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Zusammenfassung

Untersucht wurde das menschliche Gehen aus einer geregelten Standposition heraus. Als Methode
kam die dynamische Vorwirtssimulation zur Anwendung. Die Fragestellung lautete: Wie kann ein
mechanisches Modell des Menschen unter Einsatz realistischer Muskelmodelle gesteuert werden?

Dazu wurde ein vollstidndig parametrisiertes Modell in zwei Dimensionen (Sagittalebene) be-
stehend aus elf gelenkig verbundenen Starrkdrpern (Rumpf sowie zwei fiinfsegmentige Beine in-
klusive Ful3) sowie vierzehn Muskeln und zehn Sehnen pro Bein erstellt. Zur vollstindigen Pa-
rametrisierung dieses Muskelapparats war sowohl die Implementierung von Zugfadenstrukturen
einschlieBlich Kraftumlenkpunkten im vorhandenen Simulationsprogramm ,,simsys” [80] notig
als auch die Berechnung der Kontraktionsdynamik von verzweigten Muskel-Sehnen—Strukturen.
Ein dreisegmentiges FuBmodell inklusive zweier Plantarbinder wurde entwickelt, um die Kontakt-
wechselwirkung des Menschmodells mit dem Boden mittels Haft- und Gleitreibung zu berechnen.

Die Bewegungsgleichungen wurden unter Vorgabe aller Modellparameter und der Anfangs-
bedingungen numerisch integriert, und die errechneten Zeitverlaufe der Koordinaten des Modells
graphisch dargestellt. Selbstentwickelte Graphikprogramme waren ein wichtiges Werzeug, um den
Erfolg einer Simulation schnell abzuschitzen. Genauere Vergleiche mit Ganganalyse-Daten fiihr-
ten zu einer schrittweisen Validierung des Modells, indem zur Annédherung an diese die Modell-
parameter der Steueralgorithmen im Versuch-und-Irrtum—Verfahren variiert und damit bestimmt
wurden. Neben den Animationen waren vor allem die Anndherung an gemessene Zeitverldufe
der Gelenkmomente und -winkel, der Bodenreaktionskrifte sowie der Zwangskrifte in der Hiifte
wichtige Beurteilungskriterien.

Aus der von Feldman formulierten [30, 31, 32] ,,equilibrium point hypothesis* (EPH) wurden
Steueralgorithmen fiir das mechanische Modell entwickelt. Damit war es moglich, diese der Neu-
rophysiologie entstammende Arbeitshypothese zur Bewegungserzeugung sowohl auf ihre Sinnhaf-
tigkeit zu liberpriifen als auch ihre Einsetzbarkeit in Computersimulationen zu zeigen.

Bei Vorgabe eines redundanten Modells konnten unter Verzicht auf mathematisch formulierte
Optimierungskriterien stabile Gangzyklen erzeugt werden. Die Bewegungsaufgaben - Vortrieb des
Schwerpunktes, Regelung der Schwerpunkthohe und Modellbalance - konnten einzig durch Vorga-
be von vier Gelenkwinkelkonfigurationen pro Gangzyklus erfiillt werden, beziiglich derer wieder-
um je drei Unterkonfigurationen fiir Balanceaktionen nétig waren. Hierbei fiihrte das dynamische
,Hinterherlaufen* des Modells hinter jenen Zielkonfigurationen zu koordinierter Bewegung. Auch
die Gangsimulation bei einer Gravitationsbeschleunigung, die an der Mondoberfldche wirksam ist,
war stabil nach Anpassung zweier Steuerparameter.

Die Ubertragung der EPH als Steuermethode auf Simulationen von Tierbewegungen wird als
aussichtsreich eingeschitzt. Da bei technischen Systemen die mechanischen Parameter eines Mo-
dells eher besser denn schlechter als bei biologischen bekannt sind, scheint eine Anwendung der
EPH auch zur Steuerung kiinstlicher Systeme realisierbar.






Inhaltsverzeichnis

1 Zur Einleitung und Motivation

1.1
1.2

1.3
1.4
1.5

Problemstellung . . . . . . . . . . .. e e
Die Methode . . . .. ... ... e
1.2.1 Direkte Dynamik . . . . . . ... ... L
1.22 TInverse Dynamik . . . ... ... ... ... ... .. ...
Beschrinkungen und Ndherungen . . . . . . .. ... ... ... ... ... ..
Die mechanischen Bewegungsgleichungen . . . . . . . ... ... ... ......
Arbeitswerkzeuge fiir die Computersimulation . . . . . . . .. ... ... ..
1.5.1 Das Modellierungs- und Simulationsprogramm . . . . . ... ... .. ..
1.5.2  AnimationSprogramme . . . . . . . . . v et e e e e e e e e e e

2 Das passive mechanische Menschmodell

2.1 Anthropometrie . . . . . . . . . . . e e e e e e e e e
22 DerFuB . . . . o
2.2.1 FuBsegmentierung und Massenverteilung . . . . . ... ... ... ....
2.2.2  PlantaraponeuroSe . . . . . . . v v i e e e e e e e e e e e e e e
2.3 Dieduferen Krifte . . . ... .. .. ...
2.3.1  Gravitation . . . . ... e e e e e e e e e e e
2.3.2 Bodenreaktionskraft . . . . ... ... ... L oL
2.4 Nicht-muskuldre Gelenkmomente . . . . . ... ... ... ... .. .......
24.1 Gelenkanschldge . . . ... ... ... ... .. .
242 Gelenkreibung . . . . ...
243 Zehenmoment . . . . . ... ... e e
3 Die inneren Krifte: Muskelmodellierung
3.1 ZurHinfilhrung . . . . . . . .. e
3.2 Physiologie des isolierten quergestreiften Skelettmuskels . . . . . ... ... ...
3.3 Motorische Einheiten . . . . . . . ... L L o o oL
3.4 Modellierung der Muskelkrdfte . . . . . . .. ... ... ... ... o 0L,
3.4.1 Bewegungsgleichungen des Muskelmodells . . . . .. ... ... .....
34.2 Passive Elemente SEEund PEE . . . . . ... .. .. ... ... 0.,
3.4.3 Isometrischer KraftverlaufdesCEs . . . ... ... ... ... ......
3.4.4 AktivierungsdynamikdesCEs . . . . . . ... .. ... o oL,
3.4.5 KontraktionsdynamikdesCEs . . . . .. ... .. ... .. ... ... ..
3.4.6 Parameterzusammenstellung . . . . . .. ... L oL oL
3.5 Muskel-Sehnen-Uberginge . . . . . . . . . . ...
3.5.1 Lineare Struktur . . . . . . . . .. L L e
3.5.2  Verzweigte Struktur . . . . . ...
3.6 Kraftumlenkung und Hebelarmverldaufe . .. .. ... ... .. ... ... ....

10
13
15
17
19
20
22
25
26
29



INHALTSVERZEICHNIS

3.6.1 Allgemeines zum Gelenkmoment . . . . ... ... ... ... ...... 98
3.6.2 Definitiondes Hebelarms . . . . . . . .. ... ... ... ... ..., 100
3.63 DerMuskelpfad . ... ... .. .. o 101
3.6.4 Implementierung der Pfadumlenkung . . . . . .. ... ... ... .... 105
3.6.5 Reproduktionder Hebelarme . . . . . . . . .. .. ... ... ... ... 108
Die Modellsteuerung 112
4.1 Die Equilibrium Point Hypothese . . . . . . .. .. ... ... ... ... ..., 114
4.1.1 Arbeitsweise der Nervenzelle . . . . .. ... ... ... .. ....... 114
412 AllgemeineszurEPH . . . . . . . ... ... .. o o 118
4.1.3 Implementierungder EPH . . . .. ... ... ... ... ... 124
4.2 Dasbalancierte Stehen . . . . . . .. ... L Lo 127
4.2.1 Der Steueralgorithmus . . . . . . . .. ... ... ... .. ... 128
4.2.2  Ein Simulationsbeispiel . . . . . ... .. L o oo oL 134
43 Dasgeregelte Gehen . . . . . . . . . . ... e 140
4.3.1 Die Vortriebssteuerung . . . . . . . . . ...l e e 141
43.2 DieModellbalance . . . . .. .. ... ... Lo 144
Gangsimulationen 147
5.1 Ein gelungener Simulationslauf: Stabiler Gang . . . . .. .. ... ... ... .. 148
5.1.1 Translation und Rotation des Gesamtmodells . . . . . .. ... ... ... 148
5.1.2 VergleichmitMessung . . . . . ... ... ... ... ... ... ... 149
5.1.3 Zielkonfigurationen und Gelenkwinkel . . . ... ... ... ... .... 159
5.14 KrifteamundimFuBB . . ... ... oL o oo 161
5.1.5 Mechanische Energie . . . . . . .. .. ... ... ... .. .. .. ... 161
5.1.6  Muskuldre GroBen . . . . . . . ..o 166
5.1.7 Gelenkkrifte . . . ... ... ... 177
5.2 Parametervariationen . . . . . . . . . . ..o it e e e e e e e e 181
5.2.1 Lockeres Schwungbein . . . . . . ... ... ... ... ... .. ..... 181
5.2.2 Erhohte Rumpfmasse . . . . . . ... .. ... . 183
5.2.3 Modifikation der Zielkonfigurationen . . . . .. ... ... ... ... .. 184
524 Mondgang . . . ... e e 186
5.2.5 Variation der Stimulationsparametrisierung . . . . . . . .. ... ... .. 189
Zusammenfassung und Ausblick 192
6.1 Zusammenfassung . . . . ... L Lo e e 192
6.2 ErreichterStand . . . . . . . . . ... 193
6.3 Ausblick . . . . . .. 194
Anatomische Termini 197
Verwendete Wortabkiirzungen 200
Erweiterungen zu simsys 202
C.1 Neue Schliisselworter zur Codegenerierung . . . . . . . . .. . ... ... .... 202
C.1.1 Von Hahn eingefiihrt . . . . . ... .. ... ... ... ... ....... 202
C.1.2 Eigene Entwicklung . . . . ... ... ... .. ... . 203
C.2 Neue Schliisselworter zum Simulationsablauf . . . . . .. .. .. ... ... ... 207
C.2.1 Von Hahneingefiihrt . . . . . ... ... ... ... ... ... ... 207

C.2.2 Eigene Entwicklung . . . . . . .. ... ... ... ... 208



INHALTSVERZEICHNIS

Q = = °

C.3 Beim Binden erwartete Dummyfunktionen . . . . . . .. ... ... ... .....
C.4 Steuerparameter . . . . . . . . . ..t e e e e e e e e e e e e e e e

Massenverteilung im Fuf3
Ereignisbehandlung
Hebelkoordinaten der Muskelpfade

Zusammenstellung der Freiheitsgrade und Gleichungszahlen

214
216
218

223



Kapitel 1

Zur Einleitung und Motivation

Allein sich bewegende lebende Wesen nur zu betrachten ist schon faszinierend. Das ist eine
personliche, ja emotionale Aussage. Sich lange Jahre mit der wissenschaftlichen Bearbeitung
eines Themengebiets zu befassen, dazu bedarf es wohl auch eines Grades an Identifikation mit der
Materie, der iiber den rationalen Zugang hinausreichen muf3. Dieser eine ,,Zipfel der Motivation*
ist mir sicher durch das bewufte und intensive eigene Erleben von Bewegung als aktiver Sportler
in die Hand gegeben worden.

Ist das Interesse an Bewegungsphidnomenen geweckt, dann wird aus der Betrachtung (anderer
und seiner selbst) konzentrierte Beobachtung, danach folgt irgendwann die Analyse des Gesehenen
und Erfahrenen und schlieBlich die Frage: ,,Wie geht das eigentlich?‘. Die eben angesprochene
innere Lawine wird wohl nur dann losgetreten, wenn Neigung zu naturwissenschaftlicher Sicht-
weise der Welt, die einen umgibt, vorliegt. Wie also kommt dieses raffinierte und unglaublich
vielfiltige Bewegungsrepertoir bei Mensch und Tier zustande? Damit sind die zwei Triebfedern
angesprochen, die Antrieb fiir mich waren, mich der Biomechanik zuzuwenden.

Aber beileibe nicht nur die Hohepunkte an Geschicklichkeit des Zirkusakrobaten oder des
Stabhochspringers, an Athletik des Hammerwerfers, an Virtuositét eines Geigenspielers oder Fin-
gerfertigkeit des Zauberkiinstlers, an Eleganz des Geparden oder an Flugkunst des Falken sind
es, die bei genauerem Hinschauen verbliiffen. Schon um solche fast selbstverstandlichen Dinge
wie das menschliche Stehen und Gehen ausfiihren zu konnen, bedarf es scheinbar anderer Ansitze
zur Steuerung der motorischen Aktionen als sie in der gegenwirtigen Technologie der Roboter
oder Laufmaschinen eingesetzt werden. Momentan wird jeder Laie eine maschinelle Bewegungs-
ausfiihrung von einer menschlichen unterscheiden konnen. Keine motorische Aktion eines biolo-
gischen Wesens ist exakt reproduzierbar, d.h., es werden nicht etwa Computerprogramme Bit fiir
Bit abgearbeitet. Eine wichtige zeitgendssische Denkschule [115] sieht gerade darin den grund-
legenden Unterschied zwischen Mensch und Maschine. Und doch fiihren wir annihernd gleiche
Bewegungen aus, wenn sie einen immer wiederkehrenden Zweck erfiillen sollen (z.B. Zéhne-
putzen). Je komplizierter jedoch die Handlungsketten werden, desto geringer ist der Grad der
Reproduzierbarkeit.

Am Beispiel des Roboterbaus sollen zwei sehr unterschiedliche Methoden erldutert werden,
mittels derer man versuchen kann, die oben gestellte Frage zu beantworten. Ist der Wille vor-
handen, eine sich bewegende Maschine zu bauen, so erfordert dies zuerst den Bau der Maschine,
welche dann wiederum die Bewegung selber erzeugt. Einen sehr kontriren Zugang zur Bewegung
hat man, wenn man diese Bewegung analysiert, denn man hat dann nicht das Problem, etwas Sinn-
volles hervorzubringen, sondern im nachhinein Struktur im Beobachteten zu erkennen. Im ersten
Fall werden reale, materielle Objekte (die Maschine) und durch sie wiederum mefB3bare Phinome-
ne (die Maschinenbewegung) erzeugt, im zweiten werden die Phiinomene klassifiziert und struk-
turiert. Durch das Verdndern der Maschine selber kann man die Ursachen fiir ihre Bewegung
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verstehen. Da der reine Analytiker die Maschine nicht manipulieren kann, hat er prinzipiell keine
Moglichkeit, die Bewegungsursachen aufzudecken. Jedoch leistet er unerldBliche Gedankenarbeit,
um durch Formulierung von Korrelationen zwischen den uns in Vielzahl umgebenden Phinome-
nen Struktur zu erkennen. Einzig das Wechselspiel von Analyse und Synthese verspricht auf lange
Sicht Erkenntnisgewinn.

Ich mochte auf diesen fiir die Wahl der Bearbeitungsmethode einer Fragestellung entscheiden-
den Punkt im Abschnitt 1.2 gesondert eingehen und ihn zusétzlich hier noch etwas allgemeiner
formulieren. Die ursdchlichen Zusammenhinge sind nur dadurch zu verstehen, dall man als Fra-
gesteller die Bedingungen, unter denen man ein Objekt oder Phidnomen untersucht, exakt festlegen
und gezielt verdndern kann. Dann vergleicht man zwischen dem Phénomen, das man als Fol-
ge einer Manipulation erwarten wiirde (dazu braucht man eine Modellvorstellung des Objektes,
die Erwartung entspricht einer Modellrechnung mit Vorhersage), und dem, was tatsidchlich beob-
achtbar ist. Gerade bei der Untersuchung von biologischer Bewegung ist diese Festlegung von
Randbedingungen bei quantitativer Messung fast unmoglich. Entweder man ist auf Freilandbe-
obachtung angewiesen, dann ist man praktisch nicht in der Lage, definierte und reproduzierbare
Versuchsbedingungen festzulegen, auf die man gezielt einwirken kann. Oder man macht Messun-
gen unter Laborbedingungen. Entweder storen dann diese Bedingungen die Bewegung so stark,
dal man nichts mehr iiber die natiirliche Bewegung lernen kann, oder der Eingriff ist moralisch
nicht vertretbar. Denn das Wesen lebt und ein Eingriff ist im unproblematischsten Fall ermiidend
(was wieder die Messung verfilscht) und im schlimmsten Fall physisch oder psychisch todlich.

Da jedoch das Zeitalter des Computers angebrochen ist, bieten sich in der Gegenwart - ver-
glichen mit der Zeit, sagen wir, vor 30 Jahren - grundsitzlich erweiterte Moglichkeiten bei dem
Versuch, auf eine gestellte Frage nach dem ,,Was ist eigentlich das Entscheidende und Charak-
teristische an einem Naturphdnomen?‘ eine Antwort zu erhalten. Man kann aufgrund der stetig
wachsenden Rechenleistungen nach und nach die Vorgédnge in der Natur imitieren. Anders aus-
gedriickt: Der Wissenschaftler, zumindest derjenige, der sich mit dynamischen, nicht-stationidren
Abldufen in der Natur beschiftigt, baut sich - bildlich gesprochen - Versuchsanordnungen im Com-
puter auf. Man kann sich mit Hilfe des Computers ein mathematisches Abbild des untersuchten
Teilaspekts in bisher nicht moglicher Komplexitiat machen, um im Computer Berechnungen un-
ter eindeutiger, aber variabler Wahl der Bedingungen auszufithren. Man manipuliert nicht mehr
das reale Untersuchungsobjekt selber (Mensch oder Tier), sondern sein Modell. Durch Vergleich
zwischen realem Verhalten und Modellverhalten kann man zum einen etwas iiber das reale Objekt
lernen und zum anderen das Modell verbessern [175]. Man kann sogar versuchen, im Rechner der
Natur vorauszueilen - wir versuchen die Wettervorhersage, indem wir ein Modell der Ozeane, der
Landmassen und der Atmosphére in den Rechner fiittern.

Der Vorhersage sind durch die Natur prinzipielle Grenzen gesetzt, aber es wird ersichtlich, dall
wir (die Menschen) nicht mehr nur auf das Nachvollziehen - also die Analyse - dessen, was die Na-
tur vorgibt, angewiesen sind, sondern da3 wir sie teilweise kopieren konnen. Das ist das wirklich
Neue: Man kann Naturphdnomene im Rechner selber erzeugen. Ich spiire den Orkan der Stirke
zwoOlf zwar nicht, aber das Rechenergebnis des Computers sagt sie mir in fiinf Stunden in Florida
voraus - allerdings nur mit einer gewissen Wahrscheinlichkeit. Durch stetigen Vergleich von Mes-
sung und Modellrechnung ist es moglich, einerseits die Aussagen des Modells zu tiberpriifen und
andererseits das Modell weiterzuentwickeln.

Wenden wir uns wieder der Biomechanik zu. Es macht nun gegenwirtig keinen Sinn, gleich
den kompletten Dreisprung mit Anlauf und Landung simulieren zu wollen, wenn noch nicht ein-
mal ein dreidimensionales Modell des Menschen inklusive seiner elementaren Antriebsstrukturen
(Muskeln) existiert, welches - ohne Information iiber eine gemessene Bewegung vorzugeben -
stabil geht (geschweige denn rennt), und sich selbst dabei dynamisch ausbalanciert. Man muf}
das vorhandene experimentelle Wissen in Form der Bewegungsanalyse aber auch von Parame-
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tern (z.B. Muskelstirken) zur Verfiigung haben (zumindest in absehbarer Zeit), um iiberhaupt mit
Modellierung beginnen zu konnen. Das ist gerade beim Menschen am ehesten der Fall, da zum
einen quantitative Bewegungsanalysen (Gehen im Labor, meist auf dem Laufband) mittlerwei-
le Standardrepertoir der Biomechanik sind und zum anderen Parameterwissen iiber die Lingen
der Gliedmalen, die Massenverteilung im Korper und Muskeleigenschaften zumindest aus sta-
tistischen Erhebungen - jedoch nicht individuell - bereits zuginglich ist. Fiir das Wechselspiel
von Synthese und Analyse bedeutet das: Beim menschlichen Stehen und Gehen hat die Analyse
aus meiner Sicht momentan starken Uberhang. Um jedoch diese am besten analysierte biologi-
sche Fortbewegung - das menschliche Gehen, welches zudem als die simpelste des menschlichen
Repertoirs erscheint - tatsidchlich simulieren zu konnen, ist es Voraussetzung, den Ausgangszu-
stand ebenfalls sinnvoll festlegen zu konnen: Das Modell sollte im Rechner im Stand dynamisch
balancierbar sein und zwar auf einer physiologisch basierten Grundlage. Demnach muf} in das
Menschmodell ein FuBmodell integriert werden und bei den auszufiihrenden motorischen Aktio-
nen miissen die dynamischen Eigenschaften der Muskulatur sowie die im Korper stattfindenden
Informationsfliisse realistisch abgebildet sein.

Zusammenfassend festgehalten besteht Moglichkeit zu und Bedarf an Modellierung und
synthetischer Simulation menschlicher Bewegung. Ziel ist ein verbessertes Verstidndnis der
Bewegungserzeugung und -steuerung mittels Entwicklung eines validen muskel-mechanischen
Menschmodells, dessen Bewegungskontrolle auf physiologisch motivierten Steuerabldufen ba-
siert. Die Validierung hat durch Variation der Modellparameter und Vergleich der Modellbewe-
gung mit MefBdaten aus der Ganganalyse zu erfolgen. Auf die Literatur zur Ganganalyse und
zu Gangsimulationen sowie auf die konkret zu bearbeitenden Teilaspekte im Rahmen der gege-
benen Zielstellung gehe ich im Abschnitt 1.1 ein. Der Abschnitt 1.2 widmet sich noch einmal
der Abgrenzung des von mir verwendeten methodischen Ansatzes gegen andere in der Biomech-
nik eingesetzte. Abschnitt 1.3 weist auf die verwendeten Néiherungen bei der Modellierung hin,
der Abschnitt 1.4 formuliert die mechanischen Bewegungsgleichungen, welche die Dynamik der
Korpermassen bestimmen, und Abschnitt 1.5 stellt das zur Modellierung und Simulation verwen-
dete Computerprogramm sowie die computergraphischen Hilfsmittel vor.

Weil die Biomechanik ein interdisziplindres Forschungsgebiet ist und sich meine Arbeit nicht
nur an diejenigen, die von ihrer Ausbildung her Physiker sind, wendet, habe ich immer wieder
versucht, Begriffe, deren Inhalte dem Physiker selbstverstdndlich erscheinen, zu erkldaren. An-
dererseits stoen hédufig Studenten, in deren Grundausbildung keine Anatomie oder Physiologie
inbegriffen war, zum Fach Biomechanik dazu. Ich denke, dal mit den vorhandenen Zeichnungen
und moglicherweise hin und wieder einem Blick in einen Anatomieatlas oder ein medizinisches
Worterbuch die Arbeit lesbar sein sollte.

An dieser Stelle mochte ich dem Leser zwei Hinweise geben. Zum einen: Die in der Arbeit
verwendeten anatomische Begriffe sind im Anhang A und die Abkiirzungen im Anhang B zusam-
mengestellt. Zum anderen: Ein Uberblick iiber die Arbeit ist am besten zu gewinnen, wenn der
Leser im Schnelldurchlauf folgende Teile in der angegebenen Reihenfolge liest:

Arbeitsschritte: Abschnitt 1.1

Methode: Abschnitt 1.2 mit Abbildung 1.1

Ndherungen: Abschnitt 1.3

Modell: Einleitung zu Kapitel 2 mit Abbildung 2.1,

Muskelkraft: Einleitung zu Kapitel 3 mit Abbildung 3.4 und Abschnitt 3.4.1,

Muskelgeometrie: Einleitung zu Abschnitt 3.6 mit Abbildung 3.21 und Abschnitt 3.6.1,
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o Bewegungssteuerung: Einleitung zu Kapitel 4 sowie Abschnitte 4.1.3 und 4.3

e Ergebnisse: und zum Abschlufl den Abschnitt 5.1.

1.1 Problemstellung

Es stellen sich drei Problemkomplexe in den Weg, wenn das Ziel lautet, menschliches Gehen zu
simulieren:

1. Es muB} ein mechanisches Modell unter Einflul der Schwerkraft einschlieBlich Fuf3 und des-
sen Wechselwirkung mit dem Boden entwickelt werden.

2. Ein solches Modell ist der Schwerkraft passiv ausgesetzt. Damit das Modell aktiv Einfluf3
auf seinen Bewegungszustand nehmen kann, braucht es die Muskeln als Krafterzeuger.

3. Die Krafterzeugung mufl koordiniert erfolgen.  Kontrollstrukturen fiir das muskel—
mechanische Modell miissen eine dynamische Bewegungssteuerung gewihrleisten.

Charakteristiken der Gelenkkinematik des dreidimensionalen menschlichen Ganges sind sehr
eindriicklich bei Saunders et. al. [129] beschrieben. Sie sind im Abschnitt 1.3 festgehalten,
dort begriinde ich, warum die Simulation in drei Dimensionen im Rahmen dieser Arbeit nicht
durchgefiihrt wurde. Charakteristisch schon fiir die zweidimensionale Bewegungsprojektion in
die Sagittalebene ist in jedem Falle die Doppelkontaktphase, in der wihrend ~ 100ms bei mitt-
lerer Gehgeschwindigkeit beide Fiile gleichzeitig Kontakt zum Boden haben. Der gesamte peri-
odische Zeitablauf eines Gangzyklus ist durch die Pendeldauer des Schwungbeins im Hiiftgelenk
unter Wirkung der Gravitationsbeschleunigung dominiert [92, 93]. Eine ausfiihrliche Analyse der
Merkmale ,,Schrittweite und ,,Schwungdauer* sowie deren Entwicklung vom Kleinkind zum Er-
wachsenen ist bei Chao et. al. [18] zu finden, die Abbildung 4.21 im Abschnitt 4.3.1 dient zur
Definition dieser Merkmale.

Die Literatur iiber die wissenschaftliche Aufarbeitung des menschlichen Gehens teilt sich
gemdl der bereits in der Einleitung besprochenen Zuginge in zwei Teile auf. Die von mir zum
Vergleich mit meinen errechneten Daten verwendeten Quellen zur Ganganalyse habe ich im Ab-
schnitt 1.2.2 iiber inverse Dynamik zusammengestellt. Quellen, die von Gangsimulationen auf dem
Computer berichten, sind gemeinsam mit allen mir bekannten Arbeiten zum Thema ,,.dynamische
Bewegungssimulation® im Abschnitt 1.2.1 iiber die Methode der direkten Dynamik zusammenge-
stellt. Ich mochte hier auf zwei Arbeiten, die den Stand der Forschung im Bereich der Gangsimu-
lationen darstellen, eingehen. Die neuere stammt von Taga [146, 144, 145]. Er hat Mehrneuronen-
modelle, welche durch gegenseitige Beeinflussung ihrer Aktivititen periodische Erregungsmuster
produzieren, direkt mit einem zweidimensionalen mechanischen Modell in der Sagittalebene ge-
koppelt. Dieses Modell - auch die Bewegungskontrolle - ist vollstindig durchparametrisiert. Es
ist in der Lage, einen Phaseniibergang zwischen Gehen und Laufen zu generieren. Taga verzich-
tet allerdings vollig auf Muskulatur, die Neuronen steuern duflere Momente auf die Segmente des
Modells. Die Parameter der Momentengenerierung besitzen kein physiologisches Analogon, die
Dynamik der Momenterzeugung ist nicht durch physiologische Randbedingungen wie maximale
Muskelkrifte, Eigendynamik der Muskulatur oder Haftreibung eingegrenzt. Entsprechend ist das
Modell sehr empfindlich gegen die Wahl der Anfangsbedingungen und der Parameterwerte der
Steuerung und zeigt unphysiologisches Verhalten beziiglich der errechneten Momentverldufe und
Bodenreaktionskrafte [73].

Yamaguchi [166, 171] hat mittels ,dynamischer Programmierung” ein dreidimensionales
Menschmodell mit acht Freiheitsgraden und zehn modellierten Muskelgruppen dynamisch gesteu-
ert. Er konnte damit stabile Gangzyklen erzeugen, indem er die Kontrollsignale - er spricht von
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funktionaler Stimulation, d.h. von einer, die geeignet ist, eine bestimmte Bewegungsaufgabe zu
erfiillen - der zehn Muskeln durch Optimierung bestimmte. Die zu minimierende Bewertungsfunk-
tion (,,cost function®) war bei ihm eine gewichtete Summe aus den Abweichungen der Modelltra-
jektorie von einer Solltrajektorie und aus den Muskelkréften. ,Dynamische Programmierung"
bedeutet dabei folgendes: Der Phasenraum, in dem sich die Modellausgabedaten befinden, die
Eingabesignale und die Zeit werden in ihrem Definitionsbereich in eine diskrete Anzahl Gebiete
unterteilt. Dann wird unter Verwendung der dynamischen Bewegungsgleichungen und Vorgabe al-
ler Modellparameter fiir jedes zugelassene Gebiet im Phasenraum mittels obiger Optimierung der
Satz an Eingabesignalen bestimmt, der die Bewertungsfunktion fiir den gesamten Pfad im Pha-
senraum bis zu einem vorgegebenen Zielpunkt minimiert. Die damit berechneten Kombinationen
von allen zugelassenen Startgebieten im Phasenraum und zugehorigen optimalen Kontrollsignalen
wird als Stimulationstabelle abgespeichert. Auf diese systematische Art ist bei nicht zu grober
Diskretisierung eine - wie Yamaguchi es ausdriickt - Steuerung, die ihren Zweck erfiillt, ermit-
telbar. Allerdings: Letztlich wurde auch hier wie bei allen mir bekannten Arbeiten die Bewegung
angetrieben und stabilisiert durch Vorgabe von Trajektorien (siehe dazu noch einmal den Abschnitt
1.2.1). Yamaguchi kann damit, und das war sein Ziel, einen eindeutigen und beziiglich der motori-
schen Antwort des Modells sicheren Satz von Kontrollsignalen errechnen, um diesen bei halbseitig
gelihmten Patienten zur Reaktivierung motorischer Fiahgkeiten einzusetzen. Er hat wenig dariiber
gelernt, wie letzlich das Nervensystem die Zeitverldufe der Stimulationssignale erzeugt.

An diesem Punkt hat meine Arbeit angesetzt. Sie folgt in jedem Falle den Vorgaben von Yama-
guchi und Zajac [175], die eindeutig formulieren, daf} das Ziel, physiologisch valide Bewegungs-
steuerung zu untersuchen, am erfolgversprechendsten ist bei Verwendung muskel-mechanischer
Computermodelle, welche die Bewegungsgleichungen unter Vorgabe funktionaler Kontrollsignale
16sen. Mein Ziel war es daher, unter Verzicht auf Eingabe von Zeitverliufen das Gehen zu synthe-
tisieren.

Daraus ergeben sich zu einem Teil die weiteren Arbeitsschritte: Die Verkniipfungsstruktur des
mechanischen Modells muf} festgelegt werden, woraus die zugehdrigen Bewegungsgleichungen
folgen (Abschnitt 1.4). Damit zusammenhingend erfolgt die Auswahl des Modellierungs- und
Simulationsprogramms (Abschnitt 1.5.1), um die Modellstruktur 6konomisch beschreiben und die
Bewegungsgleichungen rechnergestiitzt generieren lassen zu konnen. Ebenso mufl das Programm
eine Umgebung zur numerischen Integration der Bewegungsgleichungen und zur Steuerung des
Ausgabedatenflusses bieten. Dann hat die Festlegung der anthropometrischen Modellparameter
(Abschnitt 2.1) zu folgen. Die duBeren Krifte miissen definiert und modelliert werden: Der Ab-
schnitt 2.2 beschreibt das entwickelte FuBmodell. Die Parametrisierung der Bodenreaktionskrifte
und der Gravitation gibt Abschnitt 2.3 wieder.

Die Wirkung der Muskulatur auf das Skelett wird festgelegt durch die Geometrie der Kraftein-
leitung und die Betrige der Muskelkrifte [176]. Die Dynamik der Muskelkraftentwicklung mit
zugehorigen Bewegungsgleichungen gibt Abschnitt 3.4 wieder, dort sowie zu Beginn des Kapi-
tels 3 wird die Kopplung zwischen Dynamik des mechanischen Systems und der Muskeldynamik
genauer behandelt. Der Stand der Forschung in Bezug auf die Parametrisierung der Muskelkréfte
[55, 56, 58, 174, 151] wird im Abschnitt 3.4 aufgearbeitet. Die implementierten Muskeln sind
vom Hillschen Typ [63]. Die Modellierung der Muskelgeometrie meines Modells ist im Abschnitt
3.6 dokumentiert. Sie ist durch Modellierung von Fadenstrukturen, die an Punkten auf dem me-
chanischen Modell eingeleitet und umgelenkt werden, implementiert und greift auf Daten, die an
Leichen erhoben wurden, zuriick.

SchlieBlich miindet die Modellierung in die Parametrisierung der Kontrolle des Abgleichs zwi-
schen innerem ,.Bewegungswunsch® des zentralen Nervensystems (ZNS) und umgebender Um-
welt (Einleitung zu Kapitel 4 und Abschnitte 4.1.2 bzw. 4.1.3). Dazu wird das Bewegungsziel in
inneren Koordinaten (Muskelziellingen) formuliert, der zeitliche Verlauf der Stimulationssignale
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ist das Ergebnis dieser Parametrisierung des Bewegungszieles und iiberlagerter Balancesteuerung.
Die gesamte Bewegungssteuerung stiitzt sich auf Information iiber den mechanischen Zustand
des Modells ausgedriickt in duBeren Koordinaten beziiglich Inertialsystem. Die Steueralgorithmen
diirfen sich dabei nur auf neurophysiologisch nachgewiesene oder wahrscheinliche oder zumindest
prinzipiell zugédngliche sensorische Informationsfliisse stiitzen. Ebenso haben sie die experimen-
tellen Befunde der Neurophysiologie zu beriicksichtigen, die Hinweise auf die Parametrisierung
[30, 31, 32] der motorischen Signale liefern.

In dieser Gesamtmodellierung ist die Moglichkeit angelegt, zumindest niherungsweise Cha-
rakteristika der real meBbaren Erregungssignale an der Muskeloberfliche (das EMG) in den Mo-
dellausgabedaten wiederzufinden. Dadurch ist die Chance gegeben, den im Hinblick auf ein va-
lides Modell entscheidenden Vergleich zwischen Modell-Rechenergebnissen und Mefdaten auch
auf der Ebene der Muskelstimulationen durchfiihren zu konnen und damit neurophysiologische
Steuerungshypothesen zu testen. Der Ablauf der Ereignisse von der Bewegungsinitiierung im
Nervensystem bis zu den experimentell bestimmbaren Gelenkmomentverldufen wird damit im
Modell nachvollziehbar, beobachtbare Bewegungsphinomene sind durch Parametervariation auf
ithre Ursachen zuriickfiihrbar. Rein mechanische Effekte in der Bewegungsausfiihrung werden von
Steuereingriffen des Nervensystems unterscheidbar.

Die klassische Mechanik bildet seit Jahrhunderten ein solides Fundament der Naturwissen-
schaft. Entsprechend bewegt man sich bei der Formulierung des mechanischen Teils des Mo-
dells auf sicherem Untergrund. Im Bereich der Muskelmodellierung existieren hingegen schon
variierende Modellansétze (mikroskopische z.B. [67, 68] und makroskopische z.B. [58, 174]) mit
differierenden Bewegungsgleichungen, die Erforschung des Skelettmuskels ist seit ungefdhr 70
Jahren bis heute in Entwicklung begriffen. Die Zeitkonstanten, die seine Dynamik bestimmen,
sind, um es salopp auszudriicken, bis auf den Faktor 2 bekannt, aber die Gro3enordnung ist nicht
mehr ungewiB. Ich wiirde daher ein Hillsches Muskelmodell als solides Arbeitswerkzeug des Bio-
mechanikers bezeichnen. Die gestellte Aufgabe besteht bis hierhin somit in der Schaffung eines
biomechanischen Instrumentariums durch Integration von klassischer Mechanik und allgemein ak-
zeptierter Muskeldynamik.

Hingegen ist die weitergehende Integration von neurophysiologischen Steuerungshypothesen
zum gegenwairtigen Zeitpunkt aus zwei Griinden mit erhohtem Risiko verbunden:

1. Die Hypothesen formulieren z.T. sehr kontrédre Sichtweisen, es gibt sich gegeneinander ab-
grenzende Denkschulen.

2. Der Erfolg des Ansatzes zu einer dynamischen Bewegungssteuerung ist ungewi3 zum einen
wegen der inhdrenten mechanischen Instabilitidt des zweibeinigen Gehens, aber dariiber hin-
aus auch deswegen, weil im allgemeinen die Neurophysiologie im beobachtbaren Bewe-
gungsverhalten nicht konsistent trennt zwischen mechanisch und neuronal verursachten Be-
wegungseffekten und daher aus den vorgeschlagenen Steuerkonzepten nur schwer der neu-
ronale Anteil fiir eine vom mechanischen System a priori getrennte Modellierung der Kon-
trollstrukturen separierbar ist.

1.2 Die Methode

Zum besseren Verstdndnis des Nachfolgenden betrachte man Abbildung 1.1. Das methodi-
sche Vorgehen innnerhalb der Physik beruht auf folgendem dualen Prinzip: Einerseits werden
beobachtbare Phdnomene (Systemzustinde) auf das reproduzierbare Erheben von Zahlenwer-
ten durch MeBvorschriften zuriickgefiihrt. Zum anderen entwickelt der Wissenschaftler Mo-
dellvorstellungen, d.h. mathematische Konstrukte, die das Objekt, das moglicherweise die Phéno-
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Abbildung 1.1: Linke Hcilfte des Schemas zeigt Vorgehensweise in der direkten Dynamik; oberes strich-
punktiertes Rechteck stellt die ersten zwei Modellierungsschritte dar, die Voraussetzung sowohl fiir direk-
te als auch inverse Dynamik sind: erst Festlegung der Verkniipfungsstruktur (Freiheitsgrade), dann Er-
mittlung von Geometrie (in der Statik) und Trigheitseigenschaften (zusdtzlich in der Dynamik) der Ein-
zelkorper;, ,REFERENZKONFIGURATION® bezeichnet eine beliebige, ruhende und konsistente, d.h. mit
allen Zwangsbedingungen vertrdgliche, Wahl aller Freiheitsgrade des Modells: eine definierte Korperhal-
tung, die im allgemeinen statisch nicht stabil ist; bei Modellierung von Muskel-Sehnen—Apparaten gehort
zur Referenzkonfiguration Angabe eines Satzes von Lingen der aktiven Muskelmassen; deren geschick-
te Festlegung durch folgende Annahme: alle Sehnenlingen sind gleich ihren Ruhelingen; Zwischenebe-
ne (gestricheltes Rechteck) der Konfigurationen bietet eine Moglichkeit, parametrisierte Algorithmen ohne
Verwendung zeitlicher Information aus Messungen zur Bewegungssteuerung einzusetzen; experimentell be-
stimmte Trajektorien dienen lediglich zur Festlegung von Zielkonfigurationen (dazu siehe Abschnitt 4.1.3
iiber Bewegungssteuerung) fiir die Computersimulation

mene erzeugt, in Form von Gleichungen, Parametern und Zustandsvariablen widerspiegeln, wo-
durch Vorhersagen (,direktes Vorgehen: siehe Abschnitt 1.2.1) {iber nicht gemessene aber in
mefBbaren GroBen ausdriickbare Systemzustinde ermdglicht werden. Der Vergleich der Modell-
vorhersage mit Messungen ergibt die Moglichkeit, die Qualitit des Modells zu tliberpriifen. Wenn
Vorhersagen eines Modells experimentell iiberpriifbar sind und solange bei Uberpriifung keine
Diskrepanz zwischen Messung und Vorhersage auftritt, bezeichnet man das Modell des Objekts
als valide.

In Umkehrung zur gerade beschriebenen Verwendung wird ein Modell hiufig - unter Nutzung
von MeBBwerten als Modelleingabe - zur Ordnung, Systematisierung und Interpretation (,,inverses
Vorgehen®: siehe Abschnitt 1.2.2) gemessener Phdnomene mit analytischer Zielvorgabe einge-
setzt. Dadurch ist zwar die Moglichkeit zur Aufklirung von Korrelationen zwischen verschiede-
nen Phidnomenen gegeben, jedoch einzig der erstgenannte Modelleinsatz zur Vorhersage - d.h. zur
Synthetisierung mefbarer Phinomene unter Verzicht auf gemessene Korrelationen als Modellein-
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gabe - 14Bt das Aufdecken kausaler Zusammenhinge nach dem Ursache—Wirkungs—Prinzip zu.

Fiir ein Theoriegebidude, das man als Elementarmodell - bestehend aus einem minimalen Satz
an Axiomen - betrachten kann, gilt als ungeschriebenes Gesetz, da3 die Tiefe des Verstdndnisses
kausaler Zusammenhinge ansteigt mit der Allgemeingiiltigkeit aber auch der Schlichtheit der zu-
grunde liegenden Axiome. Jede Entwicklung eines Modells im weiter oben angesprochenen Sinne,
die auf andere Axiome aufbaut, als diejenigen einer vorhandenen Theorie, entspricht demnach der
Formulierung einer neuen Theorie. Einen solchen Elementarmodellvorschlag nennt man Hypo-
these. Sie hat sich der experimentellen Uberpriifung zu stellen und kann, wenn sie sich auf keine
bereits bekannten GesetzméBigkeiten zuriickfiihren 1a6t und Bestéitigung im Experiment findet, zur
Theorie werden.

Das von mir entwickelte Menschmodell ist formuliert im Rahmen des Theoriegebdudes der
klassischen Mechanik (Skelettmodell, Muskeln), der Elektro- und Thermodynamik (Muskeln)
sowie einer neurophysiologischen Arbeitshypothese zur Bewegungssteuerung durch das zentra-
le Nervensystem (ZNS). Gerade fiir letztere gilt es, Indizien zur Bestitigung oder Verwerfung
zu sammeln. Als Methode kommt in meiner Arbeit die direkte Dynamik [176] zur Anwendung.
Es miissen daher die gekoppelten Bewegungsgleichungen des mechanischen Systems des mas-
sebehafteten Korpers (Abschnitt 1.4) und diejenigen der Muskeldynamik (Abschnitt 3.4.1) unter
Vorgabe von Bewegungskommandos des ZNS geldst werden.

1.2.1 Direkte Dynamik

In der klassichen Mechanik wird eindeutig unterschieden zwischen Ursachen der Bewegung - den
Kriften und Momenten als kinetische Grofien - und der Bewegung selber - der Kinematik. Die
direkte Dynamik ist per definitionem eine Rechenmethode, die die auf ein formuliertes Modell
wirkenden Krifte und Momente vorgibt und iiber Integration der Bewegungsgleichungen dessen
Bewegung erzeugt. Es lassen sich aber innerhalb der direkten Dynamik weitere Abstufungen vor-
nehmen. Denn man kann in dem Modell prinzipiell bei jedem einzelnen antreibenden Kraft- oder
Momententerm entscheiden, ob man diesen im Laufe der Integration durch explizit zeitliche In-
formation (aus der Messung oder aus Funktionen) vorgibt oder ob man ihn abhédngig von Parame-
terwerten und vom Zustandsvektor der Koordinaten und Geschwindigkeiten - also parametrisiert
- formuliert. Wenn alle wirkenden Krifte und Momente parametrisiert vorgegeben werden, dann
bezeichnet man nach Yamaguchi [167] das Vorgehen als reine Synthese. Diese Nomenklatur bringt
die Ausdifferenzierung der direkten Dynamik eindeutig zum Ausdruck, ich werde sie im weiteren
ebenfalls verwenden.

Desweiteren ist zu beachten, wie die Parameter des Modells festgelegt werden. Geschieht dies
durch systematische Parametervariation unter Verwendung mathematisch formulierter Kriterien,
um letztlichen den Parametersatz festzulegen, der die Kriterien am besten erfiillt, so spricht man
von Optimierung. Die Kriterien bestimmen, welche Bewegung resultiert. Scheint es dem Model-
lierer unmoglich, Kriterien, die die Bewegung gut charakterisieren, mathematisch zu formulieren,
so bleibt nur die Moglichkeit, nach der Methode Versuch—und-Irrtum (,.trial and error*) von Hand
die Parameter zu variieren, um letztlich eine Bewegung zu erzeugen, die der Modellierer zwar be-
wertet, aber eben nicht mittels eines Kriteriums, d.h. eines Bewertungsalgorithmus. Egal auf wel-
che Weise die Parameter variiert und angepal3t werden: Immer besteht die Gefahr, dal man, wenn
nur geniigend variierbare Parameter zur Verfiigung stehen, eine vorgegebene Bewegungslosung in
einem endlichen Zeitintervall beliebig genau anndhern kann. Die Form der Parametrisierung und
die vorgegebenen Bewegungskriterien bestimmen die Qualitit der bestimmten Parameterwerte und
damit die Validitit des Modells.

Alle im folgenden angesprochenen Arbeiten bis auf diejenige von Yamaguchi [167, 168] ver-
wendeten zweidimensionale Modelle. In der biomechanischen Literatur findet man bereits einige
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Arbeiten, die die reine Synthese unter Anwendung von ,,trial and error* angewendet haben. Eine
theoretische Betrachtung zur Problematik der Modellierung in der Biomechanik wurde von De-
noth [26] vorgenommen. Weiterhin hat er [25] mittels eines dreigliedrigen Starrkorpermodells den
Einfluf der Korperhaltung auf die wirkenden Gelenkkrifte beim Sprung auf den Boden demon-
striert. In einer Arbeit zum Vergleich zweier FuBmodelle [27] kommen besonders die Zweifel an
der prinzipiellen Validitét vielparametriger Modelle zum Ausdruck. Denn zum einen haben die an-
thropometrischen Daten fiir jeden Parameterwert im besten Falle eine Genauigkeit von 10%. Zum
anderen hat man z.B. bei zehn Parametern, bei denen wiederum nur jeweils fiinf Werte zur Variati-
on zugelassen werden, 5! = 9765625 Parameterkombinationen zur Auswahl, um ein beobachtetes
Bewegungscharakteristikum durch Simulation nachzurechnen. Das scheint die Ergebnisse von Si-
mulationen auf den ersten Blick der Beliebigkeit preiszugeben, denn es ist zumindest plausibel,
daB es mehr als eine Kombination gibt, mit der man die Beobachtung mit einer Modellrechnung
nachvollziehen kann.

Ich denke, da3 biomechanische Simulationen trotzdem Sinn machen, denn die Bewegungen
sind kein diskretes Ereignis, das es durch mathematische Kombination von Moglichkeiten nachzu-
vollziehen gilt, sondern ein kontinuierlicher Gesamtablauf, der durch die in der Dynamik beschrie-
benen Wechselwirkungen zustande kommt. Und je besser man die Werte der Modellparameter auf
einen physiologisch validen Bereich eingrenzen kann, desto eher ist es moglich, die fiir einen
Bewegungsablauf kritischen von den unkritischen Parametern zu unterscheiden. Und wenn man
feststellt, dafl innerhalb dieses Bereichs ein bestimmtes Phidnomen durch verschiedene Parame-
terkombinationen erzeugt werden kann, so ist dies durchaus eine interessante Aussage, die man
gewonnen hat. Das wiirde nur eine kaum umstrittene Erfahrung wiedergeben: Ein biologisches
Wesen ist redundant. Es gibt sowohl inter- als auch intraindividuell immer mehr als eine Stra-
tegie, Technikvariation, Bewegungsausfiihrung usw. bei der Ausfiihrung einer Handlungskette.
Keine Trajektorie, die ein Lebewesen erzeugt, ist exakt reproduzierbar. Direkte Dynamik unter
Einsatz biomechanischer Modelle hilft, Prinzipien zu erkennen, Wichtiges von Unwichtigem zu
unterscheiden, GroBBenordnungen oder Arbeitsbereiche festzulegen.

Mochon und McMahon [92, 93] haben mittels eines zweibeinigen Modells die Bedeutung des
Schwungbeinpendels auf das Gehen untersucht, McGeer [87] hat in Erweiterung dazu einen sich
selbst stabilisierenden, zweibeinigen Gehzyklus mit einem einzig der Gravitation iiberlassenen,
passiven Modell errechnet. Ruder et. al. [125], Gruber et. al. [48] und Widmayer [159] ha-
ben Niederspriinge eines drei- bzw. fiinfgliedrigen Modells mit Schwabbelmasse auf den Boden
berechnet. Krebs hat sich mit der Landebewegung einer Maus [78] bzw. dem Trab eines Klipp-
schliefers [79], Krieg [80] und Hahn [49] mit dem Bohren in die Wand und Hospach [64] mit
Absturzsimulationen von Menschen auf Geriistbohlen beschiftigt. Auch die Simulation der Lan-
dephase beim Joggen duch Gerritsen et. al. [36] erfolgte wie bei den bisher erwihnten Arbeiten
mittels ,.trial and error®, sie setzte dabei genau wie Krebs [79] Muskeln vom Hillschen Typ [63]
ein.

Simulationen, die von rein synthetischem Charakter waren und deren Bewegung aus Opti-
mierungskriterien resultierte, waren immer zielgerichtet, zeitoptimiert und schlossen dynamische
Muskelmodelle in den folgenden Fillen ein: die Kickbewegung eines Beins nach Hatze [54], der
Weitsprung—Absprung (ohne Anlauf) nach Hatze [57], der Standhochsprung aus dem Sprungge-
lenk nach Zajac [177], die Schwungbeinaktion nach Davy und Audu [23], der Standhochsprung
aus allen Beingelenken nach Pandy und Zajac [110], nach van Soest [151], nach Anderson und
Pandy [1] unter besonderer Beriicksichtigung der elastisch gespeicherten Energie in Muskelstruk-
turen und schlieBlich nach Subke [140].

Mit identischer Methode, aber unter Verzicht auf dynamische Muskelmodelle wurden bereits
simuliert: der Standhochsprung aus dem Sprunggelenk nach Levine et. al. [83], der Standhoch-
sprung aus allen Beingelenken nach Pandy et. al. [111], das Aufstehen aus der Hocke gelernt
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mit neuronalen Netzen nach Erhardt [28] und der Standhochsprung aus allen Beingelenken mit
Schwerpunkt auf der Bewegungssteuerung mittels fuzzy logic und Optimierung der Steuerpara-
meter durch genetische Algorithmen nach Widmayer [160].

Das Spektrum der weiteren Simulationen unter Verzicht auf die reine Synthese zeigt die subti-
len Unterschiede innerhalb der direkten Dynamik. Auf die Arbeit von Yamaguchi [167, 168] zur
dreidimensionalen Simulation des Gehens bin ich an anderer Stelle (Abschnitt 1.1) schon einge-
gangen. In das Optimierungkriterium gehen gemessene Trajektorien ein, jedoch ist das Feld der
Kontrollsignale nach dem Optimierungsvorgang nicht mehr explizit zeitabhidngig, sondern dem
Simulationsmodell ist ein determiniertes Reiz—Stimulations—Kennfeld einprogrammiert (,,dyna-
mische Programmierung®). Die Information iiber das dynamische Verhalten des Modells wurde
beim Optimierungsvorgang (sozusagen dem Lernen des korrekten Reiz—Stimulations—Verhaltens)
beriicksichtigt.

Pandy und Berme haben die Schwungphase [107, 108] beim Gehen unter Vorgabe explizit
zeitabhidngiger Gelenkmomentfunktionen in einem Teil der Beingelenke simuliert. Dies wire dann
als physiologisch valide zu bezeichnen, wenn man davon ausgeht, da3 das ZNS Zeitverldufe von
Muskelstimulationen fest gespeichert hat, die parametrisiert zu manipulieren sind. Ich mochte dies
an dieser Stelle nicht diskutieren, sondern dazu speziell auf den Abschnitt 4.1.2 iiber das A-Modell
nach Feldman [30, 31, 32] verweisen.

Onyshko und Winter haben das Gehen [106] simuliert, indem sie ihr siebengliedriges Mo-
dell durch Gelenkmomentverldufe aus der inversen Dynamik antrieben. Gruber [46] simulierte
den Niedersprung, indem sie ihrem dreigliedrigen Modell die Zeitverldufe der FuBbeschleunigun-
gen anstatt der Gelenkmomente als Eingabeinformation iibergab. Da sie aber weitere Korper, die
Schwabbelmassen, zur realistischeren Berechnung der Ganzkorperdynamik sowie der Bodenreak-
tionskrifte verwendete, fillt dies nicht in den Bereich der inversen Dynamik, da eine Zeitintegra-
tion zur Berechnung der Trajektorien der Schwabbelmassen durchzufiihren war.

Andere Arbeiten, die sich speziell mit Gangsimulationen beschiftigten, sind die von Hardt und
Mann [53], Mena et. al. [89], Yen und Nagurka [173] sowie Ju und Mansour [70].

Der Leser kann ersehen, welche doch erheblich unterschiedlichen Ansitze sich unter dem
Oberbegriff der direkten Dynamik verbergen, ja daB der Ubergang zwischen direkter und inver-
ser Dynamik flieBend erscheint. Eine eindeutig invers—dynamische Analyse liegt dann vor, wenn
einzig eine Matrixoperation von einem Satz bekannter Grofen in den Bewegungsgleichungen auf
einen Satz unbekannter gleicher Anzahl transformiert, aber keinerlei Integrationsoperation durch-
zufiihren ist.

1.2.2 Inverse Dynamik

Voraussetzung fiir die inverse Dynamik ist ebenfalls ein dynamisches Modell, da durch dessen
Wahl erst die Bewegungsgleichungen festliegen. Jedoch werden diese nicht integriert, sondern da-
zu verwendet, gemessene Zeitverldufe der Beschleunigungen - d.h. die Kinematik der Bewegung
- und gegebenenfalls auch duBlere Krifte als bekannte Variablen in den Bewegungsgleichungen
anzusehen. Durch Auflosen des Gleichungssystems an jedem MeBzeitpunkt nach den Gelenkmo-
menten und Schnittkrédften konnen deren Zeitverldufe bestimmt werden. Die vorzugebenden Be-
schleunigungen konnen aus direkten Messungen mittels Beschleunigungsmessern erhalten werden
oder aus optischen oder akkustischen Koordinaten- oder Gelenkwinkelmessungen, woraus dann
durch zweimalige Zeitableitung die Beschleunigungen zu errechnen sind. Die Transformation auf
Gelenkmomente erhilt dadurch ihren Reiz, dal3 diese durch innere Strukturen (Muskeln, Béander,
Gelenkkapseln etc.) erzeugten Momente von den durch Trigheitskrifte und dulere Einwirkungen
verursachten abgetrennt werden konnen. Die inverse Dynamik besitzt kein Vorhersagepotential.
Als Nachteil der Methode der inversen Dynamik ist anzusehen, dal die gemessenen Daten erst
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durch Filterung [162, 79] aufbereitet werden miissen, wodurch elementare Information verloren
gehen kann. Weiterhin besteht die Gefahr, daB bei schlechter Abbildung des realen Objekts ins
Modell Artefakte bei der Transformation auf die zu bestimmenden Groéflen entstehen [10]. Man
erhilt Gelenkmomentverlidufe, die z.B. bei Modellierung eines Scharniergelenks an einer Stelle im
Korper, an der real deutliche Translationsbewegungen stattfinden, sozusagen gewaltsam versuchen
miissen, die vorgegebene Kinematik zu erfiillen. Reales Objekt und Modell sind dann inkonsistent
beschrieben. Genau so kann die Verletzung der Starrkdrperndherung durch das reale Objekt (sich
leicht verschiebende Weichteile) zu Inkonsistenzen fiihren. Dariiber hinaus sind kausale Zusam-
menhinge beim Zustandekommen der Gelenkmomente prinzipiell nicht aufzudecken. Oft ist es
zudem gerade bei der Analyse von Tierbewegungen schwierig, Kinematik und duflere Krifte par-
allel zu messen. Ein Zusammensetzen von Sequenzen aus verschiedenen Versuchsdurchfiirungen
fiihrt automatisch zu Inkonsistenzen, da biologische Bewegungen nie exakt reproduzierbar sind.

Zum Abschluf} dieses Abschnitts mochte ich auf die Literaturquellen hinweisen, die inverse
Dynamik das menschliche Gehens - Ganganalyse genannt - behandeln. Mit diesen Quellen habe
ich (siehe Kapitel 5) meine errechneten Modellbewegungen verglichen. Allgemeines zur Gang-
analyse ist z.B. Cappozzo [15] und ausfiihrlich Winter [162] zu entnehmen. Gelenkwinkel- und
Gelenkmomentverldufe sowie Bodenreaktionskraftkurven sind zahlreich in der biomechanischen
Literatur zu finden (z.B. [133, 17, 113, 165, 9, 161, 164, 16, 76, 163]).

1.3 Beschrinkungen und Niherungen

An dieser Stelle mochte ich die Modellbeschrinkungen formulieren. Vorrangiges Ziel war die
Erstellung eines muskel-mechanischen Menschmodells, um stabile Gehbewegung synthetisieren
zu konnen. Daher lag der Schwerpunkt der Arbeit auf dem Thema Bewegungssteuerung, nicht
auf der Vorhersage der mechanischen Belastung anatomischer Strukturen. Dazu wéren in jedem
Falle die Deformationen der Gelenkstrukturen und des Skeletts zu beriicksichtigen. Man hat dann
abzuwigen, welche Freiheitsgrade hinzuzunehmen sind, das Spektrum der Moglichkeiten reicht
dabei von Modellierung eines Biegefreiheitsgrades aus der Balkentheorie [154] bis zur Modellie-
rung mit der Finite—Elemente—Methode (FEM).

Hingegen kann man zumindest proximal zum Sprunggelenk davon ausgehen, dafl die Am-
plituden der Massenverschiebungen in den GliedmaBlen (Fu3 gegen Unterschenkel, Unter- gegen
Oberschenkel, Oberschenkel gegen Rumpf) sehr viel grofer sind als diejenigen innerhalb der so
durch die Beingelenke abgegrenzten Segmente. Ich habe deshalb die Niherung des Starrkorpers
fiir jedes dieser Segmente verwendet, da dadurch die Anzahl der Freiheitsgrade enorm reduziert
wird (siehe Abschnitt 2.1 und Anhang G). Der Ful3 wird nicht als ein einziges Segment betrach-
tet, sondern in drei Starrkorper untersegmentiert (sieche Abschnitt 2.2), um die starre Kopplung
von Ferse, Ballen und Zehe gegeneinander aufzuheben und elastische Energiespeicherung in den
verbindenden passiven Bandstrukturen der FuBlingswolbung zu ermdéglichen.

Die Starrkorpernidherung fiir die gerade abgegrenzten Segmente findet dann keine Rechtfer-
tigung mehr, wenn bei der Beschleunigung der realen Massenansammlung dieses Segments auf-
grund der tatsdchlichen inneren Kraftkopplungen die Relativbeschleunigungen innerhalb des Seg-
mentes in die Groenordnung derjenigen des Segmentschwerpunktes kommen. Das passiert z.B.
beim nicht gewollten Aufprall irgendeines Korperteils nach einer durch die Gravitationsbeschleu-
nigung bestimmten Flugphase (Unfall) oder auch bei normalen Laufbewegungen mit Flugpha-
se. Da sich das Gehen gerade durch eine FuB—Doppelkontaktphase auszeichnet, der Full kontrol-
liert aufgesetzt werden kann und das FuBmodell selber schon elastische Eigenschaften hat, ist die
Starrkorpernidherung fiir den gesamten Gehzyklus gerechtfertigt.

Generell muf} aber auch bei der Untersuchung von Bewegungen mit hoheren Segmentbeschleu-
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nigungen (Rennen, Springen, Unfélle) nicht sofort der einschneidende Sprung von der Starrkorper-
zur FEM—Modellierung getan werden, wenn der Schwerpunkt der Fragestellung bei validen Vor-
hersagen zur Gesamtkorperdynamik liegt. Durch Auftrennung der Massen eines Segmentes - bei-
spielsweise des Oberschenkels - in zwei nur noch durch Kraftkopplung verbundene Starrkorper -
beim Oberschenkel: Knochen und Muskelmasse - kann die Aufpralldynamik entscheidend reali-
stischer berechnet werden [46, 47, 64, 79]. Die kontinuierliche Weiterentwicklung meines Modells
durch Hinzufiigen dieser ,,Schwabbelmassen®, wenn beispielsweise der Niedersprung, das Joggen
oder das Sprinten simuliert werden sollte, stellt kein prinzipielles Hindernis dar. Es wiirde sich
nur die Frage nach geeigneter Parametrisierung und entsprechend nach den Parameterwerten der
Kopplung stellen.

