese, daf} das Klein-
hirn durch den speziellen anatomischen Aufbau von Parallelfasern und Purkinje-Zellen
besonders geeignet sei, das zeitliche Aufeinanderfolgen der Aktivierung der Segmente
entlang einer Gliederkette zu kodieren (Thach et al., 1992) und dementsprechend die
Aktivierung den physikalischen Gegebenheiten geméfl zu modulieren. Bei einem Weg-
fallen dieser Funktionalitit wire die direkte Abstimmung der passenden Eingelenks-
Bestandteile nicht mehr gegeben. Dafl Bewegungen doch noch méglich sind, wire da-
durch zu erkldren, daf} lediglich die modulierende Feinabstimmung der Bewegung fehlt.
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Auflerdem werden die Lésionen im allgemeinen nicht den gesamten zerebelldren Kortex
betreffen und hoéhere Zentren kénnen diese Aufgabe teilweise iibernehmen. Letzteres
wiirde dann auch die Langsamkeit erklidren und harmoniert sehr gut mit einer Stelle
bei Holmes (1939), der einen Patienten mit einer einseitigen Lésion zitiert: , The mo-
vements of my left arm are done subconciously, but I have to think out each movement
of the right (affected) arm. I come to a dead stop in turning and have to think before
I start again.

In dieser Arbeit wind eine etwas speziellere Hypothese eine Rolle spielen, die
besagt, dafy das Kleinhirn beim Umgang mit den interaktiven Drehmomenten entschei-
dend beteiligt ist. Wenn das der Fall wire, miiffite man einen Zusammenhang des Auf-
tretens dieser interaktiven Drehmomente mit den Abweichungen vom korrekten Ablauf
der Bewegung der Segmente beobachten. Wenn es also die Aufgabe des Kleinhirns ist,
die Abstimmung der Mehrgelenksbewegung in Hinblick auf die physikalischen Erfor-
dernisse zu bewerkstelligen, miiite man durch eine genaue Analyse dieser Erfordernisse
und durch die Quantifizierung ihrer Verletzung in Kleinhirnpatienten und Gesunden
dies nachweisen konnen.

Hierbei ist es besonders wichtig, dal man sorgfiltig die Effekte der Probleme mit
Eingelenksbewegungen beriicksichtigt, zumal sie sich ja — wie gesagt — aus geome-
trischen Griinden mehr als nur addieren. Zum Zwecke des Auftrennens dieser Effekte
ist die biomechanische Vorwértssimulation sehr geeignet, weil z.B. aus mehreren pa-
thologisch verdnderten Eingelenksbewegungen zusammengesetzte Gesamtbewegungen
simuliert werden kénnen. Aus diesem Grund kann man hoffen, dal wenn auch die vor-
liegende Arbeit nur einen kleinen Baustein zur Aufklarung der alten Diskussion und zu
zum endgiiltigen Nachweis eines genuinen zerebelldren Defizits bei Mehrgelenksbewe-
gungen liefern kann, sie vielleicht durch das exemplarische Bereitstellen verschiedener
biomechanischer Techniken weitere Arbeit erleichtert und damit mittelbar wirklich in
dieser Frage weiterhilft.

1.3 Quantitative Beschreibung der Armbewegun-
gen von Kleinhirnpatienten und Gesunden

In diesem Abschnitt geht es darum, verschiedene Methoden und Ergebnisse aus der
Literatur vorzustellen, die in bezug auf die Untersuchung zerebelldrer Defizite von
Bedeutung sind. Gerade zur Beschreibung gesunder Bewegungen gibt es dariiber hinaus
viele weitere Ergebnisse, die hier in diesem Rahmen wohl nicht einmal erwéhnt werden
kénnen.

DIE VERSCHIEDENEN EBENEN DER BESCHREIBUNG

Es gibt verschiedene Ebenen, auf denen eine quantitative Beschreibung der Bewegun-
gen erfolgen kann: Eine kinematische Analyse wird im allgemeinen als Angabe bzw.
Beschreibung der Orte bzw. Gelenkwinkel und daraus abgeleiteter Gréfien verstanden.
Im Gegensatz dazu verwendet eine dynamische Analyse (auch kinetisch genannt) An-
gaben iiber die in dem betrachteten System wirksamen Kréfte und Drehmomente. Ein
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dritter Aspekt der Bewegung ist das Elektromyogramm (EMG), d.h. die elektrische
Ableitung der Muskelaktionspotentiale, die mit einer Aktivierung des Muskels einher-
gehen.

Leider ist es trotz zahlloser Untersuchungen zum Verhéltnis von Kraft und EMG
— eine Bibliographie findet man z.B. bei Basmajian und de Luca (1985) — bislang
nicht in befriedigendem Mafle md&glich, den genauen Zusammenhang von Gelenkmo-
menten und EMG-Aktivierung zu erfassen. Es gibt dort grofie Unterschiede zwischen
einzelnen Personen und einzelnen Muskeln, die in der intersubjektiven Variabilitéit von
Muskelparametern, Hebelarmen und EMG-Fortleitung begriindet sind. Dies koénnte
auch einer der Griinde sein, daf} es in einer biomechanischen Analyse nicht leicht ge-
lingt, aus dem EMG die Gelenkmomente abzuschétzen (Hof et al., 1987).

Der Zusammenhang zwischen kinematischen und dynamischen Analysen ist da-
gegen eher zu einfach: Strenggenommen konnen die aufgrund aufgezeichneter Daten
ermittelten inneren Kréfte (sei es mittels invers-dynamischer Analyse oder auch durch
Anpassen der Ergebnisse einer Vorwirtssimulation) auch als kinematische Parameter
betrachtet werden, sind sie doch auch ,nur* Funktionen der gemessenen Gelenkwinkel
und ihrer Ableitungen. Darum la8t sich eine ganz strenge Trennung sicher nicht auf-
rechterhalten, ganz sicher nicht bei Eingelenksbewegungen, wo die muskuldren Dreh-
momente bis auf eine Konstante der zweiten Ableitung der Gelenkwinkel gleichen. Die
Frage wére — das ist ein wichtiger Teil dieser Arbeit —, ob man durch einen systema-
tischen Einsatz von Vorwértssimulation zu einer dynamischen Analyse gelangen kann,
die diesen Namen eher verdient.

BEMERKUNGEN ZUR ERFASSUNG DER BEWEGUNGSDATEN

Am Anfang einer quantitativen Analyse steht sicherlich die Aufzeichnung der Bewegung
bzw. Muskelaktivitdt. Zur Ermittlung der Bewegung wird in der Regel eines zweier
grundsétzlich verschiedener Verfahren verwendet. Man kann zum einen sogenannte
Manipulanden verwenden, in die die untersuchten Gliedmaflen eingespannt werden, so
daB nur noch ein Freiheitsgrad verbleibt. Ublicherweise dreht sich das Manipulandum
dann auf einer Achse, an der man mittels eines Potentiometers den Winkel abgrei-
fen oder sogar mittels eines Motors Perturbationen applizieren kann. Zum anderen
werden freie Bewegungen — im englischen etwas zutreffender ,unconstrained move-
ments* genannt — in zwei oder drei Dimensionen zugelassen. Deren Aufzeichnung
erfolgt dann mittels eines Kamerasystems, das die Position von reflektierenden Mar-
kern (ELITE) oder aktiven LED’s (Optotrac) im dreidimensionalen Raum aufzeichnet.
Auch Geréte auf Ultraschall-Basis sind inzwischen im Handel. In der neurologischen
Universitétsklinik Tiibingen, wo diese Arbeit durchgefithrt wurde, existiert ein Zwei-
Kamera-ELITE-System, das zusammen mit dem Versuchsaufbau unten noch genau-
er beschrieben werden soll. Fiir zweidimensionale Bewegungen sind auch sogenannte
Schreibbretter verbreitet, die die Position der Spitze eines speziellen Schreibgerétes auf
einer Tischplatte erkennen. Bemerkenswert ist hier vielleicht, daf} viele dieser Gerite
hergestellt wurden, um Architekten das digitale Erfassen ihrer Pline zu erlauben. Da
dies wohl ortliche, aber keine zeitliche Genauigkeit erfordert, ist die Abtastrate nur
ungefihr bekannt, und sie soll auch leicht schwanken.
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Abbildung 1.6: Der von N. Hogan entwickel-
te Zweigelenkarm zur Messung der zweidi-

mensionalen Endpunktposition. Entnommen

aus (Hollerbach & Flash, 1982).

Fig. 1. Experimental apparatus for measuring arm trajectories in
horizontal plane 5

Es gibt natiirlich auch andere Aufzeichnungsgerite, von denen wohl kaum eines so
umfangreich in der Literatur vertreten ist wie der von Hogan entwickelte Zweigelenkarm
(beschrieben bei Abend et al. (1982), siehe auch Abb. 1.6) dessen Stellung mittels zweier
Potentiometer in den Gelenken gemessen und in die x-y-Position des an seinem Ende
befindlichen Handgriffes umgerechnet wird.

Die Aufzeichnung des EMG erfolgt in der Regel durch auf die Haut aufgebrachte
Oberflichenelektroden. Dieses Verfahren hat als wesentliche Vorteile, daf es nichtinva-
siv ist und daf eine relativ stabile Schitzung des Aktivierungszustandes erfolgt, da eine
groBe Anzahl von Muskelfasern bzw. motorischen Einheiten? erfafit wird. Die Nachteile
sind eine grofle Variabilitét in der Beziehung Kraft-EMG, da z.B. die unterschiedlichen
Beschaffenheiten und Zustinde der Haut- und Fettschichten die Amplituden beeinflus-
sen und die fehlende Kontrolle iiber die tatsichliche Quelle des Signales, die gerade bei
in mehreren Schichten {ibereinanderliegenden Muskeln ein Problem (den sogenannten
crosstalk) darstellt. Wéhrend das erste Problem durch eine den eigentlichen Mes-
sungen vorgeschaltete Kalibrierungsprozedur gemildert werden kann (M.Manto, pers.
Mitteilung; Manto et al., 1995) ist bei dem zweiten nur eine Nadelableitung — also
die Plazierung von Elektroden im Muskel — ein wirklicher Ausweg. Nun ist das ei-
ne recht schmerzhafte Untersuchung und darum zu wissenschaftlichen Zwecken kaum
durchfiihrbar, auflerdem hat sie den Nachteil, nur wenige motorische Einheiten zu er-
fassen, so dafl die Variabilitdt des gemessenen Signals eher noch steigt. Eine gute
Einfiihrung in die grundlegenden Probleme und Methoden des EMG findet sich bei
Basmajian und De Luca (1985).

BEMERKUNGEN ZU GRUNDLEGENDEN PROBLEMEN DER BEWEGUNGSSTEUERUNG

Es gibt eine den Rahmen dieser Arbeit bei weitem sprengende Menge an Literatur zu
normalen Armbewegungen, deren Generierung und deren Eigenschaften; darum kann
hier nur ein Teil der vorliegenden Daten besprochen werden und Vollstdndigkeit wird
nicht angestrebt.

2Motorische Einheiten sind die durch ein spinales a-Motoneuron gemeinsam innervierten Muskel-
fasern zusammen mit diesem a-Motoneuron.
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INVERSE KINEMATIK, KOORDINATENYSTEME UND KINEMATISCHE REDUNDANZ

Eine der grundlegenden Entscheidungen zur Beschreibung der Bewegung ist die Wahl
des Koordinatensystems. Wenn z.B. die Hand eine Bewegung im Raum ausfiihrt, kann
man sowohl deren kartesische Koordinaten angeben, als auch die Gelenkwinkel im
Schulter- und Ellenbogengelenk betrachten. Hierbei treten zum einen natiirlich trigo-
nometrische Transformationen auf, und das bedeutet unter Umstidnden, daf} fiir eine
einfache Bewegung der Hand (z.B. mit konstanter Geschwindigkeit an der Schreibtisch-
kante entlangzufahren) die Gelenkwinkel komplizierte Funktionen sein kénnen. Diese
Aufgabe der ,inversen Kinematik“, also die Bestimmung des Satzes passender Gelenk-
winkel aus der zu erreichenden Endpunktposition, mufl vom Nervensystem in irgendei-
ner Weise gelost werden (Hollerbach & Atkeson, 1987), wenn es diese Endpunktposition
durch das Wihlen geeigneter Gelenkwinkel erreichen soll.

Es zeigt sich also, dafy die Wahl des Koordinatensystems nicht nur fiir die Beschrei-
bung der Bewegung, sondern auch fiir das Verstehen ihrer Generierung wichtig ist. Daf}
das Gehirn beim Planen von Mehrgelenksbewegungen kartesische Endpunktkoordina-
ten und keine Gelenkwinkelkoordinaten verwendet, ist Gegenstand einer Uberlegung
von Bernstein, fiir die viel spricht (Bernstein, 1935, zitiert nach Latash, 1994; Bern-
stein, 1967). Es gibt nicht nur viele natiirliche Bewegungen, die in kartesischen Koor-
dinaten einfacher aussehen. Diese Argumentationsweise wird von Morasso (1981) noch
intensiv beniitzt: Gesunde Probanden bewegen ihre Hand zwischen diversen Start-
und Zielpunkten; die Geschwindigkeitsprofile sind in kartesischen Koordinaten ein-
gipflig und symmetrisch, wiahrend die Gelenkwinkelgeschwindigkeitsprofile oft mehr-
gipflig und asymmetrisch sind. Also, schliefit Morasso, werde im Nervensystem eine
Représentation des kartesischen Raumes benutzt. Ob diese Schlufifolgerung berech-
tigt ist, miifite allerdings sorgfiltiger gezeigt werden. Hollerbach und Atkeson (1987)
haben zum Beispiel fiir einen Zweigelenkarm gezeigt, dal die Mo6glichkeit, {iberhaupt
experimentell zwischen verschiedenen Koordinatensystemen zu unterscheiden, kritisch
davon abhéngt, in welchem Teil des Arbeitsbereiches man sich befindet. Weitere Un-
terstiitzung bekommt diese Bernsteinhypothese von Abend et al. (1982), die demon-
strierten, dafl menschliche Armbewegungen eher segmentiert wirken, wenn man eine
gekriimmte Endpunkttrajektorie vorschreibt, so als wolle die Versuchsperson den Bo-
gen mit linearen Bewegungsabschnitten approximieren. Auflerdem gibt es Untersu-
chungen die zeigen, dal zum Beispiel die Kinematik von Schreibbewegungen ziemlich
unabhéngig davon ist, ob man diese Bewegungen mit den Fingergelenken beim Schrei-
ben auf Papier, oder mit dem Handgelenk (kleine Tafelschrift) oder gar mit Schulter-
und Ellenbogengelenk (grofie Tafelschrift) ausfiihrt (Castiello & Stelmach, 1993; Lac-
quaniti et al., 1987).

Beim Vergleich von Endpunktkinematik und Gelenkwinkelkinematik fillt sofort
auf, dafl die oben angesprochenen trigonometrischen Transformationen nicht eindeu-
tig umkehrbar sind: Es gibt eine sogenannte kinematische Redundanz, das heifit auch
dann, wenn die Bewegung der Hand vorgeschrieben ist, kann — und muf} () — die
Trajektorie des Ellenbogens in gewissen Grenzen noch frei gewéhlt werden. Wéhrend
diese Probleme vom Standpunkt der mathematischen Beschreibung eher trivial erschei-
nen, mufl man bedenken, dafl auch das menschliche Nervensystem sie beim Ausfiihren
von Bewegungen immer wieder 16sen muf.
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Wie das Nervensystem mit solchen iiberzéhligen geometrischen Freiheitsgraden
verfahrt, ist eine der aktuellen Fragen der neurophysiologischen Forschung. Bei Au-
genbewegungen ist seit einiger Zeit bekannt, dafl zu gegebenem Azimut und Elevation
der Blickrichtung immer genau ein Torsionswinkel — das Auge hat auch die Fahigkeit,
etwas um die Blickrichtungsachse zu rotieren — gewé#hlt wird. Dies nennt man das
Donders’sche Gesetz. Dariiberhinaus gilt auch das sogenannte Listingsche Gesetz, das
besagt, dafl sogar fiir alle Blickrichtungen derselbe Torsionswinkel angenommen wird.
Tatséchlich gibt es auch neuere Arbeiten, die ein solches Gesetz auch fiir Armbewe-
gungen gefunden haben (Straumann et al., 1991; Hore et al., 1992). Andere Arbeiten
beschiftigen sich mit neuronalen Netzen, die ein planares System mit redundanten
Freiheitsgraden steuern kénnen (Cruse & Steinkiihler, 1993).

TRAJEKTIORIENBILDUNG ALS OPTIMIERUNGSAUFGABE ?
DAS ALLGEMEINE REDUNDANZPROBLEM

Aufler dieser kinematischen Redundanz aufgrund der {iberzéhligen geometrischen Frei-
heitsgrade gibt es noch weitere Auswahl bei der Gestaltung einer Bewegung: Selbst
wenn die zu durchlaufende Kurve feststeht — wie bei Eingelenksbewegungen — gibt es
noch unendlich viele Méglichkeiten, denn eine Kurve im Raum « : [0,1] — R? kann
beliebig umparametrisiert werden, ohne daf§ sich das Bild «([0,1]) dndert. Mit dem
Begriff , Trajektorie” wird normalerweise die parametrisierte Kurve gemeint, wihrend
das Bild der Kurve z.B. als ,hand path“ bezeichnet werden kann (Hollerbach & Flash,
1982). Nun gibt es zur Beschreibung einer Bewegung natiirlich parametrisierungs-
abhéngige und -unabhéingige Grofien; zu den letzteren gehort z.B. die Kriimmung.

Die Festlegung der hier angesprochenen Freiheitsgrade hat offensichtlich viel mit
der eingangs erwdhnten Beobachtung zu tun, dafl menschliche Bewegungen geschmei-
dig wirken. Auch wenn es nicht leicht fillt, diese augenfiillige Qualitit gesunder Be-
wegungen exakt zu operationalisieren, kann man ziemlich sicher sagen, dafl eine solche
Bewegung nicht mehr Maxima als notig im Geschwindigkeitsprofil besitzen sollte, also
z.B. eines fiir eine ballistische Start-Ziel-Bewegung oder eines bis zwei pro Schritt bei
Gehbewegungen. Auflerdem ist die Glattheit oder Geschmeidigkeit einer Kurve sicher
assoziiert mit Anforderungen an die hoheren Ableitungen. Beachtet man, dafl ,Ecken
und Kanten“ in der Kurve oder im Geschwindigkeitsprofil in den h6heren Ableitungen
zu sehr hohen Werten fiihren (in der Theorie bekanntlich zu unendlichen), so kommt
man leicht auf die Idee, dal die hoheren Ableitungen bei Gesunden moglichst klein
sein sollten. ,Moglichst“ bezieht sich dabei darauf, dafl normalerweise Bedingungen
an eine Bewegung gestellt sind, die eine weitere Reduktion nicht zulassen — Wenn die
Aufgabe heifit, die Hand in einer Sekunde von A nach B zu bewegen, kénnte man ja
theoretisch die Ableitungen immer noch weiter reduzieren, indem man sich langsamer
oder nicht so weit bewegt.

Es scheint also so zu sein, dafl eines der wesentlichen Probleme der Erforschung
der Bewegungssteuerung darin besteht herauszufinden, wie das Nervensystem das hoch-
gradig redundante® muskulo-skelettiire System steuert. Diese Erkenntnis wird eben-

3Hierbei soll im folgenden sowohl die geometrische Redundanz als auch die der zeitlichen Bewe-
gungsabfolge gemeint sein.
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falls auf Bernstein (1967) zuriickgefiihrt, der die Aufgabe der Koordination wie folgt
beschreibt:

The co-ordination of a movement is the process of mastering redundant
degrees of freedom of the moving organ, in other words its conversion to a
controllable system (S. 127).

Diese Grundidee hat dazu gefiihrt, daf} grofler Aufwand getrieben wurde, bei
Normalpersonen nach sogenannten Invarianzen der Bewegung suchen. Diese Invarian-
zen konnten Hinweise darauf beinhalten, wie das Nervensystem die starke Belastung
durch die Komplexitédt eines Problems mit sehr vielen Freiheitsgraden zumindest etwas
mildern kénnte (Soechting & Lacquaniti, 1981).

Auf der Suche nach verallgemeinernden Prinzipien liegt es nahe, die Losung fiir
das Redundanzproblem und eine gute Erklirung fiir die intra- und intersubjektive Re-
produzierbarkeit der Bewegung in einem Minimierungskonzept zu suchen. Aufgrund
der oben angedeuteten Operationaliserung der Glattheit einer Bewegung kann man z.B.
die hoheren Ableitungen der Endpunktkoordinaten verwenden. Fiir diese Ableitungen
haben sich Namen eingebiirgert: die dritte Ableitung des Ortes wird recht haufig ver-
wendet und ,, Jerk “ genannt, die folgenden Ableitungen ,,snap“, ,,crackle“ und ,, pop“ —
in der Reihenfolge aufsteigender Ordnung — sind eher selten in der Literatur zu finden.
So haben Flash und Hogan (1985) das Minimum-Jerk-Modell vorgeschlagen: Fiir eine
Bewegung mit festem Ziel- und Startpunkt und auBlerdem feststehender Gesamtzeit
werde diejenige Trajektorie gewdhlt, bei der der Gesamt-Jerk, also

tend
1/2 a*(t)dt (1.1)
Ustart
minimal ist. Flash und Hogan (1985) haben diese Minimierung allgemein durchgefiihrt
und fiir die Minimum-Jerk-Trajektorien einen analytischen Ausdruck, ein Polynom, an-
gegeben. Diese Kurven zeigen, auch bei Dreipunkttrajektorien, die zwischen Start und
Ziel noch einen weiteren Punkt passieren miissen, ein den gemessenen recht dhnliches
Geschwindigkeitsprofil. Schneider et al. (1989) demonstrierten, dafl wihrend des Ler-
nens einer Bewegung der integrierte Jerk abnimmt, so dafl dies auch fiir diesen Mini-
mierungsansatz spricht.

Wenn auch der optische Vergleich der Trajektorien und Geschwindigkeitsprofile
verbliiffend ausfillt (Flash & Hogan, 1985), gibt es doch bei der quantitativen Veri-
fikation solcher Modelle einige Schwierigkeiten. Nelson (1983) arbeitet dies heraus,
indem er fiir einfache, eindimensionale Bewegungen mehrere Minimierungskonzepte
darstellt, darunter auch minimale Energie, minimale Maximalgeschwindigkeit und mi-
nimaler Jerk. Die Ahnlichkeit z.B. der Kurven K, J, und E in Abb. 1.7 verdeutlicht
die Unmdoglichkeit, experimentell zwischen solchen Hypothesen zu unterscheiden.

DAs EQUILIBRIUM-POINT-MODELL

Aufler diesen Minimierungskonzepten gibt es noch andere Versuche, das Redundanzpro-
blem zu l6sen oder zu mildern. Nur erwéhnt werden soll das Equilibrium-Point-Modell,
das die elastischen bzw. dynamischen Eigenschaften der Muskeln ausnutzt — und den
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Abbildung 1.7: Die Geschwindigkeitsprofile aus
verschiedenen Minimierungsmodellen. Wahrend die
Kurven minimaler Maximalbeschleunigung (A) und
minimaler Maximalgeschwindigkeit (V) eher der
Vollstédndigkeit halber aufgefithrt sind, kann man
deutlich sehen, dafl die Kurven minimaler Energie
(E) und minimalen Jerks (J) experimentell nicht
AraEeD . ° zu unterscheiden wéren. Zusétzlich aufgefiihrt ist
eine Kurve, ,constant stiffness“(K), die einer un-
geddmpften linearen Feder entsprechen wiirde. Aus
(Nelson, 1983).

daraus folgenden Umstand, dafl zu einem gegebenen Satz von Muskelaktivierungen im-
mer eine Endpunktposition gehort, bei der sich die von den Muskeln ausgeiibten Kréfte
im Gleichgewicht befinden. Bewegungen werden also dadurch erklart, dafl das Nerven-
system lediglich den beabsichtigten Endpunkt spezifizert, ein dazu passendes Muster
von Muskelaktivierung vorgibt, und die Bewegung folgt dann, quasi automatisch, auf-
grund der elastischen Eigenschaften der Muskeln. Nun gibt es einige Modifikationen,
die notig sind, um plotzliches Anhalten oder {iberhaupt langsame Bewegungen zu er-
kldaren. Fiir diesen Fall wird eine sogenannte virtuelle Trajektorie angenommen, eine
ganze Reihe von solchen intendierten Endpunkten.

Zwischen den verschiedenen Vertretern der Equilibrium-Point-Theorie gibt es au-
Berdem eine nahezu emotional gefiihrte Diskussion dariiber, wie das Nervensystem die
Muskelaktivierungen vorgibt. Wihrend das A-Modell von Feldman (Feldman, 1986;
Feldman, 1966a; Feldman, 1966b; Feldman, 1974) eben den Parameter A, das ist soet-
was wie die Sollinge des Muskels, fiir wesentlich halten, sind die Anhénger a-Modell
etwas unsperzifischer (in ihrer Argumentation: allgemeiner (Bizzi et al., 1994; Bizzi
et al., 1982; Bizzi & Abend, 1983)), stellen sich aber unter der Steuergrofie o soetwas
wie die Aktivierung des jeweiligen Motoneuron-Pools vor.

DAS PRINZIP DER LINEAREN KOVARIANZ

Ein sehr aktueller Ansatz stammt aus der Arbeitsgruppe von Gerald L. Gottlieb (Gott-
lieb et al., 1996). Bei einem umfangreichen Studium von Eingelenksbewegungen (Gott-
lieb et al., 1989; Corcos et al., 1989; Gottlieb et al., 1992) hatte man dort verschie-
dene Regeln fiir solche Eingelenksbewegungen aufgestellt. Im wesentlichen ging es
bei diesen Arbeiten darum, dafl bei verschiedenen Bewegungsgeschwindigkeiten und
-entfernungen, sowie bei verschiedenen Gewichten, jeweils eine von zwei unterschiedli-
chen Strategien gewéhlt wird: Entweder wird die Héhe des Muskelaktivierungsniveaus
skaliert, oder es wird die Dauer der Muskelaktivierung skaliert.

Bei dem Versuch, diese Skalierungsstrategien auf Mehrgelenksbewegungen zu ver-
allgemeinern (Hong et al., 1994; Almeida et al., 1995) ist eine ziemliche Ahnlichkeit
der Kurvenverldufe der muskulédren Drehmomente an Schulter- und Ellenbogengelenk
aufgefallen: Beide Kurven besehen aus einem flektierenden und einem anschliefien-
den extendierenden Drehmomentimpuls. Die Maxima und Minima in beiden Kurven
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treten fast exakt gleichzeitig auf, und die Amplituden lassen den Schluf} zu, daf§ das El-
lenbogendrehmoment eine linear skalierte Version des Schulterdrehmomentes ist, bzw.
umgekehrt. Insbesondere ist das Verhiltnis der Integrale unter den Drehmomentmaxi-
ma beider Kurven nicht von der Bewegungsgeschwindigkeit und Amplitude abhéingig.
Der Skalierungsfaktor kann allerdings von der Art der Bewegung abhingen. Dieses
Prinzip ist auch unabhéngig wihrend des Entstehens dieser Arbeit deutlich geworden.

Gottlieb et al. (1996) haben dieses Prinzip quantitativ erfafit, indem sie fiir Zei-
gebewegungen die Zeitpunkte der Maxima und des Nulldurchgangs der muskuldren
Drehmomente — mittels inverser Dynamik ermittelt — gegeneinander aufgetragen
haben und das Verhéltnis der Integrale unter den Kurven fiir gemittelte Kurven un-
tersucht haben. Die Frage, ob es sich wirklich um ein neurophysiologisches Prinzip
und nicht um eine Folge der physikalischen Bedingungen dieses Mehrgelenkssystems
handelt, wurde dadurch beantwortet, dafl alternative Zeigebewegungen, bei denen die
Hand eher von unten oder eher von weiter oben das Ziel erreichen sollte. In diesen
unnatiirlichen Zeigebewegungen war das Prinzip der linearen Kovarianz nicht mehr so
deutlich, so dal die Autoren schlielen, es kénne kein physikalischer Effekt, sondern
miisse ein neurophysiologisches Prinzip sein.

Nun ist ungeachtet der wichtigen Bedeutung dieses Prinzips — immerhin stellt
es eine iiberzeugende Antwort auf das Redundanzproblem dar — diese Argumenta-
tion noch nicht sehr stichhaltig. Wieder einmal zeigt sich, dafl die Ergebnisse einer
invers-dynamischen Analyse nicht unbedingt sicher zum Verstéindnis der physikali-
schen Sachverhalte fiihren: Wir wollen im spidteren Verlauf der vorliegenden Arbeit
durch Vorwirtssimulation zeigen, dal wenn ein Gelenk, durch Kokontraktion fixiert,
nur passiv mitbewegt wird, die ,,muskuldren“ Drehmomente denen am anderen Gelenk
auch sehr dhnlich seinen konnen, ohne dafl iiberhaupt eine Koordination stattfindet.
Da dieser Effekt von den Gelenkstellungen abhéingt, kann man festhalten, dafl Gottlieb
et al. (1996) lediglich einen aufgabenunabhingigen physikalischen Effekt als Ursache
der linearen Kovarianz ausgeschlossen haben.

ERGEBNISSE QUANTITATIVER UNTERSUCHUNGEN ZUR ROLLE DES KLEINHIRNS BEI
DER BEWEGUNGSSTEUERUNG

Nun sollen einige Arbeiten besprochen werden, die iiber Untersuchungen von Arm-
bewegungen bei Kleinhirnpatienten berichten, sowohl {iber Eingelenks- als auch iiber
Mehrgelenksbewegungen. Damit soll ankniipfend an den ersten Abschnitt nun die
quantitative Seite der bereits klinisch beschriebenen Symptome dargestellt werden.

EINGELENKSBEWEGUNGEN BEI KLEINHIRNPATIENTEN

Es gibt einige Studien mit quantitativen Untersuchung zu Eingelenksbewegungen bei
Kleinhirnpatienten (Hallett et al., 1975; Brown et al., 1990; Hore et al., 1991; Hallett
& Massaquoi, 1993; Manto et al., 1995). Diese Studien bestdtigen mehr oder weniger
einhellig die bereits bei Holmes (1939) beschriebenen motorischen Defizite, ndmlich
die Dysmetrie bzw. das UberschieBen und gelegentlichen terminalen Tremor. Das
Uberschiefen ist dabei stirker fiir kleine Bewegungsamplituden (Hore et al., 1991). Die
quantitative Erfassung der Bewegung erlaubte den Autoren auch, die Beschleunigung
und Entschleunigung in ihrer absoluten Amplitude sowie im Verhé&ltnis zur Maximalge-
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schwindigkeit darzustellen. Hierbei wird bei Kleinhirnpatienten eine verlingerte Phase
abgeschwdachter Akzeleration festgestellt (Hore et al., 1991; Hallett & Massaquoi, 1993).
Brown et al. (1990) fanden allerdings eine verkiirzte Beschleunigungsphase bei Pati-
enten. Das EMG zu den Bewegungen zeigt ebenfalls charakteristische Unterschiede in
der Akzelerationsphase, die mit diesen Beobachtungen vertréiglich sind: Der Burst der
EMG-Aktivitdt des beschleunigenden Muskels — des Agonisten — ist von verldngerter
Dauer und kleinerer Amplitude (Hallett et al., 1975; Hore et al., 1991). Auflerdem
wurde ein verlangsamter Anstieg des Agonistenbursts beobachtet.

Bei der Deceleration am Ende der Bewegung gibt es ebenfalls leicht divergierende
Befunde: Zwar ist die Hypermetrie und eine verringerte Beschleunigungsmaximum in
allen Studien evident, aber Hore et al. (1991) fanden eine Erhéhung der Entschleuni-
gungsmaxima gegeniiber dem Normalfall. Diese Asymmetrie zwischen Be- und Ent-
schleunigung war auch vorher schon in einem Tierexperiment aufgefallen, bei dem durch
Kiihlen zerebelldrer Kerne die Kleinhirnfunktion reversibel reduziert wurde (Flament &
Hore, 1986). Im EMG der Patienten tritt der bremsende Antagonisten-burst verspitet
auf; dies entspricht auf der kinematischen Seite dem Uberschiefien.

Diese Befunde gelten inzwischen als gesichert und einigermafien konsistent, und
sie wurden auch gleichermaflen am Ellenbogengelenk, am Handgelenk, und am Finger-
gelenk beobachtet (Hore et al., 1991). Dies darf aber nicht dariiber hinwegt&uschen,
dafl auch mit der quantitativen Beschreibung noch nichts iiber die Funktionsweise des
Kleinhirns und insbesondere iiber die Ursache eben dieser kinematischen Defizite gesagt
ist. Diese sind Gegenstand der gegenwértigen Forschung, an der wie einleitend fest-
gestellt auf vielen Ebenen gearbeitet wird, von denen wir nur einen kleinen Bruchteil
darstellen konnen.

MEHRGELENKSBEWEGUNGEN BEI KLEINHIRNPATIENTEN

Zu Mehrgelenksbewegungen bei zerebelldrer Ataxie gibt es insgesamt sehr wenige Stu-
dien, wenn man von den Beobachtungen Holmes’ absieht. Holmes (1939) hatte —
dies wurde oben bereits besprochen — vermutet, dafl iiber das Maf} dessen, was auf-
grund geometrischer Progression bereits aus den Defiziten von Eingelenksbewegungen
folge, eine besondere Beeintrichtigung von Mehrgelenksbewegungen vorliege. Obwohl
er diese Beeintrichtigung anschaulich und deutlich als ,,decomposition of movement “
beschrieben hat, und sie auch mit den neuroanatomischen Befunden (Thach et al.,
1992) korrelieren wiirde, steht ein wirklicher quantitativer Nachweis einer spezifischen
Storung von Mehrgelenksbewegungen immer noch aus.

Becker et al. (1990) fanden bei Kleinhirnpatienten in einer Wurfbewegung zwar
verringerte Zielgenauigkeit und verspétete Antagonistenbursts, konnten aber kein spe-
zifisches Koordinationsdefizit finden; sdmtliche Variablen, die die zeitliche Abfolge der
Bewegungsteile verschiedener Gelenke beschrieben, waren normal bei den Patienten. Es
gibt allerdings eine Einzelfallstudie eines Patienten mit einem durchblutungsbedingten
Kleinhirnausfall (Goodkin et al., 1993), in der iiber intakte Eingelenks- aber gestorte
Mehrgelenksbewegungen berichtet wird. Die Bewegungen waren unregelméfliger, vor
allem aber ,zerlegt® in dem Sinne, dafl bei einer Zeigebewegung bevorzugt Schulter-
und Ellenbogengelenk sequentiell statt gleichzeitig bewegt wurden. Auch bei einer
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Greifbewegung fiel auf, daf sich nicht Daumen und Zeigefinger aufeinanderzu beweg-
ten, sondern der Zeigefinger auf den nicht bewegten Daumen gedriickt wurde.

In jiingsten Arbeiten wird diese Frage wieder intensiver anhand von Zeigebewe-
gungen (Topka et al., 1996b; Topka et al., 1996a; Bastian et al., 1996) und Bewegungen
an einem Schreibbrett (Massaquoi & Hallett, 1996) bearbeitet. Bei der Schreibbrett-
Untersuchung ging es darum, mit verschiedenen Geschwindigkeiten einer geraden Linie
auf dem Tisch zu folgen. Hierbei zeigt sich, da} mit zunehmender Geschwindigkeit
die Patienten immer groflere Schwierigkeiten haben, der Linie zu folgen: Sie generieren
eine gekriimmte Trajektorie, und Massaquoi und Hallett (1996) schlieflen daraus, dafl
die Patienten nicht in der Lage sind, ausreichende Drehmomente am Schultergelenk
schnell genug zu erzeugen.