Saunders et. al. [129] haben sechs kinematische Hauptmerkmale des menschlichen Ganges
formuliert:

1. Beckenrotation um die longitudinale Korperachse: Hiifte des Schwung- iiberholt die des
Standbeins im Laufe des Vorschwingens,

2. Beckenrotation um die sagittale Korperachse mit initialem Absinken der Hiifte des
Schwung- gegen die des Standbeins und allméhliche Wiederangleichung der Hohe bis zum
erneuten FuBaufsatz,

3. Kniebeugung im Standbein,

4. Sprung- und Kniegelenkkopplung in der friithen Standbeinphase von Fersen- bis Ballenauf-
satz,

5. Sprung- und Kniegelenkkopplung am Ende der Standbeinphase nach Losen der Ferse,
6. laterales Ausweichen des Beckens iiber dem Standbein.

Yamaguchi [167] nennt in einer neueren Arbeit eine Prioritéitenliste von zwolf Freiheitsgraden im
Lendenwirbel- und Becken—Bein—Bereich, die er als entscheidend fiir realistische dreidimensio-
nale Gangsimulationen ansieht. Die ersten vier Punkte seiner Liste formulieren die absolut ele-
mentaren Freiheitsgrade in der Sagittalebene, die ich letztlich auch in meinem Modell umgesetzt
habe (ausfiihrlicher in Abschnitt 2.1): Jeweils Beugung—Streckung in Hiift-, Knie- und oberem
Sprunggelenk sowie die Fullrotation um den Ballen.

Mein Modell ist somit lediglich zweidimensional in der Sagittalebene formuliert. Dadurch
lassen sich

1. die Anzahl der zu koordinierenden Freiheitsgrade weiter einschrinken, vor allem wird das
Balanceproblem des Gesamtmodells vorerst auf das Kontrollieren des Vor- und Zuriickkip-
pens beschrinkt,

2. die Segmentkopplungen durch Scharniergelenke beschreiben, was die mechanischen Bewe-
gungsgleichungen (siehe Abschnitt 1.4) vereinfacht, und

3. die zu modellierenden anatomischen Strukturen in ihrer Anzahl minimieren.

Der letzte Punkt hat besondere Bedeutung, da es in der Literatur zu allen fiir die Bewegung in der
Sagittalebene wichtigen Muskeln Daten beziiglich der Muskelgeometrie (siehe Abschnitt 3.6) gibt.
Entsprechend valide Daten in drei Dimensionen sind nicht ohne Verwendung aufwendiger com-
putertomographischer Datenerhebung und medizinischer Bildverarbeitung verfiigbar. Zudem gibt
es bisher noch kein Programm zur Modellierung und Simulation von Starrkorpersystemen, das die
Implementierung einer zustandsabhingigen Umlenkung von Fadenstrukturen in drei Dimensionen
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ermoglicht. Dieses Problem habe ich in zwei Dimensionen selber gelost (siehe Abschnitt 3.6.4),
im Dreidimensionalen wire dies im Rahmen einer Dissertation nicht durchfiihrbar, zumal dazu der
Quellcode des entsprechenden Simulationsprogramms zugénglich sein miiite. Nichtsdestoweni-
ger ist dies eine entscheidende Funktionalitdt, um Muskelmodellierung, welche wiederum zentral
bei einer physiologisch validen Bewegungssteuerung - erst recht in drei Dimensionen - ist, sinnvoll
durchfiihren zu konnen.

Die letzte Ndherung, auf die ich an dieser Stelle hinweisen mochte, habe ich im Bereich der
Signaliibertragung zwischen Muskel und zugehorigem Stimulationssignal angenommen. Ich habe
die Laufzeiten in den Nerven zwischen Motoneuronen im Riickenmark und Muskeloberfliche ver-
nachléssigt. Das bedeutet, da3 die aktuelle Stimulation auf einen Muskel sich ohne Zeitverzoge-
rung aus der aktuellen Muskelldnge und einer als Parameter vorgegebenen Zielmuskelldnge er-
rechnet (sieche Abschnitte 4.1.3 und 5.2.5). Die physiologische Latenz des monosynaptischen Re-
flexes (siehe Abschnitte 3.1, 3.2, 4.1.1 und 4.1.2) betrdgt bei Menschen entsprechend der Signal-
geschwindigkeit der Depolarisationsentladungen und der Nervenfaserldnge ungefédhr 20. . . 30ms.
Das schrinkt die Aussagekraft meines Modells moglicherweise im Hinblick auf die Strategie bei
der Balanceregulation ein, da das Modell in der Lage ist, zu schnell auf Instabilitit zu reagieren.
Die Antriebsstrategie in einer zyklischen Bewegung kann sich hingegen durch Parametereinstel-
lung in einem Lernvorgang an die Laufzeiten anpassen. Die korrekte Simulation von Signallaufzei-
ten verlangt auf jeden Fall die Verwendung entsprechend angepal3ter Integratoren und ist sicher ein
wichtiger Entwicklungsaspekt des Modells bei der Untersuchung und Simulation von Bewegun-
gen in realistischer Umgebung mit Hindernissen und Unvorhersehbarkeiten. Ziel meiner Arbeit
war jedoch, erst einmal, stabile Bewegungszyklen zu ebener Erde in zwei Dimensionen zu synthe-
tisieren.

1.4 Die mechanischen Bewegungsgleichungen

Fiir alle Leser, die in Mechanik nicht bewandert sind, mochte ich in den ersten Sitzen ein paar
Begriffe und Vorstellungen erldutern. Danach folgt die Beschreibung, nach welchem Formalismus
die mechanischen Bewegungsgleichungen aufgestellt und gelost wurden. Im Anhang G ist fiir das
in dieser Arbeit entwickelte Menschmodell eine Zusammenstellung der Zahl aller Freiheitsgra-
de und Bewegungsgleichungen - auch der zusétzlichen nicht-mechanischen der Muskeldynamik
(siehe Abschnitt 3.4.1) - zu finden.

Grundlegende Bewegungsgleichungen der klassichen Mechanik (z.B. [38, 41, 105]) sind die
Newtonschen Gleichungen fiir einen Massenpunkt, und zwar genau drei fiir die Bewegung in den
Raumrichtungen - er besitzt N = 3 Freiheitsgrade. Sie sind gewohnliche Differentialgleichungen
von zweiter Ordnung in der Zeit. In ihnen modelliert die physikalische Eigenschaft ,,Masse die
beobachtbare Erfahrung, daf} die Geschwindigkeit materieller Objekte nicht sprunghaft verandert
werden kann und daher Geschwindigkeitsdnderungen immer endliche Werte annehmen. Der Zu-
standsvektor eines Massenpunktes besteht in dessen drei Koordinaten 7" und den zugehdrigen drei
Geschwindigkeitskomponenten 7. Er ist ist sechsdimensional, der mechanische Zustandsvektor
hat immer genau doppelt so viele Komponenten wie das System Freiheitsgrade besitzt.

Die Bewegungsgleichungen sagen bei Angabe eines kompletten Zustandsvektors zu einem be-
liebigen Zeitpunkt (Anfangsbedingungen) die zeitliche Entwicklung des Systems im Raum der
Zustandsvariablen (Phasenraum) voraus, denn iiber die Bewegungsgleichungen ist der Zustands-
vektor mit seiner zeitlichen Anderung 7 verkniipft - ist der Zustand bekannt, so folgt daraus ein-
deutig zu jedem Zeitpunkt seine Anderung. Entscheidend fiir die Bezeichnungsweise ,,Bekannte*
und ,,Unbekannte’ ist eben die Bedingung, daB fiir die Vorhersage (man spricht von der Losung der
Bewegungsgleichung) eine Anfangsbedingung zusitzlich zu den Gleichungen bekannt sein muf3.
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Dann sind die Zustandsvariablen 7" und 7 r die Bekannten im System der Bewegungsgleichungen
und die resultierenden Beschleunigungen 7 die Unbekannten.

Die Idealisierung eines Starrkorpers kann man nun in zwei Schritten einfithren. Zuerst stellt
man sich eine Ansammlung vieler Massenpunkte vor, welche starr miteinander verbunden sind. Im
zweiten Gedankenschritt verteilt man deren Gesamtmasse kontinuierlich liber einen ausgedehnten
Raumbereich. Die Vorstellung der starren Kopplung aller Massen wird beibehalten. Sie bedeutet,
daB, wenn eine Kraft an einem beliebigen Punkt des Starrkorpers angreift, die Tréigheit aller an-
deren Massenpunkte instantan dem Versuch entgegenwirkt, den Starrkorper zu verschieben. Das
entspricht einer unendlich groen Schallgeschwindigkeit. Gegeniiber der Punktmasse dndern sich
die translatorischen Bewegungsgleichungen nur insofern, als jetzt die Gesamtmasse beschleunigt
werden muB3. Jedoch tritt die neue Qualitdt der Tragheit der Massenverteilung gegen Rotation
hinzu, welche durch den Trdgheitstensor in den zusitzlichen drei rotatorischen Bewegungsglei-
chungen fiir die Drehfreiheitsgrade reprisentiert wird. Mit einer solchen Idealisierung der Wech-
selwirkungen ist es daher moglich, die Anzahl der Freiheitsgrade eines Starrkorpers gegeniiber
der Beschreibung vieler, sich unabhingig voneinander bewegender Teilmassen drastisch zu redu-
zieren und die Bewegung ausgedehnter Massenverteilungen zu berechnen. Voraussetzung ist, daf3
alle experimentellen Hinweise zu dem Bewegungsvorgang, den man modellieren méchte, darauf
hinweisen, dal Wellenausbreitung in dem Korper die beobachtbaren Phinomene nicht dominiert.

Der Bewegungsgleichungsgenerator im Simulationsprogramm ,,simsys [80] (sieche Abschnitt
1.5.1) erzeugt die Bewegungsgleichungen fiir ein Modell in der x—y—Ebene in Form von ,,C*—
Programmcode im Formalismus der Lagrangeschen Gleichungen erster Art. Das Prinzip soll kurz
im dreidimensionalen Fall erldutert werden, genaue Ausfiihrungen finden sich dazu in Lehrbiichern
[59] und anderen Arbeiten [80, 64]. Die Zweidimensionalitit meines Modells unter Verwendung
von Scharniergelenken vereinfacht die Bewegungsgleichungen erheblich [80], die Art ihrer Formu-
lierung ist aber identisch mit der im folgenden dargelegten. Auf den zweidimensionalen Spezialfall
gehe ich am Schluf} dieses Abschnitts noch einmal ein.

Jeder Starrkorper k besitzt im Raum N = 6 Freiheitsgrade, drei des Ortes (Vektor 77) und drei
der Orientierung (Vektor d), sie bilden zusammen den Koordinatenvektor

7= ( g’; ) . (1.1)

Ublicherweise werden als Koordinaten konkret die kartesischen Ortskoordinaten des Schwer-
punkts und ein Satz von Elementardrehungen (z.B. Eulerwinkel) verwendet. Die translatori-
schen Bewegungsgleichungen fiir die Veranderung des Schwerpunktortes sind im Schwerpunktsatz
myr = f (zk, Zk, P) zusammengefaBt wobei my die Gesamtmasse des Korpers, f die Summe
aller einwirkenden Krifte und P den Satz aller Parameter der Krafterzeugung (z.B. die Erdbe-
schleunigung g) bezeichnet. Sie haben damit genau die Form der Newtonschen Bewegungsglei-
chungen fiir einen Massenpunkt. Die anderen drei Bewegungsgleichungen seine rotatorischen fiir
die Veridnderung der Orientierung - resultieren aus dem Drehlmpulssatz (Hk(zk) (2, zk)> =

df( f , Hk) + d. Darin ist der Drehimpuls als Produkt aus dem Trigheitstensor 8, des Korpers

und dem Vektor &, seiner Rotationgeschwindigkeit geschrieben, d} bezeichnet die Summe aller

Drehmomente verursacht durch die einwirkenden Krifte und d die Summe zusétzlicher sonstiger
Momente. Im Parametersatz H, « sind die Differenzvektoren von 77, zu den einzelnen Kraftangriffs-
punkten - als (Starrkorper-)Hebel im weiteren bezeichnet - zusammengefaflt. Damit haben die 6
Bewegungsgleichungen des Starrkorpers k allgemein die Form

in der die Massenmatrix my, abhidngt von der Gesamtmasse m; und der im Inertialsystem orts-
abhingigen Massenverteilung des Triagheitstensors. Auch bei Einfilhrung der Eulergleichungen,
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als die die rotatorischen Bewegungsgleichungen aufgestellt im mitrotierenden Koordinatensystem
des Korpers bezeichnet werden, sind die Bewegungsgleichungen von der Form (1.2). In F sind f
d I d sowie die Kreiselmomente enthalten.

Ein System aus mindestens zwei Starrkorpern nennt man Mehrkorpersystem - im weiteren soll
dafiir die Abkiirzung MKS verwendet werden. K nur iiber Kraftkopplungen wechselwirkende
Korper besitzen N = 6K Freiheitsgrade und genauso viele Bewegungsgleichungen von der Form
(1.2):

m(?) 2= Foot(Z,2) + FalZ,2,H, P) + Fi(Z,7,H, P) . (1.3)

Die wirkenden Krifte und Momente konnen in drei Anteile aufgespalten werden: F; ist der Vek-
tor der inneren Krifte und Momente, sie dndern definitionsgemif3 weder Impuls noch Drehim-
puls des gesamten MKS. F, ist dementsprechend der Vektor der d@uBeren Krifte, welcher fiir
Gesamtimpuls- und Gesamtdrehimpulsinderung verantwortlich ist. Die Kreiselmomente sind im
Vektor ]?mt zusammengefalit. Der MKS—Koordinatenvektor 2" besteht einfach in der Zusammen-
fassung aller insgesamt N Komponenten der K Vektoren Zzj, seine Komponenten sollen mit n
indiziert werden. Vollige Wechselwirkungsfreiheit ist gleichbedeutend mit der Nebenbedingung
Fi=0.

Als Wechselwirkungen der Starrkérper (innere Krifte und Momente) kénnen zum einen para-
metrisierte Kraft- bzw. Momentkopplungen F; (7,72, H P) # 0 modelliert werden (z.B. Drehfe-
dern, Muskeln), bei deren Einfiigen in das Gleichungssystem (1.3) Impuls- bzw. Drehimpulserhal-
tung F;/ ik, = —Fi/jk, gelten mul, wobei £y und £, die Indizes der Korper und j die Projektion des
Wechselwirkungsvektors auf den j-ten Richtungsvektor des Bezugskoordinatensystems bezeich-
net. Die Anzahl der Freiheitsgrade ist weiterhin NV = 6.

Erst wenn man diese Korper andererseits durch A/ > 0 kinematische Zwangsbedingungen
(z.B. Gelenke verschiedenen Typs) der Form ,,(2) = 0, die in der Vektorgleichung

—

¥(2) =0 (1.4)

zusammengefalt sein sollen, koppelt, so verringert sich die Anzahl der Freiheitsgrade des MKS auf
(6 X — M). Die zugehorigen neuen, unabhingigen Koordinaten nennt man generalisierte [40, 104]
Koordinaten, manchmal auch reduzierte [80] oder verallgemeinerte [160]. Sie sollen hier aber
nicht eingefiihrt werden, denn es existieren prinzipiell zwei Wege, die gednderten Bewegungsglei-
chungen fiir die iK' Korper aufzustellen. Entweder man verwendet die Gleichungen (1.4), um die
Anzahl der Bewegungsgleichungen entsprechend der nur noch (6 X — M) Freiheitsgrade ebenfalls
zu reduzieren und sie in generalisierten Koordinaten zu formulieren. Oder man behilt in der zwei-
ten Option die Formulierung in den 6 K alten Koordinaten der freien Korper bei. Dann muf3 man
auf der rechten Seite des Gleichungssystems (1.3) zusitzlich zu den ursédchlich antreibenden ]?a
und .7?z Zwangskraftkomponenten F/,, wirken lassen, die dafiir sorgen, da3 bei der gekoppelten
Bewegung des MKS die Zwangsbedingungen zu jedem Zeitpunkt erfiillt sind:

m(2) 2= Fon(Z,2) + FulZ, 2, H, P) + Fi(2, 2, H, P) + F4(Z,X,G) . (1.5)

Die F/, hdngen von der Art der Zwangsbedingung (der Parametersatz zu deren Beschreibung -

z.B. Gelenkhebelkoordinaten - sei mit G bezeichnet) sowie einem Satz M zusitzlicher Unbekann-
ter - den Lagrangeschen Multiplikatoren A,, - in folgender Form ab:

ﬁe 6wm(§7 ) ~

Fzm = 0. Z Yom(Z,G) Ay, (1.6)

m=0

Dieser zweite Weg wird hier weiter verfolgt. Parallel zur Einfiihrung der die kinematischen
Zwinge vermittelnden Krifte F, erweitert man dann das System (1.3) um M Gleichungen und
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erhilt so ein System von (6K + M) Gleichungen in (6 K + M) Unbekannten
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in dem sich dessen zugefiigter unterer Teil direkt aus der zweimaligen Zeitableitung der Zwangs-
bedingungsgleichungen (1.4) errechnet. Der obere Teil - also das Gleichungssystem (1.5), in dem
F = Frop+Fot F; als Abkiirzung eingefiihrt wurde - besteht aus den Lagrangeschen Gleichungen
erster Art. In iibersichtliche Form gebracht lautet das aufgestellte Gesamtgleichungsystem (1.7)
fiir alle Beschleunigungs- und Zwangskraftkomponenten des K—segmentigen MKS:

M(Z,Z é)( Z) :<]?(g7,'g’.ﬁ’§3)> . (1.8)

Gleichungssystem (1.8) hat gegeniiber einer Formulierung der Bewegunggleichungen in gene-
ralisierten Koordinaten einige Vorteile. Es ist viel iibersichtlicher, auf einfache Art systematisch
- also mit einem Computerprogramm - erstellbar und es ermdglicht einen systematischen Zugang
zu den Zwangskriften, die in der Biomechanik wichtige Belastungsgrof3en des Gelenks darstellen.
Und obwohl die Anzahl der Gleichungen sowohl mit der Korperzahl K als auch mit der Anzahl M
der Zwangsbedingungen zunimmt, ist doch die Struktur der Kopplungsmatrix M unkomplizierter,
als bei Verwendung generalisierter Koordinaten [64]. Damit ist auch die Invertierung von M zur
Losung des Gleichungssystems (1.8) mittels numerischer Algorithmen 6konomischer. Nach Glei-
chungslosung an jeder Integrationsstiitzstelle sind dort die A/ Multiplikatoren A,, - und somit die
Zwangskraftkomponenten 7/, in allen Gelenken nach Gleichung (1.6) - sowie die N Beschleu-
nigungskomponenten Z,,, die implizit die Zwangsbedingungen erfiillen, bekannt. Letztere konnen
numerisch integriert werden.

Als grofleren Nachteil kann man ansehen, dall die Zwangsbedingungen nicht unendlich genau,
sondern im Laufe der Integration nur innerhalb der Genauigkeitstoleranz eingehalten werden, was
aber in der Praxis - auch bei Stoen - keine Probleme macht. Nicht nur ,,simsys* sondern auch
kommerzielle Programme (z.B. ,,DADS* [59]) verwenden erfolgreich diese Methode. In ,,DADS*
ist zusitzlich ein Kontroll- und Korrekturalgorithmus zur Einhaltung der Zwangsbedingungen im-
plementiert, welchen ,,simsys* nicht besitzt. Man kann dort allerdings zur Kontrolle die Ortsdif-
ferenz der zwei verkniipften Gelenkhebel ausgeben lassen, aus der die hervorragende Einhaltung
der Zwangsbedingungen auch bei sehr langer Integrationdauer ersichtlich ist.

Mit “simsys* konnen nur Starrkorper zweidimensional (dadurch verschwinden die Kreiselmo-
mente fmt) in der x—y—Ebene (Koordinaten xj, y, und ¢;) modelliert werden - gegenwirtig bis
zu 30. Sie sind durch Scharniergelenke (fiir jedes zwei Zwangsbedingungen, die Kopplungsmatrix
M ist einfach aufgebaut) koppelbar. Damit lassen sich mehrere offene, verzweigte Ketten simulie-
ren, was fiir meine Anforderung vollig ausreichend war. In ,,DADS* ist der volle dreidimensionale
Formalismus fiir verschiedenste Gelenktypen (gegenwirtig 18) praktisch umgesetzt.

1.5 Arbeitswerkzeuge fiir die Computersimulation

Vier grundlegende Arbeitswerkzeuge sind erforderlich, um dynamische Bewegungssynthese mit-
tels Copmutersimulation durchfiihren zu konnen:

1. Eine Modellierungsoberfliche inklusive Modellierungssprache, um die Modellstruktur zu
beschreiben,
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2. ein Integrator, der bei Angabe der Anfangsbedingungen und Modellparameter die Vorhersa-
gen iiber die zeitliche Entwicklung der Modelldynamik liefert,

3. ein Ubersetzer, der die unter 1. angesprochene Modellstruktur in eine Form bringt, welche
der vom Integrator erwarteten entspricht (Bewegungsgleichungs- oder Codegenerator) und

4. ein Visualiserungsprogramm, das 6konomischerweise sowohl beim Modellentwurf- als auch
bei der optischen Wiedergabe der errechneten Bewegung verwendbar sein sollte. Die erste
Anwendung im sogenannten ,,preprocessing” beinhaltet eher hohe Anforderungen an opti-
sche Genauigkeit und flexible Interaktion mit dem Benutzer. Vor allem bei dreidimensionaler
Modellierung wird dies unerldBlich. Die zweite Anwendung im ,,postprocessing* sollte vor
allem die Rechnerresourcen optimal ausnutzen im Hinblick auf die Fihigkeit der Echtzeit-
darstellung und auf steuerbare Darstellungsgeschwindigkeiten.

Je nach Fragestellung ist dann bei einer quantitativen Analyse der errechneten Simulationsdaten
der Einsatz wissenschaftlicher Standardmethoden (bis auf die bei Mef3daten hédufig auftretende An-
forderung der Filterung) erforderlich. Die von mir genutzten Computerprogramme (einschlieflich
der Integrationsparameter), welche die genannten Funktionalititen zur Verfiigung stellen, sind im
folgenden zusammengestellt.

1.5.1 Das Modellierungs- und Simulationsprogramm

Zuerst mochte ich das MKS—Programm ,,simsys®, welches von Krieg [80] 1992 entworfen und
erstellt sowie von Hospach [64], Hahn [49] und im Rahmen dieser Arbeit weiterentwickelt wurde,
vorstellen. Danach folgt die Festlegung der Parameter zur Steuerung der Integration. ,,simsys™
ist auBBer in der vorliegenden bisher in sieben weiteren Arbeiten [80, 64, 29, 49, 79, 73, 130] zur
Simulation biomechanischer Modellbewegungen verwendet worden.

simsys
,simsys' erfiillt mehr oder weniger komfortabel drei Aufgaben: Es bietet

1. eine einfachste Modelliersprache, von Oberfliche kann man nicht sprechen, da die Modell-
strukturen mittels Dateieditierung und iiber ASCII-Zeichen bzw. ,.C“—Codierung erzeugt
werden,

2. einen Bewegungsgleichungs- und Codegenerator
3. und eine steuerbare Integrationsumgebung.

»simsys* laBt die Modellierung offener, verzweigter, iiber Scharniergelenke verbundener
Starrkorperketten in zwei Dimensionen zu. Modellierungs- und Integrationsablauf inklusive Ein-
und Ausgabe werden iiber eine einzige Steuerdatei (iiblicherweise ,,simsys.dat“ von den bisheri-
gen Anwendern genannt) kontrolliert, nicht iiber eine graphische Oberfliche. Das ist wegen der
Beschrinkung auf zwei Dimensionen und relativ weniger moglicher Modellstrukturen noch prakti-
kabel. Eine Schwarz—Wei3—Graphik auf Basis von X 11 zur Strichdarstellung der Starrkorperhebel
liest ebenfalls die Steuerdatei und ist auf die von ,,simsys* ausgegebene Datenstruktur der errech-
neten Koordinatenverldufe abgestimmt, sodal} eine einfache Animationsmoglichkeit direkt beim
Programmentwurf schon angelegt war.

AuBer verschiedener programmglobaler Parameter enthilt die Steuerdatei noch die Namen
weiterer Dateien, die von verschiedenen ,,simsys“—Modulen geoffnet und gelesen werden. Deren
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Inhalte sind von zwei unterschiedlichen Charakteren. In diesen Eingabedateien werden zum einen
Modellierungsanweisungen gelesen, welche zu modellspezifischer ,,C“—Code—Erzeugung fiihren.
Zum zweiten werden dort Anfangsbedingungen und Parameter von Modellstrukturen beim Simu-
lationsstart gelesen. Die Anweisungen an ,,simsys” stehen in einer einfachen Syntax (Beispiele
sind im Anhang C zu finden) im Anschluf} an vorgegebene Schliisselworter. Es hat sich als iiber-
sichtlich erwiesen, die Modellierungsschliisselworter in einer Datei (iiblicherweise ,,defs.dat™) und
Anfangsbedingungen bzw. Modellparameter in einer anderen (iiblicherweise ,,data.dat) zu sam-
meln.

Beispielsweise wird die Verkniipfungstruktur hinter dem Schliisselwort ,,d @GELENKE@“ in ei-
ner Dreiecksmatrix, deren Zeilen und Spalten die momentan 30 méglichen Korper indizieren, so
angegeben, dal} eine 1 als Matrixelement ein Gelenk zwischen den zwei verkniipften Korpern er-
zeugt. Ansonsten miissen die Matrixelemente mit O belegt sein. Eine postive ganze Zahl in der
Hauptdiagonale gibt die Anzahl weiterer als Kraftangriffspunkte verwendbarer Hebel auf dem ent-
sprechenden Korper an. Aus dieser Verkniipfungsstruktur (in Abbildung 1.1 als Modelltopologie
bezeichnet) folgen eindeutig die Bewegungsgleichungen. Sie werden nach dem in Abschnitt 1.4
besprochenen Formalismus der Lagrangeschen Gleichungen erster Art in eine Funktion in ,,C*—
Code umgesetzt, deren Definition aus den Anforderungen des Integrators folgt und die von ihm
aufgerufen wird.

Alle drei in ,,simsys* implementierten Integratoren ,,de [135], ,,k4* und ,,odeint” [119] erwar-
ten Gleichungen der Form

Z=FZ1) (1.9)

d.h. einen Vektor ﬁ der ihnen die Zahlenwerte der ersten Zeitableitung des Zustandsvektors A
angibt. Durch numerisches Losen des Gleichungssystems (1.8) - dafiir werden die ,,LINPACK"—
Module ,dgefa” sowie ,,dgesl” zur Invertierung der Matrix M verwendet - an jeder vom Integrator
abgefragten Stiitzstelle sind in 2" die zwei Translations- (Z, i) und eine Winkelbeschleunigung
(ék) pro Korper im Zweidimensionalen bekannt (also insgesamt 3/ Beschleunigungen). Dieser
Forderung des Integrators nach einer Vektorgleichung erster Ordnung in der Zeit kann leicht durch
explizites Hinzufiigen der Differentialgleichung fiir die Geschwindigkeiten im ,,C“—~Code der vom
Integrator gerufenen Funktion nachgekommen werden:

Z:<Z(Z7Z,I{7P7G)> . (1.10)
Z

Eine Erniedrigung der Ordnung des Systems der Bewegungsgleichungen fiihrt zur Erhohung der
Anzahl der Gleichungen. Die Anzahl der von “simsys* zu integrierenden mechanischen Bewe-
gungsgleichungen betrigt demnach 6/ .

Durch die Aufforderung an ,,simsys”, aus der Modellbeschreibung ein lauffiahiges Simulati-
onsprogramm zu erzeugen (unter UNIX wird das mittels ,,make bewerkstelligt) erzeugt der Kern-
modul von ,simsys* - der Bewegungsgleichungsgenerator ,,bgg™ - in einem ersten Schritt den
,»C“—Quellcode des Programms: unter anderem aus der Verkniipfungstruktur die Integratorfunk-
tion F. Dort werden alle gewiinschten Kraft- oder Momentwechselwirkungen, die durch Angabe
von ,,C“—Code hinter den entsprechenden ,,simsys“—Schliisselwortern (z.B. ,,d @MOMENTE@", um
Gelenkmomente zu modellieren) frei modelliert werden konnen, an der korrekten Stelle eingefiigt.
Die systematische Kontrolle der gewiinschten Wechselwirkungen F auf der rechten Seite des Sy-
stems (1.8) wird so ermdglicht. Andere Anforderungen wie die Programmierung einer flexiblen
Ausgabe von Daten kann ohne syntaktische Uberpriifung durch ,simsys* in Form von ,,C*~Code
in den Quellcode des Simulationsmoduls eingefiigt werden. Dieser wird von ,,simsys* in der Datei
wsimuser.hc* erwartet. Im tibrigen sind momentan folgende weitere Strukturen, die zu Erzeugung
von Programmcode fiihren, ebenfalls modellierbar (siehe auch Anhang C):
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1. Gelenkanschlagsmomente,
2. Massenpunkte,

3. die Bewegung eines masselosen Punktes in der Form der Gleichung (1.9) (eigene Entwick-
lung),

4. raumfeste Gelenke,

5. umgelenkte Fadenstrukturen (siehe Abschnitt 3.6.4 und Anhinge C.1.2 bzw. F) (eigene
Entwicklung),

6. skalare Parameter.

Die Parameterwerte konnen, nachdem sie einmal ins Modell eingefiihrt worden sind, direkt in der
Steuerdatei veridndert werden, ohne das Programm neu zu erstellen.

Nachdem ,bgg*“ den gesamten Benutzercode erzeugt hat, muf3 dieser (,,make* sorgt automa-
tisch dafiir, wenn ,,simsys" korrekt installiert ist) {ibersetzt und mit anderen Modulen aus der ,,sim-
sys“—Bibliothek zum lauffdhigen Programm (dessen Standardname ist ebenfalls ,,simsys) zusam-
mengebunden werden. Die Aufforderung zur Simulation erfolgt durch Programmaufruf mit der
Steuerdatei als Argument. Dadurch werden unter anderem Anfangsbedingungen und Parameter
der modellierten Strukturen gelesen. Strukturen, die dem Modell beliebig hinzugefiigt oder ent-
nommen werden konnen, ohne eine neue Codeerzeugung zu erfordern, sind:

1. raumfeste Punkte

2. Federn mit fiinf wihlbaren Parametern der Form A(l — Lg)? + CvP, wenn [ die Linge der
Feder und v ihre Langendnderungsgeschwindigkeit ist. Sie erzeugen Kraft mit einem durch
A bestimmten Vorzeichen entlang des Differenzvektors zwischen zwei angebbaren Hebeln
oder Punkten.

Die Parameter des Bodens sind in der Steuerdatei direkt anzugeben. Als naheliegende Weiter-
entwicklung wire wiinschenswert, die Parameter der Wechselwirkung mit dem Boden fiir jeden
Hebel separat manipulieren zu kdnnen. Massenpunkte wechselwirken bisher nicht mit dem Bo-
den, eine Erweiterung dahingehend konnte sinnvoll sein. Als erfahrungsgemil besonders unan-
genehm empfindet der Benutzer sicherlich die Eingabe aller korperfesten Hebelkoordinaten eines
Korpers in einer Zeile. Da bei meinem Modell am Rumpf inklusive Gelenke insgesamt 46 Hebel
anzugeben waren, war es sehr anstrengend, Fehler bei deren Manipulation zu vermeiden. Mo-
dellweiterentwicklungen, die durchaus einmal zum Einfiigen von Korpern fiihren kénnen, moégen
sich schwierig gestalten, da die Korper nicht mit Namensbezeichnungen intern verwaltet werden,
sondern durch einfache Indizierung. ,,simsys* wurde eben vor allem unter dem Aspekt entwickelt,
rasch recht einfache Strukturen zweidimensional simulieren zu konnen und dabei sparsam mit den
Rechnerresourcen umzugehen.

Die Ausgabe vordefinierter Datensitze (z.B. die Koordinaten der Korper) erfolgt in bindrer
Form, wodurch die Daten optimal komprimiert auf der Rechnerplatte liegen. Das Hilfsprogramm
,.blowup* konvertiert nach Bedarf in ASCII-Darstellung, soda3 mit iiblichen Graphikpaketen (z.B.
dem sehr niitzlichen ,,gnuplot®) die Daten problemlos darstellbar sind. Hahn [49] hat eine weite-
re niitzliche ,,simsys“—Ausgabefunktionalitit geschaffen, welche genau die vom Animationspro-
gramm ,tat_animat*“ (siehe unten) geforderte Datenstruktur bedient. Damit ist gegenwirtig unter
dem Betriebssystem IRIX 5.3 die Animation der mit ,,simsys* errechneten Modellbewegungen in
komfortabler Weise mittels der ,,Graphics Library* von Silicon Graphics moglich.
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Integrationsparameter

Die Steuerung der Integration besteht zum einen in der Wahl des Integrators. Ich habe bei allen
Simulationen den bewihrten und robusten ,,de* [135] verwendet. ,,odeint” und ,rk4* [119] wurden
von mir in die ,,simsys‘—Umgebung eingepalit, dabei leicht modifiziert (Beriicksichtigung einer ab-
soluten und relativen Integrationstoleranz durch ,,odeint“) und darin durch Vergleichsrechnungen
gegen ,,de* getestet. ,,odeint erwies sich als ebenso tauglich, er scheint aber etwas uneffektiver
zu arbeiten, da bei identisch gewéhlten Toleranzen die bendtigte Rechenzeit um den Faktor ~ 1.5
hoher als bei ,,de* war. ,rk4 integriert nach dem Runge—Kutta—Verfahren vierter Ordnung und
besitzt keine Schrittweitenregelung. Ich habe ihn ebenfalls eingebaut, um in Féllen, in denen ,,de’
wegen steifer Gleichungen nicht mehr weiterintegrieren wollte, eine Alternative zu besitzen. Da-
bei ist jedoch Vorsicht geboten, denn es hat sich bisher immer erwiesen, dafl Fehlermeldungen des
Integrators ,,zu Recht* auftreten. Die Ursachen lagen immer bei Modellierungsfehlern oder nicht
abgefangenen Eingabefehlern in ,,simsys™. Die Wahl des Integrators erfolgt durch Vorgabe des
Wertes fiir den Parameter ,,RungeKutta™ in der Steuerdatei. Eine 0 bedeutet ,,de, eine 1 ,,rk4* und
eine 2 ,,odeint".

In der Steuerdatei mufl der Modellierer, um alle weiterentwickelten Funktionalititen am ge-
genwirtigen Entwicklungsstand von ,,simsys™ zur Verfiigung zu haben, eine ,,PFileVersion* mit
einem Wert von mindestens 0.2 angeben. Als Integrationsschrittweite hat sich schon in verschie-
denen biomechanischen Arbeiten [160, 79] die Wahl von einer Millisekunde als sinnvoll erwiesen,
bei Absturzsimulationen aus mehreren Metern Hohe [64] wurde sie wegen des heftigen Aufpralls
z.T. zehnmal kleiner gewihlt. Allerdings steuert ,,de sowieso intern die notigen Schrittweiten, die
dafiir sorgen, daf} die ebenfalls vorzugebenden relativen und absoluten Integrationsgenauigkeiten
eingehalten werden. Ich habe also in Anlehnung an die zitierten Quellen ebenfalls ,,IntSchrWeite*
h = 1.0ms, ,,IntGenauAbs“= 10~ und ,,IntGenauRel“= 10~% verwendet.

,,de“ ist noch weitergehend kontrollierbar. Intern ist es moglich, da3 beim ersten Extrapola-
tionsschritt bis zum Zehnfachen der vorgegebenen Schrittweite in die Zukunft gerechnet werden
kann. ,,de* macht dies aus Okonomiegriinden. Wird die Losung akzeptiert, so gibt der Integrator
dem Benutzer die Kontrolle zuriick, indem ins aufrufende Programm zuriickgesprungen wird, und
Zwar genau am Zeltpunkt towr = to + h, wenn ty den Zeitpunkt bezeichnet, an dem der bekannte
Zustandsvektor ZO beim Aufruf iibergeben wurde. Der Zustandsvektor Zout wird konsistent am
Zeitpunkt t,,; zuriickgeliefert, allerdings kann es sein, daf} die intern akzeptierte Losung deutlich
weiter in der Zukunft lige. Daher muB ,,de* am gewiinschten Ausgabezeitpunkt ¢,,, die Losung
interpolieren. Die Interpolation wird verhindert, wenn der Benutzer das Vorzeichen des Integrati-
onsflags in der Parameterklammer von ,,de* negativ wihlt, da ,,de” dadurch verboten wird, intern
weiter als t,,; zu rechnen. Ich habe die Interpolation unterdriickt, erfahrungsgemif3 war die Rech-
nung dadurch bei meiner Anwendung nicht weniger dkonomisch. Dazu muf in der Steuerdatei
LHIntLimit* auf einen Wert kleiner als 0 gesetzt werden.

Die einzige durchgefiihrte Manipulation am Code von ,,de* war das Andern der maximalen
Anzahl integrierbarer Gleichungen. Gegenwirtig sind 500 zugelassen. Vor der Installation auf
einer definierten Rechnerplattform mufl im Code von ,,de* das Vierfache der kleinsten von 0.0
unterscheidbaren Zahl ,,FOURU* eingesetzt werden, die vom eingesetzten Compiler abhingt. Sie
wird mit dem in den ,,de“—Modul integrierten Programm ,,machin® berechnet und ergab sich zu
8.881784716 auf einem Silicon Graphics Rechner mit R4000—Prozessor.

1.5.2 Animationsprogramme

Ich habe zwei Animationsprogramme selber entwickelt und beim Modellentwurf, zur Kontrolle
der Umlenkung der Fadenstrukturen, zur Beurteilung der errechneten Modelltrajektorien und zur
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Herstellung von Videosequenzen verwendet. Sie wurden unter Nutzung der ,,Graphics Library*
(GL) auf Rechnern der Firma Silicon Graphics geschrieben.

simpgraph

Die zweidimensionale Strichgraphik ,,simpgraph® (vergleiche Abbildungen 3.28 und 3.29) liest
die Koordinaten der darzustellenden Objekte vor jedem neuen Bildaufbau direkt aus Dateien und
braucht daher praktisch keinen Hauptspeicher. Sie animiert dadurch nur lokal an der Konsole
der home—Maschine ruckfrei. Die Darstellungsgeschwindigkeit ist nicht steuerbar, die Animation
kann nur angehalten und gestartet werden bzw. es ist schrittweise Einzelbilddarstellung moglich.
Interaktion geschieht ausschlieBlich iiber die Tastatur. Elementare Betrachtungstransformationen
wie das Verschieben des Objektes im Fenster oder Distanzédnderungen sind méglich. Ebenso kann
durch Tastensteuerung wihrend der Animation sozusagen von Hand die Kamera mitgezogen wer-
den, was niitzlich ist bei der Verfolgung des gehenden Modells mit kurzer Betrachtungsdistanz.

Vier Modellaspekte werden dargestellt. Zur Unterscheidung werden Farben genutzt. Der
Hintergrund ist wihlbar weil3 oder schwarz. Zum einen werden, um eine Vorstellung der Mo-
dellgeometrie zu gewinnen, Verbindungsstriche vom Schwerpunkt eines jeden Korpers zu seinen
Hebelendpunkten gezeichnet. Zum zweiten werden die aktuellen Verlaufslinien der die Muskeln
modellierenden Fadenstrukturen dargestellt. Als drittes werden diesen Fiden iiberlagert die mo-
mentanen Kraftvektoren in den Fiden mit einem einstellbaren Skalierungsfaktor wiedergegeben.
Als viertes werden die Zwangskrifte in den Gelenken und die Vektoren der Bodenkrifte an Fer-
se, Ballen und Zehe unter beiden Fiilen abgebildet. Der Kraftvektor mit dem grofiten Betrag bei
Integrationsstart wird mit besonderer Farbe gekennzeichnet und sein aktueller Betrag in Newton
an jedem dargestellten Zeitpunkt als Zahlenwert ins Graphikfenster eingeblendet. Alle anderen
Kraftvektoren sind relativ zum ausgezeichneten korrekt skaliert, wodurch man einen guten Uber-
blick iiber die Krifteverteilung im ganzen Modell bekommt. Der zweite dargestellte Zahlenwert
ist die Zeit. Die letzten drei Aspekte konnen wahlweise ein- oder ausgeblendet werden.

Die Effektivitit dieser Graphik war sowohl bei der Modellierung der Muskelstrukturen als auch
zur Gewinnung eines komprimierten Uberblicks iiber die errechnete Modellbewegung sehr hoch.
Sie war das wichtigste Arbeitswerkzeug, um rasch Entscheidungen tiber Erfolg oder Mierfolg
schon wihrend einer Simulationsrechnung treffen zu konnen, da sie auf alle bereits in die Aus-
gabedateien geschriebenen Datensitze direkt zugreifen konnte. AuBlerdem ist sie flexibel genug,
eine beliebige Anzahl modellierter Strukturen darzustellen, da sie nicht auf ein spezielles Modell
abgestimmt ist. Mittlerweile existiert auch eine Version, die auf Open—GL aufbaut und unter dem
Betriebssytem Linux lduft.

Der Nachteil liegt darin, da} die Ausgabe im ,,simpgraph““—Format momentan noch nicht von
,,simsys* als Standard angeboten wird, sondern dal} der ,,simsys*“—Nutzer sich fiir jedes seiner Mo-
delle selbst eine Ausgabe zur Nutzung von ,,simpgraph® schreiben muf3. ,,simpgraph* hat jedoch
eine solch einfache Eingabestruktur, dal es bei Analyse des Quellcodes der Einleseroutine nicht
schwer fillt, fiir die entsprechende Datenstruktur der zu animierenden Sequenz zu sorgen.

tat_animat

Obwohl der Arbeitsaufwand zur Erstellung eines flexiblen dreidimensionalen Graphikprogramms
ungleich hoher ist als der fiir ein zweidimensionales wie ,,simpgraph®, soll an dieser Stelle keine
seitenlange Benutzungsanweisung der Graphik ,tat_animat* folgen. Eine solche existiert in der
ausfiihrlichen Form einer Datei namens ,,README*. Der eigentliche Nutzen von ,tat animat*
kann grofBtenteils erst bei dreidimensionaler Modellierung zur Geltung kommen. Allerdings hat es
auch im Rahmen meiner Arbeit zwei wichtige Funktionen erfiillt.



1.5. ARBEITSWERKZEUGE FUR DIE COMPUTERSIMULATION 31

Zum einen ist ,tat_animat* effektvoll einsetzbar bei der Erstellung von Demonstrationsvideos
auch von eigentlich zweidimensionalen Objekten (siehe Abbildung 2.1). Der zweite Punkt ist ein
wichtiger zur qualitativen Beurteilung einer errechneten Simulationssequenz im Hinblick auf die
Natiirlichkeit des Bewegungseindrucks. Dieser Punkt ist nicht zu unterschétzen, wenn das Ziel in
der Synthese biologisch valider Bewegung besteht. Der Benutzer von ,tat_animat“ kann ndmlich
die Darstellungsgeschwindigkeit im Rahmen der zur Verfiigung gestellten Zeitauflosung der Si-
mulationsdaten beliebig variieren. Er kann ,tat_animat* einen Wunsch—Geschwindigkeitsfaktor
gegeniiber Echtzeitdarstellung vorgeben, woraufhin das Programm versucht, natiirlich immer be-
grenzt von den graphischen Fihigkeiten und der momentanen Belastungssituation der Workstation,
die entsprechende Darstellungsgeschwindigkeit einzustellen. Dariiber hinaus mif3t,tat_animat* die
Einhaltung dieses Wunschfaktors und blendet den Quotienten von tatsdchlichem zu gewiinschtem
Faktor im Graphikfenster ein.

Da Simulation und Animation bzw. allgemein graphische Darstellung a priori zwei vollig un-
abhingige Abldufe darstellen, macht es Sinn, spezielle Programme, die die eine oder die andere
Aufgabe erfiillen, je nach Anforderung spezifisch optimiert zu entwickeln und den Datenaustausch
iber definierte Schnittstellen zu leiten. Da die Eingabedatenstruktur von ,tat_animat™ Flexibilitét
gegeniiber der Anzahl der darzustellenden Objekte aufweist, ist es ebenso brauchbar bei der Ani-
mation gemessener Bewegungsabliufe.

Im {brigen ist ,tat_animat nicht entwickelt worden, beliebige Oberflichen darstellen zu
konnen. Das Programm berechnet jedoch aus den Hauptrigheitsmomenten je nach Entartung eine
Kugel, einen Zylinder oder ein Rechteck als Graphikprimitiv zur Reprisentation der Masse eines
Korpers, welches dann entsprechend der Hauptachsen ausgerichtet mit Symmetriezentrum an den
Ort des Schwerpunkts gezeichnet wird. Es wird wahlweise transparent dargestellt. Das Verhiltnis
der Volumina der Primitive entspricht dem Massenverhiltnis der Korper zueinander, die Primiti-
ve sind durch einen interaktiv verdnderbaren Faktor gemeinsam skalierbar. Der Sinn liegt darin,
daf allein die physikalischen Parameter visualisiert werden, wodurch nicht mehr Information da-
gestellt ist, als solche, die die Bewegungen bestimmt. Denn Wechselwirkungen finden in einem
MKS zwischen Hebeln und nicht zwischen Oberflachen statt. Zudem ist die Anzahl der darzu-
stellenden Polygone dadurch stark minimierbar. Der Biomechaniker bekommt durch die Primitive
einen Eindruck von der Massenverteilung innerhalb des MKS. Die modellierten Starrkorperhe-
bel werden durch Dreibeine dargestellt, Gelenke durch Kugeln mit eindeutiger Farbzuordnung,
Muskeln und Kraftwechselwirkungen durch Linien. Der Benutzer kann wéhlen, ob er zur Anga-
be einer Korperorientierung Elementardrehungen oder Drehmatrizen verwendet und ,tat_animat
tibergibt.



Kapitel 2

Das passive mechanische Menschmodell

Dieses Kapitel beschreibt die Parametrisierung des passiven mechanischen Anteils am biome-
chanischen Modell einschlieBlich aller wirkenden duleren Kréfte. Unter dem aktiven Anteil des
Modells werden diejenigen Strukturen verstanden, mittels derer die inneren Krifte durch korper-
interne Parameter (d.h. durch das Nervensysyem) manipulierbar sind, und durch die die Gesamt-
bewegung des Modells steuerbar wird: die Muskeln. Die Modellierung der Muskelaktuatoren zur
Umsetzung nervoser Steuersignale in mechanische, auf das Skelett wirkende Kréfte findet sich im
Kapitel 3. Algorithmen zur Bereitstellung der Steuersignale und die dahinterstehenden neurophy-
siologischen Modellvorstellungen sind dem Kapitel 4 zu entnehmen.

Das Modell wurde zweidimensional in der Sagittalebene erstellt. Im vorliegenden Kapitel fin-
den sich vollstidndig dessen geometrische Eigenschaften, sowie die Strukturen, die zur Einleitung
aller duBleren Krifte zu modellieren waren. Abschnitt 2.1 beinhaltet die anthropometrischen Da-
ten, die die Massenverteilung und Lingenausdehnung bestimmen. Der Abschnitt 2.2 beschreibt ein
dreisegmentiges zweidimensionales FuBmodell, durch das bei Vorgabe der Geometrie die Massen-
verteilung berechnet sowie die Liangswolbung modelliert werden kann. Abschnitt 2.3 erklért die
Modellierung der Wechselwirkung des Korpers mit der Aulenwelt mittels Parametrisierung der
Bodenreaktionskrifte, welche an Angriffspunkten des FuBmodells eingeleitet werden. SchlieBlich
gibt der Abschnitt 2.4 eine Ubersicht iiber alle zusitzlich implementierten (d.h. den Muskelmo-
menten liberlagerten) inneren Momente.

2.1 Anthropometrie

Nach der Festlegung auf ein mechanisches Starrkorpermodell bestand der erste Modellierungs-
schritt in der Festlegung der Anzahl der nétigen Gelenke und Segmente. Dabei erfolgte die Orien-
tierung daran, welche geometrischen Freiheiten dem Modell gelassen werden sollen bzw. welche
Massenverschiebungen (Trigheitskrifte) a priori als wichtig im Hinblick auf die zu simulierende
Bewegung erscheinen. In einer offenen, verzweigten kinematischen Kette wichst die Anzahl der
Freiheitsgrade mit der Anzahl der Kettenglieder. Aus dem Bestreben, sowohl aus rechentechni-
scher Sicht die Anzahl der arithmetischen Operationen als auch unter dem Aspekt der Kontrolle
tiber das Modell die Anzahl der Freiheitsgrade so gering wie moglich zu halten, erwichst fiir den
Modellierer ein Minimierungsgrundsatz hinsichtlich der Anzahl der Segmente.

Dem steht die Notwendigkeit gegeniiber, elementare Bewegungsmoglichkeiten zu erhalten.
Als Beispiel fiir letzteres sei neben der Rotationsfihigkeit des Beins gegen den Rumpf (Hiifte)
die Abwinkelungsfihigkeit eines Beins im Knie genannt, ohne die die Hiifte des Schwungbeins
gegeniiber der des Standbeins angehoben werden miif3te, um das Durchschwingen zu ermdoglichen.
Beim Gang eines gesunden Menschen wird gerade das Gegenteil beobachtet [76, 88, 129] und dies



2.1. ANTHROPOMETRIE 33

ist nur durch Kniewinkelung moglich.

Ein zweites Beispiel ist die Einfiihrung eines Fufles zur Kontrolle des Standes (als definier-
ter Anfangsbedingung fiir den Gang), um auf den Boden nicht nur eine Kraft zur Erhaltung der
Korperschwerpunkthdhe ausiiben zu konnen, sondern der Instabilitit durch Kipprotation ohne
Auflosung des stindigen Bodenkontakts ein Moment entgegensetzen zu konnen. Zudem ist er
elementar wichtig bei der Erzeugung des Vortriebs durch ein kriftiges streckendes Sprunggelenks-
moment in der hinteren Stiitzphase. Aus dem Gesagten ergibt sich als Mindestanforderung an
das mechanische Menschmodell zusitzlich zur groBen Rumpfmasse die Vorgabe von zwei Beinen
mit jeweils einem Oberschenkel, einem Unterschenkel und einem gelenkig an den Unterschen-
kel gebundenen Fuf} inklusive Ferse und Ballen. Die weiteren Anforderungen an den Modellfufl
werden im Abschnitt 2.2 formuliert. Das hier vorweggenomme Ergebnis der Uberlegungen ist ein
dreisegmentiger Ful3.

Abbildung 2.1: Das Modell in dreidimensionaler Darstellung

Arme wurden nicht als eigenstindige Segmente modelliert, da ein Gehen mit angelegten Ar-
men problemlos moglich ist und meine Arbeit sich auf die Untersuchung der prinzipiellen An-
triebssteuerung durch die Beine beschrinken sollte. Bei der Konzentration auf dieses Ziel er-
scheint die Hinzunahme gelenkig an den Rumpf gebundener Arme erst dann wichtig, wenn der
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Schwerpunkt auf der Frage nach der Strategie der Rumpfstabilisierung beim Gehen ldge, bzw.
wenn mit dem hier verwendeten Modell eine Rumpfstabilisierung ohne Arme sich als unméglich
erweisen sollte. Die Kontrolle der Rumpfschwingung gelang jedoch auch unter Vernachlidssigung
von Armsegmenten (sieche Abschnitt 5.1.1). Die Massen der Arme wurden im Rumpfsegment aber
beriicksichtigt.

Das Modell besteht somit aus einer offenen, an den Enden verzweigten kinematischen Kette
von elf mittels Scharniergelenken verbundener Starrkorper (siehe Abbildung 2.1), deren mittleres
Glied der Rumpf bildet. Die Gelenkverkniipfungen sind zwischen Rumpf, Oberschenkel, Unter-
schenkel und dem Mittelfu3, an dem eine Verzweigung zu Ferse bzw. Zehe existiert, angelegt. Die
Massen, Trigheitsmomente in der Sagittalebene, Segmentlingen zwischen zwei Gelenkpunkten
und Schwerpunktlagen der Segmente wurden aus von der NASA [97] bestimmten Regressions-
formeln errechnet. Zu diesem Zweck steht das Programm ,,calcman® [49] zur Verfiigung, das als
Eingabe

e Geschlecht: méannlich
o KorpergroBe: 1.83 m
e Gesamtmasse: 70 kg

erhielt und das den Satz anthropometrischer Daten in Tabelle 2.1 lieferte, die allen Simulationen
innerhalb dieser Arbeit zugrunde liegen. ,.calcman verwendet die Ndherungsannahme, daf bei
den Gliedern Oberschenkel und Unterschenkel die Schwerpunkt auf der Verbindungslinie des pro-
ximalen und distalen Gelenkpunktes des jeweiligen Segments liegen. Die Parameter der weiteren
Segmentierung des Fufles sind im Abschnitt 2.2 aufgelistet.

Segment Masse | Trigheits- | Linge | Schwerpunkt-
(Referenzsystem) moment koordinaten
[ke] | [kgm?®] | [m] |x[m]| y[m]

Rumpf (H) 47.45 2.55 0.848 | 0.0 | 0.277

Oberschenkel (H) | 7.26 0.13 0447 | 0.0 |-0.183
Unterschenkel (K) | 3.06 0.041 0449 | 0.0 |-0.193
FuB3 (S) 0.97 0.0041 0.086 | 0.053 | -0.047

Tabelle 2.1: Anthropometrische Daten — ,Referenzsystem’ gibt an, in welchem Gelenkpunkt der Ursprung
des Referenzkoordinatensystems (vergleiche Abbildung 2.2) sitzt: H steht fiir Hiifte, K fiir Knie und S fiir
Sprunggelenk; Linge bedeutet beim Fuf3 Hohe des Sprunggelenks iiber Boden, wenn Ballen und Ferse
Boden beriihren

Bei der Modellierung eines StarrkOrpers ist es notig, auf jedem Korper ein ausgezeichnetes
Koordinatensystem (in der Konvention des ,,calcman® sitzt dessen Urprung in einem Gelenkpunkt)
festzulegen, relativ zu dem die Lagen aller weiteren Koordinatensysteme auf diesem Korper be-
schreibbar sind. Man nennt dies das Referenzkoordinatensystem des Korpers. In der Tabelle 2.1 ist
festgehalten, in welchem Gelenkpunkt der Ursprung des jeweiligen Referenzkoordinatensystems
des Segments liegt und wo der Schwerpunkt sich relativ dazu befindet.

Auf Ober- und Unterschenkel definiert die Verbindungslinie zwischen jeweils proximalem und
distalem Gelenkpunkt eine natiirliche Vorzugsrichtung auf dem Segment. Generell gilt fiir die
Orientierung der Referenzkoordinatensysteme (siehe Abbildung 2.2) auf dem Korper, dafl ihre
x-Achse nach ventral und ihre y-Achse nach proximal parallel zur Vorzugsrichtung gerichtet ist.
Die Vorzugsrichtung (y-Achse) des Rumpfes wird hier hingegen aus dem Hiiftgelenksdrehpunkt
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und der Schwerpunktlage festgelegt. Fiir die drei Segmente Rumpf, Ober- und Unterschenkel
liegen die Schwerpunkte somit auf ihrer korperfesten y-Achse, wihrend sich fiir den Ful} eine
solche Vorzugsrichtung schwerer festlegen 146t. Am ehesten erscheint die Linie vom Fersen- zum
Ballenkraftangriffspunkt auf einem einsegmentigen Fuf} dafiir geeignet, d.h. in der Definition der
Abbildung 2.2 seine korperfeste x-Achse.

Unterschenkel

y
__________________________ X
Sprunggelenk Ful

Abbildung 2.2: Zweibeine veranschaulichen Ursprung und Orientierung der Referenzkoordinatensyste-
me; schwarze Punkte stehen fiir die Schwerpunkte der Korper, deren Massenverteilung stilisiert durch die
Ellipsen dargestellt ist

Die rechte und die linke Extremitit wurden im iibrigen identisch modelliert. Einen Eindruck
von der Massenverteilung des Gesamtmodells erhilt man, indem man ein dreidimensionales Ab-
bild des Modells derart erstellt, daB3 die Volumina der gezeichneten Ersatzprimitive proportional
zur Masse skalieren. Die Zeichnung 2.1 zeigt das Modell mit der in der Tabelle 2.1 aufgelisteten
Massenverteilung.
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Abbildung 2.3:  Das zweidimensionale dreisegmentige Fufimodell; hy/ly = 9/26; weifSe Punkte stel-
len Sprung- und Zehengelenk dar, schwarzer Punkt ist urspriingliche Sprunggelenkslage nach Hahn (siehe
Text); kleine Quadrate deuten Lagen der Schwerpunkte von Ferse, Mittelfuf3 und Zehe an, Referenzkoordina-
tensysteme liegen in Drehpunkten des Sprunggelenks und des Zehengelenks (siehe Text); stark gestrichelte
Linien verbinden Schwerpunkte mit jeweils zugehorigen Gelenken und Kraftangriffspunkten eines Segments



2.2. DER FUSS 37

2.2 Der FuBb

Das bis dato komplexeste Modell des menschlichen Fules stammt von Morlock [95, 96]. Ziel sei-
ner Arbeit war es, ein Modell zu entwickeln, das es erlaubt, die in den Gelenkverbindungen iiber-
tragenen Krifte nicht nur fiir eine spezielle Bewegung bestimmen zu konnen. Das Modell mufite
demnach dreidimensional angelegt sein. Er verglich mehrere Modellvarianten, deren Anzahl an
zugelassenen Freiheitsgraden zwischen eins und 18 variierte. Die Variante mit sechs Freiheitsgra-
den lieferte die besten Ergebnisse. Als Eingabedaten bendtigt sein Modell die anatomischen Daten
eines dem Ful} der Testperson dhnlichen Leichenfu3es (entnommen einer Datenbank, die die Da-
ten verschiedener sezierter Fiille speichert), Parameter eines Muskelmodells, sowie Koordinaten-,
Bodenreaktionskraft- und Druckverteilungsmessung der untersuchten Bewegung. Auflerdem stell-
te Morlock ausfiihrlich die FuBanatomie und die bekannte Literatur zur FuBmodellierung dar.

Scott und Winter [131] hatten einen dhnlichen (dreidimensionalen) Zugang mit acht Freiheits-
graden, wobei sie die aufwendige Datenerhebung durch Leichensektion fiir thr Modell dadurch
vermieden, daf sie Daten des Kraft-Deformation-Zusammenhangs des Fettgewebes unter dem Fuf}
als Modellinput verwendeten. Procter und Paul [120] hatten davor ein Modell vorgestellt, mit dem
sie ebenfalls Gelenkkrifte bestimmen konnten, es beinhaltete allerdings nur zwei Gelenkachsen,
die des oberen und des unteren Sprunggelenks. Auf eine etwas andere Fragestellung konzentrier-
ten sich Salathe und Arrangio [127], deren Ziel darin bestand die Belastung der MittelfuBknochen
durch Biegung zu bestimmen.

Alle bis hierher erwdhnten FuBmodelle dienten in einem invers-dynamischen Zugang der Fra-
ge nach den inneren Kriften, also der mechanischen Belastung des Fufles in einer vorgegebenen
Bewegung. Sie konzentrierten sich auf diesen Teil des Korpers bei Vorgabe von kinetischen und
kinematischen Randbedingungen zwischen Fuf3sohle und oberem Sprunggelenk. Bei der Frage
der Simulation der Gesamtbewegung des menschlichen Korpers trat bei verschiedenen Autoren
(Gang: [132, 133, 172, 92, 93, 106, 108, 166]; Lauf: [36]; Weitsprung: [57]; Standhochsprung:
[111, 151, 160, 140]) die Frage der Belastungen im Ful} zuriick. Dessen Modellierung beschrinkte
sich dort (zweidimensional) auf einen masselosen Ful} oder einen Starrkdrper mit jeweils hochstens
2 Kontaktpunkten zum Boden, je nachdem ob in der betrachteten Bewegungsphase Ferse und/oder
Ballen Kontakt hatten. Eine Ausnahme bildete nur Denoth [26, 27], der einen Vergleich zwischen
zweil- und dreidimensionaler Simulation eines FuBBaufpralls auf dem Boden vorstellte. Zajac stellt
zumindest fiir den Standhochsprung fest, dal zum besseren Verstidndnis des Bewegungstimings
die Energiespeicherfahigkeit eine deutliche Rolle [175] spiele.