Zu einem &dhnlichen Ergebnis kommen Topka et al. (1996b; 1996a), die zeigen,
da} Patienten unnormale Drehmomentmuster besonders bei besonders dysmetrischen
Bewegungen generieren, so dafl auf einen direkten Zusammenhang geschlossen wird.
Patienten sind vor allem in den Phasen der Bewegung benachteiligt, in denen — z.B.
durch ein Zusammenwirken von Trégheitskriften und Gravitation — besonders hohe
Kraftanforderungen vorliegen.

Auch Bastian et al. (1996) fanden unnormale Drehmomentmuster bei Kleinhirn-
patienten. Insbesondere wurde dort gezeigt, dal Kleinhirnpatienten weniger als Ge-
sunde die Fahigkeit besitzen, die an den Gelenken durch die Bewegung der anderen
Gelenke entstehenden interaktiven Drehmomente durch geeignete Muskelaktivierung
zu kompensieren. Bei der Interpretation der Ergebnisse wird nun eine dritte Beob-
achtung von Bernstein (1967) zur Geltung kommen, der schon friith bemerkte, daf die
richtige Steuerung eines Gelenks in einer Mehrgelenksbewegung die Beriicksichtigung
der Bewegung der anderen Gelenke erfordert. Wir wollen im néchsten Kapitel neben
einer sehr kurzen Einfiihrung in die Grundlagen der biomechanischen Modellierung die
Natur dieser intersegmentellen Drehmomente etwas zu beleuchten versuchen.
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Kapitel 2

Methoden I: Prinzipien
biomechanischer Modellierung

Das Ziel dieses Abschnittes ist es, in die Grundlagen der biomechanischen Modellie-
rung einzufithren, um auch dem biomechanisch nicht vorbelasteten Leser eine Einord-
nung der vorliegenden Arbeit in den Zusammenhang der biomechanischen Forschung
zu ermoglichen und ihn an einem tieferen Versténdnis der zugrundeliegenden Physik
zumindest nicht zu hindern. Einen Anspruch auf Vollstdndigkeit soll nicht erhoben
werden; es sei auf die hilfreichen Vorgénger-Doktorarbeiten von Hospach (1992), Krebs
(1993) und anderen sowie auf die Mechanik-Lehrbiicher verwiesen

2.1 Starrkérpermodelle

Jeder starre Korper im dreidimensionalen Raum hat sechs Freiheitsgrade, drei fiir die
Translation und drei fiir die Rotation. Die Translation geniigt dabei den Newtonschen
Bewegungsgleichungen

Fy=mi;, i=1.3, (2.1)
und die Rotation den Eulerschen Kreiselgleichungen
Ild)l — (]2 — Ig)(,c)g(,c}g = Nl (22)
IQ@Q — (13 - Il)LU3Ld1 == N2 (23)
13(,2)3 — ([1 — 12)(,()1(,()2 = N3, (24)

wobei die F; und N; die Komponenten der dufleren Kraft und des Drehmomentes sind,
und die Winkelgeschwindigkeiten w; im Hauptachsensystem des Kérpers gemessen sind.
Die Translationsfreiheitsgrade sind also unabhéngig, aber die Rotationsfreiheitsgrade
sind miteinander gekoppelt.

Werden nun mehrere Korper mit Gelenken verbunden, so werden die Beweg-
lichkeiten der Einzelkorper eingeschrinkt — das System verliert Freiheitsgrade. Ma-
thematisch wird ein solches Gelenk als Zwangsbedingung formuliert: Der Raum der
moglichen Zustinde wird so auf eine Untermannigfaltigkeit zuléssiger Zusténde einge-
schrinkt. Vorteilhaft ist dabei, wenn die Zwangsbedingung sich als Gleichung schreiben

29
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148¢t; sie heilt dann holonom. Beim mathematischen Pendel wére das der Fall: der Ab-
stand der Kugel vom Aufhidngungspunkt soll der Pendellénge [ entsprechen (Die Kugel
wird als Punktmasse angenommen, darum kann man hier die Rotationsfreiheitsgrade
vernachléssigen). Die zugehorige Mannigfaltigkeit ist dann die Sphére mit dem Radius
[. Es gibt auch sogenannte nichtholonome Zwangsbedingungen, die sich nicht so be-
schreiben lassen, weil sie z.B. von der Geschwindigkeit abhéngen. Diese spielen aber
fiir die Biomechanik keine wesentliche Rolle.

Es gibt nun zwei grundverschiedenen Moglichkeiten, die Newton-Euler-Gleichun-
gen und die Zwangsbedingungen so zu verbinden, daf} ein Gleichungssystem entsteht,
das mit dem Computer gelost bzw. integriert werden kann. Zum einen kann man ge-
neralisierte Koordinaten ¢;, + = 1..f, f < 6n einfiihren, die gerade so gewihlt sind,
daf} fiir einen beliebigen Vektor dieser Koordinaten die Einhaltung der Zwangsbedin-
gung gewihrleistet ist, weil die generalisierten Koordinaten gerade die Mannigfaltigkeit
zuldssiger Zustidnde parametrisieren. Die Zahl f der generalisierten Koordinaten ist
dann also gleich der Zahl der verbleibenden Freiheitsgrade, oder 6n minus der Anzahl
der Zwangsbedingungen. Im obengenannten Minimalbeispiel wiren das zwei Winkel,
also ¢ = (q1,q2) = (0, ¢), die die Bewegung des Pendels beschreiben. Die — ebenfalls f
— Bewegungsgleichungen fiir die generalisierten Koordinaten ergeben sich dann durch
Umformen und Einsetzen der Zwangsbedingung in die vorher vorhandenen Bewegungs-
gleichungen. Ein Programm, das dieses Verfahren verwendet, ist z.B. NEWEUL.

Auf der anderen Seite ist es moglich, das zusammengesetzte Gleichungssystem
aus Newton-Euler-Gleichungen und Zwangsbedingungen gleich mit dem Computer zu
integrieren. Man rechnet dann also einfach mit den kartesischen 3-D-Koordinaten, hat
dafiir aber zusitzlich zu den 6n Gleichungen fiir die Einzelkérper noch die Zwangs-
bedingungen, also insgesamt 12n — f Gleichungen. Wenn man diese integriert, erhlt
man als Ergebnis nicht nur die Bewegung, sondern auch die Zwangskrifte, die in den
Gelenken wirken. Dieser Ansatz wird sowohl in dem in der Theoretischen Astrophysik
Tiibingen entwickelten Simsys, als auch in DADS verwendet.

Zu den Vorteilen des erstgenannten Verfahrens zdhlt, dafl die Einhaltung der
Zwangsbedingungen auch trotz numerischer Ungenauigkeiten bei der Integration ge-
wéhrleistet ist. Bei dem anderen Verfahren kann es vorkommen, dafl sich das Mehr-
korpersystem im Laufe der Simulation langsam ,;auflost“. Um dies zu verhindern, wird
bei dem Programm DADS wihrend der Simulation die Zwangsbedingung von Zeit zu
Zeit gesondert iiberpriift und das System gegebenenfalls mittels des Newton-Raph-
son-Iterationsverfahrens auf die Mannigfaltigkeit erlaubter Zusténde zuriickgeschoben.
Dem zweiten Vorteil des ersten Verfahrens, der geringeren Anzahl von Gleichungen,
steht allerdings deren kompliziertere Gestalt gegeniiber, so daf§ sich von der reinen
Rechenzeit wohl wenig Unterschiede ergeben. Ein klarer Vorteil des zweiten Verfahrens
ist der direkte Zugriff auf die Zwangskréfte wihrend der Simulation.

In jedem der Félle sieht man des 6fteren die Bewegungsgleichungen in zusam-
mengefafiter Form )

MZ=F, (2.5)
wobei M die Massenmatrix ist, die die Massen und Trdgheitsmomente enthélt, und
F ein verallgemeinerter Kraftvektor, der auler den Kréften und Drehmomenten auch
noch die Lagrangeschen Multiplikatoren bzw. Zwangskrifte enthilt.



2.2. WEITERE MODELLIERUNGSELEMENTE 31

In keinem der Fille ist es ratsam, das Aufstellen der Bewegungsgleichungen ,, von
Hand“ durchzufiihren, also ,,das Verfahren mit Bleistift und Papier® (Hospach, 1992)
zu verwenden, da bereits bei etwas komplexeren Modellen (in praxi schon ab 3 Segmen-
ten) die einzelnen Terme so uniibersichtlich werden, daf die Exaktheit der Ergebnisse
auch mit hohem personellem bzw. zeitlichem Aufwand nicht mehr garantiert werden
kann. Darum verwendet man heutzutage sogenannte Gleichungsgeneratoren, die aus
einer Beschreibung der Geometrie und der mechanischen Eigenschaften der Teilkorper
die Gleichungen ermitteln. Hierfiir gibt es kommerzielle Programme wie ADAMS, SIM-
PACK, oder die bereits oben genannten DADS und NEWEUL. DADS z.B. besitzt iiber
den bloflen Gleichungsgenerator hinaus eine moderne integrierte Benutzeroberfliche,
die das fiir die Entwicklung neuer Modelle notwendige Zusammenspiel von Definition
des Modells, Ermittlung und Integration der Bewegungsgleichungen und der Kontrolle
durch Visualisierung der Ergebnisse enorm erleichtert.

2.2 Weitere Modellierungselemente

KONTAKTE MIT DER AUSSENWELT UND GELENKANSCHLAGE

In vielen biomechanischen Fragestellungen ist es wichtig, Beriihrungen des zu modellie-
renden Korpers mit Gegenstinden (Beispiele sind fahrende Autos oder — typischerwei-
se — der Boden, auf den das Modell herabfillt, auf dem es steht oder lauft) darzustel-
len. Hierbei mufl wihrend der Integration natiirlich {iberpriift werden, ob ein Kontakt
vorliegt. Wenn ein Kontakt vorliegt, kann dann in Abhéngigkeit von der Eindring-
tiefe sowohl senkrecht als auch parallel zur Kontaktfliche eine Kraft auf das Modell
iibertragen werden. Hiermit konnen dann die viskosen und elastischen Eigenschaf-
ten von Boden und Modell mit einem Kraft-Deformations-Zusammenhang beschrieben
werden. Grundsitzliche Probleme liegen hier vor allem bei der Kontaktdetektion bei
nicht einfach geformten Fléchen, die z.T. nicht oder nur mangelhaft in den erhéltlichen
Programmpaketen implementiert sind. Ein verwandtes Problem ist die Modellierung
der Gelenkanschlidge. Fiir unsere Anwendung werden wir auf Kontaktdetektion ver-
zichten kénnen, da das Paradigma eine Bewegung ganz innerhalb des Arbeitsbereiches
der beteiligten Gelenke und ohne Beriihrung der Auflenwelt vorsieht.

SCHWABBELMASSEN

Da die Vorstellung des menschlichen Koérpers als mit Gelenken verbundenes Starrkor-
persystem eine Vereinfachung darstellt, wird ein darauf basierendes Modell natiirlich
einen eingeschriankten Geltungsbereich besitzen. Tatsdchlich hat sich gezeigt, dafl bei
hohen Beschleunigungen, wie sie z.B. bei Niederspriingen (Hospach, 1992) und bei der
Verwendung von Bohrhidmmern (Hahn, 1993) auftreten, die mit einem konventionellen
Starrkérpermodell vorhergesagten dufleren Kréfte viel grofler sind als in der Messung.
Dies liegt daran, dafl die nichtknochernen Anteile des Korpers, also Muskeln, inne-
re Organe und Fettgewebe, nicht fest mit den Knochen verbunden sind, und darum
langsamer beschleunigt werden als jene. Das Schwabbelmassenmodell trigt dem Rech-
nung, indem diese Bestandteile des Korpers durch mit Feder-Dampfer-Elementen am
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Skelett befestigte Korper dargestellt werden. Mit diesem Modell konnte bei Nieder-
spriingen eine gute Ubereinstimmung der gemessenen und simulierten Krifte erreicht
werden (Hospach, 1992). Im hier vorgestellten Modell ist keine Schwabbelmassenmo-
dellierung vorgesehen, weil die bei aktiven Bewegungen ohne Auflenweltkontakte und
ohne Gelenkanschlége auftretenden Beschleunigungen verhéltnisméfig gering sind.

MUSKELN

Die den Kérper bewegenden Kréfte werden letztlich von Muskeln erzeugt, die komplexe
mechanische Eigenschaften haben. Die erzeugte Kraft hingt im allgemeinen von der
Geschwindigkeit der Kontraktion bzw. der passiven Elongation, und vom Aktivierungs-
zustand des Muskels ab. Dieser Zusammenhang ist fiir verschiedene Muskeln und Pro-
banden unterschiedlich und héngt von vielen verschiedenen Parametern ab, weswegen
eine realistische Modellierung des Muskels anatomische Kenntnis und fleilige Litera-
turarbeit erfordert. Der Einbau des Muskels in das biomechanische Starrkorpermodell
erfordert zudem die Kenntnis der Sehnenansatzpunkte. Das Arbeiten mit Muskelmo-
dellen ist aber auch aus anderen methodischen Griinden schwierig. Es ist ndmlich schon
bei der Beteiligung von nur zwei Muskeln prinzipiell nicht mehr méglich, herauszufin-
den, welcher Muskel welchen Anteil des am Gelenk wirkenden Drehmomentes erbracht
hat. Dieses Problem der sogenannten muskuliren Redundanz wird unten noch weiter
besprochen.

Wir werden in dieser Arbeit keine Muskelmodelle verwenden, sondern direkt mit
den im Gelenk erzeugten Drehmomentmustern arbeiten. Die Zahl der an der Bewegung
beteiligten Muskeln ist grof}, und es gibt Muskeln, die Momente in mehreren Gelenken
erzeugen. Entscheidend ist aber der Umstand, dafl die Eingangsfrage sehr gut auf der
Ebene der Momente beantwortet werden kann. Es ist allerdings geplant, ein Muskelmo-
dell in das DADS-Armmodell einzubauen iiber den Scopus dieser Arbeit hinausgehende
Fragestellungen beziiglich Muskelkoordination damit zu bearbeiten.

2.3 Inverse Dynamik und Vorwértssimulation

Das physikalische Modell des menschlichen Koérpers kann in zwei entgegengesetzten
Weisen verwendet werden: Zum einen ist es moglich, bei Vorgabe der im und am
Korper wirkenden Kréifte und Momente die daraus resultierende Bewegung vorher-
zusagen. Dies wird als Methode der direkten Dynamik oder als Vorwirtssimulation
bezeichnet (Hatze, 1980). Hierzu werden die Bewegungsgleichungen des Modells inte-
griert. Dieses Vorgehen ist im oberen Teil der Abb. 2.1 dargestellt: Der Ablauf folgt
— wie in der Wirklichkeit — der Kausalkette neuronaler Befehl - Kraftentwicklung im
Muskel - hebelarmabhéngige Momententwicklung - (Winkel-)Beschleunigung der Seg-
mente - Bewegung. Zajac und Gordon (1989) bezeichnen die Methode daher auch als
die ,natiirliche .

Wie man an der Grafik auch gut sehen kann, hat man jetzt die Wahl, ob man
ganz links oben beginnt, die Aktivierungszustinde Stim;,7 = 1, .., n der einzelnen Mus-
keln vorgibt, mittels der Kenntnis der Muskeleigendynamik (bzw. mit einem geeigneten
Muskelmodell) die einzelnen Muskelkriifte Fi, .., F,, ermittelt, und aus diesem mittels
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Abbildung 2.1: Graphischer Vergleich von Vorwirtssimulation und inverser Dynamik.
Verandert und iibersetzt nach Zajac und Gordon (1989).

A A

der Hebelarm-Matrix R(¢) die an den einzelnen Gelenken wirkenden muskuliren Dreh-
momente (77" .. T™) ausrechnet, oder diese Drehmomente gleich vorgibt — und
damit im Prinzip den linken oberen Teil der Grafik ignoriert.

Wie bereits im Abschnitt ,, weitere Modellierungselemente “ ausgefiihrt, werden fiir
eine realistische Modellierung dieser linken oberen Ecke viele Parameter, aber auch viele
Annahmen {iber die Aktivierung der einzelnen Muskeln bendétigt, deren experimentelle
Bestimmung technisch schwierig und invasiv ist (Sehnen-Kraftaufnehmer), die aber
auch aus EMG-Messungen bislang nur unzureichend geschétzt werden konnte (Hof
et al., 1987).

Im Gegensatz zu dieser Methode der Vorwértssimulation steht die Methode der
inversen Dynamik: Ist die Bewegung bekannt, also z.B. experimentell gemessen, kénnen
die an den Gelenken wirkenden muskuldren Drehmomente (77", .., 7) im nachhin-
ein bestimmt werden. Diese Methode ist im unteren rechten Teil der Abbildung 2.1
dargestellt; sie ist die genaue Umkehrung der Vorwértssimulation. Sie ist methodisch
insofern einfacher als die Vorwértssimulation, dafl sie zu einer gemessenen Bewegung
ein Ergebnis liefert, das beschrieben und — zusammen mit kinematischen Gréflen sta-
tistisch ausgewertet werden kann. Dementsprechend ist sie bereits vielfiltig angewandt
worden, z.B. bei Greif- und Zeigebewegungen (Schneider et al., 1989), beim Gehen und
Laufen (Zernicke et al., 1991), oder bei der ,,Paw-shake response* bei Katzen (Hoy &
Zernicke, 1986).

Da die so ermittelten Momente 7;™"® n#&her” an den der Bewegung zugrunde-
liegenden Muskelaktivierungsmustern liegen als rein kinematische Groéfien, wurden sie
gern als zusétzliche Variablen bei der Untersuchung der motorischen Steuerung bei
Lernprozessen (Schneider & Zernicke, 1989), im Laufe der motorischen Entwicklung
(Schneider & Zernicke, 1990; Konczak et al., 1995) oder unter pathologischen Bedin-
gungen (Topka et al., 1996b) verwendet. Hierbei erwies sich als hilfreich, daf§ einige
Autoren (s. auch unten unter ,Die verwendeten Bewegungsgleichungen “) die Gleichun-
gen so aufschrieben, daf sie eine Zuordnung einzelner Terme zu verschiedenen physika-
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lischen Ursachen und damit eine Fraktionierung der Drehmomente gemif einer Formel
wie:

Tnet — mus Tiﬂt + 8ra (26)

erlauben (Hollerbach & Flash, 1982; Hoy & Zernicke, 1986; Schneider et al., 1989;
Schneider & Zernicke, 1990; Bastian et al., 1996). Die Formel ist dabei auf ein Gelenk
bezogen und die Terme bedeuten in der Reihenfolge das Nettodrehmoment 77 = [ gb
— wobei wir uns unten noch damit beschéftigen, was dabei unter I verstanden werden
soll —, das bereits oben genannte muskulidre Drehmoment, sowie die von der Bewegung
anderer Gelenke induzierten interaktiven Drehmomente, die ebenfalls weiter unten noch
ausfiihrlich besprochen werden, und schliellich die durch die Erdanziehung bedingte
Komponente 1%,

Trotz dieser im Verhiltnis zur Vorwértssimulation groflen Popularitéit gibt es bei
der inversen Dynamik zwei grundsétzliche Nachteile: Das erste Problem ist die so-
genannte muskulire Redundanz. Wenn mehrere (Muskel-) Krifte an einem Gelenk
angreifen, wird die Bewegung des Gelenks von allen mitbeeinflufit. Dies ist im mus-
kuloskelettiren System de facto immer der Fall, es trifft insbesondere schon auf die
minimale Bestiickung eines Gelenks mit je einem Streck- und Beugemuskel zu. In so
einem Fall 148t sich nicht mehr ermitteln, wie grofy der Beitrag des einzelnen Muskels
zum muskuldren Drehmoment ist — mit Hilfe der inversen Dynamik kann nur ein Ge-
samtgelenkmoment bestimmt werden. Dies wird in der Grafik in Abb. 2.1 deutlich: Da
es mehr Muskeln als Gelenke gibt, ist die Gelenk-Hebelarm-Matrix R(¢) nicht quadra-
tisch und hat demzufolge keine Inverse. Der Weg von den Winkeln nach links endet
also zwangsldufig bei den 7", so dafl der Bereich der Muskelmodellierung der inversen
Dynamik prinzipiell nicht zugénglich ist.

Mit Hilfe der Vorwirtssimulation kann dieses Problem zumindest deutlich ge-
mildert werden: Das der gemessenen Bewegung zugrundeliegende muskulédre Aktivie-
rungsmuster kann in guter Ndherung bestimmt werden, indem iterativ durch Anpassen
zunéchst angenommener Muskelaktivierungsmuster der Fehler der vorwértssimulierten
Trajektorie minimiert wird (Zajac, 1993). Zwar bleibt das Problem der muskuléren
Redundanz theoretisch bestehen — die unbekannten Gréen bleiben ja in der Uberzahl
—, aber nun kann man (a) sich auf Aktivierungsmuster einschrénken, die konsistent
mit den gemessenen EMG-Mustern sind, und (b) globale Kriterien wie ,minimale Ge-
samtmuskelaktivitdt “ einsetzen, um zu eindeutigen Mustern zu kommen. Auf diese
Weise, schlieit Zajac (1993), konnten Vorwirtssimulationen wirklich zum Versténdnis
von Muskelkoordination beitragen.

Der zweite Vorteil der Vorwirtssimulation gegeniiber der inversen Dynamik ist,
daB sie in direkter Weise zum Testen von Hypothesen iiber das Zusammenwirken von
Gelenkmomenten bzw. Muskelkréiften verwendet werden kann. Man kann fragen: Was
wiirde passieren, wenn die muskuldren Drehmomente anders gewesen wiren? Man
kann Bewegungen mit kiinstlich modifizierten muskuléren Drehmomenten generieren,
und sogar Teilsysteme durch mechanische Elemente ersetzen, wie wir es mit der Un-
tersuchung der durch eine Drehfeder ersetzten nichtfokalen Gelenkaktivierung getan
haben.
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2.4 Was sind interaktive Drehmomente?

Bereits vor relativ langer Zeit wurden die sogenannten interaktiven, bewegungsabhéng-
igen oder intersegmentellen Drehmomente fiir die Neurophysiologie entdeckt, wobei die
Grundidee von Bernstein (1967) stammt, die quantitativen Auswertungen aber erst
spiter folgten (Hollerbach & Flash, 1982). Hat man eine Fraktionierung des Gesamt-
drehmomentes gemafl Gleichung 2.6 durchgefiihrt, bietet sich eine neurophysiologische
Interpretation geradezu an. Hat man doch den Eindruck, mit diesen Termen der Ursa-
che der Bewegung auf die Spur zu kommen. Dementsprechend gab und gibt es einige
Arbeiten, die mittels inverser Dynamik und derartig aufgeteilter Drehmomente die Ko-
ordination von Mehrgelenksbewegungen untersuchen (Schneider et al., 1989; Konczak
et al., 1995; Bastian et al., 1996; Topka et al., 1996b).

Bei der fiir derartige Untersuchungen notigen interdisziplindren Zusammenarbeit
zwischen physiologisch und physikalisch arbeitenden Wissenschaftlern kann es zu Mif3-
verstdndnissen kommen, und da dies auch passiert zu sein scheint, hoffen wir, mit dieser
Arbeit einige dieser Mifiverstindnisse auszurdumen: Zum einen scheinen die Autoren
der neurowissenschaftlichen Publikationen jeweils der Meinung zu sein, die von ihnen
verwendeten Gleichungen stellten die einzige (bzw. richtige) Form dar. Tatséchlich aber
kann man Koordinaten und andere Konventionen in gewissen Grenzen frei wihlen.

Zum zweiten wurde gelegentlich einzelnen Komponenten, nicht nur den mus-
kuldren, bewegungsabhéngigen und gravitativen Drehmomenten, sondern auch noch
einzelnen Summanden aus den Bewegungsgleichungen eine physikalische Existenz zu-
geschrieben, die ihnen nicht zusteht. Glaubt man, daf} einzelne Terme bereits harte
physikalische Realitdt darstellen, kann man {iberrascht werden, z.B. bei der Betrach-
tung des Coriolis-Terms in einem Zweigelenkarm: Hollerbach und Flash (1982) zum
Beispiel unterscheiden Zentripetal- und Corioliskréfte und identifizieren die Coriolis-
kréifte als die Terme, die proportional zu gz53 gz52 (in der Notation unserer Gleichung 2.10)
sind. Einem aufmerksamen Leser wird dagegen nicht entgehen, dafl die Gleichungen
fiir ein relativ d&hnliches (etwas allgemeineres) Modell deutlich anders aussehen kénnen
— z.B. in den Arbeiten von Hoy und Zernicke (1986) und Schneider und Zernicke
(1990). Insbesondere fehlt in diesen Arbeiten jeglicher Term, den man als Corioliskraft
bezeichnen konnte.

Das Ziel dieses Abschnittes soll sein, an relativ einfachen Beispielen zu verdeut-
lichen, was die interaktiven Drehmomente sind — und was sie nicht sind. Es wird der
Verbleib der Corioliskraft aufgekldrt und einige weitere Wandlungen unter Wechsel des
Koordinatensystems sollen betrachtet werden.

KRAFTE IN BESCHLEUNIGTEN, ROTIERENDEN BEZUGSSYSTEMEN
Betrachten wir zunéchst einen Massepunkt in einem Bezugssystem, das gegeniiber ei-

nem Inertialsystem die lineare Beschleunigung ﬁ die Winkelgeschwindigkeit & und
die Winkelbeschleunigung & besitze. Dieser Korper folgt wohl im Inertialsystem den
Newtonschen Gesetzen, insbesondere der Bewegungsgleichung F; = m7;. Im rotieren-
de Bezugssystem dagegen gelten diese Gesetze nicht — also wird im allgemeinen ein
Korper, auf den keine Kraft wirkt, dennoch nicht in seinem Bewegungszustande ver-
harren, und wenn eine Kraft wirkt, ist sie nicht /' = ma. Man kann nun allerdings
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eine sogenannte effektive Kraft einfiihren, so daf} gilt:
Fog = mi, (2.7)

wobei die Indizes ¢ und b in diesem Abschnitt auf die jeweilige Zugehorigkeit zum
Inertial- bzw. beschleunigten System hinweisen. Die effektive Kraft, die im rotierenden
System auf den Korper wirkt, hingt nun natiirlich von der Bewegung des Koordina-
tensystems ab, aber — anders als im Inertialsystem — auch von der Geschwindigkeit
des Korpers:

ﬁeg:m%bzﬁ—mﬁ—mﬁxfb—mﬁx(&bu)—QmG)xﬁ (2.8)

Hierbei sind der zweite und dritte Term der Effekt der Linear- und Winkelbeschleuni-
gung des Koordinatensystems, der vierte Term ist die Zentrifugalkraft, die immer nach
auflen wirkt, und der letzte Term ist die sogenannte Corioliskraft, die immer senkrecht
zur Geschwindigkeit des Korpers im rotierenden System wirkt. G.G. Coriolis hatte
bei seinem Studium von Wasserriidern 1835 die Gleichung 2.8 aufgestellt (Marion &
Thornton, 1988).

Es ist wichtig zu wissen, dafi diese Kréfte keine Kréfte im eigentlichen Sinnes sind,
sondern Scheinkrifte, die einzig und allein aus der Bemiihung resultieren, die formale
Giiltigkeit der Newton’schen Gleichung auf das nicht-inertiale System auszudehnen,
indem man mit Feﬂ‘ = mr} eine Gleichung schreibt, die der Newtonschen sehr dhnlich
sieht, aber unter der effektiven Kraft alles subsummiert, was die Nicht-Giiltigkeit der
Newton-Gleichung im rotierenden System ausmacht. Die Ursache dieser Kréfte liegt
also in dieser Wahl des Koordinatensystems — bzw. in dem Umstand, daf§ im nichtro-
tierenden System die Newtonschen Gesetze gelten. Da diese Gesetze nuneinmal von der
Trigheit der Masse handeln, kann man diese Krifte auch mit Recht als Trdgheitskrdfte
bezeichnen.

Zur Veranschaulichung sei hier noch auf Abbildung 2.2 verwiesen, die einige diese
elementaren Trégheitskréifte in einem vereinfachten System illustriert. Es ist ein Zwei-
gelenkarm, bei dem die Masse der Segmente im Schwerpunkt konzentriert gedacht ist,
so daf} die durch die gebogenen grauen Pfeile angedeuteten Drehmomente wirklich aus
der nur fiir Massepunkte gedachten Formel 2.8 hervorgehen.

EIN EINFACHES BEISPIEL

Betrachten wir nun den planaren Zweigelenk-Arm, der in Abbildung 2.3 dargestellt ist.
In dem linken unteren Teil (Teil B) der Abbildung ist die Verwendung eines Gelenkwin-
kelkoordinatensystems illustriert, und im linken oberen Teil ein Koordinatensystem mit
Winkeln, die von der rechten Horizontalen zum jeweiligen Segment gemessen werden.

Die Bewegungsgleichungen des Zweigelenkarms stellt man leicht in generalisierten
Koordinaten auf: Beginnen wir in den einfacheren unabhéingigen Koordinaten 65 und
0, die in Abbildung 2.3A dargestellt ist. Zur Bedeutung der Konstanten sei ebenfalls
auf Abbildung 2.3 verwiesen.
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Abbildung 2.2: Veranschaulichung elementarer Triigheitskrifte in einem Modell aus zwei
Massepunkten auf ansonsten masselosen Segmenten.

5" = mylzresin(fy — 03) 032
+ mgl3rycos( By —03)9"3
+ (mer? + 1) 0,
+ mgrycos(fs)g

T?fnus = (m3 7"32, + mo lg + ]3)0"3 (29)
— Mo l3 T2 sin( 02 — 03 ) 9%

meo 13 T2 COS( 02 — 03 ) 9“2

+

+ (mgrs + mols )cos(fs)g

Es sind tatséchlich keine Coriolis-Terme vorhanden, aber es gibt Terme, die in der
Gleichung fiir das eine Gelenk auftauchen, aber proportional zur Winkelbeschleunigung



38

KAPITEL 2. BIOMECHANISCHE MODELLIERUNG

B

C

Si:  Schwerpunkt des Segmentes i

lii  Gesamtlange des Segmentes i

ri Lange bis zum Schwerpunkt
des Segmentes i

Abbildung 2.3: Der Zweigelenkarm mit den Winkeldefinitionen zu den Gleichungen 2.9 (A)
und 2.10 (B). Die Konstanten sind in (C) erklért.

oder dem Quadrat der Winkelgeschwindigkeit des anderen Gelenks sind. Diese Terme
wiirde man jetzt als interaktive Drehmomente bezeichnen.

Wenn wir nun auf der anderen Seite Gelenkwinkelkoordinaten einfiihren, so er-
geben sich folgende Gleichungen:

mus
T2

+ + +

mus __
T3 =

_|_
_|_

(I, + myrs + m253T2005(¢2))€53
(Iy + mar?) s
ma l3 12 Sin(ﬁb?)é;
marycos(ds + b3)g

(2.10)
(I + mari + Is + mgri + myl3
+2my s cos( gy — ¢35 ) ) s
(I, + myrs + m2137"2005(¢2))§7§2
2my I3 Ty sin( by ) ¢z ds
mo l3 19 sin(qﬁg)é%
(mgrs + mals )cos( s ) g
marycos(ds + b3)g

In diesen Gleichungen findet man einen Coriolis-Term —2m2l§rgsin(¢g) gﬁgég, und
auflerdem haben sich gegeniiber Gleichung 2.9 einige naheliegende Anderungen ergeben.
Diese kénnen auch durch die entsprechenden Transformationen
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9320.53, 9.2:¢‘53+§7.52
s = ?3, ?2 = ?2 + ?3,
s = @3, 0y = ¢ + 3,

ineinander umgerechnet werden. Damit kann auch der Verbleib bzw. Ursprung des
Coriolis-Termes aufgekliart werden: Durch die Umrechnung der Winkelgeschwindigkei-
ten wird 0% = gb% +2 ég g253 + gb% Was sich so als einfaches Binom erkliren 148t, kann
zugleich eine tiefere Bedeutung haben: Betrachtet man das Modell mit den Gleichun-
gen 2.9 bzw. wie in Abb. 2.3A, so gibt es gar keine rotierenden Koordinatensysteme,
also gibt es auch keine Corioliskraft.

Bemerkenswert ist, dafl sich durch diese Umrechnungen auch Verinderungen bei
den Drehmomenten ergeben (Zajac & Gordon, 1989). Insbesondere folgt dann auch

T3mus,¢ Tmus ,0 Tmus ,0 (21 1)
Besonders leicht einzusehen ist
Tgra o N Tgra ,0 TQgra,Q . (212)

Dies liegt daran, dafl man mit der Angabe von absoluten Gelenkwinkeln zunéchst
annimmt, daf} &uBlere Drehmomente auf die einzelnen Segmente wirken. Will man in
den #-Koordinaten rechnen, aber am Ellenbogen- und Handgelenk innere Momente
haben, mufl man ebenfalls nachtriaglich obige Umrechnungen machen.

PROBLEME BEI DER DEFINITION DER INTERAKTIVEN DREHMOMENTE

Diese bislang aufgetretenen Unterschiede konnten jeweils leicht aufgehoben werden,
da man sich leicht darauf einigen kann, dafl das Gelenkwinkelkoordinatensystem das
natiirlichere ist, und wir dann entsprechend auch die muskuldren Drehmomente in
diesen Koordinaten ausdriicken wollen: Anders kann man es sich kaum vorstellen, da
die Kraftentwicklung eines Muskels (zumindest bei Muskeln, die nur auf ein Gelenk
wirken) sowie seine Hebelarme unabhiingig von der Bewegung im anderen Gelenk ist.

Nun kann man also auch die richtigen muskuldren Drehmomente erhalten, indem
man zwar in den einfacheren #-Koordinaten rechnet, a posteriori dann aber nach Glei-
chung 2.11 Tmus = 7320 L 7000 setzt (Hoy & Zernicke, 1986; Schneider & Zernicke,
1990). Man vergleiche auch die vollstéindigen Gleichungen fiir den 3-Segment-Arm mit
5 Freiheitsgraden im néchsten Kapitel. Hier ist nur dann Vorsicht geboten, wenn man
die einzelnen Terme der Gleichung interpretieren will, denn nun kann man z.B. zwar den
Term in T3 # proportional zu 05 als den Anteil der Ellenbogen-Winkelbeschleunigung
am Schulterdrehmoment betrachten, muf§ aber wissen, da} die Winkelbeschleunigung
in einem anderen Koordinatensystem gilt als das Drehmoment.

Ein weiteres Problem in der Interpretation der interaktiven Drehmomente liegt
darin, daf} in der Literatur bislang keine Einigkeit besteht, was man unter dem Net-
todrehmoment verstehen soll. Wihrend Zajac und Gordon (1989) das gesamte distal
vom betrachteten Gelenk gelegene Trigheitsmoment beriicksichtigen:

jﬂlet (m2T2+m3r3+m2l +13+12 +2m2l3COS(¢2—¢3))Q;3, (213)
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setzen Hoy und Zernicke (1986) und Schneider und Zernicke (1990) nur das Trigheits-
moment des jeweils ndchsten Segmentes an:

T;et = (m3 Tg + 13)93 (214)

Bei dem letzteren Verfahren bleiben nun konstante Terme (z.B. my[5), sowie auch
winkelabhéngige Terme (2 mq l3 cos( g2 — @3 ) ¢3 ) iibrig, die dann bei den bewegungs-
abhéngigen Termen (,motion dependent torques®, MDTs) mit aufgefiihrt werden miis-
sen. Jeder dieser Ansétze hat seine Berechtigung, aber auf der einen wie der anderen
Seite liegt die Gefahr, diese bei Armbewegungen sehr prominenten Terme falsch zu
verstehen. Vor allem aber besteht die Gefahr, dal man sich gegenseitig miflversteht,
wenn verschiedene Experimente mit verschiedenen Gleichungen ausgewertet werden.