Eine Darstellung der bis dorthin gewonnen experimentellen Ergebnisse [60] und erste Mo-
dellvorstellung [61, 62] des menschlichen Fulles erarbeitete Hicks. Da sich die anatomische For-
schung im wesentlichen auf zwei Methoden, die vergleichende (z.B. [158]) und die experimen-
telle (Leichenexperimente, z.B. [85, 69]), stiitzt, war diese Einfiihrung eines physikalischen Mo-
dells ein wichtiger Schritt, das angesammelte Wissen der Anatomie auch anderen Disziplinen zur
Verfiigung zu stellen. Zuerst gab Hicks einen Uberblick [60] iiber alle funktional unterscheidbaren
gelenkigen Verbindungen der FuBBknochen, mit dem Resumeé, daf3 jede einzeln in guter Ndherung
als Scharniergelenk wirkt. Dann konzentrierte er sich auf die Quantifizierung [61] der Kopplung
der Hohe der FuBliangswolbung an die Zehenbewegung durch die Plantaraponeurose (siehe die
Abbildungen 2.3 und 2.4). SchlieBlich wurden von ihm zwei unterschiedliche Mechanismen zur
Aufnahme des Korpergewichts duch diese Wolbung [62] herausgearbeitet.

Zum einen ist dies die Tragfihigkeit des Wolbungsbogens der Knochen im Sinne eines gebo-
genen Balkens, bei dem der Tendenz zur Spreizung der aufliegenden Enden (Ferse und Ballen)
im Belastungsfall eine Spannungsverteilung iiber seinen Querschnitt entgegenwirkt. Dieser Bal-
kenmechanismus trigt (notfalls) das Korpergewicht allein, wenn die kriftige, sehnige Plantarapo-
neurose durchtrennt wire, die die Last mittels eines zweiten Mechanismus aufnimmt. In jenem
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zweiten bilden dabei FuBBknochen und Plantaraponeurose eine als Hingewerk bezeichnete Struk-
tur. Die Plantaraponeurose verspannt dort die knochernen Auflagepunkte der FuBwolbung und
wird auf Zug belastet, wenn das Korpergewicht auf dem Wolbungsbogen lastet. Hicks stellte fest,
daf} beide Mechanismen im normalen Stand zur Aufrechterhaltung der Lingswolbung beitragen.
Er folgerte dies aus der Tatsache, daf} die (an Leichen) gemessene Spannung in der Aponeurose
nur zwei Drittel desjenigen theoretischen Werts erreicht, der aufgrund der Hebelverhiltnisse zu
erwarten ist, wenn die Aponeurose den vollen Betrag des zur Erhaltung der FuBstatik notigen Bie-
gemoments aufbrichte. Ein Drittel, so schlo3 Hicks miisse also durch die ,,Balkenbiegung® der
MittelfuBknochen erzeugt werden. Die Stirke jeweils nur einer dieser beiden Strukturen ist jedoch
ausreichend, um die FuB8struktur im Stand mit aufliegender Ferse zu erhalten.

Zusammenfassend besteht fiir den Modellfull die Notwendigkeit, je einen Kraftangriffspunkt
am Ballen und an der Ferse aufzuweisen und im Sprunggelenk (SG) gelenkig an den Unterschen-
kel gebunden zu sein. Elastische Energiespeicherung im Fu3 wurde in der Literatur bereits als
wichtiges Element der zeitlichen Abstimmung von Segmentbewegungen (zumindest fiir Spriinge
aus dem Stand [175]) erkannt. Die Realisierung dieser Eigenschaft erfordert die Unterteilung des
Segmentes Ful} in die zwei gelenkig verbundenen Segmente der Ferse und des VorfuBles. Das zu-
gehorige Gelenk soll als Wolbungsgelenk (WG) bezeichnet werden. Die Modellumsetzung der von
Hicks als wichtigster Bandstruktur des FuB3es identifizierten Plantaraponeurose (siehe Abbildung
2.4) erzwingt die nochmalige Zweiteilung des Vorfu3es in ein Zehen- und ein MittelfuBsegment,
welche im Zehengelenk (ZG) gelenkig verbunden sind.

Zuniachst folgt im Abschnitt 2.2.1 die Festlegung der Referenzkoordinatensysteme der Seg-
mente sowie der Massenverteilung des dreisegmentigen zweidimensionalen Modellfufles. Im Ab-
schnitt 2.2.2 wird dann genauer auf die Modellierung der Plantaraponeurose eingegangen. Im
Abschnitt 5.1.5 wird im iibrigen gezeigt, dal auch beim Gehen die beiden modellierten Fu3bénder
(FuBmodell: sieche Abschnitt 2.2 insbesondere Abbildung 2.3) diejenigen ligamentédren Strukturen
sind, die iiber den ganzen Gangzyklus den groffiten Betrag mechanischer Energie speichern, einen
grofleren als alle Sehnen und passiven Muskelbindegewebsstrukturen.

2.2.1 FuBsegmentierung und Massenverteilung

Aus NASA-Studien [97] sind als anthropometrische Daten des FuBBes dessen drei Haupttragheits-
momente Oy as4 2y, sSeine Masse myasa, seine Linge [y (Fersenende bis Spitze der lingsten
Zehe) und seine Hohe 1y (Boden bis Dorsum) iiber statistische Erhebungen an weilen Nordame-
rikanern bekannt. Diese Daten lassen somit zusitzlich zur Modellierung eines Teils der Ful3-
geometrie und der Lastverteilung nach Hicks (siehe Abschnitt 2.2.2) auch die Modellierung der
Tragheitseigenschaften des FuB3es zu. Um davon ausgehend eine gewiinschte Untersegmentierung
in Vorfull und Riickfull vornehmen zu konnen, entwickelte Hahn [49, 50] ein zweisegmentiges
geometrisches FuBmodell fiir die Sagittalebene. Er nédherte die Projektion der FuB3gestalt in die
Sagittalebene durch eine aus Recht- und Dreiecken zusammengesetzte Fliche an. Unter der Vor-
aussetzung einer homogenen Massenverteilung mit der Fldchendichte p = myas4/A, wobei A die
Gesamtfliche des in Abbildung 2.3 dargestellten generischen Modells ist, konnte er die Gesamt-
masse proportional zur Segmentfliche A; auf sein Fersen- und VorfuB3segment (Segmentindex )
verteilen: m; = muyag A%. Weitere Annahmen waren:

e Das (obere) Sprunggelenk als Drehpunkt zwischen Unterschenkel und Fuf liegt auf der Seg-
mentgrenze zwischen Ferse und Mittelfuf an der proximalen Begrenzung des FuBies (SG
in Zeichnung 2.3).

e Ein unteres Sprungelenk wird nicht modelliert; dortige Bewegungen fiihren aus der Sagit-
talebene heraus, da seine Achse ungefiahr vom distal-lateralen Fersenende schrig aufwarts
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nach ventral-medial durch das Zentrum des Taluskopfes verlduft. Die Hinzunahme diese
Gelenks wird wichtig fiir die dreidimensionale Modellierung menschlicher Bewegung.

e Sein Modell besitzt je einen Kraftangriffspunkt fiir die Bodenreaktionskraft an Ferse und
VorfuB3.

e Das ,Biegegelenk WG zwischen Ferse und Vorfuf} ist eine Ersatzkonstruktion und wird
ebenfalls an den Ort des Sprunggelenks gelegt.

e Das generische FuBmodell besitzt ein Verhéltnis von 9/26 zwischen FuBShohe und FuBlinge.

° AAlle Hohemale h; skalieren mit dem Faktor Bo=h0/9, alle Lingenmafe /; und d; mit
lo=lo/26, wobei [y und hg in cm anzugeben sind.

Die weiteren Modifikationen wurden von mir hinzugefiigt:
e Der Vorfuf} unterteilt sich in Mittelfull und Zehe.

e Senkrecht liber dem Vorfull(Ballen)-kraftangriffspunkt liegt das zusitzliche Zehengelenk in
einer Hohe hzg.

e Ein dritter Kraftangriffspunkt - auf dem Zehensegment - wird eingefiigt, d; vor dem Ballen.

e Die Sprunggelenksachse schneidet die Sagittalebene nicht am oberen Rand der FuBmassen
(ATalusdach, ungeféihrA in der Hohe der groBten Breite der Malleolen), sondern nach distal (um
ho) und ventral (um [y) verschoben, d.h. im Talus [60]. Die zugehdrigen Parameter sind hgg
und ds(;.

Zur Festlegung der Referenzkoordinatensysteme der Untersegmente des FuB3es denkt man sich
den einsegmentigen Fuf} in drei Teile zerschnitten wie in Abbildung 2.3 durch unterschiedliche
Schraffur angedeutet. Dann legt man fest, da3 das Referenzsystem des Mittelfulles im obe-
ren Sprunggelenk des einsegmentigen Fulles liegen soll und das Referenzsystem der Ferse im
Wolbungsgelenk, wobei beide Gelenke beziiglich Mittelfull am gleichen Ort liegend angenom-
men wurden. Zusétzlich nimmt man an, dal die x-Achsen beider Referenzsysteme parallel zur
Verbindungslinie des Ballen- und Fersenkontaktpunktes liegen, wenn der Winkel im W&lbungsge-
lenk o + (3 (sieche Abbildung 2.3) betrigt. Das bedeutet, dal es beim Modellierungsvorgang eines
komplizierten anatomischen Objekts sinnvoll und hilfreich sein kann, sich zuerst eine Segment-
anordnung (Referenzkonfiguration) zu denken und mit deren Hilfe danach erst die korperfesten
Referenzkoordinatensysteme zu definieren. Analog wird bei der Festlegung des Referenzsystems
der Zehe verfahren, das seinen Ursprung im Drehpunkt des Zehengelenks haben und so orientiert
sein soll, daB} es nicht rotiert gegeniiber dem Referenzsystem des MittelfuBes zu liegen kommt,
wenn der Winkel im Zehengelenk ~y betrigt.

Damit ist die Geometrie des FuBmodells eindeutig festgelegt und die Teilkorpermassen und
-trigheitsmomente sowie die Lagen der TeilkOrperschwerpunkte und Kraftangriffspunkte lassen
sich unter Annahme einer homogenen Massenverteilung und folgender Langenparameter berech-
nen:

Parameter || 1y | ls dl dg ds h() hl ho dSG hSG hZG

Einheit o] [ho] (o] | [hol | [hol
Wert 2612 (313|519 |5 |21 1] 8 | 3

Tabelle 2.2: Parameter des geometrischen Fufimodells (siche Abbildung 2.3)
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Die Berechnung der Lagen der Segmentmassen, -schwerpunkte und -trigheitsmomente soll
hier nicht ndher ausgefiihrt werden und ist dem Anhang D zu entnehmen. Die Ergebnisse fiir
das Modell mit den im Abschnitt 2.1 angegebenen anthropometrischen Daten sind in Tabelle 2.3
aufgelistet.

Segment Masse | Trigheits- | Linge | Winkel | Schwerpunkt- Kontaktpunkt-
(Referenzsystem) moment koordinaten koordinaten
[ke] [kgm?] [m] [°] x [m] ‘ y[m] | x[m] | y[m]
FuB3 (S) 0.97 0.0041 0.280 0.053 | -0.047

Ferse (S) 0.22 0.00015 | 0.096 | 26.7(cx) | -0.033 | -0.041 | -0.043 | -0.086
VorfuB (S) 0.75 0.0024 0.155 | 56.5(8) | 0.078 | -0.049 | 0.129 | -0.086
Mittelf. (S) 0.58 0.00082 | 0.155 | 56.5(5) | 0.052 | -0.044 | 0.129 | -0.086
Zehe (Z) 0.17 0.0001 0.063 | 59.2(v) | 0.037 | -0.012 | 0.054 | -0.032

Tabelle 2.3: Anthropometrische Daten des Fuf3es — ,Referenzsystem gibt an, in welchem Gelenkpunkt der
Ursprung des Referenzkoordinatensystems sitzt: S fiir Sprunggelenk und Z fiir Zehengelenk; Zehengelen-
klage beziiglich Sprunggelenk: x = 0.129 m, y = -0.054 m,; Hohe des Sprunggelenks iiber Boden: 0.086 m,
Hohe des Zehengelenks tiber Boden: 0.032 m; Linge des Fufies ist von Fersenende bis Fufispitze angege-
ben; Distanz von Fersenende bis Sprunggelenksprojektion auf Boden: 0.065 m; Léngen sind die Distanzen
vom Ref.-Gelenk zum Bodenkontaktpunkt; fiir Winkel siehe Abbildung 2.3

-

Abbildung 2.4: Die kinematische Kopplung zwischen Zehengelenkwinkel und Lingswolbung durch die
Plantaraponeurose; ,,Fe* steht fiir Ferse, ,Mi“ fiir Mittelfuf3 und ,Ze* fiir Zehe; schwarzer Punkt stellt
Wolbungsgelenk dar
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2.2.2 Plantaraponeurose

Die erwiinschte Implementierung der Plantaraponeurose hat nach Hicks [61] die gelenkige Ver-
bindung eines Zehensegments zum Mittelfull zur Voraussetzung (Veranschaulichung in Abbildung
2.4). Weiterhin mull der Hebelarm (eine anschauliche Erkldrung zur Definition des Begriffs ,,He-
belarm® ist dem Kommentar zu Abbildung 3.21 in Abschnitt 3.6.2 zu entnehmen) der Plantarapo-
neurose beziiglich des so erhaltenen Zehengelenks bekannt sein. Schlieflich soll das FuBmodell
noch gewdhrleisten, dal3 auch ohne Plantaraponeurose die Wolbung zwischen Ferse und Ballen
aufrechterhalten bleibt. Da in einem Starrkorpermodell der Freiheitgrad der ,,Biegung™ des Mit-
telfuBBes nur durch ein Gelenk zwischen Ferse und Mittelfuf3 erreicht werden kann, muf3 dort ein
wolbungserhaltendes Gelenkmoment modelliert werden. Oberhalb der Plantarponeurose liegen
eine Anzahl (siche z.B. [123]) weiterer Bandstrukturen, die die MittelfuBknochen untereinander
oder mit dem Riickfull verbinden, sodaB3 es gerechtfertigt ist, stellvertretend dafiir ein weitere
Bandstruktur zwischen Ferse und Mittelful3 einzubauen. Damit ergibt sich ein FuBmodell, das
den skizzierten Anforderungen in der Sagittalebene geniigt, das aber noch weit davon entfernt ist,
tiber die Belastungen in den Strukturen des Fules sinnvolle Aussagen machen zu konnen. Dies
wird erst bei einer sehr viel feineren Auflosung der Vielzahl von Knochen (2 im Riickfuf3, 10 im
Mittelfu3, 14 in den Zehen), der Gelenke dazwischen, der Muskeln (elf ,,Jange* im Unterschenkel
entspringend, 21 , kurze* zwischen FuBknochen) und der Biander moglich werden, deren Kopplung
dann dreidimensional zu beschreiben ist.

Im weiteren Verlauf dieses Abschnitts soll die weiter oben diskutierte Modellierung der Reak-
tion des zweidimensionalen FuBBmodells auf die Belastung durch Kérpergewicht, Bodenkrifte und
die lange FuBmuskulatur (proximal zum Sprunggelenk entspringend) beschrieben werden. Die
kurze (intrinsische) FuBmuskulatur wurde nicht modelliert, denn zum einen hatte Hicks [62] ge-
zeigt, daB} einzig die (passiven) Band- und Knochenstrukturen bei weitem ausreichen, im statischen
Fall das Korpergewicht zu tragen. Zum zweiten zeigen die Bodenreaktionskrifte beim Gang, dafl
die Belastung des Ful3es dort ebenfalls praktisch statisch erfolgt, und dabei wirkt die Plantarapo-
neurose der zunehmenden Biegebelastung der MittelfuBknochen nach dem Losen der Ferse vom
Boden allein aufgrund ihres Kopplungsmechanismus zwischen Zehenwinkel und Wolbungshohe
entgegen. Diese Kopplung ist in Abbildung 2.4 dargestellt.

In der Literatur findet sich die Aussage, dal die intrinsische FuBmuskulatur mit zunehmend
pronatorischer Bewegung im unteren Sprunggelenk aktiv wird [84], also mit zunehmender Be-
wegungsgeschwindigkeit und Dynamik, um der mit den dufleren Kriften ansteigenden Tendenz
zur Abflachung der Woélbung durch ebenfalls zunehmende innere Muskelverspannung entgegen-
zuwirken. Es wurde mithin fiir das vorliegende FuBmodell angenommen, daf} die auch im Gang
nachweisbare Aktivitdt der intrinsischen Fulmuskulatur [84, 124] zu Muskelkriften fiihrt, die ver-
nachlédssigbar gegeniiber den passiven Kriften sind. Zudem war es nicht das Ziel mit Hilfe dieses
FuBmodells Aussagen iiber die inneren Belastungen zu machen, sondern ein flexibles, energie-
speicherndes ,,Gehwerkzeug” zur Simulation der Sagittalbewegungen beim menschlichen Gang
zu schaffen.

Der Hebelarm r 4, des plantaren Ersatzbandes zwischen Ferse und Mittelfu} beziiglich des
Wolbungsgelenks wurde als der des Ligamentum plantare longum angenommen und aus dem
Anatomieatlas (z.B. [118, 123]) zu =~ 4cm abgeschitzt. Ebenso erfolgte die Abschitzung des
Hebelarms 7y, der Plantaraponeurose in diesem Gelenk zu ~ Gcm. Die Implementierung der
Bénder im Modell erfolgte analog derjenigen der modellierten Muskeln mittels geeigneter Wahl
von Ursprungs- und Ansatzhebeln an Fersen-, Mittelfu3- und Zehensegment (siehe Abschnitt 3.6
und speziell 3.6.5). Fiir die Modellierung des Hebelarms r der Plantaraponeurose beziiglich des
Zehengelenks waren dariiber hinaus auch Umlenkhebel an der Zehe notwendig.

r wurde auf die folgende Art aus der Veroffentlichung von Hicks [61] abgeleitet: Denkt man
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sich die Plantaraponeurose in erster Nidherung als Struktur mit konstanter Linge L = Ly;; + Lze,
so hat das in Abbildung 2.4 dargestellte System einen Freiheitsgrad, den Zehenwinkel ¢. Der
Wolbungswinkel ist dann eine Funktion des Zehenwinkels: ¢ = £(¢). Bei gegebenem Abstand des
Zehengelenks zum Wolbungsgelenk und unter der Annahme, da3 der abzuschitzende Hebelarm r
deutlich kleiner als dieser Abstand ist, kann man die Parameter Rr. und R);; fiir den modellierten
Fuf} a priori zu ~ 7cm und ~ 14cm annehmen. Der Hebelarm 7 ist definiert als

r— dLZe d(L - LMz) _dL]\/[Z

= = ) 2.1
do do do @D
Anderseits folgt mit L3,, = R%, + R3;, — 2Rp.Rys; cos(g) und € & 90°:
R eR [ i R eR 7
ALy = refyisin (¢) de no e TIMi g (2.2)
VR¥. + R3j; — 2Rpe Ry cos(e) R, + R,
Durch Einsetzen von dL,;; aus Gleichung (2.2) in Gleichung (2.1) folgt
;o d d

_ RpcRyi de _ de
JEE A R Ao M do

Die GroBe ryy ist die Hohe des angenéhert rechtwinkligen Dreiecks Ferse-Wolbungsgelenk-Ballen
und damit der Hebelarm der Plantaraponeurose beziiglich des Wolbungsgelenks (Abschitzung
siehe oben). Aus dem Paper [61] 1468t sich j—; durch ein ﬁ—; zwischen zwei extremen Positionen
(,,Zehe auf Boden aufliegend” und ,,Zehe maximal hochgedriickt“) annidhern: A¢ ~ 50° und Ae
betrdgt dabei zwischen —5° (FuBauflenrand) und —10° (FuBinnenrand). Damit errechnet sich ein
Schitzwert von r = 0.6 .. . 1.2cm. Fiir das Modell wurde » = 1cm gewihlt.

Weiterhin wurden aus den Hicksschen Messungen [62] die Parameter der Kraft-Lingen-
Funktion fiir beide Béinder abgeschitzt. Geht man davon aus, dal im Ful} die einzige Struktur,
die die Wolbung bei statischer Belastung durch die Gewichtskraft G erhilt, die Plantaraponeurose
ist, so folgt daraus, dal die Zugkraft in der Plantaraponeurose

L lw

Ly rw

FPA/ideal =G (24)
betragen muf3 [62]. In diese Gleichung geht das statische Gleichgewicht zwischen Korperge-
wicht und Bodenreaktionskraft sowie das Momentengleichgewicht zwischen Achillessehnenkraft—
Sprunggelenkskraft einerseits und Ballenkraft—Fersenkraft andererseits ein. Hicks fiihrte dazu
Messungen an Leichenpriparaten durch und stellt fest, da3 bei Variation des Projektion L (verglei-
che Abbildung 2.4) des Korperschwerpunkts beziiglich des Fersenaufsatzes F'p4/,eq tatsdchlich
linear von L abhingt. Allerdings war die gemessene Steigung geringer als die nach Gleichung
(2.4) zu erwartende, was ihn zum Schluf} auf eine zusétzliche lastaufnehmenden Struktur, die Mit-
telfuBknochenbiegung, veranlalite. Er stellte fest, da3 die Plantaraponeurose bei einer Gewichts-
verteilung zwischen Ferse und Ballen, wie sie ungefidhr dem Stand entspricht (L ~ 10cm), mit
real (Fpa/rear = 540N) etwa zwei Drittel des Idealwerts (Fp4/iget = 800N) - d.h. ca. 77%
des Korpergewichts G' (wenn ry, = 6.4cm, lyy ~ 12.9cm, Ly; ~ 17.3cm und G ~ 700N) aus
Gleichung (2.4) - belastet ist. Die Lastverteilung zwischen Modellaponeurose und zuséitzlichem
Modellband ergibt sich aus

Tw
FZus:

r (FPA/ideal - FPA/real) ~ 400N ) (25)
Zus

wobei zu beachten ist, daf} sich im Stand das Korpergewicht auf zwei Fiile verteilt, die Belastun-
gen F'pa/peq und Fy,, sich also halbieren. Daraus laBen sich fiir die Modellaponeurose und das
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zusitzliche Modellband jeweils die Parameter k£ und [y in einem angenommenen quadratischen
([149, 151]) Kraft-Lidngen—Zusammenhang

F(l) = k(I —1)? (2.6)

fiir kollagenes Bindegewebe abschitzen, unter der Annahme, dall die relative Dehnung
U = (ly — lo)/lo bei Belastung des Bandes mit Fi; (= Fpa/reat bzw. Fy,) einen vorgegebenen
Wert betrégt, und die zugehorigen Lingen [y in der Stehposition bekannt sind:

[
Fy
= 28)

Die gewihlten Parameter sind der Tabelle 2.4 zu entnehmen. Die beschriebene Lastverteilung stellt

Band Fy ly U k lo

N | [m] | [1 | [Nm*] | [m]

Plantaraponeurose | 270 | 0.162 | 0.04 | 6.934-10¢ | 0.156
Zusatzband 200 | 0.085 | 0.04 | 18.59-10° | 0.082

Tabelle 2.4: Kraft-Lingen—Zusammenhang der Fuf3biinder

sich, natiirlich auch in Abhéngigkeit der Kraft-Deformations—Kennlinien der Ferse, des Ballen und
der Zehe aus dem Abschnitt 2.3.2, wihrend der Simulation des Standes angenihert ein.
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2.3 Die auBeren Krifte

In meinem Modell werden zwei dufere Krifte beriicksichtigt: Die Gravitation und die Bodenre-
aktionskraft. Der Vektor der Gravitationsbeschleunigung g hat in der x—~y—Modellebene nur eine
y—Komponente (g, = —9.81m/s?). Die Bodenreaktionskraft wirkt auf den Menschen in aufrech-
ter Haltung iiber den Ful} ein. Der FuBlkontakt wird an der Geraden y = yp.qe, detektiert, d.h.
der Gravitationsvektor hat beziiglich des Bodens nur eine Vertikalkomponente. Der folgende Ab-
schnitt 2.3.1 diskutiert knapp die Rolle der Gravitation beim Gang. Darauf folgt im Abschnitt 2.3.2
die Modellierung der Bodenreaktionskraft, die am Modellful} eingeleitet wird.

2.3.1 Gravitation

Drei Arbeiten zur Synthetisierung des menschlichen Ganges unter Verzicht auf Vorgabe gemesse-
ner Trajektorien sind diejenige von Taga [146] (sein Schwerpunkt liegt auf der Verwendung neuro-
naler Oszillatoren zum Bewegungsantrieb), diejenige von McGeer [87] und diejenige von Mochon
und McMahon [92, 93], auf deren Grundlage McGeer eine Weiterentwicklung hin zur Erzeugung
dynamisch selbststabilisierender Gehzyklen durchfiihrte. Das Modell von Mochon und McMahon
besteht aus zwei Beinen, deren Oberschenkel in einem gemeinsamen Hiiftgelenk verbunden sind,
und deren Unterschenkel zwei Kontaktpunkte zum Boden haben (Ferse in Verlidngerung des Unter-
schenkels und Zehe eine variable FuBlinge nach ventral). Die Rumpfmasse ist im Hiiftgelenkpunkt
vereinigt. Sie zeigen, da3 schon die geometrischen Parameter bzw. Randbedingungen (Beinlédnge,
Kniegelenk, Bodenfreiheit der Zehe) in Wechselwirkung mit den dynamischen (Schwerebeschleu-
nigung, Massenverteilung im Bein) einen Bereich fiir die Schrittlinge und Schrittfrequenz fest-
legen, der tatsédchlich in Messsungen an einer groBen Anzahl von Personen herausgearbeitet [42]
wurde. Dabei ist es unter Vernachldssigung aller dissipativen Strukturen nur notig, einen geeig-
neten Satz von Anfangsbedingung im Moment des Abhebens der Zehe fiir das Schwungbein zu
wihlen, um in Abhéngigkeit davon die Trajektorien des Schwung- und des (gestreckten) Stand-
beins sich einzig unter dem Einflu} der Gravitation (ballistisches Gehen) zu einem koordinierten
erneuten Fersenaufsatz entwickeln zu lassen.

Die Gravitation spielt demnach als dullere auf das System einwirkende Kraft eine elementare
Rolle. Sie ist im Prinzip ausreichend, um das einmal in Schwung gebrachte System der gekoppel-
ten Beinpendel sich koordiniert und selbst stabilisierend weiterbewegen zu lassen [29]. Allerdings
vernachlissigt deren Modell das instabile inverse Pendel des Rumpfes, das auf dem antreibenden
,JFahrgestell* der Beine im Gravitationsfeld balanciert werden muf3. Die Muskeln haben in der
Sprache ihres Modells drei Funktionen: Erstens das Versteifen des Standbeinknies, zweitens das
Ausgleichen der dissipativen Verluste durch innere Reibung (Gelenk- und Gewebsreibung) sowie
durch FuB3deformation und Luftreibung (bei mir vernachléssigt) und drittens das Einregeln der kor-
rekten Anfangsbedingungen der Gelenkwinkel und -geschwindigkeiten in der Doppelkontaktpase
fiir den Moment des Abhebens der Zehe und die darauf folgende Schwungphase.

2.3.2 Bodenreaktionskraft

Der vorliegende Abschnitt beschiftigt sich mit der Modellierung der Bodenreaktionskraft mit-
tels Haft- und Gleitreibung. Dieses Bodenmodell wurde von mir als Erweiterung im Programm
,simsys [80] implementiert. Zu dem Problem, Zeitpunkte und Orte von Ereignissen, wie sie
der Bodenkontakt oder das Ausrutschen darstellen, wihrend der Integration zu detektieren und zu
beriicksichtigen, finden sich im Anhang E einige Bemerkungen und verwendete Losungen.

Der Aufwand, einen Schwellwert fiir maximal zuldssige Haftkréfte einzufiihren (kritische Haft-
reibungszahl 1ux,;1), wurde betrieben, da dies einen elementaren Test auf die biomechanische Vali-
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ditdt der inneren Krifte des Modells darstellt. Das Fersenpolster kann nicht beliebig hohe Krifte
parallel zum Boden iibertragen, die aus modellierten Gelenkmomenten resultieren konnen, deren
Betrdge das physiologische Mal} iibersteigen. Modelliert man den Fuf} durch eine kinematische
Zwangsbedingung zwischen der Korperkette und dem Boden (oder durch unrealistisch hohe Haft-
reibung), so ist auch mit unphysiologisch kurzzeitigen und hohen Gelenkmoment—Spitzen alternie-
render Richtung, deren Auswirkung in entsprechenden Bodenkraft—Spitzen wiederzufinden sind,
durchaus ein zweibeiniges Gehen und Laufen erreichbar [146]. Die dabei verwendete Bewegungs-
steuerung liefert aber nur sehr bedingt Erkenntnis in Bezug auf biologisch reale Steuerungskon-
zepte [73].

Parametrisierung

Der Kontakt zur Umwelt wird fiir jeden modellierten Kraftangriffspunkt (Hebel mit Index 7) des
gesamten Modells an der Geraden y = ypoqen gepriift. Wird die Differenz y; — ypogen negativ,
so bedeutet dies Kontakt zum Boden und folgende Werte miissen fiir dieses Kontaktereignis des
Hebels 7 bestimmt und gespeichert werden:

e die x—Koordinate des Kontaktpunkts x ., 4,
e der Kontakt-Schalter ,,Touching®, der auf einen Wert ungleich 0 gesetzt wird

e und der Haftungs-Schalter ,,Haften“, der auf den Wert 0 gesetzt wird, wenn dieser Hebel ins
Gleiten kommt.

Diese drei GroBen sind Eigenschaften des Hebels i, die sich wihrend der Integration der Be-
wegungsgleichungen 4dndern konnen. Damit treten sie zu den Orts- und Geschwindigkeits-
Komponenten als ZustandsgroBen des Modells hinzu. Sie sind festzustellen wie im Anhang E
beschrieben, und zwar bevor die Bodenkraft Fi(:v Kon i) berechnet wird. Der Schalter ,,Touching*
kann innerhalb des Integrationsintervalls [¢g, ¢ z,q.] nur einmal von 0 nach 2 umgelegt werden, die
Bedeutung des Wertes 1 wird ebenfalls im Anhang E genannt. Fiir die ,,Dynamik* des Umschal-
tens des Schalters ,,Touching sowie die damit verbundene Festlegung von x,, ; ist die exakte
Bestimmung des Kontaktzeitpunkts ¢k, ; notwendig, ebenso wie fiir das Umlegen des Schalters
,Haften die des kritischen Zeitpunkts #,.;; ;. Auch hierzu sei auf den Anhang E verwiesen.

Das Programm ,,simsys* [80] bietet dabei nach eigener Uberarbeitung das folgende Kraftgesetz
fiir die y-Komponente der Bodenkraft F. an, in dem alle Parameter durch den Benutzer gewihlt
werden konnen:

F,, = — Ely Ay,
. Enly Ayz |Ayi|Enl61’py—1

— Dly v,,
Dnlexpy—1

o Dnly Uy, ”in

. Gemy vy, |in|Geme$pvy—1 |Ayi|G’eme:vpy ) (29)

Dabei ist Ay; = Y; — YBoden die Eindringtiefe und v,, die Geschwindigkeit des Hebels ¢ senkrecht
zum Boden. Grundsitzlich sind alle Faktoren Ely, Enly, Dly, Dnly und Gemy von ,,simsys™
aus mit dem Wert 0 vorbelegt, die Exponenten Enlexpy und Dnlexpy mit dem Wert 2 sowie
Gemexpy und Gemezxpvy mit 1.

Scott und Winter verdffentlichten [131] fiir die Beschreibung des Deformationsverhaltens des
Gewebes an der FuBBsohle ein Kraftgesetz, das durch unterschiedliche Parameterwahl (in dessen
dissipativem Anteil) in den Fillen v,, > 0 und v,, < 0 eine verbesserte Anpassung des Mo-
dell-Kraftverlaufs an gemessene Verldufe zulie. Um solch ein Kraftgesetz implementieren zu
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konnen, wurde zusitzlich ermoglicht, den letzten Term in Gleichung (2.9) im Falle v,, > 0 durch
(— Gemyzur vy, |v,,|Gemepvyzur—1 | \y,|Gemezpyzury 7y ersetzen. In ,simsys” ist dies so realisiert,
daB bei der Parameterwahl Gemyzur # 0 (der Defaultwert ist 0) das Programm die Fallunterschei-
dung durchfiihrt. Wird kein Geschwindigkeits—Exponent angegeben, so kommt die Vorbelegung
Gemexpvy = 1 bzw. Gemexpvyzur = 1 zur Anwendung.

In der aktuellen Programmversion sind die Bodenkraftparameter fiir alle Hebel identisch. Da
sie aber eigentlich eine Wechselwirkung beschreiben und somit Eigenschaften des Bodens und
des Hebels, wire es fiir die Zukunft wiinschenswert, das Programm dahingehend zu erweitern,
die Bodenkraftparameter fiir jeden Hebel individuell setzen zu konnen, allerdings war dies fiir die
vorliegende Arbeit nicht erforderlich.

Errechnet sich F,, < 0, was dem Kleben am Boden entspriche, so wird mit F;, = 0 auch
E =0 gesetzt, da der Ausnahmefall des ,, Kaugummieffekts” nicht Objekt der Untersuchung
des normalen menschlichen Gangs sein soll. Im Falle der Parametrisierung nach Gleichung (2.9)
konnte dieses nur durch moglicherweise dominante Dissipationsterme bewirkt werden. Diese sind
auch wihrend der Entspannung v,, > 0 des Fettpolsters wirksam. Die Fettpolster unter dem Ful}
l6sen sich jedoch vom Boden und iibertragen keine Zugkrifte auf ihn, wenn der sich nach oben
bewegende FuBlknochen das Polster aufgrund der Reibungskrifte mitbeschleunigt.

Ist die y-Komponente der Kraft (senkrecht zum Boden) bestimmt, so kann die Entscheidung
gefillt werden, ob der Hebel haftet oder gleitet. Zunéchst wird als Zustand vor dem Kontakt immer
angenommen, daf} der Hebel haften wird. Dementsprechend berechnet sich nach dem Kontakt eine
zum Boden parallele x—-Komponente in Analogie zu Gleichung (2.9) als nicht-lineare Federkraft:

F,, = — Elz Az
— Enlz Ax; |Ag,|Priere=1
— Diz v,,
— Dnlx vy, |vg,

— Gemzx Vg, |,Uxi|G€m€.Z’pU.Z’—1 |Al,i|Gemeacpx . (210)

Dnlexpr—1

Hier bedeuten Az; = ©; — Tk, ; die Entfernung vom Kontaktpunkt und v,, die Geschwindigkeit
des Hebels i parallel zum Boden. Uberschreitet |F,,| den Wert fix.i¢|F,|, so bedeutet dies den
Ubergang vom Haften zum Gleiten. Der Zeitpunkt ¢, ; wird festgestellt (siche Anhang E) und
die Federkraft aus Gleichung (2.10) durch die Reibungskraft

F,, = — Dissigei vy,
Uy,
_ ]vi tgeit | Fy, (2.11)

ersetzt. Wie im Falle der y-Komponente (2.9) sind auch hier alle Faktoren Elx, Enlx, Dix, Dnlx
Gemx, Dissigeir SOWi€ [ige;x mit 0, hingegen fi,;; mit einem sehr groBen Wert vorbelegt.

Der Riickweg vom Gleiten zum Haften wird nicht durch ein Kraftkriterium wie der beschrie-
bene Hinweg bestimmt, sondern durch das Geschwindigkeitskriterium, daf8 |v,,| den Wert vy,.;;
unterschreitet. vy,.;; ist durch den Benutzer manipulierbar und soll dazu dienen, den Grenzfall
Vkrit = 0 anzundhern, da die Bewegung ja durch numerische Berechnungen erzeugt wird und der
exakte Wert v,, = 0 daher nie erreicht werden kann. L&Bt der Modellierer nur Gleitreibung zu,
d.h.

Wit = Elx = Enle = Dlx = Dnlx = Gemx =0 | (2.12)

so wird v, als Schwelle interpretiert, unterhalb der der zweite Term der Gleichung (2.11) (die
eigentlich Gleitreibung) wieder eine Geschwindigkeitsabhingigkeit bekommt. Er wird bei dieser

speziellen Parameterwahl durch (— vizt Kgeit |Fy,;|) ersetzt. Das dient dazu, auch im Spezialfall
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der reinen Gleitreibung problemlos bis zur Ruhe (v,, = 0) des Hebels integrieren zu kénnen und
beschreibt den physikalischen Grenzfall, in dem ein Korper die Fihigkeit verliert, die Unebenhei-
ten der Unterlage gegen das Schwerefeld zu liberwinden, wenn die dazu notige kinetische Energie
sich 0 anndhert. Eine solche Parametrisierung der Parallel-Komponente der Bodenreaktionkraft
wurde von Gerritsen et. al. [36] bei der Simulation eines Fersenaufpralls verwendet.

Parameterwahl

Es sind drei Literaturquellen bekannt, in denen sich Parameter zur Beschreibung des Kraft—
Deformations—Zusammenhangs des Fettpolsters unter dem Ful3 bei Kompression senkrecht zum
Boden fanden. Alle sind von der Form einer nicht-linearen Feder plus einem nicht-linearen Damp-
ferelement

F,

= — Enly Ayz |Ayi|Enlea;py—1 o Gemy in |vyi|Gemempvy—1 |Ayi|Gemea;py (213)

Zum ersten bestimmte Valiant [147] experimentell an lebenden Probanden die dynamisch—
mechanischen Eigenschaften aller Fettpolster unter der Fu3sohle. Seine Arbeit wiederum ver-
wendeten Scott und Winter [131], um mittels einer Parameteranpassung Konstanten fiir ein Kraft-
—Dehnungs—Gesetz zu bestimmen. Durch Umrechnung ergeben sich die Parameter der Gleichung
(2.13) zu

N
_ 9
Enly = 15-10 346
Enlexpy = 3.46
N0-99
_ 12
Gemy = 4.1-10 o
Gemexpy = 4.84
Gemexpvy = 0.99
N33
_ 10
Gemyzur = 7.1-10 v
Gemexpyzur = 4.30
Gemexpvyzur = 0.33 . (2.14)

Zum zweiten erarbeitete Gruber [46] {iber die synchrone Messung der Beschleunigung des
Knochels und der Bodenreaktionskraft beim Aufstampfen mit der Ferse einen kleineren Satz
von Parametern zur Beschreibung der Charakteristik des Fersenpolsters (unter Verzicht auf un-
terschiedliche Parameterwerte fiir jeweils Kompression bzw. Entspannung):

N
Enly = 14107 —
m3
Enlexpy = 3.5
Ns
_ 12
Gemy = 2.6-10 s
Gemexpy = 3.5
Gemezpvy = 1 . (2.15)

Die dritte Quelle stellen Gerritsen et. al. [36] dar. Sie untersuchten die Aufprallphase beim Joggen
mit Abrollen iiber die Ferse mittels Parametervariation. Dabei verwendeten sie

N
Enly = 25'105;@
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Enlexpy = 3

N
Gemy = 2.5-10° —
m
Gemexpy = 3
Gemexpvy = 1 (2.16)

zur Charakterisierung - wie sie einerseits feststellen - des gesamten Komplexes Ferse-Schuh-
Boden, wobei die Parameter nach ihren Angaben jedoch so gewihlt sind, da3 sie gemessene
Fersencharakteristiken gut anndhern. Es war der Verdffentlichung deshalb nicht eindeutig zu ent-
nehmen, ob die Parameter nun fiir den bloBen Full oder FuB3 und Schuh gelten. In der Abbildung
2.5 sind die drei Charakteristiken gegeniibergestellt.
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Abbildung 2.5: Kraft—Deformations— Abbildung 2.6: Zu den drei Hysteresekurven
Zusammenhdnge verschiedener Autoren; ge- der Abbildung 2.5 gehorige Verldufe der Boden-
rechnet wurde der senkrechte Aufprall einer reaktionskrdfte

Masse von 1 kg mit der Aufprallgeschwindigkeit

1 m/s auf den Boden

Es war mir nicht moglich, die starken Unterschiede zwischen den beiden Quellen (Gruber
einerseits, sowohl Scott und Winter als auch Gerritsen et. al. verwenden andererseits Mef3daten
von Valiant [147, 148]) zu erklédren, da dazu genauer Einblick in den Vorgang der Datenerhebung
notig wire. Die in dieser Arbeit gezeigten Simulationsergebnisse wurden mit dem letzterwihnten
Parametersatz (2.16) nach Gerritsen errechnet, da er zum einen gegeniiber dem Satz (2.15) mehr
und plausiblere Weichteildeformation im Falle statischer Belastung zuldt und gegeniiber dem
Satz (2.14) mit einem ganzzahligen Exponentengesetz und weniger Parametern die MeBkurven
annihert. Nach Primitivmessung im Eigenversuch wiren 5 . . . 6 mm statischer Fersendeformation
bei Belastung eines Fulles mit dem vollen Korpergewicht zu erwarten, was genau zwischen den
Quellenwerten ldge. Da von mir aber keine eigenen validen Messungen durchgefiihrt wurden, war
ich auf Literaturwerte angewiesen.

Testweise wurden auch die Parametersitze (2.15) und (2.14) verwendet. Da die Charakteristika
von Gerritsen und Scott/Winter sich untereinander kaum, jedoch gegeniiber Gruber deutlich unter-
scheiden (siehe Abbildungen 2.5 und 2.6), ist es nachvollziehbar, dal nach dem Errechnen einer
Simulationssequenz des stabilen Ganges unter Verwendung des Satzes (2.16) auch bei Austausch
der Parameter durch (2.14) ohne zusitzliche Parameterverinderung im Modell wieder eine stabile
Sequenz resultierte. Der Austausch durch den Satz (2.15) erforderte hingegen etwas mehr Muske-
laktivitdt in der Waden—Muskulatur beim Abdruck in der hinteren Stiitzphase zum Erreichen einer
stabilen Simulationssequenz.

An Ballen (1.3cm) und Zehe (0.5cm) sind die Fettpolsterdicken kleiner als an der Ferse (1.8cm)
[131], die Kraftangriffspunkte des Modells an Ballen bzw. Zehe stellen aber wiederum jeweils ein



2.3. DIE AUSSEREN KRAFTE 49

Agglomerat aller MittelfuBkopfchen bzw. Zehenaufsitze des dreidimensionalen FuBles dar. Die
Kraft-Deformations—Parameter fiir den Ballen- und Zehenbereich des zweidimensionalen Modells
sind damit schwerer festzulegen als fiir die Ferse. Andererseits ist das Material dieser Polster das
gleiche und zumindest am Ballen sind die Polsterdicken nicht viel kleiner als an der Ferse. Die
Parameter wurden deshalb an Ferse, Ballen und Zehe immer identisch gewihlt.

Die Modellierung der Kraftiibertragung parallel zum Boden (x—Komponente) sollte Viererlei
leisten:

e Haut und Fettgewebe konnen sich leicht ~ 0.5cm gegeniiber dem Knochen verschieben,
auch bei FuBaufsatz auf dem Boden.

e Dariiber hinaus steigen die notigen Krifte stirker als linear zur Verschiebung an (> 100N).
e Dimpfung ist vorhanden (Scherkrifte im Fersenpolster)

e Im allgemeinen rutscht man nicht bei Bodenkontakt, d.h. die Modellierung sollte iiber ein
Federgesetz erfolgen. Allerdings existiert eine kritische Haftgrenze (— jiz.;;) und dariiber
Gleiten (= figieit)-

Der folgende Ansatz einer nicht-linearen, geddmpften Feder wurde von mir gewdhlt, da er alle vier
Aufzihlungspunkte erfiillen kann:

F,, = — Enly Ax; |Axy| — Gemz v, |Azi* . (2.17)

Er ist von der Form der Gleichung (2.10), in der Elz, Dlx, Dnlx den Wert 0 erhalten. Der gewéhlte
Déampfungsterm hat, ebenso wie in der y-Komponente, die Eigenschaft, im Falle der Annidherung
an die Ruhelage der Feder auch bei grofler Relativgeschwindigkeit zum Boden verschwindende
Parallel-Krifte zu erzeugen und damit einen stetigen Ubergang der Kraftkomponente im Kon-
taktfall von 0 an. Zudem zeigen ja gerade die Messungen bei der Fersenkompression, daf3 dieses
Konzept in der Natur existiert. Der Zahlenwert des Dampffaktors Gemax wurde gleich dem ela-
stischen Faktor Enlx gewidhlt (analog der verwendeten Parametrisierung der y-Komponente nach
Gerritsen (2.16) und dhnlich zu der relativ etwas stirker gedampften nach Gruber (2.15)), welcher
wiederum grob aus den ersten beiden Aufzihlungspunkten abgeschitzt wurde. Damit lautet meine
Parameterwahl fiir die x—Komponente der Bodenkraft:

Mgrit = 0.8
Hgleit = 0.7
N
Enlz = 4.0-10° —
m
Enlexpr = 2
N
Gemz = 4.O~106—§
m
Gemexpr = 2 . (2.18)

Die Reibungszahlen /iy, und jig.;; wurden etwas niedriger als fiir die Wechselwirkung zwischen
Gummi und Asphalt und etwas hoher als zwischen Holz und Holz [37] angesetzt.

Die modellierte Kraft—-Deformations-Charakteristik zwischen Skelett und Untergrund ist so-
mit ausgelegt, den BarfuBgang auf hartem Boden zu simulieren, da in den Kraft-Deformations—
Zusammenhang ausschlieBlich die Eigenschaften des FuBpolsters Eingang gefunden haben, dem-
gegeniiber die Deformation des Bodens oder/und eines Schuhes vernachléssigt wurde. Dies gilt
fiir die y-Komponente allerdings nur mit der oben erwihnten Unsicherheit beziiglich der Aussagen
von Gerritsen et. al. [36].
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2.4 Nicht-muskulare Gelenkmomente

Alle passiven krafttragenden Strukturen mit Ausnahme der Plantaraponeurose und eines abstrak-
ten FuBwolbungsbandes (siehe Abschnitt 2.2) wurden vernachléssigt. Sie sind - wie z.B. die
Kreuzbidnder im Knie, die Menisken, Knorpelschichten, Gelenkkapseln, alle Bandstrukturen und
die genauen Formen der kndchernen Gelenkstrukturen - je nach Bewegung und Gelenk bei kon-
trollierten Bewegungen nach den Muskeln die wichtigsten anatomischen Elemente bei der Berech-
nung der in den Gelenken wirkenden Krifte bzw. Kraftverteilungen. Bei muskulir nicht kontrol-
lierten Bewegungen (StoBbelastungen oder Unfillen) konnen sie von gleicher Bedeutung werden,
da hier die Wahrscheinlichkeit, dall passive Strukturen ,,unangemessen, d.h hoher als in ithrem
ohne Schaden verkraftbaren Arbeitsbereich belastet werden, stark zunimmt. Aufer der Belastung
der Struktur selber (z.B. der Kreuzbénder) ergibt sich aus der Kopplung an benachbarte anato-
mische Elemente (beide Knochen) die Belastungssituation im Gesamtverband aller verwobenen
Strukturen (des Gelenks im anatomischen Sinne einschlieBlich Knorpel). Dabei ist der tatsdchli-
che Einfluf} einer bestimmten Struktur einzig durch seine Modellierung feststellbar.

Fiir das Zustandekommen und die Kontrolle des Ganges sind andere krafttragende Strukturen
als der Muskel-Sehnen—Apparat allerdings nur insofern von Bedeutung, als sie die geometrische
Kopplung (Gelenkart) zwischen den Segmenten bestimmen. Anders herum ausgedriickt bedeutet
dies, daB die durch Simulation bestimmter Zwangsbedingungen errechneten Zwangskrifte genau
von all diesen passiven Gelenkstrukturen aufgebracht worden sein miissen, da jegliche makrosko-
pisch zu beschreibende kinematische Kopplung in natura immer aufgrund der Wechselwirkung
vieler kraftaufnehmender Elemente entsteht.

Eine weitere Moglichkeit, einen passiven Nettoeffekt einer komplizierten Struktur zu model-
lieren, ist die Annahme von zusétzlichen, den Muskelmomenten iiberlagerten, inneren Momen-
ten (Knieanschlag, Gelenkreibung, Zehenanheben). Dabei werden kinematische Freiheitsgrade
des Modells zwar zugelassen, aber durch Parameter gesteuert. Ein Beispiel ist ein ab einem be-
stimmten Gelenkwinkel stark ansteigendes Anschlagsmoment [80, 160], das in meinem Modell
beispielsweise den Freiheitsgrad Kniewinkel ,,weich® in einer Richtung begrenzt, wobei ,,weich*
dafiir steht, daB3 die Bewegungsgleichungen sich nicht explizit durch ein plotzliches Zuschalten
einer neuen Zwangsbedingung dndern. Dieser Gelenkanschlag im Knie wird durch eine Kopplung
zwischen sich anspannendem vorderem Kreuzband und ,,Einrasten eines knochernen Vorsprungs
des Unterschenkels in eine Mulde des Oberschenkels bewirkt. Alle solche den Muskelmomenten
iberlagerte Gelenkmomente meines Modells sind im weiteren aufgefiihrt.

2.4.1 Gelenkanschlige

Krieg [80] hat in dem von ihm entwickelten Programm ,,simsys* die parametrisierte Beschriankung
eines Gelenkwinkels ¢ durch monoton mit dem Winkel ansteigende Gelenkmomente auflerhalb
eines zugelassenen Winkelbereichs implementiert. Sie werden allen anderen modellierten Wech-
selwirkungen (z.B. den Momenten durch Muskelkréfte) iiberlagert und man bezeichnet sie ihres
Zweckes wegen als Anschlagsmomente. Die Funktion

GoeTp( — G+ Ado) — 5 % (6 — by + AG)" 1 &> b0 — Ay

n=

Ma(¢) = 0 : ¢ (2.19)
%(qbu + A¢u - (b)n - auexp((bu + A¢u - (b) : ¢ < Qbu + A¢u

3
i

hat sich bereits in Simulationen bewihrt und wurde deshalb verwendet, um

1. das Knie unabhéngig von muskuldren Aktionen gegen Durchknicken nach dorsal zu sichern,
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2. das gravitativ bedingte Herunterklappen der Zehe nach Abheben des Fulles vom Boden zu
begrenzen (es wurde ja keine Struktur des FuBriickens modelliert, die das normalerweise
bereits passiv verhindert)

3. und ebenso das gravitativ bedingte Zusammenklappen des Wolbungsgelenks zwischen Mit-
telfuBl und Ferse zu begrenzen, wenn der Fu3 vom Boden abgehoben wird.

Dem Aufspreizen der in den Punkten 2. und 3. angesprochenen Gelenke in Gegenrichtung bei
belastetem Fufl wirken dessen plantare Bandstrukturen entgegen (siche Abschnitt 2.2.2). M4 (¢)
sorgt dafiir, daBB das Anschlagsmoment stetig und /N-mal differenzierbar vom Wert 0 aus expo-
nentiell ansteigt, wenn der untere Grenzwinkel ¢, + A¢, unter- oder die obere Grenze ¢, — A¢,
liberschritten wird. Beim Winkel ¢, nimmt der Betrag des Anschlagsmoments den Wert M,/
an, beim Winkel ¢, den Wert M, /,, woraus sich die Konstanten (i = o, u)

Mmaac/i
N
exp(Ag;) £ 3 oi(Agy)

n=0

(2.20)

a; =

errechnen. Die Parameter ¢, A¢y, ¢o, Ado, Mpaz/o und My, /., konnen vom Benutzer fiir jedes
modellierte Gelenk individuell gewihlt werden. Mit der globalen Wahl N = 2 ist die Funktion
Ma(¢) einerseits ,,gutmiitig” genug, um den Integrator nicht zu ,drgern”, und um anderseits mit
moglichst wenig arithmetischen Operationen auszukommen. Die eingestellten Parameterwerte
aller modellierten Anschlige sind in der Tabelle 2.5 zusammengefalt.

¢u [“] Agbu [°] Mmax/u [Nm] gbo [“] Aqbo [“] Mmaz/o [Nm]

Knie 0 2 10 160 -10 100
Wolbung || -13 1 100 90 5 0
Zehe -5 5 10 50 5 100

Tabelle 2.5: Parameter der Anschlagsmomente in Knie-, Wolbungs- und Zehengelenk; Winkel-
angaben ¢, und ¢, sind Auslenkungen Ay /s aus der Referenzkonfiguration der Abbildungen
3.22 und 2.3

2.4.2 Gelenkreibung

Elementare dissipative Strukturen beim Gehen sind die Muskeln und die Fettpolster unter dem
FuB3. Um der Tatsache Rechnung zu tragen, dal Gelenkbewegung auch bei inaktiver Muskulatur
nicht vollig reibungsfrei stattfindet - sei es durch gleitende Gelenkflachen, Weichteilverschiebun-
gen oder doch vorhandene Dissipation bei Dehnung der passiven Muskelstrukturen SEEe oder
PEEe (siehe Abschnitt 3.4.2) - sollten in allen Gelenken j des Modells Zusatzmomente abhéngig
von der Gelenkwinkelgeschwindigkeit zur Wirkung kommen:

Mp; = —D;¢; . 2.21)

Die Parameter D; der Gelenke (Hiifte, Knie, Sprunggelenk, Wolbung und Zehengelenk) multen
abgeschitzt werden. Ein Anhaltspunkt ergab sich aus einem Literaturwert fiir die Reibung der
Armbewegung in der Schulter relativ zum Rumpf - Happee [52] gab D = 0.2Nms/rad an.

Zum Zwecke der Einordnung des Literaturwerts stellt man sich in einem Gedankenexperiment
ein in der Hiifte abgetrenntes Bein vor, weiterhin dessen Hiiftkopf aufgehingt in einer im Raum
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fixierten Pfanne im Schwerefeld und schlieBlich das Knie gestreckt fixiert, soda3 man das Bein
als ein physikalisches Pendel betrachten kann. Die Losung der zugehdrigen linearisierten Bewe-
gungsgleichung ist Lehrbiichern zu entnehmen (z.B. [37]), hier soll nur der aperiodische Grenzfall
betrachtet werden, in dem das ausgelenkte Pendel ohne Uberschwingen und in kiirzestmoglicher
Zeit in den senkrechten Hang zuriickkehrt. Dies geschieht genau dann, wenn folgende Beziehung
zwischen den Parametern der Bewegungsgleichung erfiillt ist:

D = \/mgl(§ +ml?) . (2.22)

Dabei ist m die Gesamtmasse des Beins inklusive FuB}, g der Betrag der Gravitationsbeschleuni-
gung, [ der Abstand Hiifte—Schwerpunkt und ¢ das Tragheitsmoment des Beins beziiglich Schwer-
punkt. Fiir das Modellbein (anthropometrische Daten siehe Tabelle 2.1) ergébe dies ein Wert von
D = 6.0Nms/rad. Spielt man das gleiche Experiment fiir das Kniegelenk durch, so ergibt sich ein
Wert von D = 1.3Nms/rad, fiir das Sprunggelenk D = 0.05Nms/rad.

Letztlich habe ich dann in Anlehnung an den einzig verfiigbaren Literaturwert D =
0.1Nms/rad fiir Hiifte, Knie und Sprunggelenk gewihlt, da die Ausdehnung der Gelenkfldchen,
die als hauptsichlich fiir die Reibung verantwortlich vermutet werden, sich in diesen Gelenken
nicht stark unterscheidet. Es ist demnach im vorliegenden Menschmodell nicht nétig, ,,schlechte®
Kontrollsignale zur Bewegungserzeugung durch unphysiologisch hohe mechanische Dampfung
auszugleichen. Uber die mechanische Dimpfung hinaus zeigen Propriozeptoren im Korper (z.B.
die Muskelspindeln als trickreiche Dehnungsmesser [88]) geschwindigkeitsabhéingiges Antwort-
verhalten, was - bei Einschluf} des Dehnungsreflexbogens in die Bewegungssteuerung [30, 31, 32]
(mehr dazu im Abschnitt 4.1) - zu ,,Ddmpfungseigenschaften bereits der das mechanische System
steuernden Riickkopplungssignale fiihrt.

Da die Fuf3segmente der Wolbung und die Zehe in meinem Modell ansonsten nur durch nicht-
-dissipative Bandstrukturen gekoppelt sind, wurde hier alle real auftretende Dissipation mit Hilfe
der Gelenkreibung modelliert und daher fiir jene zwei Gelenke ein Wert von D = 1.0Nms/rad
angenommen

2.4.3 Zehenmoment

Im Wolbungs- und im Zehengelenk des ModellfuB3es wirken keine aktiven Muskelkrifte. Die Spit-
ze einer passiven und der Schwerkraft ausgesetzten Zehe ist der bodennahste Punkt des Schwung-
beins und daher ,,gefdhrlich* fiir die Bewegung des Gesamtmodells. Geringes Schleifen muf} nicht
zwangsldufig zum “auf die Nase fallen fiihren, da die Wechselwirkung zum Boden mittels rea-
listischer Kraftkopplung (siehe Abschnitt 2.3.2) modelliert wird. Jedoch gibt es auch hier eine
Schwelle an Bremskraft parallel zum Boden, bei deren Uberschreiten der Sturz eintritt. Diese
Gefahr ist gebannt, wenn die Zehe dann aktiv angehoben werden kann, wenn der Fufl den Boden
verlassen hat. Dies konnte ich auf einfachste Art dadurch erreichen, dal im Sinne der Hebung
ein zum Anschlag und zur Reibung zusitzliches, konstantes Zehen—Gelenkmoment M, = 5Nm
wirken sollte, sobald die Kraftangriffspunkte an Ferse und Ballen des zugehorigen Fu3es keinen
Bodenkontakt mehr aufwiesen. Der erzeugte Effekt besteht in einer etwas iibertrieben und des-
halb unnatiirlich wirkenden Zehenhebung, die durch den Anschlag beschrinkt wird aber ,,ihren
Dienst tut“, da die Hohe des Moments ein ausreichend schnelles Heben der Zehe nach dem Losen
des Schwungbeins vom Boden bewirkt. Ein leichtes Schleifen des Ballens ist auf dhnlich einfa-
che Weise nicht zu verhindern, allerdings ist es oft nicht kritisch in Bezug auf die Stabilitédt der
Bewegung und tritt durchaus innerhalb stabiler Bewegungssimulationen auf.



Kapitel 3

Die inneren Krafte: Muskelmodellierung

Ein Kernpunkt meiner Arbeit ist zu zeigen, dal die Modellierung der Muskulatur von zentraler Be-
deutung fiir folgende Fragestellung der Biomechanik ist: ,,Wie kommt Bewegung und Bewegungs-
kontrolle biologischer Wesen zustande?‘. Dariiber hinaus ist Muskelmodellierung in gleichem
Male unerldBlich zur Beantwortung der Frage: ,,Wie gro3 sind die mechanischen Belastungen
anatomischer Strukturen?‘. Auf den letzten Aspekt wird noch an anderer Stelle deutlich hinge-
weisen (siehe z.B. Erkldrung zur Abbildung 3.21), der Schwerpunkt meiner Arbeit liegt jedoch
auf der Beschiftigung mit der ersten Frage. Der folgende Abschnitt 3.1 wird deshalb durch einen
etwas ausfiihrlicheren Versuch der Einordnung der Muskulatur in den Bewegungszusammenhang
meiner Motivation zur Muskelmodellierung Ausdruck verleihen.

Danach soll in Abschnitt 3.2 fiir den Leser, der in Muskelphysiologie nicht bewandert ist,
eine kurze Beschreibung des Muskelaufbaus erfolgen. Ausfiihrliche Abhandlungen zu diesem
Thema finden sich sowohl in der anatomischen (z.B. [123]) als auch der biomechanischen (z.B.
[58, 88, 150]) Literatur, wobei besonders McMahon [88] durch eine ausfiihrliche und iibersichtli-
che Aufarbeitung des Bekannten empfehlenswert erscheint.

Einen Uberblick iiber die physiologischen Grundprinzipien bei der Organisation von Fortbe-
wegung und damit der neuronalen Verkniipfung des isolierten Muskels mit dem iibrigen Bewe-
gungsapparat gibt Grillner [44]. Abschnitt 3.3 soll hier einen kurzen Abrif3 dazu liefern mit der
Betonung auf der funktionellen Einheit, die Muskelteile mit erregenden Motoneuronen bilden.

Die rotatorische Wirkung der Zugkraftelemente der Muskulatur auf das Skelett hiingt erstens
von der Muskelkraft selber und zweitens von den Orten der Krafteinleitung ab:

1. Die Muskelkrafterzeugung gehorcht einer eigenen Dynamik, auf deren mathematische Mo-
dellierung in Abhingigkeit von Muskellidnge, Kontraktionsgeschwindigkeit und elektrischer
Reizung sich Abschnitt 3.4 konzentriert. Es zeigt sich, dal} die hier durchgefiihrte Parame-
trisierung ein offenes System erzeugt, dessen Steuerung durch nicht-mechanische Parame-
ter, die elektrischen Muskelstimulationen, moglich ist. Jene vom Nervensystem erzeugten
elektrische Potentiale (am oder im Muskel durch Oberflachen- oder Nadel-Elektroden nach-
weisbar) bilden in der Realitdt wie im Modell eine gut identifizierbare Schnittstelle zwischen
mechanischem System und nervosen Steuerkommandos. Sie fiihren einerseits dazu, daf3 zur
mathematischen Beschreibung des Systemzustandes zusitzlich zu den mechanischen Ko-
ordinaten und Geschwindigkeiten der Korper unabhingige Variablen benotigt werden: die
Linge eines Muskels und seine Aktivitit (Ca®*—Konzentration). Andererseits ermoglichen
sie als zum mechanischen System externe Kommandos dessen Steuerung.

2. Funktionell und strukturell lassen sich die aktiven Muskelmassen bestehend aus Muskelzel-
len von dem dazu seriellen, passiven Bindegewebe - den Sehnen - unterscheiden. Von den
14 Modellmuskeln pro Bein wirken jeweils vier Zweierpaare auf die gleiche Sehne. Daraus
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ergibt sich das Problem, allgemein den Zeitverlauf des Ortes des Verkniipfungspunktes von
Muskel und Sehne in der Ebene zu berechnen. Dieser Fall wurde bisher in der biomechni-
schen Literatur nicht beriicksichtigt. Die restlichen sechs Muskelmassen ziehen allein an ih-
rer zugehorigen Sehne, dabei erfolgt die Bewegung des Verkniipfungspunktes eindimensio-
nal entlang der Verbindungslinie von Ursprung und Ansatz. Zur Berechnung der Kontraktion
des Muskels im eindimensionalen Fall ist es eigentlich nicht nétig, explizit die Koordinaten
des Verkniipfungspunktes in der Modellebene zu berechnen, sondern man konnte einfach die
Kontraktionsgeschwindigkeit integrieren, um die Zeitentwicklung der Muskellidnge zu erhal-
ten, wie es von verschiedenen Autoren [174, 151] vorgeschlagen wurde. Programmtechnisch
und vom Standpunkt einer flexiblen Modellierung von Muskelstrukturen ist es jedoch 6ko-
nomischer, diesen Fall als einen eingeschrinkten Sonderfall der Bewegung in der Ebene zu
betrachten. Die Berechnung der Bewegung des Verkniipfungspunktes Py, d.h. eine von mir
speziell ausgewihlte Implementierung der Kontraktionsdynamik, ist Abschnitt 3.5 zu ent-
nehmen. Der Abschnitt kann vom mathematisch wenig interessierten Leser ohne Verlust des
Verstindnisses des biomechnischen Gesamtzusammenhangs iiberbléttert werden. Wichtig
ist nur zu wissen, daf} letztendlich aus der Integration der Kontraktionsdynamik jedes CEs
zu jedem Zeitpunkt die Langen aller CEe als Zustandsvariable des Systems bekannt sind.

3. Die Geometrie des Muskels vom Ursprung iiber mogliche Umlenkflichen bis zum Ansatz
legt die Hebelarme des Muskels beziiglich der iiberstrichenen Gelenke und damit deren ro-
tatorische Wirkungen auf die Segmente fest. Die Hebelarmverldufe in Abhédngigkeit der
Gelenkwinkel sind z.B. durch Messung an Leichen zugénglich und durch Programmierung
von Umlenkpunkten von Fadenelementen in einem Mehrkorpersystem im Modell reprodu-
zierbar. Definition des Hebelarms, Implementierung der Umlenkpunkte und mit Hilfe jener
Umlenkpunkte parametrisierte Hebelarmverldufe (in der Sagittalebene) der in das Modell
eingebauten Beinmuskeln sind im Abschnitt 3.6 zu finden.

3.1 Zur Hinfithrung

Die Muskelzelle ist der biologische Grundbaustein eines Individuums (Mensch oder hoheres Tier),
um Kirifte selber zu erzeugen, sie ist somit das Fundament mechanischer Interaktion mit der Um-
welt. Diese Aussage meint die direkte Ausiibung von Kriften mittels Kontaktwechselwirkung auf
andere mechanische Objekte. Jedoch selbst die Interaktion im sozialen Sinn (Informationsaus-
tausch) mit Augen, Gesichtsinn (Mimik), Korpersprache (Gestik), Tastsinn und Sprachfihigkeit
(Kehlkopf und Zunge) basiert auf muskulidrer Aktion, was bedeutet, daf3 fiir den Menschen die Be-
deutung der Muskulatur weit iiber den rein mechanischen Aspekt hinausreicht. Um den Gedanken
noch etwas weiter zu fiithren: Die Muskulatur ist der mechanische ,,Flaschenhals® eines biologi-
schen Organismus, durch den eine im zentralen Nervensystem (ZNS) entworfene Handlungsan-
weisung flieBen muB, und zugleich das elementare Werkzeug zur Manipulation seiner Umwelt.
Man denke nur an den Schreiber dieser Zeilen, der moglicherweise auf das Wirken eines unbe-
darften Diplomanden mittels Lektiire dieser Arbeit Einflul nimmt, und das nur dadurch, dal er
einmal ein paar Finger liber einer Tastatur bewegte. Jedoch auch ein Eichhdrnchen, das nach dem
Maf des Menschen mit Sicherheit geringen Einflul auf den Lauf der Welt hat, manipuliert seine
Umgebung, indem es eine HaselnuB} ein- oder ausgridbt. Man stelle sich auf der anderen Seite vor,
wie furchtbar handlungs- und kommunikationsunfihig ein Mensch bei Ausfall jeglicher motori-
sche Muskulatur (auch die Augenmuskelchen, nicht die Muskeln der inneren Organe) wire.

Nach dieser zugegebenermallen etwas drastischen Veranschaulichung der Bedeutung von Mus-
kelkréften in der belebten Welt richtet sich der Blick wieder auf ihre physikalische Einordnung.
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Muskelkrifte sind (wie beispielsweise auch die Krifte in den Kreuzbindern des Knies) als inne-
re Krifte zwischen den Massen eines mechanischen Bewegungsapparates (wenn man den Korper
einmal nur auf seine mechanischen Eigenschaften reduzieren und ihn so bezeichnen will) gerade
dadurch definiert, den Geschwindigkeitsvektor des Schwerpunkts des Korpers und dessen Drehim-
puls nicht verandern zu konnen. Dazu bedarf es des Impulsaustausches (per definitionem bewirken
ihn duere Krifte) mit der Umgebung (Wasser, Luft oder Oberflichen). Beim Menschen im auf-
rechten Gang findet dieser Austausch unter Vernachlédssigung der Luftreibung dauernd einerseits
zwischen Fiilen und Erdoberfldche andererseits zwischen den Massenschwerpunkten der Segmen-
te und der Gravitation statt. Die vorhandene Gravitation sorgt fiir eine zur Erdoberfldche riicktrei-
bende Kraft senkrecht zu den Flidchen gleichen Gravitationspotentials (zu ebener Erde praktisch
identisch zur Landoberfliche), deshalb sind reine Druckkraftkomponenten (senkrecht zur Ober-
flache) unter dem FuB fiir die Landfortbewegung ausreichend (keine Saugnépfe oder Kaugummis).
Zur Beschleunigung des Korpers parallel zur Oberflache nutzt der Mensch Haftreibungskrifte, al-
so mikroskopische Verzahnung der FuBBsohle mit dem Boden. In geringerem Masse kann er auch
mit der Zehe einen weichen Untergrund manipulieren, indem sie sich dort einkrallt.

Muskuldre Aktivitdten initiieren rotatorische Segmentbeschleunigungen, diese resultieren in
einer Verdnderung des mechanischen Zustandsvektors, von dem wiederum die Bodenreaktions-
kraft abhidngt. Muskeln ermoglichen und vermitteln durch gezielte Manipulation der Bodenre-
aktionskraft Kontrolle des Nervensystems iiber den Bewegungszustand des Korpers. In den me-
chanischen Bewegungsgleichungen treten die Muskelkrifte als die eigentlichen Kontrollgroen
der Bewegung auf, was sich mathematisch dadurch ausdriickt, da} sie beim Gang die einzigen
Krifte sind, die nicht nur vom momentanen Systemzustand sondern dariiber hinaus explizit von
der Zeit abhéngen [4]. Diese explizite Zeitabhdngigkeit ist wiederum durch eine Zeitabfolge von
Parameterdnderungen verursacht, deren Eigendynamik nicht durch die Bewegungsgleichungen
des mechanischen Systems bestimmt ist. In der Terminologie der allgemeinen Beschreibung der
Selbstorganisation von Nichtgleichgewichts—Systemen nach Haken [51] heif3t das: Das Nerven-
system mit seiner Dynamik dndert Parameter, die die Dynamik des mechanischen Systems, das
dadurch vom Nervensystem ,,versklavt* wird, kontrollieren. Der Begriff der ,,Versklavung soll
durch das Schema der Abbildung 3.1 veranschaulicht werden, in dem der Hierarchiepfeil nur in
die Richtung vom ZNS zum MKS zeigt, denn die Stimulation (S7'I M) resultiert in diesem Sche-
ma aus der unabhingigen Vorgabe von Sollmuskelldngen [32] durch das ZNS. Davor hatte bereits
Bernstein [5] die spezielle Kontrollfunktion des Nervensystems beschrieben. Das Nervensystem
ist der Ausgangspunkt der Entscheidungen iiber erwiinschte Bewegung und deren Kontrollinstanz.
Die Muskelkrifte treten zwar in der rein mechanischen Beschreibung als die Ursachen der Be-
wegung auf, sind aber ihrerseits abhingig und kontrolliert von einer iibergeordneten Instanz der
Informationsverarbeitung: Dem ZNS, welches eine hierarchische Struktur einer grolen Zahl mit-
einander vernetzter Unterstrukturen [5] bildet.

Die Kontrolle durch das Nervensystem kann allerdings auch versagen, z.B. wenn ein Mensch
stolpert und hinféllt. Daran ist zu erkennen, da3 das mechanische System in diesem Falle nicht
vom ZNS ,versklavt® wird, sondern die Dynamik des MKS dominiert wird von den Kontakt-
wechselwirkungen zur Umwelt. Mithin wird ersichlich, dal das MKS eigentlich ,,eingespannt*
ist zwischen Umwelt und ZNS, wobei liblicherweise hédufiger das ZNS die Kontrolle ausiibt als
die Hindernisse, die einen Menschen umgeben (steigend mit dem Alkoholkonsum verliert diese
Aussage an Richtigkeit).

Die Bewegung des kontrollierten Apparats wirkt auf zwei unterschiedliche Arten auf sich selbst
zuriick (siehe Abbildung 3.1). Zum einen existiert die reine mechanische Kopplung der Massen des
Korpers, die in den Bewegungsgleichungen festgeschrieben ist. Kontrahiert ein einzelner Muskel
im Korper, so setzt er nicht nur die Massen der direkt angekoppelten Korper in Bewegung, sondern
diese wechselwirken mit anderen Nachbarkorpern. Der Bewegungsverlauf des Gesamtkorpers
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Abbildung 3.1:  Wechselwirkung zwischen mechanischem Sy-
stem und ZNS einerseits sowie Umgebung andererseits

hingt daher bei identischer Anfangsmuskelkraft von den Anordnungen aller anderen Massen des
Korpers ab. Damit ist zu einem spiteren Zeitpunkt auch die Gelenkwinkelstellung des vom Mus-
kel tiberstrichenen Gelenks abhédngig vom Anfangszustand des Gesamtkorpers, selbst wenn das
tiberstrichene Gelenk die gleiche Anfangswinkelstellung hatte und der Anfangswinkel auch nur
eines nicht iiberstrichenen Gelenks variiert worden ist. Der Zeitverlauf des iiberstrichenen Ge-
lenks ist fiir verschiedene Anfangsanordnungen der weiter entfernt liegenden Gelenke und Massen
unterschiedlich. Daraus wiederum resultiert eine unterschiedliche Entwicklung der Muskelldnge.
Da die Kraft des Muskels von seiner Linge abhéngt, sieht man, da3 der Systemzustand des MKS
auf die Zeitentwicklung der Muskelkraft riickwirkt. Diese Kopplung ist instantaner Natur, wenn
man ein Starrkorpermodell verwendet. In natura sind Muskeln - aber auch Knochen und Knorpel -
deformierbar, wodurch sich die durch den Muskel ausgelosten Massenbewegungen wellenformig
durch den Korper ausbreiten. Die mechanische Kopplung von Muskelkraft und Systemzustand
wird dadurch qualitativ verdndert, bleibt aber prinzipiell erhalten.

Desweiteren wirkt das MKS auf neuronalem Wege zum einen mittels Reflexbogen [30] und
zum anderen mittels Propriozeption via ZNS [5] auf sich selbst zuriick. Der Reflexbogen ist der
kreisformige Informationsaustausch von a—Motoneuronen, Muskelmasse, Muskelspindeln und af-
ferenten Nervenfasern (siehe auch Abbildung 3.4, in Abbildung 3.1 der riickfiihrende Informati-
onskanal vom MKS zu ST'IM). Unter Propriozeption versteht man den Informations(-riick-)flufl
an das ZNS, der durch alle im Korper befindlichen mechanischen Zustandsmelder (z.B. Mus-
kelspindeln, Golgi-Sehnen-Organe, Gelenkrezeptoren usw.) entsteht. Diese Riickkopplung des
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Zustandes des Korpers auf sich selbst hat im Gegensatz zur instantanen Kopplung innerhalb der
Bewegungsgleichungen eines MKS nicht—instantanen Charakter (Signallaufzeiten in den Nerven-
fasern) und sie ist der entscheidende Faktor bei der Erlernung und Koordination von Bewegungen
[4], weil sie sozusagen den ,,.Bewegungserfolg™ durch Vergleich zwischen ,,Wunsch* (ZNS) und
»Wirklichkeit“ (der tatsdchlich zustande gekommenen Bewegung) messen kann. Propriozeption
bildet die Grundlage der Plastizitét (d.h. zeitliche Verdnderbarkeit und Anpassungsfihigkeit) jeg-
licher Bewegung [4]. Uber die Frage, wie das ZNS Realitit wahrnimmt und bewertet, soll hier
nicht gesprochen werden. Der Doppelpfeil zwischen ZNS und “Ereignis™ soll nur andeuten, daf3
das ZNS nicht nur passiv auf Feststellung (Messung) realer Ereignisse reagiert, sondern zuflie3en-
de Information bewertet. Diese Information besteht neben derjenigen der Propriozeptoren und dem
Gleichgewichtssinn (vestibuldr) auch aus kurzreichweitigen - tangorezeptorischen - (taktil: Tast-
sinn, thermo: Temperatursinn, chemo: Geschmack) und langreichweitigen - telerezeptorischen -
(olfaktorisch: Geruch, akkustisch: Gehor, optisch: Augen) sensorischen Eindriicken der Umge-
bung.

3.2 Physiologie des isolierten quergestreiften Skelettmuskels
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Abbildung 3.2: Charakteristik der Elementareinheit des quergestreiften Skelettmuskels - des Sarkomers;
die unteren sechs Zeichnungen stellen das Sarkomer (rechts und links begrenzt durch Z—Scheibe) bei ver-
schiedener Uberlappung von Actin (diinnes Filament) und Myosin (dickes Filament) dar; obere Zeichnung
gibt abhdingig von Uberlapp ( ,striation spacing“: Abstand der Z—Scheiben) die vom Sarkomer erzeug-
te statische Zugspannung relativ zum Maximum zwischen den Zustinden 2 und 3 wieder; Abbildung aus
McMahon [88], Originalverdffentlichung von Gordon, Huxley und Julian [39]

Die elementare mikroskopische Muskeleinheit ist das Sarkomer (Ldnge ~ 2.5 . .. 2.8um, Dicke
~ 0.5...1.0pum), das wiederum aus Biindeln zwei verschiedener Molekiilsorten (Filamente: Actin
und Myosin, siche Abbildung 3.2) besteht. Die Filamente sind mit Haaren vergleichbar, die mit
jeweils gleichartigen in Biindeln parallel liegen und mit ihrer Wurzel in einer Grundplatte stecken.
Dabei entspringt die gleiche Filamentsorte aus Vorder- und Riickseite einer Platte. Abwechselnd
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eine solche Myosin— und eine Actin—Doppelbiirste sind in Haarrichtung periodisch hintereinander
zu einer Fibrille aufgereiht. Man spricht von ,,Uberlappung®, wenn Actin- und Myosin,haare*
ineinander geschoben sind und wechselwirken konnen. Das Sarkomer ist definiert als Abschnitt
zwischen zwei Actin—Grundplatten (den sogenannten Z—Scheiben). M—Zonen werden die Grund-
platten der Myosin—Molekiile genannt. Die Fibrille ist von einer Einstiilpung (Sarkoplasmatisches
Retikulum: SR) der Zellwand (Sarkolemma) der Muskelzelle, zu der sie gehort, umgeben. Uber
das SR gelangt auch der elektrische Reiz der Neuronen direkt bis an die Fibrille. Der Bereich
um die Z-Scheibe, in den die Myosin-Molekiile nicht hineinreichen, heift I-Bande, und umge-
kehrt, der Bereich um die M—Zone, in den die Actin-Molekiile nicht hineinreichen, H-Bande.
Diese bildet wieder das Zentrum der A—Bande, die die Ausdehnung der Myosin—Doppelbiirste
um die M—Zone herum bezeichnet. Die Liange der A-Bande minus der der H-Bande entspricht
der Ausdehnung des Uberlappbereichs von Actin und Myosin in einem Sarkomer. Die nichste
abgrenzbare Struktureinheit paralleler Fibrillen nennt man Fibrillenbiindel, von denen wiederum
viele parallelliegend die Muskelfaser bilden. Zusammen mit der Zellfliissigkeit (Sarkoplasma) ist
die Muskelfaser in der Zellwand (Sarkolemma) eingeschlossen: Damit ist der Aufbau die Muskel-
zelle beschrieben.

Jede einzelne Muskelzelle ist im weiteren umgeben von Bindegewebe (Endomysium), das Ka-
pillaren bzw. Venen zur Stoffwechselversorgung sowie Nervenfasern an sie bindet. Ungefihr 150
Fasern parallel, umgeben von einer weiteren Bindegewebshiille (Perimysium internum), bilden die
nichste Struktureinheit: Das primdre Muskelbiindel (Myon). Es ist die elementare makroskopi-
sche Muskelfunktionseinheit in dem Sinne, dal} ihre Grofle von Muskel zu Muskel nicht variiert.
Das Perimysium externum umbhiillt nun die sekundiren Muskelbiindel, die jetzt mit zunehmendem
Gesamtmuskelquerschnitt eine steigende Anzahl paralleler Myonen beinhalten. Anders herum
ausgedriickt: je feiner die Krifte eines Muskels dosiert werden sollen (extremer Fall: die Fin-
germuskeln), desto kleiner ist die Anzahl der Myonen pro sekundidrem Muskelbiindel angelegt.
Mit dem Muskelquerschnitt steigt die Anzahl paralleler sekundidrer Muskelbiindel des makrosko-
pisches Muskels. Dieser ist seinerseits noch einmal in eine netzartige Umhiillung aus kollagenen
Bindegewebsfasern (Faszie) eingebettet, die sich verschiedenen Lingen—Querschnitt—Verhiltnis-
sen der Muskelmasse im Aktivzustand anpassen kann. Zwischen ihr und den Muskelbiindeln be-
findet sich zur Muskelversorgung ein lockeres Bindegewebe (Epimysium), das Triger von Blut—
und Lymphgefidfien sowie Nervenfasern ist und auch zwischen die Muskelbiindel dringt.

Um die Ereignisabfolge bei Erregung der Muskeloberflidche mit elektrischen Entladungspulsen
(der Muskel wird stimuliert - sobald er Kraft erzeugt, ist er aktiv) nachzuzeichnen, bleiben folgen-
de Eigenschaften des SR - ohne auf dessen mikroskopische Struktur (siehe z.B. [88]) genauer
einzugehen - festzuhalten:

e Extrazellulire Fliissigkeit kann sich dadurch, da3 das SR nichts anderes als eine Einstiilpung
der Zellwand ist, nur getrennt durch das SR fein zwischen den einzelnen Fibrillen verteilen.

e Das SR trigt den elektrischen Stimulus, der iiber das auf der Zellwand aufsitzende Ende
(motorische Endplatte) der Nervenfaser (Axon) die Muskelfaser erreicht, direkt bis an die
Fibrillen heran.

e Das SR ist ein ,,Schwamm® fiir Ca?>*—Ionen, die durch den elektrischen Reiz in das Zellin-
nere zwischen Actin— und Myosin—Molekiile freigesetzt werden.

Das Nervensystem sendet zur Regulierung der Krafterzeugung einzelne Depolarisationsentladun-
gen (,,spikes™) entlang von Nervenfasern, deren Ausbreitungsgeschwindigkeit entlang der Faser
80...120m/s fiir den schnellsten Typ I und 35...75m/s fiir den Typ II betridgt [86]. Nach einer
einzelnen Entladung (,twitch®) passiert folgendes: Das Sarkolemma wird depolarisiert, aus dem
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Ca®"—Schwamm SR werden Ca®"—Ionen in das Sarkoplasma ausgeschiittet. Die Ca**—Ionen dif-
fundieren zum Actin und koppeln dort an. Dies 16st eine Molekiilumstrukturierung am Actin aus,
das dadurch eine Kopplungsstelle (,,active site*) freigibt, an das ein Myosin—Kopfchen anbinden
kann. Danach leistet dieses Kopfchen unter Verwendung chemischer Energie mechanische Arbeit,
indem es sich entlang der Lingsachse des Myosin—Molekiils verbiegt und eine Scherkraft zwischen
Actin und Myosin erzeugt. Der maximale Arbeitsweg betrigt dabei ~ 5. .. 10nm. Die chemische
Energie wird durch die Spaltung von Adenosintriphosphat (ATP) in Adenosindiphosphat (ADP)
und ein Phosphor—Ion aufgebracht. Drei Myosin—K&pfchen sind im Winkelabstand von 120° senk-
recht zur Myosin—Molekiillangsachse angebracht, die entlang dieser Achse aufeinander folgenden
Triaden sind jeweils um 40° zueinander spiralig verdreht, d.h. jede neunte Triade ist (nach 43.5nm)
identisch ausgerichtet. Sinkt die Ca?*"—Konzentration und ist die Mg®"—Konzentration hoch ge-
nug, so koppelt ATP, falls vorhanden, an das Myosin—K&pfchen, indem es die Abfallprodukte ADP
und Phosphor—Ion in das Sarkoplasma verdringt, und trennt dadurch Actin von Myosin. Ein Kon-
traktionszyklus ist geschlossen, Actin und Myosin sind im erneut arbeitsfahigen Ausgangszustand.

Der Stoffwechsel der Zelle muB fiir den Riickbau der hochenergetischen Phosphatverbindung
ATP aus dem erzeugten ADP sorgen. Geschieht dies nicht ausreichend, so wird der Muskel auf-
grund der ,,verklebten* Briickenbindungen steifer (im Extremfall bei Tod: Leichenstarre) und kann
weniger Arbeit leisten. Die makroskopisch erzeugte Muskelkraft ist das Ergebnis einer Statistik
vieler Mikrozyklen, die gleichzeitig entlang der gesamten Linge des Muskels vom Ursprung bis
zur Sehne in den seriell geschalteten Sarkomeren einer durchgehenden Faser ablaufen miissen.
Wiire der Muskel nur lokal erregt, so wiirde er dort kollabieren und konnte an seinen Enden keine
Kraft erzeugen. Fiir eine flachige Verteilung des Stimulus sorgen neben der hohen Leitfihigkeit
des SR die Veristelungen der Nervenfaserenden auf der gesamten Muskeloberfliche.

Die Linge der Muskeln und damit —fasern kann beim Menschen ein paar Millimeter bis
~ 30cm betragen. Verkiirzt sich der Muskel im aktiven Zustand, so nennt man dies konzentri-
sche Arbeitsweise. Wird der Muskel gedehnt, wihrend er aktiv ist (exzentrische Arbeitsweise),
so leisten die Briickenbindungen ebenso Arbeit gegen die dulere Last. Diese wird hingegen nicht
wie in einer Feder in Form von potentieller Energie im Muskel gespeichert, sondern die Myo-
sin—Kopfchen werden entgegen ihrer lastfreien Kontraktionsrichtung wihrend des Arbeitszyklus
verbogen, nach Beendigung des Zyklus 16st sich die Briicke aber genau wie im konzentrischen Fall
durch den oben beschriebenen Mechanismus und die kurzzeitig im Kopfchen gespeicherte potenti-
elle Energie geht verloren, da das Kopfchen sich ohne Arbeitsleistung in seinen Ausgangszustand
zuriickbegibt.

Der Muskel ist ein thermodynamisch offenes System. Krafterzeugung ist an Aktivitit gekop-
pelt und diese an einen stetigen chemischen Energieflul mittels ATP durch den Muskel (Stoft-
wechsel). Selbst wenn nach aullen hin keine mechanische Arbeit geleistet wird (statisches Gleich-
gewicht gegen eine dullere Last: isometrische Arbeitsweise), kann dieses Gleichgewicht nur
durch dauernde Stoffwechselaktivitidt aufrecht erhalten werden. Ermiidung ist primér ein lokales
Erschopfen der chemischen Energiespeicher, neben Effekten wie der Anreicherung von Stoffwech-
selabbauprodukten oder der Verinderung der neuronalen Signaliibertragung.

Es gibt zwei Arten der Energiebereitstellung beim ATP-Wiederaufbau. Der eine erfolgt durch
Glykolyse, der andere iiber einen Oxidationsprozess. Danach werden in der Literarur drei Fa-
sertypen unterschieden, die auch in der Zeitkonstante, welche den Anstieg der erzeugten Kraft
bei einem Stimulations—Puls bestimmt, differieren [88]. Das bedeutet, daBl die Ausschiittung von
Ca®"—Ionen in das Sarkoplasma fiir verschiedene Fasertypen unterschiedlich schnell erfolgt. Zum
einen existieren die schnellen, glykolytischen Fasern (FG), deren Stoffwechsel nahezu auf den
oxydativen Weg verzichtet. Sie ermiiden nach einer geringen Anzahl dicht aufeinander folgender
Kontraktionszyklen mit hoher Krafterzeugung. Die langsamen, oxydativen Fasern hingegen (SO)
bilden das andere Extrem und sind entscheidend fiir Ausdauerleistungen, indem sie auf die Gly-
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kolyse fast verzichten. Dazwischen wird die schnelle, oxydative Faser (FO) eingeordnet, deren
Zeitverhalten ndher an der FG- als an der SO-Faser liegt.
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Abbildung 3.3:  Kraft-Zeit—Verhalten einer Muskelfaser bei verschiedenen Reizfrequenzen; Abbildung
aus McMahon [88]

Eine Muskelfaser zeigt TiefpaB—Verhalten (sieche Abbildung 3.3), das hier erldutert werden
soll. Ein einzelner elektrischer Puls (,,spike’), der an der motorischen Endplatte ankommt, erzeugt
eine Kraftspitze (,,twitch®) im Kraft—Zeit-Diagramm. Ein weiterer ,twitch® in einem Abstand, der
geringer ist als die Breite des ersten, erzeugt durch Uberlagerung ein zusitzliches hoheres Ma-
ximum als das eines einzelnen ,twitches”. Eine Dauerfrequenz (Feuerfrequenz) fiihrt nach ca.
3-5 Pulsen zu einem um einen konstanten Mittelwert gewellten Kraftverlauf (,,unfused tetanus®).
Je hoher die Feuerfrequenz, desto geringer ist die Wellung, desto hoher der Mittelwert und de-
sto hoher ist auch die Kraftanstiegsrate. Ist die Feuerfrequenz des Nervensystems hoch genug (je
nach Muskelfaser—Typ zwischen 30 und 100Hertz), so verschmelzen die einzelnen Kontraktions-
kraft—Spitzen zu einer Dauerkraft (,,tetanus®). Eine weitere Frequenzerh6hung fiihrt allerdings zu
keinem weiteren Anstieg der erzeugten Kraft, da die Actin—-Myosin—Mikrozyklen nur mit endli-
cher Geschwindigkeit ablaufen konnen. Der Eingabereiz (Feuerfrequenz) kann erhoht werden,
ohne daf} die Ausgabewirkung (Kraft) groer wird.

Die natiirliche Reizung aller Fasern eines Muskels erfolgt zeitlich nicht—kohérent, somit ist
leicht einzusehen, dal sich der Kraft—-Output des makroskopischen Muskels auch bei niedrigen
Frequenzen zwar verrauscht aber ungewellt darstellt. Die Kraftanstiegsrate des Muskels ist durch
eine Eigenheit des Input—Output—Verhaltens der Motoneuronen erhoht gegeniiber der, die einer
konstanten Eingabereizfrequenz am Motoneuron entspriche: Wird dessen Eingabereiz plotzlich
vom Niveau 1 auf ein Niveau 2 erhoht, so antwortet das Motoneuron im Langzeitverhalten mit
einer entsprechenden Erhchung der Feuerfrequenz. Jedoch liegen die ersten 2-3 Pulse in kiirzeren
Zeitabstdnden als dem Abstand, der der neuen stationédren Feuerfrequenz entspricht [44]. Dadurch
ist die Zeitverzogerung zwischen Vorgabe eines neuen Kraftniveaus (bei Reflexen oder durch das
ZNS) und tatsdchlichem Erreichen verringert.

Die Fibrillenrichtung und die Vorzugsrichtung der Sehne, an der der Muskel zieht, sind im
allgemeinen nicht identisch, der Winkel dazwischen heifit Fiederungswinkel. Er ist ein muskel-
spezifischer Parameter mit Maximalwerten, die je nach Autor zwischen 32° [35] und 25° [117, 24]
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angegeben werden. Die Angaben zu den meisten Muskeln schwanken stark von Quelle zu Quel-
le. Der vergroBerte Hubeffekt durch Fiederung fiir einen gegebenen Betrag an Faserverkiirzung
ist selbst bei 32° nur im Bereich weniger Prozent. Der Haupteffekt der Fiederung diirfte deshalb
vor allem sein, da3 eine weitaus erhohte Zahl von Fasern flichig sowohl an einem Knochen, der
ungeféhr parallel zur Sehnen verlduft, als auch an der Sehne selber angreifen kann. Damit ist es
eher ein anatomischer Zwang der zur Fiederung fiihrt, da die Erfordernis eines kriftigen Muskels
dadurch erreicht wird, dafl die verminderte mechanische Hubleistung wegen des Fiederungswin-
kels bei weitem durch eine deutlich erhohte Anzahl an Muskelbiindeln, welche zwischen Knochen
und Sehne Kraft erzeugen konnen, iiberkompensiert wird. Der maximale, statische Kraftwert, den
ein Muskel makroskopisch erzeugen kann, ist einer der weiter unten beschriebenen muskelspezi-
fischen Parameter. Der Fiederungswinkel wurde daher in meiner Parametrisierung weggelassen.

3.3 Motorische Einheiten

Die (motorischen) Nervenzellen, von denen die elektrischen Steuerimpulse an den Muskel aus-
gesandt werden, sitzen in Ansammlungen konzentriert im Riickenmark und heilen Motoneurone.
Der Signalflu von den Motoneuronen zu den Muskelzellen nennt sich efferent und verléduft iiber
ihre Axone (zur Zelle gehorende, signalaussendende Nervenfasern). Die Richtungsangabe ,.ef-
ferent der Signallaufrichtung bedeutet ,,wegleitend“ und bezieht sich auf das Motoneuron. Der
Signalriickflul von den Muskeln nennt sich dementsprechend afferent und wird durch signalemp-
fangende (sensorische) Nervenfasern tibermittelt. Die zugehorigen Zellkorper sind getrennt von
den Motoneuronen auflerhalb des Riickenmarks, aber an die Riickseite der Wirbelsdule angela-
gert, konzentriert (Ganglion der dorsalen Wurzel). Die Enden dieser afferenten Fasern kontaktie-
ren mit den schon in Abschnitt 3.1 erwéihnten Propriozeptoren, dehnungsempfindlichen Rezeptor-
zellen in Muskel (Spindel-Organe) und Sehne (Golgi-Organe). Deren Signale laufen ,aufwirts*
in Richtung Afferenzen—Zellkorper. Motoneurone wie afferente Zellen besitzen die schnellsten
Ubertragungsfasern vom Typ I. Der sogenannte , Reflexbogen (Riickkopplungskreislauf zwischen
Motoneuron und Muskel) schlieit sich vermittels kurzer verzweigter Nervenendigungen der Af-
ferenzen—Zellkorper, welche auf der Oberfliche der Motoneuronen aufsitzen und ihnen die pro-
priozeptive Information zuliefern. Weitere propriozeptive Signale kommen aus Organen in den
Gelenkkapseln, welche gelenkwinkelabhingig sind. Die Verschaltung ist schematisch (bis auf die
Gelenkpropriozeption) in Abbildung 3.4 dargestellt. Alle Nervenfasern - wie z.B. diejenigen des
Reflexbogens - die keiner ,,Ubertragungsleitung vom oder zum ZNS angehoren, sind Teil des
peripheren Nervensystems.

Ein Motoneuron enerviert eine feste Anzahl Muskelfasern gleichen Typs, zusammen ergibt das
eine ,,motorische Einheit“ (ME). Jede Muskelfaser erhilt nur Signale von einem Motoneuron. Ein
wichtiges Prinzip zur Organisation der MEen eines Muskels ist das GroBenprinzip. Es stellt ein
iber die Arten geltendes Prinzip dar und beinhaltet drei Aspekte:

1. Je wichtiger die Feinregulierung der Muskelkraft, desto kleiner sind die MEen (Fingermus-
keln: 10...20, M. soleus des Unterschenkels ~ 2000).

2. Je groBer die ME, desto groBer ist der Zellkorper des Motoneurons und damit die Reiz-
schwelle, oberhalb der es anfingt zu feuern und seine Muskelfasern zu aktivieren.

3. Die GroBe der MEen eines Muskels ist abgestuft: bei geringer Kraftanforderung werden
zuerst die kleinen Einheiten aktiviert (rekrutiert). Bei steigender Anforderung treten immer
grofere Einheiten hinzu, bei sinkender werden entsprechend die groften zuerst stillgelegt.
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Die kleinsten MEen eines Muskels werden demnach aus den ausdauernden SO—Fasern gebildet,
die groBten aus FG— oder FO—Fasern [44]. Aus der bis zu diesem Punkt dargelegten Physiologie
der Muskelkrafterzeugung ist zu ersehen, dal} es offensichtlich zwei a priori unabhéngige Parame-
ter zur Steuerung der Gesamtmuskelkraft gibt: die Erregungsfrequenz und die Anzahl der rekru-
tierten MEen. Es gibt Hinweise [134, 44], dal bei zunehmender Fortbewegungsgeschwindigkeit
zusitzliche MEen rekrutiert werden. Die Erregungsfrequenz der neurekrutierten MEen soll dabei
anndhernd konstant dem Wert aller bereits rekrutierten MEen sein. Allerdings wurden die Erkennt-
nisse im Labor durch kiinstliche Stimulation von Hirnarealen in Tierversuchen gewonnen und es
stellt sich die Frage nach der Ubertragbarkeit auf reale Bewegungserzeugung mittels natiirlicher
Erregungsmechanismen.

Zajac [174] dagegen schldgt auch wegen der Vergleichbarkeit mit der Messung vor (Amplitude
gleichgerichteter EMG-Signale nimmt sowohl monoton mit der Frequenz als auch mit der Anzahl
der MEen zu), bei der Simulation nur einen Stimulationsparameter zu verwenden, da vor allem
die Netto-TiefpaB—Charakteristik (siche Abschnitt 3.2 und Abbildung 3.3) bei der Ubertragung
des Stimulationssignals in muskulidre Aktivitit richtig modelliert werden muf3, weniger der exakte
Mechanismus. Bei der dynamischen Simulation eines komplexen Systems ist das korrekte Model-
lieren des Zeitverhaltens der Einzelkomponenten elementare Voraussetzung fiir die Aussagekraft
des Modells, weil erst dadurch der Beitrag ihrer Wechselwirkungen zum gesamten Modellverhal-
ten verstanden werden kann.
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Abbildung 3.4:  Schema des Muskelmodells und seiner Steuerung; das a—Motoneuron enerviert die
Hauptmuskelmasse (extrafusale Fasern) das yv—Motoneuron hingegen die sogenannten intrafusalen Fasern,
zwischen die das dehnungssensitive Spindelorgan geschaltet ist; der Reflexbogen von Muskelspindeln zuriick
zum a—Motoneuron schliefit sich iiber die afferente Faser einer sensorischen Nervenzelle, deren eines Ende
um die Spindel gewickelt ist und die das Dehnungssignal entlang der Faser zum anderen Ende iibertrigt, wo
es eine grofiere Anzahl (= 100) a—Motoneuronen erregt (vergleiche dazu Abbildung 4.4 in Abschnitt 4.1.1);
Signalfliisse von und zur intrafusalen Faser sind durch gemeinsamen Projektionspunkt im CE symbolisiert;
Golgi—Organe in den Sehnen sind ebenfalls dehnungssensitiv, ihr Signal damit ein Ma} fiir erzeugte Muskel-
kraft; ihre Afferenz ist der Ubersicht halber dargestellt aber in implementierter Bewegungssteuerung (siehe
Kapitel 4) bisher nicht beriicksichtigt
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3.4 Modellierung der Muskelkrifte

Die Darstellung einer kompletten biomechanischen Modellierung des Muskel-Sehnen—Skelett—
Apparats findet sich bei Hatze [58]. Ebenso ist dies bei Zajac [174] zu finden, der weiter eine
umfassende Diskussion dieser Modellierung liefert und zusammen mit Hoy und Gordon [66] zu-
dem Losungen fiir die Lingenskalierung bei verschiedenen Anthropometrien anbietet. Eine iiber-
sichtliche, knappere Darstellung zur Muskelmodellierung in Anlehnung an Zajac und Hatze sowie
deren Anwendung ist bei van Soest [151] zu sehen. Die in diesem Abschnitt eingefiihrten Para-
meter wurden folgenden Quellen entnommen: vor allem van Soest [151] sowie Delp [24], Hatze
[58, 55], Zajac [174], McMahon [88] und Hoy et. al. [66]. Der vollstindige Satz aller Parame-
ter, die zur Berechnung aller Muskelkrifte des Modells angenommen wurden, ist am Ende dieses
Abschnitts 3.4 zu finden. Das Betrachten der Abbildung 3.6 ist hilfreich zum Verstidndnis der
Kopplung zwischen MKS und Muskeldynamik, wie sie in den folgenden Abschnitten beschrieben
ist. Dieses Schema unterscheidet sich von der Arbeit van Soests [151] in der Verwendung von
Muskelstrukturen, bei der zwei CEe auf ein SEE wirken konnen, d.h. daf} nicht die Linge lop
direkt als Zustandsvariable mitintegriert wird, sondern die Koordinaten des Verkniipfungspunktes
Py in der Modellierungsebene. Die Losung dieses Teilproblems steht im Abschnitt 3.5.

3.4.1 Bewegungsgleichungen des Muskelmodells

Abbildung 3.5: Aus bekannter Kraft des SEEs sind
im Verkniipfungspunkt ﬁvj allein unter der Annahme
von Krdfte—Gleichgewicht (zweidimensional) Krdfte
in einem oder zwei CE bestimmbar; Liingen l¢cg; und
lsggj sind durch die Koordinaten des Skeletts {x}}

und der ]3\/]- bestimmt

Das Modellelement, das die von einem aktivierten Muskel erzeugte Kraft ﬁc g = Fogéecog lie-
fert, heilit kontraktiles Element (CE). Fop > 0 bedeutet Zugkraft auf das Skelett. Der Richtungs-
vektor €-x hat den Betrag 1, seine Komponenten sind abhidngig vom Ort der Einleitung von ﬁc E
in das Skelett (also den Koordinaten {x;} des MKS) und dem Ort des Verkniipfungspunktes Py
zum SEE. Das seriell elastische Element (SEE) ist das Modellelement, das die Sehne représentiert,
an der der Muskel zieht. Die zweite passive Struktur des Muskelmodells ist das parallel elasti-
sche Element (PEE). SEE und PEE werden im nédchsten Abschnit behandelt, die darauf folgenden
Abschnitte konzentrieren sich dann auf den Kern des Muskelmodells - die Parametrisierung des
Kraftbetrages Fop.

Die Abbildung 3.5 stellt insoweit eine Erweiterung des Schemas des Muskelmodells aus dem
unteren Teil der Abbildung 3.4 dar, als sie eine Muskelstruktur wiedergibt, bei der zwei CEe an ei-
ner Sehne ziehen. Beim Menschen tritt eine derartige mechanische Kopplung hiufig auf, indem ein
eingelenkiger Muskel (oder auch mehrere) zusammen mit einem mehrgelenkigen auf eine Sehne
wirkt (z.B. M. biceps femoris brevis und longus, Mm. vasti und M. rectus femoris, M. soleus und
M. gastrocnemius, ...). Deshalb habe ich in meinem Modell die Moglichkeit geschaffen, entweder
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ein oder zwei CEe mit einem SEE verkniipfen zu konnen. Die kinematischen Gleichungen

Infuskyt = o/ +lseE
Invtuskyir = lopyn +lsee
lpee/r = lop)r
lpep/rr = lop/m (3.1

gelten fiir die verzweigte Struktur, die entsprechenden Gleichungen der linearen Struktur lauten:

lviwsk = log + lseE
lpee = lce - (3.2)

Der Verkniipfungspunkt Py besitzt kein Masse, in ihm muB zu jedem Zeitpunkt statisches Kréfte-
—Gleichgewicht gelten

ﬁMusk;/I + ﬁMusk/II = Fspp (3.3)
mit . . .
Fatuseyr.r = Fopyrir + Freerir = (Fopyrir + Freejrir)ecenir - (3.4)
Gleichgewicht kann bei der linearen Struktur nur dann herrschen, wenn speziell €cp = —€spg
erfiillt ist:
Fryusk = Feg + Fpee = Fsee - (3.5)

lspr bzw. lppp sind die Lingen der passiven Elemente und Fspp bzw. Fppp stehen fiir deren
Kraftbetriage entlang der normierten Richtungsvektoren €spp bzw. €ppp = €cp. Analog dem CE
ist ein positiver Kraftwert gleichbedeutend mit Zugkraft auf das Skelett.

Die lprysk/r,rr sind Funktionen der MKS—Koordinaten {1} (Ursprung, Umlenkung, Ansatz)
und - bei mehr als einem CE - von Py. Zur Beschreibung des Muskelzustandes ist in jedem Falle
tiber die {z } hinaus eine weitere Koordinate erforderlich. Bei der linearen Struktur ist die Bewe-
gung von 13\/ eindimensional auf die Verbindungslinie Ursprung-Ansatz (U;-A;, sieche Abbildung
3.5) eingeschriénkt, bei der verzweigten besitzt Py zwei unabhingige Komponenten. Die Gleich-
gewichtsgleichungen (3.3) bzw. (3.5) werden zu den Bewegungsgleichungen von Py, indem man
die kinematischen Gleichungen (3.1) bzw. (3.2) dazu verwendet, die Frgg/111(lppp/1,r) und
Fspe(lsgr) zu berechnen. Dadurch sind die Fiop/gr; als Lasten der CEe bekannt, sodal deren
funktionale Abhingigkeit von der Kontraktionsgeschwindigkeit (Hillsche Gleichung (3.25)) die
zeitliche Anderung der log /1,17 und damit die Bewegung von Py festlegt (siehe Abschnitt 3.5):

Py = ﬁ:’(lC’E/Ia legirs Uausk/1s Uausk/ 11, 415 Qi)+ - (3.6)

Die Gleichung beschreibt die Kontraktionsdynamik zweier an einem SEE verkniipfter Muskeln.
Fiir die lineare Struktur 148t sich entweder vereinfacht

loe = fillee, sk q) (3.7)

schreiben oder die Gleichung (3.6) fiir nur ein CE

ﬁv = ﬁ:’(lCEa Intusks C]) (3.8)

mit der Nebenbedingung écpesprp = —1. Gleichungen (3.6), (3.7) und (3.8) setzen voraus, daf}
auBer der Last mit der Aktivitit ¢ auch die momentan mogliche statische Kraft jedes CEs als
Zustandsvariable bekannt ist (sieche Gleichung (3.14)). Der Zeitverlauf von ¢ < 1 ist durch die
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Aktivierungsdynamik festgelegt, welche die elektro—chemische Ereignisfolge (Ausschiittung von
Ca®"—Ionen ins Sarkoplasma) bei Stimulation der Muskeloberfliche mathematisch abbildet:

q= fy(q,lcp, STIM) . (3.9)

Unter der Kontrolle des neurologischen Steuerparameters 0 < ST'IM < 1 erfolgt damit gekoppelt
an seine Kontraktion die Kraftentfaltung jedes CEs. Seine Kraft beschleunigt iiber Skelettanbin-
dung Segmente des MKS, die dadurch verursachte Langenénderung des CEs bewirkt die mecha-
nische Riickkopplung der MKS- auf die Muskel-Dynamik (siehe Abbildung 3.6). Diese Methode
wurde bis auf die Erweiterung auf verzweigte Muskelstrukturen schon erfolgreich von van Soest
[151] eingesetzt.

Muskeln erzeugen Zugkrifte entlang der Richtung der Actin— und Myosin—Molekiile, also
entlang der Vorzugsrichtung der Fasern. Entwickelt der Muskel seine Kraft bei konstanter Léinge,
so nennt man seine Arbeitsweise isometrisch. Bei Verkiirzung (konzentrischer Arbeitsbereich)
oder Dehnung (exzentrischer Arbeitsbereich) miissen die eigenen Massen mitbeschleunigt wer-
den. Diese Tréagheitseigenschaft wird implizit in den Parametern des Zusammenhangs zwischen
der erzeugten Muskelkraft und der dabei auftretenden Kontraktionsgeschwindigkeit (Gleichungen
(3.27) und (3.32)) beriicksichtigt. Der Zusammenhang wurde empirisch aus sogenannten ,,quick—
release“—Experimenten [63, 72] gewonnen (sieche Abbildung 3.14), bei denen ein kiinstlich akti-
vierter Muskel (je nach Versuchsanordnung auch nur Muskelteile, bzw. -fasern) eingespannt und
nach einer plotzlichen Lastdnderung sowohl die instantane Verkiirzungsgeschwindigkeit als auch
die verrichtete Arbeit und erzeugte Wiarme gemessen wird. Die Trigheit der Skelettmuskelmassen
gegen Rotation und Translation im Raum wird separat dadurch beriicksichtigt, daB sie der Mas-
se eines Segments zugeschlagen werden. Die Folge der expliziten Beriicksichtigung der Trigheit
der Massenverteilung eines Muskels in seiner Kontraktionsdynamik wire anstatt obiger Gleichung
(3.6) eine Bewegungsgleichung von zweiter und nicht mehr erster Ordnung [174]. Dementspre-
chend trite zu der Léange des kontraktilen Elements dessen Langendnderungs—Geschwindigkeit als
Zustandsvariable hinzu.
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Abbildung 3.6: Schema der Kopplung zwischen Muskeldynamik und Dynamik des Starrkérpermodells
(MKS); geschweifte Klammern stehen fiir den Satz aller gleichartigen Zustandsvariablen; der Index k lduft
iiber alle Koordinaten und Geschwindigkeiten der Korper des MKS, j iiber alle Verkniipfungspunkte Py
zwischen SEE und CE, i iiber alle CEe; q sind die Aktivitdiiten der CEe
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3.4.2 Passive Elemente SEE und PEE

Jeder Muskel besitzt an beiden Enden Bindegewebsstrukturen (Sehnen), die in das kndcherne Ske-
lett einstrahlen und den Muskelzug dorthin iibertragen. Gegeniiber den dissipativen Eigenschaften
des Muskels sind die des Bindegewebes vernachléssigbar. Sehnenmaterial ist somit zum einen ein
moglicher Speicher fiir potentielle Energie und beeinflut zum anderen in Wechselwirkung mit
dem CE sowohl die statische Kraftcharakteristik als auch den Zeitverlauf der Kontraktion [174]
des Gesamtmuskels. Das Modellelement, das die Sehnenkraft liefert, ist das SEE. Sowohl Za-
jac [177] als auch van Soest [151, 153] haben den Einflu} der Sehne auf eine Sprungbewegung
untersucht. Zumindest im niedrigen Belastungsbereich besteht in der Literatur Einigkeit, da3 die
Kraft-Dehnungs—Charakteristik des SEE nicht-linear verlduft. Die Parametrisierung nach van
Soest, der im Gegensatz zu Zajac auf einen linearen Arbeitsbereich ganz verzichtet, wurde hier
verwendet:

Fspp = Kspe(lspe — Lsero) - (3.10)
Die Hirte dieser nicht-linearen Feder (abhiingig von Material und Dicke) ist
Sump
K = , (3.11)
B8~ (UsenLsero)?

wobei Lsgpo der Ruheldnge entspricht, unterhalb der die Sehne erschlafft (Fspr = 0). Usgp ist
die zu Lgppo relative Dehnung, wenn die an der Sehne ziehende Kraft der Summe der maximalen
isometrischen Krifte Sump = Fyq0/1+Finae) 11 der zugehorigen CEe (maximal zwei, siehe obiger
Abschnitt und Abschnitt 3.5) entspricht.

Auch eine vollig inaktive Muskelmasse bietet bei Uberschreiten einer Mindestlinge wegen der
Dehnung der Muskelfaserumhiillungen Widerstand gegen passive Dehnung. Dies 1dft sich durch
das PEE (parallel zum CE) modellieren. Sehne wie Faserumhiillungen bestehen aus dhnlichem
Bindegewebe, deshalb wird fiir das PEE die gleiche quadratische Kraftcharakteristik wie fiir das
SEE angenommen:

Frep = Kppp(lppr — Lrero)” (3.12)

Da der Muskel durch Hintereinander— und Parallelschaltung identischer Sarkomere aufgebaut ist,
ist plausibel, daB Kpgp in erster Ndherung mit der Anzahl paralleler Sarkomere linear skalieren
muf}, demnach mit dem Querschnitt und damit ungeféahr mit seiner maximalen isometrischen Kraft
Faz- Lpego hingegen sollte ndherungsweise linear mit der Anzahl serieller Sarkomere skalieren,
also mit der Linge des CEs und damit mit der Lénge Lcgop:, bei der der voll aktivierte Muskel
Fq entwickelt. Die zwei Parameter Ruhelidnge L pgpo und Federhirte K pgp lassen sich deshalb
durch relative GréBen zum isometrischen Kraftverlauf (siehe Abbildung 3.8) des CEs ausdriicken:

Lpero = LstariLcEopt

F mameax
PEE . (3.13)

K
P L%’Eopt(1 + WZdth - Lstart)2

Lgiors und Fpppma, wurden fiir alle Muskel identisch so gewihlt (siehe Abschnitt 3.4.6), daf3 die
passive Dehnung des M. gastrocnemius beim Stehen und Gehen zwar auftrat aber diese Bewegun-
gen noch zulieB. Van Soest [151] nimmt einen Wert von L, = 1.4 an, was allerdings zur Folge
hat, da3 das PEE de facto seine Standhochsprung—Simulation nicht beeinflut. Die Parameter
FpEpma: und Ly, bieten dem Modellierer die Moglichkeit, Feinheiten in den elastischen Ge-
webseigenschaften verschiedener Muskeln, die aufgrund Fiederungswinkel, Durchblutung, Tem-
peratur, mikroskopischer Bindegewebskonsistenz, Trainingszustand, usw. variieren konnen, nach-
zubilden, sofern valide experimentelle Befunde oder mikroskopische Modelle Aussagen zu sol-
chen Abhingigkeiten liefern.
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Width und Lcgep: sind Parameter der Modellierung der aktiv durch das CE erzeugten Mus-
kelkraft, auf die im folgenden eingegangen werden soll. Bei gegebener Linge [~y und gegebener
Aktivitit ¢ sind fiir ein CE sowohl dessen aktive isometrische Kraft Fiop|,.,—o als auch Fppp
bekannt. Abbildung 3.8 zeigt deren Summe, die fiir die lineare Muskelstruktur im Fall vop = 0
auch die Sehnenkraft Fgrp wiedergibt.
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Abbildung 3.8: Statische Kraft—-Charakteristik des
CE: Aufgetragen sind auf Maximalwert F,,q, nor-
mierte isometrische Kraft Fisom(lcg) (Punktlinie),
normierte Kraft des PEEs Fppg (Linie) und deren
” - - - e TR - Summe (Kreuze); Parameter Width = 0.56, Lstqrt =
le/ Lesopt [1 1.2 und Fec jmaz = 0.5 fiir alle Muskeln identisch

3.4.3 Isometrischer Kraftverlauf des CEs

Die in Abbildung 3.8 dargestellte Parametrisierung [151] von Feply.,—0 ist eine Skalierung
(zuziiglich einer vereinfachenden Symmetrisierung) der mikroskopischen Eigenschaften des Sar-
komers, das einen Lingenbereich besitzt, in dem Actin und Myosin maximale Uberlappung zeigen
[39]. Maximale Uberlappung ist gleichbedeutend mit der groBtmoglichen Anzahl von Briicken-
bindungen pro Sarkomer und damit mit maximaler statischer Krafterzeugung um einen optimalen
Léangenwert L/, ~ 2.25um des Sarkomers herum (siche Abbildung 3.2). Unter der Vorausset-
zung, dal} bei isometrischer Arbeitsweise alle Sarkomere sich am gleichen Arbeitspunkt befinden,
skaliert die Kraft-Lingen—Beziehung des CEs des Gesamtmuskels mit derjenigen des einzelnen
Sarkomers und somit die optimale Linge Lo des CEs mit der Anzahl N, der seriell geschalte-
ten Sarkomere. Die aktiv erzeugte isometrische Muskelkraft Fi-g |, ;o hat ihr Maximum dann bei
lce = Logopt = NgLgjop- Bisher nicht geklirt ist die Frage, welche zusitzlichen physiologischen
Eigenschaften des Muskels verhindern, da8 lokale Instabilititen entstehen, wenn der Muskel im
stark gedehnten Bereich arbeitet, d.h. die Sarkomere sich im mit zunehmender Léange fallenden
Kraftbereich befinden [88]. Die Kraft, die ein isometrisch gehaltener Muskel erzeugt, hingt von
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den elektrischen Stimuli, denen er in der Vergangenheit ausgesetzt war und vom momentanen Grad
der Uberlappung der Sarkomere ab:

FCE|1)CE:O = quaxEsom(lCE) . (314)

Je nachdem, ob der Zugang zur Muskelmodellierung mikroskopischer [58, 67, 68] oder empiri-
scher Natur [63, 174] ist, wird mit ¢ < 1 die Anzahl an geschlossenen Briickenbindung relativ
zur maximal moglichen bei vollstindiger Uberlappung (Fisom (Icz) = 1) gemeint oder der Begriff
SAktivitit, 0 < Figom(log) < 1 stellt die normierte Uberlappfunktion dar. Fj,,,, (lox) wird ver-
einfacht durch eine um L¢ g,y symmetrische quadratische Funktion (vergleiche Abbildungen 3.2
und 3.8) angenihert, die auBerhalb des Intervalls (1 — Width) < lcg/Lopop < (14 Width) den
Wert 0 annimmt und innerhalb

1 I 2 1 ! 1
Fisom(lop) = ( cF > +2 ( ¢k ) 1. (3.15)

LCEopt

“Width? \ Lopo Widih? " Widiz *
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Abbildung 3.9: Vergleich der Aktivierungsdynamiken nach Za-
jac (diinne Linie) und Hatze (Rauten) mit kiinstlich erzeugten Sti-
muli (waagerechte, fette Linien); lcg/LcEopt = 1

Dieser Abschnitt beschiftigt sich mit dem Vergleich zweier aus der Literatur bekannter Alter-
nativen, die Aktivierungsdynamik der Gleichung (3.9) zu modellieren: diejenige nach Hatze [55]
und diejenige nach Zajac [174].

An dieser Stelle sei eine weitere Quelle erwéhnt, die nicht getestet wurde, da sie nur die Akti-
vierung nicht aber die Deaktivierung behandelt. Sust [141, 142] beschiftigte sich mit einer begrift-
lichen Kldrung der in der Hillschen Gleichung (3.25) verkniipften Groen. Zur Verwendung einer
von ihm erweiterten Hillschen Gleichung in Simulationen fiihrte er eine ,,Schaltfunktion ein, die
wie der Aktivititsverlauf ¢(¢) auch die Zeitabhingigkeit der aktiven Muskelkraft bei Vorgabe eines
Stimulationsparameters modelliert. Der Leser sei hier auf die angegebene Literatur verwiesen.
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Aktivierungsdynamik nach Hatze

Die Aktivitét ¢ ist abhiingig von der durch Depolarisation des SR in das Sarkoplasma ausgeschiitte-
ten freien Ca®**—Konzentration v (79 < v < 1). Auch v wird als auf ihren Sittigungswert (nach
Hatze [55]: ¢ = 1.373-10~%Mol; die Angabe mit vier signifikanten Stellen ist eigentlich nicht nach-
vollziehbar) normierte GroBe angegeben. Selbst bei vollig deaktiviertem Muskel (7 = o &~ 1073)
ist allerdings sténdig ein geringer Anteil an Briickenbindungen geschlossen [55] (¢o = 0.005). Da
sich v um drei GroBenordnungen zwischen keiner (ST IM = 0) und voller (STIM = 1) Sti-
mulation bewegen kann und die erzeugte Kraft (mit ¢) in der Ndhe von v = ~, ebenfalls (fast)
verschwindet, wird im weiteren v — -y, als Zustandsvariable v verwendet.

Die Werte von ¢y und 7, gehen wie ¢ auf Hatze [55, 58] zuriick, der dort die Wechselwir-
kung in einer Differentialgleichung fiir den Konzentrationsausgleich zwischen v und ¢ beschrieb.
Er stellte ein Muskelmodell vor, in dem er aus der mathematischen Beschreibung der Dynamik
der elektro-chemischen mikroskopischen Abldufe zwischen motorischer Endplatte und Actin—
Myosin—Kopplung ein Gleichungssystem zur Beschreibung der Dynamik der makroskopischen
Muskelkrafterzeugung ableitete. Fiir jeden Muskel postulierte er ein gekoppeltes System von vier
Bewegungsgleichungen erster Ordnung in der Zeit. Vier Zustandsvariable (v, g, % und /o) unter-
liegen darin mittels zweier neurologischer Steuerparameter (mittlere Feuerfrequenz v und Anzahl
der rekrutierten motorischen Einheiten u) der Kontrolle des ZNS, wobei in diesem Modell Vor-
aussetzung war, dal u konstant zu sein habe. Spiter erweiterte er das Modell [56, 58] auf ein
Gleichungssystem fiir fiinf Zustandsvariablen, bei dem diese Einschrinkung aufgehoben wurde -
u wurde durch seine Rekrutierungsrate % als Steuerparameter ersetzt.