Nach unserer Ansicht wére fiir die Frage nach der Bewegungssteuerung ein Mit-
telweg zwischen den beiden Moglichkeiten interessant: Wéhrend die konstanten Ter-
me, die vor allem von den Massen der distaleren Segmente bestimmt werden, vom
Nervensystem ohne sensorische Information aus benachbarten Segmenten (bzw. Ge-
lenken) vorhergesagt werden koénnten, gibt es auch markante Trégheitskréfte, die von
der Stellung der distaleren Gelenke abhingen, so dafl die richtige Ansteuerung des
proximaleren Gelenks sehr wohl von sensorischer Information abhingt. Man koénnte
sich darum vielleicht zusédtzlich zur Idee der , bewegungsabhéngigen Drehmomente*
ein Konzept ,zustandsabhingiger Trigheitsmomente“ vorstellen. Dies wiirde dann
erlauben, die konstanten Komponenten wirklich begriindet von den anderen zu tren-
nen, und die dadurch entstehenden Drehmomente von den MDT’s zu trennen. In
unserem Beispiel wire jetzt das einzige dieser zustandsabhingigen Trigheitsmomente
2myl3cos( pg — ¢3), und zwar ist es bei einer Beschleunigung des Schulterwinkels
zu iiberwinden. Im Auswertungsteil soll dann exemplarisch dieses Konzept erprobt
werden, wobei zu beriicksichtigen ist, daf§ die in dieser Untersuchung aufgezeichneten
Armbewegungen fiir diese Erprobung relativ ungeeignet erscheinen, weil sich wihrend
der Bewegung eines Gelenkes der Winkel des anderen nur wenig éndert.



Kapitel 3

Methoden II: Durchfithrung und
Auswertung des Experimentes

3.1 Patienten und Probanden

Es wurden aus der Patientenkartei der Neurologischen Universitédtsklinik Tiibingen
neun geeignete Patienten mit Kleinhirnlédsionen ausgewihlt. Es wurde dabei darauf ge-
achtet, daf} eine zerebelldre Symptomatik vorliegt und moglichst wenig andere Systeme
betroffen waren. Es lagen bei allen Patienten Untersuchungen aus der zuriickliegenden
Zeit vor, die eine Schidigung des peripheren Nervensystems ausschlossen. Genauere
Information iiber die einzelnen Patienten wird in Tabelle 3.1 dargestellt.

Aus dem Klinikpersonal und dessen Umfeld wurden Kontrollpersonen rekrutiert,
deren Altersverteilung der der Patienten recht genau entsprach.

3.2 Aufbau und Versuchsablauf

Die Patienten und Normalpersonen setzten sich auf einen Stuhl; der Riicken wur-
de angelehnt und einem Gurt iiber die Schultern so befestigt, daf freie Rotation des
Schultergelenks, aber nur geringe Translation desselben mdoglich war. Es wurden dann
8 verschiedene Blocke zu je 20 Versuchsdurchgéngen aufgezeichnet. Die ersten 4 Blocke
bestanden aus Bewegungen, bei denen eine Flexion des Ellenbogens gefordert war, das
Schultergelenk (und damit auch die Position des Ellenbogens im Raum) aber fest blei-
ben sollte. Diese Bewegungen sind in Abb. 3.1A skizziert und werden im folgenden
als ,Ellenbogenbewegungen“ bezeichnet. Das Ellenbogengelenk heif3t in einer solchen
Bewegung dann das ,, fokale“ Gelenk und das Schultergelenk das , nichtfokale®. In den 4
Blocken werden jeweils zwei verschiedene Bewegungsamplituden (ca. 10°, im folgenden
auch ,nah“ genannt; und ca. 45°, jweit*) und zwei verschiedene Geschwindigkeitsin-
struktionen (,ziigig aber nicht so schnell wie méglich“ und ,so schnell wie moglich “.
Schlielich wurden ebenfalls 4 Blocke mit jeweils 20 Bewegungen durchgefiihrt, bei de-
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Tabelle 3.1: Klinische Befunde der Patienten

Patient Alter Klinische Dauer der  Schwere- Extra- MRI-/

(Jahre)  Diagnose Erkrankung grad der zerebellire — CT-

Geschlecht (Jahre) Ataxie Zeichen  Befunde
1  aha 28/M EOCA 13 2 keine CAf¥
2 hhu 33/F EOCA 3 2 keine CA*
3 aya 51/M IDCA 3 2 keine CA*
4 maw 41/F IDCA 5 3 keine CAf
5  gjo 39/F IDCA 3 1 keine CAf¥
6 mku 31/M EOCA 9 2 keine CAf¥
7 bhu 47/F IDCA 8 3 keine CAf
8  mal 45/M IDCA 10 2 keine CAf¥
9 jma 57/M ADCA 15 3 keine CA*

MRI: Magnetresonanztomographie ()

CT:

Computertomographie (*)

EOCA: Friih beginnende zerebelldre Ataxie;
ADCA: Autosomal dominante zerebelldre Ataxie;
IDCA: Idiopathische zerebelldre Atrophie

CA:

Zerebelldre Atrophie;

Skalierung zerebelldrer Extremitéitenataxie:

0:

1:
2:
3.

keine Ataxie

leichte Ataxie (leichte Hypermetrie bei schnellen Armbewegungen )

méfige Ataxie (leichte Hypermetrie und Ataxie bei schnellen Armbewegungen)
deutliche Ataxie (Hypermetrie und Ataxie, die zu méiBiger Beeintrichtigung
taglicher Verrichtungen fiihrt)

schwere Ataxie ( ausgeprigte Ataxie, die zu erheblicher Beeintriachtigung
taglicher Verrichtungen fiihrt)

schwerste Ataxie ( unfihig koordinierte Armbewegungen auszufiihren)
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AN BN\

Abbildung 3.1: Schematische Darstellung des Paradigmas. Links ist das Ellenbogengelenk
das fokale, rechts das Schultergelenk. Die schwarz eingezeichnete Armposition ist die Aus-
gangshaltung, die grau eingezeichneten Positionen sind die jeweils zwei Zielpositionen.

nen das Schultergelenk nach vorn rotiert oder anteflektiert', der Ellenbogenwinkel aber
konstant gehalten werden sollte (s. Abb. 3.1 B). Bei diesen im Folgenden ,,Schulterbe-
wegungen “ genannten Bewegungen ist also das Schultergelenk das , fokale“. Es gab die
gleiche Geschwindigkeits- und Winkelamplitudeninstruktionen wie bei den Ellenbogen-
bewegungen. Es wurden vor jedem Block eine variable Anzahl von Ubungsdurchgingen
gemacht, wihrend derer auf die Einhaltung der Geschwindigkeits- und Amplitudenin-
struktion, aber auch auf die korrekte Durchfiihrung der Bewegung geachtet wurde (vor
allem darauf, daf§ die Bewegung in der Sagittalebene durchgefiihrt wurde und das
nichtfokale Gelenk nicht bewegt wurde). Bei den in der Tabelle letztgenannten drei
Patienten und bei drei der Normalpersonen wurden nur ,,weite“ Bewegungen aufge-
zeichnet.

Wihrend der aufgezeichneten Bewegungen wurden keine Start- oder Endmarken
vorgegeben und die Probanden und Patienten wurden instruiert, nach der Bewegung
nicht zu korrigieren, auch dann nicht, wenn Sie den Eindruck hatten, eine zu weite
oder zu kurze Bewegung gemacht zu haben.

3.3 Aufzeichnung mittels des ELITE-Systems

Die Armbewegungen wurden mithilfe des optoelektronischen Datenerfassungssystems
ELITE der Firma BTS, Mailand, aufgezeichnet. Hierzu wurden am Arm des Probanden
5 reflektierende Markierungspunkte befestigt, und zwar am ersten Fingergrundgelenk,
am processus styloideus ulnae, am epicondylus lateralis, am lateralen Eck des Schulter-
blattes, sowie an der Stelle, an der die Rotationsachse des Schultergelenks, die senkrecht

'Wir wollen diese Bewegungsrichtung fiir das Schultergelenk auch ,, Flexion“ nennen und die entge-
gengesetzte ,,Extension“, obwohl beim Schultergelenk Streckung und Beugung eigentlich nicht richtig
definiert sind. Beschrinkt man sich auf die Sagittalebene, kann man als Argument dafiir z.B. die
Analogie mit dem Ellenbogengelenk anfiihren.



44 KAPITEL 3. EXPERIMENT UND AUSWERTUNG

o

Abbildung 3.2: Die Aufzeichnung mit dem ELITE-System: A) Die Situation im Labor: Zwei
Kameras werden zur Aufzeichnung verwendet. Der Autor demonstriert die Ausgangshaltung
der Probanden. B) Reflektierende Marker werden auf dem Arm des Probanden befestigt. C)
Die Kalibrierungsprozedur. Auf dem Boden sind mit Klebestreifen die verschiedenen Ebenen
fiir das Kalibrierungsgitter markiert. D) An der Kamera sind die Infrarotlicht emittierenden
Dioden gut zu erkennen.
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auf der Sagittalebene steht, den Arm verldfit (s. Abb. 3.2). Die Marker reflektieren In-
frarotlicht, das von zwei an je einer Videokamera befestigten LED-Ringen ausgesandt
wird. Diese Kameras zeichnen das reflektierte Licht dann mit einer Bildwiederholungs-
rate von 100 Hz auf. Das Abbild eines der halbkugelféormigen Markierungspunkte mit
einem Durchmesser von 5 Millimetern nimmt zwar mehrere Bildpunkte ein, doch wird
der Mittelwert dieser ,aktiven Pixel® fiir die weiteren Berechnungen herangezogen.
Diese erfolgen erst nach Beendigung des Experimentes, da die Identitdt der Marker
in den beiden Kamera-Bildern von Hand in einer semiautomatischen Prozedur (das
sogenannte , Tracking“) bestitigt werden muf. Die notigen Parameter fiir die Rekon-
struktion der 3-dimensionalen Positionen der Marker werden in einer iterativen Kali-
brierungsprozedur aus den gemessenen Daten eines stationéren, rechtwinkligen Gitters
(hier 6 x 5 x 5 Marker mit Ebenenabsténden von 25 bzw. 30 cm) ermittelt. Dazu muf
nach jeder Anderung der Kameraeinstellung wieder ein solches Gitter aufgenommen
werden. Die Parameter (Position und Winkel der Kameras relativ zum Gitter) sollten
zur Verbesserung der Konvergenz vorher schon ungeféhr richtig vorgegeben werden.
Mittels der so gewonnenen Parameter konnen dann aus den zwei zweidimensionalen
Koordinatensitzen der beiden Kameras die x-,y-, und z-Koordinaten der gemessenen
Markierungen rekonstruiert werden; sie liegen dann in Abhéngigkeit von der Zeit und
relativ zum Kalibrierungsgitter vor.

3.4 Die verwendeten biomechanischen Modelle und
Programme

PLANARE BEWEGUNGSGLEICHUNGEN NACH SCHNEIDER UND ZERNICKE (1990),
Hoy uND ZERNICKE (1986)

Dieses planare Modell besteht aus Oberarm, Unterarm und Hand und hat 5 Freiheits-
grade — 3 Winkel, und die x- und z-Komponente des Schultergelenkes. Das Modell
ist in Abb. 3.3 dargestellt. Die anthropometrischen Daten werden aus den gemessenen
Segmentlingen, dem Korpergewicht und Alter mittels eines Regressionsmodelles nach
Hatze (1980) berechnet. Als alternative Berechnungsmethode steht ein Regressions-
modell der NASA (NASA, 1978) zur Verfiigung. Die Bewegungsgleichungen sind am
Ende dieses Abschnitts aufgefiihrt. Sie haben den , Vorteil“, dafl sie Term fiir Term
vorliegen, und so eine detaillierte Analyse des dynamischen Geschehens ermdoglichen.
Hierzu sei auch noch einmal auf den Abschnitt ,Was sind interaktive Drehmomente
im letzten Kapitel verwiesen.

Als zweiten Vorteil kann man anfiihren, dafl die mit diesen Gleichungen durch-
gefiihrten invers-dynamischen Berechnungen auch dann noch richtig sind, wenn die
Bewegung nicht mehr in der Sagittalebene stattfindet, wenn man die Gravitation ent-
sprechend skaliert (Schneider & Zernicke, 1990). Die implizite Annahme, dafl diese
Ebene sich auch noch bewegen diirfe (sie wird dort als moving local plane bezeichnet),
muf allerdings mit Vorsicht genossen werden: Sie gilt zwar im strengen Sinne fiir das
ebene Modell, aber es mufi dennoch bei der Aufzeichnung beachtet werden, dafl keine
Rotation des radioulnaren Gelenks auftritt und die Rotation der ganzen Ebene um das
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Schultergelenk langsam ist, ganz zu schweigen von der Voraussetzung, dafl der Schwer-
punkt der Hand ja in der von Schulter-, Ellenbogen- und Handgelenk aufgespannten
Ebene liegen sollte.

Die Anwendung dieses Modells im Sinne der inversen Dynamik ist recht ein-
fach, da die Gleichungen in den Jahren 1992 und 1993 in Zusammenarbeit mit Prof.
Schneider, Neubiberg, als Teil der hauseigenen Mefldatenverarbeitungs-Software der
Neurologischen Universitédtsklinik Tiibingen implementiert wurden und seither auch
wiederholt verwendet wurden (Konczak et al., 1995; Topka et al., 1994; Topka et al.,
1996b; Boose et al., 1996).

Fiir diese Arbeit wurden die Gleichungen mit Hilfe des symbolischen Formelma-
nipulationspaketes MAPLE nachgerechnet. Zum Zwecke des direkten Vergleichs mit
anderen Gleichungen wurden sie auflerdem in der interaktiven Mathematik-Program-
miersprache MATLAB implementiert. Die Ergebnisse dieses Vergleiches mit den im
néchsten Abschnitt aufgefiihrten Gleichungen nach Bastian et al. (1996) finden sich
zum Teil im Abschnitt , Relative Validierung der verschiedenen Modelle®, zum Teil
aber auch im Ergebnisteil unter , Interaktive Drehmomente und ihre Komponenten “.

Si: Schwerpunkt des Segmentes i

li: Gesamtlange des Segmentes i

ri: Lange bis zum Schwerpunkt
des Segmentes i

Abbildung 3.3: Die Winkeldefinitionen fiir die Modelle in diesem Abschnitt. A: Absolute
Segmentwinkelkoordinaten geméf Schneider und Zernicke (1990). B: Gelenkwinkelkoordina-
ten nach Bastian et al. (1996). C: Legende fiir die verwendeten Variablen.

Nun folgen die Gleichungen nach Schneider und Zernicke (1990). Die Bewe-
gungsgleichungen wurden in den absoluten Segmentwinkelkoordinaten aufgestellt, die
in Abb. 3.3 A als 6; bezeichnet werden. Aus diesem Grunde werden sie im folgenden
auch gelegentlich #-Gleichungen genannt. Danach allerdings werden die Drehmomente
entsprechend des Umstandes, dafl Hand- und Ellenbogensegment trotz der absoluten
Winkelangabe von inneren Drehmomenten bewegt werden, verdndert. Dies geschieht
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geméf der einfachen Vorschrift

It 1t 1t
Té(xx,neu — T?i(xx,a + T2xxx,a. + Tlxxx,a. 7
XXx,neu XXX,alt xXxX,alt
T = 1 + 1 ;
It
Tlxxx,neu — Tlxxx,a 7 (3 1)

die wir schon im zweiten Kapitel (Gleichung 2.11) nach Zajac und Gordon (1989) fiir
den Zwei-Gelenk-Arm angefiihrt haben.

Am Schultergelenk wirken im einzelnen die folgenden Drehmomente:

T;et = (13 + ms Tg) 03 (32)
Té’)aa. = —[mg l?% + my l?% +myr l3 Cos(91 — 93)

+ mq l2 13 COS(02 — 03)

+ My Ty l3 cos(By — 05)] O (3.3)
T:;Sa.v = —[m1 ™ 13 sin(01 — 93)

+ my l2 l3 sin(92 — 93)

+ Mo 1o l3 sin(02 — 03)] 9% (34)
T32aa = —[]2 + Mo ’I“% +my l% +myryly COS(QI - 92)

+ Mo Ty l3 COS(02 — 93)

+ my l2 13 COS(02 — 03)] ég (35)
T32a.v = —[m1 ™ lg sin(01 — 92)

— Mo To l3 sin(92 — 03)

— my l2 l3 sin(02 — 93)] 0; (36)
Tglaa. = —|—[—*Il —*m1 T% — mi Ty l2 COS(01 — 92)

—myr l3 Cos(01 — 93)] él (37)

T?’la.v = +[m1 1 l3 sin(01 — 93)
+myr l2 sin(01 — 02)] 9% (38)

T3 = +[(mars +maly +myl3) sin(s)
+ (my Iy +my1y) sin(6y)
+my 7y sin(0y)] #
— [(m3rs + mgly + my l3) cos(6s)
+*(my Iy + my1y) cos(6y)
+my 7y cos(0h)] £ 39
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T5™ = —[(msrs 4+ mals +myls) cos(fs)

+ (my Iy + mg ) cos(6s)

+myry cos(bh)] g (3.10)
Tpdt = pgea gl g opea g 2w g plea g plav y il (3.11)
T;nus — T;et _ T3gra _ T?fndt (312)

wobei der obere Index jeweils anzeigt, welcher Ableitung welches Winkels der jeweilige
Term proportional ist. Hierbei bedeutet dann aa Winkelbeschleunigung (engl. angu-
lar acceleration) und av Winkelgeschwindigkeit (engl. angular velocity), und mit 3la
schlieBlich werden Terme indiziert, die zur Linearbeschleunigung des Schultergelenks
proportional sind. Der untere Index zeigt wie auch im zweiten Kapitel an, an wel-
chem Gelenk das Drehmoment wirkt. Die Indizes net, gra, mdt und mus bedeuten in
dieser Reihenfolge das Nettodrehmoment, das gravitative, die Summe der , bewegungs-
abhngigen“ Drehmomente (motion dependent torques) und schliellich das muskulére
Drehmoment. Der Term 75* wire also der am Schultergelenk (Gelenk Nr. 3) wirken-
de Term proportional zu 5. Der von Schneider und Zernicke (1990) explizit erhobene
Anspruch, mit dieser Klassifikation der Terme auch etwas iiber die kausalen Zusam-
menhiinge zu sagen, also z.B. T2 sei der Term, der von der Winkelbeschleunigung des
Ellenbogengelenkes herriihrt, mufl unten noch diskutiert werden.

Bei der Ausfithrung der Gleichungen weichen wir von Schneider und Zernicke
(1990) und Hoy und Zernicke (1986) insofern ab, dafl wir 3 Vorzeichen korrigiert haben
(sie sind mit * gekennzeichnet), und die Verwendung der Abkiirzungen f3; bis 19 = (11
fiir verschiedene Kombinationen der Art m; [37r; vermeiden, da es durchaus hilfreich
ist, gleich beim Lesen einer Gleichung zu sehen, welche Massen und Trigheiten hier
eine Rolle spielen.

Nach dem gleichen Prinzip werden nun die Gleichungen fiir das Ellenbogengelenk
und das Handgelenk aufgefiihrt.

T;Et = (12 + mo 7"%) 92 (313)
T233.a = —[m1 1 l3 Cos(01 - 93)

+my lg l3 COS(92 — 93)

+ myry s cos(By — 05)]05 (3.14)
T23av = —[m1 1 l3 sin(91 — 03)

+ my lg l3 Sin(02 — 03)

+ Mo Ty l3 sin(92 — 93)] 032) (315)

T22a.a = —[ml lg +myryly COS(HI — 92)] 0y (316)
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T —mq 11 ly sin(f; — 65) 93 (3.17)
T, —[I + my 12 +my 1y cos(0y — 65)] 6, (3.18)
Ty my 11 ls sin(fy — 6s) 0% (3.19)
T3 +[mq 7y sin(0y) + my Iy sin(0y) + my 7y sin(fs)] &

— [my ry cos(br) + my ly cos(By) + mayre cos(6y)]Z (3.20)

s —[(my ry cos(0y) + my Iy cos(by) + mary cos(bs)] g (3.21)

e T2 + Ty™ + Ty + Ty™ + Ty + Ty™ + Ty 3.22)
s Tyet — e — Tondt 3.23)
Tret (I, +my r?) 6, (3.24)

T3 —my 11 I3 cos(By — 603) Os (3.25)
T3 —my 11 I3 sin(fy — 03) 62 (3.26)
T2 —my 11 ly cos(f; — 6s) 0, (3.27)
T2 —my 11 ly sin(f; — 65) 95 (3.28)
T3 my ry [sin(fy) & — cos(6) Z] (3.29)

T —my ry cos(fy) g (3.30)

TP = TP TP TP 4+ TP + T 3.31)
Tmus Tpet — T — e 3.32)

PLANARE BEWEGUNGSGLEICHUNGEN NACH BASTIAN ET AL. (1996)

Dieses Modell ist genauso aufgebaut wie das nach Schneider und Zernicke (1990), ver-
wendet allerdings nicht die Bewegung des Schultergelenks. Der wichtigste Unterschied
ist, daf} in diesem Modell Gelenkwinkelkoordinaten verwendet werden, s. Abb. 3.3.
Aus diesem Grund gibt es — wie schon im zweiten Kapitel bemerkt — Corioliskréfte,
und die Form der Gleichungen ist nicht direkt mit denen von Schneider und Zernicke
vergleichbar. Allerdings wiirden die Gleichungen selbstverstindlich durch eine Trans-
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formation der Winkel geméfl 0, = ¢ + @9 + ¢3, 02 = P2 + @3, 03 = ¢3, ineinander
umgerechnet werden kénnen. Nun folgen also ersteinmal die Gleichungen nach Bastian

et al. (1996), die weiter unten gelegentlich auch ¢-Gleichungen genannt werden (vgl.
Abb. 3.3 B).

Beginnen wir zunéchst mit den Nettodrehmomenten; man sieht, dafy hier im Ge-
gensatz zu den #-Gleichungen nach Schneider und Zernicke (1990) das gesamte distal
vom betrachteten Gelenk gelegene Trigheitsmoment beriicksichtigt wird. Wir werden
im Ergebnisteil sehen, daf sich dieser Umstand stark auf den Summenterm der interak-
tiven Drehmomente auswirkt, weil in den oben aufgefiihrten Gleichungen prominente
Terme wie T3 existieren, deren Entsprechung nicht wie hier im Nettodrehmoment
mit erfaf}t ist.

T;et = (m3 rg
+ mo [lg + ’I“% + 2 l3 T9 COS(¢2)]
+my [l§ + lg + r% + 2l315 cos(pa) + 21371 cos(pg + ¢1)

+ 215 71 cos(¢py)]
+ Iy + I+ 1) s (3.33)
et = (m2 r2 4+ my I3+ 1+ 21y cos(¢r)] + I + 11) s (3.34)
Tlnet — (ml T% + Il) él (335)

Die interaktiven Drehmomente werden nun im einzelnen aufgefiihrt, wiederum
weichen wir von den veroffentlichten Gleichungen bewufit in einigen Termen ab, die
wieder mit einem Stern gekennzeichnet sind. Die Sterne sind diesmal an den Gleich-
heitszeichen angebracht, da keine Vorzeichenfehler gemacht wurden, sondern einzelne
Terme fehlten (z.B. der Coriolis-Term fiir das Handgelenk fehlte ganz) und Symbole
verwechselt wurden.

T3centri = ( — Mo l3 T9 SiH(QSQ)

—my [l3 1y sin(¢p2) + I3 77 sin(¢s + ¢1)]> Qﬁ
— my [lg ™ sin(qﬁZ + ¢1) + l2 1 Sin(¢1)] QS? (336)

T3cori =* ( -2 mo l3 T2 sin(¢2)
— 2y [ly 1 sin(ds + 61) + Iy Iy sin(62)]) dsdo

—  2my [l3 7y sin(@a + 1) + o7y sin(ey)] Q:53Q:51
—  2my[lgry sin(po + ¢1) + la 71 sin(py)] dagy (3.37)
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Tt = (ma[r} + I3 ra cos(gy)]
+my [I5+ 12 4+ 131y cos(dy) + I3 1 cos(gpg + d1) + 21y cos(py)]
+ I+ [1) b5
+ (mi [+ ls e cos(6a + ¢1) + Lo cos(dn)] + 1) i (3.38)
15 = (mylyry sin(eo) +ma [l Iy sin(a) + I3 1 sin(gy + 61)]) 63
+ (=my ly 7y sin(¢y)) ¢° (3.39)

T;Olri =* —2mylyry sin(¢y) ¢3¢.51
— 2 my lg 1 sin(¢1)¢2¢1 (340)

TP = (i + Iy 7 cos(d)]
+my [I5 + 1% + 1315 cos(¢)
+ l371 cos(pg + ¢1) + 2111 cos(¢y)]
+ 1, + 11) s
+ (m1 [Tf + Iy 1 cos(¢1)] + 11) 451 (3.41)

Tlcentri —* my [l3 ry Sin(¢2 =+ ¢1) + l2 I Sin(¢1)] ¢§

+ my l2 1 sin(qbl) gﬁ% (342)

Tlcori =" —2 my l2 1 Sin(gbl) Q.53¢52 (343)
Tinert — (ml [r + 37 cos(py + ¢1) + lory cos(éy)] + 1)) b3

+ (my (r] + Ly cos(1)) + 1) s (3.44)

SchlieBBlich gibt es noch die Graviationsterme:
5 = (m3 r3 cos(P3) + ma [l cos(¢s) + ro cos(¢s + ¢2)]
+ my [l3 cos(¢3) + Iy cos(ds + p2) + 11 cos(py + ¢o + qbg)]) g (3.45)

5 = (m2 r9 cos(p3 + P2)

+ my [ly cos(¢pz + ¢o) + 11 cos(Pr + P2 + ¢3)]) g (3.46)
Tlgra. = m1nm COS(¢1 + ¢2 + ¢3) g (347)

Zu den muskuldren und den gesamt-interaktiven Drehmomenten kommt man, indem
man die einzelnen Komponenten addiert:

T;inter — T;centri + Tvicori =+ T;inert i = 17 . 3 (348)
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s = TP T T i=1,.,3 (3.49)

Es fillt auf, dal Schneider und Zernicke (1990) die Vorzeichen der interaktiven und
gravitativen Drehmomente anders definieren als Bastian et al. (1996). So ist im letz-
teren Fall das Muskelmoment die Summe aus Nettodrehmoment, interaktivem und
gravitativem Drehmoment, im ersteren aber das Nettodrehmoment die Summe aus der
muskulédren, der interaktiven und der gravitativen Komponente. Dies kann im Grun-
de frei gewéhlt werden, aber im Sinne des bereits im zweiten Kapitel eingeleiteten
Pladoyers fiir eine interdisziplindre Verstindlichkeit kann man vielleicht die Konven-
tion von Schneider und Zernicke (1990) vorziehen, bei der die anschaulich gegenein-
ander arbeitenden Krifte wie die Gravitation und die Muskelkraft auch entgegenge-
setzte Vorzeichen haben. Allerdings wird dann schon der Versuch, die beiden Kurven
zum Vergleich aufeinanderzuzeichnen, zu einem Vorzeichenwechsel zwingen, was der
Versténdlichkeit wiederum abtréglich sein diirfte.

i

Abbildung 3.4: Die graphische Re-
prasentation des Armes in SIMPACK.
Der angedeutete Oberkorper gehoért nicht
zum Modell und dient nur der optischen
Orientierung.

ZWEI- UND DREIDIMENSIONALE BEWEGUNGSGLEICHUNGEN IN SIMPACK

Das Bewegungsgleichungserzeugungsprogramm SIMPACK (Firma intec, DLR) ermog-
licht eine automatische Erstellung von dreidimensionalen Bewegungsgleichungen aus
einer geometrischen Beschreibung des Modells. Es erlaubt sowohl dynamische Simu-
lation, als auch invers-dynamische Berechnungen, wobei hierfiir deutlich verschiedene
Modellbeschreibungen gemacht werden miissen.

In dieser Arbeit wurde ein betréichtlicher Teil der Analysen mit SIMPACK vor-
genommen, weil dieses Programm zuerst zur Verfiigung stand. Obwohl SIMPACK
in vieler Hinsicht einiges zu wiinschen {ibrigldfit, sind bei den vom Standpunkt der
Mehrkorpersystemmodellierung aus gesehen recht geringen Anforderungen dieses Mo-
dells durchaus sinnvolle Untersuchungen moglich. Weiter unten wird sich sogar zeigen,
daf es aufgrund interner Eigenschaften einige Vorziige gegeniiber anderen Paketen be-
sitzt.

Das Modell wurde so gestaltet, dafl es dreidimensional ist, aber die Bewegung
auf eine Ebene eingeschrinkt ist. Es sind also die gleichen Freiheitsgrade wie im oben-
genannten Modell vorhanden, es wurden auch die gleichen anthropometrischen Daten
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verwendet. Hierdurch kann der direkte Vergleich mit dem Planare-Winkel-Modell von
Schneider und Zernicke (1990) bzw. Hoy und Zernicke (1986) erfolgen, und dennoch
das Modell leicht auf 3 Dimensionen erweitert werden.

Fiir das Modell in SIMPACK wurden einige Unix-shell-Scripts erstellt, die voll-
automatisch und bei Bedarf auch im Hintergrund Inverse-Dynamik-Berechnungen und
Vorwértssimulationen durchfithren. Hierbei wird der Umstand ausgeniitzt, dafl SIM-
PACK fiir die Erstellung der Bewegungsgleichungen ausschlieBlich auf eine Textdatei
zugreift, deren Syntax langsam durch eine iterative Prozedur bestehend aus Auspro-
bieren, Riickfragen bei der DLR, und Abwarten der jeweils neueren Handbuchversion
aufgeklart werden konnte. In diese Datei werden durch die Scripts die jeweils richti-
gen anthropometrischen Daten eingefiigt; bei Bedarf werden auflerdem die Startwinkel
und der Zeitverlauf der Drehmomente (Vorwirtssimulation) oder der Zeitverlauf der
Gelenkwinkel (Inverse Dynamik) eingefiigt. Dieses automatische Vorgehen hat den Vor-
teil, dafl auch eine groflere Anzahl von Berechnungen nacheinander durchgefiihrt wer-
den konnen, ohne dafl jeweils das Modell mittels der interaktiven Benutzeroberfliche
gedndert werden miifite. Dies wird z.B. in der statistische Auswertung der ,idealen*
Ellenbogenbewegungen im Vergleich mit den realen Bewegungen im Abschnitt 4.3.2
verwendet.

Abbildung 3.5: Die graphische Re-
priasentation des Armes in DADS.
Der angedeutete Oberkorper gehort
nicht zum Modell und dient nur der
optischen Orientierung.

DAs ARMMODELL IN DADS

Das interaktive Bewegungsgleichungs-Erzeugungsprogramm DADS der Firma CADSI
ermoglicht wie SIMPACK die Erstellung von dreidimensionalen Bewegungsgleichungen
aufgrund einer geometrischen Beschreibung des Modells. Die Benutzeroberfliche funk-
tioniert deutlich besser, und es stehen eine gréfiere Zahl von Modellierungselementen
zur Verfiigung. Insbesondere ist es moglich, kleine Regelkreise direkt in DADS und
komplexere Regelkreise iiber die Schnittstelle zu MATLAB/SIMULINK (Firma ,, The
Mathworks“) einzubinden. Auf diese Weise kann z.B. der Einbau eines Muskelmo-
dells erfolgen. Eine weitere wichtige Eigenschaft von DADS ist bereits im Kapitel 3
besprochen worden: DADS verwendet keine generalisierten Koordinaten, sondern die
Zwangsbedingungen werden (a) in zweimal abgeleiteter Form mitintegriert, und (b) von
Zeit zu Zeit gesondert iiberpriift. Dieser zunéchst theoretisch anmutende Punkt hat
durchaus die praktische Konsequenz, daf es in DADS nicht moglich ist, eine beliebige
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Gelenkwinkelkombination als Anfangsbedingung vorzugeben (obwohl Anfangsbedin-
gungen an sich durchaus vorgesehen sind). Man mufl das Modell statt dessen gleich
in der gewiinschten Startposition zusammenfiigen, da sonst die Anfangsbedingungen
mit den anderen Zwangsbedingungen auf einer Stufe stehen, und die Newton-Raphson-
Iteration die Modellbestandteile einzeln iiber die u.U. grofle Distanz zwischen Model-
lierungsposition und Startposition zu transportieren hat. Bei einem derartigen Versuch
ist die Konvergenz erfahrungsgeméfl sehr schlecht, und oft wird das Modell gar nicht
zusammengesetzt, sondern das Programm bricht ab.

Im Grunde ist das soeben empfohlene Verfahren, das Modell fiir jede Berechnung
in der gewiinschten Startposition zusammenzufiigen, genau das auch bei SIMPACK
gewihlte. Allerdings ist die Anderung der MKS-Beschreibungs-Datei (bei DADS eben-
falls eine Textdatei) dadurch einfacher, dafl es Parameter gibt, die ganz am Anfang der
Datei gesetzt werden, und im Verlauf nur noch mit dem Parameternamen angesprochen
werden.

Der deutlichste Vorteil an DADS ist jedoch die Flexibilitdt, mit der innerhalb
eines Modells mittels der interaktiven Benutzeroberfliche Krifte eingeleitet, Parame-
ter verdndert, oder von inverser Dynamik auf Vorwirtssimulation umgeschaltet werden
kann. Hierfiir sind in SIMPACK vor allem deshalb mehrere Modelle nétig, weil es nicht
moglich ist, einen Bestandteil des Modells in der Beschreibung zu behalten, aber ihn
nicht zu verwenden. In DADS kann dagegen jedes Modellierungselement mit einem
Tastendruck zwischen den Zusténden ,disabled “ und ,,enabled“ umgeschaltet werden.
Insbesondere ist es leicht moglich, in unserem Modell quasi einen Zwischenweg zwischen
inverser Dynamik und Vorwértssimulation einzuschlagen, indem die Bewegung in ei-
nem Gelenk vorgegeben und die Bewegung im anderen Gelenk simuliert wird, indem
hier entweder eine geddmpfte Feder oder ein zu untersuchendes Drehmomentmuster
appliziert wird. Dieses Merkmal wird in Abschnitt 4.3.2 verwendet, in dem gezeigt
wird, dafl die Kontrolle des nichtfokalen Gelenks sich bei Patienten und Gesunden
hochstwahrscheinlich vor allem in der Steifigkeit unterscheidet, mit der das nichtfokale
Gelenk gegen passives Mitbewegtwerden fixiert werden kann.

3.5 Relative Validierung der verschiedenen Model-
le

Das Ziel dieses Abschnittes ist, Ergebnisse der verschiedenen Modelle anhand einer ge-
messenen Bewegungen zu vergleichen und im Falle, dal Unterschiede in den berechne-
ten Kurven auftreten, diese zu beheben, oder soweit sie auf strukturellen Unterschieden
zwischen den Programmen basieren, zumindest zu verstehen. Zunéchst werden Ergeb-
nisse der inversen Dynamik der beiden kommerziell verfiigharen Paketen DADS und
SIMPACK im Vergleich mit denen der in dieser Arbeit angegebenen und iiberpriiften
Gleichungen dargestellt. Am Schlufl werden noch die Ergebnisse einer mit DADS und
mit SIMPACK vorwiértssimulierten Bewegung aufgefiihrt.
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Abbildung 3.6: Links: Die mittels inverser Dynamik in SIMPACK und mit den oben auf-
gefithrten Bewegungsgleichungen berechneten muskuliren Drehmomente. Die obere Kurve
ist das an der Schulter wirkende Drehmoment, die untere das am Ellenbogen wirkende Dreh-
moment. Rechts oben: Differenz zwischen der Ergebniskurve in SIMPACK und mit den
selbst aufgestellten Bewegungsgleichungen fiir die Schulter. Rechts unten: das gleiche fiir das
Ellenbogengelenk.

VALIDIERUNG DER INVERSEN DYNAMIK

In Abb. 3.6 sind die muskuldren Drehmomente als Ergebnisse einer invers-dynamischen
Analyse einer Ellenbogenbewegung gezeigt. Zwischen den ¢-Gleichungen und den 6-
Gleichungen gibt es keinen Unterschied: Da die Berechnung beider Modelle aus densel-
ben Eingaben mittels MATLAB erfolgte, waren die Differenzen in der Groflenordnung
von 10715,

Der Vergleich der invers-dynamischen Ergebnisse von SIMPACK mit diesen Kur-
ven fillt ebenfalls recht befriedigend aus. Die Ergebnisse sind anhand der Kurven nicht
zu unterscheiden (vgl. Abb. 3.6). Die Differenzen der Simpack-Ergebnisse von denen
der mit MATLAB ausgewerteten Gleichungen 3.2 bis 3.49 sind ebenfalls in Abb. 3.6
dargestellt. Diese verbleibenden Differenzen — ein relativer Fehler von 10~ lassen sich
durch numerische Ungenauigkeiten hinreichend erkléren.

Betrachten wir nun die Ergebnisse, die man bei Anwendung des DADS-Modelles
erhilt. Sie sind zusammen mit den bereits gezeigten Kurven in Abb. 3.7 dargestellt.
Der Abbildungsteil rechts oben zeigt dabei einen Ausschnitt, die Teile darunter jeweils
die Differenzen zu der selbst berechneten Kurve. Die hier auftretenden Abweichungen
sind bei weitem zu grofl; um durch numerische Ungenauigkeit erkldrt zu werden. Es
zeigte sich vielmehr grundsétzlich, dafl DADS dazu neigt, zackige Kraftverlaufskurven
zu produzieren. Dies war im Rahmen parallel verlaufender Studien auch an weiteren
Modellen (Reckturner, Hand) beobachtet worden. Diese zackigen Kurven bessern sich
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Abbildung 3.7: Links: Die mittels inverser Dynamik in DADS und mit den oben auf-
gefithrten Bewegungsgleichungen berechneten muskuldren Drehmomente. Die obere Kur-
ve ist das an der Schulter wirkende Drehmoment, die untere das am Ellenbogen wirkende
Drehmoment. Rechts oben: Ausschnittvergroferung der linken Grafik, die demonstriert,
daf Kraftkurven in DADS ungeachtet einer feineren Schrittweite (der Abstand der kleineren
Punkte) aus linearen Segmenten zusammengesetzt sind, deren Grenzen genau den Zeitpunk-
ten der Eingabewerte entsprechen. Die Zeitpunkte der Eingabewerte sind genau die der in
der selbstgerechneten, dickeren Kurve angedeuteten Kreise. Rechts Mitte: Differenz zwischen
der Ergebniskurve in DADS und mit den selbst aufgestellten Bewegungsgleichungen fiir die
Schulter. Rechts unten: Das gleiche fiir das Ellenbogengelenk.

nicht, wenn man die Rechengenauigkeit vergrofiert und die Schrittweite verkleinert (s.
Abb 3.7).

Da die Zacken in den Ausgabekurven mit der Frequenz auftreten, die die Einga-
bepunkte haben, liegt es nahe, das Problem bei der Interpolation der Eingabedaten
zu suchen. Die eingegebenen Daten sind bei diesem invers-dynamischen Problem die
gemessenen Winkel. Die erste Idee wire, diese Daten einfach auf eine hohere Abtast-
rate zu interpolieren und dann die interpolierten Daten in DADS zu verwenden. Tut
man dies — es wurde mit einem kubischen Spline auf die zehnfache Datenrate inter-
poliert — ergibt sich immer noch kein befriedigendes Ergebnis, sondern das zackige
Erscheinungsbild der Kurven besteht weiterhin.

Der Grund fiir diese Abweichung konnte nun durch Riicksprache mit der Firma
CADSI aufgeklart werden: DADS verwendet fiir die Interpolation der Eingabedaten
— wie SIMPACK auch — kubische Splines. Anders als bei SIMPACK jedoch werden
aber fiir eine invers-dynamische Analyse nicht Daten fiir Orte bzw. Winkel, Geschwin-
digkeiten und Beschleunigungen gefordert, sondern es werden nur die Orte bzw. Winkel
eingelesen, mit kubischen Splines interpoliert, und dann abgeleitet.
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Abbildung 3.8: Die verschiedenen Ableitungen einer mit kubischen Splines interpolierten
Kurve. Hierbei stellt die diinnste Linie mit den kleinen Punkten jeweils die splineinterpolierte
Kurve dar, die dickeren Linien sind elementare Ableitungen mit dem minimalen Ableitungs-
operator (£((i + 1/2)At) = [z((i + 1)At) — z(iAt)]/At, die Kurve mittlerer Dicke) und dem
symmetrischen Ableitungsoperator (£(iAt) = [z((7 + 1)At) — z((¢ — 1)At)]/2At, die dickste
Kurve) dar. Links: Die Winkelkurve selbst wird glatt interpoliert. Mitte: bei der ersten
Ableitung zeigt sich, daf leichte Oszillationen auftreten. Rechts: bei der zweiten Ableitung
wird deutlich, da3 die interpolierenden Kurvenstiickchen nun Geraden geworden sind. Dabei
haben sich die Oszillationen verstarkt.

Was passiert, wenn man kubische Splines mehr als einmal ableitet, wird in der
Abbildung 3.8 anhand der verwendeten Eingabedaten illustriert: In der zweiten Ab-
leitung einer spline-interpolierten Kurve werden die Kurvenstiicke zu Geraden und an
den Stellen, an denen bei der Spline- Interpolation die kubischen Kurvenstiicke an-
einandergesetzt wurden (den sog. Breakpoints), ist die Kurve der zweiten Ableitung
nicht mehr differenzierbar. Dabei hingt es vom verwendeten Interpolationsverfahren
ab, wie die Breakpoints gew#hlt werden. Wahrend das von DADS verwendete Ver-
fahren sie genau auf die Eingabedatenpunkte zu legen scheint, ist das von MATLAB
verwendete Verfahren offensichtlich auch in der Lage, die Breakpoints zwischen die zu
interpolierenden Punkte zu legen.

Die Vorschlége, die nun von der Firma CADSI kamen, waren zum einen die Ver-
wendung eines Glattungs-Splines, dem in Abhéngigkeit von einem Gléttungsparameter
erlaubt ist, einzelne Punkte nicht genau zu treffen. Dies wére dann also nicht mehr
eine Spline-Interpolation, sondern ein Spline-Fit. Ein Problem, das hier auftaucht, ist,
daf} die Werte der Ableitungen an den Stiitzstellen nicht mehr genau mit den Ableitun-
gen der Originaldaten iibereinzustimmen brauchen. Auflerdem wird mit der Wahl des
Glattungsparameters ein Element der Willkiir eingefiihrt, da es keine festen Kriterien
fiir die Giiterabwégung zwischen der Glattheit der Kurve und der getreuen Abbildung
rascher Zeitveranderung gibt. Als dritten Nachteil kann man noch anfiihren, dafl die
zweiten Ableitungen der Glattungs-Splines unverdndert aus geraden Stiicken zusam-
mengesetzt sind. Lediglich die Oszillationen werden abgeschwécht.

Der zweite Vorschlag ist eher ein Trick, aber durchaus hilfreich: Wenn die Spline-
interpolation in DADS mit dquidistanten Breakpoints durchgefiihrt wird, kann es das
Erscheinungsbild der Ergebniskurven betrichtlich verbessern, wenn man die Ergebnis-
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daten genau in der Mitte zwischen den Zeitpunkten ausgibt, an denen die Eingabedaten
definiert sind. Daf} dieses Verfahren die Oszillationen durchaus um eine Faktor drei
bis fiinf senken kann, wird unten in Abb. 3.10 verdeutlicht. Es wird im folgenden auch
regelmiflig angewendet werden, wenn die inverse Dynamik in DADS verwendet wird.

-61.4 -2.5 80

—61.45 60

-61.5 40
-61.55 20

-61.6

Winkel[Grad]

1
o
=
@
a

-61.7

Winkelgeschwindigkeit[Grad/s]
Winkelbeschleunigung[Grad/s/s]
o

-61.75

-61.8

0.56  0.58 0.6 0.62 0.56  0.58 0.6 0.62 0.56 058 0.6 0.62
Zeit[s] Zeit[s] Zeit[s]
Abbildung 3.9: Die Ableitungen der Eingabekurve, wenn man nicht die Winkelkurve,
sondern die Beschleunigungskurve mit kubischen Splines interpoliert. Der Aufbau der Grafik
entspricht ansonsten Abb. 3.8.

In diesem Zusammenhang mochten wir eine dritte Losung vorschlagen: man kann
die elementar abgeleiteten Kurven interpolieren, und dann die daraus resultierenden
Kurven integrieren und als Eingabekurven fiir DADS verwenden. Dies entspriche der
Verwendung von Splines hoherer Ordnung. Auf diese Weise wird beim erneuten Ab-
leiten innerhalb von DADS nicht die natiirliche Grenze der Ableitbarkeit von Splines
erreicht. Dies demonstriert Abb. 3.9. Allerdings gibt es noch das Problem, daf} inner-
halb von DADS zwischen den FEingabewerten noch weiter interpoliert wird — was zu
den gleichen Oszillationen auf einer kleineren Skala fiihrt — so dafl man mit diesem
Verfahren eine sehr fein abgetastete Eingabekurve erzeugen sollte. Zudem ist es recht
umstéindlich, die Kurven erst mittels MATLAB abzuleiten, zu interpolieren, und dann
wieder zu integrieren und schliefllich die Werte wieder in DADS zu importieren. Diese
Idee sollte darum auch nicht zum Standardverfahren werden, sondern eher zu einer
Verbesserung von DADS fiihren, da die einzig wirklich sinnvolle Konsequenz aus dieser
Erfahrung wire, die in DADS vorgenommene Spline-Interpolation zu verdndern. Die
gute Nachricht dabei ist, das dies aufgrund der bisherigen Kooperationsbereitschaft
durchaus realistisch erscheint.

In Abb. 3.10 wird dargestellt, wie es sich auf die geschétzten Drehmomente aus-
wirkt, wenn man auf diese Weise Eingabekurven mit der zehnfachen Abtastrate erzeugt.
Mit blolem Auge sind die Kurven jetzt nicht mehr zu unterscheiden und der relati-
ve Fehler ist unter 1073, so daf fiir die Zwecke dieser Arbeit die invers-dynamischen
Untersuchungen sowohl mit SIMPACK als auch mit DADS ausgefiihrt werden kénnen.

VALIDIERUNG DER VORWARTSSIMULATION

Fiir die Korrektheit der Vorwirtssimulation gibt es fiir uns anhand der gemessenen
Daten und verfiigbaren Rechenmethoden zwei Kriterien, die wir heranziehen kénnen:
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Abbildung 3.10: Links: Die mittels DADS mit den auf die vorgeschlagene Weise interpo-
lierten Eingabekurven berechneten muskuldren Drehmomente. Die obere Kurve ist das an
der Schulter wirkende Drehmoment, die untere das am Ellenbogen wirkende Drehmoment.
Rechts oben: Ausschnittvergrofierung der linken Grafik, die demonstriert, wie der im Text
beschriebene Trick die verbleibenden Oszillationen weiter reduziert. Rechts Mitte: Differenz
zwischen der DADS-Ergebniskurve und der interpolierten selbstgerechneten Kurve fiir das
Schultergelenk. Hier wurden die Ein- und Ausgabezeitpunkte gleich gewé&hlt, also der Trick
nicht angewandt. Rechts unten: das gleiche mit zeitversetzten Ein- und Ausgabewerten.
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Zum einen sollten die Programme mit dem gleichen Modell bei den gleichen Anfangsbe-
dingungen die gleiche Trajektorie erzeugen, zum zweiten sollte bei allen Programmen
bei einer Vorwértssimulation mit den invers berechneten Drehmomentkurven wieder
die gemessene Bewegung resultieren.

Bei diesen Vergleichen werden sich numerische Ungenauigkeiten akkumulieren
und in der Regel zu exponentiell divergierenden Trajektorien fiihren, was nach lingeren
Simulationsdauern letztlich immer zu einer sichtbaren Auftrennung von realer und si-
mulierter Trajektorie und auch zur Auftrennung zweier mit verschiedenen Programmen
simulierter Trajektorien fiihrt. Dieser Umstand sollte allerdings nicht zu einer zu gerin-
gen Erwartung an die Moglichkeiten nachsimulierter Trajektorien fiihren, und an dem
hier dargestellten Beispiel sieht man, daf} fiir Bewegungsdauern in der vorliegenden
GroBlenordnung durchaus beeindruckende Ergebnisse erzielt werden konnen.

Abb. 3.11 zeigt fiir die gleiche Bewegung, die auch in der inversen Dynamik
untersucht worden ist, die gemessenen Winkel und Winkelgeschwindigkeiten sowie Er-
gebnisse der Vorwirtssimulation in SIMPACK und in DADS. In der oberen Reihe sind
die gemessenen? Zeitreihen der Winkel — das jeweils rechts daneben angeordnete Dia-
gramm zeigt die zugehorigen Winkelgeschwindigkeiten — sowie Simulationsergebnisse,
die mit SIMPACK und mit DADS erzielt wurden. Die Modelle und die Anfangsbe-
dingungen gleichen sich genau, und entsprechend ergibt sich eine nur nach Ende der
Bewegung iiberhaupt mit blolem Auge erkennbare Differenz zwischen den beiden si-
mulierten Kurven. Der Unterschied zwischen den gemessenen und den simulierten
Trajektorien ist allerdings etwas grofler, und wenn auch der rechte obere Teil zeigt,
dal wdhrend der Bewegung Parameter wie das Winkelgeschwindigkeitsmaximum kor-
rekt abgebildet werden, soll der Rest des Abschnittes dazu dienen, diese Differenz zu
verstehen, und — soweit moglich — zu eliminieren.

Bei der Erstellung der shell-scripts fiir das automatische Einlesen der Versuchsda-
ten und Simulieren der Bewegung mit SIMPACK wurde davon ausgegangen, dafl mit
hinreichender Genauigkeit die Anfangsgeschwindigkeit Null ist, weil dies immerhin eine
Bedingung war, die an die Probanden gestellt wurde. Aus diesem Grunde wurde auch
bei der Erstellung des DADS-Modelles darauf verzichtet, eine Anfangsgeschwindigkeit
fiir die beteiligten Gelenke vorzugeben. Nun zeigt sich, da} diese Abweichung der
Modellsituation von der Realitét der Grund fiir die sich stetig vergrofiernde Differenz
zwischen gemessener und simulierter Trajektorie in der oberen Reihe von Abb. 3.11 ist:
Bestimmt man die (recht geringe) Geschwindigkeit (im vorliegenden Beispiel nur weni-
ge Grad pro Sekunde fiir das Ellenbogen- und noch weniger fiir das Schultergelenk) und
gibt sie in SIMPACK als Anfangsbedingung vor, so erhélt man das Bild in der mitt-
leren Reihe: die Trajektorie wird iiber den gesamten Aufzeichnungszeitraum korrekt
nachgefahren. Da die eingegebenen Kurven mittels der selbstgerechneten Gleichungen
erzeugt wurden, kann dies zugleich als Validierung der Vorwértssimulation gelten.

Will man dieses Ergebnis auch mit DADS erreichen, so gibt es allerdings einige
ungeltste Probleme: Es ist bislang nicht gelungen, die in DADS vorgesehenen Anfangs-
bedingungen zu verwenden. Da diese Anfangsbedingungen wie oben schon erwéihnt als

2Genau genommen wurden sie aus den wie oben beschrieben gemessenen Markerpositionen errech-
net.
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Abbildung 3.11: Die Validierung der Vorwirtssimulation: Links sind jeweils die Winkel,
rechts die Winkelgeschwindigkeiten abgebildet. In der oberen Reihe die Originaldaten (dicke-
re Linie) und die Simulationsergebnisse von DADS (- - -) und SIMPACK (—), wenn man von
der Anfangsgeschwindigkeit Null ausgeht. In der mittleren Reihe die Originaldaten (dickere
Linie) und die Simulation mit SIMPACK, wenn man die Anfangsgeschwindigkeiten vorgibt.
Die Kurven sind nicht mehr zu unterscheiden. Die untere Reihe zeigt darum die Differen-
zen in halblogarithmischer Darstellung. In Richtung abnehmender Dicke sind die absoluten
Differenzen zwischen Originalkurve und der SIMPACK-Simulation aus der oberen Reihe, zwi-
schen den beiden Simulationen aus der oberen Reihe, und zwischen der Originalkurve und
der Simulation aus der mittleren Reihe aufgetragen. Man erkennt bereits das exponentielle
Divergieren der Trajektorien.
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zusitzliche Zwangsbedingungen betrachtet werden, kommt der fiir die Einhaltung der
Zwangsbedingungen zustédndige [terationsalgorithmus bereits vor Beginn der Bewegung
durcheinander. Das Hauptproblem liegt dabei bei der Vorgabe der Anfangsgeschwin-
digkeit. Wie ebenfalls bereits erwdhnt wurde, kann man statische Anfangsbedingungen
auch erreichen, indem man das Modell bereits in der Anfangsposition zusammenfiigt;
das ist das Verfahren, das in weiten Teilen dieser Arbeit angewandt wird und in den
oben dargestellten Genauigkeitsgrenzen auch gut funktioniert. Leider ist hiermit ein
zuséitzlicher Arbeitsschritt notig, der eigentlich von DADS bei der Vorgabe einer An-
fangsbedingung einschliefllich Anfangsgeschwindigkeit ausgefiihrt werden sollte, aber
nicht wird. Man kann, ohne das Problem letztlich zu 16sen oder die Lésung abzuwar-
ten, die Genauigkeit noch deutlich erhéhen, indem man statische Anfangsbedingungen
vorgibt und die Simulation zu einem Zeitpunkt beginnt, an dem die Winkelgeschwin-
digkeiten beide relativ nahe an Null liegen.

In diesem Punkt liegt also im Gegensatz zu den nun bereits des 6fteren erwéhnten
Vorziigen von DADS ein Vorzug von SIMPACK vor. Er liegt wahrscheinlich® darin,
dafl in SIMPACK generalisierte Koordinaten verwendet werden. So ist es erkldarbar,
dal man dort einfach zu jedem Gelenk einen Zustand vorgeben kann, ohne dafl es zu
Problemen kommt.

3.6 Die durchgefiihrten Untersuchungen

\/ORBEREITUNGEN7 ELEMENTARE INVERS-DYNAMISCHE UND KINEMATISCHE ANA-
LYSEN

Die Daten aller Durchgénge aller Patienten und Normalprobanden wurden nach der
Aufzeichnung mithilfe der bereits erwahnten Tracking-Prozedur in x-y-z-Koordinaten
umgewandelt, und es wurden dann (a) die Gelenkwinkel von Schulter- und Ellen-
bogengelenk bestimmt, (b) die Abweichung von der Sagittalebene (Differenz der y-
Werte von Schulter- und Ellenbogenmarker) quantifiziert, sowie die einzelnen Terme
der muskuléren, interaktiven, und gravitativen Drehmomente mittels der Gleichungen
von Schneider und Zernicke (1990) bestimmyt.

Die Kurven sowie deren Ableitungen wurden an charakteristischen Stellen wie
z.B. Nulldurchgéingen und Maxima markiert, so dafl die Zeitpunkte und Amplituden
der entsprechenden Groflen fiir eine statistische Auswertung zur Verfiigung standen.

Die Markierungen wurden automatisch gesetzt, aber mittels einer semiautomati-
schen Prozedur von Hand iiberpriift, so dafl Durchgénge, bei denen die zu untersuchen-
den Markierungen sinnlos gewesen wéren, weil die Kurvenform nicht vergleichbar war,
von der Analyse ausgeschlossen werden konnten. Eine Ausnahme bildet die Markie-
rung des ,, dritten Peaks“ im Drehmomentprofil, der vor allem bei Patienten auftrat und
dessen An- bzw. Abwesenheit auch als ein Ergebnis (eine nominale Variable) gewertet
wurde.

3Immerhin wird iiber die interne Struktur von SIMPACK recht wenig mitgeteilt
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Die statistische Auswertung hat das Ziel, zunéchst subjektiv auffillige Unter-
schiede zwischen den Kurvenformen quantitativ zu erfassen. Hierbei steht die eingangs
genannte Frage, ob bei unserem Paradigma die interaktiven Drehmomente dazu fiihren,
daf bei Kranken und Gesunden im nichtfokalen Gelenk jeweils eine andere Bewegung
auftritt, im Vordergrund.

wirkliche Bewegung "ideale" Bewegung

.
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Abbildung 3.12: Das Konzept der idealen Bewegung illustriert anhand einer realen Bewe-
gung einer Normalperson und der zugehdrigen ,,idealen Bewegung*.

INVERS-DYNAMISCHE ANALYSEN VERANDERTER BEWEGUNGEN

Die inverse Dynamik ist bislang ausschliellich verwendet worden, um zu gemessenen
Bewegungen die Drehmomente (und auch: inneren Kréfte) herauszufinden. Dies ist
wichtig und wurde auch in der vorliegenden Arbeit gemacht. Will man allerdings die
Dynamik wirklich verstehen — so ist man sich schnell einig (Zajac, 1993) —, mufl man
vorwartssimulieren. Diesen Standpunkt haben wir in der Einleitung auch vertreten,
so daf} diese hier vorgestellte Technik auf den ersten Blick etwas deplaziert wirken
mag. Dennoch demonstriert sie vielleicht soetwas wie einen im positiven Sinne re-
spektlosen Umgang mit Methoden im Dienste einer bestimmten Fragestellung, und es
ist schliellich auch ein wesentlicher Aspekt dieser Arbeit, die komplette ,,Klaviatur*
des biomechanischen Modellierens vorzustellen.

Tatséchlich ist es moglich, nicht nur fiir eine gemessene, sondern auch fiir eine
beliebige vorgegebene Bewegung eine Inverse-Dynamik-Analyse durchzufiihren. Wir
haben die Daten der gemessenen Bewegungen so verdndert, daf§ der Gelenkwinkel im
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nichtfokalen Gelenk exakt konstant auf dem jeweils am Anfang gegebenen Wert blieb,
so wie auch die Instruktion lautete. In Abb. 3.12 ist der Unterschied zwischen diesen
Bewegungen verdeutlicht. Wird nun mit diesen verédnderten Daten die inverse Dynamik
berechnet, erhilt man die Drehmomente, die notig gewesen wdren, um die Instruktion
genau einzuhalten (Boose et al., 1996).

Die Frage, die wir hiermit beantworten koénnen, ist die, ob die offensichtliche
Unfihigkeit Kranker wie Gesunder, unser Paradigma exakt einzuhalten, mit der Grofle
der Drehmomente zu tun haben kann, die dazu no6tig wiren. Hierzu wurden die so
ermittelten Maximalwerte des ,,idealen“ muskuldren Drehmomentes am nichtfokalen
Gelenk und seiner Ableitung (a) mit den ,realen“ Maximalwerten und (b) mit den
Maximalwerten bei fokaler Aktivierung des Gelenkes verglichen.

VORWARTSSIMULATION: SYSTEMATISCHE MODIFIKATION DER MUSKELAKTIVIE-
RUNGSMUSTER

Dynamische Vorwértssimulation hat den Vorteil, dafl man grundsétzlich beliebige Mus-
kelaktivierungsmuster vorgeben und dann beobachten kann, wie sich das Modell be-
wegt, indem man die Bewegungsgleichungen integriert, d.h. die Bewegung auf dem
Computer simuliert. Die Auswahlmoglichkeit des Muskelaktivierungsmusters hat dort
ihre Grenzen, wo die resultierende Bewegung qualitativ nicht mehr mit der zu un-
tersuchenden Bewegung iibereinstimmt. Dies wére zum Beispiel dann der Fall, wenn
unterschiedliche Kontakte mit der Auflenwelt entstiinden bzw. Gelenkanschldge un-
terschiedlich oft beriihrt werden. Aus diesem Grund soll fiir diesen Abschnitt der
Untersuchung von den — mittels inverser Dynamik ermittelten — muskuldren Dreh-
momenten ausgegangen und diese in kleinen Schritten systematisch verdndert werden.
Bei der Vorwirtssimulation wird so deutlich, welche Aspekte des Drehmomentmusters
welche Auswirkung auf die Bewegung haben.

VORWARTSSIMULATION: EINBAU EINES VISKOELASTISCHEN ELEMENTES IM NICHT-
FOKALEN (GELENK

Eine Interpretationsmoglichkeit des beobachteten Verhaltens wire, daf§ das nichtfoka-
le Gelenk einfach durch Kokontraktion stabilisiert wird, und so die Bewegung dort
durch die passive Reaktion auf die an diesem Gelenk wirksamen interaktiven Dreh-
momente erkldrt werden kann. Dies 148t sich durch inverse Dynamik nicht zeigen:
Zwar kann man die Ahnlichkeit zwischen dem Kurvenverlauf der interaktiven Dreh-
momente und der Winkelbeschleunigung im nichtfokalen Gelenk als Indiz fiir diese
,ouszeptibilitit“ gegeniiber den interaktiven Drehmomenten heranziehen, aber eine
vollkommene Ubereinstimmung ist ohnehin nicht zu erwarten, da sich ein elastischer
Effekt {iberlagert, sobald die nichtfokale Bewegung einsetzt.

In einer Vorwértssimulation mit einem viskoelastischen Element kann man dage-
gen genau sehen, was passieren wiirde, wenn eine fokale Bewegung bei einer gleich-
zeitig nur passiven Fixierung des nichtfokalen Gelenkes erfolgte. Auflerdem ist es
moglich, die Parameter eines solchen Elementes zu ermitteln, also die Feder- und
Déampfungskonstante, wenn man ein lineares Element nimmt. Diese Parameter kénnen
bei Patienten deutlich verédndert sein. Technische Schwierigkeiten bei dieser Art der
Analyse sind zum einen die Anfangsbedingungen, und zum zweiten die Ermittlung der
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angesprochenen Parameter. Fiir das erstere Problem ist zu beachten, daf die Ruhelage
der Feder nicht mit der Anfangslage des Oberarms identisch ist, da ja bereits zu diesem
Zeitpunkt das Drehmoment anliegt, das den Arm am Absinken hindert. Allerdings ist
das Drehmoment aus der invers-dynamischen Berechnung bekannt, und fiir die mei-
sten Federn kann die richtige Ruhelage aus der Anfangsposition und den jeweiligen
Federeigenschaften (bei einer linearen Feder braucht man z.B. nur eine der zwei Kon-
stanten beriicksichtigen) ermittelt werden. Die Ermittlung der Federparameter selbst
muf} dann iterativ erfolgen.
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Kapitel 4

Ergebnisse

Der Ergebnisteil besteht aus drei Hauptteilen, darunter ist zum ersten der bereits im
zweiten Kapitel angekiindigte Blick auf die praktischen Konsequenzen der verschiede-
nen Drehmoment- und Winkeldefinitionen und die Moglichkeit, alternativ ,zustandsab-
hingige Tragheitsmomente® zu betrachten. Obwohl dies vom Standpunkt einer neuro-
physiologischen Studie eher ein methodischer Punkt ist, stellen die damit verbundenen
Bewertungen der verschiedenen Gleichungen ein wichtiges Ergebnis dieser Arbeit dar.
Im zweiten und dritten Teil soll versucht werden, die fokalen Schulter- und Ellenbo-
genbewegungen, wie sie von Gesunden und Patienten ausgefiihrt werden, zu verstehen.
Wir wollen allerdings dabei jeweils auf die biomechanisch-methodischen Aspekte be-
sonders hinweisen. Schliellich wird noch eine Vorwirtssimulation einer Zeigebewegung
durchgefiihrt, an der die Effekte falsch skalierter Drehmomente studiert werden kénnen.

4.1 Interaktive Drehmomente und ihre Komponen-
ten — objektive Realitit oder willkiirliches Ar-
tefakt der Koordinatenwahl?

Dieser Abschnitt steht bewuft an der Grenze zwischen Methoden- und Ergebnisteil,
da er zwar anhand von gemessenen Daten gestaltet ist, aber dennoch den Schwer-
punkt auf die methodischen Fragen der Drehmomentaufteilung legt. Wir fiithren eine
Gegeniiberstellung anhand zweier konkreter Beispielbewegungen durch, die aus den
in dieser Studie gemessenen Bewegungen ausgewdhlt wurden. Zusitzlich wurde noch
Daten einer Zeigebewegung als einer natiirlicheren Alternativbewegung verwendet.

Das Ziel dabei ist es zunéchst, ein Gefiihl dafiir zu vermitteln, welche Krifte
bei welcher Bewegung wie grofl bzw. wichtig sind. Hierzu werden die grundlegenden
Komponenten fiir die einzelnen Gelenke und die drei verschiedenen Bewegungstypen
gegeniibergestellt. Ein zweites Ziel ist dariiber hinaus, die Unterschiede in den Dreh-
momentkomponenten darzustellen, die sich aufgrund der unterschiedlichen Definitionen
der Winkel und des Nettodrehmomentes in den verschiedenen Publikationen ergeben.
Ein dritter, abschlieBender Punkt ist in Ankniipfung an die Probleme mit den un-
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terschiedlichen Definitionen des Nettodrehmomentes die Einfiihrung einer alternativen
Aufspaltung in konstante und in zustands- bzw. winkelabhidngige Komponenten.

DIE BEWEGUNGEN

Abb. 4.1 zeigt die drei Bewegungen, die in diesem Abschnitt genauer betrachtet werden
sollen. Zum Vergleich mit den im Rahmen dieser Arbeit aufgezeichneten Bewegungen
A und B, je einer Ellenbogen- und Schulterbewegung, wird noch eine Zeigebewegung
dargestellt. Die Daten hierfiir stammen aus den Untersuchungen von Topka et al.
(1996b). Die Bewegungen sind abgesehen von der charakteristischen Eigenschaft, die
die Art der Bewegung ausmacht, dhnlich: sie sind alle mit der maximal moglichen
Geschwindigkeit ausgefiihrt worden, und finden ungefihr im gleichen Arbeitsbereich
statt.

MUSKULARE DREHMOMENTE

Die muskuldren Drehmomente sind das einzige, was ohne jede Willkiir aus der Defini-
tion des Modells und der aufgezeichneten Bewegung folgt. Das heif}t, fiir die hier zu
leistende Betrachtung der Unterschiede zwischen den Gleichungen nach Bastian et al.
(1996) oder Schneider und Zernicke (1990) ist der erste wichtige Punkt: Die mus-
kuléren Drehmomente sind die gleichen. Wenn man also nur die T;™"® betrachtet, ist es
egal, welche Gleichungen man nimmt, wobei natiirlich eine Korrektur der Rechenfehler
vorausgesetzt ist.

Wie im zweiten Kapitel bereits angerissen wurde, liegt das daran, dafl die mus-
kuldren Drehmomente die rechte Seite der Bewegungsgleichung konstituieren. So kon-
nen sie sich nicht einfach durch eine Umgruppierung, Vorzeicheninderung oder Ko-
ordinatentransformation der linken Seite dndern. Diese Beobachtung entspricht der
Aussage, dafl das muskuldre Drehmoment ein residualer Term sei, und genau den Teil
der Kréfte bzw. Drehmomente enthalte, der nicht aufgrund der beobachteten Bewegung
und des Gravitationsfeldes erkléirt werden kann.

In Abb. 4.2 sind fiir die drei Beispielbewegungen die muskuldren Drehmomente
dargestellt. In allen drei Féllen bestehen die muskuldren Drehmomentkurven aus ei-
nem positiven und einem negativen Drehmomentimpuls. Es ist fiir die fokalen Gelenke
offensichtlich, daf§ dieses Drehmomentmuster die distal vom Gelenk gelegenen Massen
be- und dann entschleunigen soll. Fiir Schulterbewegungen sind dabei die Drehmomen-
te grofler, was wohl mit dem entsprechend grofleren Trigheitsmoment zusammenhéngt.
Daf} fiir Zeigebewegungen ein dhnliches Muster resultiert, ist damit zu erkldren, dafl
auch hier die Gliedmaflen zunéchst beschleunigt und dann gebremst werden miissen.
Allerdings ist es relativ bemerkenswert, wenn auch fiir die nichtfokalen Bewegungen
ein #hnliches Muster resultiert: Fiir zumindest die Ellenbogenbewegung (links) und
die Zeigebewegung (rechts) kann man sagen, dafl auch in unseren Daten das , Prinzip
der linearen Kovarianz“ (Gottlieb et al. 1996; s. auch Kapitel 2) vorzuliegen scheint. Es
ist wenigstens anhand dieser Beispielbewegungen bemerkenswert deutlich, dafl obwohl
Ellenbogen- und Schultergelenk in diesen Bewegungen sehr unterschiedliche Aufgaben
haben (aktives Beschleunigen und Bremsen versus passives Fixieren), die Drehmo-
mentmuster beider Bewegungen sehr &hnlich sind. Sie unterscheiden sich nur durch
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Abbildung 4.1:  Die drei Bewegungen, die in diesem Abschnitt besprochen werden. A,
die linke Spalte stellt eine Ellenbogenbewegung dar, B, die mittlere Spalte eine Schulterbewe-
gung und C, die rechte Spalte eine Zeigebewegung, die aus der Untersuchung von Topka et al.
(1996b) stammt. In den Reihen unter den Stick-figures werden die Winkel und ihre Ableitun-
gen gegen die Zeit aufgetragen. Die dickste Linie bezieht sich jeweils auf das Schultergelenk,
die Linie mittlerer Dicke auf den Ellenbogenwinkel in ¢-Koordinaten und die diinnste Linie
schlieBlich bezieht sich auf den Ellenbogenwinkel in den #-Koordinaten. Man beachte die
unterschiedliche Skalierung der y-Achsen.
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Abbildung 4.2: Die muskuliiren Drehmomente. Die Kurven beziehen sich in der Reihenfolge
zunehmender Linienstirke auf Hand-, Ellenbogen- und Schultergelenk. Die Teilabbildungen
beziehen sich auf die einzelnen Bewegungen entsprechend Abb. 4.1.

eine lineare Transformation, so dafl man die eine Kurve jeweils durch Umskalieren und
Verschieben auf die andere abbilden kann.
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Abbildung 4.3:  Vergleich der geschwindigkeitsabhingigen Drehmomentkomponenten am
Schultergelenk in den verschiedenen Gleichungen. Links sind die ¢-Gleichungen verwendet,
dabei ist die dicke Linie das Coriolisdrehmoment und die diinnere Linie das Zentrifugaldreh-
moment. Auf der rechten Seite sind die Komponenten der #-Gleichungen aufgefiihrt, und
zwar in der Reihenfolge zunehmender Linienstéirke 752, T2 und T5%".

GESCHWINDIGKEITSABHANGIGE DREHMOMENTKOMPONENTEN

Hier geht es also um die Coriolis- und Fliehkrifte, die in den Gleichungen nach Bastian
et al. (1996) T°" und T genannt wurden (s. Seite 50). In den Gleichungen nach
Schneider und Zernicke (1990; s. Seite 47) sollte dies den Komponenten 77" entspre-
chen, wobei eine direkte Entsprechung der Terme nicht zu erwarten ist. In Abb. 4.3 sind
die einzelnen Komponenten fiir die Zeigebewegung und das Schultergelenk aufgetragen,
im linken Teil die Coriolis- und die Fliehkraftkomponente, und auf der rechten Seite
die drei Anteile nach Schneider und Zernicke. Die Terme entsprechen sich keineswegs;
auch wenn man die Coriolis- und Zentrifugaldrehmomente noch weiter aufteilen wiirde.
Zum Beispiel gibt es in den Bastian-Gleichungen gar keinen T3*-Term. Soetwas ist
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moglich, weil die Winkel anders definiert sind. Was allerdings gilt, ist
Tgcori =+ T:;:ent — _T??av o T32av o T318‘V, (41)

d.h. die Summe aller geschwindigkeitsabhédngigen Drehmomentkomponenten ist in bei-
den Systemen gleich. Dies l&8t sich auch in Abb. 4.3 erahnen, vor allem sieht man dort,
wie sich sehr unterschiedliche Komponenten zu einer identischen Kurve zusammenset-
zen.
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Abbildung 4.4: Die geschwindigkeitsabhingigen Drehmomentkomponenten fiir die drei
Bewegungen und die drei Gelenke. Die dicken Linien geben jeweils die Zentrifugaldrehmo-
mente an, die diinneren Linien die Coriolisdrehmomente. Bei den einzelnen Teilabbildungen
beziehen sich die Spalten von links nach rechts auf die Ellenbogen-, die Schulter- und die Zei-
gebewegung. Die Zeilen beziehen sich von oben nach unten auf das Hand-, das Ellenbogen-
und das Schultergelenk.