Hatze gelangte durch weitere Vereinfachung [55] wie auch Zajac [174] (siehe weiter un-
ten) auf nur noch eine Differentialgleichung erster Ordnung fiir die Aktivierungsdynamik (¢ =
My f(q,lcg, STIM)), allerdings war die Funktion f(g) nicht-linear in ST/ M und er gab keinen
Wert fiir die Konstante M an. Van Soest [151] wihlte unter Verwendung der Arbeiten von Hatze
einen anderen Weg, indem er das Zeitverhalten der Aktivitit ¢ durch zwei Berechnungsstufen aus
der Differentialgleichung zum Aufbau der freien Ca*"—Konzentration ~

¥ =My(STIM —~) (3.16)

und einer Ubertragungsfunktion ¢(lc,7) [55, 58] bestimmte. Gleichung (3.16) ist einfacher als
die Aktivierungsdifferentialgleichung (3.19) nach Zajac [174] (siehe unten), da die Zeitkonstante
Ty = 1 /My fiir Ausschiittung und Abpumpen gleich angenommen wird, obwohl sich die Litera-
tur ziemlich einig dariiber ist, dal der Abfall der Aktivitit bei aussetzender Stimulation langsamer
erfolgt als der Anstieg. Hatze gab fiir My Werte zwischen 3.67% (langsame Fasern) und 11.25%
(schnelle Fasern) an, die bei ihm [57] wie auch bei van Soest [151] zu guten Simulationsergeb-
nissen im Falle explosiver Sprungbewegungen fiihrten. Dort war allerdings auch nur das korrekte
Zeitverhalten des Aufbaus der Aktivitit wichtig, da fiir beide Simulationen die Annahme sinkender
Stimuli nicht benotigt wurde. Die Ubertragungsfunktion von der freien zur gebundenen Ionenkon-
zentration gab Hatze [58] zu

_ qo+ [p(lep)y)

qlce,v) = (3.17)
lown) =715 lo(lop)v]?
mit der iiberlappabhingigen Hilfsfunktion
1.373-6.62- (29 -1
pllor) = ( ) (3.18)

2.9 (Feerty 1

lce
an. Auch hier soll noch einmal auf die Genauigkeit der Parameterangaben [58] auf drei bzw. vier

Stellen hingewiesen werden, die unangemessen erscheint. In den Abbildungen 3.10 und 3.12 sind
q(log,7y) und ihre Ableitung nach ~ aufgetragen.
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Das hier skizzierte einparametrige vereinfachte Hatze-Modell hat folgende Nachteile:

e Es beschreibt die Aktivierungsdynamik einer Faser, nicht des ganzen Muskels, d.h. ST M
steht fiir die Erregungsfrequenz, nicht fiir das meBbare EMG.

e Entsprechend sind die Parameter diejenigen einer Faser.

e Gleichung (3.16) beschreibt daher den Aktivititsaufbau als ob immer alle verfiigbaren Fa-
sern rekrutiert wéren.

e Seine Aktivierungsdynamik wird sehr stark durch den zweiten Teil - die Funktion q(lcog, )
- eines zweistufigen Prozess bestimmt (siche Abbildungen 3.10 und 3.12). Effekte der Ein-
zelprozesse im Zeitverhalten der Aktivierung (siehe Abbildungen 3.9, 3.11 und 3.13) sind
bisher nicht experimentell identifiziert.

e Die Prozesse der Aktivitdtserhohung (Depolarisation) und -erniedrigung (SR als ,,Jonen-
pumpe’ oder ,,Jonenschwamm®) sind unterschiedlich, Hatze hat aber bei der Bestimmung
der Funktion ¢(l¢g, ) das Abpumpen des SR nicht beriicksichtigt.

Der Vorteil in der Hatzeschen Modellierung ist in jedem Falle, daf eine Vorstellung iiber die mikro-
skopischen Vorgénge bei der Muskelaktivierung vorliegt. Es bildet damit die Diskussionsgrundla-
ge zu einer zukiinftigen Verfeinerung der Muskelmodellierung.

Aktivierungsdynamik nach Zajac

Gegen Anwendung von Muskelmodellen mit mehr als einem Steuerparameter wendet Zajac [174]
in seinem Ubersichtsartikel, in der er die Sinnhaftigkeit und Anwendbarkeit aller bisherigen Mo-
dellierungsarbeiten im Bereich des Muskel-Sehnen—Apparats diskutiert, ein, dall es bisher keine
experimentelle Methode gébe, zwei oder mehr neuronale Steuerparameter zu identifizieren. Mef3-
bar ist gegenwirtig das EMG, welches die Uberlagerung der in einem Muskelvolumen ankom-
menden elektrischen Signale aufzeichnet. Dabei steigt die Amplitude des gleichgerichteten EMG
sowohl mit der mittleren Frequenz als auch mit der Anzahl der in diesem Volumen aktivierten
MEen. Ein Muskelmodell mit multiplen Eingangssignalen wie das komplexe nach Hatze [56]
ist also momentan nicht iiberpriifbar und besitzt zudem eine deutlich grof3ere Anzahl an ungenau
bekannten Parametern.

Die Korrelation des gleichgerichteten EMG mit der statischen Muskelkraft bei fester Mus-
kellinge (isometrische Muskelkraft) ist hingegen iiberpriifbar und die Ubertragung eines neurona-
len Eingangssignals 0 < STTM (t) < 1in muskulidre Aktivitit a (definiert als relative isometrische
Kraft bei optimaler Linge) durch eine Differentialgleichung damit sinnvoll zu modellieren [174]:

i = Muu[STIM — STIM(1 — B)a — Ba] . (3.19)

q und a sind begrifflich identisch, in der englischen Literatur werden sie mit ,,active state be-
zeichnet. Ich habe, im Gegensatz zur Originalformulierung durch Zajac, bei der entsprechend der
Gleichung (3.19) als Wertebereich 0 < a < 1 moglich wire, die Hatzesche Forderung nach einem
stimulationsunabhingigen Grundtonus des Muskels (¢ < ¢ < 1) in die Zajacsche Formulierung
integriert:

a=q—qy . (3.20)

STIM steht bei der Zajacschen im Gegensatz zur Hatzeschen Formulierung im vorigen Ab-
schnitt fiir eine Funktion, die monoton mit Erregungsfrequenz und Rekrutierung ansteigt. Die
zwei Parameter der Gleichung (3.19) sind die Zeitkonstante 7,.; = 1/M,. der vollen Aktivie-
rung (STIM = 1) und die der extremen Deaktivierung (STIM = 0) Tgeaet = Tact/D- Zajac
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gibt Parameterwerte von 7,.; = 0.012s fiir schnelle Muskelfasern sowie nur vage 0 < § < 1 an.
Letzteres bedeutet in jedem Falle, daB der Aufbau der Ca*"—Modellkonzentration analog zu deut-
lichen experimentellen Hinweisen [88] schneller erfolgt als das Abpumpen. Von mir wurde unter
Verwendung einer Aussage von McMahon [88], daBl die Zeitkonstante des Abfalls an Wirmepro-
duktion nach Stimulationsende &~ 0.07s betragt, der Wert 5 = 0.2 fiir alle Muskeln gewihlt. Zajac
erwihnt auch, dall er den Wert von 7, geringer als in der iiberwiegenden Literatur angesetzt hat,
da die dort veroffentlichten Messungen zum einen meist bei Temperaturen deutlich unter Korper-
temperatur durchgefiihrt wurden und zum anderen oft das gekoppelte Zeitverhalten von CE und
SEE nur in das des CEs hineininterpretiert wird. Ein Nachteil der Gleichung (3.19) ist, dal} sie
keine [~ p—Abhidngigkeit zeigt, die experimentell belegt ist [58].

Vergleich der Aktivierungsdynamiken

Um die Gleichungen (3.16) und (3.17) mit der Gleichung (3.19) zu vergleichen, schreibt man

Cdg.
qzdﬁv (3.21)
Y

Durch Multiplikation mit dd—z(y(q)) (sieche Abbildung 3.12) geht demnach die Zeitkonstante My
der Gleichung (3.16) in eine Funktion von ¢ iiber, d.h. aus einer linearen Differentialgleichung in
v geht

12]14110 pllce)STIM(1 — Q)\/(l —q)(q—q) — (1 —q)(q — @) (3.22)

als nicht-lineare in ¢ hervor. Dabei wurde die Beziehung

I Jg—qo
= 3.23
7la) pllce)\ 1—q ( :

als Inversion der Funktion ¢(-) (Abbildung 3.10) und deren Ableitung

qg=

dg _ 2p(lce)
— 1— 1— — 3.24
o 1-a (1—9y/(1—a)(a— ) (3.24)
verwendet. % wirkt sozusagen als ,,Hebel“ zwischen der Dynamik von 7 und derjenigen von ¢

und ist dariiber hinaus nicht nur eine Funktion von ¢ sondern auch von /o (siehe Abbildungen
3.10 und 3.12). Global kann gesagt werden, da3 sich zumindest der zeitliche Aufbau der Aktivitit
bei Zajac und Hatze mit vergleichbarer Schnelligkeit vollzieht (siehe Abbildungen 3.11 und 3.13),
hingegen der Abfall sehr stark vom Ausgangsniveau der Aktivitit abhédngt (vergleiche Abbildung
3.9).

Beim Gehen (siehe Kapitel 5) treten an praktisch allen Muskeln Stimuli zwischen STIM = 0
und STIM =~ 0.2, sowie Werte von ¢ auf, die praktisch immer kleiner als 0.5 sind. Im Bereich
solcher g—Werte erfolgt das ,,Abpumpen‘ bei Hatze schneller als bei Zajac, hingegen ist im Bereich
hoher g—Werte eine deutliche Trédgheit des Ionenabbaus zu erkennen, der zudem nicht—exponentiell
erfolgt. Fiir die Gehbewegung ist dann zu erwarten, dal, vorausgesetzt die Bewegungserzeugung
wire mit einer der beiden Aktivierungsdynamiken (3.19 bzw. (3.22)) erfolgreich, auch die alter-
native bei nur geringer sonstiger Parameteranpassung zum Erfolg fiihren mii3te. In der Tat wurden
beide mit Erfolg getestet, d.h stabiler Gang erzeugt. Allerdings scheint bis auf weiteres (d.h. bis
zu weiteren Fortschritten in der experimentellen Bestimmung des Zeitverhaltens der Muskelkraft
in variierenden Arbeitsbereichen, vor allem bei nich+—maximaler Aktivitit) vorerst die Argumen-
tation und Parametrisierung nach Zajac klare Vorteile zu haben, da sie aufgrund der Linearitét, der
Parameteridentifikation und -anzahl sowie angesichts der Genauigkeit und Interpretierbarkeit der
Messungen deutlich durchsichtiger und nachvollziehbarer ist.



74 KAPITEL 3. DIE INNEREN KRAFTE: MUSKELMODELLIERUNG

1

09 b
08
0.7
06
= 05 |
oaf |
03

02/

01!

0 /o L L L L L L L L L
0 0.1 0.2 03 0.4 05 06 0.7 08 0.9 1

vl

Abbildung 3.10: Ubertragungsfunktion zwischen
freier () und gebundener (q) Ca®**—Konzentration
nach Hatze; lcg/LcEopt = 1.5,1,0.5(1,2,3)
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Abbildung 3.12: Steigungen der Funktions-
verldufe aus Abbildung 3.10
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Abbildung 3.11: Vergleich unterschiedlicher Ak-
tivierungsdynamiken schneller Fasern (q = qq bei
0s, STIM = 1 bis 0.2s, dann STIM = 0); fett:
Zajac, Linien: Hatze mitlcg/Lcgopt = 1.5,1,0.5
von oben nach unten; zusdtzlich der (exponentielle)
Verlauf von Hatzes vy eingezeichnet

11

al]

. . . . .
0 0.1 0.2 0.3 0.4 05 0.6 0.7
Zei t[s]

Abbildung 3.13: Vergleich unterschiedlicher Ak-
tivierungsdynamiken: jeweils langsameres, nicht—
exponentielles Abpumpen bei Hatze; diinne Linien:
noch einmal Zajac und Hatze (lcg/Lcgopr = 1)
aus Abbildung 3.11 zum Vergleich, fette obere Li-
nien: q fiir Zajac und Hatze mit ¢ = 0.5 bei Os,
STIM = 0.5 bis 0.2s und ab 0.2s STIM = 0.1;
zugehoriger y—Verlauf (untere fette Linie) einge-
zeichnet
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3.4.5 Kontraktionsdynamik des CEs

Bis zu diesem Punkt wurden die statische Muskelkraftentwicklung sowie die Moglichkeit des ZNS,
diese zu steuern, behandelt. Im allgemeinen sind die der Aktivitdt ¢ und der momentanen Mus-
kelldnge /- entsprechende isometrische Kraft F-g|,..,—o und die Last an den Muskelenden nicht
identisch. Bei geringerer Last verkiirzt sich - er kontrahiert konzentrisch - der Muskel, im Extrem-
fall keiner Last mit maximaler Verkiirzungsgeschwindigkeit —v,,,, = lep < 0. Im umgekehrten
Fall gibt der Muskel nach - er kontrahiert exzentrisch (Kontraktion meint die Kraftrichtung, wel-
che immer Zug bedeutet). Im folgenden wird zuerst die Parametrisierung dieser beiden Fille
behandelt, im Anschluf} folgt eine Diskussion zumindest der wichtigsten Parameter des Kontrak-
tionsverhaltens.

Konzentrische Kraftentwicklung des CEs

Der Zusammenhang zwischen Last (und damit auch der momentan erzeugten Muskelkraft Fi-p)
und vep (fir den Fall ¢ = 1!) wurde von Hill experimentell (siehe auch Abbildung 3.14) un-
tersucht und er verdffentlichte 1938 [63] eine empirische Formel (Hillsche Gleichung) zu dessen
Beschreibung (siehe Abbildungen 3.15 bzw. 3.16):

(Fep+a)(ver —b) = —(Fop|veg=o +a)b . (3.25)

Die drei a priori unabhéngig wihlbaren, positiven Konstanten zur Festlegung dieser Hyperbel sind
die zwei Asymptoten b = limp,, oo Vop und a = —lim,,, o Fop, sowie die isometrische
Kraft Fiop|y.z—o- Es gilt folgender Zusammenhang zwischen den Parametern:

b
Umaz = EFCE|UCE=0 . (326)

Die Hillsche Gleichung (3.25) 148t sich in der expliziten Auflosung nach der Kontraktionsge-
schwindigkeit so schreiben, dal der funktionelle Zusammenhang in Analogie zum Experiment
(Vorgabe der Last, Messung der Geschwindigkeit) wiedergegeben ist:

(3.27)

Esom l Are l
ver(los, ¢, For) = Factor(q) Bra Logopt (1 _ (leg) + Aval CE))

qf;% + Avaller)

Man beachte, da3 damit vo g hier im konzentrischen Bereich negative Werte annimmt. Es wurden

die normierten GroBen A, = #*— und B, = ﬁ eingefiihrt, die dem Modell als feste Para-
max op

meter fiir jedes CE iibergeben werden. Die Gleichung (3.26) sagt eigentlich v;40 = Vimaz (¢, loE)
aus, wenn man die Hillsche Gleichung (3.25) auf ¢ < 1 und lcg # Lcgop erweitert. vy,4.(q)
miiflite dabei linear mit ¢ skalieren. Bei sinkendem ¢ ist aber Konstanz der maximalen Kontrak-
tionsgeschwindigkeit bis hin zu niedrigeren Aktivitdtsniveaus experimentell nachweisbar [116].
Deshalb wird die Hillsche Gleichung (3.25) zum einen durch Factor(q) modifiziert. Van Soest
[151] schlug vor, Factor(q) = 1 fiir ¢ > 0.3 zu verwenden und ansonsten Factor(q) = éq Zu
setzten. Dies wurde von mir iibernommen, ebenso wie die folgende zweite von van Soest mo-
dellierte Modifikation der Hillschen Gleichung. Eine Abhingigkeit v,,.. (o) tiber die Funktion
Fisom(lcg) wird nicht iiber den gesamten Bereich von [-g beobachtet [139]. Dabher ist fiir den
Bereich lcp > Lcgop mit dem Ersetzten von A, [151] durch

Arel(lCE) - A’r‘elﬂsom“CE) (328)

zu erreichen, daB v,,,,, dort konstant bleibt.
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Damit sind in der beschriebenen und verwendeten Parametrisierung v,,, bzw. A, und B,
nur in der Region (¢ > 0.3) A (Icg > LcEeop) echte zustandsunabhiingige Parameter wie es
ebenfalls das mikroskopische Muskelmodell nach Huxley [67, 68, 88] (,,sliding movement theory*)
eigentlich fiir alle Werte von ¢ und [cp vorhersagt. Zusammenfassend gilt im konzentrischen
Bereich fiir lcgp > Logopt

Bre
VUmaz = Factor(q)A—chgopt (3.29)
rel
und fiir lCE < LCEopt
BT@
Vmaz = Factor(q)ﬂsom(lcmA—ZLCEOM . (3.30)
rel

In den Abbildungen 3.17 und 3.18 sind Kurvenscharen der so modifizierten Hillschen Gleichung
aufgetragen.

Exzentrische Kraftentwicklung des CEs
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Abbildung 3.14:  Schema der ,quick—release*“—
Experimente; Abbildung aus McMahon [8S5]

Ein Jahr nach Hill folgte Katz [72] mit der Untersuchung des exzentrischen Bereichs und stellte
eine Unstetigkeit in den Steigungen

Slopefactor = Eg&f) loop—0,

(3.31)

dFcg
d'UCE) |’UCE~>0_

fest. Die Literatur ist sich iiber diesen Befund nicht einig, allerdings muf} festgestellt werden,
daB im Huxley-Modell [67, 68, 88] gute Ubereinstimmung zum experimentellen Befund erreicht
wurde. Dieses Modell ist ebenso in der Lage, den hyperbolischen Verlauf der im konzentrischen
Bereich giiltigen Hillschen Gleichung (3.25) zu reproduzieren, wie ein anderes Muskelphdnomen
im exzentrischen Bereich, das plotzliche Nachgeben bei der Uberschreitung einer Grenzlast Fy;,,, =
Frnazjexz0Fmaz Fisom(log). Hierin ist F,q, Jex- €in einheitenloser Faktor. Diese Katastrophe bei
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muskulirer Uberlastung (sie mag als Verletzung vom Faser- bis zum Muskelrif durchaus auftreten)
wurde nicht modelliert, da sie im allgemeinen durch geeignete Bewegungskoordination vermieden
wird.

Unter Verwendung von Slope factor und F},q; /e, kann die Hillsche Gleichung ebenfalls hy-
perbolisch, aber mit umgekehrter Kriimmung sinnvoll in den exzentrischen Bereich fortgesetzt
werden [151] (siehe Abbildung 3.15). Der Parameterwert F;,,;/c.. = 1.8 wurde von mir nach
McMahon bzw. Katz [88] gewihlt, wihrend ich Slope factor = 2 [151] in Anlehnung an van
Soest [151] angenommen habe, und zwar fiir alle modellierten Muskeln identisch. Letzterer Wert
ist eine vorsichtige Vorgabe, denn Katz gab Slopefactor = 6 an, wihrend das Huxley—Modell
Slope factor =~ 4 liefert.

Die Erweiterung in den exzentrischen Bereich erfolgt - ebenfalls nach van Soest [151], indem
durch die drei Bedingungen Stetigkeit in vop = 0, Sprung der Steigung dort um Slope factor und
Grenzwert limy ;00 For = Frnaz/eszFo E|vep—=o die drei Parameter der Gleichung

—Cs (3.32)

Cy
v [ 7QJF = 7 n . N
C’E( CE CE) ( Fop 02>

qua:E

bestimmt werden:

Co = Fisom(lcr)Fnaz/eas
Cy = Cy— Fiom(lcr)
Cy = Oy Factor(q)BrerLcpopt
Slopefactor (Fisom(lor) + Ara(lcr))
C, = —-C,Cs . (3.33)

Konsistent zur Modellierung des konzentrischen Bereichs (vop < 0) nimmt hier vog positive Wer-
te an. Die Darstellung der Parameterangabe (3.33) wurde aus Griinden der Ubersichtlichkeit und
der Nachvollziehbarkeit bei einer moglichen Weiterverwendung meines Programmcodes gewihlt.

Auf die Berechnung der Kontraktionsgeschwindigkeit an den Rindern des parametrisierten
Bereichs (bei Fop = 0 bzw. Fop = Fj;,) wird im Rahmen der Bemerkungen zur Kontraktions-
dynamik weiter unter noch eingegangen.
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Abbildung 3.15:  Auf F,,4 normierter dynamischer Kraft-Verlauf F(vcg) des CEs bei gegebener

Kontraktionsgeschwindigkeit; vogp < 0 ist konzentrischer Bereich, vop > 0 exzentrischer; q = 1,
LcEopt = 0.1m; Uy variiert mit Parameterwahl fiir A,.c; und B¢ (siehe Text)
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Abbildung 3.16: Kontraktionsgeschwindigkeit vop(F') des CEs bei gegebener Last (Inversion der Funk-
tion aus Abbildung 3.15); aus numerischer Notwendigkeit muf3 Funktion auch auferhalb des Intervalls
0 < F/Fhae < Frge Jexz JOTIgesetzt werden; verschieden steile Fortseizungen (Linie und Punktlinie);

g—; = 1.0m/Ns am konz. und exz. Intervallrand (Punktlinie)
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Bemerkungen zur Hillschen Gleichung

Der hyperbolische Verlauf der Hillschen Gleichung 148t drei freie Parameter A,., B, und
Feglvep—o0 zur Anpassung an experimentelle Befunde offen. Es stellt sich die Frage, welche Pa-
rameter sinnvoll und valide muskelspezifisch angenommen werden konnen. Nach einer Modellie-
rung der isometrischen Kraft liegt der Parameter Frp|,,.,—o bereits fest. Damit bleiben nur zwei
Parameter A,.; und B, iibrig, die zur modellméBigen Reproduktion des dynamischen Kontrak-
tionsverhaltens eines isolierten Muskels angepal3t werden konnen. Was bedeuten diese Parameter
und inwieweit sind sie aus mikroskopischen Eigenschaften der Sarkomere ableitbar? Und wie be-
stimmen sich die makroskopischen Parameter A,..; und B,.; des Muskels aus den mikroskopischen
unter Berticksichtigung der tatsdchlich heterogenen Faserzusammensetzung (siehe Abschnitt 3.2)?

Bekannt ist aus histologischen Untersuchungen einerseits und andererseits aus der sportlichen
Praxis, dal es Menschen mit unterschiedlichen Veranlagungen beziiglich des Anteils schneller
Fasern pro Muskelmasse gibt. Beobachten 14t sich eine Streuung in der offensichtlich stark ge-
netisch bestimmten Veranlagung vom sehr schnellkréiftigen Typus hin zum sehr ausdauernden,
wobei die Umwandlung schneller Fasern in langsame durch Trainingswirkung moglich ist, hinge-
gen ein Untrainierter auch durch Training seine genetisch vorgegebene Anzahl schneller Fasern
nicht erhohen kann. Allerdings ist der Begriff ,,Schnellkraft nicht {iber die maximale Kontrakti-
onsgeschwindigkeit definiert, sondern iiber die Féahigkeit einer maximalen, willentlich erzeugten
Anstiegsrate der Muskelkraft (siehe z.B. [14]). Hierzu ist weiterhin zu bedenken, dafl es zwar
Veroffentlichungen gibt, die eine Aufschliisselung des Faserspektrums bei menschlichen Mus-
keln zulassen [117, 169], diese Datensétze sind aber das Ergebnis der Sektion einer einzigen Lei-
che. Danach ist weder eine Aussage moglich, inwieweit diese Daten représentativ sind, noch wie
grof} die Streuung interindividuell ist, noch wie stark histologischer Befund und meBbare Schnell-
kraftfahigkeit [143] korrelieren.

Da jedoch jeder Muskel einen Anteil schneller Fasern besitzt und bei hohen Kontraktionsge-
schwindigkeiten nur diese zur Muskelkraft beitragen konnen, ist es sinnvoll, einen zweiten Pa-
rameter der Hillschen Gleichung so einzufiihren, daf} er in erster Ndherung ebenfalls aus seiner
Geometrie - d.h abhéngig von Lc gy, - und einer Eigenschaft der schnellen Fasern ableitbar ist.
Im Extremfall der Kontraktion ohne Last sollte aus rein geometrischer Sicht v,,,,, (sieche dazu noch
einmal die Gleichungen (3.26), (3.29) und (3.30)) bei voller Aktivitit proportional zur Faserldnge
und damit zu Legep: se€in (b = Bre Lo gopt):

o BrelL o LCEopt
Umaz = A CEopt —
rel

(3.34)
TCE

Die Zeitkonstante 7o = %ﬂj kann so bei bekannter Faserlinge aus der Messung von v,,,, fiir

verschiedene Muskeln experimentell bestimmt werden und sollte nach der obigen Uberlegung von
den mikroskopischen Eigenschaften der schnellen Fasern dominiert werden. Die Wahl von 7o
ist, bei vorheriger Festlegung der elementaren Parameter £,,,, und Lc g, dquivalent zur Festle-
gung auf eine zweite Kenngroe der Kontraktionsdynamik, den Schnitt der Funktion Fp(veog)
mit der Geschwindigkeitsachse bei v,,,,. Selbst bei unterschiedlichen Faserspektren der Muskeln
sollte ndherungsweise deren experimentell beobachtbare maximale Kontraktionsgeschwindigkeit
Gleichung (3.34) erfiillen, mithin der Parameter 7o konstant fiir alle Muskeln gelten. 7 ist als
CharakterisierungsgrofBe der mikroskopischen Eigenschaften schneller Fasern anzusehen. Dieser
Quotient wurde von mir in Ermangelung valider besserer menschlicher Daten (siehe auch [151])
daher als muskelunspezifisch angenommen.

Offen bleibt der Kriimmungsverlauf der Hyperbel zwischen den beiden Achsenschnitten - er
hiangt von der Wahl des dritten Parameterwertes ab. Je groBer A,.;, desto weniger gekriimmt ist
der Funktionsverlauf Fop(vcg) zwischen den beiden Achsenschnitten und desto stirker néhert
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sich der Verlauf einer Gerade mit der Steigung Fog|vp;—0/Umas an, denn es gilt:

<dFCE> _ (FCE’UCE=0> (1 +Arel)

dUC’E vop=0 Umax Arel

<dFCE) _ (FCE’UCE:0> Arel (3 35)
d'UC'E Ve E=—Vmag Umax (]- + Arel) . .

Da mit steigendem Anteil langsamer Fasern bei steigender Kontraktionsgeschwindigkeit sozusa-
gen auch ein groBerer Anteil an Fasern ,ausféllt, der noch zur Krafterzeugung beitragen kann,
ist zu erwarten, daf} dabei die Kriimmung der Hillschen Kurve ebenfalls zunimmt. Mit anderen
Worten: Je kleiner der Anteil schneller Fasern, desto kleiner A,.;. A, wire demnach als eine
Charakterisierungsgrofle des Faserspektrums des makroskopischen Muskels zu verstehen. Auch
hier habe ich in Ermangelung valider MeBdaten genau wie andere Autoren [151] A,.; als muskel-
unspezifisch angenommen.

Damit bleibt als vorlidufiges Fazit: Zusétzlich zur Wahl der zwei elementaren Parameter F,,,,
und L¢ e des isometrischen Verhaltens wurde von mir vorerst von der prinzipiellen Moglichkeit,
zwei weitere Parameter muskelspezifisch fiir ein CE zu wihlen, keinen Gebrauch gemacht. Die
Achsen der Hillschen Kurve skalieren so fiir alle CEe identisch, die Kraftachse mit F,,,,,, die
Geschwindigkeitsachse mit L g,y Der Kriimmungsverlauf (A, ~ i) wurde so gewihlt, wie es
das Huxleysche mikroskopische Modell [67, 88] vorhersagt, die Zeitkonstante 7o = 0.11s der

Kontraktion durch Wahl von B,..; = 2.25% so, daf sich ein mittlerer Wert zwischen den Quellen
[117] und [151] ergibt (sieche Abbildung 3.15).

Es sei darauf hingewiesen, da} bei Zajac [174] eine schone und ausfiihrliche Diskussion zur
Muskelparametrisierung und zur Wechselwirkung Muskel-Sehne zu finden ist. Es soll diese
Veroftentlichung hier nicht ndher diskutiert werden, nur soviel:

e Der entscheidende Parameter zur Charakterisierung des gekoppelten statischen Verhaltens
ist das Verhiltnis L = Lsggo/Lcgopt-

e Der entscheidende Parameter zur Charakterisierung des gekoppelten dynamischen Verhal-
tens ist das Verhiltnis L/7, wobei T = 7, /7cE gilt.

Der erste ,,Parameterkandidat, der muskelspezifisch bestimmt werden sollte, ist 7o bzw.
Umaz, da eine systematische Messung der lastfreien Kontraktionsgeschwindigkeit verschiedener
menschlicher Muskelpriparate in Zukunft prinzipiell machbar erscheint. Desweiteren bleibt in
breitem Male zu bestimmen, welchen Einflu das Faserspektrum auf das makroskopische Kon-
traktionsverhalten hat. Es scheint allerdings sinnvoll, die Beriicksichtigung des Faserspektrums
durch mehrere Modell-Faserpools verschiedenen Typs beim Einsatz in einer Computersimulati-
on zu bewerkstelligen, anstatt ihr kollektives Verhalten durch zwei Parameter einer gemittelten
Hillschen Kurve zu beschreiben. Solch eine ausdifferenzierte Modellierung ist bereits bei Pier-
rynowski et. al. [117] durchgefiihrt worden (siehe auch Abbildung 3.15).

Wie stark der Fiederungswinkel und erst recht seine Verdnderung bei Kontraktion tatsichlich -
neben einer rein theoretischen Betrachtung - Bedeutung bei menschlicher Bewegung haben, kann
angesichts der ungenau bekannten anderen Muskelparameter vorerst nicht eingeschitzt werden.
Immerhin sollte man diesen Parameter der Muskelmodellierung nicht a priori ,,unter den Tisch fal-
len lassen®, vor allem wenn man verschiedene Parameterquellen vergleichen will, da es durchaus
moglich erscheint, bei der Festlegung der isometrischen Parameter F,,,, und L gop: die Fiederung
dort implizit einzurechnen.

Ermiidung bei fortgesetzter Belastung der Muskulatur wurde von mir nicht beriicksichtigt,
ebenso die Frage, was Training am Muskel-Sehnen—Apparat [157] und an dessen Wechselwir-
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Huxley| McMahon |Pierrynowski | Pierrynowski | van Soest| Zajac |gewdhlt
(langsam) (schnell) (schnell)
Aper [ 0.25 [0.15...0.25 0.2 0.35 0.41 0.25
By [1/5] 0.4 2.25 5.2 2.25
ToE [8] 0.5 0.11 0.079 0.1 0.09

Tabelle 3.1: Vergleich der dynamischen menschlichen Muskelkonstanten aus verschiedenen Quellen Hux-
ley [67], McMahon [88], Pierrynowski/Morrison [117], van Soest [151] und Zajac [174]

kung mit dem ZNS bewirkt. Prinzipiell steht das vorliegende Modell natiirlich auch diesen Fra-
gestellungen offen, wenn man sich ein Bild (Modellvorstellung) dazu gemacht hat, welche der
Modellparameter durch die genannten - gegeniiber dem Schrittzyklus langperiodischen - Einfliisse
modifiziert werden.

Die Hillsche Gleichung (3.25) unterliegt verschiedenen Interpretationsmoglichkeiten. Die
Kraft - kann als Zustandsvariable bzw. abhingig vom Zustand des Systems (wie in dieser Ar-
beit angenommen) betrachtet werden, aus ihr resultiert dann unter Verwendung der Hillschen Glei-
chung die Kontraktion des Muskels. Es ist aber durchaus auch denkbar, die Kontraktionstrigheit
durch eine effektive Masse zu beschreiben. In diesem Falle wire die Kontraktionsgeschwindig-
keit vop neben der Linge [op als weitere Zustandsvariable zu betrachten und man konnte sich
vorstellen, Fiop liber eine modifizierte Hillsche Gleichung zur Beschleunigung des Skeletts und
der effektiven Masse ohne Annahme statischen Gleichgewichts im Verkniipfungspunkt vorzuge-
ben. Das wire aber nur unter der expliziten Annahme einer Massenverteilung und gleichzeitiger
Neubestimmung dann muskelmassenunabhéngiger Parameter A,.; und B, moglich, sprich einer
starkeren modellméBigen Entkoppelung mikroskopischer Krafterzeugung im Sarkomer und ma-
kroskopischer Kraftabgabe des Muskels an die Umgebung.

Dies ist als eindeutiger Nachteil fiir die Verwendbarkeit einer solchen Muskelmodellierung in
Computermodellen der nahen Zukunft zu bewerten. Vorteilhaft fiir Simulationen wére dabei auf
langere Sicht in jedem Falle, dal zum einen die Anzahl zum anderen auch die Uniibersichlichkeit
der rechnerischen Operationen bei der Muskelkraftberechnung stark abndhme. Weder die zusétzli-
che Gleichungssystemlosung im Verkniipfungspunkt, deren Errechnung zudem noch abhiéngig von
der speziellen Struktur (wieviel Muskeln mit wievielen Sehnenelementen sind in welcher Topolo-
gie miteinander verkniipft?) ist, noch das Abfangen von Singularititen an den Intervallgrenzen
der Funktion vog(FcE), noch eine spezielle mathematische Betrachtung des génzlichen Austritts
des CEs aus seinem aktiven Kraftbereich (starke Dehnung oder Verkiirzung: siehe Abschnitt 3.5)
wire zur Sicherung einer robusten Muskel-Sehnen—Simulation notig. Beim Aufbau komplexer
Computermodelle ist ganz allgemein anzustreben, sie so modular wie moglich zu erstellen.

Aus physikalischer Sicht ist die explizite Beriicksichtigung der Massenverteilung eines Mus-
kels bei der Modellierung seiner Kontraktion per se schon ein Ziel, da dadurch erst das volle
Verstdndnis seiner ,,schwabbeligen” Eigenschaften (Wellenausbreitung, inhomogene Beschleuni-
gungsverteilung) und seiner dreidimensionalen, flichig verteilten Wechselwirkung mit dem Skelett
zustande kommen kann.

Bemerkungen zur Implementierung der Kontraktionsdynamik

Mit der Beschreibung der Hillschen Gleichung (3.27) und ihrer Fortsetzung in den exzentrischen
Bereich (3.32) ist die praktische Umsetzung der Integration der Kontraktionsgleichung (3.6) noch
nicht vollstidndig angegeben. Die Methode lautet in Worten (vergleiche Abbildung 3.6):

1. Berechne an jeder Integrationsstiitzstelle zuerst das Kraftgleichgewicht (Gleichung (3.3)
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Abbildung 3.19: Horizontalkomponente der Geschwindigkeit des Korperschwerpunktes beim
stabilen Gang zur Demonstration der (Un-)Abhdngigkeit der Bewegungssteuerung vom Parame-
ter AV dF |eyz, der die Fortfiihrung des dynamischen Muskelkraftverlaufs am exzentrischen Pol
mit endlicher Steigung erzwingt; durchgezogene Kurve mit dVdF |y, = 1.0%, gestrichelt mit

AV dF |ez: = 10.0x

16sen) im Punkt ]3‘/ bei Vorgabe von FS EE, daraus ergeben sich die Fiyysr)1,17-
Ebenso sind Fpgg/r rr bekannt und daraus die Fog)r 17

Je nachdem ob die Fog,/ 1,1 kleiner oder groBer als Feg|vep—o sind, werden sie den Glei-

chungen (3.27) oder (3.32) iibergeben und damit der Vektor ﬁv berechnet.

Py kann parallel zu den Koordinaten des MKS mitintegriert werden.

Bei der Umsetzung des dritten Schrittes konnen zweierlei Probleme auftreten:

e vop(Fop) ist nur auf einem endlichen Intervall 0 < Fop < Fhoz/er:qFisom(lce) Fmae

definiert. Am konzentrischen Rande des Intervalls sollte die Funktion deshalb mit grof3er
aber endlicher Steigung j}% fortgesetzt werden, denn die Berechnung einer lastfreien
Verkiirzung mit —v,,,, ist durchaus biomechanisch sinnvoll, aber es kann aufgrund numeri-
scher Ungenauigkeiten geringer ,,.Druck (Fop < 0) auf das CE auftreten. Die Berechnung
mulB robust dagegen sein, d.h. der Muskel muf3 diesem Druck ohne signifikanten Widerstand
nachgeben. Der zugehorige Parameter dV dF'|x,,,, wurde auf den Wert 1.0% gesetzt.

Bei extrem exzentrischer Belastung hat die Funktion einen Pol, der ebenfalls durch eine
endliche Steigung abgefangen wird (siehe Abbildung 3.16), denn auch hier muf} aus nume-
rischen Griinden fiir minimal groBere Krifte als Fl,00/e2:0Fisom (log) Fmaee die Kontrakti-
onsgeschwindigkeit vc g definiert sein. Der zugehorige Parameter dV dF'|.,, wurde von mir
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ebenfalls mit dem Wert 1.0% belegt. Da beim Gehen und Stehen keine extrem exzentri-
schen Belastungen vorkommen, haben diese Parameter wenig Einflu auf die Bewegung,
wie ein Test (sieche Abbildung 3.19) ergeben hat. Er ist gering genug, daf die Trajektorien
des Korperschwerpunkts nach der Beschleunigungsphase ohne Phasenverschiebung bis auf
numerische Schwankungen identisch sind. Die Bewegungsstrategie stiitzt sich hier somit
nicht auf einen numerischen Parameter.

Nichtsdestoweniger ist es in Zukunft aus biomechanischer Sicht wiinschenswert, die Mus-
kelmodellierung im exzentrischen Extrembereich durch Einfiihrung einer physiologisch
identifizierten Grenzbelastung - entweder mit Simulationsabbruch bei Uberschreiten oder
durch eine echte Modellierung des plotzlichen Nachgebens - zu verbessern, weil dadurch
(siehe auch die Bemerkungen zur Einfiihrung von Gleitreibung bei der Bodenkraftmodel-
lierung im Abschnitt 2.3.2) die errechnete Bewegung(-ssteuerung) auf biologische Sinnhaf-
tigkeit gepriift werden kann. Das plotzliche Nachgeben wiirde allerdings fiir die Funktion
vor(For) bedeuten, daB sie keine mehr ist, da ihr Verlauf sich bei exzentrischer Grenzlast
umkehren, d.h. mit weiterer Geschwindigkeitserhohung wieder der Kraftachse zuneigen
wiirde. Nur in einer Kontraktionsdynamik von zweiter Ordnung (vcop ist Zustandsvariable)
wire dieses Nachgeben problemlos zu modellieren, da vog(Feg) weiterhin eine Funktion
bliebe.

Das zweite Problem: VerlidBt das CE den Uberlappbereich, so ist die Funktion v¢ e(Fog)
nicht mehr definiert. Fiir lcg/Lopor > (1 + Width) errechnet sich die Kontraktionsge-
schwindigkeit dann aus den Federeigenschaften des SEEs und des PEEs. Dieser Punkt ist
besonders operationsaufwendig und wird im Abschnitt 3.5 im Zusammenhang mit der Be-
rechnung der Bewegung des Verkniipfungspunktes Py behandelt.

3.4.6 Parameterzusammenstellung

An dieser Stelle scheint es sinnvoll, alle verwendeten Parameter von CE, SEE und PEE zusam-
menzufassen:

CE(Aktivierung): My oder M., 5
CE(isometrisch): Lo gopt, Width, Frnae, Legoffset
CE(konzentrisch): A,.;, By

CE(exzentrisch): F,40 /02, Slope factor

PEE: Larts Fpepmax

SEE: Lsgro, Usgr, Sump

Die Tabelle 3.2 zeigt, welche CEe (mit zugehorigen PEEen) an welches SEE gekniipft sind. Pro
Bein wurden 14 CEe und zehn SEEe modelliert, woraus folgt, da jedes Bein vier verzweigte
Muskelstrukturen besitzt. In der Tabelle 3.3 sind alle Parameter aufgefiihrt, die unspezifisch - d.h.
identisch - fiir alle gleichartigen Modellelemente (CE, PEE oder SEE) gewihlt wurden, in Tabelle
3.4 die elementspezifischen. Die Quellen sind in den Tabellenbeschriftungen angegeben.
Lcgofsset wurde aus folgendem Grund eingefiihrt: Sowohl Loge,: und Lggpo als auch die
Hebelarmverldufe iiber die Winkel der vom Muskel iiberstrichenen Gelenke muf3ten als entschei-
dende muskelspezifische Kenngrofien der Literatur entnommen werden. Durch Reproduktion der
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Name des SEE Name des CE; [Gelenk(e)] Name des CE[; [Gelenk(e)]
[liopsoassehne M. iliacus [H] M. psoas [H]
Glutaeussehne M. glutaeus maximus [H]

Sehne des Add. 1./b. | M. adductor longus/brevis [H]
Sehne des Add. m. | M. adductor magnus [H]

Quadricepssehne Mm. vasti [K] M. rectus femoris [H,K]
Bicepssehne M. biceps femoris brevis [K] | M. biceps femoris longus [H,K]
Sehne des Semit. M. semitendinosus [H,K]

Sehne des Semim. M. semimembranosus [H,K]

Achillessehne M. soleus [S] M. gastrocnemius [K,S]

Tibialissehne M. tibialis anterior [S]

Tabelle 3.2: Verkniipfungen der CE und SEE; in eckigen Klammern die durch CE und SEE iiberstrichenen
Gelenke; H fiir Hiifte, K fiir Knie, S fiir Sprunggelenk; zur Veranschaulichung siehe Abbildung 3.29

Hebelarmverldufe unter Verwendung von anatomisch sinnvollen Ursprungs—, Ansatz— und Um-
lenkpunkten bei vorgegebener Anthropometrie (siche Abschnitt 2.1) ergibt sich aus der Modellgeo-
metrie ein charakteristischer Verlauf der Muskelgesamtlidngen (siehe hierzu den Abschnitt 3.6.5).
Dadurch und durch Lgpgo (im allgemeinen ist das SEE so hart, daf} es sich auch bei maximaler
Belastung nur um wenige Prozent dehnen 14t) ist somit die Winkelabhéngigkeit von /o ebenfalls
festgelegt. Das hitte zur Folge, da3 der Gelenkwinkelbereich, in dem ein Muskel sein maxima-
les isometrisches Moment entwickelt, verschoben gegeniiber demjenigen Bereich wire, der als
weiteres wichtiges Charakteristikum ebenfalls der Literatur zu entnehmen ist [66]. Diese Inkonsi-
stenz konnte fiir die drei zweigelenkigen Muskeln M. gastrocnemius, M. biceps longus, M. rectus
femoris nur durch Einfiihrung von Lo, yrser beseitigt werden. [ entspricht so der Differenz
der Linge des Pfades von der Skelettanbindung des CEs bis zum Verkniipfungspunkt I3V zum SEE
und Legoffset. Die Geometrie aller anderen Muskelpfade konnte hingegen so gewihlt werden, dal3
die entsprechenden CEe ihre maximalen isometrischen Momente bei erwiinschter Gelenkstellung
erreichen.

My | Maet ﬁ Width Arel Brel Fmam/emz SlOp@faCtOT Lstart | FPEEMaz US'EE
[(17s] | [1/s] | [] [] [1 |[1/s] [] [] [] [] []
| 70 | 500 [02] 056 [025]225| 18 | 2.0 12 | 05 | 004

Tabelle 3.3:  Muskelparameter, die bei allen Muskeln und Sehnen identisch gewdhlt wurden; Quellen
sind Hatze [55, 58] (My), Zajac [174] (Mgyet), van Soest [151] (Width, Slopefactor), McMahon [88]
(Frnaa/ex-) und Pierrynowski et. al. [117]; nur Width, Slope factor und F,qy /e, direkt iibernommen,
restliche Wahl siehe Text

Dazu noch eine weitere Anmerkung. Eine Lingenskalierung des Modells kann unter Verwen-
dung von Lcgofyser entkoppelt von den statischen und dynamischen Muskeleigenschaften durch-
gefiihrt werden, indem Lcgofrse: bei mehrgelenkigen Muskeln die Lingenidnderung aller Seg-
mente, die vollstindig zwischen Ursprung und Ansatz liegen, kompensiert. Dabei wird davon
ausgegangen, daf} im allgemeinen die Hebelarmverldufe dieser Muskeln in allen iiberstrichenen
Gelenken entkoppelt sind, was wiederum dann eintritt, wenn die Verhiltnisse aller Hebelarme ei-
nes Muskels zum Abstand der iiberstrichenen Gelenke klein bleiben [66]. Die Verhiltnisse sind
beim Menschen bei allen Muskeln der unteren Extremitit klein (vergleiche die Abschnitte zur
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Anthropometrie 2.1 und zu den Hebelarmverldufen 3.6). Subke [140] hat diese Entkopplung an
einem Beispiel gezeigt. Jeder Modellpunkt, an dem der Muskel auf seinem Pfad Kontakt zum
MKS haben kann, ist in diesem Falle eindeutig einem Bezugsgelenk zugeordnet und seine Koordi-
naten konnen bei der gewiinschten Skalierung beziiglich dieses Gelenks konstant gehalten werden,
woraus die Erhaltung der Hebelarmverldufe selber resultiert. Die Erhaltung der typischen Gelenk-
momentcharakteristik ist dann durch Anpassung von Logoyfser zu gewihrleisten.

Im Anhang F sind im tibrigen alle modellierten Punkte der Muskelpfade von Ursprung bis An-
satz aufgelistet, dem Abschnitt 3.6 sind die daraus resultierenden Hebelarmverldufe des Modells zu
entnehmen. Eine gegeniiber der bisher modellierten verzweigten Muskelstruktur (siehe Abschnit-
te 3.4.1 und 3.5.1) mogliche Weiterentwicklung ergébe sich durch Ersatz des durch Leogofyser
tiberbriickten Muskelpfades mit einem weiteren SEE. Dies verkomplizierte allerdings noch einmal
erheblich den Algorithmus zur Berechnung der dann gekoppelten Kriftegleichgewichte in zwei
Verkniipfungspunkten pro Muskelstruktur und ihrer Bewegung. Weiteres dazu ist dem Abschnitt
3.5.1 zu entnehmen.

Eine letzte Anmerkung betrifft die Modellierung des M. glutaeus maximus. Sein Ursprung ist
flachig verteilt auf der Riickseite des Beckens. Er zieht allerdings nicht nur nach distal, sondern
der Faserverlauf weist dabei eine deutliche Komponente nach lateral aus der Sagittalebene heraus
auf. Mein zweidimensionales Modell modelliert hingegen nur den Verlauf seiner Projektion in die
Sagittalebene. Dadurch wird die Muskelldnge im Modell kleiner als die reale. Der Verlauf aller
anderen Muskeln weicht hingegen kaum vom realen dreidimensionalen Verlauf ab. Der wichtigste
Parameter eines kontraktilen Elementes L g, sollte hingegen nicht umskaliert werden, weil das
stark die isometrische und dynamische Kraftentwicklung beeinflulit. Daher bleibt entweder der
Ausweg, den Muskelursprung weit in den Rumpf zu verlegen, was einen unrealistischen Hebel-
armverlauf (siehe Abschnitt 3.6) nach sich zoge, oder die Sehnenruhelédnge so kurz zu modellieren,
daB ein realistischer Ursprung gewihlt werden kann. Letzteres wurde durchgefiirt, was den gerin-
gen Wert von Lgppo der Glutaeussehne im Vergleich z.B. zur dreidimensionalen Modellierung
nach Delp [24] erklart. Eine numerische Folge kurzer und harter SEEe ist allgemein ein Anstieg
der CPU-Zeiten bei der Integration des Modells. Der CPU-Zeitverbrauch ist dabei erfahrungs-
gemdl anndhernd umgekehrt proportional zum Wert von Uggg, wie durch testweise Verdnderung
des Wertes festzustellen war.
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Elementname Legopt | Fraz | Leboftset | Lsero | Sump
[m] [N] [m] [m] [N]

Iliopsoassehne 0.096 | 960.0
M. iliacus 0.10 | 460.0 0.0

M. psoas 0.104 | 500.0 0.0

Glutaeussehne 0.027 | 2350.0
M. glutaeus maximus 0.147 | 2350.0 0.0

Sehne d. Adductor 1./b. 0.04 | 780.0
M. adductor longus/brevis 0.132 | 780.0 0.0

Sehne d. Adductor magnus 0.07 | 1200.0
M. adductor magnus 0.144 | 1200.0 0.0

Quadricepssehne 0.16 | 5040.0
Mm. vasti 0.087 | 4200.0 0.0

M. rectus femoris 0.084 | 840.0 0.297

Bicepssehne 0.1 940.0
M. biceps femoris brevis 0.173 | 400.0 0.0

M. biceps femoris longus 0.109 | 540.0 0.305

Sehne d. Semitendinosus 0.353 | 460.0
M. semitendinosus 0.201 | 460.0 0.0

Sehne d. Semimembranosus 0.452 | 910.0
M. semimembranosus 0.08 910.0 0.0

Achillessehne 0.27 | 6790.0
M. soleus 0.03 | 5520.0 0.0

M. gastrocnemius 0.055 | 1270.0 0.102

Tibialissehne 0.23 | 1000.0
M. tibialis anterior 0.10 | 1000.0 0.0

Tabelle 3.4: Muskelparameter; die spezifisch fiir das jeweilige Element gewdihlt wurden; Quellen sind Hoy
et. al. [66] und Delp [24]; z.T. direkt tibernommen, z.T Agglomerate durch Mittelung gebildet; Wert der
maximalen Spannung im Muskel liegt bei allen Sdugetieren im Bereich ~ 20N/cm? [88], die Fyqz leiten
sich daraus und aus Querschnittsberechnungen [169] her; Grenzspannung fiir Sehnenmaterial bei Rif3 liegt
im Bereich 5 . .. 10kN/cm? [123] bei relativer Dehnung von ~ 10%
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3.5 Muskel-Sehnen-Ubergéinge

Es wurde schon mehrfach darauf hingewiesen, daf} einige implementierte Muskeln nur aus einem
CE und einem SEE bestehen - beide zusammengenommen werden als ,lineare” Muskelstruktur
bezeichnet. Hingegen wird den Dreierstrukturen, in denen von den iibrigen CEen immer zwei
gemeinsam an einem SEE ziehen, entsprechend die Bezeichnung ,,verzweigt* zugeordnet.

Wie schon in der Einleitung zu diesem Kapitel betont wurde, soll sich der vorliegende Ab-
schnitt mit einer speziellen Implementierung der Muskelkontraktionsdynamik beschéftigen. Neben
der Reproduzierbarkeit meiner Vorgehensweise fiir mogliche Interessenten ist dabei der Teil dieses
Abschnitts interessant, der die Berechnung der , Kontraktionsdynamik** aufBerhalb des Uberlapp-
bereichs des CEs (vor allem bei starker Uberdehnung) behandelt.

Muskelstrukturen werden in meiner Arbeit mittels Zugfiden modelliert. Dieser Modellierungs-
vorgang ist dann 6konomisch, iibersichtlich, modular und damit sehr flexibel und erweiterbar,
wenn man CEe und SEEe getrennt voneinander als separierte Fiden (siehe Abschnitte 3.6.3, 3.6.4
und Anhang F) mit jeweils eigenem Anfangs- und Endpunkt angeben kann. Der Endpunkt ei-
nes CEs wird dann einfach als Anfangspunkt des zugehorigen SEEs dem Simulationsprogramm
angegeben, und der Modellierer muf3 ,,nur*“ noch dafiir sorgen, daf} die Bewegung des so erzeug-
ten Verkniipfungspunktes ﬁv nach physikalisch korrekter Vorgabe erfolgt, in diesem Falle also der
Muskelkontraktionsdynamik. Aus solchen miteinander verkniipfbaren Fadenelementen lassen sich
prinzipiell beliebig komplizierte Gespinste konstruieren.

Nur im Spezialfall der linearen Struktur hitte unter Verzicht auf die soeben angesprochenen
Vorteile die Kontraktion des zugehorigen CEs durch direkte Integration der Gleichung (3.7) be-
rechnet werden konnen. In der unten vorgestellten Losung muf3 dieser Kontraktion als der Be-
wegung des effektiven Ursprungs und Ansatzes (siche Abbildung 3.20) iiberlagert beriicksichtigt
werden, was bei der verzweigten Struktur ohnehin unvermeidlich ist. Abbildung 3.20 beim Lesen
dieses Abschnitts stetig im Auge zu behalten ist im iibrigen hilfreich.

Als néchstes mochte ich kurz das allgemeine Vorgehen zur Bestimmung von Py skizzieren.
Der Index j lauft dabei iiber alle modellierten - linearen und verzweigten - Muskelstrukturen (und
damit iiber alle SEEe), der Index ¢ iiber alle CEe, von denen es in meinem Modell wegen der
verzweigten Strukturen mehr gibt (28) als Muskelstrukturen (20).

An jeder Stiitzstelle des Integrators sind die Richtungsvektoren écp; und €spp; aller model-
lierten Muskelstrukturen bekannt, da sowohl die Koordinaten ihrer effektiven Urspriinge 777; und
effektiven Ansitze 74; als auch die Koordinaten der Verkniipfungspunkte ﬁvj nur vom System-
zustand abhédngen. Der effektive Ursprung ist der - vom Verkniipfungspunkt aus startend und
dem Fadenelement eines CEs folgend - erste Umlenkpunkt, an dem das CE momentan mit dem
MKS wechselwirkt. Analog ist der effektive Ansatz dem SEE folgend definiert. Die Strecke zwi-
schen effektivem Ursprung und Ursprung ist durch weitere beliebig viele Umlenkungen am MKS
festgelegt. IThre Linge ist damit ebenso aus dem Systemzustand bekannt wie ihre Anderungsge-
schwindigkeit, die im folgenden mit Av bezeichnet sei, und die Geschwindigkeitsvektoren v;; und
v4; von effektivem Ursprung und Ansatz.

Bei bekannten €cp; und €sgp; konnen im ersten Schritt die Krifte in den CEen und SEEen
durch Losen der Gleichung (3.5) bzw. des Gleichungssystems (3.3) bestimmt werden. Ist ein CE
in einem Zustand, in dem (1 — Width) < leg/Leper < (1 + Width) gilt, so ist als zweites
die zugehorige Kontraktiongeschwindigkeit vor seines Fadenelementes zwischen Ursprung und
ﬁv direkt aus den Glf;ichungen (3.27) und (3.32) bestimmbar. Dann ist bei der linearen Struktur

die Geschwindigkeit Py aus Gleichung (3.37) bekannt und kann in einem dritten Schritt integriert
werden - die Bewegung erfolgt eindimensional in Richtung écrp = —€spp. Bei der verzweigten

Struktur folgt die Bewegung ]3\/ in der Ebene eindeutig aus den zwei bekannten v, ; und veg,/11
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durch Losen eines weiteren Gleichungssystems (3.47). Ist das (ein) CE einer Muskelstruktur so
stark gedehnt, daB8 lcp/Lopoy: > (1+Width) gilt, so kann v g aus den elastischen Eigenschaften
des SEEs und des PEEs berechnet werden. Im Falle der verzweigten Struktur koppelt die Bestim-
mung eines so zu berechnenden vcp in einem gegeniiber (3.47) erweiterten Gleichungssystem an

die Bestimmung von Py. Der folgende Abschnitt behandelt die lineare Struktur, darauf folgt die
verzweigte.
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Abbildung 3.20:  Darstellung der zur Berechnung der Verkniipfungspunkte zwischen CEp 11 und SEE
verwendeten Griflen; lineare (links) und verzweigte (rechts) Struktur; effektiver Ursprung ry bzw. Ansatz
74 sind in meinem Modell Starrkorperhebel ebenso wie Ursprung und Ansatz; zwischen Ursprung (Ansatz)
und effektivem Ursprung (Ansatz) konnen beliebig viele weitere Umlenkhebel (siehe Abschnitt 3.6.4) liegen;
bei linearer Struktur sind drei Beispiele moglicher Geschwindigkeitsvektoren Up, des Verkniipfungspunktes
- entsprechend drei verschieden angenommener Kontraktionsgeschwindigkeiten des CEs - eingezeichnet,
wenn sich effektiver Ursprung mit Uy und effektiver Ansatz mit U4 in der Modellebene bewegen; 1 entspricht
konzentrischer, 2 und 3 exzentrischer Kontraktion des CEs
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3.5.1 Lineare Struktur

Setzt man sich auf den - sich im allgemeinen im Inertialsystem bewegenden - Verkniipfungspunkt
ﬁv und schaut in Richtung des CE-Fadenelementes, so muf} die relative Verkiirzungsgeschwin-
digkeit entlang des Muskelpfades von Py bis zum Ursprung vog betragen. Da aus dem System-
zustand weiterhin sowohl die Geschwindigkeit des effektiven Ursprungs vy, als auch die relative
Lingenidnderung Awv entlang des Pfades ,,Ursprung — effektiver Ursprung* bekannt sind, kann dar-
aus fiir die Bewegung von Py im Inertialsystem entlang der Strecke ,,effektiver Ansatz — effektiver
Ursprung® geschlossen werden:

ﬁPugCE =vog — Av + Uyécr . (3.36)

Die Geschwindigkeit 'p, des Verkniipfungspunktes - der ebenso Endpunkt des SEEs ist - im Iner-
tialsystem ist durch folgenden Ausdruck, der Gleichung (3.36) erfiillt, gegeben:

ﬁv = l_fpv =y + (UC’E — Av + AUAUgCE) €cE - (3.37)

Dabei ist vy = U4 + U, die Geschwindigkeit, mit der sich I3V im Inertialsystem bewegte, wenn
das CE isometrisch belastet wire, und das SEE sich zusammen mit dem gesamten MKS in der
Modellebene mit ¥4 translatorisch und mit

o = (Pry —ray)
Vypot = W ( (vay_ rAx?j ) (338)

rotatorisch mitbewegte. Avsy = Uy — U4 ist die Differenzgeschwindigkeit zwischen effektivem
Ansatz und effektivem Ursprung. Die Winkelgeschwindigkeit w errechnet sich dabei aus den
Zustandsgroflen zu

(eCEacAULy - eCEyAUJ_a:)

= 33
w Ao : (3.39)

die durch den Anteil
AV, = AUy — (AUapeor)ece (3.40)

von Av 4y senkrecht zur Linie ,effektiver Ansatz — effektiver Ursprung™ mit der Linge Ar,py =
|7y — 74| erzeugt wird.

Berticksichtigt in Gleichung (3.37) sind die Nebenbedingung écp = —€sgg und die kinema-
tische Gleichung (3.2). Die Einhaltung der Nebenbedingung mufl wéhrend der Integration stetig
durch geometrische Korrektur gewihrleistet werden, da numerische Ungenauigkeiten dazu fiihren,
daf} die Struktur im Laufe vieler Integrationschritte am Verkniipfungspunkt ,,einknicken kann.
Verliefen die beiden Richtungsvektoren, entlang derer die Krifte von CE und SEE ins Skelett
eingeleitet werden, in der linearen Struktur nicht exakt parallel, so wiirden dadurch Modellmus-
kelkrifte direkt sowohl Impuls- als auch Drehimpulsbilanz des gesamten MKS verdndern. Sie
wiirden nicht mehr als innere Krifte auf das Modell wirken und wiirden daher reale Muskelkréfte
falsch abbilden.

Die iiber die gesamte Integrationszeit Parallelitét sichernde Korrektur wird immer dann durch-
gefiihrt, wenn der Integrator die Kontrolle an die Integrationsumgebung zuriickgegeben hat: Der
mitintegrierte Vektor Py wird zwischen zwei Integrationsschritten durch seine Projektion auf den
Verbindungsvektor 74 — 7 ersetzt. Der Erfolg der Korrektur wurde anhand der iiberpriiften
Drehimpulsbilanz nachgewiesen (siehe Kapitel 5). Ohne die Korrektur lag bei Simulationen mit
grofraumigen Verlagerungen der Segmente (Gehen) die Differenz zwischen mitintegriertem und
aus dem Systemzustand errechnetem Drehimpuls um GroBenordnungen hoher als in den Refe-
renzsimulationen mit Korrektur. Die Verletzung des Drehimpulssatzes war verschwunden nach
Beriicksichtigung der Korrektur.
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Das numerische Problem des ,,Einknickens* handelt man sich dadurch ein, daf3 die Berechnung
der Kontraktionsdynamik durch Integration der Bewegung des Verkniipfungspunkts im Inertialsy-
stem erfolgt, anstatt die Lange /o direkt mit Hilfe der Gleichungen (3.27) und (3.32) zu integrie-
ren. Der Weg iiber den Verkniipfungspunkt wurde gewihlt, weil dadurch eine iibersichtliche und
zur verzweigten Struktur analoge Einbettung der Integration in die gesamte Programmumgebung
von ,,simsys" gewdhrleistet war. ,,simsys” wurde dabei zusitzlich um eine fiir andere Nutzer sinn-
volle Funktionalitit erweitert - die mogliche Berechnung der Kinematik masseloser Punkte in der
Ebene durch Vorgabe von Differentialgleichungen erster Ordnung in der Zeit.

Ein anderes Problem, dessen Ursache allerdings nicht in der Numerik, sondern in der ver-
wendeten Kontraktionsdynamik erster Ordnung begriindet liegt, bleibt zu 16sen: Auferhalb des
Lingenbereichs (1 — Width) < lcg/Lopoy: < (1 + Width) ist die Kontraktionsgeschwindigkeit
vop nicht mehr definiert. Am unteren Rand des Intervalls, an dem lcp/Lopoy = (1 — Width)
gilt, verschwindet nicht nur die Muskelkratt, sondern gemif3 der Gleichung (3.30) auch die Kon-
traktionsgeschwindigkeit des CEs:

vep =0 . (3.41)

Bei weiterer Verkiirzung der Gesamtmuskellidnge bleibt in der linearen Struktur /o5 konstant, das
SEE erschlafft zu Werten unterhalb seiner Ruhelédnge.