In Abb. 4.4 sind fiir alle drei Bewegungen und fiir die drei Gelenke das Coriolis-
und das Zentrifugaldrehmoment aufgezeichnet. Fiir Ellenbogen- und Handgelenk ver-
schwindet die Corioliskraft, weil wir die Bewegung im Handgelenk, die ohnehin recht
gering war, vernachldssigt haben. Aus diesem Grund unterscheiden sich auch die Kur-
ven der Zentrifugalkréifte in den beiden distalen Gelenken nur um einen Faktor.
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Die Unterschiede zwischen Schulter- und Ellenbogengelenk und zwischen den Be-
wegungstypen sind aber recht markant. Bei der Ellenbogenbewegung haben die Zentri-
fugalkrifte am Ellenbogengelenk ein zweigipfliges Profil, sind aber von ihrer Amplitude
her gegeniiber den an der Schulter wirksamen Drehmomenten zu vernachlissigen. Das
zweigipflige Muster kommt daher, dal das Schultergelenk wihrend einer fokalen El-
lenbogenbewegung unwillkiirlich zuerst eine leichte Extension, und dann eine leichte
Flexion macht, (s. auch das Geschwindigkeitsprofil in Abb. 4.1 und die ausfiihrliche
Darstellung ab Seite 92). Bei den anderen beiden Bewegungen sind die Zentrifugal-
kriafte am Ellenbogengelenk eingipflig und in der gleichen Gréfenordnung wie die am
Schultergelenk. Es ist offensichtlich, dafl die Zentrifugalkrifte immer nach auflen und
darum am Ellenbogengelenk immer in Richtung auf Extension wirken. Am Schulter-
gelenk ist dies umgekehrt; die Zentrifugalkrifte bewirken immer ein Flexionsmoment®.
Am Schultergelenk kann man besonders gut die Unterschiede der drei Bewegungsty-
pen erkennen: Wihrend es bei der Ellenbogenbewegung einen markanten Beitrag der
Zentrifugalkréfte gibt, bleiben die Corioliskrifte eher klein. Dies liegt daran, dal nur
eine kleine Schulterbewegung erfolgt und sich die Gelenke fast gar nicht gleichzeitig
bewegen. Die Corioliskraft ist am Anfang der Bewegung positiv, weil die Gelenke
sich in entgegengesetzte Richtung bewegen (man beachte auch die Vorzeichen in den
Gleichungen 3.37, 3.40 und 3.43), und hinterher negativ, weil beide Gelenke flektie-
ren. Bei der Schulterbewegung ist die Corioliskraft am groften, sie wirkt vor allem
in dem Zeitintervall, in dem das Ellenbogengelenk gleichzeitig mit dem Schultergelenk
gebeugt wird. In der Anfangsphase der Bewegung bleibt der Unterarm aufgrund seiner
Trégheit etwas zuriick, also geht der Ellenbogenwinkel noch etwas auf, wihrend das
Schultergelenk bereits gebeugt wird. Dies erklidrt das positive Maximum zu Beginn.
Die Zeigebewegung schliefilich zerféllt in zwei Phasen: zunéchst mufl die Hand von
der Unterlage durch leichtes Beugen des Ellenbogens abgehoben werden?, dann aber
folgt die Transportphase, die durch gleichzeitiges Strecken des Ellenbogens und Beu-
gen der Schulter gekennzeichnet ist. Diese beiden Phasen kann man wiederum gut am
Vorzeichen der Coriolisdrehmomente unterscheiden.

BESCHLEUNIGUNGSABHANGIGE DREHMOMENTKOMPONENTEN

Betrachten wir nun die Komponenten, die proportional zu den Winkelbeschleunigun-
gen sind. Hier ist die Situation nicht ganz so einfach, da sich hier zum einen das
Problem der Koordinatentransformation und zum anderen das der willkiirlichen Defini-
tion des Nettodrehmomentes mischen: Selbst dann, wenn 7;**"? formal ebenfalls nur als
(mir?+1;) ¢; definiert wiire, wiirde es nicht mit Tinet’a {ibereinstimmen, weil ¢; # 6; fiir
i # 3. Aus diesem Grunde wiire also auch dann nicht 7iMer = —738a — 723 _ Tlaa Bej
den gegebenen Definitionen gibt es noch erheblichere Abweichungen, weil die Kompo-
nenten, die von der Winkelbeschleunigung des betrachteten Gelenkes selbst abhéngen,
unterschiedlich gehandhabt werden: Da sie bei Schneider und Zernicke (1990) nicht zu

1Zum Begriff der Flexion am Schultergelenk siehe die Fufinote auf Seite 43.

?Dies unterscheidet die in dieser Studie aufgezeichneten Bewegungen von den Zeigebewegungen aus
der Studie von Topka et al. (1996b): die Bewegungen wurden diesmal nicht von einer Ruheposition
(Tischplatte, etc.) gestartet, sondern der Arm muflte bereits in der Starthaltung gegen die Gravitation
festgehalten werden.
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den Nettodrehmomenten gezidhlt werden, ergibt sich wegen
Tyinet,qﬁ + jwiinter,qﬁ + jwigra.,qﬁ _ Tyimus,gb _ jwimus,a _ Tyinet,a . Tyimdt,ﬂ . Tyigra,a (42)

eine entsprechende Abweichung in den interaktiven Drehmomenten (ganz abgesehen
von den unterschiedlichen Vorzeichendefinitionen). Allerdings gilt wegen Gleichung
4.2 auch, dafl alle beschleunigungsabhingigen Drehmomente zusammen in beiden Sy-

. . . .. t int t,0 dt,0
stemen wieder gleich sein miissen: 7¢"% 4 Timen¢ — et _ pmdif,

0.15 0.1
0.2
g 0! E E 005
Z Z Z
£ E 0 £ 0
o o o
£ 0 £ £
g g £ 05
8 -0.05 8 o2 e -
-0.1 -0.1
0 0.5 1 0 0.5 1 0 0.5 1
Zeit[s] Zeit[s] Zeit[s]
6 10 2
1
£ 4 E s £
Z Z Z 0
€ 2 € =
Q Q (5]
£ E 0 £ -1
(=] o o
£ 0 £ £
s 2 572
5 5 ° -
-4 -10 -4
0 0.5 0 0.5 1 0 0.5
Zeit[s] Zeit[s] Zeit[s]
5 20 10
E T 10 T 5
=z =z =z
= = =
] ] @
£ O E 0 E 0
£ £ £
< < ey
[< 3 g
5 5 -10 5 -5
-5 -20 -10
0 0.5 0 0.5 1 0 0.5

Zeit[s]

Zeit[s]

Zeit[s]

Abbildung 4.5:  Vergleich der Nettodrehmomente. Die dicken Linien zeigen die Dreh-
momente gemifl den ¢-Gleichungen nach Bastian et al. (1996), die diinneren gemifl den 6-
Gleichungen nach Schneider und Zernicke (1990). Bei den einzelnen Teilabbildungen beziehen
sich die Spalten von links nach rechts auf die Ellenbogen-, die Schulter- und die Zeigebewe-
gung. Die Zeilen beziehen sich von oben nach unten auf das Hand-, das Ellenbogen- und das
Schultergelenk.

Abb. 4.5 zeigt die Nettodrehmomente fiir die Gleichungen nach Schneider und
Zernicke (1990) und nach Bastian et al. (1996). Dadurch wird deutlich, wie die beiden
verschiedenen Nettodrehmomentdefinitionen sich in den konkreten Bewegungen aus-
wirken. Daf§ hier durchaus Unterschiede der Groflenordnung eines Faktors 5 auftreten
konnen, ist leicht verstédndlich, bedenkt man, dafl die distaleren Segmente zwar eine



74 KAPITEL 4. ERGEBNISSE

kleinere Masse besitzen, aber auch weiter vom Drehzentrum entfernt liegen. Dafl am
Handgelenk die an den anderen Gelenken grofleren ¢-Drehmomente verschwinden, liegt
daran, dafl geméf} der oben eingefiihrten sinnvollen Vereinfachung, die Bewegung im
Handgelenk zu vernachlissigen, ¢1 = 0 ist, nicht jedoch 91 = 0 (dafiir aber 91 = 92)
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Abbildung 4.6:  Vergleich der bewegungsabhiingigen bzw. interaktiven Drehmomente.
Die dicken Linien zeigen die Drehmomente gemifl den ¢-Gleichungen nach Bastian et al.
(1996), die diinneren gemif den #-Gleichungen nach Schneider und Zernicke (1990). Bei den
einzelnen Teilabbildungen beziehen sich die Spalten von links nach rechts auf die Ellenbogen-,
die Schulter- und die Zeigebewegung. Die Zeilen beziehen sich von oben nach unten auf das
Hand-, das Ellenbogen- und das Schultergelenk.

In Abbildung 4.6 sieht man die Kehrseite dieser unterschiedlichen Definitionen
— die Auswirkung auf die beobachteten interaktiven Drehmomente. Die durchaus
betrichtlichen Abweichungen sind in der Regel eher quantitativ, es kann aber auch
qualitative Anderungen der Kurvenform geben, wie man in Abb. 4.6 links Mitte sieht.
Diese Kurven stellen den Effekt der interaktiven Drehmomente auf das Ellenbogen-
gelenk wéhrend einer Ellenbogenbewegung dar. Durch die leichte nichtfokale Schul-
terbewegung wirkt wihrend der initialen Schulterextension ein die Ellenbogenflexion
unterstiitzender Einflufl. Betrachtet man allerdings das erhebliche Drehmoment, das
am Ellenbogen aufgebracht werden muf}; um die Hand zu beschleunigen, als interak-
tives Drehmoment und nicht als Teil des Nettodrehmomentes, wie es bei der dickeren
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Kurve (den ¢-Gleichungen) getan wird, so kann sich dies initial der Beschleunigung
entgegenwirkende Drehmoment durchsetzen.

Da der eben beschriebene Unterschied sozusagen einen Effekt ,,zweiter Ordnung“
betrifft und darum recht klein ist, ist ein weiteres Beispiel dafiir, daf} ein qualitativer
Unterschied in den interaktiven Drehmomenten durch die Nettodrehmomentdefinitio-
nen entstehen kann, in Abb. 4.7 gezeigt. Dies sind die am Ellenbogen wirkenden

Drehmoment[Nm]

-10F

1 1 1 1 1 1 1 1 1
0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1
Zeit[s]

Abbildung 4.7: Vergleich der bewegungsabhiingigen bzw. interaktiven Drehmomente fiir
eine weitere Schulterbewegung. Die dicke Linie zeigt die Drehmomente geméifl den ¢-
Gleichungen nach Bastian et al. (1996), die diinneren gemifi den 6-Gleichungen nach Schnei-
der und Zernicke (1990).

interaktiven Drehmomente einer Schulterbewegung, bei der unwillkiirlich eine noch
kraftigere nichtfokale Ellenbogenbewegung gemacht wurde als bei der in diesem Ab-
schnitt untersuchten. Dadurch wird hier das interaktive Drehmoment nach Schneider
und Zernicke (1990) von dem Ellenbogen-Beschleunigungsterm dominiert, der in den
Gleichungen nach Bastian et al. (1996) fehlt bzw. den Nettodrehmomenten zugeschla-
gen wird. Da die Ellenbogenbewegung zu einer Zeit wieder gebremst wird, wo das
Schultergelenk noch beschleunigt wird, wirkt dieser Term auch noch entgegen den
verbleibenden Anteilen, so daf} hier wihrend der Zeit von 0.25s bis 0.35s die beiden
Gleichungssysteme diametral entgegengesetzte Voraussagen iiber die Richtung der in-
teraktiven Drehmomente machen.

EIN KONZEPT FUR ZUSTANDSABHANGIGE TRAGHEITSMOMENTE

Wie willkiirlich man bei der einen oder anderen Wahl des Nettodrehmomentes — bzw.
der Koordinaten — vorgeht, und wie wenig man als ,objektive im Sinne von vom

3Dort ging es ja um den Effekt der (kleinen) nichtfokalen Bewegung auf die (viel grofiere) fokale,
die ja ihrerseits die nichtfokale selbst hervorgerufen hatte.
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Ansatz unabhéngige Groflen aus der Analyse ziehen kann, ist inzwischen deutlich ge-
worden. Darum ist es moglicherweise sinnvoll, innezuhalten und zu fragen: Ist es denn
zuldssig, die zu einer Winkelbeschleunigung oder einer Winkelgeschwindigkeit propor-
tionalen Komponenten als von ebendieser herriihrend zu betrachten? Schneider und
Zernicke (1990) tun dies ganz ausdriicklich:

Rigid-body equations of motion can be formulated in several ways, but
the form of the equations used here allows not only gravity and muscle
influences on limb motion to be quantified, but also how the motion of one
segment affects other segments (Schneider & Zernicke, 1990).

Bei genauerem Hinsehen gibt es allerdings zum einen das Problem mit den ver-
schiedenen Koordinaten, auf das wir schon wiederholt hingewiesen haben: Wenn die
Terme sich nach Koordinatentransformation nicht entsprechen, ist es schwer verstind-
lich zu machen, warum sie eine kausale Struktur abbilden kénnen, von der man ver-
muten sollte, dafl sie invariant unter Koordinatentransformationen ist. Zum zweiten
gibt es zusitzlich das Problem, dafi z.B. ein Term wie my ryl3 cos(6; — 63) 05 als Teil
von T3 nicht als einzige Ursache die Winkelbeschleunigung des Schultergelenkes hat,
sondern auch von der Masse und der Stellung des Handsegmentes abhéingt. Er wiirde
nicht nur bei einem Verschwinden von 65 selbst verschwinden, sondern auch dann, wenn
cos(f; — 63) = 0.

In dieser Situation ist es unseres Erachtens notig, neu anzusetzen und nochein-
mal die neurophysiologischen Fragestellungen zu betrachten, die den Wunsch nach der
kausalen Struktur motiviert haben. Im Grunde ging es ndmlich um die Frage, wel-
che Informationen vom Nervensystem benétigt werden, um die korrekten muskuldren
Drehmomente fiir ein Gelenk zu ermitteln. Dies sind ndmlich nicht nur die von Schnei-
der und Zernicke (1990) als urséchlich bezeichneten Winkelbeschleunigungen und -
geschwindigkeiten, sondern auch, je nach Term, einer oder mehrere Winkel. Zusétzlich
miissen auch einige Konstanten bekannt sein, insbesondere die Segmentldngen, -massen
und -tragheitsmomente. Betrachtet man nun die Gleichungen 3.33 — 3.49 bzw. 3.2 —
3.32, so gibt es einige Summanden bei den interaktiven Drehmomentkomponenten, die
nicht nur von einem, sondern von zwei oder drei Gelenken beeinflult werden. Das
miissen nichteinmal die Coriolisdrehmomente sein, die ja ohnehin vom Produkt zweier
Winkelgeschwindigkeiten abhéngen und auBerdem noch von einem Winkel.

In bezug auf die interaktiven Drehmomente lassen sich daraus wenig praktische
Konsequenzen ableiten, vielleicht am ehesten die, dal man sprachlich vorsichtig sein
sollte. Dies konnte man erreichen, indem man die Komponenten gar nicht nach , Ur-
sprung“ aufschliisselt, sondern in der Form wie bei Bastian et al. (Bastian et al., 1996)
bzw. in den Gleichungen 3.33 — 3.49 angibt.

In bezug auf die Nettodrehmomente — es wurde ja bereits darauf hingewiesen,
da hier unterschiedliche Definitionen in der Literatur verwendet werden — gibt es
aber unseres Erachtens durchaus die Moglichkeit, aus dieser Uberlegung praktische
Konsequenzen zu ziehen, entsprechend soll an dieser Stelle ein neues Experiment vor-
geschlagen werden.

Betrachten wir die Nettodrehmomente am Schultergelenk, das wire also entwe-
der der Term in Gleichung 3.33 oder der Term in Gleichung 3.2, wobei im letzteren
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Falle wie beschrieben weitere Komponenten proportional zu 05 existieren — namlich in
Gleichung 3.3 — die zu den interaktiven Drehmomenten gerechnet werden und diese
stark verdndern (siehe Abb. 4.6). Wie in Kapitel 2 bereits erwidhnt wurde, haben bei-
de Ansitze eine gewisse Berechtigung: Fiir den letzteren nach Schneider und Zernicke
(1990) spricht einiges, immerhin ist der Umstand, daf zur Beschleunigung des Schulter-
segmentes auch die Trégheit der distalen Segmente Unterarm und Hand {iberwunden
werden muf, bereits eine Form von intersegmenteller Interaktion?.

Fiir den ersteren nach Bastian et al. (1996) und Zajac und Gordon (1989) spricht
allerdings noch mehr: Es mufl dem Nervensystem im Grunde bekannt sein, welches
Trigheitsmoment am jeweiligen Gelenk hingt. Das von Schneider und Zernicke (1990)
in der Definition des Nettodrehmomentes beriicksichtigte Trigheitsmoment ist zudem
— vor allem fiir das Schultergelenk — so klein, dal es in keinem Verhiltnis zu den
Gegebenheiten steht, was Abb. 4.5 recht eindrucksvoll zeigt.

In dieser Streitsituation konnte man nach den obigen grundsitzlichen Uberlegun-
gen iiber die vom Nervensystem benotigten Informationen einen Zwischenweg gehen:
Man zerlegt das vom Schultergelenk zu bewegende Trigheitsmoment in seine konstan-
ten und seine winkelabhéngigen Komponenten. Die einen konnen nidmlich langfristig
gespeichert werden, sie dndern sich nur langsam im Verlauf der Lebensgeschichte des
Individuums, miissen allerdings gegebenenfalls auch kurzfristig korrigiert werden, z.B.
beim Gebrauch von Werkzeugen. Die Bestimmung der anderen Komponenten mufl
wiahrend einer Mehrgelenksbewegung sehr rasch geschehen und erfordert die Kenntnis
der Gelenkstellungen. Insbesondere ist der Drehmomentimpuls, der zum Bremsen eines
proximalen Gelenkes nétig ist, nicht unbedingt der gleiche, der aufgewendet wurde, es
zu beschleunigen. Fiir das Schultergelenk ergeben sich so die folgenden Komponenten:

I;d = 2 mo 13 T2 COS(QSQ)
+2my [I31y cos(pa) + I3 71 cos(gg + ¢1)
+ 2l2 1 COS(¢1)] (43)
I§i = ms rg

+ mo [lg + T%]
+my (I3 + 13 +rd]
+L+L+1 (4.4)

wobei die Indizes sd bzw. si fiir zustandsabhéingig bzw. -unabhingig (state-(in)-de-
pendent) stehen. Daf die zustandsabhéingigen Komponenten am Schultergelenk be-
trachtlich sind, wird in Abb. 4.8 deutlich, wo das Trigheitsmoment sowie seine win-
kelabhéngigen Anteile als Funktion von Ellenbogen- und Handgelenkwinkel aufgetragen
sind. Man beachte dabei, dafl die winkelabhingigen Trigheitsmomentanteile selbst
keine Trégheitsmomente im physikalischen Sinne sind, weil sie z.B. negativ werden
konnen.

4Wenn man diesen Standpunkt einnimmt, ist es allerdings schwer zu begriinden, warum dann die
verbleibenden interaktiven Drehmomente als von einem Gelenk allein herriihrend betrachtet werden
konnen.
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Das Tragheitsmoment am Schultergelenk als Funktion der Winkel am

Abbildung 4.8:

Handgelenk und am Ellenbogengelenk fiir einen der Normalprobanden. Die obere Fliche

stellt das gesamte Trégheitsmoment dar, die untere Fliche beriicksichtigt nur die zustandsab-
hingigen Komponenten. Die Trigheitsmomentdifferenz zwischen ganz gestrecktem und ganz

gebeugten Ellenbogengelenk ist grofler als das Trigheitsmoment des Oberarmsegmentes, das

die Differenz zwischen den beiden Fliachen ausmacht.
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Wenn man nun den Verlauf des Trigheitsmomentes wihrend einer Bewegung be-
trachtet, so konnen je nach Bewegungsart sehr unterschiedliche Kurven resultieren.
Abb. 4.9 zeigt z.B., wie wihrend einer Ellenbogenbewegung das Trigheitsmoment am
Schultergelenk auf unter die Hilfte fillt (links oben). Nun wirkt sich das nicht so stark
aus (links mitte), weil die Schulterbeschleunigung bei einer Ellenbogenbewegung natur-
geméf gering ist. In der mittleren Spalte sieht man, wie durch das unwillkiirliche Be-
wegen des Ellenbogens wihrend der Schulterbewegung das Tragheitsmoment reduziert
wird und dies wiederum zu einer Reduzierung des bremsenden Drehmomentmaximums
fithrt (vgl. Mitte vs. unten).

Da diese Bewegungen nicht sehr geeignet erscheinen, die Relevanz dieses Gedan-
kens mehr als nur plausibel zu machen, soll an dieser Stellen noch ein Experiment
vorgeschlagen werden, das sich als Konsequenz dieser Uberlegung anbietet. Versuchs-
personen fithren Schulterbewegungen durch wobei sie mit dem Oberarm auf die Ziel-
punkte zeigen miissen. Dieser kann zu diesem Zwecke z.B. mit einem leichten Bal-
saholzstab verldngert werden. Nun konnen die Trégheitsmomente durch verschiedene
Ellenbogenwinkel verdndert werden. Die interessante Frage ist, ob Kleinhirnpatienten
die Information iiber ihren momentanen Ellenbogenwinkel so gut verwenden kénnen
wie gesunde Probanden.
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Die drei Spalten zeigen wieder die drei verschiedenen Bewegungen
Die obere Reihe zeigt fiir das Schultergelenk den Zeitverlauf des

Trigheitsmomentes (die diinne Linie) sowie deren konstanten Anteil. Man beachte dabei,
daB3 der konstante Anteil nur deshalb in den unterschiedlichen Bewegungen verschieden ist,
weil die dargestellten Bewegungen von verschiedenen Probanden stammen. In der mittle-
ren Reihe die aus den bewegungsabhingigen Trigheitsmomenten resultierenden Anteile des
Nettodrehmomentes und in der unteren Reihe die aus dem konstanten Anteil stammenden

Nettodrehmomentanteile.
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4.2 Kinematik der fokalen Bewegung. Allgemeine
Aspekte der Bewegung

Normalperson RKA Patient AHA

Normalperson RKA Patient AHA

Abbildung 4.10: Stick-Figures von repriisentativen Bewegungen zweier Probanden. In der
oberen Reihe Bewegungen bei denen eine Amplitude von ca 45 Grad gefragt war, unten
Bewegungen fiir die eine Amplitude von 10 Grad vorgegeben war.

In Abb. 4.10 und Abb. 4.11 sind Datensitze eines gesunden Probanden und eines
Kleinhirnpatienten dargestellt. Die Bewegungen der Patienten waren oft irregulérer,
langsamer, und hatten eine groflere Winkelamplitude. In diesem Abschnitt wollen wir
zunéchst die bereits beschriebenen Defizite bei Kleinhirnpatienten in den vorliegenden
Daten ansehen, nédmlich die Dysmetrie und das Beschleunigungsdefizit. Dann werden
wir das Vorhandensein einer , linearen Kovarianz “ untersuchen und schliefllich noch eine
Beobachtung iiber einen Unterschied in der Dynamik der Gesamtbewegung machen.

DYSMETRIE BZW. HYPERMETRIE

Um festzustellen, ob bei den hier gemessenen Bewegungen wie in den in der Literatur
beschriebenen eine Hypermetrie, also ein UberschieBen vorliegt, betrachteten wir die
Start- und Endwinkel, sowie deren Differenz. Es gibt sowohl einen Unterschied bei der
Startposition als auch bei der Endposition. Die Patienten beginnen im Durchschnitt
die Bewegung mit weiter gedffnetem fokalen Gelenk und stoppen sie bei einem kleine-
ren Winkel. Das &8t sich leicht erkldren, da die (nicht gemessene) Riickstellbewegung
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Normalperson RKA Patient AHA

Normalperson RKA Patient AHA

Abbildung 4.11: Stick-Figures von reprisentativen Schulterbewegungen zweier Probanden.
In der oberen Reihe Bewegungen bei denen eine Amplitude von ca 45 Grad gefragt war, unten
Bewegungen fiir die eine Amplitude von 10 Grad vorgegeben war.
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ebenfalls hypermetrisch war, die Startposition vom Experimentator allerdings nur in
gewissen Grenzen iiberpriift werden konnte. So erklédren sich die fiir Patienten merklich
weiteren Wege von circa 80 Grad im Vergleich zu Normalpersonen mit 60 Grad (bezogen
auf weite Ellenbogenbewegungen). Bemerkenswert ist, daf die Vorgabe war, eine Fle-
xion von ca 45 Grad zu machen. Da die Soll-Bewegungsamplitude iiber den Endpunkt
definiert war®, betrachten wir nun die Winkel zum Zeitpunkt des Bewegungsendes.
Abb. 4.12 zeigt diese Winkel fiir die einzelnen Bedingungen im Gruppenvergleich.
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Abbildung 4.12: Die Winkel zum Zeitpunkt des Bewegungsendes bei Ellenbogenbewegun-
gen (links) und Schulterbewegungen (rechts). Die offenen Symbole stellen die Mittelwerte der
Normalpersonen dar, die geschlossenen die der Kleinhirnpatienten, die Fehlerbalken sind die
Standardabweichungen. Die Winkel sind natiirliche Gelenkwinkel, wobei der Schulterwinkel
zur Senkrechten gemessen wird.

Man erkennt eine deutliche Hypermetrie der Patienten bei Ellenbogenbewegungen
und bei kurzen Schulterbewegungen, allerdings nicht bei weiten Schulterbewegungen.
Bei den langsameren weiten Schulterbewegungen ist sogar im Vergleich zu Normalpro-
banden eine Hypometrie zu beobachten.

BESCHLEUNIGUNGSDEFIZIT UND ASYMMETRIE

Was die elementaren kinematischen Variablen angeht, sind die Ergebnisse unserer Stu-
die ganz den Erwartungen entsprechend. Betrachten wir zunéchst in Abb. 4.13 die Li-
nearbeschleunigung des Handmarkers, aufgetragen gegen seine Geschwindigkeit, links
fiir die Beschleunigung, rechts fiir die Verzogerung am Bewegungsende. Man beobach-
tet ein deutlich ausgeprigtes Beschleunigungsdefizit, wihrend das Entschleunigungs-
defizit eher klein ist. Dieses Verhalten zeigt sich iiber alle Blocke, d.h. alle Instruktio-
nen hinweg. Fiir die nahen schnellen Bewegungen ist es sogar noch etwas deutlicher.
Besonders deutlich wird diese Asymmetrie, wenn man die Beschleunigung gegen die
Entschleunigung auftrégt, wie das in Abb. 4.14 gemacht wurde.

°Die Pobanden bekamen eine Zeichnung #hnlich Abb. 3.1 gezeigt, und sollten (bei den jeweils
weiten Bewegungen) den Ellenbogen soweit beugen, ,bis ein rechter Winkel zwischen Oberarm und
Unterarm besteht“ bzw. das Schultergelenk ,,bis der Oberarm waagerecht orientiert ist“.
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Abbildung 4.13: Links: Die Maximalbeschleunigung des Endpunktmarkers gegen seine Ma-
ximalgeschwindigkeit fiir alle Patienten (dunkle Kreise) und alle Normalprobanden (offene
Kreise). Dies sind die Daten der schnellen weiten Ellenbogenbewegungen. Es fillt bei beiden
Gruppen eine deutliche Korrelation auf, wobei dieses Verhiltnis bei Patienten in Richtung
auf kleinere Maximalbeschleunigungen verdndert ist. Rechts: Die gleiche Graphik fiir das
Maximum der Entschleunigung am Bewegungsende. Die Entschleunigung ist bei Patienten
gegeniiber Normalpersonen nicht so stark verdndert wie die Beschleunigung.
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Abbildung 4.14: Links: Die Maximalentschleunigung des Endpunktmarkers gegen seine
Maximalbeschleunigung fiir alle Patienten (dunkle Kreise) und alle Normalprobanden (offene
Kreise). Dies sind die Daten der schnellen weiten Ellenbogenbewegungen. Die Diagonale soll
es erleichtern, fiir einen Punkt die beiden Groflen direkt zu vergleichen: Bei den Punkten
unter der Geraden ist die Entschleunigung grofler als die Beschleunigung, bei den Punkten
iiber der Linie ist es umgekehrt.



4.2. DIE FOKALE BEWEGUNG 85

Wie Hore et al. (1991) beobachten wir also relativ zu den Beschleunigungsmaxima
erhohte Entschleunigungsmaxima, wenn man sie mit Normalpersonen vergleicht, aber
auch im direkten Vergleich: In Abb. 4.14 ist die Diagonale eingezeichnet, und man
sieht, wie fiir die schnellsten Bewegungen alle Werte der Patienten darunter liegen.

LINEARE KOVARIANZ

Da Gottlieb et al. (1996) bei Normalpersonen in einem dem unseren sehr dhnlichen Pa-
radigma eine , lineare Kovarianz“ zwischen den Ellenbogen- und Schulterdrehmomenten
fanden (s. auch Kapitel 1, Seite 24), sollten wir die entsprechenden Beobachtungen in
den vorliegenden Daten machen kénnen. Mehr noch, wir konnten sogar in der La-
ge sein, die unzureichend gekldrte Frage, ob denn wirklich® kein physikalischer Effekt
fiir diese Beobachtungen zustédndig ist, mithilfe des biomechanischen Modelles einer
Beantwortung zumindest ndherzubringen.

Betrachten wir zunéchst nocheinmal die muskuldren Schulter- und Ellenbogen-
drehmomente in Abb. 4.2 auf Seite 70: Fiir alle drei Bewegungen ist der Zeitverlauf
der Drehmomentprofile in beiden Gelenken gleich: am Anfang konstante Aktivitét
zum Ausgleich der Schwerkraft, dann zunéchst ein Maximum, und dann ein Minimum,
schliefllich wieder konstante Aktivitdt. Die Zeitpunkte der Maxima und Minima liegen
recht genau aufeinander; was die Bewegungstypen eher unterscheidet als die Form der
Drehmomentkurven ist ihre Skalierung relativ zueinander. In Abb. 4.15 werden die
Schulter- und Ellenbogendrehmomente der drei Bewegungen gegeneinander aufgetra-
gen, was das lineare Verhéltnis der Kurven unterstreicht. Man beachte dabei die recht
unterschiedlichen Steigungen, die den Skalierungsfaktoren zwischen den Drehmoment-
mustern entsprechen.
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Abbildung 4.15: Das muskulire Schulterdrehmoment gegen das muskuléire Ellenbogendreh-
moment aufgetragen, fiir die drei Bewegungen aus Abb. 4.1. Der Kreis markiert den Start
der Bewegung.

SWie in der Einleitung beschrieben versuchten Gottlieb et al. (1996) eine physikalische Ursache
(,biomechanical constraint®) auszuschliefen, indem zu einer Zeigebewegung zwei verschiedene Ver-
gleichsbewegungen gefunden wurden, die systematisch von dem Kovarianzprinzip abweichen. Nach
unserer Ansicht wird hier die Annahme verwendet, dafl biomechanische Prinzipien fiir alle Bewegungen
gleichermaflen gelten miissen (wihrend neurophysiologische Prinzipien z.B. bei ,natiirlichen“ Bewe-
gungen anders gelten konnen als bei ,unnatiirlichen®). Lifit man diese Annahme fallen, so wird durch
das Experiment nur gezeigt, daf kein aufgabenunabhingiger physikalischer Effekt besteht.
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Die dargestellten Kurven weichen allerdings auch etwas von der linearen Kovari-
anz ab: In der Ellenbogenbewegung ist eine kleine Schleife links unten zu sehen, also
gegen Ende der Bewegung, dies entspricht einer leichten Verspatung des Minimums im
Ellenbogendrehmoment gegeniiber dem Schulterdrehmoment. Diese Schleife ist auch
bei Gottlieb et al. (1996) zu sehen. Bei der Schulterbewegung ergibt sich eine Schleife
am Anfang der Bewegung, diese resultiert aus einem verspéteten Anstieg der Kurve des
Ellenbogendrehmomentes. Bei der Zeigebewegung ist schliellich eine grofle Schleife zu
sehen, sie lduft anders herum als die bei der Schulterbewegung, weil hier — in der Mit-
te der Bewegung — das Ellenbogendrehmoment gegeniiber dem Schulterdrehmoment
etwas in Richtung friitherer Zeiten verschoben ist.

Betrachtet man nicht den ganzen Kurvenverlauf, sondern nur die Maxima, so kann
man viele Bewegungen auf einmal darstellen. Hierbei wird ausgenutzt, dafl eine Kurve,
die ein skaliertes Abbild einer anderen ist, auch an den gleichen Stellen ihre Maxima
und Minima haben muf}. In Abb. 4.16 sind die Zeitpunkte der Maxima bzw. Minima
im Schulter- und Ellenbogendrehmomentprofil gegeneinander aufgetragen. Getrennt
fiir Patienten und Normalpersonen wurde eine Gerade angepaft.
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Abbildung 4.16: Links: Die Zeitpunkte der Maxima im Schulter- und Ellenbogendreh-
momentprofil gegeneinander aufgetragen. Die Instruktion war ,weit“ und ,,so schnell wie
moglich“. Die Geraden wurden an die Punkte im Sinne kleinster Fehlerquadrate angepafit.
(- — -): Patienten: tg = 0.026 + 0.962tg, R? = 0.96,p < 0.0001.(—): Normalpersonen:
ts = 0.016 + 0.980tz, R%? = 0.977,p < 0.0001. Rechts: das gleiche fiir die Minima:(—
~ -): Patienten: tg = —0.018 + 1.096tz, R? = 0.83,p < 0.0001.(—): Normalpersonen:
ts = 0.072 + 0.847tp, R? = 0.840,p < 0.0001.

Wiéhrend bei nahezu allen Bewegungen die Maxima der beiden Drehmomentpro-
file exakt aufeinanderliegen, ist fiir die Minima eine deutlich gréflere Streuung zu sehen.
Bei den langsamsten Bewegungsgeschwindigkeiten, die allerdings nur bei Patienten be-
obachtet werden, sind die nichtfokalen Schulterdrehmomentminima etwas nach hinten
verschoben. Insgesamt 1483t sich in der Relation der markanten Zeitpunkte in der Dreh-
momentkurve abgesehen von der insgesamt verlangsamten Geschwindigkeit bzw. den
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reduzierten Drehmomenten kein Unterschied zwischen Patienten und Normalproban-
den feststellen; beide Gruppen zeigen gleichermaflen die lineare Kovarianz.
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Eine weitere Folge der linearen Kovarianz wére, dafl die Drehmomentimpulse
(,torque pulses“ bei Gottlieb et al.), das sind die Integrale unter den Drehmoment-
kurven, ebenfalls in einem linearen Verhiltnis stehen. Dieses Maf ist sozusagen kom-
plementir zu dem eben verwendeten der Zeitpunkte der Maxima, weil hier Ampli-
tudeninformation wichtiger und temporale Information weniger wichtig ist. Um diese
Groflen zu berechnen, wurde zunédchst zur Abgrenzung der einzelnen Maxima der dyna-
mische Anteil der muskuléiren Drehmomente betrachtet, das ist also T/ — T2 (bzw.
TS + TF bei den Vorzeichendefinitionen nach Schneider und Zernicke (1990)). Die
Nulldurchgénge dieser Kurve wurden aufgesucht, und dann wurde die Kurve jeweils
zwischen diesen Integriert. Dieses Vorgehen ist in Abb. 4.17 verdeutlicht.

Man beobachtet eine deutliche Korrelation zwischen den jeweiligen ersten Schul-
ter- und Ellenbogendrehmomentimpulsen (s. Abb. 4.18). Dabei gibt es keinen Unter-
schied zwischen den Gruppen. Damit ist fiir die Schulter- und Ellenbogenbewegungen
gezeigt, dafl fiir Patienten und Gesunde gleichermaflen die Regel gilt, dal Schulter- und
Ellenbogendrehmoment skalierte Versionen voneinander sind.

DAS DRITTE MAXIMUM

Ein weiterer Unterschied zwischen den Bewegungen gesunder Probanden und Klein-
hirnkranker ist wihrend der vorliegenden Untersuchung aufgefallen: Wiahrend Normal-
probanden in der Regel ein biphasisches Muster der muskuldren Drehmomente zeigen,
sieht man bei Kleinhirnpatienten 6fters einen dritten Drehmomentimpuls. Er tritt nach
dem wihrend der Entschleunigung zu beobachtenden negativen (d.h. hier in Richtung
Extension) Impuls auf und {ibt selbst einen flektierenden Einflufl aus. Zwei Beispiele
sind in Abb. 4.19 dargestellt. Nicht bei jeder Bewegung von Patienten war das so deut-
lich zu beobachten, und gelegentlich kam es auch bei Normalprobanden vor. Um die
Frage zu kldren, wie weit hier ein reproduzierbar nachweisbares Charakteristikum ze-
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Abbildung 4.18: Die Drehmomentimpulse am Schultergelenk gegen die am Ellenbogengelenk
fiir die schnellen weiten Ellenbogenbewegungen (links) und die schnellen weiten Schulterbe-

wegungen (rechts).
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Abbildung 4.19: Die muskuldren Schulterdrehmomente (jeweils die obere Kurve) und Ellen-
bogendrehmomente wéihrend einer schnellen weiten Ellenbogenbewegung bei zwei Patienten.
Man beachte dafl das Drehmomentmuster hier dreiphasig ist, und einen zweiten Impuls in
Flexionsrichtung aufweist.
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rebelldrer Bewegungen vorliegt, wurde dieses dritte Maximum unter einer festgelegten
Bedingung” als vorhanden angenommen und wie in Abb. 4.17 beschrieben quantifiziert.

Geméf dieser Festlegung ergibt sich, daf§ die ,dritten Maxima® unter den mei-
sten Bedingungen wirklich signifikant hiufiger bei den Patienten auftreten. Bei El-
lenbogenbewegungen ist dies vor allem bei schnellen Bewegungen so, bei den ziigigen
Bewegungen dagegen nicht. Bei Schulterbewegungen ist der Effekt insgesamt stérker;
bei schnellen weiten Schulterbewegungen wurde sogar in nur 15% der Bewegungen von
Normalpersonen ein solches Maximum ermittelt, bei Patienten waren es 50%. Das
Muskelaktivierungsmuster im fokalen Gelenk wies mit hoherer Wahrscheinlichkeit ein
drittes Maximum auf; insbesondere wurde nur bei drei(!) Bewegungen unter den oben
angefiihrten 15% ein drittes Maximum im nichtfokalen Muskelaktivierungsmuster ge-
funden.
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Noch deutlicher als bei der Zahl der Maxima sieht man die Gruppenunterschie-
de bei ihrer quantitativen Auswertung. Abb. 4.20 zeigt das Verhéltnis des dritten
Drehmomentimpulses zum ersten, jeweils am (fokalen) Ellenbogengelenk und fiir alle
schnellen Ellenbogenbewegungen. Der auf der x-Achse aufgetragene initiale Drehmo-
mentimpuls wird aus zwei Griinden verwendet: Er kodiert erstens recht treffend die Be-
wegungsgeschwindigkeit, insbesondere sehen die Grafiken sehr &hnlich aus, wenn man
auf der x-Achse stattdessen die maximale Endpunktgeschwindigkeit auftragt. Dies ist,
zumindest in erster Ndherung und fiir die hier gemessenen Bewegungen auch physika-
lisch einleuchtend — bei einer Eingelenksbewegung wére es exakt gleichwertig, da dort
die Muskeldrehmomente nur durch einen Faktor von der Beschleunigung unterschie-
den sind, die, bis zum Nulldurchgang integriert, gerade die Maximalgeschwindigkeit
ergibe. Zweitens ist es sinnvoll, die Referenzgrofie aus der Drehmomentkurve selbst zu
nehmen, da man ja eine Aussage iiber die Form dieser Kurve machen will.

"Der dritte Drehmomentimpuls wurde gewertet, wenn die Kurve nach dem zweiten, negativen
Impuls nocheinmal eine Amplitude von 20% des ersten Maximums erreicht.
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Abb. 4.20 zeigt, daBl fiir vergleichbare initiale Drehmomentimpulse das dritte
Maximum bei Patienten im Durchschnitt ein mehr als doppelt so hohes Integral be-
sitzt. Im nichtfokalen Schultergelenk und bei Bewegungen, die nicht mit maximaler
Geschwindigkeit gemacht wurden, wire in der entsprechenden Darstellung kein Grup-
penunterschied zu sehen, die ,,Punktwolken“ wiren deckungsgleich.

Bei Schulterbewegungen ist der Unterschied wie oben bemerkt, noch gréfler, vor
allem tritt er — anders als bei Ellenbogenbewegungen — hier nicht nur am fokalen
Gelenk auf (keine Abbildung), sondern auch im nichtfokalen. Dies ist in Abb. 4.21
dargestellt.
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4.3 Auswertung der nichtfokalen Bewegung

Nun sollen die Ergebnisse dargestellt werden, die im eigentlichen Brennpunkt dieser
Untersuchung liegen. Die Grundidee des Paradigmas ist es, wie bereits in Kapitel 3
beschrieben, die Effekte der interaktiven Drehmomente von denen willkiirlicher Ak-
tivierung zu isolieren, indem eine Instruktion gewéhlt wird, bei der ein Gelenk, das
nichtfokale, ohne Willkiiraktivitéit bleibt. Wir gehen also von der Annahme aus, dafl
die Bewegungen, die trotz der anderslautenden Instruktion im nichtfokalen Gelenk
stattfinden, Aufschlufl iiber den Umgang des jeweiligen Probanden mit den interakti-
ven Drehmomenten geben. Dies sollte deutlicher als in den bisher publizierten Studien
der Fall sein, da bislang immer Instruktionen (z.B. Zeigebewegungen) gewéhlt wurden,
bei denen die interaktiven Drehmomente mit Willkiiraktivitdt vermischt auftreten.

Aus dieser Grundidee ergibt sich das Programm fiir diesen Hauptteil des Ergeb-
nisteils: Die nichtfokalen Bewegungen sollen beschrieben und Unterschiede zwischen
den Gruppen sollen ermittelt werden. Wichtige Fragen sind, ob und wie weit die nicht-
fokale Bewegung als Effekt der interaktiven Drehmomente verstanden werden kann
und ob diese sich bei Patienten anders oder stirker auswirken. Hierzu wurden zum
einen die interaktiven Drehmomente mittels inverser Dynamik berechnet und mit den
im nichtfokalen Gelenk gemessenen Winkelbeschleunigungen verglichen. Es wurde fiir
jede Bewegung ein ,Suszeptibilitidtsindex“ bestimmt, der angibt, wie sehr die Bewe-
gung tatséchlich den interaktiven Drehmomenten folgt. Zum zweiten kommt hier die
Technik der Vorwértssimulation mit einem passiven Element zur Geltung, da es mit
dieser Technik leichter ist, die elastischen Effekte, die am nichtfokalen Gelenk eine
Rolle spielen, sobald es passiv bewegt wird, zu untersuchen. Insbesondere wird man
mit diesem Verfahren abschétzen kénnen, wer wieviel Gelenksteifigkeit erzeugt, und ob
dieser Parameter sich zwischen Patienten und Gesunden unterscheidet.

Die néchste Frage ist die, warum denn Normalpersonen (und Patienten) iiber-
haupt eine nichtfokale Bewegung machen bzw. die von den interaktiven Drehmomen-
ten aufgezwungene Bewegung nicht unterdriicken, obwohl dies eigentlich gefordert war.
Es wurde durch inverse Dynamik ,idealer“ Bewegungen gezeigt, wie die Krifte am
nichtfokalen Gelenk beschaffen sein miifiten, um die Bewegung vollig zu unterdriicken.
Mittels dynamischer Vorwértssimulation wurde demonstriert, dal die von Normalper-
sonen gewéhlte Strategie, die Instruktion leicht zu verletzen, effizienter ist in Hinsicht
auf die fokale Bewegung.

4.3.1 Beschreibung der Bewegung und Gruppenvergleich

Nun geht es darum, zu welcher Art von Bewegung die interaktiven Drehmomente in
einem Gelenk fithren, das der Proband bemiiht ist stillzuhalten. Aus diesem Grund
wird nun die nichtfokale Bewegung ,,unter die Lupe genommen “ wie das auch Abb. 4.22
ausdriickt. Die Abbildung ist vielleicht in sofern auch programmatisch zu verstehen,
dafl der Schwerpunkt in der Auswahl der Beispiele auf den Ellenbogenbewegungen
liegt, weil diese in vielerlei Hinsicht ,,handlicher waren und auch von den Probanden
in der Regel mit groflerer Aufmerksamkeit und Genauigkeit ausgefithrt wurden. Bei
den Schulterbewegungen werden wir auflerdem eine Beobachtung machen, die bei einer



92 KAPITEL 4. ERGEBNISSE

D,
2
ol
O]
O
Q
o)
O
9)
O
9]
19}
9)
O
%

€]
O

OO
©
e

Zeitschrittweite: 10 ms

Abbildung 4.22: Die nichtfokale Bewegung bei einem Normalprobanden. Die Bewegung des
Schultergelenks, die ihrerseits zu einer charakteristischen und sehr reproduzierbaren Bewe-
gung des Ellenbogenmarkers fithrt, ist der Gegenstand der Untersuchung in diesem Abschnitt.

Ubertragung der Auswertungstrategie der Ellenbogenbewegungen zu Problemen fiihren
wiirde.

Abbildung 4.22 zeigt eine repréisentative Bewegung der Normalperson sla, und die
Ausschnittvergroerung verdeutlicht recht gut, was hier passiert: Das Schultergelenk
wird am Anfang der Bewegung extendiert und am Ende der Bewegung wieder antefiek-
tiert, so dafl der Ellenbogen eine charakteristische Abwérts-Aufwirts-Bewegung macht,
die man in nahezu allen Ellenbogenbewegungen aller Normalprobanden findet. Eine
quantitativere Sicht auf diese Daten bekommt man, wenn man die Winkel und Win-
kelgeschwindigkeiten gegen die Zeit und gegeneinander auftrigt. Dies demonstriert
die Abb. 4.23 anhand fiinfer aufeinanderfolgender® Versuchsdurchginge der Normal-
person rka. Links oben im konventionellen Zeitreihendiagramm der Winkel féllt sehr
deutlich die fokale Bewegung durch ihre grofle Winkeldnderung auf. Ebenfalls deutlich
sieht man bereits hier die nichtfokale Bewegung: Erst erfolgt eine Extension — der
Winkel wird gréfler —, dann eine Flexion — der Winkel wird wieder kleiner. Im dar-
unterliegenden Geschwindigkeitsdiagramm ist die fokale Bewegung durch das klassische
glockentormige Geschwindigkeitsprofil reprisentiert, wihrend die Kurve der nichtfoka-
len Bewegung jetzt ein Maximum und ein Minimum besitzt: das Maximum ist das
Geschwindigkeitsprofil der initialen Extension, und das Minimum das der nachfolgen-
den Anteflexion.

Sowohl in der _Winkel—Abbildung als auch bei Betrachtung der Winkelgeschwin-
digkeiten fillt die Ahnlichkeit der fiinf Kurven untereinander auf. Doch zunéchst
noch zu den beiden rechten Abbildungen, die man Winkel-Winkel-Diagramme nen-

8Die in dieser und den anderen Abbildungen dieser Art dargestellten Bewegungen sind im Versuch
hintereinander aufgezeichnet worden und wurden nicht nach besonderen Kriterien ausgewihlt. Sie
wurden allerdings am Startzeitpunkt der Bewegung aufeinandergelegt.
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nen konnte. Diese Art der Darstellung einer Mehrgelenksbewegung ist in der Literatur
relativ verbreitet und zeigt die Bewegung im Gelenkwinkel-Raum (engl. joint space).
Daher kann sie fiir das vorliegende Paradigma gute Dienste erweisen, denn die geforder-
ten Trajektorien sind nun Parallelen zu den Koordinatenachsen. Das Winkel-Winkel-
Diagramm rechts oben zeigt den Verlauf der Winkel; die charakteristische Extensions-
Anteflexions-Bewegung des Schultergelenks duflert sich in einer leichten Kriimmung der
Trajektorie. Rechts unten sind die Winkelgeschwindigkeiten gegeneinander aufgetra-
gen, darum sind die Kurven jetzt geschlossen, und die charakteristische Bewegungsab-
folge fiihrt nun zu einer abgeflachten Kreisform.

Eben wurde schon die Ahnlichkeit der Kurven in Abb. 4.23 angesprochen. Tat-
sdchlich ist die Kurvenform bei den Normalpersonen stets die gleiche, sowohl beim
intraindividuellen als auch beim interindividuellen Vergleich. Dies wird in Abb. 4.24
anhand der Daten von drei Normalprobanden unterstrichen. Im Gegensatz dazu sieht
man in der unteren Reihe der Abb. 4.24 die Geschwindigkeitskurven dreier Kleinhirnpa-
tienten, die weitaus weniger reproduzierbar sind. Es gibt eine etwas hohere Variabilitét
innerhalb eines Probanden, aber die verschiedenen Patienten scheinen auch qualitativ
unterschiedliche Kurven zu produzieren. So féllt bei dem Patienten mku links unten
auf, daf seine nichtfokale Bewegung in der Regel entgegengesetzt zu den Normalper-
sonen verlduft: Sie beginnt mit einer Schulterflexion. Beim Patienten aha unten in
der Mitte zeigt sich ein inhomogenes Bild, mal sieht man ein dreiphasiges Muster,
das nach der normal erfolgenden Anteflexion noch eine erneute Extension aufweist,
mal sieht man Bewegungen ohne eine Anteflexionsbewegung. Bei der Patientin maw
schliellich ist ein wohl recht normales Muster zu sehen, nur ist das Geschwindigkeits-
maximum der Anteflexionsbewegung sehr viel kleiner als das der Extension, so daf
insgesamt eine nennenswerte Winkeldnderung des Schulterwinkels zwischen vor und
nach der Bewegung zu beobachten ist (die Winkel sind nicht dargestellt).
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Abbildung 4.24: Die nichtfokale Winkelgeschwindigkeit aus je fiinf aufeinanderfolgenden
Ellenbogenbewegungen dreier Normalpersonen (oben) und dreier Patienten. Die Instruktion
lautete ,weit“ und ,,so schnell wie méglich“. Wiahrend Normalprobanden immer dasselbe
Muster zeigen, sieht man bei Patienten ein inhomogenes Bild (s. Text).
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Abbildung 4.25: Winkel-Winkel-Diagramme aus je fiinf aufeinanderfolgenden Ellenbogen-
bewegungen dreier Normalpersonen (oben) und dreier Patienten. Es sind die gleichen Bewe-

gungen wie in Abb. 4.26. Genauere Beschreibung siehe Text.
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Abbildung 4.26: Winkelgeschwindigkeits-Winkelgeschwindigkeits-Diagramme aus je fiinf
aufeinanderfolgenden Ellenbogenbewegungen dreier Normalpersonen (oben) und dreier Pa-
tienten. Es sind die gleichen Bewegungen wie in Abb. 4.26. Genauere Beschreibung siehe
Text.

Die Abbildungen 4.25 und 4.26 zeigen die Winkel-Winkel-Diagramme dieser Be-
wegungen. In Abb. 4.25 sieht man die Winkel, die bei den Normalprobanden immer
den gleichen charakteristischen Bogen machen, der auch bei den Geschwindigkeiten (s.
Abb. 4.26) deutlich wird. Bei den Patienten kann der Bogen insgesamt etwas schrig
liegen oder seine Form insgesamt verdndern. Ersteres wiirde sich bei den Geschwin-
digkeiten nur in einer Verschiebung der Kurven &uflern (was z.B. bei Patientin maw
rechts unten in Abb. 4.26 nicht sehr auffillt), zweiteres duflert sich dagegen dort recht
deutlich.

Bei Schulterbewegungen ist die Sache etwas komplizierter, wie man vielleicht am
ehesten in den Winkel-Winkel-Diagrammen in Abb. 4.27 erkennt. Die Bewegungen
waren mit maximaler Geschwindigkeit und iiber die groflere Distanz auszufiihren. Es
scheint so zu sein, daf} in dieser Bedingung besonders Normalpersonen nicht in der
Lage sind, die Bedingung zu erfiillen, dafl sich das Ellenbogengelenk nicht bewegt.
Bei einigen Patienten wird zwar auch eine nichtfokale Bewegung beobachtet, aber die
Linien sind gerade im Gelenkwinkelraum. Die rechts unten abgebildeten Bewegungen
der Patientin hhu sind dagegen sogar recht ,ideal“ (wie auch die — nicht dargestellten
— der Patientin gjo).

Vergleicht man allerdings Bewegungen, bei denen nicht maximale Geschwindig-
keit gefordert war (Abb. 4.28), so zeigen Normalpersonen durchaus korrekte Ergebnis-
se. Dies a8t darauf schlieflen, daf} die Patienten deswegen bei den Schulterbewegungen
,besser“ waren, weil sie insgesamt langsamere Bewegungen machten. Es kann sein, dafl
schnelle Bewegungen anders gesteuert werden miissen, weil die Zeit nicht reicht, um In-
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Abbildung 4.27: Winkel-Winkel-Diagramme aus je fiinf aufeinanderfolgenden Schulterbe-
wegungen dreier Normalpersonen (oben) und dreier Patienten. Die Bewegungen erfolgen
in den Diagrammen von oben nach unten. Die Instruktion lautete ,,weit“ und ,so schnell
wie moglich“. Wihrend Normalprobanden recht stark gekriimmte Trajektorien produzieren,
sind die Trajektorien der Patienten Geraden im Gelenkwinkelraum und erfiillen z.T. sogar
die Bedingung recht genau (rechts unten). Genauere Beschreibung siehe Text.
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Abbildung 4.28: Winkel-Winkel-Diagramme aus je fiinf aufeinanderfolgenden Schulterbewe-
gungen dreier Normalpersonen (oben) und dreier Patienten. Die Bewegungen erfolgen in den
Diagrammen von oben nach unten. Die Instruktion lautete , weit“ und ,ziigig, aber nicht so
schnell wie moglich“. Unter dieser Bedingung produzieren Patienten und Normalprobanden
gerade Trajektorien, die die Anforderung recht genau erfiillen.

formationen aus der laufenden Bewegung zu ihrer Steuerung heranzuziehen. Wenn die
Patienten aber Schulterbewegungen grundsétzlich so langsam machen (miissen?), daf
sie diese Art der Steuerung nicht benotigen, kann man aus dem Vergleich von Schulter-
bewegungen unter der Bedingung ,so schnell wie moglich“ keine Schliisse ziehen. Bei
der dynamischen Auswertung kann man allerdings fragen, ob und inwieweit bei den
einzelnen Gruppen die nichtfokale Bewegung als passive Reaktion auf die interaktiven
Drehmomente verstanden werden kann.

Um einen Uberblick iiber die Gesamtzahl aller gemessenen Bewegungen zu ermog-
lichen, werden nun zunéchst zwei wesentliche Parameter der Daten einer Bewegung be-
trachtet: Das ist zum einen die Gesamtamplitude der nichtfokalen Bewegung, und zum
anderen die Maximalgeschwindigkeit der fokalen Bewegung. Erstere ist einfach die ver-
tikale Ausdehnung der Kurve im Winkel-Winkel-Diagramm als ein Maf} dafiir, wie gut
die Instruktion eingehalten wurde, und letztere ist ein Maf} dafiir, wie schwierig es war,
die Instruktion einzuhalten, weil mit der Geschwindigkeit der fokalen Bewegung auch
die interaktiven Drehmomente zunehmen. Man hétte die nichtfokale Bewegungsampli-
tude auch statt gegen die Geschwindigkeitsmaxima gegen die Beschleunigungsmaxima
auftragen konnen. Damit hitte man allerdings durch das Beschleunigungsdefizit eine
zusétzliche Auftrennung der Gruppen durch eine Verschiebung der zerebelldren Daten-
punkte nach rechts bewirkt, so dafl wir hier die im statistischen Sinne konservativere
Moglichkeit gewdhlt haben. In Abb. 4.29 sind fiir die schnellen weiten Ellenbogenbe-
wegungen diese beiden Groflen gegeneinander aufgetragen. Bei den Normalpersonen
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Abbildung 4.29: Die nichtfo-
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ist eine deutliche Korrelation zu erkennen: Je schneller die fokale Bewegung ist, desto
grofler ist die Amplitude der nichtfokalen Bewegung. Dies wiirde man auch erwarten,
wenn die nichtfokale Bewegung als Reaktion auf interaktive Drehmomente zustande-
kommt. Die Patienten allerdings kénnen bei der gleichen Geschwindigkeit wohl groflere
nichtfokale Bewegungsamplituden zeigen als Normalpersonen, nicht aber kleinere.
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Abbildung 4.30: Die nichtfo-
kale Bewegungsamplitude ge-
gen die fokale Geschwindig-
keit fiir alle Ellenbogenbe-
wegungen mit der Instruk-
tion ,weit“ und ,ziigig, aber
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Diese Situation im Gruppenvergleich dndert sich nicht wesentlich, wenn man statt
der Bewegungen, die ,,so schnell wie mdglich® ausgefithrt wurden, die mit ,ziigiger
Geschwindigkeit betrachtet. Dies ist in Abb. 4.30 dargestellt. Sie &dndert sich aller-
dings, wenn wir statt der Bewegungen mit der geforderten groflen Amplitude die mit
der kleinen Amplitude betrachten (Abb. 4.31). Hier scheinen Kleinhirnpatienten nur
in wenigen Fillen groflere nichtfokale Bewegungsamplituden zu machen als Gesunde.
Auflerdem sind die fokalen Geschwindigkeiten hier manchmal gréfler als die der Nor-
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malpersonen, ein Zeichen, dafl es eventuell auch Schwierigkeiten gibt, Kréfte fein zu
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Bei Schulterbewegungen zeigt sich das Problem, das schon anhand der Winkel-
Winkel-Diagramme angesprochen wurde, auch in dieser Darstellung (s. Abb. 4.32):
Bei den schnellen Bewegungen sind die Geschwindigkeiten zwischen den Gruppen so
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unterschiedlich, dafl die Bewegungen von Normalpersonen und Patienten nicht mehr
vergleichbar sind. Wenn man von den wenigen schwarzen Punkten links oben absieht,
sind die Punkte entlang der x-Achse recht deutlich sortiert, so dafl eine Beobachtung
wie wir sie bei den Ellenbogenbewegungen machen konnten, nicht mdoglich erscheint.
Dabei sind die absoluten Winkelamplituden auch viel grofler als bei den Ellenbogen-
bewegungen. Dies steht im Zusammenhang mit den stark gekriimmten Trajektorien
in Abb. 4.27, die auch nicht beim gleichen nichtfokalen Winkel aufhéren, bei dem sie
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beginnen. Zudem fehlt bei den Normalpersonen die deutliche Korrelation zwischen
fokaler (Schulter-) Winkelgeschwindigkeit und nichtfokaler (Ellenbogen-) Winkelam-
plitude. Dies a8}t vermuten, dafl hier — im Gegensatz zu den Ellenbogenbewegungen
— dynamische Interaktionen wahrscheinlich eine untergeordnete Rolle spielen.
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Dies dndert sich auch nicht wesentlich, wenn man die ziigigen weiten Bewegun-
gen betrachtet: zwar sind die Trajektorien nun deutlich gerader im Gelenkwinkelraum
(s. Abb. 4.28), liegen dort aber z.T. noch deutlich schrig, so daf§ eine nennenswerte
Anderung des Winkels im nichtfokalen Gelenk zu beobachten ist. Diese scheint auch
unter dieser Bedingung nicht von dynamischer Wechselwirkung mit der fokalen Bewe-
gung herzuriihren, denn es liegt wiederum keine signifikante Korrelation mit der fokalen
Bewegungsgeschwindigkeit vor. Eine leichte Korrelation mit der fokalen Geschwindig-
keit gibt es nur bei den kurzen schnellen Schulterbewegungen (vgl. Abb. 4.33).

Eine wichtige Frage neben dem Unterschied zwischen den Gruppen ist die, wie
sich die Instruktion auf die nichtfokale Bewegung auswirkt. Die Korrelation der nicht-
fokalen Amplitude mit der fokalen Geschwindigkeit unterstiitzt die Hypothese, daf}
die nichtfokale Bewegung in irgendeiner Form daraus resultiert, daf} die interaktiven
Drehmomente nicht richtig kompensiert werden kénnen, weil z.B. zu wenig Kraft zur
Verfiigung steht. Wenn ein solcher Effekt die einzige Erkldrung wére, wiirde man al-
lerdings erwarten, dafl die Zunahme der nichtfokalen Amplitude unabhéngig davon
ist, ob die ihr zugrundeliegende Zunahme der fokalen Geschwindigkeit auf zufélligen
Fluktuationen innerhalb der Gruppe beruht, oder auf einer geéinderten Geschwindig-
keitsinstruktion.

In Abb. 4.34 werden fiir Normalpersonen die Daten von zwei verschiedenen Ge-
schwindigkeitsinstruktionen zusammengefafit. Man erkennt den linearen Zusammen-
hang, der schon beim Vergleich mit Patienten aufgefallen war. Obwohl die Amplituden
fiir die ziigigen Bewegungen wie erwartet wirklich kleiner sind, als die Amplituden bei
den schnellen Bewegungen, erscheint die von den dunklen Punkten angedeutete Linie
eher nach oben verschoben. Mit anderen Worten, die schnelleren ziigigen Bewegungen
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haben eine grolere nichtfokale Amplitude als die (gleich schnellen) Bewegungen mit
der Instruktion ,so schnell wie moglich “.

4.3.2 Warum machen Normalpersonen und Patienten eine Be-

wegung im nichtfokalen Gelenk?

Der wesentliche Grund der Auswahl des Paradigmas war die Vermutung, daf§ hier die
nichtfokale Bewegung als Indikator fiir die Wirkung — bzw. die nicht kompensierte
Wirkung — der interaktiven Drehmomente verwendet werden kénne. Dabei setzten
wir im Grunde voraus, dafl der bei Gesunden einzig moégliche Grund fiir eine Bewe-
gung in einem Gelenk, das der Proband stillzuhalten versucht, in diesen interaktiven
Drehmomenten besteht — oder in einer unvollstdndigen Kompensation derselben.

Nun ist es zum einen moglich, dafl bei Patienten nicht nur wie erwartet eine zu
gering ausgeprigte, zu schwache Kompensation erfolgt, sondern eventuell auch fehler-
hafte Muskelaktivierungsmuster auftreten, die z.B. ein unpassendes zeitliches Muster
oder zu grofle Amplituden haben konnten. Selbst bei Normalprobanden koénnte es
physiologische Prozesse geben, die aufgrund der fokalen Bewegung auch eine nichtfo-
kale Bewegung auslosen. So etwas kénnte z.B. der Grund fiir die oben beobachteten
Start-Ziel-Unterschiede im nichtfokalen Gelenk sein.

In dieser Situation muf} also noch einiger Aufwand getrieben werden, um zu zei-
gen, daf} die nichtfokalen Bewegungen sowie die dabei beobachteten deutlichen Unter-
schiede zwischen Normalprobanden und Patienten in bezug auf ihre Amplitude wirklich
mit den interaktiven Drehmomenten in Beziehung stehen. Der erste Hinweis wire eine
zeitliche Korrelation: wenn die im nichtfokalen Gelenk beobachtete Winkelbeschleuni-
gung mit den interaktiven Drehmomenten gleichzeitig auftritt, ist es weiterhin méglich,
daf} diese fiir jene verantwortlich ist. Aus diesem Grund werden nun einige der Zeitrei-
hen fiir die interaktiven Drehmomente und die nichtfokalen Beschleunigungen qualita-
tiv miteinander verglichen. Dann soll ein einfaches und ein etwas aufwendigeres quan-
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titatives Maf fiir diese Korrelation definiert werden; diese Grofien werden dabei etwas
iibertrieben Suszeptibilitdtsindizes genannt, weil sie die Empfinglichkeit der Bewegung
fiir die interaktiven Drehmomente beschreiben. Da die Betrachtung von Korrelationen
nie richtige Beweiskraft besitzt, werden schliefilich noch einige Untersuchungen mittels
biomechanischen Modellierens angefiigt. Doch zunéichst zum qualitativen Vergleich der
interaktiven Drehmomente und der Beschleunigung im nichtfokalen Gelenk.

QUALITATIVER VERGLEICH DER INTERAKTIVEN DREHMOMENTE UND DER
BESCHLEUNIGUNG IM NICHTFOKALEN GELENK

Bei Normalpersonen zeigt sich eine iiberraschende Ahnlichkeit der Kurvenverliufe von
interaktiven Drehmomenten und Winkelbeschleunigung im nichtfokalen Gelenk. Die
interaktiven Drehmomente“ sind dabei die Grofle Tit**, wie sie in den Gleichungen
3.33 bis 3.49 auf den Seiten 50 bis 52 definiert ist. In Abb. 4.35 sieht man diese
Kurven fiir je zwei Bewegungen dreier Normalprobanden. Sie sind in dasselbe Ach-
sensystem eingezeichnet, auch wenn die Einheiten unterschiedlich sind, damit man die
Ahnlichkeiten im Kurvenverlauf gut erkennen kann.
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Abbildung 4.35: Vergleich der Winkelbeschleunigung im nichtfokalen Gelenk (---) und der
an diesem Gelenk wirkenden interaktiven Drehmomente (—) fir drei Normalpersonen. Dar-
gestellt sind Ellenbogenbewegungen mit der Instruktion ,,weit“ und ,,so schnell wie moglich “.
Jeweils untereinander zwei Versuchsdurchginge desselben Probanden.

Die Beschleunigung verlduft in der Tat sehr dhnlich wie die von der fokalen Be-
wegung herriihrenden interaktiven Drehmomente: Zunichst wirken diese in Richtung
einer Extension des Schultergelenks, und das Schultergelenk wird in Extensionsrich-
tung beschleunigt, dann wirken sie in Anteflexionsrichtung, und die Beschleunigung
erfolgt ebenfalls in diese Richtung. Dabei ist allerdings das Beschleunigungsmaximum
in Anteflexionsrichtung® relativ zum entsprechenden Maximum der interaktiven Dreh-

9Dieses Maximum geht in den Grafiken nach oben, denn die Beschleunigung ist zum Zwecke des
Vergleichs mit den Drehmomenten mit negativem Vorzeichen aufgetragen
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momente deutlich hoher als das erste, welches in Extensionsrichtung geht. Dies kann
allerdings leicht erkliart werden, denn die initiale, passive Extension des nichtfokalen
Schultergelenks wird sicher zu einer Vorspannung der elastischen Strukturen auf der
Flexorenseite fiihren!®, die, gemeinsam mit den dann wirkenden flektierenden passi-
ven Drehmomenten, zu einer verstirkten Flexionsbeschleunigung fithren diirfte. Aus
diesem Grunde ist es wohl verniinftig, die Ubereinstimmung vor allem wihrend der
initialen Extension als ein Maf fiir die Empfinglichkeit des nichtfokalen Gelenks fiir
die Einfliisse der interaktiven Drehmomente zu werten. Diese Uberlegung wird unten
bei der Definition des Suszeptibilitdtsindex noch verwendet.
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Abbildung 4.36: Vergleich der Winkelbeschleunigung im nichtfokalen Gelenk (---) und der
an diesem Gelenk wirkenden interaktiven Drehmomente (—) fir drei Patienten. Dargestellt
sind Ellenbogenbewegungen mit der Instruktion , weit* und ,,so schnell wie moglich“. Jeweils
untereinander zwei Versuchsdurchginge desselben Probanden.

In Abb. 4.36 werden dagegen Daten von drei Kleinhirnpatienten gezeigt. Was
besonders auffiillt, ist dafl die Ergebnisse fiir die unterschiedlichen Patienten nicht so
ahnlich sind, wie fiir die unterschiedlichen Normalprobanden. Dabei ist die Variabilitét
der Durchgéinge eines Patienten zwar auch etwas hoher als bei den Normalpersonen,
aber noch stérker ist der intersubjektive Unterschied. Dabei konnen leichte Unre-
gelmiBigkeiten wie zusitzliche Maxima in der Beschleunigung auftreten (links oben,
der Kurvenverlauf ist reprisentativ fiir ca. 10 Durchgénge aus diesem Block) oder auch
ein auffilliges Gegeneinanderlaufen von interaktiven Drehmomenten und Beschleuni-
gung, wie es der Patient in der Mitte der Abbildung 4.36 zeigt. Schlief3lich gibt es auch
Patienten, deren Daten sich so gar nicht von denen von Normalpersonen unterscheiden
lassen (rechts).

Betrachten wir nun Schulterbewegungen: Bei den Schulterbewegungen gab es ja
das Problem, daf} bei den meisten Instruktionen eine Bewegung des nichtfokalen Ellen-
bogengelenkes vorkam, die wahrscheinlich nicht allein aufgrund der dynamischen Inter-

Owenn nicht sogar zur Aktivierung von Reflexen!
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aktion zustandekommt. Es kénnte nun sein, dafl wir hier dennoch einen iiberlagerten
Effekt dieser Interaktion identifizieren konnen, weil die Betrachtung der zeitlichen
Struktur der nichtfokalen Bewegung sehr viel weitergehende Schliisse zuldfit als nur
die Feststellung ihrer Gesamtamplitude.
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Abbildung 4.37: Zeitverlauf einer typischen nichtfokalen Bewegung bei einer Schulterbe-
wegung eines Normalprobanden. Links die Winkelgeschwindigkeit im Schultergelenk (dicke
Linie) und im Ellenbogengelenk (diinne Linie). In der Mitte die Winkelbeschleunigungen
mit den gleichen Linienstédrken. Rechts die nichtfokale Winkelbeschleunigung in beliebigen
Einheiten und die interaktiven Drehmomente (dicke Linie).

In der Tat, betrachtet man die in Abb. 4.37 dargestellte Schulterbewegung, sieht
man — trotz des betréchtlichen glockenformigen Anteils des Geschwindigkeitsprofi-
les, das der Transportphase des Ellenbogenwinkels entspricht — ganz am Anfang der
Bewegung ein leichtes Offnen des Ellenbogenwinkels, das wohl durch die dynamische
Wirkung der Winkelbeschleunigung im Schultergelenk erklédrt werden kann. Betrach-
tet man ndmlich zugleich beide Beschleunigungen — fast noch deutlicher ist es bei
den Geschwindigkeitsprofilen im linken Teil der Abbildung —, so scheinen sie sich
zundchst genau entgegengesetzt zu entwickeln. Dies entspricht der Erwartung, dafl
wenn das Schultergelenk beschleunigt wird, das Unterarm-Hand-Segment aufgrund
seiner Trégheit zundchst zuriickbleibt. Betrachtet man die interaktiven Drehmomen-
te (Abb. 4.37 rechts), so macht man die gleiche Beobachtung: Ganz am Anfang der
Bewegung folgt die Ellenbogenbeschleunigung den interaktiven Drehmomenten, dann
tritt aber eine massive Aktivierung ein, die bei den meisten Schulterbewegungen aller
Normalprobanden weit stéirker ist, als nétig gewesen wire, um die weitere Offnung des
Ellenbogenwinkels zu stoppen. Stattdessen wird eine aktive Beugung des Ellenbogen-
gelenks begonnen, die der Instruktion entgegenlduft und von den Probanden subjektiv
nicht als solche empfunden wird.