Im Falle lcp/Lopoyt > (1 4+ Width) hingegen ergibt sich vop aus den Materialeigenschaften
von SEE und PEE, die beide als nicht-lineare, ungeddmpfte Federn modelliert sind (Gleichungen
(3.10) und (3.12)). Da Forp = 0 gilt, lautet das Kraftgleichgewicht (3.5) in ﬁv, wobei schon die
zweite kinematische Gleichung des Systems (3.2) verwendet wurde:

Free(lce) = Fsep(lser) (3.42)
Dessen Zeitableitung
OFpgpE ; OFspr ;
leg = l 3.43
g © Blspp SF (3.43)

setzt man in die Zeitableitung der ersten kinematischen Gleichung des Systems (3.2) fiir den Ge-
samtmuskel

Intusk = log + lspe (3.44)
ein, und erhilt so den Ausdruck

lMusk

iCE = UcE =
14+ (aFPEE )

dlce | 9Fspp
Olser

(3.45)

Andererseits ist die Gesamtmuskelldnge nur von den Koordinaten des MKS abhingig, sodall mit
iMusk = Av + AUSEE — AﬁAUgCE (346)

vog aus dem Systemzustand und den Federhirten von SEE und PEE bestimmbar ist, und in Glei-
chung (3.37) eingesetzt werden kann. Die Kontraktionsdynamik der linearen Struktur ist so fiir
jede Linge des CEs berechenbar und kann in der Computersimulation eingesetzt werden. Als
nédchstes wende ich mich der Betrachtung der verzweigten Struktur zu.

3.5.2 Verzweigte Struktur

Bei der verzweigten Struktur beschreibt man die Bewegung von ]3\/ analog zur Gleichung (3.37),
indem die Korrektur ¥k, die sich im nicht-isometrischen Fall aus den Kontraktionsgeschwindig-
keiten entlang der Richtungsvektoren €c g/ und €cg/r; ergeben muf, angesetzt wird:

Py = @p, = T + Tkon - (3.47)
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Der Rotationsanteil von vy = v4 + 9., mull auch hier gewihrleisten, daf}, gesetzt den Fall die
Struktur wird in isometrischem Zustand gedreht, der Verkniipfungspunkt sich mitdreht:

- —(Pry —ray)
Upor = €2 ( (Pys — 140) . (3.48)
Diese Forderung wird durch
Y +2 Wi (3.49)

erfiillt. Die w; (: = I, 1) errechnen sich zu

(eixAvJ_iy - eiyAvJ_i:(;>

Wy = (3.50)
Ar AU/i
mit den Abstidnden
Arays = Ty — 74l (3.51)
den Richtungsvektoren
L Tus—Ta
€ = —— (3.52)
Ar AU/4
und den dazu senkrechten Differenzgeschwindigkeits—Anteilen
AT = AVayyi — (AUavyi€;)€; (3.53)

von AﬁAU/i = 77U/z — UA.

Entscheidend fiir die konsistente Berechnung von Kraftgleichgewicht in Py und Kontraktions-
dynamik der beteiligten Muskeln ist die Erfiillung der Kontraktionsgleichung (3.36) jeweils fiir
CE/Tund CE/I, da die Vorgabe der ¢ r/; eine direkte Folge aus der Erfiillung der Gleichgewichts-
bedingung in J3V ist. Eine geschickte Darstellung des Vektors der Korrekturgeschwindigkeit ist
diejenige in Komponenten des schiefwinkligen (gestrichenen) Koordinatensystems der Richtungs-
vektoren der CEs:

- — - -~ Up/1
Ukon = Up/I€ +vp/rr€ , Tlon = : 3.54
K P/I1€CE/I + UP/II€CE/II K ( vpir ) (3.54)

Analog sollen die Kontraktionsgeschwindigkeiten der zwei CEe im Vektor

i ( vCE/1 ) (3.55)
VeE/IT

zusammengefalt werden. Die Multiplikation der Gleichung (3.47) mit jeweils ecg/r und €cp/rr
und der Vergleich der zwei so erhaltenen Gleichungen mit der Forderung der Erfiillung von Glei-
chung (3.36) fiir jedes einzelne CE fiihrt dann auf ein 2x2—-Gleichungssystem fiir die zwei Unbe-
kannten vp,; und vp/rr:

AT, =Top+ V), (3.56)
mit der Kopplungsmatrix
€CE/IECE/II 1

und dem zweiten Teil der Inhomogenitit

7 — (Uyyr — Vo)€cryr — Avr (3.58)
v (Uurr — Vo)€ck/ir — Avir ' ’
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Die Matrix A wird numerisch an jeder Integratorstiitzstelle fiir jede der verzweigten Muskelstruk-
turen invertiert und das Gleichungssystem nach den Korrekturkomponenten vp,; und vp/;; auf-
gelost, wodurch die Geschwindigkeit vp, des Verkniipfungspunktes nach Gleichung (3.47) bekannt
ist und mitintegriert werden kann.

Auch hier gilt die Einschriankung, die schon bei der linearen Struktur gemacht wurde, daf}
dieses Vorgehen nur moglich ist, wenn beide CEe sich in ihrem aktiven Kraftbereich befinden -
d.h. vog/r und vog,rr konnen als bekannte Grofen im Gleichungssystem (3.56) verwertet wer-
den. Implizit in diesem System enthalten sind die kinematischen Gleichungen (3.1) und deren
Zeitableitungen. Ist hingegen mindestens ein CE so stark gedehnt, daf3 es keine aktive Kraft mehr
erzeugen kann, so erdffnet sich - wie bei der linearen Struktur - durch einmalige Zeitableitung

_F Musk/I  €cE/1 + Fausk/n éCE/I
+ Fuuse/ir €cein + Fuusk/in €cpynn (3.59)
+ Fspp €spp + Fspp €sgp = 0

der zweikomponentigen Gleichgewichtsgleichung (3.3) die Moglichkeit, die Information iiber
die Federeigenschaften des SEEs und der PEEe zur Berechnung des jetzt unbekannten vcp; zu
verwenden. Der Unterschied zur linearen Struktur, bei der vop direkt aus Gleichung (3.45) in
Gleichung (3.37) eingesetzt werden kann, besteht darin, dal das sowieso schon zu 16sende 2x2-
—Gleichungssystem (3.56) zu einem 4x4—Gleichungssystem vergrofert werden muf3. Dort tritt
dann auBler dem Vektor v, ein zweiter unbekannter zweikomponentiger Vektor hinzu, wie man
dem folgenden entnehmen kann. Bis auf die FMUSk si sind in Gleichung (3.59) alle GroBen nur
vom Zustand des Systems und zusitzlich von der Geschwindigkeit vp,, des Verkniipfungspunktes
abhingig:

. OF,
Fspr = lser ol SEE , (3.60)
SEE
lspr = (Upy — Ua)Espr + Avspr
= (ﬁKon + ﬁrot)é?EE + AUSEE > (361)
sowie die zeitlichen Anderungen der Richtungsvektoren
: AU ap 5 AV y/ip
= = 3.62
€SEE Arap €cE/ Aroir (3.62)
in denen die Abkiirzungen fiir die Abstinde
Arap = |ﬁv—FA| ) A7’U/iP = |ﬁV_FU/i| ) (3.63)

sowie die Drehanteile der Geschwindigkeitsdifferenzen zwischen Py und effektivem Ansatz

—

AU ap = (Upy —Ua) — ((Upy — Ua)€sER) EsEE

= Up/I (5015/1 - (5CE/155EE)5SEE)
+up/ir (5CE/H - (5CE/1155EE)5SEE> (3.64)
+777‘0t - (ﬁrot€SEE>€SEE

= Up/IE€ILSEE + UP/IIEITLSEE + Urot LSEE
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bzw. den effektiven Urspriingen

Avigirp = (Opy — V) — ((171% - ?7U/1)5CE/1) €cE)I

= Vp/11 (5013/11 - (5CE/150E/11)5CE/1) (3.65)

+ (v — Vyyr) — ((770 - 17U/1)50E/1) €cE)r

= wvpr€rrir + (Vo — Vuyr)ir

und
Abyymp = (py = tuyr) = ((py = Bujir)ecrn) €orym

= Upyr (5013/1 - <5CE/150E/U)€CE/U) (3.66)

+(o — V1) — (W — Vyyr1)ecrn) €opin

= wp€rir + (Vo — Uuyrr) Lir
verwendet werden. Die Nomenklatur £77, ; bedeutet den Anteil des Einheitsektors €cg/r; senk-
recht zum Einheitsvektor €cg/r, analog gilt die Bezeichnung &7 ; fiir seinen parallelen Anteil.
Auch bei einem beliebigen Vektor - z.B. ¥, - ist sein zu einem Einheitsvektor paralleler Anteil
(Urot€spr)€ser eindeutig durch v, spp bezeichnet.
Ersetzt man in Gleichung (3.59) weiterhin FMUSk si des passiv gedehnten CE analog zur Vorge-
hensweise bei der linearen Struktur durch

OFprE)

FMusk/i = FPEE/i = VCE/i ) (3.67)

Olcry
so fiihrt die Kopplung der zwei 2x2-Systeme (3.56) und (3.59) schlieBlich auf das zu 16sende

4x4—Gleichungssystem
A D) /[ 7 ) (17[;)
7= 5 3.68
( B C ) ( U/CE f/t ( )

in den vier unbekannten Komponenten vp,r, vp/r1, vop/r und vog 1. Die weiteren Abkiirzungen
stehen fiir die 2x2—-Untermatrizen

-1 0
D= 3.69
0 —1 , (3.69)
_ ( 9Fppp/I > OFppg/11 > )
C= ( Bleryr OB “Blog,y CCE/MI ’ (3.70)
und
B= (B B) , (3.71)
wobei deren Spaltenvektoren durch
] Fapusk/ir - F. - OF, =
B, = mﬁul T A EILSEE T gt El||SEE (3.72)
n _ Fausk/r - Fspg = OFsEE = ’
By = Doy ST R CIILSEE + G EIT|SER

festgelegt sind. Die Komponenten drei und vier der Inhomogenitét stehen im Vektor

r FMusk:/I - -
f/t = ATU/JP (UU/I - Uo)u
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FMusk:/I[ (—,

+ Uyyrr — Vo) L1t

A7”U/HJP
8F’SEE FSEE aFSEE
B - _»ro . A Y
K Olspr  Arap (Ur€spm) + Olspn USEE | €SEE
F
SEE Trot . (3.73)

Arap

Das Gleichungsystem (3.68) wurde der Ubersichtlichkeit halber erst einmal in der Form ab-
geleitet, in der es zu 16sen ist, wenn sich beide CEe auflerhalb ihres aktiven Kraftbereichs befin-
den und fiir mindestens eines davon lcg/Logep: > (1 + Width) gilt. Ublicherweise kommt der
gemischte Fall vor, in dem nur eines der CEe iiberdehnt oder verkiirzt ist, hingegen das andere
aktiv Kraft (Fop > 0) erzeugt, sodall dessen vop im konzentrischen oder exzentrischen Arbeits-
bereich bekannt ist. In diesem Falle ist ein gegeniiber dem System (3.68) leicht modifiziertes
4x4—Gleichungssystem zu 16sen.

Nehmen wir an, vcg/; sei also bekannt, hingegen gelte log 11/ Lopope > (1 + Width) oder
leg/ir/Logopt < (1 — Width), d.h. veg, g sei unbekannt, dann sind im Gleichungssystem (3.68)
folgende Anderungen vorzunehmen:

1. Die Matrix D ist durch ( 8 _01 )

2. die ersten Spalte von C durch lediglich ey,

3. Uy durch ( Entusiyn ) und
VeE/1T

4. V. durch V/, + ( UCOE /1 ) zu ersetzen.

Das bedeutet, dall immer noch ein 4x4—System gelost werden mul3, nur dal zur Berechnung der
Bewegung des Verkniipfungspunktes eigentlich bloB drei Unbekannte vp,r, vp/rr und veg/rr zu
bestimmen wiren. Als vierte Unbekannte wird deshalb einfach die Zeitableitung FMusk /1 des
aktiven CE mitbestimmt. Der Vollstindigkeit halber hier noch die Anderungen im umgekehrten
Fall (vog/rr bekannt und ve g/ unbekannt) in Stichworten:

-1 0
e D— ( 0 0 )
e zweite Spalte von C — €cp/rr

—/ VCE/I
® Uprp — .
CE
( FMusk/II )

- - 0
oV VI +
v v ( VcE/11 )
Auch im zuletzt noch zu erwidhnenden Grenzfall, wenn beide CEe sich an der unteren
Verkiirzungsgrenze log i/ Logopyi = (1 — Width) befinden, sind die vopg/; direkt aus der Kon-
traktionsdynamik zu

Uop/r = Vop/n =0 (3.74)

definiert. ]3‘/ wird wie bei einer statischen (beide CEe isometrisch) Muskelstruktur rein kinema-
tisch - analog der linearen Struktur - mit dem Modell mitgefiihrt.
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Zusammenfassend ist zu sagen: Dieser Abschnitt 3.5 hat eine spezielle Implementierung der
Berechnung der Kontraktionsdynamik des Muskel-Sehnen—Apparats beschrieben. Dabei wurden
bisherige Modelle, die die Verkniipfung eines CEs mit einem SEE beinhalteten [174, 151], um den
Fall der Verkniipfung zweier CEe mit einem SEE erweitert. Hintergrund ist ein beim Menschen
hiufiges anatomisches Vorbild mehrerer Muskeln, die auf eine gemeinsame Sehne wirken. Gelost
wurde das Problem durch Berechnung des Geschwindigkeitsvektors vp, des Verkniipfungspunkt
Py in der Modellebene, der mit den mechanischen Bewegungsgleichungen des Modells problem-
los mitintegriert werden kann. Die Koordinaten aller modellierten Verkniipfungspunkte sind -
dquivalent zu den Léangen aller modellierten CEe - zu den Koordinaten des mechanischen Modells
zusitzliche Zustandsvariablen des Systems.

Fiir die Bewegung von ]3\/ bei der verzweigten Muskelstruktur gilt: ©p,, ist durch Gleichung
(3.47) gegeben, die physikalischen Eigenschaften des Muskelmodells bestimmen ¥x,,. Sind bei-
de CEe verkiirzt au3erhalb ihres aktiven Kraftbereichs, so wirken in den CEen und im SEE keine
Krifte und die Kontraktionsgeschwindigkeiten verschwinden nach Gleichung (3.74): ¥y = 0.
Erzeugen im zweiten Spezialfall beide CEe aktiv Kraft, so ist 7 im 2x2-Gleichungssystem
(3.56) ebenfalls aus der (in den exzentrischen Bereich erweiterten) Hillschen Kontraktionsdyna-
mik bekannt. Das Gleichungssystem (3.56) entsteht im tibrigen aus der Zeitableitung der kinema-
tischen Gleichungen (3.1). Seine Losung liefert in den gerade genannten zwei Sonderfillen Up,.
In allen anderen Fillen ist das 4x4-System (3.68) mit Fallunterscheidungen - vog/1, vop,/ 1 oder
beide nicht aus Kontraktionsdynamik bekannt - zu l6sen. Das Gleichungssystem (3.68) geht aus
dem System (3.56) durch zusétzliche Beriicksichtigung der Zeitableitung des Kraftgleichgewichts
(3.3)in 13\/ hervor.

Der nichste Abschnitt beschiftigt sich mit der Geometrie (d.h. den Hebelarmen) der mus-
kulédren Krafteinleitung ins Skelett.
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Abbildung 3.21:

Links: Veranschaulichung der Definition des Hebelarms R = % (® in rad gemessen) aus AL = QWR%
fiir AL — 0; R ist Hebelarm des Muskels beziiglich des Gelenks (innerer gefiillter Kreis); er ist konstant
bei Anderung des Gelenkwinkels um A®;

Rechts: Verwendung von einzelnen Umlenkpunkten, die korperfest zu Korperl (r1) oder Korper2 (r2) mo-
delliert sind; in Ausgangsposition bei Umlenkung an r1 gilt R = R1, bei Umlenkung mit Hilfe von r2 an
identischem Punkt der Ebene wiire dort Hebelarm R = R2 < R1; Ursache: bei Anderung des Gelenkwin-
kels beschreiben Umlenkpunkte r1 und r2 unterschiedliche Wege; mittels einer diskreten Anzahl Umlenk-
punkte konnen experimentell bestimmte Hebelarmverldiufe iiber dem Gelenkwinkel reproduziert werden, als
wichtige Information dazu notig: anatomisches Wissen tiber reale Umlenkstrukturen der Muskeln;

Unten (zur Erkldrung der Gelenkbelastung durch Muskelkrdfte): Kraftumlenkung an einem zu Korper 1
korperfesten Hebel r1; fiir Betrag der Muskelkraft gilt ' = F) = Fy bei reibungsfreier Umlenkung; spe-
ziell im statischen Fall muf3 auf jeden Korper zusdtzlich zur Muskelkraft noch gegengleiches Moment vom
Betrag M = RF wirken (z.B. reiner Momenterzeuger), da Muskel durch Krdftepaar in Gelenk und auf
Linie ,,Umlenkhebel — Ansatz* sonst beide Korper jeweils mit Gelenkmoment vom Betrag M rotatorisch
beschleunigen wiirde; es gilt dann fiir die Zwangskraft im Gelenk F 7/ stat = Fy; bei Umlenkung an glei-

chem Punkt der Ebene mittels zu Korper 2 gehorigem Hebel r2 hdtten F Z/stat = ﬁl, Hebelarm R2 # R
und Gelenkmoment M = R2F andere Werte; wird Gegenmoment von Krafterzeuger (z.B. Antagonist) auf-
gebracht, so wirkt in Gelenk Summe der Muskelkrdfte als Zwangskraft; Verdopplung beider Muskelkrdifte
resultiert wieder in Gleichgewicht, aber mit doppelter Zwangskraft; anschaulich ausgedriickt ist Hebelarm
R senkrechter Abstand von Wirkungslinie des Muskelpfades zu Gelenkdrehpunkt zwischen Korpern © und
1 + 1 - Wirkungslinie ist beim Verfolgen des Muskelpfades definiert als Gerade durch letzten Hebel auf
Korper i (effektiver Ursprung) und ersten Hebel auf Korper i + 1 (effektiver Ansatz), mit denen Muskel
momentan wechselwirkt
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3.6 Kraftumlenkung und Hebelarmverlaufe

Das Problem, die mechanische Wirkung eines Muskels zu quantifizieren, ist separierbar in zwei
Teilprobleme: Berechnung des Betrages seiner Zugkraft und Bestimmung der Orte, an denen die
Wechselwirkung mit dem Skelett stattfindet. Die Parametrisierung seiner Kraft wurde ausfiihrlich
im Abschnitt 3.4 dargestellt. Dieser Abschnitt wird sich mit der Modellierung der Geometrie der
Krafteinleitung beschiftigen.

7
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Abbildung 3.22: Vergleiche hierzu Definition der kirperfesten Vorzugsachsen in Abschnitt 2.1, hier als
schwarze Balken zwischen den Gelenken gezeichnet; Schwerpunkte liegen auf Vorzugsachsen;

Links: Definition der Referenzkonfiguration: Vorzugsachsen von Rumpf, Oberschenkel und Unterschenkel
parallel, einsegmentiger Fuf3 so angeordnet, daf3 Linie durch Bodenkontaktpunkte senkrecht auf Unterschen-
kelachse steht; ebenso bei mehrsegmentigem Fuf, dort wird Winkel zwischen Unterschenkel und Mittelfuf3
als Sprunggelenkswinkel pgo verwendet; speziell fiir mein Modell ist g = 180° — 3 = 123.5°,; restliche
Referenzfufwinkel o und -y siehe Tabelle 2.3;

Rechts: Korperhaltung (Zielkonfiguration) und Hebelarmverldiufe werden iiber Differenzwinkel Ay,
Ay g und Apg zur Referenzkonfiguration angegeben; Aw; > 0 fiir anatomische Winkelangaben ,Hiiftbeu-
gung*, ,Kniebeugung* und ,,Plantarflexion* wie rechts dargestellt

3.6.1 Allgemeines zum Gelenkmoment

Die mechanische Wirkung des Muskels im Rahmen der Bewegungserzeugung besteht in der Ma-
nipulation der Lagen der Skelettelemente zueinander. Insekten und Spinnen haben Exoskelette
aus Chitin, Wirbeltiere Endoskelette aus Knochen. Das folgende ist nur speziell im Hinblick auf
anatomische Begriffe des Knochens, Knorpels oder Bandes, da Insekten und Spinnen das nicht
besitzen. Die allgemeinen Aussagen zur Modellierung haben bei ihnen aber genauso Giiltigkeit.
In ihrer anatomischen Abfolge bilden die Knochen kinematische Ketten, welche zumeist of-
fen (und verzweigt) oder (seltener) auch geschlossen sind. In der Anatomie wird bei vorhandener
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knorpeliger Kontaktfliche zwischen zwei Knochen von einer Artikulation gesprochen. Eine oder
mehrere solcher Artikulationen werden nach funktionellen Aspekten (zusammen mit umgebenden
Zugstrukturen wie Gelenkkapsel und Bindern) zu einem anatomischen Gelenk zusammengefaf3t.
Je nach Art der in einem Gelenk anatomisch moglichen Relativbewegungen der Knochen wer-
den beim Ubergang zur Modellierung der Gelenk—Knochen—Abfolgen mittels Starrkérpern die
anatomischen Gelenke durch moglichst nahe Entsprechungen aus dem Repertoir der technischen
Gelenke mit der zugehorigen diskreten Anzahl von Freiheitsgraden abgebildet. Die Bewegungs-
einschrinkungen erfolgen durch Zwangsbedingungen. Lassen die Zwangsbedingungen keine Ver-
drehung zweier Kettenglieder gegeneinander zu, sondern nur Verschiebung (z.B. in einer Teleskop-
antenne), so sind iibrigbleibende Freiheitsgrade auf jeden Fall von translatorischem Charakter - sie
sind durch Lingenangaben festzulegen. Ein Tiirschanier hingegen ist durch einen rotatorischen
Freiheitsgrad - d.h. eine Winkelangabe - gekennzeichnet (und eigentlich einen translatorischen
zum Aushingen). Die Extremitéitengelenke der landgebundenen Tiere (Zehen-, Ful3-, Knie- und
Hiiftgelenke) sind in erster Nidherung von rotatorischem Charakter und werden zum gegenwirtigen
Zeitpunkt in MKS—Modellierungen zumeist durch Kugel- oder Scharniergelenke abgebildet.

Verbinden Ansatz und Ursprung eines Muskels Glieder einer offenen Kette, so ist die gesam-
te Anordnung wieder eine iiber Muskelkraft und Zwangsbedingungen geschlossene Struktur. Die
Wirkung von Muskelzug auf die Kettenglieder kann nur in Rotationen gegeneinander bestehen.
Der Muskel koppelt die Gelenkwinkelbeschleunigungen aller solcherart ,,iiberstrichenen” Gelen-
ke nicht nur zwischen den Gelenken, sondern bei einer dreidimensionalen Modellierung auch die
moglicherweise mehreren Freiheitsgrade eines Gelenkes. Ein Muskel, der nur iiber ein Gelenk
streicht, wird ,.eingelenkiger Muskel* genannt, ein ,,zweigelenkiger* iiberstreicht zwei Gelenke,
usw.. Dabei ist noch nicht festgelegt, mit welchen sonstigen Korpern der Muskel durch Kontakt
wechselwirkt. Muskelmasse oder Sehne konnen sich an benachbarte anatomische Strukturen an-
legen - an die iiberstrichenen Korper selber oder beliebige andere - und so ihre Verlaufsrichtung
dndern. Dies ist mit dem Wort ,,(Kraft-)Umlenkung® gemeint.

Der Zeitverlauf der Summe aller von moglicherweise vielen Muskeln und passiven Struktu-
ren in einem Gelenk erzeugten Momente - die Summe wird mit Gelenkmoment bezeichnet - kann
nach kinematischen Messungen von Bewegungsabldufen zuziiglich inverser Dynamik (siehe da-
zu Abschnitt 1.2.2 oder auch z.B. [79]) errechnet werden. Die inverse Dynamik bietet daher
die Moglichkeit, Einfliisse von Gravitation, Trigheitskriften und Gelenkmomenten auf die auf-
gezeichnete Bewegung zu separieren und somit in eingeschrinktem Malle auf Muskelaktivititen
zu schlieen [79]. Muskeln erzeugen in einem Starrkorpermodell instantan in den iiberstrichenen
Gelenken Gelenkmomente, welche zusammen mit der Gravitation, sonstigen dufleren Kriften und
Tréagheitskriften die Zwangskrifte in den Gelenken und die Bewegung generieren. Dies soll als
primérer Effekt der Gelenkmomente bezeichnet werden.

Wird mindestens einer der zwei in einem Gelenk verbundenen Korper beschleunigt durch den
Raum bewegt (z.B. indem er an einen beschleunigten weiteren Nachbarkorper mittels Gelenk
gebunden ist), so hat dies zur Folge, dall ein Gelenkmoment, das im statischen Fall (siehe z.B.
Abbildung 3.21 unten) den Gelenkwinkel 6ffnen wollte, im dynamischen Fall nicht notwendiger-
weise mit einer Gelenkwinkelbeschleunigung im Offnungssinne korreliert ist. Die Gesamtbewe-
gung eines MKS entspringt der koordinierten Erzeugung der Gesamtheit aller Gelenkmomente,
die Beschleunigung eines einzelnen Gelenkwinkels kann hingegen ursichlich nicht einzig auf das
zugehorige Gelenkmoment zurtickgefiihrt werden.

Der sekundire Effekt der Gelenkmomente reicht iiber die geschlossene Kette von Muskel und
tiberstrichenen Korpern bzw. Gelenk(en) hinaus [175]. Er ist ein weiterer Aspekt des soeben
Gesagten, denn wenn der Muskel eine interne (zu ,,seiner iiberstrichenen Kette), beschleunigte
Umverlagerung der Massen bewirkt, dann bedeutet das eine Beschleunigung auch der zugehdrigen
Kettenendglieder. Die Kopplung durch ein moglicherweise vorhandenes Gelenk zu einem weiteren
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Korper bewirkt eine Beschleunigung dieses Nachbarn und des nichtiiberstrichenen Gelenkes zu
ithm. Die Beschleunigungen in benachbarten Gelenken konnen sogar grofer als in den primér
iberstrichenen sein [175].

Dazu eine letzte Bemerkung: Man denke sich eine gewinkelte Kette aus drei Kérpern, die an
beiden Endpunkten festgehalten wird. Ein zweigelenkiger Muskel sitzt an den beiden Endkorpern
an und erzeugt Kraft. Dadurch werden Winkelbeschleunigungen in beiden Gelenken erzeugt, wo-
bei es von der Ausgangsposition, den Randbedingungen und den physikalischen Parametern der
Massen, Trigheitsmomente und Segmentlingen abhiingt, ob die Beschleunigungen im gleichen
Sinne des Gelenkmoments auftreten oder nicht. Nur eines der beiden Gelenke muf} in jedem Fall
in diesem Sinne beschleunigt werden [175].

Zusammenfassend sei gesagt: Die - gemessenen oder in einer Simulation erzeugten - Gelenk-
momente geben in ihrem Zeitverlauf keine Auskunft iiber die Bewegung in dem Sinne, daf sie eine
angebbare zeitliche Korrelation zu den Winkelbeschleunigungen im zugehérigen Gelenk besitzen.
Die Momente waren in ihrer Gesamtheit Ursache der komplexen Gesamtbewegung, aber die Be-
wegung in einem bestimmten Gelenk ist nicht notwendig durch ein Moment eines dieses Gelenk
tiberstreichenden Muskels bewirkt worden. Die Gelenkmomente geben nur Auskunft dariiber, ob
Kraft in den iiberstreichenden Muskel (bzw. anderen krafttragenden Strukturen wie z.B. Bindern)
erzeugt wurde und ob im Nettoeffekt der Summe aller beteiligten Krafterzeuger die Strecker oder
die Beuger (Namensgebung nach statischer Wirkung auf das Gelenk) um den Wert des Gelenkmo-
ments liberwogen haben.

3.6.2 Definition des Hebelarms

Entscheidend fiir den Wert der in einem Starrkorpermodell in den iiberstrichenen Gelenken er-
zeugten Gelenkmomente ist bei gegebener Muskelkraft - bildlich ausgedriickt - der Abstand vom
Drehpunkt des Gelenks (Scharniergelenk im Dreidimensionalen: Drehachse) zur Verlaufslinie des
Muskels - sein Hebelarm beziiglich dieses Gelenks. Zur Veranschaulichung ist im unteren Teil
der Abbildung 3.21 der einfachste Fall eines eingelenkigen Muskels, der in einem ebenen Mo-
dell zwischen zwei Korpern wirkt, dargestellt. Die linke Teilabbildung erldutert die Definition des
Hebelarms eines Muskels anhand einer Umlenkrolle um das Gelenk. Sie liefert eine auch im Drei-
dimensionalen giiltige Aussage, die in Worten gefal3t lautet: Fiir jeden rotatorischen Freiheitsgrad
i ist der dazu gehorige Hebelarm R; eines Muskels gleich der Anderung der Muskellinge L pro
Anderung des zugehorigen Winkels ®;. Fiir einen eingelenkigen Muskel, der ein Scharniergelenk

tiberstreicht, lautet diese Definition
dL

= di@ s
wobei ® in rad anzugeben ist. Bei einem zweigelenkigen Muskel ist die Ldnge eine Funktion
zweier Gelenkwinkel L(®;, ®5), daher sind dort im allgemeinen auch die Hebelarmverldufe R =
C%l und Ry = jTi Funktionen beider Winkel. Das totale Differential von L lautet:

R (3.75)

oL oL
dL = —d® —dd, . 3.76
00, 1+ oD, 2 ( )
Der Spezialfall 8512;% = 6522;% = 0 bedeutet, daf3 die Hebelarmverldufe in den beiden Gelenken

vollig entkoppeln, d.h Ry (®;) und Ry(P2) nicht vom Winkel des benachbarten Gelenks abhingen.
Da beim Menschen das Verhiltnis von Hebelarmen zu Gelenkdistanz (Segmentldnge) bei Ober-
und Unterschenkel klein ist (= 5/45 = 0.1) ist diese Bedingung gut angenihert erfiillt, wie Subke
[140] an einem Beispiel gezeigt hat. Das wurde von mir genutzt, um die in den Abildungen 3.23,
3.24,3.25 und 3.26 dargestellten Hebelarmverldufe aller modellierten Muskeln aus Literaturdaten
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unter Verwendung zweisegmentiger Teilmodelle zu reproduzieren. Auch bei zweigelenkigen Mus-
keln wurden daher unter Variation eines Gelenkwinkels bei fest gewéhltem zweiten die Hebelarme
fiir jedes Gelenk getrennt erarbeitet. Genauere Angaben zur Vorgehensweise folgen im Abschnitt
3.6.5.

Im Leichenexperiment ist es moglich, einen Muskel zu durchtrennen und die Anderung sei-
ner Linge bei definierter Verdnderung der Winkelstellung der iiberstrichenen Glieder zu messen.
Dies entspricht einer direkten Auswertung der Gleichungen (3.75) bzw. (3.76) als MeBvorschrift.
Aus der Literatur sind solche Messungen des Hebelarmverlaufs jedes modellierten Muskels an
der unteren Extremitit durch Manipulation der Winkelstellungen in der Sagittalebene bekannt
[43, 138, 156, 137]. Beim lebenden Menschen ist diese Vorgehensweise unmoglich, daher sind auf
diese Weise nur statistische, keine individuellen Verldufe bestimmbar. Dafiir ist eine solche funk-
tionelle Messung unmittelbarer als eine optische Messung der Muskel- und Sehnenverlaufrichtun-
gen unter Verwendung der Kernspinresonanz—Methode [126] oder der Computer—Tomographie
[98], deren Daten eine Abschitzung der Distanz Gelenk—Verlaufslinie und damit des Hebelarms
zulassen. Grofer Vorteil der indirekten Methoden ist natiirlich, daf} sie individuelle Daten des un-
tersuchten Patienten oder Probanden liefern. Wichtig wire, wie bei der Diskussion der Hillschen
Gleichung im Abschnitt 3.4.5 bereits betont, Gewinnung einer grolen Datenbasis und deren stati-
stische Auswertung, um Korrelationen zwischen statistischen Daten und individuellen Daten tiber
mefbare anatomische GroBen feststellen zu konnen.

3.6.3 Der Muskelpfad

Es gibt zwei Moglichkeiten, den errechneten Betrag der Muskelzugkraft F' als Antrieb an die me-
chanischen Bewegungsgleichungen des Modells zu koppeln. Die eine besteht darin, einen funk-
tionellen Zusammenhang R(®) explizit anzugeben, und das Gelenkmoment

M = R(®)F (3.77)

mit jeweils umgekehrtem Vorzeichen auf beide am Gelenk verbundenen Korper in den Bewe-
gungsgleichungen wirken zu lassen.

Bei der zweiten Methode werden Krdfte entlang einer modellierten Punktfolge ,,Ursprung -
ny Umlenkpunkte - Ansatz in das MKS eingeleitet, wobei ny; die Anzahl der Umlenkpunkte der
Folge ist. Als ,,Muskelpfad“ bezeichne ich die Verkettung der Strecken zwischen den Punkten der
Folge beginnend beim Ursprung und endend am Ansatz. Der Muskelpfad ist sowohl aufgrund der
Veridnderung der Orte der Punkte als auch aufgrund des Hinzukommens weiterer Umlenkpunkte
oder des Losens von bisherigen Umlenkpunkten zeitabhéingig. Der Begriff ,,Umlenkpunkt* bein-
haltet sowohl Punkte auf Starrkorpern - von mir als Umlenkhebel bezeichnet - als auch mogliche
andere Punkte, wie z.B. beliebig bewegte masselose Punkte im Raum oder einen Massepunkt. Im
unteren Teil der Abbildung 3.21 erkennt man die drei eingeleiteten Kraftvektoren eines eingelen-
kigen Muskels, welcher an einem (ny; = 1) Hebel umgelenkt ist. Als Kraftvektoren werden in das
Zweikorpersystem eingeleitet: F; am Ort des Ursprungs auf Korper 1, F, am Ort des Ansatzes
auf Korper 2 und (ﬁ 1 — ﬁQ) am Umlenkhebel auf Korper 1, wobei fiir die Betridge Fy = Fy, = F'
gilt. Die resultierende Bewegung ist identisch der Bewegung nach der obigen Methode, da beider
Ursache das dquivalente Gelenkmoment der Gleichung (3.77) ist.

Der entscheidende Unterschied der beiden Methoden driickt sich in den Zwangskrdiften aus, die
in den Gelenken libertragen werden. Die Zwangskrifte (auch: Gelenkkrifte), die wirkten, falls die
beobachtete Bewegung mit idealen, abstrakten Gelenkmomentgeneratoren nach der ersten Metho-
de erzeugt worden wiren, sind neben den Gelenkmomenten Ergebnisse inverser Dynamik. Man
bezeichnet sie auch als Schnittkrdfte. Die Zwangskrifte, die aus der Erzeugung der Bewegung
durch reale Kraftgeneratoren - wirkend an definierten Orten - resultieren, unterscheiden sich von
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den hypothetischen Schnittkriften. An einem einfachen statischen Beispiel, das dem Kommentar
zu Abbildung 3.21 zu entnehmen ist, kann das nachvollzogen werden. Subke [140] hat einen deut-
lichen qualitativen und quantitativen Unterschied bei einem konkreten dynamischen Simulations-
beispiel - dem Standhochsprung unter Verwendung realistischer Muskelkréfte - in allen Gelenken
nachweisen konnen.

Die Vorteile, die sich aus der Verwendung der zweiten Methode ergeben, liegen auf der Hand.
Man muf} zwar Information iiber anatomische Strukturen haben, um den Versuch zu unternehmen,
reale Muskelgeometrie im Modell nachzubilden, dafiir erhélt der Modellierer aber auch einen Ein-
blick in die Art und Weise, wie ein gemessener Hebelarmverlauf zustande kommt. Weiterhin
konnen die deutlich realistischeren Gelenkkréfte zur Validierung des Modells verwendet werden,
wenn dazu Messungen vorliegen. Mir gab der Vergleich zu Kraftmessungen in Hiiftimplantaten [2]
gute Hinweise zur Einstellung der Parameter der Muskelstimulation. Ein grundlegendes Ziel der
Biomechanik ist die Bestimmung innerer Krifte, die der Messung in breitem Mafe nicht zugéing-
lich sind, um daraus Belastungen des Organismus abschitzen oder vorhersagen zu kénnen. Das
war allerdings nicht das primédre Ziel dieser Arbeit, zumal befriedigende Aussagen zu Belastun-
gen realer ausgedehnter Strukturen erst durch dreidimensionale Analyse mittels Finite—Elemente—
Methode erreichbar erscheinen.

Was weiterhin festzustellen bleibt, ist die hohere Flexibilitdt der Muskelmodellierung durch
Verwendung von Muskelpfaden. Das zeigt sich daran, dafl dadurch erst die Erweiterung der linea-
ren Standardstruktur auf die verzweigte moglich wurde. Ebenso ist Kontaktwechselwirkung zwi-
schen Muskeln verschieden tief liegender Schichten erst unter Beriicksichtigung realer Geometrie
implementierbar. SchlieBlich steht der Biomechaniker oft vor dem Problem, keine R(®)-Daten
zur Verfligung zu haben, erst recht, wenn es sich um Simulation von Tierbewegungen handelt.
Hingegen hat sich in verschiedenen Fachrichtungen zumeist ein groes Reservoir an anatomi-
schem Wissen angesammelt, das eher direkt in den Aufbau geometrischer Modellstrukturen denn
in die Angabe eines Netto—Hebelarmverlaufs umgesetzt werden kann. Schlielich ermoglicht die
Verfiigbarkeit der flexiblen Angabe von Muskelpfaden eine unkomlizierte Modellierung nichtge-
lenkiger Verkettung anatomischer Strukturen, z.B. die Kopplung des proximalen Endes der Vor-
derextremitit eines Klippschliefers [79] (ein kleines afrikanisches Sdugetier) an den Rumpf ohne
Gelenkflidche, nur iiber Muskulatur. Dort war zwar kein Umlenkpunkt nétig, im allgemeinen be-
steht aber der Bedarf.

Weil das verwendete Simulationsprogramm ,,simsys [80] die Definition eines Muskelpfades
mit Kraftumlenkung nicht vorsah, muflte es von mir dahingehend erweitert werden. Die Erweite-
rung wird im nédchsten Abschnitt beschrieben, sie wurde so implementiert, daf} sie jedem zukiinf-
tigen Nutzer von ,,simsys* ebenfalls zur Verfiigung steht.
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Abbildung 3.25: Hebelarmverliiufe der Kniege-
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Abbildung 3.24: Hebelarmverliiufe zweigelenki-
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Abbildung 3.27: Dynamik des Eintritts eines zusditzlichen Umlenkpunktes i in Pfad eines Fadens (dicke
schwarze Linie) in der Ebene; als Punkt wird Ursprung eines Koordinatensystems bezeichnet; schwarz
gefiillte Kreise symbolisieren Punkte, an denen Faden fest angeheftet ist ( ,feste Punkte*), Halbkreise mit
Dreieck solche, die nur entweder rechts oder links umlenken ( ,,lose Punkte*); Punkte in meinem Modell sind
Starrkorperhebel (siehe Anhang F), Faden ist ein CE oder SEE; Richtung des Fadens wird durch Reihen-
folge der Angabe aller Punkte bei Modellierung festgelegt; beliebig viele feste Punkte angebbar, zwischen
denen alle losen, die dort moglicherweise umlenken, angegeben werden; i und j sind Indizes bezogen auf
Modellierungsreihenfolge; i bezeichnet alle Punkte zwischen ,Erster” (z.B. Verkniipfungspunkt) und ,Letz-
ter” (z.B. Ansatz), j alle zum Zeitpunkt t den tatsdchlichen Pfad des Fadens bildende Punkte aus Menge der
i; zu jedem i gibt es eindeutiges Paar LF P(i)-N F P(i), das zugehdorigen festen Vorginger- bzw. Nach-
folgerpunkt bezeichnet; gezeichnet ist Zeitverlauf der Bewegung von i beziiglich Pfad (gestrichelt); Kontakt
zu und Eintritt in Pfad (Ort durch Kreuz bezeichnet) erfolgt dann, wenn i bzgl. Paar j—RL(j) (RL steht
Jfiir die Abkiirzung ,,Reallinie*) durch Annéiherung in korrekter Halbebene (Trenngerade Linie; gy ;)) zum
Zeitpunkt t pintrie »aktiviert” (im Bereich zwischen B und Br L(j)) ist; Eintrittskriterium fiir i durch Eigen-
schaft ,rechts- oder linksumlenkend*, Richtungsvektoren €; gy ;), €;/; und €gp ;) /; Sowie Information iiber
Wegverlauf von i ( ,aktiviert oder deaktiviert an t < tginiritt) bestimmt; weitere Erkldrung und Dynamik
des Austritts siehe Text
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3.6.4 Implementierung der Pfadumlenkung

Erwiinscht zur Umsetzung der aus Messungen bekannten Hebelarmverldufe in der Sagittalebene
war ein Algorithmus, der es ermoglicht, Punkte auf Starrkdrpern zu definieren, an denen Kraftum-
lenkung eines Fadenelements stattfinden kann. Dabei sollte die Flexibilitdt der Modellierung einer
solchen Fadenstruktur grof} genug sein,

1. eine diskrete, aber beliebige Anzahl von Umlenkpunkten angeben zu konnen und

2. den Algorithmus einen Pfad (in meiner speziellen Anwendung einen Muskelpfad) bestim-
men zu lassen, der nur durch einen Teil aller angegebenen Umlenkpunkte abhingig von
deren momentaner geometrischer Gesamtanordnung gebildet wird.

Das zu l6sende Problem ist damit zuriickzufiihren auf die Berechnung des Ortes und Zeitpunktes
eines Ereignisses, bei dem der Wegverlauf eines Punktes in der Ebene eine Strecke kreuzt - ein
Kontaktproblem in zwei Dimensionen, das man sich veranschaulicht durch einen ,Flitzebogen®,
dessen Sehne man sich mit einer Pfeilkerbe nihert, um ihn zu spannen. Man betrachte zur Veran-
schaulichung - auch der anschlieBenden Ausfiihrung - die Abbildung 3.27, in der sich der Punkt ¢
der Strecke zwischen dem Punkt j und RL(j) ndhert.

Dazu wird zuerst eine Modellierungsabfolge von mindestens zwei Punkten konstruiert, an de-
nen der Faden fest angekniipft ist. Die Fadenrichtung wird durch die Reihenfolge der Angabe
solcher Punkte festgelegt. Betrachtet man mehr als zwei solcher ,.fester” Punkte, so ist die Berech-
nung des Pfades zwischen dem ersten und zweiten vollig unabhédngig von derjenigen zwischen
zweitem und drittem. Dies wurde ohne Erhohung des Schwierigkeitsgrades ausgenutzt, um einen
Modellfaden mit einer beliebigen Anzahl an festen Punkten versehen zu konnen. Zwischen jedem
Paar fester Punkte modelliert man dann eine beliebige Anzahl Punkte, die umlenken kdnnen, aber
nicht miissen. Ich bezeichne sie im folgenden als ,,Jose Punkte.

Das Wort ,,beliebig” ist dabei durch die Endlichkeit von Rechnerresourcen oder durch Eigen-
heiten der Programmiersprache eingeschrinkt. In der Praxis ist mit der Modellierung einer Fa-
denstruktur genau wie mit der Festlegung anderer Modelleigenschaften (z.B. mit der Anzahl der
Korper und dem Typ der Zwangsbedingungen die Struktur der Bewegungsgleichungen) eine au-
tomatisierte Erzeugung von Code in einer Programmiersprache verbunden. Zur Implementierung
einer Fadenstruktur wird eine Modellierungszeile in einer Eingabedatei in die Erzeugung einer
,C“-Codezeile (Funktionsaufruf mit Parameterklammer) umgesetzt. Es wurde von mir ausgenutzt,
daB in ,,C* die Definition von Funktionen mit variabler Parameteranzahl moglich ist, dabei erhoht
die Anzahl an modellierten Punkten einer Fadenstruktur die Parameteranzahl um drei (Korper- und
Hebelnummer sowie Typ ,fest*, ,links-“ oder ,rechtsumlenkend). Somit ist ,,beliebig” nur im
Rahmen der maximalen Anzahl an Parametern, die einer ,,C‘-Funktion iibergeben werden konnen,
eine korrekte Bezeichnung.

Die Fihigkeit, in einer bestimmten Position zum Faden umlenkend zu wirken oder nicht, wird
als eine Eigenschaft des losen Punktes 7 betrachtet, nimlich der Festlegung, ob ein solcher loser
Punkt, wenn er denn umlenkt, lokal eine Rechts- (rechtsumlenkend) oder eine Linkskriimmung
(linksumlenkend) des Fadens - schauend in seiner modellierten Richtung (siehe Abbildung 3.27)
- erzeugt. Die Betrachtung ist nicht vollkommen &dquivalent zur Feststellung, ob sich ein rechts-
umlenkender Punkt 7 in der rechten (er lenkt nicht um) oder linken (er lenkt um) der Halbebenen
befindet, die durch die Gerade Linie; gy ;) getrennt werden:

< 0 & rechtsumlenkend

> 0 < linksumlenkend (3.78)

€jji © €j/rr(j) = sin($1) {

©® bezeichnet folgende Operation: Man denke sich die kartesischen Komponenten eines der Rich-
tungsvektoren €;/; und €j,ry(;) in der Ebene als die ersten zwei Komponenten des jeweils zu-
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gehorigen dreidimensionalen Vektors. Dessen dritte Komponente aus der Ebene heraus ist dann 0.
Das Ergebnis der Operation der linken Seite der Ungleichung (3.78) ist die dritte Komponente des
Kreuzprodukts dieser zwei ,,aufgebohrten Einheitsvektoren.

Berticksichtigung einzig der Ungleichung (3.78) wiirde zu einer Umlenkung fiihren, sobald
sich 7 oberhalb Linie; /rL(j) befande. Das kann aber nicht sein, denn es ist wichtig, dall der Punkt
nicht nur Linie; ry,(;) kreuzt, sondern daf das Kreuzen sich zwischen j und RL(j) ereignet. Um
das zu entscheiden geniigt es, ein zeitlich zuriickliegendes Ereignis festzuhalten, ndmlich daf} sich
¢ zu irgendeinem Zeitpunkt ¢ < g, in den Teilbereich der rechten Halbebene zwischen B;
und B RL(j)

€5/i€5/rL() = c0s(P1) >0 A €rr()/i€j/rL() = c0s(P2) <0 (3.79)

bewegt hat. War das der Fall, so wird ein Schalter, der zu 7 gehort, auf ,aktiviert beziiglich des
Paares j—RL(j)* gesetzt. Der Punkt 7 ist so lange ,aktiviert* wie er diesen Bereich nicht wieder
verld3t. Wenn also zu einem Zeitpunkt ¢t = t ;e die Ungleichung (3.78) fiir den losen Punkt ¢
erfiillt ist und er zusitzlich als ,,aktiviert* markiert ist, dann wird er in den Pfad aufgenommen und
kann zukiinftig umlenkend wirken. Sowohl der Ort von 7 entwickelt sich zeitlich, als auch durch
die Bewegung von j und RL(j) der Aktivititsbereich selber.

Die zwei Bedingungen (3.78) und (3.79) werden immer zwischen zwei Integratoraufrufen ab-
gepriift und zwar fiir alle losen Punkte sukzessive entlang ihrer modellierten Abfolge, wobei die
Reihenfolge der losen Punkte, die mit gleicher Kriimmungsrichtung nacheinander angegeben wer-
den, nicht entscheidend ist. Der Algorithmus sucht sich eine Abfolge an wirkenden Umlenkpunk-
ten heraus, bei der die Ablenkung des Pfades aus der direkten Verbindung zweier fester Punkte
moglichst maximal ist. Das Maximalkriterium in dieser Form wird verwendet zur Festlegung
eines initialen Pfades durch den Algorithmus. Wenn £ ein Index ist, der iiber eine Auswahl nach-
einander angegebener Punkte gleicher Kriimmung lduft, dann wirkt der Punkt, dessen cos(¢1,)
minimal aber positiv ist, umlenkend.

Nach dieser trockenen Abhandlung scheint es angebracht, erst einmal kurz auf die Anwen-
dung im Rahmen der Muskelmodellierung einzugehen. Deshalb folgt eine kurze Auflistung der zu
beriicksichtigenden Aspekte beim Einbau eines solchen Pfades in ein mechanisches Modell.

e Am Beginn steht die Definition von Punkten in der Ebene, d.h. bei der Modellierung eines
MKS die Festlegung aller Koordinatensysteme, an deren Urspriingen Krafteinleitung in die
zugehorigen Korper ermdoglicht wird. Es konnen dies in ,,simsys* Starrkorperhebel, Masse-
punkte, zeitabhingige (z.B. ein Verkniipfungspunkt zwischen CE und SEE) oder raumfeste
Koordinatensysteme sein.

e Als nichstes erfolgt die Angabe einer Abfolge solcher Punkte zur Definition eines Faden-
elements (sieche Anhénge C.1.2 und F).

e Bei Integrationsstart schldgt der Algorithmus bei bekannten Anfangskoordinaten aller Punk-
te einen Pfad vor, den der Modellierer graphisch tiberpriift.

e Entspricht der initiale Pfad nicht dem Wunsch des Modellierers, so kann dieser gezielt fiir
jeden Punkt mittels Setzens eines Parameterwertes erzwingen, daf3 ein Punkt auf jeden oder
auf gar keinen Fall zu Beginn in den Pfad aufgenommen wird.

e Das Integrationsprogramm berechnet die Pfadlinge und, sofern fiir alle Punkte des Pfades
ihre Geschwindigkeit Zustandsvariable ist (also nicht bei Verwendung von masselosen Punk-
ten), auch die Pfadlingen—Anderungsgeschwindigkeit. Die GroBen stehen dem Modellierer
zur Verfiigung.
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Abbildung 3.27 zeigt eine abstrakte und stilisierte Anordnung von Umlenkhebeln. Die Abbildung
3.28 dagegen gibt die konkret modellierten Muskelpfade und Umlenkhebel der Muskelstrukturen
im Kniebereich meines Modells wieder.
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Was verbleibt ist die Skizzierung der Hauptschritte, die bei der Berechnung der Dynamik eines
Pfades in der Ebene algorithmisch umzusetzen sind. Der Algorithmus soll daher im folgenden,
soweit dies der Nachvollziehbarkeit fiir den Leser dienlich ist, in Worten beschrieben werden. Auf
das Prisentieren von Quellcode wird verzichtet.

Vor Beginn der Integration der Bewegungsgleichungen werden drei Teilschritte zur Festlegung
eines provisorischen Pfades fiir jedes modellierte Fadenelement an einer Programmstelle durch-
gefiihrt, an der bereits alle Anfangskoordinaten des MKS festliegen:

1.

Es werden alle festen Punkte sowie alle Punkte, die der Modellierer auf jeden Fall in den
Anfangspfad setzten mochte, durch eine Indizierungskette (ich will sie als Reallinie RL
bezeichnen) verbunden. Deren Abfolge legt vom Ursprung zum Ansatz eine Fadenrichtung
fest, welche durch die Reihenfolge der Nennung der festen Punkte in der Modellierungszeile
des Fadens bestimmt ist (sieche auch Anhang F).

Zwischen zwei als fest bezeichneten Punkten werden danach alle losen Punkte, die der Mo-
dellierer nicht explizit davon ausschlieBt, in deren Nennungsreihenfolge auf mogliche Um-
lenkung getestet. Das Testkriterium ist das oben genannte Maximalkriterium. Nach Auffin-
den eines solchen zusitzlich umlenkenden Punktes wird - bei diesem beginnend - die Suche
fortfiihrt. Das kann zu einer Verkettung von losen Punkten fiihren, die nicht derjenigen der
Modellierungszeile entspricht. Selbstverstindlich kann z.B. ein Starrkorperhebel mehrfach
als loser Punkt in der Modellierungszeile auftreten - auf Umlenkung wird er immer zwi-
schen seinem festen Vorgidnger und Nachfolger getestet. Ergebnis der Schritte 1. und 2.
ist eine initiale Reallinie und damit ein Pfad durch geradlinige Verbindung der Punkte der
Reallinie.

Zum Abschluf} der Initialisierung werden noch alle nicht in der Reallinie befindlichen Punkte
dahingehend gepriift, ob sie beziiglich jeden Punktpaares der Reallinie aktiviert oder deakti-
viert sind. Die Information wird abgespeichert.

Alle weiteren Schritte werden vor jedem Integratoraufruf (d.h. auch noch vor Integrations-
beginn) durchgefiihrt, somit wird die Dynamik der Reallinie mit der Zeitauflosung der Integra-

tionsc

hrittweite berechnet. Eine alte Reallinie RL,;; (die provisorische zu Beginn oder die des
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letzten Zeitschrittes) ist bekannt, am Ende der folgenden Operationen resultiert eine ,,aufgefrisch-
te" R L.y, die konsistent ist zur aktuellen Information iiber den Systemzustand des MKS (und der
Orte der Verkniipfungspunkte):

1. Es wird eine voriibergehende Reallinie RL;,;., bestimmt, die aus einer erhohten Anzahl an
Umlenkpunkten gebildet ist. Die zusitzlichen Punkte wurden gemifl Ungleichung (3.78)
aufgenommen, wenn sie aktiviert waren.

2. RL;uter wird bereinigt, da durch Neuaufnahme sowie Wanderung der Punkte in RL,;; fiir
manche losen Punkte Ungleichung (3.78) nicht mehr gilt, jedoch die Ungleichungen (3.79)
immer noch erfiillt sind. Deshalb wird an dieser Stelle das obige Maximalkriterium - diesmal
aber auf alle losen Punkte von RL;,;., - angewandt, was in der Herausnahme von Punkten
resultieren kann. Diese werden ersteinmal als deaktiviert betrachtet. Es resultiert eine neue
Punktfolge RL,,.

3. Zum Abschlufl werden alle nicht zu RL,,, gehorenden Punkte, die aktiviert beziiglich R L
waren, gegen alle Punkte von RL,,, darauf gepriift, ob sie dort aus den Aktivitdtsbereichen
ausgetreten sind. Bezogen auf die Punktepaare j—RL(j), wo das der Fall ist, werden diese
Punkte deaktiviert. Umgekehrt werden alle bisher als deaktiviert gekennzeichneten Punkte
daraufhin gepriift, dal sie jetzt moglicherweise zu aktivieren sind und daher am nichsten
Priifzeitpunkt als Umlenkpunkte in die Reallinie aufgenommen werden konnen.

Diese Vorgehensweise garantiert, dafl der Algorithmus immer eine Reallinie und damit einen Pfad
zur Verfiigung stellt. Ob die zeitliche Entwicklung eines Pfades der vom Modellierer erwiinsch-
ten entspricht, sollte iiber den gesamten Winkelbereich der iiberstrichenen Gelenke graphisch und
durch Auftragung des daraus resultierenden Hebelarmverlaufs iiberpriift werden, bevor diese Geo-
metrie im mechanischen Modell bei der Simulation komplexer Bewegungen eingesetzt wird. Dazu
wurde von mir die farbige Animationsstrichgraphik ,,simpgraph® entwickelt und eingesetzt. Die
Abbildungen 3.28 und 3.29 geben schwarz-weifle ,,simpgraph“—Momentanaufnahmen aus meinem
Modell wieder.

Als ersten Schritt hin zur Umsetzung der hier verwendeten Methodik in dreidimensionaler Mo-
dellierung wiirde ich vorschlagen, die losen Umlenkpunkte durch einfach beschreibbare, geschlos-
sene Kurven (z.B. Ellipsen) zu ersetzen, durch deren Inneres ein Faden hindurchgefiihrt wird. Da-
bei wiren die Komponenten des Richtungsvektors der Flidche, in der solch eine ringférmige Kurve
zu definieren ist, und deren Kurvenparameter (z.B. die Halbachsen) durch den Modellierer fest-
zulegen. Man stelle sich dazu einfach z.B. die Sicherungsvorrichtungen von Bergsteigern vor, wo
das Seil durch eine Anordnung von Ringen gefiihrt wird, oder ein Griffseil an einer Wendeltreppe.
Der Pfad errechnete sich durch Minimierung seiner Linge bei gegebenen Randbedingungen - er
mul durch die Innenflichen der Umlenkringe fiihren. Die Schwierigkeit beim Modellierungsvor-
gang unter Anwendung einer solchen Pfadmodellierung ldge vor allem in der Kontrolle der Er-
zeugung solcher Elemente. Vorausgesetzt es gibt einen solchen Algorithmus zur Pfadbestimmung,
dann sind vor allem ausgefeilte grahikbasierte Modellierungsoberflichen auf Rechnern adiqua-
ter Visualisierungsleistung notig, um gewiinschte dreidimensionale Strukturen in komplizierteren
Anordnungen per Bildschirmeingabe zu generieren und zu iiberpriifen. Dies ist eine generelle
Schwierigkeit dreidimensionaler Modellierung von Objekten.

3.6.5 Reproduktion der Hebelarme

Bei der Reproduktion der in Leichenexperimenten [43, 66, 24, 138, 156, 137] bestimmten Hebel-
armverldufe wurde folgendermaf3en vorgegangen. Zuerst wurde fiir jedes muskular iiberstrichene
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Gelenk - Hiifte, Knie und Sprungelenk - ein mechanisches Teilmodell bestehend aus den zwei im
Gelenk verbundenen Korpern erstellt (um das Sprunggelenk der Unterschenkel und der komplette
dreisegmentige Fuf}). Dann wurde fiir jeden eingelenkigen Muskel ein Ursprung am proximalen
und ein Ansatz am distalen Korper aus dem anatomischen Lehrbuch abgeschitzt und in das Teil-
modell, das das von ihm {iiberstrichene Gelenk beinhaltete, eingebaut. Bei zweigelenkigen Mus-
keln wurde ein hypothetischer Ursprungs- oder Ansatzhebel auf dem zum zweiten {iberstrichenen
Gelenk fiihrenden Korper in einer Position konstruiert, durch den der Muskelpfad in Richtung des
zweiten Gelenks nidherungsweise verlaufen mufl. Dabei wurde also die weiter oben besproche-
ne Entkopplung der Hebelarmverldufe ausgenutzt. Wenn anatomisch zu erwarten war, daf eine
Umlenkung des Muskels an definierten (meist kndchernen) Strukturen bei bestimmten Winkel-
stellungen einzutreten hitte, so wurde an dem entsprechenden Korper vorerst ein Umlenkhebel
modelliert.

Danach wurde eine Simulation des Zweikorpermodells mit Anfangsrotationsgeschwindigkeit
eines Korpers gestartet und nach jedem Integrationsschritt des Simulationprogramms der Quo-
tient % ausgegeben, also der Differenzenquotient zum vorigen Ausgabeschritt. An-
fangsbedingungen und Integrationsdauer wurden so eingestellt, da das Modell den gewiinschten
Gelenkwinkelbereich monoton durchlief. Die so errechneten Hebelarmverldufe wurden mit den
Literaturkurven verglichen und zusitzlich die Animation mit Darstellung aller modellierten Hebel
und Muskelpfade zum Teil auch zeitschrittweise betrachtet. Dann wurde entschieden, ob das Er-
gebnis eine befriedigende Reproduktion der Verldufe lieferte. War dies nicht der Fall, so wurde
die Position eines Umlenkhebels des betroffenen Muskels modifiziert und die Simulation erneut
gestartet. Entweder konvergierte dies in eine zufriedenstellende Position des Umlenkhebels oder
es wurde ein weiterer Umlenkhebel eingefiigt, z.B. um eine Abrollfliche in ihrer Wirkung durch
mehrere Umlenkpunkte anzunihern. Dabei ist vor allem eine handgesteuerte Darstellung der Ab-
folge der einzelnen Animationsbilder hilfreich, da der Modellierer hierdurch eine Vorstellung da-
von gewinnt, wie der Muskelpfad sich entwickelt, und an welchen Positionen eine zusitzliche
Umlenkung moglicherweise den erwiinschten Effekt erbringen kann.

Iterativ wurden dadurch vorldufige (siehe dazu die Anmerkung am Ende dieses Abschnitts)
Verldufe erarbeitet, die schon fast denen der Abbildungen 3.23, 3.24, 3.25 und 3.26 entsprachen.
Prinzipiell war das Bestreben vorhanden, sich bei der Einfiihrung jedes Umlenkpunktes von ana-
tomischen Gegebenheiten leiten zu lassen und bei deren Umsetzung so wenig Umlenkpunkte wie
moglich zu modellieren. Im Anhang F sind die 52 Hebelfolgen (28 CEe, 20 SEEe, vier FuB3binder)
aller modellierten Fadenstrukturen aufgefiihrt, sowie die zugehorigen Koordinaten der Umlenkhe-
bel. Einen Gesamtiiberblick iiber den Verlauf der Muskelfdden in Stehposition gibt Abbildung
3.29.

Die Wahl der Umlenkpunkte dominiert die Hebelarmverldufe. Die Wahl der Urspriinge und
Ansitze wirkt sich im allgemeinen nicht so kritisch darauf aus. Deshalb war es moglich die
Punkte der Skelettanbindung der CEe nach Abschluf3 des eben skizzierten Vorgehens noch ein-
mal zu modifizieren ohne die einmal erarbeiteten Hebelarmverlidufe zu storen. Ein solcher Modi-
fikationsschritt wurde nach Festlegung der Verkniipfungsstrukturen (siehe Tabelle 3.2), nach der
vorldufigen Wahl eines vollstindigen Satzes aller Umlenkpunkte und der Festlegung aller SEE-
—Ruhelidngen und optimalen Lingen der CEe (siehe Tabelle 3.4) durchgefiihrt mit dem Ziel, die
absoluten Lingen der Muskelpfade auf bekannte [66] Gelenkwinkelabhédngigkeiten der maxima-
len isometrischen Momente abzustimmen. Bei den maximalen isometrischen Momentkurven ein-
zelner Muskeln oder Muskelgruppen ist der qualitative Verlauf invariant zwischen verschiedenen
Individuen [66]. Charakteristisch an allen diesen Funktionsverldufen ist einerseits, dal} sie ein Ma-
ximum besitzen, und andererseits der Wert des zugehorigen Gelenkwinkels. Als Invariante sind
diese Winkel in dem Sinne zu bezeichnen, daf} ihre Streuung deutlich geringer ist als die gro3ere
interindividuelle Streuung in der Ausformung anatomischer Strukturen oder z.B. in den Faserspek-
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tren der Muskeln.

Zum Teil aus jenem Befund zusammen mit der Vorgabe eines sinnvollen vorldufigen Hebel-
armverlaufs und zum Teil aus Aussagen in anatomischen Lehrbiichern wurde eine Zuordnung von
CE und Gelenkwinkel(n) (siehe Tabelle 3.5) abgeleitet, bei dem jedes CE sich bei seiner optimalen
Léinge Lcpop: befindet. Damit also bei meinem Modell ein CE seine optimale Linge bei festge-
legtem Lgspgro und Gelenkwinkel erreichte, wurde eine Verschiebung des Ortes seiner Skelettan-
bindung in Richtung der Langsachsen des zugehorigen Korpers Rumpf, Ober- oder Unterschenkel
durchgefiihrt. Diese Verschiebungen bewegten sich im Bereich von ein bis zwei Zentimetern.

Muskelgeometrie und Muskelldngenparameter des Modells sind somit konsistent zu den Ge-
lenkmomentcharakteristiken gewihlt. Die Abbildungen 3.23, 3.24, 3.25 und 3.26 geben die erar-
beiteten Hebelarmverldufe wieder.

| | PSO|ILI| GLU|ADM | ALB | VAS| REC | BIB | BIL| SET | SEM | SOL| GAS | TIB|

Ao [°1]] 95 [60] -10 | 50 | 55 50 50 | 50 | 50
Apgk [ 60 | 45 |40 |90 | 90 | 90 0
Aps [°] 5120 |15

Tabelle 3.5: Abschdtzung der Gelenkwinkel, bei der CE optimale Linge hat; Winkelangaben in
Auslenkung gegen Referenzkonfiguration (siehe Abschnitt 3.6)
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Abbildung 3.29: Darstellung der Muskelpfa-
de des zweidimensionalen Modells in Stehposi-
tion mittels schwarzer Linien; rechtes Bein iiber-
deckt exakt linkes; leicht unterlegte, punktier-
te Linien vom jeweiligen Segmentschwerpunkt
zu Urspriingen der korperfesten Koordinaten-
systeme (Hebel) gezeichnet;, passive bezeich-
nete Strukturen sind Fufbdnder: Wolbungs-
band (WB) und Plantaraponeurose (PA); die
SEEe sind nicht bezeichnet, die 14 CEe sind
mit Abkiirzungen der zugehorigen Muskelnamen
(siehe z.B. Anhang F) benannt
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Kapitel 4

Die Modellsteuerung

Das Kapitel 3 hat die biologische Struktur ,,Muskel*“ aus dem Blickwinkel der Mechanik als ,,Werk-
zeug" zur Umsetzung nervoser Steuerkommandos in bewegungserzeugende innere Krifte betrach-
tet und eine mogliche Modellierung dargelegt. Dabei wird eine klare mathematische Abbildung
der physiologischen Trennung von elektrischem Steuerimpuls an der motorischen Endplatte auf
der einen Seite und sich daraus entwickelndem mechanischen Effekt im Muskelgewebe auf der
anderen Seite erreicht.

Daraus eroffnet sich die Perspektive, den enormen Wissensschatz neurophysiologischer Er-
kenntnisse sowie daraus resultierender kybernetischer Modelle mit mechanischer Modellierung
zu verkniipfen, wenn diese Modelle Muskelerregungen als Eingabe fiir Muskelmodelle liefern.
Steuerungshypothesen werden so besser iiberpriifbar, da anders als im Experiment korperinterne
Parameter manipulierbar sind und rein mechanische Effekte unterscheidbar von Steuereingriffen
werden. Vorhersagen iiber interne Lastverteilungen lassen sich ebenso machen wie iiber - durch
Parameteridnderung im Modell erwirkte - Bewegungsmodifikationen. Die Vorhersagen bilden wie-
derum das Mittel, die Validitédt des Modells zu testen, wenn sie Aussagen iiber mef3bare Phinomene
liefern. Sowohl das Nachvollziehen evolutiondrer Vorgénge bei der miteinander wechselwirkenden
Ausbildung des Bewegungsapparats und des Nervensystems als auch der Riicktransfer gewonnener
Erkenntnisse zur Steuerung kiinstlicher Bewegungssysteme werden dadurch prinzipiell moglich.
Ebenso tut sich eine Perspektive im Hinblick auf Hilfestellungen fiir gelihmte Menschen auf.

Die naheliegende nédchste Aufgabenstellung auf dem Weg zur vollstindig synthetischen Be-
wegungssimulation lautet folgerichtig: ,,Verwende neurophysiologische Arbeitshypothesen, um
Steueralgorithmen zu entwickeln!”. Dem Biomechaniker bietet sich dabei als Anblick ein nahezu
undurchdringlich erscheinender ,,.Dschungel”“ an Einzelphdnomenen und Hypothesen in der ein-
schldgigen Literatur dar. Die Neurowissenschaften sind ein sehr aktuelles, dynamisches und weit-
verbreitetes Forschungsgebiet, welches - wenn man sich nicht ausschlieflich damit beschéftigt -
praktisch nicht zu {iberblicken ist. Einzig der stetige und aufmerksame Austausch mit anderen
Biomechanikern, Neurophysiologen und Biologen bietet unbedingt erforderliche Hilfestellung zur
Gewinnung eines moglichst breitgestreuten Zugangs sowie eines Fundaments an Faktenwissen,
um als ,,Auflenstehender den erfolgversprechenden Zugang im Sinne der biomechanischen Mo-
dellierung zu gewinnen.

Auffillig beim Blick in die Literatur ist eine ziemlich deutliche Trennung in die englisch-
(westliche) bzw. russischsprachige (Ostliche) Wissenschaftswelt, deren Austausch in der Vergan-
genheit recht einseitig erscheint. Insgesamt driangt sich der Eindruck auf, daB die ,,englische Seite*
die ,,russische’ kaum beachtet hat und beachtet (z.B. [112]), was umgekehrt zumindest in der Ver-
gangenheit nicht zutraf (z.B. [3]). Dies ist umso unverstdndlicher als eine solcherlei systematische
wie grundlegende Bearbeitung biomechanischer - einschlieBlich neurophysiologischer - Fragestel-
lungen schon beginnend in den 20-er Jahren dieses Jahrhunderts zuerst und derart nur durch Bern-
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stein [3] in der damaligen Sowjetunion durchgefiihrt wurde. Ein Vertreter der englischsprachigen
Literatur, welcher den Versuch einer libergreifenden Diskussion neurophysiologischer Ansitze un-
ternimmt, ist Brooks [12], allerdings ist der Rahmen der von ihm beriicksichtigten Teilaspekte der
Bewegungsphysiologie deutlich enger als der Bernsteins. Sicher wird der im Themengebiet der
Neurophysiologie bewanderte Leser an dieser Stelle ihm bekannte und wichtig erscheinende Lite-
raturquellen und damit auch andere mogliche Steuerungsansitze vermissen, mir erschien aus unten
genannten Griinden ein Versuch der Umsetzung von Ideen aus der ,,russischen Schule®“ am erfolg-
versprechendsten. Ein Vorteil der bisher vorgestellten, recht aufwendigen Muskelmodellierung ist
in jedem Falle, dal} sie komplett beibehalten werden kann, wenn sich auch ein Steuerungsansatz
als unbrauchbar erweisen sollte. Selbstverstindlich ist es unter Beibehaltung aller einmal entwor-
fenen Steuerungskonzepte aus simulationstechnischer Sicht ebenfalls kein prinzipielles Problem
mehr, ein Muskelmodell sich entwickeln und verfeinern zu lassen, wenn sich die Teilgebiete der
Biomechanik auf Muskelerregungen als Schnittstelle zwischen kybernetischen Modellen und Mus-
kelmodellen verstindigen.

Das Bestreben des Modellierers sollte generell sein, liber divergierende Fakten, Ansichten und
Denkschulen innerhalb der Neurophysiologie den Uberblick zu gewinnen und den Versuch einer
kritischen Auswahl zu unternehmen, um Konvergenz der vorhandenen Indizien in parametrisierte
Modelle zu erlangen. Da Bernstein [3] und Feldman [30, 31, 32] gerade im Hinblick auf eine
solche Konvergenz der Einzelphidnomene grofle Arbeit geleistet haben, habe ich mich an ihren
Arbeiten orientiert. Weiterhin zeichnen sich speziell die Ideen Feldmans - wie im Abschnitt 4.1
tiber sein A-Modell als iiberzeugendster Abart einer ,,equilibrium point hypothesis“ (EPH) zu se-
hen ist - einerseits durch eine klare Vorstellung zur Parametrisierung von ZNS—Befehlen an die
Korperperipherie aus und andererseits durch die Tatsache, da3 er jedem eingefiihrten Parameter
eine physiologische Entsprechung zuordnet, wodurch seine Hypothese zugleich zu Uberpriifbar-
keit gelangt und sich parallel dazu zur direkten Umsetzung in Computersimulationen eignet.

Der Abschnitt 4.1 liefert eine kurze Einfiihrung in Feldmans A-Modell sowie ihre Umsetzung
zur Bewegungsgenerierung in einem vielgelenkigen und muskulidr redundanten, mechanischen
Modell. Darauf basierend folgt im Abschnitt 4.2 die Vorstellung eines konkreten Steuerungsal-
gorithmus, um zu dynamisch stabilem bipedem Stand zu gelangen. Das eigentliche Ziel der Arbeit
war jedoch nicht die Beschiftigung mit dem gleichermaflen interessanten Problem der Stabilisie-
rung der aufrechten Haltung. Dieser Zwischenschritt wurde deshalb eingelegt, weil zum Start der
Gangsimulation ein realitdtsnaher Satz von Anfangsbedingungen inklusive der Vorspannung des
Muskel-Sehnen—Apparats erwiinscht war. Weiterhin erwies sich das erfolgreiche Balancieren des
Gesamtkorpers beim Stehen als Ideengeber zur Rumpfstabilisierung beim Gehen.

Der Steueralgorithmus zur Synthese des stabilen bipeden Ganges wird im Abschnitt 4.3 be-
handelt. Die Tatsache, dal mit der gleichen Steuermethode sowohl Stehen als auch Gehen syn-
thetisierbar ist, ist als Indiz fiir die Universalitidt des Ansatzes selber zu werten. Dariiber hinaus
mul} die EPH zukiinftig auch Tests im Bereich des gesamten menschlichen und tierischen Bewe-
gungsrepertoires bestehen, um an Validitdt hinzu zu gewinnen. In jedem Falle hat sich gezeigt,
daf} das A-Modell als spezieller Vertreter der EPH zur Kontrolle eines Systems mit vielen Frei-
heitsgraden ein funktionsfihiges Werkzeug darstellt und daB3 es dabei einem von Bernstein [5]
formulierten Grundprinzip - dem ,,Prinzip der gleichen Einfachheit® - folgt: Das Nervensystem
eines Organismus setzt danach solche Strategien zur Losung spezieller Bewegungsprobleme ein,
welche bei der Bearbeitung verwandter Probleme ohne Mehraufwand (d.h. konkret durch bloBe
Parameteridnderung) ebenfalls zu Losungen fiihren.
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4.1 Die Equilibrium Point Hypothese

Hilfreich zum Verstidndnis der EPH Feldmans [30, 31, 32] ist eine kurze Einfiihrung in die allen
Nervenzellen - zu denen auch das a—Motoneuron einer motorischen Einheit gehort - gemeinsamen
funktionellen Eigenschaften. Sie sind einleitend im Abschnitt 4.1.1 dargestellt, dabei habe ich
mich an Beitrdagen [71, 136, 74, 75] innerhalb einer sehr schonen Lehrbuchdarstellung zur Phy-
siologie der Nervenzelle orientiert. Danach mochte ich im Abschnitt 4.1.2 das Konzept der EPH
skizzieren. Abschnitt 4.1.3 erklért, auf welche Weise und bis zu welchem Grad die Vorstellungen
Feldmans von mir programmtechnisch in Steuerparameter umgesetzt wurden.

4.1.1 Arbeitsweise der Nervenzelle
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Abbildung 4.1:  Lokaler negativer Ladungsiiberschuf3 auf Membraninnenseite, positiver Uberschuf3 auf
Auflenseite (Abbildung aus Kandel, Schwartz, Jessell [74])
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Abbildung 4.2:  Verschiedene Neuronentypen; ganz rechts ein allgemeines Neuronenmodell (Abbildung
aus Kandel, Schwartz, Jessell [71])
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Abbildung 4.3:  Potentialschwelle eines Neurons und Zusammenhang zwischen Eingabe- und Ausgabe-
signal (Abbildung aus Kandel, Schwartz, Jessell [71])

Die Nervenzelle ist durch ihre Zellmembran von der umgebenden Gewebsfliissigkeit getrennt.
Ein aktiver, stoffwechselgetriebener Pumpmechanismus - die sogenannte Na™—K*—Pumpe - sorgt
dafiir, daB im Zellinneren stetig eine geringere Na™—Konzentration als auBerhalb etabliert ist, und
umgekehrt innen hohere K™—Konzentration vorherrscht als auBerhalb. Die Membran ist dariiber
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Abbildung 4.4:  Signaltransformationen im Reflexbogen; vergleiche dazu Abbildung 3.4 in Abschnitt

3.3 zur Organisation des motorischen Apparats aus Motoneuronen und Muskel (Abbildung aus Kandel,
Schwartz, Jessell [71])
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hinaus aber viel durchlissiger fiir K™ als fiir Na™ und daher bildet sich wegen des Antriebs durch
den Konzentrationsgradienten ein lokaler K*—UberschuB auf der AuBenseite der Membran sowie
ein lokaler UberschuB an negativen Ionen (vor allem C1~) auf der Innenseite (siche Abbildung 4.1).
Die so aufgrund der Ionen—Pumpe entstandene Potentialdifferenz von ~ —60 mV heit Ruhepo-
tential der Membran. Das negative Vorzeichen resultiert, weil die ZellauBenseite willkiirlich als
Nullniveau festgelegt wird. Der Durchtritt von Ionen durch die Membran erfolgt iiber lonenkandile,
welche spezifisch nur das Ion eines bestimmten Elements passieren lassen.

Funktionell entscheidend ist, da3 das Membranpotential einer Nervenzelle durch Signale an-
derer Zellen beeinflult werden kann (siehe Abbildungen 4.1 und auch 4.5): dadurch wird Infor-
mationsfluf zwischen den Nervenzellen ermoglicht. Um eine prinzipielle Vorstellung davon zu
erhalten, wie der Informationsflu3 ablduft, betrachtet man am besten das Modellneuron rechts in
Abbildung 4.2. Eine Nervenzelle besteht in diesem Modell aus vier Zonen, deren jeder eine zen-
trale Funktion zugeordnet werden kann. Wir arbeiten im folgenden die Signalverarbeitungsstufen
des Modellneurons von oben nach unten in der Abbildung 4.2 ab, dabei findet beim Ubergang von
einer Zone zur nichsten eine Informationstransformation statt.

Das Ende (Terminal) des Axons (Faser mit vom Zellkorper weglaufendem Signalflu}) eines
prasynaptischen Neurons sitzt auf den Dendriten (Zellkorperfortsitze, die den Signalzufluff an-
derer Neuronen zum Zellkorper einfangen) oder dem Zellkorper des betrachteten postsynapti-
schen Neurons auf. In den synaptischen Spalt zwischen prisynaptischer und postsynaptischer
Zelle schiittet das Terminal (wenn die prisynaptische Zelle elektrische Signale entlang des Axons
schickt - sie ,,feuert”) chemische Sustanzen aus (Neurotransmitter), welche Proteinmolekiile in der
Membran der postsynaptischen Zelle aktivieren, die wiederum einen zum stetigen lonenstrom (re-
sistiv) durch die Kanile parallelen (kapazitiven) Strom ermoglichen, der das Ruhepotential stort.
Je nach Synapsentyp kann dieses Eingangssignal in der Eingabezone erregend (exzitatorisch) auf
die postsynaptische Zelle einwirken, was bedeutet, da3 deren Membranpotential weniger negativ -
d.h. depolarisiert - wird, oder es kann hemmend (inhibitorisch, hyperpolarisierend) wirken.

Die zeitliche Verdnderung des Membranpotentials hingt von der Kapazitit der Membran und
der Leitfihigkeit der Ionenkanéle ab (Zeitkonstante 7;,), sie hinkt hinter dem kapazitiven Einga-
bestrom hinterher, das Membranpotential ist ein MaB fiir das zeitliche Integral des Eingabestroms
an gegebenem Ort. Der ebenfalls bewirkte Gradient des Membranpotentials fiihrt zu einem lo-
nen-Diffusionsstrom entlang der Zellinnenseite, welcher fiir die passive Ausbreitung des Einga-
besignals weg vom Ort seiner Entstehung sorgt. Der Ionenstrom nimmt dabei mit zunehmender
Entfernung vom Ort des Eingabesignals - abhéngig von der Leitfdhigkeit der Ionenkanile und der
Zellfliissigkeit (charakteristische Lange \;,) - ab. Der Diffusionsvorgang 148t ortliche Integration
der Eingabesignale zu. Die Zone der moglichen Signaliiberlagerung (beim Motoneuron um den
Zellkorper herum) wird deshalb Integrationszone genannt. Je nach Eingabefreqenzen und Dichte
der Eingabesignale (verglichen mit 7;,, und \;,) konnen sich alle Eingabesignale zu einer signifi-
kanten Abweichung im Membranpotential vom Ruhepotential {iberlagern.

Die Grenze zwischen Integrationszone und Leitungszone liegt an der Stelle der Nervenzelle, an
der die Dichte an Ionenkanilen in der Membran plotzlich stark zunimmt. Die entscheidende Ei-
genschaft, um aus dem kontinuierlich variierbaren Integrationssignal Aktivitdt - d.h. ein ,Feuern*
in digitaler Alles-oder-Nichts—Weise - der Nervenzelle entstehen zu lassen, ist durch die starke
Abhiingigkeit der Leitfidhigkeit vor allem der Nat—Ionenkanile vom Membranpotential gegeben.
Wird ein Schwellpotential - auch ,,Triggerschwelle - iiberschritten, so nimmt die Leitfahigkeit
der Na™—Kanile gegeniiber derjenigen bei Ruhepotential schlagartig und um GroBenordnungen
zu. Getrieben durch ihren Konzentrationsgradienten und das Membranpotential schieBen Na*—
Ionen von auflen nach innen und erhohen lokal und kurzzeitig das Membranpotential weiter auf
~ +50mV: ein Aktionspotential (,,spike) durch Depolarisationsentladung ist entstanden (siehe
Abbildungen 4.3 und 4.4). Das Aktionspotential depolarisiert seinerseits die benachbarte Zone
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der Membran, wodurch eine Kettenreaktion mit einer aktiven Ausbreitung des Aktionspotentials
entlang der Leitungszone in Richtung wegweisend von der Integrationszone resultiert. Am Ort
der momentanen Entladung ist ein gewisser Zeitraum der ,,Erholung* notig, in der die Na™-K™-
—Pumpe die alten Na™- und K™—Gradienten iiber die Membran wieder herstellen muB3, bevor an
dieser Stelle erneut ein Aktionspotential initiiert werden kann. Diese Totzeit begrenzt die maxi-
male ,,Feuerfrequenz®.

Die Ausbreitungsgeschwindigkeit, mit der das Aktionspotential entlang der Signalzone (Axon)
l4uft, hingt von der Leitfidhigkeit der Na*—Ionen auf der Zellinnenseite ab, da die Depolarisati-
on der Nachbarzone nicht instantan erfolgt, sondern durch Diffusion der momentan iiberschiissi-
gen Nat—Ionen. Weil diese Diffusion schneller geht je groBer der Durchmesser des Axons ist,
wiren zur (biologisch mit Sicherheit erwiinschten) Beschleunigung der Signalgeschwindigkei-
ten moglichst dicke Nervenfasern notig. Dem steht aber die Anforderung einer méglichst hohen
Packungsdichte an Neuronen zur Erhohung von Speicherfahigkeit und ,,Rechenleistung™ neuro-
naler Vernetzungen entgegen. Daher ist auf evolutionidren Pfaden wohl eine andere Losung des
Problems entstanden, ndmlich diejenige, die Membranpotentialerh6hung in der zum Aktionspoten-
tial benachbarten Zone bei begrenzter Geschwindigkeit des Ladungsflues auf der Zellinnenseite
durch kriftige Erniedrigung der Kapazitit der Zellmembran zu gewihrleiten (zu Geschwindig-
keitsangaben [86] siehe auch Abschnitt 3.2). Die Losung besteht demnach im Umwickeln des
Axons mit einer dicken isolierenden Fettschicht (Myelinisierung), was den Abstand der Ladungen
auf AuBlen- wie Innenseite so erhoht, da zur Erreichung der Potentialschwelle ein um Grof3enord-
nungen geringeres Ladungsquantum auf der Innenseite der Membran notig ist. Das Anbringen der
Myelinschicht resultiert in einem Erhohungseffekt der Signalgeschwindigkeit, der dquivalent zu ei-
nem verhundertfachten Axondurchmesser ist. Der Nachteil, den die starke Isolation mit sich bringt,
liegt auf der Hand: es konnen keine Ionen hindurchtreten. Dies wiirde zu einem schnellen, aber
irgendwann ,totgelaufenen Aktionspotential fithren. Die wiederum raffinierte Problemldsung er-
folgt durch das Zuriicktreten der Myelinschicht an den Ranvierschen Knoten alle ~ 1mm entlang
des Axons. Dort konnen Na®—Ionen einschieBen und das etwas abgeschwichte Aktionspotenti-
al auffrischen. Insgesamt ist dieser Vorgang der ,hiipfenden” Ausbreitung sogar energiesparend,
weil dabei viel weniger Nat—Ionen ins Zellinnere gelangen und die Pumpe entsprechend weni-
ger zu arbeiten hat. Die Stabilitéit des Signals ist ebenfalls groBer, da es auf dem moglicherweise
meterweiten Weg des Aktionspotentials unterwegs immer wieder verstirkt wird.

Die vierte und letzte Zone der Nervenzelle (und hier schlie3t sich der Kreis zur Beschreibung
der Wechselwirkung von Neuronen) ist die Ausgabezone am synaptischen Terminal. Das am Ende
des Axons anlangende Aktionspotential fiihrt zur Kontaktwechselwirkung von kleinen Organellen,
in denen chemische Botenstoffe - die Transmitter - gefangen sind, mit der Membraninnenseite. Der
Kontakt 6ffnet die Organellen zur Au3enseite hin, und die Transmitter werden in die extrazellulére
Fliissigkeit im synaptischen Spalt ausgeschiittet, wo sie zur Eingabezone des postsynaptischen
Neurons diffundieren. Das digitale Einheitssignal des Aktionspotentials bewirkt die Ausschiittung
eines zugehorigen Quantums an Transmitter, was dazu fiihrt, da3 sich im synaptischen Spalt eine
Transmitterkonzentration ungefihr proportional zur Feuerfrequenz des prasynaptischen Neurons
ansammelt (siche Abbildung 4.3).

Insgesamt kann man festhalten: die Eingabesignalbearbeitung im Neuron erfolgt auf kontinu-
ierlichem, hingegen die Informationsweitervermittlung iiber grof3ere Distanzen auf diskretem Weg.
Der Spalt zwischen den Zellwinden zweier Neuronen wird auf chemische Art und Weise iiber-
wunden. Die skizzierten Vorginge zur Dateniibermittlung sind sicher dominant in der Peripherie
des Korpers im Rahmen der motorischen Steuerung. Das Phinomen der Epilepsie zeigt jedoch,
daf sich Neuronen im Gehirn (fast) instantan in ihrem Feuerverhalten iiber grolere Strecken syn-
chronisieren konnen, was dafiir spricht, dal3 wohl elektrodynamische Wechselwirkungen in diesen
dichtgepackten Neuronenclustern eine Rolle spielen. Weiterhin ist doch sehr wahrscheinlich, daf3
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auch das autonome (vegetative) Nervensystem, das nicht mit Aktionspotentialen arbeitet sondern
mit statischen Spannungssignalen, Einflu} auf motorische Neuronen hat.

Anhand des schon in Abschnitt 3.3 skizzierten Reflexbogens (siehe auch dortige Abbildung
3.4) kann man in Abbildung 4.4 noch einmal den prinzipiellen Ablauf des Informationsflusses
zwischen mehreren aktiven Zellen nachvollziehen. Der Reflexbogen ist nicht nur ein klassisches
und beliebtes Paradigma zur Organisation des Bewegungsapparats, sondern er besitzt, wie wir im
Abschnitt 4.1.2 sehen werden, auch im Rahmen der vom ZNS initiierten aktiven Bewegungen
elementare Funktion.

4.1.2 Allgemeines zur EPH

Der Sinn dieses Abschnittes besteht darin, dem Leser ein Gefiihl fiir den Ausgangspunkt meiner
Implementierung des Feldmanschen A-Modells in ein muskulédr redundantes, mechanisches Mo-
dell mit 13 Freiheitsgraden zu vermitteln. Zur Absittigung eines dariiber hinausgehenden Interes-
ses an Ansitzen der Bewegungssteuerung hatte ich in der Einleitung zu diesem Kapitel versucht,
Literaturhinweise [3, 12, 32, 112] zu geben, um dem Leser einen Zipfel in die Hand zu geben.

Zur Motivation

Der Bewegungsapparat des Skeletts und der Muskeln ist ,,eingespannt™ zwischen erwiinschter Be-
wegung, wie sie das ZNS entwirft, und duleren Kriften (sieche Abbildung 3.1). Selbst wenn man
einen von dufleren Kriften befreiten Astronauten freischwebend im All betrachtet, so ist es auf-
grund der Trigheiten unmoglich, instantan eine gewiinschte Korperhaltung einzunehmen. Das
bedeutet, da3 ganz allgemein und mit dynamischer Bewegungserzeugung untrennbar verbunden
Zeitintervalle auftreten, in denen Wunsch und Wirklichkeit nicht iibereinstimmen. Dies gilt selbst-
verstindlich nur dann, wenn man davon ausgeht, dal ein Lebewesen fiir seinen komplizierten
Bewegungsapparat prinzipiell zum ersten nicht den Zeitverlauf aller seiner Freiheitsgrade - seine
Trajektorie - beliebig genau vorausberechnen kann und, selbst wenn es dazu in der Lage wiire,
zum zweiten niemals eine eindeutige quantitative Angabe dariiber machen konnte, welche seiner
krafterzeugenden Strukturen es wie einzusetzen habe, um eine einmal berechnete Trajektorie zu
realisieren. Zahlt man ndmlich die Anzahl der Gelenkfreiheitsgrade eines Wirbeltieres und ver-
gleicht diese mit der Anzahl allein nur der Muskeln, so stellt man fest, daf} letztere sich in der
Uberzahl befinden. Man bezeichnet den Bewegungsapparat daher als ein mechanisch redundantes
System: Allein mittels seiner Bewegungsgleichungen ist es selbst bei Vorgabe der Zeitverldufe
aller Freiheitsgrade nicht moglich, eindeutig zuriick auf die Kraftverlaufe der Muskeln zu schlie-
Ben. Bei dieser inversen Vorgehensweise - invers deshalb, weil der natiirliche - direkte - Weg
der Bewegungserzeugung darin besteht, da3 ursidchliche (Muskel-)Krifte Trajektorien als Ergeb-
nis bewirken - bleibt dann nur die Moglichkeit, zusitzliche Annahmen iiber die Kraftverteilung
zu jedem Zeitpunkt zu machen, wenn trotz der Redundanz eine eindeutige mathematische Losung
erzwungen werden soll.

Hat man sich nun mit dem Gedanken angefreundet, da3 ein biologisches Lebewesen kein un-
endlich scharf und genau rechnender Computer mit abgespeichertem Bewegungsprogramm und
einem vollstandigen Satz an vorgegebenen Bewegungslosungen ist, sondern ein Wesen, das mit
verrauschten Daten, unvorhersehbaren Situationen, Instabilititen und beliebigen anderen dyna-
mischen Grausamkeiten dieser Welt, die sich der Leser selber ausmalen mag, umzugehen hat, so
findet man eine Vorstellung, wie sie Feldman dufert, durchaus beachtenswert, wenn es darum geht,
dem Bewegungsapparat in jeder Hinsicht Gestaltungsfreiraum zuzugestehen. Sein Grundgedanke
[30, 31, 32] ist schlicht: Jede Bewegung kann aus zielgerichteten Aktionen erzeugt werden, d.h.,
das ZNS gibt einen Ziel- oder Gleichgewichtspunkt (,,equilibrium point™) vor, das Bewegungssy-
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stem lduft diesem hinterher. Das meBBbare EMG ist in dieser Sicht nicht die eigentliche Ursache der
Bewegung, sondern in seinem Zeitverlauf nur der Ausdruck der Differenz zwischen momentanem
Systemzustand und dem “equilibrium point“. Feldman definierte den Gleichgewichtspunkt zuerst
[30, 31] nur als Zielmuskelldnge, spiter [32] erweiterte er diese Hypothese auf Gelenkwinkel und
auf ein muskulidres Agonist—-Antagonisten—Paar. In Abgrenzung zu dhnlichen Ansitzen von Bizzi
[7, 8] nennt Feldman seine Hypothese genauer , A-Modell*.

Feldman ist es wichtig herauszustellen, da3 er die Vorgabe eines Gleichgewichtspunktes an Pa-
rametern festmacht, die eine physiologische Entsprechung haben, und, da das A-Modell Anspruch
auf Universalitit beziiglich aller Typen von Bewegung (isometrisch, langsam, schnell, zielgerich-
tet, zyklisch, ein- und mehrgelenkig, Reflexe) erhebt, daBl sich alle EMG—Phénomene damit er-
kldren lassen. Dies setzt die Hypothese einerseits einem erheblichen Validierungsdruck aus, macht
sie aber parallel dazu auch auf viele Arten tiberpriifbar.

Bevor ich konkret auf die mathematische Formulierung des A-Modells eingehe, sei es erlaubt,
einige Gedanken zu dullern, die meines Erachtens nach gut in das Gedankengebidude von Feld-
man und auch Bernstein [3] passen. Die in natura realisierte Strategie, trotz aller Schwierigkeiten,
koordinierte, ja sinnvolle Handlungen ausfiihren zu konnen, ist die: Das Lebewesen muf in der
Lage sein, Bewegungen zu erlernen. Die evolutiondre Tendenz, immer flexiblere und parallel
dazu immer sinnvollere Handlungsketten zu planen und auszufiihren, ist deutlich in Entstehung
und Aufbau des hierarchischen Systems abgrenzbarer Hirnstrukturen wiederzufinden [6], die ex-
treme Lernfihigkeit ist das herausragende Kennzeichen des GroBhirns als Gipfel der bisherigen
Entwicklung. Die Voraussetzungen zum Lernen sind:

e Das zugehorige Nervensystem mull anpassungsfihig - plastisch - sein.

e Manche Grundfertigkeiten - sozusagen als Startkapital - miissen genetisch vorgegeben oder
durch genetischen Code in ihrer Entwicklung angetrieben sein.

e Es miissen gewisse, wenn auch nicht exakte, Modellvorstellungen von der Bewegung im
ZNS vorhanden sein, um eine zielgerichtete Handlung initiieren zu konnen.

e Mit zunehmend ausgefeilteren und vielschichtigeren Modellvorstellungen wird wohl auch
der zugehorige Informationsspeicher groBBer werden miissen. Hier gibt es prinzipiell be-
stimmt keinen Unterschied zum menschengemachten, algorithmisch arbeitenden Computer.

e Modellvorstellungen konnen nur aus ,,Messung* - d.h. durch Wechselwirkung mit der Um-
welt - hervorgehen.

e Modellentwicklung und -verbesserung kann nur durch Vergleich von relativen Abweichun-
gen zwischen Modellvorstellung und Realitit vor sich gehen.

e Es macht keinen Sinn, komplette Trajektorien zu lernen und im ZNS abzuspeichern, um
Wunschbewegungen parat zu haben. Niemand kiime auf die Idee, wenn er eine Kugel an
einer Feder aufgehédngt vor sich hilt, den genauen Weg- und Federkraftverlauf vorauszube-
rechnen, um die Kugel - sagen wir ~ 20cm - anzuheben. Man wiirde den Arm um diesen
ungefihren Betrag heben (das genau entspricht der gerade angesprochenen Bewegungspla-
nung unter Verwendung eines Modells des Anhebevorgangs im ZNS), und wissen oder ler-
nen, daf} die Kugel bei vorhandener Federreibung friiher oder spiter auf der gewiinschten
Hohe ankommt. Die Trajektorie ist Ergebnis der Vorgabe eines einzigen neuen Zahlen-
wertes, namlich des Parameters der Wunschhohe, sie ist nicht als kontinuierliche Funktion
vorgegeben worden und trotzdem: Das Ziel wird erreicht. Ob eine solche Strategie auch
im Falle von gleichzeitigen Manipulationen vieler Freiheitsgrade (z.B. mehrgelenkigen Zie-
laktionen) in koordinierter Bewegung resultieren kann, sollte mittels Computersimulation
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untersucht werden. Im Falle des Gehens und Stehens hat sich die Strategie bisher als erfolg-
versprechend erwiesen.

e Bei mehreren Versuchen ist es innerhalb einer Toleranz, die moglicherweise durch das ZNS
vorgebbar sein mag, vollig egal, ob Trajektorie und erreichte Endposition sich exakt glei-
chen. Sinnvoll, um ,besser zu werden* und im Rahmen der Toleranz Reproduzierbarkeit zu
erreichen, ist es sicher, den Verlauf der verschiedenen Versuche zu analysieren, d.h. Infor-
mation iiber die tatsdchlichen Trajektorien im ZNS zu bearbeiten. Sie miissen aber nicht auf
Dauer gespeichert werden. Lernen wird dann wohl eher im Speichern von Parametersitzen
diskreter Zahlen bestehen.

Die Stérke der Kontrolle 148t sich mit Sicherheit dadurch festlegen, wie eng (rdumlich und/oder
zeitlich) bei komplexeren Bewegungen ,,Zwischenmarken festlegt werden. Ich lasse einem Sy-
stem Freiheit, weil es fiir mich 6konomischer oder gar prinzipiell erst moglich ist, es auf die eben
beschriebene Art zu steuern. Damit handele ich mir den ,,Nachteil” ein, dal} ich das System nicht
zu jedem Zeitpunkt vollstindig kontrolliere in dem Sinne, daf3 ich die Trajektorie vollig vorgebe.
Ich - das steht fiir das ZNS, die Kugel steht fiir den passiven, die Feder fiir den aktiven (Mus-
keln) Bewegungsapparat und die Gravitation ist eine duBere Kraft. Das ZNS sollte dann vielleicht
noch die Fihigkeit besitzen, verschiedene andere Parameter zu beeinflussen, wie die Hirte der Fe-
der, deren DiAmpfung oder auch eine konstante Ubergangsgeschwindigkeit der Hand zum neuen
Gleichgewichtspunkt. Das Bild soll hier nicht weiter ausgetreten werden, die Grundidee diirfte
hervorgetreten sein.

Parametrisierung des A\-Modells

Und damit mochte ich meine Schreibbemiihungen wieder auf den ,,equilibrium point* dieses Ab-
schnitts richten: Die Skizzierung von Feldmans A—Modell. Dabei sollte sich der Blick immer
wieder parallel auf die hilfreiche Abbildung 3.4 richten. Feldman entwickelte seine Vorstellung
der Bewegungssteuerung durch das ZNS von einer Untereinheit des Bewegungsapparats her: Ein
einzelner Muskel mit dem zugehorigen enervierenden Motoneuronen—Pool. Die klassische Beob-
achtung einer motorischen Reaktion ist der Patellarsehnenreflex: Klopft man mit einem Hammer-
chen auf die Patellarsehne, so wird der Quadricepsmuskel mitgedehnt, iiber die Dehnung der Mus-
kelspindeln bekommen viele a—Motoneuronen dies mit und reagieren mit einer Erhohung ihrer
Aktivitdt, mithin mit der Anweisung an die zugehorigen Muskelfasern mehr Kraft zu erzeugen
und dadurch der Dehnung entgegen zu wirken. Der erste Schritt hin zu dem Gedanken, daf} eine
derart von aullen provozierte, passive Motoraktion etwas mit einer vom ZNS initiierten, aktiven
Bewegung zu tun haben konnte, ergibt sich aus der Tatsache, daf das Signal der Muskelspindeln
nicht monoton mit der Lange der Muskelfasern zunimmt, sondern ein Relativsignal ist.

Es ist bekannt, dafl die groBe Masse der extrafusalen Fasern zwar von a—Motoneuronen ange-
steuert wird, jedoch die in einer viel geringeren Zahl vorhandenen intrafusalen Fasern, in die die
Muskelspindeln eingebaut sind (siehe z.B. [88]), parallel dazu von y—Motoneuronen. Initiiert das
ZNS eine Bewegung, so werden immer - und y—Motoneuronen koaktiviert. Sitzt man als Patient
im Arztzimmer auf einem Stuhl, so herrscht in dem Moment im eigenen motorischen Apparat Ru-
he. Die extra- und intrafusalen Fasern sind entsprechend ihrer abgestimmten «- und y—Aktivititen
auf konsistenter Lange, und die Spindeln sind entspannt. Beim Anklopfen der Patellarsehne mit
dem Arzthimmerchen werden die Spindeln in den intrafusalen Fasern plotzlich und gemeinsam
mit der gesamten Muskelmasse stirker gedehnt, als es der vom ZNS des Patienten vorgesehenen
Haltung entspriche. Die Spindel detektiert eine Diskrepanz zwischen Sollidnge der Fasern des
Muskels und einer intermedidr vergroBerten Linge. Das Resultat ist: Der Reflexbogen ,,schligt
zuriick”. Der Versuch zeigt im iibrigen noch etwas anderes: Driicke ich langsam, aber kraftig auf
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Abbildung 4.5: Membranpotential V' (gestrichelte Linie: unterschwellig) eines a—Motoneurons (Abbil-
dung aus Feldman [31])

A: in Abhiingigkeit von der aktuellen Muskellinge x (nimmt nach rechts zu) durch Riickkopplung iiber
Afferenzen von den Muskelspindeln (indirekt: Dehnungsreflex); bei Uberschreiten der (Soll- oder Ziel-)-
Muskellinge X ist Schwellpotential V. erreicht und das Motoneuron fingt aufgrund der Spindelafferenzen
an, iiberschwellig zu werden, daher Aktionspotentiale auszusenden und den Muskel zur Kontraktion zu
veranlassen; nach Grofienprinzip (siehe Abschnitt 3.3) haben Motoneurone verschieden grofier motorischer
Einheiten verschieden hohe V,.; sowohl Anzahl der aktiven (iiberschwelligen) motorischen Einheiten als
auch deren Feuerfrequenz nimmt mit der Muskeldnge zu

B: durch direkte Manipulation auf absteigenden Leitungsbahnen; zweiter Inputkanal des Motoneurons ne-
ben Afferenzen ist inhibitorischer (villige Hemmung bei A\ = \) oder exzitatorischer (Erregung schon bei
kleinstmoglicher Muskellinge A = A\_) Einfluf des ZNS

C: Nochmalige Darstellung der zwei ZNS—Einfliisse (siehe auch Abbildung 3.4) auf Kontrolle der Ziel-
muskellinge; direkt (Index d) auf absteigenden Leitungsbahnen und auf indirekte Weise (Index 1) iiber y—
Koaktivierung und den Reflexbogen

die Patellarsehne, soda3 der Muskel mindestens genauso weit ausgelenkt wird wie bei der Deh-
nung durch den Hammer, so gibt es keine motorische Reaktion. Die Muskelspindel ist nimlich
eine raffinierte MefBstation [88], deren Ausgabesignal annihernd proportional zu einer gewichte-
ten Summe aus Auslenkung und Dehnungsgeschwindigkeit ansteigt. Beim Patellarsehnenreflex
schldgt die Geschwindigkeitsabhdngigkeit zu Buche.

Feldman postuliert nun die Gleichwertigkeit - in Bezug auf a—Motoneuronen- und somit Mus-
kel-Aktivitdt - von tatsdchlicher Muskelldange /g, die in diesem Sinne eine Grofle ist, welche
durch duflere Gegebenheiten manipuliert werden kann, und einer Soll-Muskellidnge A, welche nur
durch das ZNS manipuliert werden kann. Hier spiegelt sich das Bild des zwischen dufleren Kriften
und ZNS eingespannten Bewegungsapparats wieder. Dem Apparat ist, wenn seine Aktivitit als ei-
ne Funktion der Differenz (Ior — A) angenommen wird, die Moglichkeit gegeben, auf eine Verrin-
gerung der Differenz hinzuarbeiten. Dieser ,,KompromiBBapparat* ist implementiert durch die ge-
schlossene Einheit von extra- und intrafusalen Fasern, Spindelorganen, a- und y—Motoneuronen.
Er ist befdhigt, den Abgleich von ZNS—Anforderung und Auflenwelt zu bewiltigen.

Auf dhnliche Weise konnte dieser Abgleich auch unter Verzicht auf direkte a—Aktivierung
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indirekt erreicht werden. Will das ZNS einen Muskel verkiirzen, so erhoht es die Aktivitit nur
der y—Motoneuronen, was ebenfalls einer Herabsetzung der Solldnge A gleichkommt. Der Mus-
kel schafft das aufgrund duBerer oder Trigheits—Widerstinde aber nicht instantan, daher ist eine
Differenz (log — M) etabliert, welche auf die a—Motoneuronen riickwirkt. Das fiihrt in der Fol-
gezeit zu einem Abgleich von [cp und A, also zur gewiinschten Verkiirzung von [-p. Dies ist
die Beschreibung einer friiheren Arbeitshypothese zur Bewegungssteuerung, die Schaltstruktur
wird ,.follow-up“—Servo [90, 91, 65] genannt. Er steht jedoch im Widerspruch zur anatomischen
,»verdrahtung® der absteigenden Bahnen (Pyramidenbahn aus dem Motorcortex) des ZNS mit den
a—Motoneuronen und zur bekannten a-y—Koaktivierung.

Letztlich lduft die mathematische Formulierung des A-Modells fiir einen Muskel auf einen ein-
fachen Ansatz hinaus, der die oben angefiihrte Sensitivitit des afferenten Spindelsignals beziiglich
Dehnung und Dehnungsgeschwindigkeit eines Muskels in ein efferentes Netto—Ausgangssignal S
des zugehorigen a—Motoneuronen—Pools umsetzt. Der Adaptationseffekt eines Neurons, bei dem
ein stationdres Eingabesignal mit einem langfristig sinkenden Ausgabesignal beantwortet wird
(sieche Abbildung 4.3 unten), soll hier vernachléssigt werden:

S:(I(ZCE—)\)—FZ)’UCE . (41)

a und b sind die jeweiligen Empfindlichkeiten des Riickkopplungskreises beziiglich Dehnung und
Dehnungsgeschwindigkeit, A ist die Sollinge des CEs (des Modellmuskels) und I sowie vog
dessen aktuelle Linge und Kontraktionsgeschwindigkeit. Erweiterungen (z.B. ein genaueres a—
Neuronen- oder/und Spindelmodell) auf nicht-lineare S-Funktionen oder zusitzliche Abhéngig-
keiten sind jederzeit in das A-Modell integrierbar, wenn sie tiberpriift werden kdnnen. Das oben
langer diskutierte Gedankenfundament ist allgemein und offen genug, in dieser speziellen Hinsicht
durch weitere physiologische Erkenntnisse verbessert zu werden, sogar durch Beriicksichtigung
weiterer Variablenabhingigkeiten - z.B. der afferenten Kraft—Signale aus den Golgi—Organen der
Sehne. Wie der Leser im weiteren Verlauf der Arbeit sehen wird, reicht (4.1) vollig aus, Standba-
lance sowie koordinierte Gehbewegungen des zweidimensionalen mechanischen Menschmodells
zu ermdglichen.
Zu Gleichung (4.1) und damit zum A-Modell sind einige Bemerkungen zu machen:

e Feldman verbindet mit A\ die Potentialschwelle des nach dem GroBenprinzip ersten a—
Motoneurons des zum Muskel gehorigen Pools [30]. Damit lautet die Kernaussage des
A—Modells: Das ZNS setzt mittels direktem Einfluf} iiber die Pyramidenbahn und indirek-
tem EinfluB} iiber die y—Aktivierung das Membranpotential dieses a—Motoneurons auf einen
solchen Wert, dal3 es, wenn die Muskelldnge A (langsam) iiberschritten wird, anfingt zu feu-
ern. Der makroskopischen Groe A entspricht auf Zellebene die Schwelle des tonischen -
statischen - Dehnungsreflexes.

e Das Gebiet [cp > A heillit das Aktivierungsgebiet [30]. Fir lcp < A gilt S = 0. Der
unterschwellige Membranpotentialverlauf als Funktion der Muskellidnge fiir verschiedene A
ist in Abbildung 4.5 dargestellt.

e Das Ausgabesignal des Motoneuronen—Pools eines Muskels - also sowohl die Feuerfrequen-
zen aller bereits aktivierten motorischen Einheiten als auch deren Anzahl - wird durch eine
NettogroBe, die Aktivierung S, reprisentiert. Dies 148t sich sehr gut mit der Modellierung
der muskuldren Aktivierungsdynamik nach Abschnitt 3.4.4 verbinden. Beide - Muskel-
modellierung und das A-Modell - sind auch zukiinftig gut aufeinander abstimmbar, da in
beiden das Feuersignal eines a—Motoneurons begrifflich verankert und die physiologische
Signaliibertragung in der motorischen Einheit abgebildet ist.
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o Ist die Muskellidnge iiberschwellig, so hingt die erzeugte Muskelkraft F-r aufgrund der mit
lcr zunehmenden Aktivitit und der Sarkomereigenschaften (siehe Abschnitt 3.4.3) von [og
ab. Den Funktionsverlauf Fog(log) in einem intakten Reflexboden nennt Feldman invari-
ante Charakteristik [31].

e Eine Schwiche des A-Modells im gegenwirtigen Stadium besteht darin, daf} Signallaufzei-
ten im Reflexbogen nicht beriicksichtigt sind. Auch eine Erweiterung in diese Richtung stellt
indes keine prinzipielle Unmoglichkeit dar.

e Timing von Bewegung (zumindest ohne duBere Last) ist einfach durch Vorgabe einer Ande-
rungsrate fiir \ als zusitzlichem Parameter moglich [32].

e Feldman [31] spekuliert, da3 zumindest auch der Parameter b durch das ZNS manipuliert
werden konnte.

Die naheliegende erste Erweiterung des A-Modells hin auf ein System mit mehreren Mus-
keln und mehreren Freiheitsgraden besteht in der Einfilhrung eines eingelenkigen Agonist—
Antagonisten—Paares. Dazu hat Feldman Simulationen durchgefiihrt [32]. Er konnte fiir ver-
schiedene Bewegungstypen aus dem Experiment bekannte typische bi- und tri—phasische Stimula-
tionsmuster reproduzieren. Eine gleichgerichtete Verschiebung der A\,y, und Agp1040 flihrt zu einer
entsprechenden Verinderung des Gelenkwinkels - einer Verschiebung der invarianten Charakte-
ristik des Gelenks. Eine gegengerichtete Verschiebung der \,g, und A,ptq40 (z.B. beide verklei-
nern) neigt die invariante Charakteristik, d.h., damit ist die Gelenkverspannung steuerbar. Genauso
lassen sich intermuskulidre Wechselwirkungen wie die reziproke Hemmung der Antagonisten—a-
—Motoneuronen bei Aktivitit der Agonisten—a—Motoneuronen oder eine gegenseitige Erregung
von Synergisten durch Modifikationen an den A—Werten simulieren. Hemmung ist im Bild des
A—Modells immer gleichbedeutend mit Erhohung von A, Erregung mit dessen Verringerung.
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Bemerkungen zum \-Modell

Feldman hat sein A-Modell anfianglich [30] in koérperinternen Muskelkoordinaten (Iog bzw. vog)
formuliert, spéter [31, 32] schlug er parallel dazu eine Formulierung in extern meBBbaren Freiheits-
graden (Gelenkwinkel bzw. deren Geschwindigkeiten) vor. Beide Systeme sind im allgemeinen
redundante Koordinatensysteme (das interne sozusagen noch ,redundanter* als das externe), wenn
es z.B. darum geht, die Fingerspitze mittels einer mehrgelenkigen Bewegung (Schulter, Ellbogen,
Handgelenk, ganz abgesehen von den Fingergelenken - mit Sicherheit mehr als die drei nétigen
Freiheitsgrade zur Problemlosung) an einen durch drei Komponenten festgelegten Raumpunkt zu
fiihren. In der Robotik wird dieses Zielproblem fiir Roboterarme als kinematisches Problem be-
trachtet und durch optimale Anpassung der Armbewegung (mittels elektrischer Stellmotoren) an
vorgegebene Trajektorien gelost. Diese Strategie steht einem biologischen Wesen, wie oben be-
tont, wohl nicht zur Verfiigung.

Dagegen erscheint das folgende Szenario einer menschlichen Losungsstrategie deutlich wahr-
scheinlicher. Gesetzt den Fall, der Motorcortex im GroBhirn plant eine Bewegung in externen
Koordinaten (wir sind im letzten Abschnitt davon ausgegangen, daf} dort eine irgendwie gearte-
te parametrisierte Modellvorstellung der Umwelt existiert), so treten zwei Folgeprobleme bei der
motorischen Umsetzung auf:

1. Es muBl im ZNS eine Transformation von externen in interne (Muskel-)Koordinaten
durchfiihrbar sein. Wenn also eine Korperhaltung, ausgedriickt in Gelenkwinkeln, einge-
nommen werden soll, so sollte wenigstens annihernd intern die geometrische Information
(in Form von so etwas wie einer Transformationsmatrix) zur Verfiigung stehen, welcher
Lénge jedes Muskels diese Haltung entspricht.

2. Das Muskelkoordinatensystem ist schiefwinklig. Um einer dulleren Kraft, z.B. beim Leh-
nen gegen eine Wand, in den Armmuskeln Widerstand entgegen setzen zu konnen, der zu
statischem Gleichgewicht fiihrt, muf3 bei der Planung der Muskelaktivierung beriicksichtigt
werden, daf} ein Muskel Kraftkomponenten in Richtung anderer Muskeln entwickelt. Das
fiihrt auf das Problem, daf} eine Metrik (ebenfalls in Form einer Matrix) des Muskelapparats
im ZNS représentiert sein sollte. Diese Funktion konnte - nach einer weiteren neurophysio-
logischen Arbeitshypothese, welche von Pellionisz und Llinas [114] entwickelt worden ist -
das Kleinhirn besitzen.

Es war im Rahmen dieser Arbeit unmoglich und unnétig (zum Hypothesentest sollte ein drei-
dimensionales Modell verwendet werden), tiefer in den gerade nur ,,angekratzten Themenbereich
einzusteigen, der mit Sicherheit ein weites Feld, das durch Computersimulationen zu beackern ist,
darstellt. Ich denke, daf} bei der Erweiterung auf dreidimensionale mechanische Modelle und zur
Losung von Bewegungsaufgaben, die eine feinere motorische Steuerung erfordern als das Gehen,
solche internen Matrix—Représentationen ein interessanter Ansatz bei der Bewegungsplanung und
-organisation sind. Als wichtig bleibt festzuhalten: Meines Erachtens braucht sich das A-Modell
nicht um eine Erweiterung auf Gelenkkoordinaten zu ,bemiihen”, es ist gerade dadurch méchtig,
da} es eine sehr klare Vorstellung hat, warum biologische Bewegungssteuerung parametrisiert
stattfindet und was physiologisch an der Schnittstelle ZNS—Muskel passiert. Die Frage, wer oder
was die Gleichgewichtspunkte in Form der A\ vorgibt, muf} das A-Modell nicht beantworten.

4.1.3 Implementierung der EPH

Der Modellierer geht nun ganz genauso vor, wie es (mdglicherweise) der Motorcortex tut: Er stellt
sich die Bewegung im Raum vor. Der Biomechaniker hat jedoch den Vorteil, dal er durch Beob-
achtung oder Messung beliebig viele Trajektorien (z.B. des menschlichen Gehens) zur Verfiigung
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hat, was dazu fiihrt, daB man gerne dazu neigt, diese zeitliche Information einfach zu verwenden
und weiter zu verarbeiten. Dadurch ist einiges an Erkenntnis zu gewinnen, nur das Bestreben,
eine Bewegungsstrategie zu verstehen und sie vielleicht sogar in Form von Maschinenbau oder
Neuroprothetik umzusetzen, bleibt dabei moglicherweise stecken.

Wie wir gesehen haben, ist es angebracht, den Motorcortex zu imitieren, indem man die Be-
wegung auf eine Anzahl Parameter reduziert und diese dem mechanischen Modell vorgibt, um
dann darauf zu warten, welche Bewegung resultiert. Entspricht sie nicht dem Wunsch, so wird
im Vertrauen darauf, dal der Ansatz nicht vollig daneben lag, nur noch Parameter—Tuning im
Htrial-and-error“—Verfahren betrieben, bis sich - ganz wie im biologischen Vorbild - Erfolg ein-
stellt. Diese Methode ist nicht streng methodisch durchfiihrbar, es sei denn man kann ,,gute” von
»schlechten Bewegungen durch mathematisch faBbare Erfolgskriterien unterscheiden.

In Gleichung (4.1) stehen fiir jeden vorzugebenden Gleichgewichtspunkt prinzipiell drei Para-
meter pro Muskel zur Anpassung bereit, das sind bei 28 CEen in meinem Modell 84 Parameter-
werte. Es macht offensichtlich keinen Sinn, fiir eine kompliziertere Bewegung wie dem Gehen,
welches mit Sicherheit nicht durch einen einzigen ,.equilibrium point* erzeugt werden kann, hun-
derte von Parametern durch , trial-and-error zu bestimmen. Die erste Parameterreduktion habe ich
deshalb durchgefiihrt, indem ich davon ausgehe, dal zumindest bis zum ersten Bewegungserfolg
die a und 0 fiir jeden Muskel identisch zu wéhlen sind (niheres in den Abschnitten 4.2 und 4.3).

Es bleiben immer noch die 28 Zielmuskelldngen offen. An dieser Stelle sei daran erinnert, wie
man sich die Bewegungsinitiierung durch den Motorcortex vorstellen darf: Er plant in extern me§3-
baren Koordinaten und transformiert dann auf interne. In meinem Modell bedeutet das: Driicke die
Gleichgewichtspunkte in sechs Gelenkwinkeln (Ag;: {AYn/res APw i APK res AQK 11y DPS/res
Aggi; }) aus, wodurch eine vollstindige Ziel-Korperhaltung - Zielkonfiguration - definiert ist. Die
Transformation auf zugehdorige Ziellidngen \; aller CEe erfolgt mittels einmaliger Festlegung einer
Referenzkonfiguration (siehe Abbildung 3.22) und der bekannten Hebelarmverldufe der CEe tiber
den Gelenkwinkeln Ap;.

PSO | ILI |GLU |ADM | ALB | VAS | REC | BIB | BIL | SET | SEM | SOL | GAS | TIB

Ao [m]|/0.151]0.132]0.163|0.115]0.160|0.047|0.0960.181|0.058 |0.153(0.034{0.031 |0.082|0.101

Tabelle 4.1: Liinge ok jedes CEs in der Referenzkonfiguration der Abbildung 3.22 im Abschnitt
3.6, in welcher Linge lspp des zugehorigen SEEs genau seiner Ruhelinge lsppo entspricht

Die Festlegung der \; /o in der Referenzkonfiguration (alle Ay; = 0) erfolgt nach der Model-
lierung der gesamten Muskelgeometrie. Da die Sehnen verglichen mit den CEen harte Strukturen
sind, die selbst bei maximaler Muskelkraft meist nur millimeterweise iiber ihre Ruhelénge hinaus
gedehnt werden, kann man jede Korperhaltung bis auf eine Ungenauigkeit von ein paar Millime-
tern eindeutig in Léngen der CEe ausdriicken. Die A/ ergeben sich dann (bei den verzweigten
Strukturen, indem man zusétzlich die Verkniipfungspunkte auf der Winkelhalbierenden zwischen
den zwei effektiven Urspriingen und dem effektiven Ansatz der Muskelstruktur - siche Abbildung
3.20 - plaziert) in meinem Modell zu den Werten der Tabelle 4.1.

Jeder Gleichgewichtspunkt - ein Zielkonfigurationsvektor mit 28 Komponenten - 1d6t sich jetzt
bei bekannten Hebelarmverldufen der Muskeln durch eine eindeutige Abbildung aus sechs un-
abhingigen Parametern (Gelenkwinkel A¢;) vor einer Simulation einzig aus der Muskelgeometrie
unter Verwendung der Hebelarmdefinition aus Gleichung (3.75) respektive (3.76) folgendermafen
berechnen:

Apy,
A= Ao+ Z/O rin(@)dD . 4.2)
k
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Der Index £ soll tiber alle iiberstrichenen Gelenke des CEs mit dem Index j laufen, die Ay sind
in rad anzugeben. Zur Berechnung des Vektors der Zielkonfiguration nach Gleichung (4.2) habe
ich das Hilfsprogramm ,,zielvektor geschrieben, welches die 14 Komponenten der Stellung eines
Beins relativ zum Rumpf berechnet. Eingabe sind die \;/q der Tabelle 4.1, die Hebelarmverlaufe
der Abbildungen 3.23, 3.24, 3.25 und 3.26 sowie die drei zugehorigen Gelenkwinkel Ay, Ay
und Agg. Die komplette Zielkonfiguration ist dann der 28-komponentige Vektor der zwei ,,halben™
Konfigurationen des rechten und des linken Beins relativ zum Rumpf.

Weiterhin muf die endgiiltige Umsetzung der Gleichung (4.1) in eine zu meiner Muskelmo-
dellierung kompatiblen Form erfolgen. Ich identifiziere das Ausgangssignal .S des zu einem CE j
gehdrigen a—Motoneuronen—Pools als Stimulation 0 < STIM; < 1 und Eingangssignal fiir die
Aktivierungsdynamik der Gleichung (3.9) des CEs:

lopyj — (1= 8N + ovopy;
(L=0)X;

STIM; =k ( (4.3)
Dieser Ansatz, der das Stimulationssignal proportional zur relativen (zu (1 — 6));) Dehnung des
CEs annimmt, schien mir deshalb sinnvoll, weil bei einer vorgegebenen absoluten Langendnderung
die Spindeln in einem Muskel mit kurzen Fasern stiarker gedehnt werden sollten als die Spindeln
in langen Fasern. Daher konnte man wohl ebenso gut L,y /; als Bezugslange wihlen, was in der
Wirkung keinen grofien Unterschied ausmachen diirfte, da die tatséchlich verwendeten (1 — §)\;
ungefahr mit Log,y/; skalieren. An dieser Stelle bleibt Raum fiir Spekulation, da Feldman sel-
ber keine konkreten Zahlenwerte fiir seine a und b angegeben hat. Ich habe daher die Form der
Gleichung (4.3) zusitzlich etwas variiert, im Abschnitt 5.2.5 findet sich mehr dazu.