Im folgenden soll die Ausprigung dieses Verhaltens bei Patienten und Normal-
probanden anhand weiterer Beispiele illustriert werden. Abb. 4.38 zeigt von drei Nor-
malpersonen je eine reprisentative, weite Schulterbewegung mit maximaler Geschwin-
digkeit. Untereinander sind fiir jeden Probanden in zwei Grafiken zum einen die Ge-
schwindigkeitsprofile dargestellt, und zum anderen die gemeinsame Darstellung der
— willkiirlich skalierten — nichtfokalen Winkelbeschleunigung und der interaktiven
Drehmomente im nichtfokalen Gelenk (wie in Abb. 4.35).

In den Abbildungen 4.39-4.41 wird der gleiche Aufbau verwendet. Dabei sind
in Abb. 4.38 und 4.40 je 3 Gesunde und 3 Patienten vertreten, wobei alle 6 Bewe-
gungen mit der Instruktion ,weit“ und ,,so schnell wie mdoglich* ausgefiihrt wurden.
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Abbildung 4.38: Zeitverlauf der nichtfokalen Bewegung bei je einer typischen Schulterbe-
wegung dreier Normalprobanden. Jeweils oben die Winkelgeschwindigkeit im Schultergelenk
(dicke Linie) und im Ellenbogengelenk (diinne Linie). Jeweils darunter die nichtfokale Win-
kelbeschleunigung in beliebigen Einheiten und die interaktiven Drehmomente (dicke Linie).

Abb. 4.39 und 4.41 dagegen zeigen fiir je eine Normalperson bzw. einen Patienten drei
Bewegungen aus drei verschiedenen Instruktionen.

Das bereits beschriebene Phdnomen der ,instruktionswidrigen“ Ellenbogenbeu-
gung tritt in nahezu allen der aufgezeichneten Schulterbewegungen auf. Anhand von
Abb. 4.38 und 4.39 sieht man daf} es bei verschiedenen Normalpersonen in sehr dhnlicher
Form auftritt, und dafl bei verschiedenen Instruktionen beim gleichen Probanden eben-
falls das gleiche Muster vorherrscht. Allerdings 148t sich sagen, dafl bei den , ziigigen“
Bewegungen (vgl. Abb. 4.39 Mitte) oft etwas kleinere nichtfokale Ellenbogenbewegun-
gen zu sehen waren.

Bei Patienten waren — auch unter der Instruktion ,,so schnell wie moglich®“ —
gelegentlich ziemlich ,ideale“ Bewegungen zu sehen, z.B. Abb. 4.40 rechts. Nun haben
Patienten unter dieser Instruktion deutlich langsamere Bewegungen gemacht, wie man
auch gut in Abb. 4.32 sehen kann. Zudem war der Effekt bei den schnelleren Bewe-
gungen von Patienten in der Regel auch deutlich, z.B. in Abb. 4.40 links und in der
Mitte.

Wenn man nun von dieser — bei der Entwicklung des Paradigmas nicht erwarte-
ten — Bewegung des nichtfokalen Gelenkes absieht und zur Frage des Zusammenhanges
von nichtfokaler Bewegung und interaktiven Drehmomenten zuriickkehrt, ist sicher die
Phase am Anfang der Bewegung die interessanteste: Beim instruktionsgeméfien Ver-
such, das Schultergelenk vorzubeugen, offnet sich bei den meisten Bewegungen von
Normalprobanden aufgrund der Trégheit des Unterarm-Hand-Segmentes der Ellenbo-
gen ein Stiick, und dann wird — nach 50 — 100 ms — in der Regel die oben beschriebene
aktive nichtfokale Bewegung beginnen. In dieser kurzen Anfangsphase kann man zwei
oder eventuell sogar drei Typen von Bewegungen unterscheiden: zum einen die be-
reits beschriebene, die man — wie bei den Ellenbogenbewegungen — als begrenztes
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Abbildung 4.39: Zeitverlauf der nichtfokalen Bewegung bei drei typischen Schulterbewegun-
gen der Normalperson sla unter drei verschiedenen Bedingungen. Jeweils oben die Winkelge-
schwindigkeit im Schultergelenk (dicke Linie) und im Ellenbogengelenk (diinne Linie). Jeweils
darunter die nichtfokale Winkelbeschleunigung in beliebigen Einheiten und die interaktiven
Drehmomente (dicke Linie).

Gewihrenlassen der interaktiven Drehmomente beschreiben kénnte. Dieses Verhalten
wurde bei Normalpersonen sehr héufig beobachtet (vgl. Abbn. 4.38 und 4.39); ledig-
lich bei der Normalperson ebo war es nicht die Regel. In den Abbildungen kann man
es wie oben beschrieben, an dem kleinen Minimum im Geschwindigkeitsprofil oder an
einer kurzen Phase des proportionalen Verlaufs von interaktiven Drehmomenten und
Beschleunigung erkennen.

Ein alternatives Verhaltensmuster ist hdufiger bei Patienten und bei einer Nor-
malperson aufgefallen: es besteht in einem exakt gleichzeitigen Anstieg von Ellenbogen-
und Schultergeschwindigkeit. Diese gleichzeitige Entwicklung (hier sind zwei Beispiele
Abb. 4.40 Mitte und Abb. 4.41 abgebildet) dauert auch nicht viel linger als 50 — 100 ms,
aber sie verlduft entgegen den Erwartungen aufgrund der dynamischen Verhiltnisse,
wie man auch in den jeweils unteren Teilabbildungen erkennt, wo die Kurven gleich in
entgegengesetzte Richtungen laufen.

Das dritte Muster trat nur selten auf und ist in Abb. 4.41 rechts zu sehen. Manch-
mal begann die Ellenbogenbewegung vor der Schulterbewegung, ein Verhalten, was an
eine Kompensationsstrategie denken 148t.

DEFINITION UND ANWENDUNG EINES SUSZEPTIBILITATSINDEX

In diesem Abschnitt soll nun der Versuch gemacht werden, das eben Beobachtete quan-
titativ zu fassen. Es geht dabei um die Empfianglichkeit der nichtfokalen Bewegung fiir
die interaktiven Drehmomente; darum mag der Begriff Suszeptibilitidtsindex durchaus
passend erscheinen.

Eine einfache Variante des Suszeptibilititsindex besteht darin, den nichtfokalen
Beschleunigungswert zum Zeitpunkt des Maximums der interaktiven Drehmomente zu
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Abbildung 4.40: Zeitverlauf der nichtfokalen Bewegung bei je einer typischen Schulterbewe-
gung dreier Kleinhirnpatienten. Jeweils oben die Winkelgeschwindigkeit im Schultergelenk
(dicke Linie) und im Ellenbogengelenk (diinne Linie). Jeweils darunter die nichtfokale Win-
kelbeschleunigung in beliebigen Einheiten und die interaktiven Drehmomente (dicke Linie).
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Abbildung 4.41: Zeitverlauf der nichtfokalen Bewegung bei drei typischen Schulterbewe-
gungen der Patientin hhu unter drei verschiedenen Bedingungen. Jeweils oben die Winkelge-
schwindigkeit im Schultergelenk (dicke Linie) und im Ellenbogengelenk (diinne Linie). Jeweils
darunter die nichtfokale Winkelbeschleunigung in beliebigen Einheiten und die interaktiven

Drehmomente (dicke Linie).
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betrachten und gegen dieses Maximum aufzutragen. Dies ist in Abb. 4.42 fiir alle
Probanden bei weiten schnellen Ellenbogenbewegungen zu sehen. Es fillt auf, daf die
Punkte, bei denen Beschleunigungen und interaktive Drehmomente sich entgegenge-
setzt verhalten, relativ niedrige interaktive Drehmomente aufweisen. Was in Abb. 4.42
nicht so gut zu sehen ist, ist dal die einzelnen Probanden eine relativ starke lineare
Korrelation zwischen diesen Groflen zeigen. Abb. 4.43 zeigt die Bewegungen eines Nor-
malprobanden in den vier verschiedenen Instruktionen. Bei den schnellen weiten und
schnellen nahen Bewegungen sieht man einen Verlauf mit gleicher Steigung, der aller-
dings bei den nahen Bewegungen nach links, d.h. in Richtung kleinerer Drehmomente
verschoben ist.
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Eine alternative Methode, die den gesamten Kurvenverlauf mit in Betracht zieht,
besteht darin, die Korrelation zwischen den beiden Kurven zu berechnen, also die Gréfie

[ Timter () g () dt |
ITmer (0))2 dt o/ [ (s (t))2 dt

Diese kann nun fiir die Ellenbogenbewegungen unter den verschiedenen Instruk-
tionen und fiir die verschiedenen Probanden und Patienten jeweils berechnet werden.
Die Ergebnisse sind als Mittelwert und Standardabweichung in Abb. 4.44 fiir die schnel-
len und in Abb. 4.45 fiir die ,,ziigigen“ Bewegungen dargestellt. Deutlich wird dort wie
bei der qualitativen Betrachtung der Befund, dafl einige Patienten normale, andere
jedoch deutlich geringere Korrelationen als Normalprobanden zeigen. Bei den lang-
sameren, , ziigigen “ Bewegungen ist die Korrelation bei den Normalpersonen deutlich
geringer. Unter dieser Bedingung ist der Vergleich der Korrelationen zwischen den
Gruppen etwas besser moglich, weil hier die fokalen Geschwindigkeiten bei Patienten
und Gesunden dhnlicher waren.

(4.5)
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Da der Zusammenhang mit der Geschwindigkeit bei der Betrachtung dieser Kor-
relationen wichtig ist, ist in den Abbildungen 4.46 und 4.47 die Korrelation gegen die
fokale Maximalgeschwindigkeit aufgetragen. Nun sieht man wiederum, dafl die nega-
tiven Suszeptibilitdten bei Patienten vorwiegend bei langsamen Bewegungen auftreten

Ein Problem besteht fiir die Auswertung der Schulterbewegungen darin, dafl bei-
de Mafe durch die aktive zuséitzliche Bewegung des nichtfokalen Gelenks so verfilscht
wiirden, dafl ihre Berechnung nicht sinnvoll erscheint. So ist z.B. der Wert der Be-
schleunigung am Zeitpunkt der maximalen Wirksamkeit der interaktiven Drehmomen-
te ihnen oft bereits entgegengerichtet, obwohl ihnen initial etwas nachgegeben wurde
(vgl. Abb. 4.38 Mitte).

Was versucht werden kann, ist die Berechnung der Korrelation in der ersten Zeit
nach Beginn der Bewegung. Dabei stellt sich allerdings heraus, dafl die Zeit, die der
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oben beschriebene dynamische Effekt vor dem Einsetzen der aktiven Ellenbogenbewe-
gung dauert, recht kurz ist (vgl. Abb. 4.38 und 4.39). Dadurch stehen fiir die Be-
stimmung einer ,Korrelation“ nur je 5 Datenpunkte zur Verfiigung, was bei den recht
glatten Kurven dazu fiihrt, da3 die Korrelation entweder nahe bei 1, oder nahe bei -1
liegt, je nach dem, ob die interaktiven Drehmomente und die Beschleunigung sich am
Anfang der Bewegung in die gleiche oder in unterschiedliche Richtungen entwickeln.

VORWARTSSIMULATION MIT ZUSATZLICHEN MECHANISCHEN ELEMENTEN

Eine Moglichkeit, das beobachtete Verhalten bei den Ellenbogen- und Schulterbewegun-
gen zu erkldren, ist, daf§ das nichtfokale Gelenk der Aufgabe gemé&f einfach stabilisiert
wird, wegen der elastischen und viskosen Eigenschaften der stabilisierenden Struktu-
ren aber dennoch den interaktiven Drehmomenten etwas nachgibt. Ist diese Erkldrung
zutreffend, so mufl man eine der gemessenen Bewegung recht dhnliche Kurve erhalten,
wenn man eine Vorwirtssimulation durchfiihrt, bei der im nichtfokalen Gelenk eine
Drehfeder statt des aktiven Drehmomentmusters eingesetzt wird.

Diese Untersuchung wurde mittels DADS durchgefiihrt. Die aktive Bewegung
wird dabei im fokalen Gelenk mittels eines sogenannten , Driver “-Elementes simuliert,
das den Winkel des fokalen Gelenks in Abhéngigkeit von der Zeit fest vorgibt. Dies sind
die Elemente, die auch bei einer invers-dynamischen Berechnung verwendet werden.
Man konnte auch die invers-dynamisch berechneten muskuldren Momente fiir dieses
Gelenk einspeisen, aber es zeigt sich, dafl dann nahezu unmoglich ist, die Parameter
so zu wihlen, dafl die Bewegung auch nur ungefihr den richtigen Endpunkt erreicht.
Dies ist nicht verwunderlich, bedenkt man, dafl die nichtfokale Drehmomentkurve sehr
viele Freiheitsgrade besitzt und mit zwei Parametern nicht genau abgebildet werden
kann. Treten aber kleine Abweichungen auf, werden sie sich im allgemeinen wéihrend
der Simulation vergroflern, so dal die Bewegung so nicht reproduziert werden kann.
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Abbildung 4.48:  Beispiel einer nichtfokalen Bewegung der Normalperson sla im Origi-
nal (dickere Linien) und in der Vorwéirtssimulation mit einer viskoelastischen Drehfeder im
nichtfokalen Gelenk (diinnere Linien). Links: Winkel. Rechts: Winkelgeschwindigkeit.

Abb. 4.48 zeigt Winkel und Winkelgeschwindigkeit des nichtfokalen Gelenks bei
einer nachsimulierten Ellenbogenbewegung eines Normalprobanden. Es ergibt sich
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tatsichlich qualitativ genau dasselbe Bild. Eine noch genauere Ubereinstimmung liefle
sich erzielen, wenn man die Parameter maschinell anpassen wiirde und nichtlineare
Déampfung im nichtfokalen Gelenk zulief3e.

In Abb. 4.49 sind die Drehmomentmuster der Originalbewegung und der simu-
lierten Bewegung gegeniibergestellt'!. Was hier besonders auffllt, ist die in beiden Be-
wegungen auffiillige lineare Kovarianz, die in Abb. 4.50 noch unterstrichen wird, indem
die Drehmomente gegeneinander aufgetragen werden. Dieses Ergebnis wird angesichts
der Diskussion um dieses Kovarianzprinzip die Position stirken, dafl die lineare Kovari-
anz nicht unbedingt ein neurophysiologisches Koordinationsprinzip sein muf}, sondern
durchaus durch physikalische Effekte vermittelt sein kann. Daf§ es sich dabei nicht um
aufgabenunabhingige Effekte handeln kann, haben Gottlieb et al. (1996) — wie im
ersten Kapitel geschildert — bereits gezeigt.
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Abbildung 4.49: Beispiel der Drehmomentmuster einer nichtfokalen Bewegung der Nor-
malperson sla im Original (rechts) und in der Vorwirtssimulation mit einer viskoelastischen
Drehfeder im nichtfokalen Gelenk (links). Die obere Kurve ist jeweils das Drehmomentmuster
des nichtfokalen Schultergelenks.

Die zweite Frage, die in diesem Abschnitt beantwortet werden soll, ist, ob dieser
Effekt auch bei zerebelldren Patienten zu beobachten ist. Abb. 4.51 zeigt die Simu-
lationsergebnisse zusammen mit der gemessenen Bewegung, die nachsimuliert wurde.
Wird die Simulation mit der Dampfungskonstante aus der Simulation der normalen Be-
wegung (s. die Abbildungen 4.48 und 4.49) durchgefiihrt, ergibt sich eine recht normale
Bewegung im nichtfokalen Gelenk, wie man an der gepunkteten Linie erkennt. Wird
die Dampfungskonstante halbiert, so ergibt sich eine der gemessenen bereits dhnlichere
Bewegung, schliefllich bei einem Wert von weniger als einem Drittel der normalen
Diampfungskonstante eine bemerkenswert gute Ubereinstimmung der simulierten Kur-
ve mit der gemessenen. Die elastische Federkonstante ist auch etwas reduziert worden,
aber nur um ca 20%.

1 Genau wie bei einer invers-dynamischen Berechnung die am Gelenk wirkenden muskuléren Dreh-
momente bestimmt werden, kann man bei der Vorwértssimulation die von der Drehfeder ausgeiibten
Kréfte bestimmen.
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Abbildung 4.50: Die Drehmomentmuster aus Abb. 4.49 gegeneinander aufgetragen. Wie-
derum rechts die Originalbewegung und links die Drehfedersimulation.
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Abbildung 4.51: Beispiel einer nichtfokalen Bewegung des Kleinhirnpatienten mal im Origi-
nal (die dickste Linie) und in der Vorwértssimulation mit einer viskoelastischen Drehfeder im
nichtfokalen Gelenk (die anderen Linien). Die gepunktete Linie ist das Simulationsergebnis
der Bewegung mit der Dampfungskonstante einer Normalperson (7 Nms/rad), fiir die diinnste
durchgezogenen Linie wurde eine Dimpfung von 3.5 Nms/rad, und fiir die durchgezogenen
Linie mittlerer Dicke von 2.2 Nms/rad verwendet. Links: Winkel. Rechts: Winkelgeschwin-
digkeit.
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Wie gut diese simulierte Bewegung mit der gemessenen iibereinstimmt, wird auch
noch einmal an den Drehmomentprofilen in Abb. 4.52 deutlich. Wenn man von leichten
Ostzillationen in der Originalkurve absieht, wird die Kurve sehr gut nachvollzogen,
einschliellich des zweiten flektierenden Maximums, das weiter oben als , das dritte
Maximum“ bezeichnet wurde. Damit scheint es so zu sein, dafl reduzierte Dimpfung
ein wesentlicher Faktor des zerebelldren Defizites bei diesen Bewegungen ist.

SIND PATIENTEN UND NORMALPERSONEN ZU SCHWACH, UM DIE NICHTFOKALE BE-
WEGUNG ZU UNTERDRUCKEN? — UNTERSUCHUNG IDEALER BEWEGUNGEN

Die Anwendung der Methode der inversen Dynamik setzt nicht unbedingt voraus,
daf} eine gemessene, also in der Realitdt vorgefundene Bewegung analysiert wird.
Grundsétzlich kann man sich fiir das Modell eine beliebige Bewegung ausdenken, die
vertriglich mit den Zwangsbedingungen ist, und diese mittels inverser Dynamik analy-
sieren. In den Grenzen der Rechengenauigkeit wird dann auch in der Vorwirtssimula-
tion mit den so ermittelten Drehmomenten die vorgegebene Bewegung wieder erzielt.

GemiB dieser grundsitzlichen Uberlegung wollen wir in diesem Abschnitt die
Bewegungen analysieren, die wir eigentlich von den Probanden gefordert hatten: Be-
wegungen, bei der sich nur das fokale, nicht jedoch das nichtfokale Gelenk bewegt. Es
kénnte immerhin sein, daf§ diese Bewegungen'? Eigenschaften aufweisen, die erkliren,
warum wir sie nicht so ausfiihren konnen. Aus diesem Grunde betrachten wir fiir die
schnellen und ziigigen weiten Ellenbogenbewegungen jeweils die zugehorigen idealen
Bewegungen, d.h. zu jeder Bewegung die ideale Bewegung, die genau das gleiche foka-
le Winkelgeschwindigkeitsprofil besitzt. Dieses Konzept ist auch im Methodenteil auf
Seite 63f erldutert.

Ein naheliegender moglicher Grund fiir die nichtfokale Bewegung wére, daf fiir
ihre Unterdriickung so hohe Drehmomente erforderlich sind, daf} sie von den Proban-

12Weil diese Bewegungen genau der Aufgabe entsprechen, haben wir sie ,ideale“ Bewegungen ge-
nannt (s. auch Abb. 3.12 auf Seite 63).
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Abbildung 4.53: Die Maxima der muskuléren Schulterdrehmomente fiir schnelle und ziigige
weite Ellenbogenbewegungen. Oben: Patienten. Unten: Normalprobanden. Fiir jeden Pro-
banden sind jeweils links die Bewegungen mit der Instruktion ,so schnell wie méglich“ und
rechts die ziigigen Bewegungen dargestellt. Die Linien verbinden jeweils das Ergebnis der
Originalbewegung mit dem der zugehorigen idealen Bewegung; dabei gehort der linke der
beiden verbundenen Punkte zur idealen Bewegung.
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den nicht aufgebracht werden kénnen. Auch konnte eine Anstiegssteilheit der Dreh-
momente erforderlich sein, die mit menschlichen Muskeln nicht erreicht werden kann.
Da Kleinhirnpatienten langsamer Kraft generieren kénnen als Normalprobanden, wére
dieses Defizit dann auch eine Erkldrung fiir die gréofleren nichtfokalen Bewegungen bei
den Patienten.
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Abbildung 4.54: Die Maxima der Ableitungen der muskuliren Schulterdrehmomente fiir
schnelle und ziigige weite Ellenbogenbewegungen. Der Aufbau der Abbildung entspricht
Abb. 4.53.

Um diese Frage zu kldren, wurde in Abb. 4.53 das Maximum der muskulidren
Drehmomente fiir ideale und reale Bewegungen jeweils gegeniibergestellt. Das gleiche
ist in Abb. 4.54 fiir die erste Zeitableitung der Drehmomentkurve zu sehen. Bei den
Normalpersonen beobachtet man fast immer, daf§ die Maxima der nichtfokalen Dreh-
momente und Drehmomentableitungen bei den idealen Bewegungen deutlich héher
sind als bei den korrespondierenden realen Bewegungen. Dies 148t zunéchst an eine
Bejahung der Eingangsfrage denken, denn wenn weniger Drehmoment oder nur ein
langsamerer Drehmomentanstieg als notig zur Verfiigung stiinde, wiirde man genau
dieses Ergebnis erwarten. Uberraschend ist dabei allerdings, daf die ziigigen Bewe-
gungen ebenfalls diesen Effekt aufweisen, obwohl in den schnellen Bewegungen reale
Drehmomente erzeugt werden, die in den ziigigen Bewegungen ausgereicht hitten, um
die nichtfokale Bewegung zu unterdriicken. Nun konnte es immer noch sein, dafl we-
nigstens fiir die schnellen Bewegungen dieses Argument doch zutrifft, weil bei schnellen
Bewegungen viel héhere Drehmomente erforderlich sind. Daf3 dies nicht so ist, wird in
Abb. 4.55 demonstriert, wo wir die Schulterdrehmomentmaxima von den Ellenbogen-
bewegungen und ihren idealen Versionen mit denen von schnellen Schulterbewegungen
vergleichen. Der drastische Unterschied belegt eindeutig, dafl auch bei schnellen El-
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lenbogenbewegungen kein absolutes Krafterzeugungsdefizit fiir die nichtfokalen Bewe-
gungen verantwortlich ist, weder bei Normalprobanden noch bei Kleinhirnpatienten.
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Abbildung 4.55: Oben: Die Maxima der Ableitungen der muskuliren Schulterdrehmomente
fiir ideale und reale schnelle weite Ellenbogenbewegungen bei drei Normalpersonen (links)
und drei Patienten. Zum Vergleich auch fiir schnelle weite Schulterbewegungen. Fiir jeden
Probanden sind jeweils links die Maxima der Schulterdrehmomente bei der Schulterbewe-
gung und daneben die idealen und realen Werte fiir die Ellenbogenbewegung entsprechend
Abb. 4.53 aufgetragen. Unten: Das gleiche fiir die Anstiegssteilheit des Drehmomentes.

Bei den Werten der Patienten in den Abbildungen 4.53 und 4.54 fillt auflerdem
auf, dafl bei den Patienten h&ufiger als bei Normalpersonen und bei zweien sogar re-
gelméBig die ideale Bewegung ein geringeres Drehmomentmaximum besitzt. Besonders
deutlich ist dies beim Patienten mku, der auch bei der Betrachtung des Kurvenverlau-
fes der interaktiven Drehmomente und nichtfokalen Beschleunigungen (vgl. Abb. 4.36)
durch eine Art Uberkompensation aufgefallen war. Nun sieht man auch bei der dieser
Untersuchung, dafl seine Bewegungen idealer wiirden, wenn er weniger und langsamer
Drehmoment im nichtfokalen Gelenk erzeugte. Vier typische Kurvenverldufe idealer
und realer muskuldrer Drehmomente sind in Abb. 4.56 dargestellt. Deutlich sieht man,
wie sehr die Drehmomente bei Normalpersonen vergréflert werden miifiten, um ihre
Bewegungen ideal zu machen.

Ein weiterer Aspekt fillt bei der Betrachtung der Kurvenverldufe in Abb. 4.56
auf: Wihrend die gemessenen Bewegungen in der Regel eine deutliche lineare Kovarianz
aufweisen (eine Ausnahme bildet wiederum der Patient mku) tritt fiir die zugehorigen
idealen Bewegungen das Drehmomentminimum im Schultergelenk deutlich eher als im
Ellenbogengelenk auf. Dadurch wird die lineare Kovarianz gestort. Dies wird besonders
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Abbildung 4.56: Der Kurvenverlauf der idealen (dicke Linien) und realen (diinne Linien)
muskuldren Drehmomente fiir zwei Patienten und zwei Normalprobanden. Gefordert waren
weite schnelle Ellenbogenbewegungen.

deutlich, wenn man die Ellenbogen- und Schulterdrehmomente gegeneinander auftriagt
wie im Abschnitt {iber die lineare Kovarianz eingefiihrt (Abb. 4.57).

Es 1sT EFFEKTIVER, EINE BEWEGUNG IM NICHTFOKALEN (GELENK ZUZULASSEN

In diesem Abschnitt wird die Technik der Vorwirtssimulation angewandt, um eine
iiberraschende Eigenschaft der ,instruktionswidrigen“ nichtfokalen Bewegung bei El-
lenbogenbewegungen nachzuweisen: Diese Strategie — etwas flexibel im Schulterge-
lenk zu bleiben — verbessert die Leistung bei der fokalen Bewegung ohne zusétzlichen
Kraftaufwand.

Um dies zu zeigen, wurde eine gemessene Bewegung erst mittels inverser Dyna-
mik analysiert, dann wurden die so erhaltenen muskuldren Drehmomentmuster in einer
Vorwértssimulation verwendet. Wenn man die Drehmomente dabei nicht verdndert,
wird — in den Grenzen der Genauigkeit, die in Kapitel 3 besprochen wurden, die gemes-
sene Bewegung wieder erzielt; sie wird nachsimuliert. Werden allerdings systematische
Verédnderungen der Drehmomentmuster vorgenommen, kann man aus den sich dadurch
ergebenden Verdnderungen bei der Bewegung Schliisse ziehen: Die Vorwirtssimulation
erlaubt, Fragen der Art , Was wiire passiert, wenn die muskuldren Drehmomente anders
gewesen wiren? “ zu beantworten. Diese Technik soll auch im abschlieBenden Abschnitt
iiber die Vorwértssimulation einer Zeigebewegung noch verwendet werden.

In diesem Abschnitt wird in Bezug auf die Ellenbogenbewegungen untersucht, wie
sich eine Verstiarkung oder Abschwichung des nichtfokalen Drehmomentmusters auf
die Bewegung auswirkt. Dabei wurde Verstirkung und Abschwichung so verstanden,
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Abbildung 4.57: Ideale (dicke Linien) und reale (diinne Linien) muskuliren Drehmomente
gegeneinander aufgetragen. Es sind die gleichen Bewegungen wie in Abb. 4.56.
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dafl wir den dynamischen Anteil des Muskeldrehmomentes mit Faktoren von 0,6 bis
1,4 skaliert haben. Der dynamische Anteil ist dabei der nicht zur Uberwindung der
Gravitation aufgewandte Anteil, also T/ +T#™ je nach Vorzeichendefinition von T5™.

In Abb. 4.58 sind die unveridnderten, invers-dynamisch ermittelten Drehmomente
durch dickere Linien dargestellt. Die diinnen Linien zeigen die kiinstlich verdnderten
Drehmomente, wobei die durchgezogenen Linien die verstirkten Drehmomente re-
prasentieren. Mit diesen neun verschiedenen nichtfokalen Drehmomentkurven wurde
jeweils zusammen mit der unverinderten fokalen Kurve eine Vorwértssimulation durch-
gefiithrt. Die Bewegungen, die bei diesen Simulationen resultierten, sind in Abb. 4.59

14

12
Abbildung 4.58: Die

fiir die Vorwirtssimulation
verwendeten Drehmoment-
muster. Die dicken Lini-
en stellen die unverdnderten
Drehmomentmuster dar, die
diinnen gestrichelten Lini-
en sind die abgeschwéchten
nichtfokalen Drehmomente,
die diinnen durchgezogenen
Linien die verstéirkten.
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dargestellt. Die Bewegungen mit verstiarkter nichtfokaler Aktivitat werden ,idealer®,
d.h. ihre nichtfokale Bewegungsamplitude nimmt ab. Entsprechend fiihrt ein redu-
ziertes nichtfokales Drehmomentmuster zu einer hoheren Amplitude. Betrachtet man
die fokalen Bewegungen dazu, so zeigt sich, dal durch Abschwiichung des nichtfokalen
Drehmomentmusters (die gestrichelten Linien) eine Erh6hung der fokalen Geschwindig-
keit und Amplitude erreichen l48t, ohne dafi die fokale Aktivierung gedndert wird. Im
Umkehrschlufl 148t sich ebenso sagen, daf bei einem niedrigeren nichtfokalen Drehmo-
ment bzw. bei einer weniger idealen Bewegung weniger fokales Drehmoment erforderlich
ist, um die gleiche fokale Bewegung zu erzielen. In diesem Sinne ist es also effektiver
oder tkonomischer, die Bedingung nicht genau zu erfiillen, sondern , nichtideale“ Be-
wegungen zu machen.

4.4 Ausblick: Vorwiartssimulation einer Zeigebewe-
gung

Wihrend die fiir diese Arbeit aufgezeichneten Bewegungen so geplant waren, daf sie
besonders gut die Rolle der interaktiven Drehmomente deutlich machen, haben sie den
Nachteil, von relativ geringer Alltagsrelevanz zu sein. Darum mag man angesichts der
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Abbildung 4.59:  Die bei der Vorwirtssimulation mit abgeschwiichten bzw. verstéirkter
nichtfokaler Aktivierung erzielten Bewegungen. Die Darstellung der Winkel und Winkelge-
schwindigkeiten entspricht Abb. 4.23. Die Linienarten entsprechen denen in Abb. 4.58. In
der linken Spalte die nichtfokale Schulterbewegung, in der rechten Spalte die fokale Ellenbo-
genbewegungen, oben die Winkel, unten die Winkelgeschwindigkeiten.
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bislang présentierten Daten noch unsicher sein, ob die vorgestellten Simulationstech-
niken auch in alltdglicheren Bewegungen sinnvoll angewandt werden kénnen. Darum
wollen wir in diesem Abschnitt mit der gleichen Technik wie im letzten Abschnitt eine
Zeigebewegung simulieren, und die Effekte verstidrkter und reduzierter Drehmoment-
muster betrachten. Hier wurden beide Drehmomentmuster veréindert, aber nur in einer
Stufe: der dynamische Anteil wurde um 10% verstéirkt oder abgeschwiicht.

nachsimulierte Zeigebewegung

Abbildung 4.60: Gemessene Zeitverliufe
der Winkel bei einer Zeigebewegung (- - -) und
bei einer Vorwirtssimulation mit den gemes-
senen Drehmomentmustern(—). Die Winkel

Winkel[rad]
P

0.9
08 sind im Bogenn}aﬁ aufgetragen und so darge-
o stellt, dafl Flexion nach oben geht.
0.6 : : : :

0 0.2 0.4 0.6 08 1

Zeit[s]

Die untersuchte Bewegung ist im gleichen Experiment unter der gleichen Bedin-
gung aufgenommen wie die, die in Abb. 4.1 auf Seite 69 dargestellt ist. Abb. 4.60 zeigt
die Zeitverldufe der Winkel der Originalbewegung (gepunktet) und der mit den invers
berechneten Drehmomenten nachsimulierten Bewegung. Die Abweichungen zwischen
Simulation und Bewegung sind etwas grofler als bei der im Methodenteil bei der Vali-
dierung der Modelle gezeigten Bewegung, sind aber, vor allem wihrend der eigentlichen
Bewegung, dennoch recht klein.

Die Bewegung lauft gemafl Abb. 4.60 bzw. Abb. 4.1 so ab, dal zunéchst der
Ellenbogen etwas gebeugt wird, weil der Proband die Hand von der Unterlage abhebt.
Wihrend dieser Bewegung setzt eine Schulter-Anteflexion ein, in deren zweiter Hélfte
das Ellenbogengelenk wieder gestreckt wird, weil der Proband das Ziel erreichen will.
Bedingt durch die Schulter-Flexion wirkt auf das Ellenbogengelenk ein extendierendes
interaktives Drehmoment.

Wird nun das Schulterdrehmoment im Verhé&ltnis zum Ellenbogendrehmoment re-
duziert, so steht Ubermaf an flektierendem Drehmoment am Ellenbogen zur Verfiigung,
und die Flexion wird zu stark ausfallen. Dies ist in Abb. 4.61 gezeigt. Dabei ist es
nicht sehr erheblich, ob das Schulterdrehmoment reduziert oder aber das Ellenbogen-
drehmoment verstirkt wird. Wie sich dies auf die Endpunkttrajektorie auswirkt, ist
in Abb. 4.63 in den linken beiden Kurven zu sehen. Worin sich diese beiden Félle
allerdings unterscheiden, ist, dafy im Falle des reduzierten Schulterdrehmomentes auch
der Schulterwinkel etwas vom normalen Weg abweicht.

Wird andersherum das Schultermoment im Verhéltnis zum Ellenbogenmoment
verstérkt, so wird der Einflufl der interaktiven Drehmomente auf die Ellenbogenbewe-
gung teilweise unkompensiert bleiben und eine zu starke Extension des Ellenbogens
bewirken. Dies ist in Abb. 4.62 gezeigt. Dadurch wird letztlich eine durch das Ziel hin-
durchgehende Bewegung erzeugt (vgl. die rechten beiden Bewegungen in Abb. 4.63),
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Abbildung 4.61: Gemessene Zeitverldufe der Winkel bei einer Zeigebewegung (- --) und bei
Vorwirtssimulationen mit verdnderten Drehmomentmustern (—). Links: Das Schulterdreh-
moment wurde reduziert und das Ellenbogendrehmoment unveréindert gelassen. Rechts: Das
Ellenbogendrehmoment wurde verstérkt und das Schulterdrehmoment blieb unveréndert. Die
Winkel sind im Bogenmaf} aufgetragen und so dargestellt, dafl Flexion nach oben geht.

die als eine Art von Uberschiefen interpretiert werden konnte. Wiederum ist es relativ
unerheblich, ob das Ellenbogenmoment abgeschwécht oder das Schulterdrehmoment

verstiarkt wird, im ersteren Fall wird die simulierte Bewegung eher unter dem Ziel
hindurchfiihren.
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Abbildung 4.62: Gemessene Zeitverliufe der Winkel bei einer Zeigebewegung (---) und
bei Vorwirtssimulationen mit verédnderten Drehmomentmustern (—). Links: Das Ellenbo-
gendrehmoment wurde reduziert und das Schulterdrehmoment unverdndert gelassen. Rechts:
Das Schulterdrehmoment wurde verstirkt und das Ellenbogendrehmoment blieb unveréndert.
Die Winkel sind im Bogenmaf} aufgetragen und so dargestellt, dal Flexion nach oben geht.
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Abbildung 4.63: Die Endpunkttrajektorien der Bewegungen aus den Abbildungen 4.60 bis
4.62. (o0): Die Originalbewegung. (x): Bewegungen mit verdndertem Ellenbogenmoment,
(+): Bewegungen mit veridndertem Schultermoment. Von links nach rechts im einzelnen:
verstirktes Ellenbogenmoment, reduziertes Schultermoment, Originalbewegung, verstirktes
Schultermoment, reduziertes Ellenbogenmoment. Die Koordinaten sind auf die Position des
Schultergelenks bezogen.



Kapitel 5

Diskussion

Um die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit einzuschétzen, mufl man ihre beiden ver-
schiedenen Zielrichtungen wohl sequentiell in zwei Teilen betrachten: Zunéchst ging es
um die Verfiigharmachung des biomechanischen Modellierens fiir die neurophysiologi-
sche Forschung, das Auswéhlen, Erkldren, Bewerten und — wo notig — Entwickeln
des methodischen Riistzeugs, das fiir die dynamische Analyse von Armbewegungen ge-
braucht wird. Dies wurde anhand einer Beispielstudie illustriert. Zum Zweiten wurde
von dieser Beispielstudie eingangs gesagt, daf sie iiber das Beispielhafte hinaus neuro-
physiologische Relevanz habe, und dementsprechend miissen ihre Ergebnisse hier auch
diskutiert werden.

5.1 Biomechanisches Modellieren

Wenn man den Anspruch ernstnimmt, biomechanische Modellierung als Methode ver-
fiigbar machen zu wollen, mufl man fragen, was in dieser Arbeit welchen Effekt auf die
neurophysiologische Forschung und die zukiinftige neurophysiologisch-biomechanische
Zusammenarbeit hat.

Auf einem allgemeinen Niveau kann man hoffen, dafl die recht ausfiihrlichen Er-
klarungen und die Einfachheit des verwendeten Modells beim einen oder anderen Leser
zum Verstidndnis der elementaren Methoden beitragen. Im speziellen rechnen wir bei
folgende Arbeiten mit einer Auswirkung fiir die weitere Forschung:

VERGLEICH UND BEWERTUNG DER VERSCHIEDENEN GLEICHUNGEN

Wir haben in dieser Arbeit zwei verschieden aufgestellte Séitze von Inverse-Dynamik-
Gleichungen betrachtet. Der eine stammt aus der Arbeitsgruppe von Zernicke (Schnei-
der & Zernicke, 1990; Schneider et al., 1989; Hoy & Zernicke, 1986) und der andere
wird von Bastian et al. (1996) verwendet. Sie wurden ausgewihlt, weil diese beiden
Gleichungssysteme die sind, die bislang zur Untersuchung der Armbewegungen von
Kleinhirnpatienten verwendet wurden! und wir deshalb an einer direkten Vergleichbar-
keit der Ergebnisse interessiert waren.

!Die Gleichungen von Schneider und Zernicke (1990) bzw. Hoy und Zernicke (1986) wurden bei
Topka et al. (1996b) verwendet.

125
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Die konzeptuellen Unterschiede zwischen den Ansdtzen wurden im zweiten Ka-
pitel anhand eines vereinfachten Armmodells, im dritten Kapitel bei der Besprechung
der Gleichungen und im vierten Kapitel anhand dreier verschiedener gemessener Be-
wegungen ausfiihrlich diskutiert. Die Hauptunterschiede sind folgende:

1. Schneider und Zernicke (1990) verwenden andere Koordinaten als Bastian et al.
(1996). Wihrend Schneider und Zernicke (1990) die Winkel der Segmente relativ
zur  rechten Horizontalen“ betrachten, verwenden Bastian et al. (1996) die Ge-
lenkwinkel. Diese Definitionen kann man in Abb. 3.3 auf Seite 46 gut vergleichen.
Durch die unterschiedlichen Winkel wird der physikalische Sachverhalt anders auf
die einzelnen Terme aufgeteilt.

2. Es werden unterschiedliche Definitionen des Nettodrehmomentes verwendet. Wih-
rend Schneider und Zernicke (1990) nur das Trigheitsmoment eines Segmentes
beriicksichtigen, wird bei Bastian et al. (1996) das gesamte Trigheitsmoment
distal vom betrachteten Gelenk gewertet.

3. Es werden unterschiedliche Vorzeichendefinitionen fiir das gravitative und das
interaktive Drehmoment gew#hlt. So ist

Enet,qﬁ + ]viinter,qﬁ + ]wigra,qﬁ — jwimus — ]winetﬂ - det,& - ]wigraﬂ ) (51)

)

4. Wihrend bei Schneider und Zernicke (1990) viele einzelne Terme existieren, und
die Terme einen weiteren Index fiir den Ursprung der Interaktion haben, ist darauf
bei Bastian et al. (1996) verzichtet worden.

Neben diesen grundsétzlichen Unterschieden gab es noch einige Unstimmigkeiten, die
beim Uberpriifen bzw. erneuten Aufstellen der Gleichungen mit dem Programm MA-
PLE aufgefallen sind und bei den hier aufgezeichneten Bewegungen zu Abweichungen
bei den Drehmomenten im Prozentbereich fiihren wiirden.

Die konzeptuellen Unterschiede konnen sich durchaus praktisch auswirken, wenn
man die Gleichungen auf neurophysiologische Fragestellungen anwendet. Der dritte
Punkt ist dabei ausgenommen, das ist eine Konventionssache, die sich eigentlich nicht
auswirken sollte. Was den ersten Punkt angeht, hat man zwar grundsétzlich Freiheit
in der Wahl des Koordinatensystems, mit dem man die Bewegung beschreiben will.
Allerdings ist es wichtig, die jeweilige Wahl auch deutlich anzuzeigen, sonst kann es zu
Problemen bei der Interpretation der Ergebnisse kommen. Wenn man sich z.B. eine
nach vorn oben ausgefiihrte Zeigebewegung vorstellt (vgl. auch Abb. 4.2 C), so kann
sich der Ellenbogengelenkwinkel 6ffnen, wihrend des Unterarmsegment dennoch links-
herum, also in Richtung Flexion rotiert. Das Vorzeichen von qﬁ wire dann also anders
als das von . Die Verwirrung, die resultiert, wenn man nun die jeweiligen Winkel
einfach mit Vorstellungen von , Extension® oder , Flexion“ verbindet, kann man sich
leicht ausmalen. Bei der Implementation in der Mefldatenverarbeitungssoftware der
Neurologischen Universitdtsklinik Tiibingen werden solche Mifiverstindnisse dadurch
noch etwas gefordert, dafl die Winkel in , natiirlichen* Gelenkwinkelkoordinaten an-
gegeben werden, wihrend das — unabhingig arbeitende — Inverse-Dynamik-Modul
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die #-Winkel verwendet. Damit beziehen sich auch die dynamischen Groflen auf diese
Winkel und sind nicht mit den angegebenen Gelenkwinkeln vertréglich.

Die unterschiedlichen Definitionen des Nettodrehmomentes sind wohl das grofite
grundsétzliche Problem, das durch diese Arbeit zutagegetreten ist. Die praktischen
Konsequenzen sind im vierten Kapitel ausfiihrlich besprochen worden. Man konnte
sehen, wie die Nettodrehmomente selbst um einen Faktor 5 verdndert werden konnten,
und auch die Kurvenverldufe der interaktiven Drehmomente markant von der Wahl der
Gleichungen abzuhéngen schienen. Allerdings ist in den meisten Fillen der qualitative
Verlauf der interaktiven Drehmomente unveréndert geblieben; der Unterschied wirkte
sich hauptséchlich in Form von leichten zeitlichen Verschiebungen oder Anderungen
der Amplitude aus, obwohl es auch durchaus Gegenbeispiele gab. Dies ist wichtig,
denn wenn man die Studien von Bastian et al. (1996) und von Topka et al. (1996b)
direkt vergleichen will, miissen die dort untersuchten Groflen wie z.B. die Korrelati-
on der muskuldren und interaktiven Drehmomente oder die Maximalamplituden der
interaktiven Drehmomente wenigstens in erster Niaherung iibereinstimmen.

Dies Problem scheint am ehesten deswegen besonders schwierig zu sein, weil bei-
de in der Literatur vertretenen Ansétze im Grunde eine gewisse Berechtigung haben,
wobei uns der von Bastian et al. (1996) gewihlte etwas geeigneter erscheint. Allerdings
haben beide Anséitze auch unbestreitbare Nachteile, so dafl wir in dieser Arbeit die Fra-
ge stellen wollen, ob fiir die Beschreibung dessen, was der Neurophysiologe sich unter
intersegmenteller Interaktion vorstellt, nicht ein dritter Weg noch geeigneter erscheint.
Um die Diskussion aus Abschnitt 4.1 zusammenzufassen und fortzufithren: Bei einer
Winkelbeschleunigung z.B. im Schultergelenk muf} nicht nur die Tridgheit des unmit-
telbar nichsten Segmentes, also in dem Beispiel des Oberarmes, {iberwunden werden,
sondern auch die der distaleren Segmente, also des Unterarmes und der Hand. Die dazu
notwendigen Drehmomente den interaktiven Drehmomenten zuzurechnen, wie Schnei-
der und Zernicke dies tun, erscheint sinnvoll, weil die distaleren Segmente durch ihre
Tréagheit erst das Drehmoment bewirken. Um es drastisch zu sagen: Wéren Unterarm
und Hand nicht da, wiirden diese Terme auch verschwinden. Dennoch erschien uns das
als inkonsequent, weil ja ansonsten Schneider und Zernicke den Termen als ,,Ursache*
immer die Winkelbeschleunigung bzw. -geschwindigkeit zuordnen, zu der sie propor-
tional sind. Diese Inkonsequenz zeigt sich auch in der Uberraschung, die der naive
Leser berechtigterweise empfindet, wenn allgemein 77™* als Wirkung von Gelenk j auf
Gelenk 7 vorgestellt wird, und 73% dennoch als Anteil des interaktiven Drehmomen-
tes gilt. Ein zweiter, neben der Inkonsequenz gravierenderer Kritikpunkt ist, daf} es
nicht realistisch ist, den Zustand ohne die distalen Korperteile quasi als Grundzustand,
als Ausgangswert festzuschreiben. Weil hier Trégheitsmoment so klein angesetzt wird,
konnen auch die Nettodrehmomente um einen Faktor 5 kleiner sein.

Auf der anderen Seite ist es zwar sicher die bessere Losung, wie Bastian et al.
(1996) diese Komponenten den Nettodrehmomenten zuzurechnen. Dennoch steckt da-
mit in diesem Nettodrehmoment auch ein Teil der intersegmentellen Interaktion, weil
das Trigheitsmoment an einem proximalen Gelenk durch die Gelenkstellungen der dis-
taleren Gelenke bestimmt wird. Dabei ist das Trigheitsmoment immerhin der Propor-
tionalitétsfaktor zwischen Gelenkmoment und daraus zu erwartender Beschleunigung.
Geht man dann davon aus, dafl die gesamte Koordinationsaufgabe in der Kontrolle der
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interaktiven Drehmomente besteht, vernachlissigt man einen Teil der Wechselwirkung
zwischen den Gelenken. Aus diesem Grunde haben wir in Abschnitt 4.1 als pragmati-
schen Zwischenweg vorgeschlagen, die winkelabhhéngigen Trégheitsmomente von den
winkelunabhéngigen zu trennen. Hier wollen wir nocheinmal grundsétzlich auf dieses
Problem eingehen:

Neuroanatomische und einige elektrophysiologische Befunde lassen es moglich
erscheinen, dafl das Kleinhirn aufgrund sensorischer Informationen und aufgrund von
Informationen aus der Planung der Bewegung eines Gelenkes die Ansteuerung eines
anderen Gelenkes modifizieren kann. Dies ist notig, weil die richtige Ansteuerung eines
Gelenkes davon abhéngt, was an den anderen Gelenken passiert. Dieser Umstand
wurde bislang mit der Existenz der interaktiven Drehmomente gleichgesetzt. Nun gibt
es also auch die Interaktion iiber die Triagheitsmomente und genaugenommen auch eine
iiber die Gravitation, da die absoluten Segmentwinkel der distalen Segmente, die ja die
Hebelarme fiir das gravitative Drehmoment bestimmen, auch von den Winkeln der
proximalen Gelenke abhéngen. Darum wurde in Abschnitt 4.1 gefragt: Was muf} denn
das Nervensystem {iber ein Gelenk , wissen“, um die Aktivierung des anderen Gelenkes
richtig wéhlen zu konnen?

Es muf} ganz allgemein Informationen iiber Gelenkstellungen, Gelenkwinkelge-
schwindigkeiten und -beschleunigungen haben, und zwar in der Regel iiber alle an der
Bewegung beteiligten Gelenke. Der Versuch, verschiedene Wechselwirkungen oder ,, Ef-
fekte* in verschiedenen Summanden getrennt zu erfassen, fithrt dazu, dafl diese Gréflen
im allgemeinen von den verwendeten Gleichungen abhidngen. Wir haben allerdings im
Abschnitt 4.1 gesehen, dafl einige Gruppen von Summanden zusammen unabhéngig
von den gewidhlten Gleichungen sind, darunter die geschwindigkeitsabhéngigen Dreh-
momente, die beschleunigungsabhédngien Komponenten, das Muskelmoment und —
dort nicht erwdhnt — das gravitative Moment. Es wére also im Grunde sinnvoller,
die Frage zu stellen, ob z.B. die geschwindigkeitsabhéngigen Drehmomente fiir sich
eine Rolle spielen, als die nach den interaktiven Drehmomenten, da ein Wechsel des
Koordinatensystems Netto- und interaktive Drehmomente mischt.

Grundsétzlich kann man sich fragen, wieweit durch die einzelnen Summanden
der Gleichungen iiberhaupt eine kausale Struktur abgebildet wird und ob nicht doch
die einzig wirklich verbindliche und damit letztlich auch die einfachste Reprisentation
der physikalischen Zusammenhinge gerade in dem Modell selbst besteht. Damit sind
aufler den kinematischen Gréflen strenggenommen nur die muskuldren Drehmomente
richtig definiert. Weitere Gréflen bekommt man dann nur, wenn man sich auf ein
Koordinatensystem festlegt und wenn dies mit den bei der Interpretation verwendeten
Vorstellungen von den Winkeln iibereinstimmt, kann es durchaus sinnvoll sein, von
einem gravitativen oder interaktiven Drehmoment zu sprechen.

ENTWICKLUNG DER MODELLE IN DADS unD SIMPACK

Neben den wie oben beschrieben korrigierten planaren Gleichungen wurden mittels der
kommerziell erhéltlichen Gleichungsgeneratoren DADS und SIMPACK entsprechen-
de dreidimensionale Modelle erstellt. Zum Vergleich mit den planaren Gleichungen
wurde die Beweglichkeit allerdings auf die Sagittalebene eingeschrénkt. Zur automati-
schen Hintereinanderausfiihrung von Vorwértssimulationen und inversen Berechnungen
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in SIMPACK mit verschiedenen Mefdatensétzen wurden verschiedene Programme er-
stellt und angewandyt.

VALIDIERUNG DER MODELLE

Ein wichtiges Ergebnis dieser Arbeit steht im Methodenteil: Es ist die Validierung der
inversen Dynamik durch den Nachweis der Ubereinstimmung der mit den korrigier-
ten Gleichungen erzielten Ergebnisse mit denen von DADS und SIMPACK, sowie die
Validierung der Vorwértssimulation mit den beiden letztgenannten Programmen. Es
sind bei der inversen Dynamik in DADS grundsétzliche Probleme bei der Interpolati-
on der Eingabedaten erkannt und gelost worden; eine grundsétzliche Umsetzung der
entwickelten Losung durch die Firma CADSI ist angeregt worden.

NEUE ANWENDUNGEN DES MODELLIERENS

Die iiber die normale Anwendung des Modelles im Sinne der inversen Dynamik oder der
Vorwértssimulation mit einem vorgegebenen Drehmomentmuster hinausgehenden Me-
thoden, sind in dieser Untersuchung einfach anzuwenden gewesen: Die Untersuchung
einer idealen Bewegung ist ein Konzept, das gut verwendet werden kann, wenn es dar-
um geht, zu verstehen, warum Probanden von einer geforderten Bewegung systematisch
abweichen. Es kann auch in einem Schreibbrettexperiment verwendet werden, um die
Abweichungen von einer nachzuziehenden geraden Linie zu verstehen (S.G. Massaquoi,
pers. Mitteilung). Die Simulationen mit den visko-elastischen Elementen haben trotz
der Einfachheit des Ansatzes recht interessante Ergebnisse ergeben, die unten noch
besprochen werden. Wollte man allerdings diese Methode auf eine ,echte® Mehrge-
lenksbewegung anwenden, bei der mehrere Gelenke aktiv bewegt werden, so miiflte
man eine , Trajektorie” von Ruhelagen vorgeben, um die herum das visko-elastische
Element dann schwingen kann. Dies ist dann eine sehr elementare Implementation
eines Equilibrium-Point-Modells. Eine aussagekriftigere Erweiterung des Modells zur
Beriicksichtigung der elastischen und viskosen Eingenschaften wire der Einbau eines
geeigneten Muskelmodelles. Hieran sollte deswegen auch im Anschlufl an diese Arbeit
gearbeitet werden.

5.2 Die Ergebnisse des Experimentes

Unsere Ergebnisse unterstiitzen zunéchst einmal die Hypothese, daf} die Ataxie der
Kleinhirnpatienten mit einer fehlerhaften Kontrolle interaktiver Drehmomente zusam-
menhédngt. Mit den Ellenbogenbewegungen wurde eine Bewegung untersucht, bei der
eine direkte Assoziation der beobachteten Kinematik mit den wirkenden interaktiven
Drehmomenten gegeben war, da der passiv erzeugten nichtfokalen Schulterbewegung
keine aktive Schulterbewegung iiberlagert war. In der Bewegungsamplitude im nicht-
fokalen Gelenk stand uns damit ein Mafl zur Verfiigung, das direkt die Fahigkeit be-
schreibt, mit den interaktiven Drehmomenten, die dort wirken, umzugehen. Obwohl die
Amplituden bei Patienten ohne Beriicksichtigung der Bewegungsgeschwindigkeit nicht
héher waren als bei Normalprobanden — bei vergleichbarer fokaler Geschwindigkeit
und damit vergleichbaren interaktiven Drehmomenten waren sie deutlich erhéht.
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Eine eingehende Betrachtung der Kurvenverldufe machte deutlich, dafl die nicht-
fokalen Bewegungen iiberraschenderweise besonders bei Normalprobanden erstaunlich
gut durch die Wirkung der interaktiven Drehmomente erklidrt werden. Wiahrend Nor-
malpersonen einen kontrollierten Anteil der interaktiven Drehmomente , gewéhrenlas-
sen*, scheinen Patienten im Verhéltnis dazu eher mehr Aktivitdten zu entwickeln, die
auf eine Kompensation der interaktiven Drehmomente gerichtet sind, aber nicht die
notige Feinabstimmung aufweisen.

Vor diesem Hintergrund wollen wir die Diskussion nun aufteilen, und zwar in
einen kurzen Teil, der sich der Frage zuwendet, warum Normalpersonen eine so deut-
liche Ubereinstimmung von interaktiven Drehmomenten und nichtfokaler Bewegung
zeigen, und in einen ldngeren Teil, der unsere Ergebnisse bei den Kleinhirnpatienten
einzuordnen versucht.

DIE NICHTFOKALE BEWEGUNG BEI NORMALPERSONEN

Bastian et al. (1996) stellen in ihrer Diskussion ihre Idee, dafl das Nervensystem aktiv
die Ermittlung und Kompensation der interaktiven Drehmomente vornimmt, der Po-
sition der Equilibrium-Point-Hypothese gegeniiber (Feldman, 1986; Bizzi et al., 1994).
Diese Position geht davon aus, dafl das Nervensystem sich nicht explizit um die in-
teraktiven Drehmomente kiimmern muf}, sondern im Zuge der Bewegungsplanung nur
eine Folge von Muskelaktivierungsniveaus vorgibt, aufgrund derer dann die federar-
tigen Eigenschaften der Muskeln die eigentliche Bewegung erfolgen lassen. Dadurch
werde dann automatisch fiir die Kompensation der interaktiven Drehmomente gesorgt.

Gegen diesen Ansatz 148t sich einiges vorbringen, insbesondere wiirden wir uns
wohl der Kritik von Bastian et al. anschlielen, dafl es den Proponenten dieser Hy-
pothese schwerfallen diirfte, die Defizite bei Kleinhirnpatienten und bei deafferentier-
ten Patienten (Sainburg et al., 1995; Sainburg et al., 1993) zu erkléren. Soviel man
auch gegen diesen Ansatz sagen konnte, Muskeln haben federartige Eigenschaften, und
es sollte das Ziel einer am Zusammenwirken dynamischer Krifte interessierten Bewe-
gungswissenschaft sein, auch diese Eigenschaften in ihren Theorien zu beriicksichtigen.
Die bislang zur Dynamik von Mehrgelenksbewegungen und insbesondere zerebelldren
Mehrgelenksbewegungen publizierten Arbeiten verwenden invers-dynamische Berech-
nungen, und mit dieser Technik kann man nur ein muskuldres Drehmoment angeben,
das als residuales Moment nicht aus Dynamik und Gravitation folgt. Es subsumiert
insbesondere die aktiven Kontraktionen und die passiv-elastischen Krifte, sowie auch
die viskosen Eigenschaften des Gewebes, der Gelenke und der Muskeln.

Mit der in dieser Arbeit vorgelegten Drehfedersimulation liegt ein erster, wenn
auch sicherlich noch recht unausgereifter Versuch vor, diese Eigenschaften mit in die
Analyse von Bewegungen miteinzubeziehen. Die hier ausgewéhlten Bewegungen, be-
sonders aber die Ellenbogenbewegungen, zeichnen sich dadurch aus, da} die Sollpo-
sition eines Gelenkes nicht gedndert werden soll. Das macht die Drehfedersimulation
besonders einfach, aber auch den Standpunkt der Equilibrium-Point-Hypothese: der
Gleichgewichtspunkt kann konstant bleiben. Die Steifigkeit und Viskositédt in einem
Gelenk kann nun vom Nervensystem geregelt werden. Es ist bekannt, daf} sie wéhrend
einer Bewegung des bewegten Gelenkes variieren kann (Bennett et al., 1992) und auch
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im Zuge einer isometrischen Kontraktion mit dem ausgeiibten Drehmoment zunimmt
(Weiss et al., 1988; Hunter & Kearney, 1982).

Unser Ergebnis der Simulation der Bewegung einer Normalperson mit einer Dreh-
feder im nichtfokalen Gelenk machte deutlich, dafl die beobachtete Bewegung ver-
traglich ist mit der Hypothese, dafl das nichtfokale Gelenk fixiert wird und die Kompen-
sation der interaktiven Drehmomente einfach passiv durch die federartigen Eigenschaf-
ten der Muskeln erfolgt. Auch das Ergebnis des Instruktionseffektes beim Vergleich
von ziigigen und schnellen weiten Ellenbogenbewegungen (die bei ziigigen Bewegungen
leicht erhéhte nichtfokale Amplitude) 148t sich in diesem Rahmen durch eine bei ma-
ximaler Anstrengung auch im nichtfokalen Gelenk erh6hte Anspannung gut erkldren.

Ein weiterer interessanter Punkt, der bei der Drehfedersimulation einer normalen
Bewegung zutagegetreten ist, ist die lineare Kovarianz der simulierten Bewegung. Ob-
wohl das Prinzip der Linearen Kovarianz (Gottlieb et al., 1996) eingestandenermafien
ein recht vielversprechender Losungsansatz des Redundanzproblemes ist, kann man
vielleicht sagen, daf es eine gewisse Herausforderung an seine Vertreter darstellt, wenn
es auch in einem Modell ohne jede neuronale Kommunikation zwischen den Gelenken
wiedergefunden werden kann. (Beim genauen Betrachten von Abb. 4.49 sieht man
sogar eine stirkere Kovarianz in der Simulation als in der Originalbewegung.)

DiE BEWEGUNGEN BEI KLEINHIRNPATIENTEN

Bastian et al. (1996) haben bei ihrer dynamischen Analyse darauf geachtet, ob die
muskuldren Drehmomente gut mit den interaktiven Drehmomenten kovariieren, und
stellten fest, dafl dies bei Gesunden der Fall ist, nicht aber bei Kleinhirnpatienten.
Ein verwandtes Maf verwendeten Topka et al. (1994), die die Korrelation von inter-
aktiven Drehmomenten und der Bewegung betrachteten, und eine erh6hte Korrelation
bei Patienten fanden. Diese beiden Mafle sind idealerweise — bei Auflerachtlassung
der Probleme mit den Nettodrehmomenten — exakt komplementér, weil Bewegung
und Nettodrehmoment korrelieren und interaktive und muskuldre Drehmomente sich
zu den Nettomomenten ergéinzen (wenn man einmal von den langsam verdnderlichen
gravitativen Drehmomenten absieht). Wir beobachteten im Gegensatz dazu eine redu-
zierte Korrelation bei Patienten; bei unseren Bewegungen sind die interaktiven Dreh-
momente fiir das Verhalten der Normalprobanden pridiktiver als fiir das der Patienten.
Dies liegt daran, dafl in den vorgenannten Studien Zeigebewegungen untersucht wur-
den, bei uns jedoch fokale Ellenbogenbewegungen. Da bei Normalpersonen die einzige
Bewegung am nichtfokalen Gelenk die durch interaktive Drehmomente erzeugte war,
waren die Korrelationen fast eins. Nun fiihrt jede zusétzlich iiberlagerte Bewegung
zu einem Sinken der Korrelation; und Kleinhirnpatienten scheinen tatséichlich aktive
Bewegungen zu iiberlagern. Sie scheinen dabei verschiedene Strategien zu verwen-
den, mit diesem Paradigma besser zurechtzukommen. Insbesondere gab es auch Fille,
in denen die interaktiven Drehmomente iiberkompensiert wurden, die Patienten also
mehr Muskelkraft erzeugten, als richtig gewesen wire. Diese fehlende Feinabstimmung
konnte mit der fehlerhaften Dosierung von Kraft (Klockgether & Dichgans, 1992) zu-
sammenhingen. Insgesamt waren die Bewegungen von Patienten deutlich langsamer,
so dafl ihnen auch mehr Spielraum blieb, z.B. visuelle Riickkopplung zu verwenden.
Auch andere Kompensationsstrategien kénnten hier in Betracht kommen.
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Aus ihren Beobachtungen schlieflen Bastian, Martin, Keating und Thach (1996),
daf} das Kleinhirn die Aufgabe haben muf}, die interaktiven Drehmomente zu einer Be-
wegung zu ermitteln und die muskuldren Drehmomente an den Gelenken dementspre-
chend zu adjustieren. Dabei kann es auf Informationen aus der Groflhirnrinde ebenso
zuriickgreifen, wie auf sensorische Information aus verschiedenen Quellen. Dies wird
— neben den anatomischen Befunden — aus der Beobachtung deutlich, dafl Patienten
mit fehlenden propriozeptiven Afferenzen, die manchmal ein den Kleinhirnpatienten
dhnliches Bild abgeben kénnen (Sainburg et al., 1995; Sainburg et al., 1993), noch
deutlich mehr Schwierigkeiten haben, wenn sie auch noch der visuellen Information
beraubt werden (Ghez et al., 1995).

Topka et al. (1996b) weisen allerdings darauf hin, daf§ diese Erkldrung noch nicht
sehr befriedigend ist, weil dadurch nichts iiber das primére Defizit gesagt wird. Durch
die von Bastian et al. vorgestellte Rolle des Kleinhirns werden z.B. nicht die markan-
ten Defizite Kleinhirnkranker bei Eingelenksbewegungen (Hore et al., 1991; Hallett &
Massaquoi, 1993) erklért.

Topka et al. selbst fanden bei Kleinhirnpatienten ein deutliches Defizit bei der
Krafterzeugung. Insbesondere dann, wenn besonders grofle Drehmomente notig waren,
z.B. bei der Beschleunigung entgegen der Gravitation, waren die Drehmomentmaxima
und die Drehmomentanstiege besonders stark reduziert im Vergleich mit Normalper-
sonen. Auch bei unserem Experiment findet sich eine deutliche Reduktion der Be-
schleunigungsmaxima der fokalen Bewegung, die diesem Defizit entspricht. Durch die
Untersuchung idealer Bewegungen jedoch konnte in dieser Arbeit gezeigt werden, daf
die nichtfokalen Bewegungen bei Kleinhirnpatienten nicht auf ein absolutes Krafterzeu-
gungsdefizit zuriickzufiihren ist, da unter einer anderen Bedingung (wenn das Gelenk
fokal war) sogar Drehmomente erzeugt wurden, die grofier waren, als fiir eine ideale
Bewegung notig gewesen wiren. Dies korrespondiert auch mit der Beobachtung, dafl
Patienten mit kiinstlichen zusétzlichen am Arm angebrachten Lasten héhere Drehmo-
mente erzeugen konnen (Topka, 1996).

Eine auf die zerebelldren Defizite bei Ein- und Mehrgelenksbewegungen anwend-
bare Hypothese fiir die Rolle des Kleinhirns ist, daf es eine ,,adaptive Skalierung des
Drehmomentes geméf} der aufgrund des motorischen Kommandos zu erwartenden sen-
sorischen Konsequenzen der Bewegung® vornimmt (Topka et al., 1996b). In dieser
Form wird die Hypothese auch von unserer Vorwértssimulation einer Zeigebewegung
unterstiitzt, die zeigt, dafl falsche Skalierung des Drehmomentes bei ansonsten erhal-
tener Kurvenform auch soetwas wie eine ataktische Bewegung hervorruft. Ein derart
verallgemeinerter Begriff von der Rolle des Kleinhirns ist auch leichter mit unseren
Ergebnissen iiber die je nach mathematischer Repréisentation etwas verschwimmende
Trennung von interaktiven und Nettodrehmomenten vereinbar: Es kann nicht sein,
da das Kleinhirn fiir die interaktiven Drehmomente zustédndig ist, aber nicht fiir die
Nettodrehmomente.

Grundsitzlich ist es sehr schwer zu unterscheiden, ob das gednderte Verhalten
der Kleinhirnpatienten direkte Folge der zerebelldren Dysfunktion ist, oder ob es eine
Kompensationsstrategie darstellt, mit der das geschiddigte Nervensystem z.B. weite-
ren Schaden abzuwenden versucht. Eine solche Strategie wurde bereits in der Einlei-
tung vorgestellt: Holmes (1939) glaubte, dafl die Kleinhirnpatienten eigentlich immer
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iiberschieflende Bewegungen machen miifiten, einige Patienten aber willentlich kiirzer
zielen, weil sie bereits Erfahrungen mit dem UberschieBen gemacht haben. Auch die
Defizite bei der Krafterzeugung konnten eine Kompensationsstrategie darstellen. Al-
lerdings hat sich gezeigt, da} wenn es eine solche ist, sie nicht durch den Willen und
die Vorstellung eines Kleinhirnpatienten beeinflufit werden kann (Wild et al., 1996).
Dies ist allerdings kein schliissiges Gegenargument gegen die Hypothese der Kompen-
sation, denn wahrscheinlich gibt es ein Kontinuum solcher Strategien, angefangen von
den bewuflt vorgenommenen (von denen Holmes ausging) bis hin zu den Folgen neu-
ronaler Aufgabenumverteilungen, die auf Schiden des Nervensystems folgen. Auch bei
Gesunden gibt es Strategien, die nicht der willkiirlichen Kontrolle unterliegen. Dies
konnen elementare Schutzreflexe sein (z.B. der Flexorreflex, der das Wegziehen bei
einem Schmerzreiz bewirkt) aber auch solche Verhaltensweisen, wie wir sie bei den
fokalen Schulterbewegungen beobachten konnten. Patienten und Gesunden fiihrten in
der Regel instruktionswidrig eine aktive Beugung des Ellenbogens zusétzlich zur gefor-
derten Schulteranteflexion durch. Dieses Verhalten, das die quantitative Auswertung
dieser Bewegungen wenig sinnvoll machte, konnte eine solche ,, Vorsichtsmafinahme*“
darstellen, die das Ellenbogengelenk davor schiitzt, bei einer Schulteranteflexion durch
die passiven Drehmomente in den Anschlag hinein gestreckt zu werden. Man mag ein-
wenden, daf ein solches Verhalten auch durch den iiber zwei Gelenke verlaufenden M.
biceps vermittelt sein kann. Dies mag fiir die beobachtete Strategie, den Winkel im
Schulter- und im Ellenbogengelenk mit parallel verlaufendem Geschwindigkeitsprofil
zu beschleunigen, eine gute Erkldrung sein, fiir die Mehrzahl der Bewegungen fanden
die Schulter- und Ellenbogenaktivitét auf einer ganz anderen Zeitskala statt (und die
Ellenbogenbewegung begann auch spéter), so dafi diese Erkldrung ausscheidet.

Bei der Drehfeder-Simulation haben wir festgestellt, dal die DAmpfungskonstante
der Drehfeder, die eingesetzt werden mufite, um die Bewegung eines Kleinhirnpatienten
zu reproduzieren, um einen Faktor drei kleiner war, als dies fiir die Bewegung eines
Normalprobanden erforderlich war. Bemerkenswerterweise konnte man ansonsten beide
Bewegungen mit der gleichen elastischen Federkonsante nachsimulieren. Kénnte man
diese reduzierte Viskositdt bei Kleinhirnpatienten bestétigen, wire damit ergénzend
zu den vorgenannten Erklarungen, ein Modell gegeben, das einige der Beobachtun-
gen recht gut erklirt: Die Drehfedersimulation mit der reduzierten Ddmpfung war
in der Lage, das dritte Drehmomentmaximum, das in unserer Studie bei Patienten
hiufiger vorkam und stérker ausgepriagt war, zu reproduzieren. Damit wird auch eine
iiberzeugende Erkldrung fiir die Asymmetrie geliefert: das erste und dritte Drehmo-
mentmaximum miissen (bei Eingelenksbewegungen ist das exakt, bei Mehrgelenksbe-
wegungen komplizierter, aber analog) zusammen die gleiche Fliche unter sich haben,
wie das entschleunigende Minimum. Je grofler das dritte Maximum also ist, desto
grofer die , Asymmetrie“2. Ebenfalls verwandt mit der Asymmetrie und dem dritten
Maximum sind die terminalen Oszillationen, denn das dritte Maximum bedeutet ja
eine nach dem Bremsen nochmalige Umkehr des Drehmomentes.

2Bei diesem Schlufl setzen wir voraus, daf sich die Amplituden der Maxima (iiber die die Asym-
metrie berichtet wurde) dhnlich verhalten wie die Drehmomentimpulse (fiir die der SchluB gilt), was
aber angesichts der reproduzierbaren Form der Drehmomentkurven angenommen werden kann.



134 KAPITEL 5. DISKUSSION

Die Hypotonie, die Holmes (1939) aufgrund seiner Studien an akut Kleinhirnver-
letzten zu einem der wichtigen zerebelldren Symptome erklirte, wiirde gut mit diesen
Beobachtungen harmonieren. Nun haben die hier untersuchten chronisch erkrankten
Patienten keine Hypotonie. Allerdings haben wir auch im Vergleich der Drehfedersi-
mulationen bei dem Gesunden und dem Patienten die gleiche elastische Federkonstante
verwenden kénnen. Es bleibt also eine Moglichkeit, dafl die Viskositét bei Kleinhirnpa-
tienten selektiv reduziert ist. Diese Reduzierung der Ddmpfung wird sich wahrschein-
lich, wenn sie sich iiberhaupt reproduzieren und experimentell bestéitigen 148t, als eine
Folge eines grundlegenderen Defizites herausstellen. Dies kann aber nur untersucht
werden, indem man in Modelle wie das hier vorgestellte Muskelmodelle einbaut und
diese so realistisch gestaltet, daf} die nichtlinearen visko-elastischen Eigenschaften der
Muskeln in ihrer Abhéngigkeit von den neuronalen Eingabesignalen erfafit werden.
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