Ein Wert o # 0s wurde erst angenommen, als bereits erfolgreich koordinierte Bewegungen mit
o = 0s simuliert worden waren. Seine Wirkung wird im Abschnitt 4.3 {iber die Parametrisierung
des Gehens beschrieben. Die Werte von x und 0 konnten bei Stand- (sieche Abschnitt 4.2) wie
Gangsimulation (siehe Abschnitt 4.3) identisch gew@hlt werden, wie sich a posteriori zeigte. Sie
wurden - genau wie o - immer nur als globale, d.h. fiir alle CEe identische Parameter eingesetzt.

Die Vorgabe der \; laBt eine irgendwie geartete Anregung der Muskulatur zu, von der man
a priori nur erhoffen kann, da3 sie eine Bewegung initiiert, die der erwiinschten nahekommit.
Die zusitzliche Einfithrung von ¢ hingegen ermoglicht die Umsetzung einer variierbaren Mus-
kelverspannung fiir eine gewéhlte Zielkonfiguration, mithin die Modellierung der oben erwihnten,
statisch gelenkversteifenden Kokontraktion von Agonisten und Antagonisten. In der Dynamik ist
damit der Zeitpunkt des antagonistischen Einsatzes von Muskeln zur Abbremsung einer Gelenkbe-
wegung steuerbar. Um stabilen Gang bei verdnderter Gravitationskonstante zu erreichen, ist - wie
sich zeigen soll - einzig die Variation von x und ¢, nicht jedoch unabhingige Variation einzelner
A; vonndten, darauf wird in Abschnitt 5.2 noch einmal eingegangen.

Zusammenfassend sei gesagt: Komplexe Bewegungsabliufe werden von mir durch Verkettung
einer moglichst minimalen Anzahl diskreter Zielkonfigurationen mittels bewegungsspezifischer
Ubergangskriterien erzeugt. Eine Vorauswahl der Zielkonfigurationen erfolgt z.B. aus der opti-
schen Bewegungsanalyse, bei der Auswahl der Ubergangskriterien sollte man sich daran orien-
tieren, welche sensorische Information im Korper zur Verfiigung steht oder stehen konnte, sowie
an neurophysiologischen Steuerungshypothesen. Im Falle der zweidimensionalen Standbalance
reichen drei verschiedene Zielkonfigurationen aus, im Falle des Gangs sind es zwei, von der jede
nochmals in drei Unterkonfigurationen zur Erlangung der Rumpfbalance aufspaltet, also insgesamt
sechs pro Schritt.

Die Steuerung ist keine ,,bang-bang control“, bei der die Steuerung aus der Vorgabe von Zeit-
punkten eines Umschaltens der Muskelstimulation S7'I M; zwischen O und 1 besteht, obwohl beim
Umschalten zwischen aufeinanderfolgenden Zielkonfigurationen durchaus Spriinge in der Stimu-
lation auftreten. Es bleibt aber prinzipiell die Moglichkeit, die Stimulationen, die von Steueralgo-
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rithmen erzeugt werden, beliebig abzustufen. Die Muskelkrifte selber sind in jedem Falle stetig,
dafiir sorgt die Differentialgleichung der Aktivierungsdynamik, in die die ST'IM; als Parameter
eingehen.

4.2 Das balancierte Stehen

Anfangsbedingungen zur Simulation des menschlichen Ganges wiren fiir die Segmentbewegun-
gen zumindest ndherungsweise relativ leicht aus Bewegungsanalysedaten zu entnehmen. Nicht so
jedoch diejenigen, die den Zustand des neuromuskuldren Apparats beschreiben, also die Lingen
der CEe und deren Aktivititszustand. Dadurch werden die Schwierigkeiten des Einschwingvor-
gangs - sofern man davon ausgeht, dal das Modell irgendwann im Laufe der Integration einen
Grenzzyklus des Gehens erreichen soll - unkalkulierbar. Sind die SEEe zu stark vorgedehnt oder
die Muskeln zu stark voraktiviert, so muf} das Modell die gespeicherte Energie erst einmal dissi-
pieren, d.h., es kippt gleich zu Beginn ziemlich leicht um, und das nur wegen unphysiologischer
Anfangswertewahl. Auf der anderen Seite kann man mit schlaffen Muskeln starten, sozusagen
einen Schlafenden, ohne ihn zu wecken, auf den Boden stellen, ihm eine Ohrfeige geben und
,,Lauf!“ rufen und dann hoffen, da3 er nicht zusammenbricht.

Dabei im Raum der Anfangswerte einen Treffer zu erzielen, was sich wiederum erst in Wech-
selwirkung mit allen ebenfalls noch anzupassenden Parametern der Bewegungssteuerung als ein
solcher erwiese, schien mir hoffnungslos zu sein. Zumal sich dann immer noch zeigen miif3te,
ob die miihsame Anpassung der Steuerparameter nicht nur genau an diesen einen Satz Anfangs-
bedingungen erfolgt wire, man sich also mit einer leicht verdnderten Anfangswertevorgabe nicht
auch eine erneute Steuerparameteranpassung einhandeln wiirde. Das spriche - um es vorsichtig
auszudriicken - nicht unbedingt fiir die Validitét der Steuerparameter. Deshalb wihlte ich das Her-
angehen an die Gangsimulation in zwei gut separierbaren Schritten: Zuerst das Modell im Stand
balancieren und dann aus einer fast ruhenden Position sowie einem konsistenten Anfangszustand
des Systems heraus kontrolliert vorfallen und losgehen - ganz wie es tagtdglich von uns auch
durchgefiihrt wird.

Man konnte einwenden: Die Standbalance ist ein schwieriges Problem fiir sich, die Gefahr be-
steht, dal3 schon der erste Schritt scheitert. Die Antwort lautet: In der Tat hat es mich drei Monate
,pielen mit dem Modell“ gekostet, bis mir die erste dynamisch ausbalancierte Standsimulation
gelang. Aber: Dafiir erarbeitet man sich ein gutes ,,Gefiihl”“ fiir die Reaktionen des mechanischen
Modells auf Anderung der Steuerparameter, und das bei einem Vorgang, der noch nicht so dy-
namisch verlduft wie der Gang. Dieses ,,Gefiihl“, d.h. die Fihigkeit, Parameterinderungen in
threr Wirkung a priori einzuschitzen, ist beim Umgang mit einem komplexen Modell - zumal
im , trial-and-error‘—Verfahren - unerldlich. Beim Gang tritt das Balanceproblem im iibrigen in
leicht abgeidnderter Form wieder auf (dort mufl der Rumpf auf den voranschreitenden Beinen ba-
lanciert werden), sodaf’ man Transferwirkung von der Losung des ersten Problems zur Losung des
zweiten erwarten kann. Weiterhin ist es fiir verschiedene andere biomechanische Probleme (z.B.
eine FuBgdngerunfall-Simulation) wertvoll, eine solche Stand—Anfangsbedingung zur Verfiigung
zu haben.

Der Abschnitt 4.2.1 stellt den Steueralgorithmus, mit dem Standbalance des zweidimensiona-
len Menschmodells erreicht wurde, vor und geht auf die Vorgehensweise bei der Festlegung auf
Parameterwerte ein. Der Abschnitt 4.2.2 prisentiert einige Ergebnisse der Standsimulation.
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4.2.1 Der Steueralgorithmus

Die Grundgedanken, die zu der im folgenden beschriebenen Parametrisierung der Standbalance
fiihrten, sind folgende:

e Es gibt eine aufrechte Korperhaltung (0° < Apy < 109, 0° < Apg < 5° und
—5% < Apg < 0°), die in einer x—Koordinate (zur Erinnerung: parallel zum Boden) des
Korperschwerpunktes resultiert, um die sich das Modell im Zeitmittel aufhalten sollte. Diese
Schwerpunktsprojektion befindet sich irgendwo zwischen x—Koordinate des Sprunggelenks
und des Ballens, was im hypothetischen Fall, da$} alle Gelenke total versteift wiren, bedeute-
te, dafl das Modell sich unter Einflul der Gravitation in einer statisch stabilen Konfiguration
befidnde. Denn der Schwerpunkt wire dann beim Kippen iiber Ferse oder Ballen anzuheben,
wodurch er in einem flachen aber stabilen Potentialminimum zu liegen kéme.

e Beobachtbar ist aber volliges statisches Gleichgewicht nie, der Schwerpunkt wandert im
Laufe der Zeit [19, 20, 21]. Mit den Ursachen dieser Unruhe werde ich mich hier nicht
weitergehend beschiftigen. Schon an den Adaptationserscheinungen eines Neurons (sie-
he Abbildung 4.3) ist zu erkennen, da} exakt stationdre Steuersignale physiologisch nicht
moglich sind. Jedenfalls bleibt festzuhalten, da3 meine Zielstellung sowieso die Kontrolle
tiber ein dynamisches System war. Daher bin ich umgekehrt von stetig vorhandenem Un-
gleichgewicht ausgegangen, ohne eine exakte Gleichgewichtslage einregeln zu wollen.

e Ich gehe deshalb von vorhandener Instabilitit aus. Man kann sich nun verschiedene Stra-
tegien ausdenken, um solche Bodenkrifte mit Hilfe von internen Massenverlagerungen und
deren Trigheiten zu erzeugen, die das inverse Pendel, das der Korperschwerpunkt unter Ein-
flu der Gravitation darstellt, stabilisieren. Eine solche wire beispielsweise, durch heftiges
Vor- und Zuriickbeschleunigen des Ful3es eine der Kipprichtung immer gerade entgegenge-
setzte Bodenkraftkomponente zu erzeugen. Dabei mufl man aber gerade die gro3en Massen
des Rumpfes - vor allem durch Beugung und Streckung im Hiiftgelenk - unruhig hin- und
herbeschleunigen: Das kostet viel Energie. Eine raffiniertere Strategie ist es, im Sprung-
gelenk Momentenstdfe zu erzeugen, die dafiir sorgen, dafl durch rotatorische FuB8beschleu-
nigung der Druckschwerpunkt - also der mit der x—Koordinate gewichtete Druck unter der
FuB3sohle (gleich dem Angriffspunkt des Bodenreaktionskraftvektors) - moglichst schnell in
Kipprichtung vor der aktuellen x—Koordinate des Schwerpunktes zu liegen kommt. Dadurch
mulf} das inverse Pendel iiber diesen vor sich liegenden Punkt am Boden hinwegdrehen und
wird gezwungen, seine potentielle Energie auf Kosten seiner kinetischen zu erhdhen - wie
beim Balancieren eines Stabes auf dem Finger. Die Winde des Potentialtopfs, in dem der
Schwerpunkt bei steifen Gelenken pendeln wiirde, werden aktiv steiler gestaltet.

e Ich habe einfach eine beliebige Mischung der beiden skizzierten Strategien implementiert,
es ging mir ja nur darum, irgendwie Balance zu erreichen. Im Selbstversuch kann man
sehen, dal man nach selbstausgelostem Vorkippen das Sprunggelenk zum Restabilisieren
kriftig streckt (plantarflektiert, d.h. versucht, den Ballen abzusenken) und den Oberkorper
zuriickrei3t (Hiiftstreckung). Genau die umgekehrten Bewegungen (Dorsalflexion und Hiift-
beugung) vollfiihrt man zum Kompensieren des Zuriickkippens. Das Knie kann dabei passiv
bleiben.

e Summa summarum: Man sollte versuchen, das Modell unter der Vorgabe einer indifferenten
Mittelkonfiguration und jeweils einer Kompensationskonfiguration gegen das Vor- und das
Zuriickkippen zu balancieren.
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e Das setzt voraus, dal} ein valides Kriterium zur Verfiigung steht, das das Signal gibt: ,Ich
kippe vor* oder ,Ich kippe zuriick“. Es scheint, daB} aus rein physikalischer Sicht darin
die x—-Komponente des Schwerpunktes relativ zum Fuf} eingehen sollte, da sie die Position
des Modells im Raum beschreibt, welche sich nicht aus dem oben angesprochenen statischen
Gleichgewichtsbereich herausbewegen sollte. Dariiber hinaus muf} aber die Kipp—Bewegung
detektiert werden. Dabei denkt der Biomechaniker sofort an das Gleichgewichtsorgan im In-
nenohr, welches sensitiv gegeniiber Rotationsgeschwindigkeitskomponenten des Kopfes ist.
Es sitzt sozusagen am empfindlichsten Punkt des Korpers - der ,,Antennenspitze* - moglichst
weit vom Boden entfernt, aber mit extrem kurzer Ubertragungsstrecke zu Auge und Hirn. Ei-
ne reine Regelung der Schwerpunktsgeschwindigkeit kann nicht erfolgreich sein, weil dies
mit heftigen Verschiebungen der Segmente (auch des Kopfes) zueinander erkauft werden
konnte. Wenigstens der Kopf, an dem unsere wichtigsten Sensoren - die Augen - sitzen,
mul zusitzlich zum Schwerpunkt ruhig gehalten werden, um die Bilder auf der Netzhaut
nicht zu storen.

Zielkonfigurationen

App [°]| Apk [71| Aps [°]

Vorlehnen 15 3 -20
Mittelposition 8 3 -15
Zuriicklehnen 5 3 0

Tabelle 4.2: Die drei zum Balancieren des zweidimensionalen Modells nitigen Zielkonfigurationen eines
Beins (rechts und links identisch); Gelenkwinkeldefinitionen siehe Abbildung 3.22 in Abschnitt 3.6

Es gilt, die genannten Punkte zu quantifizieren. Die drei Zielkonfigurationen, mit welchen ich
ein dynamisch stabiles Balancieren des Modells erreichen konnte, sind aus Tabelle 4.2 zu ersehen.
Die angegebenen Konfigurationen gelten fiir das rechte wie linke Bein identisch, die integrierte
Bewegung war denn auch wie das Modell selbst vollig symmetrisch - numerische Einfliisse, die
zur Auseinanderentwicklung der Trajektorien des linken und rechten Beins fiihren konnten, waren
auch bei Simulationen iiber 60 physikalische Sekunden nicht nachweisbar.

Auftillig ist die Vorgabe einer groen Dorsalflexion im Sprunggelenk bereits in der indiffe-
renten ,,Mittelposition”. Die Erkldrung ist folgende: Beim normalen Stand ist das PEE des M.
gastrocnemius im Modell bereits deutlich gedehnt, d.h. in Wadenmuskulatur und Achillessehne
ist elastische Energie gespeichert. Gerade an dieser Stelle ist ersichtlich, wie empfindlich die Be-
wegungssteuerung gegeniiber den Anderungen der Parametern L.+ und Fppgm.. (Werte siche
Tabelle 3.3) - speziell des M. gastrocnemius - ist. Der M. tibialis anterior muf} laufend versuchen,
den Ballen hochzuziehen, um dem ,,Federmoment* der Wade etwas entgegen zu setzen (siehe Ab-
bildung 4.6), gibt er nach, so kippt das Modell nach hinten. Die Parameterwahl

k= 0.7, =0.05 o=0s (4.4)

erwies sich schlieBlich generell als gute Wahl, eine Anderung der passiven Eigenschaften der Wa-
denmuskulatur mufl durch Modifikation der Zielkonfigurationen im Sprunggelenk kompensiert
werden. o # (s zu setzen ist unnotig zur Standkontrolle, eine auf die Schwerpunktschwankung
beruhigende Wirkung ist fiir c—Werte, die zur Gangstabilisierung deutlich beitragen (siehe Kapitel
5), nicht beobachtbar.
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Abbildung 4.6: Krdfte in der Sprunggelenkmuskulatur im balancierten Stand; durchgezogene
Linien fiir die Wadenstrukturen, gestrichelte fiir den M. tibialis anterior; Wadenstrukturen von
oben nach unten: Achillessehne, M. gastrocnemius (Summe CE und PEE), M. soleus (PEE nicht

gedehnt), Kraft im CE des M. gastrocnemius

Ubergangskriterien

Die (aus neurologischer Sicht) interessanteste Frage bleibt zu beantworten: Welche Ubergangskri-
terien zwischen den drei Konfigurationen werden verwendet? Dazu betrachte man Abbildung 4.7.
Die Simulation startet mit der ,,Mittelposition” als Zielkonfiguration, das Modell antwortet mit ei-
ner Bewegung. Vor jedem Eintritt in den Integrator wird der Steueralgorithmus einmal aufgerufen.
Er nimmt eine Einschidtzung des Bewegungszustandes des Modells vor, indem er zwei Groen
berechnet: Die x—Koordinate des Schwerpunkts zgp und die Summe aus den x—Komponenten der
Kopf- und der Schwerpunktsgeschwindigkeit v,/ = (Vkops /z +Us p/x), die eine ,,KompromiB3ge-
schwindigkeit zwischen Kopf- und Schwerpunktsbewegung darstellt, in der beide gleich gewich-
tet sind. Eine einmal bestimmte Zielkonfiguration bleibt so lange giiltig, bis der Steueralgorithmus
ein Ubergangssignal zu einer definierten neuen erzeugt, welche das Modell ab diesem Zeitpunkt
»weitertreibt*. Die Parameter 7o, d7 und vy, zur Einschitzung der Lage und des Bewegungs-
verhaltens des Gesamtmodells beziiglich Boden werden ebenso wie alle anderen Steuerparameter
vor Simulationsstart fest gewihlt (es gilt die Konvention, daf3 ,,vorne* die Richtung von der Ferse
zum Ballen bezeichnet). Danach lduft folgender Algorithmus ab (die drei Parameter werden dabei

miterklart):

e 7, gibt die Soll-Koordinate des Schwerpunkts parallel zum Boden als Differenz zur Sprung-
gelenkskoordinate xsg (genauer: zgg soll das arithmetische Mittel aus den x—Koordinaten
des rechten und linken Sprunggelenks bezeichen) an. z, > 0 bedeutet dabei eine Sollage
vor dem (den) Sprunggelenk(en).

e dx legt ein Intervall - das ,,Ungefihrlichkeitsintervall“ - um z g5 + Zo herum fest, innerhalb
dessen das Modell einzig darauf getestet wird, ob es die
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o

Abbildung 4.7: Veranschaulichung der Parameter zur Balancesteuerung, ,vorne‘ ist in der Zeichnung
rechts; y—Koordinaten von Kopf und Schwerpunkt sind stark verkleinert gegeniiber der Darstellung des
Fupes gezeichnet; um xsg + To herum ist das ,,Ungefdhrlichkeitsintervall® der Breite 2dx eingezeichnet;
Erklirung des Steueralgorithmus siehe Text

e Geschwindigkeitsschwelle v/, in Vorwirts- (v,/4 > ¥p/4) oder in Riickwirtsrichtung
(Ug/4 < —Ug,4) Uberschritten hat. Im ersten Fall wird das als ,,Ich kippe vor gewertet und
ab jetzt gilt die Zielkonfiguration ,,Zuriicklehnen®. Tritt das Signal ,,Ich kippe zuriick auf,
wird entsprechend auf die Zielkonfiguration ,,Vorlehnen umgeschaltet. Bei Unterschreiten
der Geschwindigkeitsschwelle gilt innerhalb des Intervalls um z, wieder die ,,Mittelpositi-
on‘ als Zielkonfiguration.

e Bei Uberschreiten der Intervallgrenzen soll das Verhalten sich @indern: Jetzt hat die Tendenz,
den Schwerpunkt wieder in Richtung der Sollage wandern zu lassen, Vorrang. Mithin be-
sitzt innerhalb des Steueralgorithmus die Feststellung der Lage des Schwerpunkts im Raum
oberste Prioritét, er nimmt eine Dreiteilung in hinter, innerhalb und vor dem Ungeféhrlich-
keitsintervall ein.

e Das Verhalten im Intervall wurde gerade vollstindig beschrieben, auerhalb wird das Ab-
priifen der Bewegung - wie auch innerhalb - in drei Geschwindigkeitsintervalle aufgeteilt.
Bei dieser Primitivsteuerung wurden die Strategien in den Féllen ,,zu weit vorne* und ,,zu
weit hinten* nicht ausdifferenziert. Als Beispiel sollen die drei méglichen Steuerreaktionen
dargestellt werden, die erfolgen, wenn der Schwerpunkt sich zu weit vorne befindet.

e Solange die Kompromillgeschwindigkeit nach Austritt aus dem Ungefédhrlichkeitsintervall
noch immer weggerichtet von der Sollage oder moderat riickgerichtet ist (0,4 > —p/4.), sO
lautet das Kommando ,,Zuriicklehnen®. Sollte das Modell umkehren und in Riickwirtsrich-
tung weiterbeschleinigen, sodal} irgendwann —2vy,, < v,/ < —g,+ gilt, soll das Modell
sich nicht mehr zuriicklehnen, sondern sich vorerst indifferent verhalten (,,Mittelposition™).
Wird die riickgerichtete Geschwindigkeit trotzdem ,,ungemiitlich” hoch (v, < —2vg/,),
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so soll sich das Modell vorsichtshalber ,,Vorlehnen*, obwohl der Schwerpunkt sich schon zu
weit vorne befindet.

e Damit ist die Steuerung bereits vollstindig beschrieben, denn in zu starker Riicklage erfolgen
mit identischen Werten fiir die Geschwindigkeitsschwellen symmetrische Umschaltreaktio-
nen des Algorithmus.

Die Wahl der Zahlenwerte
ZTo = 0.05m, dz = 0.01m, Uo/+ = 0.03m/s 4.5)

sicherte Stabilitit.

Da das Ziel der Arbeit nicht Simulation der Standbalance war, will ich hier auf die Wirkungen
von Parameterdnderungen nur kurz und qualitativ eingehen. Z, oder dZ um 1...2cm zu variieren
ist unproblematisch, nach vorne kann die Sollage auch weiter verschoben werden, da der Ballen
sich ca. 14cm und die Zehe ca 19cm vor dem Sprunggelenk befindet. Die Modellschwankungen
stellen sich im allgemeinen um die vordere oder hintere Intervallgrenze ein (bei Variation der
Zielkonfigurationen), nicht um die Sollage selber. Wichtig fiir den ersten Erfolg einer stabilen
Schwankung aus dem schlaffen Anfangszustand - also beim Abfangen einer dufleren Storung -
war eine Parameterwahl von vy, < 0.03m/s. War dann aus diesem stabilen Simulationslauf an
einem Zeitpunkt mit ,,ruhigem* Modellzustand eine neue Anfangsbedingung (sowohl fiir Stand-
als auch Gangsimulationen) gewonnen worden, so wurde das Modell auch fiir vy, = 0.06m/s
noch nicht instabil. Ebenso zerstoren zehnprozentige Anderung von « oder ¢ die Stabilitit nicht.

Einstellung der Parameterwerte

Tabelle 4.3: Anfangsbedingungen der Skelettanordnung des muskuldir inaktiven
Modells fiir das Stehen (beide Beine gleich); nicht identisch mit Referenzkonfi-
guration der Abbildung 3.22, da nicht im Knieanschlag (siehe Abschnitt 2.4.1)
Apg [°]|5 gestartet werden soll; die drei Fuf3ssegmente hingegen wie in Fufireferenzkonfigu-
Apg [°1]2 ration der Tabelle 2.3 angegeben, resultierende Schwerpunktanfangslage dann:
Ags [°] |4 Tsp ~ Xo (zu To siehe Abschnitt 4.2.1); Hohe der Fuflkontaktpunkte ~ 4mm

oberhalb abgeschditzer Eindringtiefe der Fufshebel in Boden bei Belastung durch
Korpergewicht, um signifikanten Kraftaufbau der Muskulatur (mindestens 30ms)
bei demgegeniiber moglichst minimaler Fallzeit zuzulassen: bei Verwendung der
Parametrisierung (2.16) also Fuf} bereits im Boden

An dieser Stelle soll die Vorgehensweise zur Einstellung aller Steuerparameter des balancierten
Standes kurz skizziert werden. Das Modell wurde bei Erdgravitation - schon den Boden beriihrend
- losgelassen und muBte versuchen, stehen zu bleiben. Dieser Ablauf wurde so lange mit An-
fangsbedingungen fiir die Skelettelemente, wie sie der Tabelle 4.3 zu entnehmen sind, inaktiven
CEen (alle ¢; = qo) und schlaffen SEEen (alle lsgr/; < Lsgro/;) wiederholt, bis die erste liber
mehr als 10s stabile Standsimulation resultierte. Bei diesem iterativen Vorgehen wurden ganz zu
Beginn x und ¢ und erst danach Zielkonfigurationen variiert. Die Steuerparameter des Satzes (4.5)
waren bereits vor der ersten Simulation auf die angegebenen Werte geschitzt worden (z.B. die
Schwerpunktsollage zy = 0.05m aus einer Literaturangabe [62]).

Ich habe bei den ersten Simulationsldufen mit dem am Start inaktiven Modell der Tabelle 4.3 -
wie eben betont - Prioritéit auf die Einstellung der Parameterwerte (4.4) gelegt und mich dabei mit
einer unbefriedigenden aber festen Wahl an Zielkonfigurationen voriibergehend zufrieden gegeben.
Versuche, ohne jegliche Kokontraktion (6 = 0) zu balancieren, resultieren in Bewegungen in
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den Gelenken, die ich mit ,,zittrig" bezeichnen mochte. Man erarbeitet sich dabei jedoch einen
Minimalwert fiir x, bei dem das Modell seinen Schwerpunkt gegen die Gravitation hochhalten
kann (auch wenn es langsam umkippt). Ein zu groBer Wert bedeutet hingegen, dall das Modell ins
Hiipfen kommt. Durch das Hochsetzen des Wertes von ¢ sorgt man dafiir, da} alle Muskeln um ein
Gelenk zunehmend aktiver werden, ihre dissipativen Eigenschaften mildern die Zitterbewegungen
in den Gelenken, allerdings werden alle Gelenke immer weiter versteift.

Um die Versteifung zu dosieren, kann man nun sowohl « als auch § modifizieren. Alleinige
Verringerung von  bedeutet immer, daf3 z.B. beim Signal ,Ich kippe vor die Antwort des Mo-
dells ,,Zuriickneigen mit geringerer Stimulation - d.h. weniger heftig - erfolgt. Man hat einen
Kompromif3 zwischen Gelenkversteifung und Modellreaktion auf Bewegungssignale zu finden.
Diese Aussage kann man auch dann treffen, wenn bei den eben angedeuteten ersten Simulati-
onsversuchen das Modell immer wieder umfillt. Letztlich fiihrte dann die Feineinstellung der
Zielkonfigurationen (Ergebnis: Tabelle 4.2) zu erfolgreicher Balance.

Um bei fest gewihlter Anfangsbedingung der Tabelle 4.3 die Parametersitze (4.4) und (4.5)
sowie die Zielkonfigurationen der Tabelle 4.2 sinnvoll festzulegen, bedurfte es eines Zeitraums von
zwel Monaten intensiver Parametervariation, da frithestens nach ca. einer halben CPU-Stunde (auf
einer Silicon Graphics Workstation mit R4000-Prozessor) eine Entscheidung iiber die Stabilitét
einer Standsimulation zu treffen war. Im iibrigen kann mit exakt der gleichen Parameterwahl (4.4)
auch stabiler Gang erzeugt werden (sieche Abschnitt 4.3).

Bemerkungen
Einige abschlieBende Bemerkungen zu diesem Abschnitt:

1. Ein ,,Ping-Pong—Spiel”“ des Modells mit seinem Schwerpunkt mittels nur zweier Zielkonfi-
gurationen unter Verzicht auf die ,,Mittelposition* und nach Modifikation des Steueralgorith-
mus kann ebenso zu Balance fiihren. Allerdings wird dies mit recht hochfrequentem Hin-
und Herschalten erkauft, dessen Auswirkung schon in den Schwerpunktskoordinaten als
kleine Modulationen der niedrigerfrequenten (= 0.8Hz) Schwerpunktschwingung erkenn-
bar sind.

2. Wie bereits an anderer Stelle im Abschnitt 3.4.4 begriindet, ist in allen vorgestellten Simu-
lationen dieser Arbeit die Aktivierungsdynamik der Muskeln nach Zajac [174] verwendet
worden. Parallel dazu habe ich aber auch die Hatzesche [55, 58] Parametrisierung (siehe
Abschnitt 3.4.4) getestet. Nur genau zwei Parameteranpassungen im gesamten Modell wa-
ren notig, um ebenso stabile Standbalance zu erreichen, namlich die Anderung der Werte
des Satzes (4.4) auf k = 0.35 und § = 0.1 (bei Erdgravitation). Exakt die gleiche Parame-
teranpassung ist bei den Gehsimulationen des Abschnitts 4.3 notig.

3. Der modellierte Knieanschlag 2.4.1 war elementar wichtig, um das Knie gegen Durchschla-
gen nach dorsal (Apg < 0°) zu sichern, erst recht bei der Einschwingphase nach dem Los-
lassen aus schlaffem Zustand. Dies liegt sicher auch daran, daf} die von mir verwendete Kon-
trolle des Standes keinerlei physiologische Belastungsminimierung beinhaltet. Andererseits
gibt es einen anatomisch bedingten, passiven Einrastmechanismus bei (Uber-)Streckung des
Knies: Das Straffen der Kreuzbédnder mit gekoppelter knocherner Verkeilung von Ober- und
Unterschenkel. Man kann zudem sehen (siehe Abbildung 4.14), dal das Modell es sich kei-
neswegs nur im Anschlagbereich ,bequem macht“, d.h. der Freiheitsgrad ist nicht vollig
blockiert durch den Anschlag.

4. Es scheint sehr unwahrscheinlich, dal dem ZNS tatsdchlich die Lage des Korperschwer-
punkts zur Verfiigung steht, um daraus Information zur momentanen Stabilitit zu erhalten.
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Man iiberlege sich dazu nur, wie der Schwerpunkt einer dreidimensionalen kontinuierlichen
Massenverteilung sozusagen ,,online” mit Hilfe ungenauer, verrauschter und redundanter
Information der Propriozeptoren berechnet werden sollte. Das deutet darauf hin, dafl das
tatsidchliche Vorgehen bei der Standstabilisierung doch von noch deutlich anderer Qualitét
ist, als das von mir verwendete.

5. Die Grundziige der Strategie zur Standstabilisierung sind aber auch hier schon erkennbar:
Nach dem Uberschreiten von Triggerschwellen fiihren verarbeitete (bei mir eine Summen-
bildung) propriozeptive Signale zu stabilisierenden Reaktionen des ZNS (,.feedback®), die
durch einen ,reset” zu einer neuen Zielkonfiguration fiihren (,.feedforward*), der das Sy-
stem dann fiir ein bestimmtes Zeitintervall im ,,open-loop*“—Betrieb hinterherlduft [19, 21].

4.2.2 Ein Simulationsbeispiel

Mit Zielkonfigurationen, zu denen eine Anfangsabschitzung aus bloBer qualitativer Beobachtung
fiihrte (wobei Startabschitzung und verwendete Werte der Tabelle 4.2 nicht weit auseinander lie-
gen), und nur zwei modellglobalen Stimulationsparametern (4.4) kann ein instabiles System mit
elastischen Aktuatoren gesteuert werden. Unter Verwendung der Zielkonfigurationen kann man
nicht exakt den Winkelvorgaben entsprechende Korperhaltungen wie bei einem Roboter mit Stell-
motoren ,,anfahren®, jedoch allein die Parametrisierung des Modells aus anthropometrischen und
muskuldren Daten, die auf vielleicht 20% genau sind, reicht aus, um mehrsegmentige Aktionen
des Modells in der zu erwartenden Richtung ausfiihren zu lassen. Weder beim Stehen noch beim
Gehen existiert bei einem menschlichen Individuum zu irgendeinem Zeitpunkt ein statisch stabiler
Zustand, weshalb die Forderung nach Einnahme einer absolut exakten Position innerhalb einer dy-
namischen Computersimulation unnotig ist. AuBlerdem ist, wie wir bereits gesehen haben, ein bio-
logisches Wesen immer intern mechanisch redundant, wodurch statisches Gleichgewicht mit der
Umwelt nie vorausberechnet werden kann - es kann sich nur in Wechselwirkung mit der Umge-
bung einstellen. Bei dynamischen Vorgingen ,,stort weder Redundanz noch unscharfes Erreichen
einer Zielposition. Entscheidend fiir den Bewegungserfolg ist Lernfdahigkeit (hier des Modellie-
rers selber, der Parameter—Tuning betreibt), welche wiederum auf Abgleich von Erwartung und
Resultat mittels Riickkopplungsinformation (,,feedback®) angewiesen ist.

Der Abgleich erfolgt liber Bewertungskriterien. Die drei wichtigsten Kriterien, die im vor-
liegenden Fall erfiillt sein sollen sind: Das Modell soll nicht in sich zusammenklappen (d.h. die
Muskelkrifte sollen ausreichen, das Eigengewicht zu tragen), die Amplitude der Schwerpunkt-
schwankungen darf im Mittel iiber viele Schwingungen nicht ansteigen und der optische Eindruck
der Bewegung des Modells sollte menschlich erscheinen. Das simulierte Balancieren machte im
ibrigen einen allzu menschlichen Eindruck: Es vermittelte in der Animation den Anblick eines Be-
trunkenen, weil die Amplitude vor allem des Hiiftgelenkwinkels groBer ist als im realen ruhigen
Stand.

Im Anschluf3 werden zu dem im Abschnitt 4.2.1 beschriebenen Parametersatz die Zeitverldaufe
der Schwerpunkt- und Kopfbewegung, der Gelenkwinkel und -momente, der Zwangskrifte, der
Muskelaktivierung und des Druckzentrums im Vergleich mit der x—Koordinate des Schwerpunkts
priasentiert. Die Integration erfolgte iiber 30s. Abbildung 4.8 zeigt das errechnete Phasendia-
gramm, in dem jeweils x—Koordinate und -Geschwindigkeit des Schwerpunkts sowie des Kopfes
gegeneinander aufgetragen sind. Alle anderen GroBen sind im Zeitintervall von ¢ = 10s bis £ = 20s
dargestellt. Ein Vergleich der mittleren Lage des Schwerpunktes - er schwankt bei mir ~ 10cm
vor dem Fersenende und ~ 6cm vor dem Sprunggelenk - zu Literaturangaben (Hicks [62] gibt
z.B. 10.4cm bzw. 5.8cm an) fiihrt zu guter Ubereinstimmung. Die Schwankungsamplituden von
Schwerpunkt und Druckzentrum (Abbildung 4.9) sind im Vergleich zum Experiment (siehe z.B.
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[163]) deutlich groBer, was dem Animationseindruck der ,,Trunkenheit* des Modells entspricht.

Insgesamt kann man bereits an dieser Stelle sagen: Offensichtlich fiihrt schon die durch die
Biologie vorgegebene mechanische Verkopplung der Segmente durch die Muskulatur (ihre Geo-
metrie und Kraftparametrisierung) dazu, da3 mehrgelenkige Aktionen - zwar in etwas ungenauer
aber doch dem Bewegungsziel entsprechenden Art - ohne sonstige Regeleingriffe in koordinierter
Weise ablaufen. Dies wird sich noch deutlicher beim Gehen zeigen.

0.1 T T T T T

,
0.08 | /AN .

_____ / PRIAN
- N Ay 4
0.06 - 2% AR AN
, AN,
T NG
AR

0.04

0.02 + ‘/\/

Vx[m/s]
o

-0.02 |

-0.04 -

-0.06

-0.08 -

0.05 0.06 0.07 0.08 0.09 0.1 0.11
X[m]

Abbildung 4.8: Stehen: Phasendiagramm fiir x—Komponenten von Schwerpunkt (durchgezogen) und Kopf
(punktiert) fiir Simulation iiber 30s; Sprunggelenk bei x ~ 0.04m
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Abbildung 4.9: Stehen: x—Koordinate des Schwerpunkts (durchgezogen) und des Druckzentrums unter

dem Fuf3 (gestrichelt); Sprunggelenk bei x ~ 0.04m
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Abbildung 4.10: Stehen: x—Koordinate der Bodenreaktionskraft
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Abbildung 4.11: Stehen: y—Koordinate der Bodenreaktionskraft
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Abbildung 4.12:  Stehen: x—Komponenten der Zwangskrdfte in Hiift-, Knie-, Sprung-, Wolbungs- und
Zehengelenk des rechten Beins (links identisch)
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Abbildung 4.13:  Stehen: y—Komponenten der Zwangskrdfte in Hiift-, Knie-, Sprung-, Wolbungs- und
Zehengelenk des rechten Beins (links identisch)



KAPITEL 4. DIE MODELLSTEUERUNG

138

-30

=
)
T =T m Q T T T — ;
- el : \\\\\1tvv|\unuununv
= W Ny
~ : ////
= : \
S | ST
3 m 2
a g - [ Sooo==-
S T
S W X
8 ! (//
1< NS B W - 4
Sy m ==l
< | g
.n. ff
) | L
= B ==
S : f\vvr\vnllwwv ||||| H
= : ISR
1o . i o |
- Q. ” /;rz
< W
- 3 W =
2 m o ———--TEEE==
= : 7
N . W
H W ™y
- | .
13 N - | e i
— .. : oot
< ” P -
S : i
S , i
S | “
< m o
b} P ittt T
~= ” U
.m : )
m /r/\d
) : L
G e oo ==-
g W y
) ”
= : -
e H I
- : L
A ,
: Nl
&-. ,,,,, \\\\\ANI\HHHHHMHV
— H .,
1 } o <t ] | i i .
-
N < © en o o o o o o
1 i ] =) ™ [ — purt I
5] 1 h
53
© =
[peib]jauImyusjen M 2 [wNhuswowyuajeo

16 18 20
Zeit[s]

14

12

10
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Abbildung 4.16:  Stehen: Aktivititen q der ein-
gelenkigen Hiiftmuskeln M. iliacus, M. psoas, M.
glutaeus maximus, M. adductor longus/brevis und
M. adductor magnus des rechten Beins (links iden-

tisch)
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Abbildung 4.18:  Stehen: Aktivititen q der is-
chiocruralen Muskulatur des Oberschenkels: M. bi-
ceps brevis, M. biceps longus, M. semitendinosus
und M. semimembranosus des rechten Beins (links
identisch)
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Abbildung 4.17: Stehen: Aktivititen q der Kopfe
M. vastus und M. rectus femoris des M. quadriceps
femoris des rechten Beins (links identisch)
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Abbildung 4.19: Stehen: Aktivititen q der Unter-
schenkelmuskulatur: M. gastrocnemius, M. soleus
und M. tibialis anterior
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4.3 Das geregelte Gehen

",
§

Abbildung 4.20: Darstellung der verwendeten Zielkonfigurationen des Gehens; rechtes Bein mit durch-
gezogenen, linkes mit durchbrochenen Linien gezeichnet; obere Reihe von links nach rechts: Anfangsbe-
dingung und die drei Auftaktkonfigurationen; untere Reihe: Die vier Konfigurationen fiir einen kompletten
Gehzyklus; Oberkorper in Sollwinkelstellung (= 5° Vorlage) orientiert

Nachdem im Abschnitt 4.2 auch die vorletzte Hiirde - Erarbeitung eines konsistenten Anfangs-
zustandes des mechanischen und des muskulidren Anteils des parametrisierten Menschmodells -
auf dem Weg zur Synthetisierung der zweidimensionalen Gehbewegung im Computer erfolgreich
genommen worden ist, steht als letztes Hindernis die Formulierung des bewegungserzeugenden
Steueralgorithmus im Weg. Die Problemldsung wird in zwei Teilaspekte unterteilt: Zum einen
Generierung des Vortriebs durch abwechselndes Voreinandersetzen des rechten und linken Beins
(inklusive der Verhinderung des sukzessiven Absinkens des Korperschwerpunkts: Abschnitt 4.3.1)
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und zum zweiten parallel dazu die Kontrolle der Orientierung des Modells in der Ebene (sieche Ab-
schnitt 4.3.2). Der erste Punkt gewihrleistet die korperinterne Koordination der Segmente relativ
zueinander, der zweite die Kontrolle der Bewegung relativ zur externen Umgebung. Diese Unter-
teilung der Aufgabenstellung ermoglicht weitgehende Ubertragung des Losungsansatzes aus der
Problemstellung ,,Standbalance® in Abschnitt 4.2.1 auf das Erreichen des - dazu analogen - zweit-
genannten Kontrollaspekts.

Die Methode, mit der das Modell veranla3t wird, seine Segmente in Bewegung zu setzen, un-
terscheidet sich von der des Abschnitts 4.2 nur quantitativ: Zur Erreichnung von Standbalance
wurden insgesamt drei Zielkonfigurationen verwendet, beim Gehen wird jeder Schritt durch Vor-
gabe von zwei Zielkonfigurationen, die jeweils wiederum in drei Unterkonfigurationen zur Orien-
tierungskontrolle aufspalten, erzwungen. Um das fiir Leser, die auf das Lesen der ersten Abschnitte
dieses Kapitels verzichtet haben, zusammenzufassen: Aus diesen sechs 28-komponentigen Vekto-
ren der Solldngen der CEe nach Gleichung (4.2) - welche im tibrigen identisch fiir die Ausfiihrung
des rechten und linken Schrittes angenommen werden - resultieren die muskuldren Stimulationen
nach Gleichung (4.3) als Bewegungsimpulse. Die Zielkonfigurationen (siehe Abschnitt 4.3.1) fiir
einen vollstindigen Bewegungszyklus (Doppelschritt) sind im unteren Teil der Abbildung 4.20
wiedergegeben, wobei die danach angestrebte Rumpfhaltung gegeniiber den Extremititen (beide
Hiiftwinkel) der mittleren der drei Unterkonfigurationen (sieche Abschnitt 4.3.2) entspricht. Die
Darstellung der Rumpforientierung in der Modellebene beziiglich Inertialsystem gibt die Sollvor-
lage von ~ 5° wieder. Das Modell soll sich in Richtung der positiven x—Achse vorwirts bewegen.

4.3.1 Die Vortriebssteuerung
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Abbildung 4.21: Definition kinematischer Charakteristika des Gehens; Abbildung aus Chao et. al. [18]

Um in den Gehzyklus zu gelangen, ist es notig, durch drei aktive Auftaktbewegungen das
Modell sich in koordinierter Weise kinetische Energie selbst zufiihren zu lassen. Nach deren
Durchlaufen erreicht es von alleine einen Bewegungszustand, in dem es nachfolgend ausreicht,
zyklisch hinter vier Zielkonfigurationen ,,herzulaufen, um jeweils einen Doppelschritt (siche Ab-
bildung 4.21: ,stride, ein Schritt nennt sich im Englischen ,,step”) ausfiihren zu konnen. Dabei
,hinterlaBt“ das Modell sich selbst am Ende jedes Zyklus solche Systemzustéinde, die als Anfangs-
bedingung fiir die erfolgreiche Ausfiihrung des nidchsten Doppelschrittes tauglich sind.
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Die Zielkonfigurationen und Parameter der Ubergangskriterien habe ich mir in einer mehr-
monatigen Prozedur erarbeitet, in der der grofite Aufwand im Durchforsten des Parameterraums
der Gelenkwinkelvorgaben fiir die Zielkonfigurationen bestand. Die Gelenkwinkel habe ich da-
bei innerhalb eines Netzes von 5° Maschenweite im ,.trial-and-error“—Verfahren variiert. Denn
es erscheint mir unmoglich, den Gehvorgang auf eine Anzahl mathematischer Optimalkriterien
(was das streng methodische Errechnen von Parametern mittels klassischer Optimierungsverfah-
ren [54,57, 111, 110, 151, 155, 152] oder genetischer Algorithmen [160] zulieBe) zuriickzufiihren.
Weiterhin war es erklértes Ziel, das Gehen in jedem Falle unter Verzicht auf Vorgabe zeitlich kor-
relierter Bewegungsinformation aus gemessenen Trajektorien zu synthetisieren.

Giitekriterien beziiglich des Erfolgs einer Simulation waren zuallererst Animationssequenzen
in Verbindung mit dem Vergleich zwischen errechneten Zeitverlaufen und Ganganalysedaten -
kinematische Analyse (Gelenkwinkelverldufe), Bodenreaktionskréfte und inverse Dynamik (Ge-
lenkmomentverldufe) - aus der Literatur [34, 9, 18, 161, 103, 109, 122, 82, 76]. Desweiteren
lieferten die Daten von tatsdchlich gemessenen, im Hiiftgelenk iibertragenen Kriften bei Hiiftpro-
thesentrigern [2] die entscheidende zusitzliche Information, um die zwei globalen Stimulations-
parameter x und o der Gleichung (4.3) festzulegen. Demnach wurden  und ¢ so gewihlt, dal3 aus
Vorgabe von Zielkonfigurationen, die sich moglichst an maximalen Gelenkwinkelausschldgen ge-
messener Bewegungen orientieren sollten, natiirlich wirkende Modellbewegung mit realistischen
Gelenkwinkelverldufen resultierte, und daf}l die Werte der Maxima der errechneten Zwangskraft-
verldufe im Hiiftgelenk des Standbeins minimiert werden konnten. Diese Vorgehensweise resul-
tierte tatsichlich (siehe Abschnitt 5.1.7) in Hiiftzwangskréften, deren Verlauf gut mit der Messung
iibereinstimmten.

Insgesamt kann man die Art und Weise der Ermittlung des bereits bei den Standsimulationen
angegebenen Parametersatzes (4.4) als schrittweise bezeichen. Zum ersten Erreichen von Stand-
balance waren von diesem Satz abweichende Werte verwendet worden, die dann im Laufe der
Gangsimulationen wie eben beschrieben modifiziert wurden. Zum Schluf3 war feststellbar, daf3
ohne Anderung der urspriinglichen Wahl der Stand—Zielkonfigurationen aus Tabelle 4.2 und ohne
Zerstorung der Standbalance die - und 0—Werte aus den Gang- auf Standsimulationen iibertragbar
waren.

Auftaktbewegungen
Apre [71] Apk/re [°T| Apsre [71 | Avmi 71| Ak [°]| Apsi [9]
Vorfallen lassen 10 3 -20 10 3 -20
Rechtes Knie heben 55 45 -20 0 10 5
Rechtes Bein setzen 50 15 -10 -5 10 15

Tabelle 4.4: Die drei zum Gehauftakt des zweidimensionalen Modells notigen Zielkonfigurationen; Ge-
lenkwinkeldefinitionen siehe Abbildung 3.22 in Abschnitt 3.6

Die Korperposition, welche in der oberen Reihe der Abbildung 4.20 links dargestellt ist, gibt
die Anfangslage des Modells wieder. Die weiteren drei Strichfiguren sind ebenso winkelgetreue
Wiedergaben der Zielkonfigurationen der Auftaktbewegungen. Sie werden dem Modell als Bewe-
gungsbefehle in der zeitlichen Reihenfolge von links nach rechts vorgegeben und sind der Tabelle
4.4 zu entnehmen. Der Anfangszustand des System wird einer Standsimulation wie der im Ab-
schnitt 4.2.2 prisentierten entnommen, alle Gehsimulationen dieser Arbeit starteten insbesondere
mit den Winkelvorgaben

ASOH = 5_507 ASOK = 2,207 A(ps = —3.80 (46)
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fiir rechtes und linkes Bein und der Oberkorperorientierung g, = —7.1° beziiglich Inertialsy-
stem sowie einer Eindringtiefe der FuBkontaktpunkte in den Boden von 9mm (bei Verwendung
der Fersenpolsterparametrisierung des Satzes (2.16)). Der Befehl an das Modell mit Beginn der
Integration lautet: ,,Vorfallen lassen‘.

Ubergangskriterien von einer Zielkonfiguration der Tabelle 4.4 zur nichsten werden in der
Position des Korperschwerpunktes relativ zur Lage des Sprunggelenks des (linken) Standbeines
in x—Richtung ausgedriickt (analog der Parametrisierung der Sollage beim Stehen in Abschnitt
4.2.1). Als erfolgreiche Parameterwahl erwies sich letztlich (zgp — zs¢) > 0.08m als Signal zum
Umschalten auf ,,Rechtes Knie heben und (rgp — xs¢) > 0.15m als Triggersignal zu ,,Rechtes
Bein setzen“. Der Ubergang zur ersten Zielkonfiguration des anschlieBenden Gehzyklus entspricht
dem weiter unten angegebenen Signal zum ,,Knie heben, wenn die y-Komponente der Bodenkraft
unter dem neuen Standfuf} (hier also dem rechten) eine bestimmte Schwelle {iberschritten hat.

Das kritischere der beiden Ubergangskriterien ist das erstgenannte vom Vorfallen zum ersten
Knieanheben des rechten Beins. Ein Wert von weniger als 8cm kann je nach Oberkorperhaltung
leicht zum Hinteniiberkippen fiihren, ein groBerer Wert birgt die Gefahr, dal der rechte Ful} bei
bereits zuviel Vorlage anzuheben versucht wird, so dal Zehe oder Ballen hingen bleiben und das
Modell ,,auf die Nase* fillt. Mehr als ein halber Zentimeter Spielraum in beiden Richtungen zur
Wahl dieses Parameters ist daher hier nicht vorhanden. Es sollte jedoch erwihnt werden, daf die
Gangsimulation ,,auf dem Mond* (siehe Abschnitt 5.2) erfolgreich durchgefiihrt werden konnte,
ohne die beiden Distanzparameter der Auftakt—Ubergangskriterien zu modifizieren.

Im Gehzyklus

Avns [°1] Apryse [°T] Apssi [°1 | Avr sehw [°1| A@r/schw [°] | Aps/schw [°]
Knie heben 5 10 -5 35 75 -25
Bein setzen 0 10 5 40 20 -10

Tabelle 4.5:  Die zwei zur Synthetisierung zyklischer Gehbewegungen des zweidimensionalen Modells
notigen Zielkonfigurationen; Index ,,St“ steht fiir ,Standbein*, ,,.Schw* fiir ,,.Schwungbein®; Gelenkwin-
keldefinitionen siehe Abbildung 3.22 in Abschnitt 3.6

Tabelle 4.5 gibt die Zielkonfigurationen fiir einen Schritt - d.h die Hilfte des Gehzyklus -
wieder. Nach der Auftaktbewegung, bei der willkiirlich das rechte Bein als erstes Schwungbein
gewihlt wurde, beginnt mit dem Aufsatz des rechten Fu3es (quantitatives Kriterium folgt sogleich)
der Eintritt in den Gehzyklus, d.h. die nichste Zielkonfiguration lautet ,,Knie heben™ fiir das lin-
ke Bein, welches dann als Schwungbein zu bezeichnen ist. Das rechte Bein ist zum Standbein
geworden. Die Ubergangskriterien lauten:

e Um das bisherige Schwungbein zum neuen Standbein zu machen - ganz exakt ist die Un-
terscheidung beim Gehen natiirlich wegen der Doppelkontaktphase nicht, das von mir so
bezeichnete neue Schwungbein (in diesem Moment das hintere Bein) hat noch ein kurzes
Zeitintervall ebenfalls Bodenkontakt - bedarf es der gleichzeitigen Erfiillung zweier Kriteri-

F oden/y :
en: (ij % > fBoden/lz‘mit) A ((ISG/Schw/azt - xSG/St/alt) > AIumz’t)- Die Summe
geht iiber die y-Komponenten der Bodenreaktionskrifte aller Hebel £ des Fulles des bishe-
rigen - jetzt aufsetzenden - Schwungbeins, M ist die Gesamtmasse des Modells, g die in y—
Richtung wirkende Gravitationsbeschleunigung und fgogen /iimir = 0.1 der von mir gewihlte

Parameterwert. Das zweite Kriterium wurde eingefiihrt um bei einem kurzen Schleifen des
Schwungbeinfufles am Boden, was durchaus zur Erfiillung des Kraftkriteriums fiihren kann,



144 KAPITEL 4. DIE MODELLSTEUERUNG

den Algorithmus dies auch nur als Schleifen, jedoch nicht als Signal zu friih auf ,,Knie he-
ben* umzuschalten, interpretieren zu lassen. Deshalb wurde eine Mindestschrittweite von
Tumie = 0.3m, was in etwa der FuBllinge entspricht, gefordert. Dies ist hier keine gra-
vierende Einschrinkung, da das Setzen solch kurzer Schritte auch in realiter mit Sicherheit
kompliziertere Steuereingriffe erfordert als beim entspannten, praktisch ballistischen Gehen.
Ist also das Doppelkriterium erfiillt, wiahrend der laufendene Befehl ,,Bein setzen® lautete,
so schaltet der Steueralgorithmus jetzt auf ,, Knie heben um. Gleichzeitig ist nun das alte
Schwungbein das neue Standbein und umgekehrt.

e Sobald (zs¢/schw — Tsa/st) > Axgg erreicht ist, bedeutet dies das Signal fiir den Steu-
eralgorithmus, von ,,Knie heben” auf ,Bein setzen umzuschalten. Der Parameterwert
Azxgs; = Om als naheliegende erste Wahl ist gleichzeitig auch eine gute Wahl. Selbst
Azgse = 0.15m fiihrt i.a. nicht zum Zusammenbruch der stabilen Gehbewegung, hinge-
gen reicht Axge = —0.05m schon aus, den Fuflballen ,,in den Boden rammen zu lassen.
Alle Simulationen wurden mit verschwindendem Azg; durchgefiihrt.

Mit den Zielkonfigurationen der Tabelle 4.5 und den genannten Ubergangssignalen ist ein zyk-
lisch ablaufender Bewegungsvorgang a priori angelegt. Jedoch sind hiermit die Trajektorien des
Modells keineswegs eindeutig bestimmt, da sie eben aus der Wechselwirkung des ,.Bewegungs-
programms® des ZNS (des Steueralgorithmus) mit den nicht direkt steuerbaren dufleren Kriften
resultieren. Sind die Bewegungsimpulse durch den Steueralgorithmus, die Eigendynamik der
tragen Massen des Modells und die Wechselwirkungskrifte mit der Umwelt nicht aufeinander
abgestimmt, so erfiillt sich der ,,Wunsch* des ZNS, der sich in den Parametern der Zielkonfigura-
tionen und der Ubergangssignale manifestiert, nicht, was bedeutet, daB das Modell als instabiles
inverses Pendel hinfallen muB. In jedem Falle ist klar, daB die reine Steuerung der Beinbewegun-
gen relativ zum Rumpf, wie sie durch die Steuereingriffe, die bis zu diesem Punkt beschrieben
sind, nicht ausreichen kann, sich relativ zur Umwelt koordiniert vorwirts zu bewegen. Genau wie
bei der Standkontrolle bedarf es der Orientierung des Gesamtmodells in seiner Umgebung - sprich
relativ zu Boden und Gravitationsvektor - und genau wie dort mufl die beginnende Katastrophe
- das Kippen - detektiert und verhindert werden. Dieser letzte wichtige Aufgabenteil der Bewe-
gungssteuerung wird analog zur Standbalance gelost.

4.3.2 Die Modellbalance

Die Idee ist folgende: Wenn man schon bei der Standbalance festgestellt hat, daB3 bei bestimmter
Wahl der Parameter x und § das Modell auf die Anderung von Zielkonfigurationen im Bereich
einiger Grad durchaus mit den erwarteten Mehrgelenksaktionen antwortet, so sollte es moglich
sein, einen relativ simplen Befehl wie ,,Oberkorper vorneigen™ der momentan giiltigen Zielkonfi-
guration tiberlagern zu konnen. Der weitere Gedanke war, diese Korrekturaktion nur gegeniiber
dem Standbein auszufiihren zu lassen. Denn ein Zuriickfallen des Gesamtmodells, welchem durch
,OberkoOrper vorneigen zu begegnen wire, wiirde an sich schon tendenziell ein zugehdriges ver-
langsamtes Annédhern des Schwungbeinfufles an den Boden beinhalten. Sollte ,,Oberkorper vor-
neigen” - also eine verstirkte Hiiftbeugung - fiir beide Hiiftgelenke gelten, so wiirde dies im
Schwungbein in einer weiteren Verlangsamung der Bodenanniherung resultieren, sodal} sich die
Gefahr eines zu langen Schritts erhohte. Daher schien mir eine Balanceaktion nur im Hiiftgelenk
des Standbeins die geeignete und zu den Standbalancebefehlen ,,Vorlehnen bzw. ,,Zuriicklehnen*
(sieche Abschnitt 4.2.1) addquate Neige—Reaktion des Modells auf ein Kippsignal zu sein:

A(;DH/St/vor = AQDH/St + 10°
AQOH/St/zur = A@H/St —10° . (47)
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Jeder der zwei Befehle in Tabelle 4.5 spaltet also in drei Unterbefehle - den dort angegebenen, der
der neutralen ,,Mittelposition* des Stehens entspricht, und die zwei zusétzlichen nach Gleichung
(4.7) - auf. Der erste Neige—Unterbefehl soll mit ,,Vorlehnen der zweite mit ,,Zuriicklehnen*
bezeichnet werden. Im iibrigen gilt diese Aufspaltung mit zugehoriger Kippsignalbearbeitung
auch schon in der Auftaktphase fiir die unteren zwei Befehle der Tabelle 4.4.

Wie beim Stehen muf3 auch hier die Gesamtposition des Modells eingeschitzt werden. Dort
geschah dies durch Vergleich der x-Komponente des Schwerpunkts mit der gleichen Komponente
der Sprunggelenke. Das ist beim Gehen nicht sinnvoll, da die Fiile gerade die Korperteile mit den
grofften Bewegungsamplituden sind. Sie bilden somit kein geeignetes Bezugssystem, beziiglich
dessen der Gesamtkorper seine Lage und Stabilitit einschétzen sollte. Beim Gehen ist am ehesten
die trige Rumpfmasse (selbst wenn die Arme getrennt modelliert werden sollten) dazu geeignet,
in einer Computersimulation die Orientierung des Modells in der Ebene einzuschitzen. Auch hier
gilt das gleiche wie beim Stehen: Der menschliche Korper ist mit ziemlicher Sicherheit nicht in
der Lage, eine Schwerpunktkoordinate richtig zu ,,berechnen® ebensowenig wie einen Oberkorper-
winkel, der ja eigentlich nur in der Starrkorperniherung eine sinnvolle Koordinate ist. Dal er aber
auf irgendeine Art Information zur Einschitzung seiner Lage und seines Bewegungszustandes im
Raum gewinnen muB, ist auch klar. Daher sollte sich eine Diskussion der Bewegungsstrategie
nicht an jenen unter biologischem Blickwinkel fragwiirdigen Mef3groen authalten, sondern wich-
tig ist der Punkt, daB es prinzipiell moglich ist, ausgehend von propriozeptiven und sensorischen
“Messungen’ sowie Annahmen des ZNS {iber fixe Orientierungspunkte in der Umgebung (Ho-
rizont, Boden, ...) Instabilitdtssignale zu erzeugen, die Restabilisierungsmalinahmen auslosen.
Solche Triggersignale entstehen beim Uberschreiten von Schwellwerten wie auch immer gearteter
»MeBgrofen®.

Mithin wird - vollig analog zum Vorgehen bei der Simulation des Stehens - zwischen zwei Inte-
gratoraufrufen einmal der Steueralgorithmus aufgerufen, welcher zuerst den Schrittbefehl festlegt
und dann zur Festsetzung der iiberlagerten Stabilisierungs—Unterkonfiguration den Rumpfwinkel
Y r, sowie die Kippgeschwindigkeit v, = (Vkopf Je — Vs p/x) berechnet. Danach laufen folgende
Schritte ab (vergleiche Abschnitt 4.2.1 und Parametersatz (4.5)), wobei darauf hingewiesen sei,
daf} sich die Vorgehensweise im Vergleich zur Standbalance nur in genau zwei Punkten unter-
scheidet: Die dortige GroBe v,/ wird hier durch v,,_ ersetzt und dariiber hinaus geschieht die
Lageeinschitzung durch v, bzw. di) anstatt Z, bzw. dZ (siehe zu diesem Vergleich noch einmal
Abbildung 4.7).

e 1)y gibt die Sollorientierung des Rumpfes im Inertialsystem der Modellebene an. ), < 0
bedeutet Vorlage.

° d@E legt das ,,Ungeféhrlichkeitsintervall um @EO herum fest, innerhalb dessen das Modell
darauf getestet wird ((1;0 — dip) < Pry < (Yo + di)) ?), ob es die

e Rotationsgeschwindigkeitsschwelle vy, vorwirts (v,,— > vo,—) oder riickwiirts (v, <
—10p,—) Uuberschritten hat. Der erste Fall wird mit der Unterkonfiguration ,,Zurticklehnen®
(A@r/st/-ur) beantwortet, der zweite mit ,,Vorlehnen (App/si/v0r). Unterschreiten von
|Ug/—| im Intervall 1o bedeutet Vorgabe der neutralen Konfiguration , Mittelposition aus
Tabelle 4.5.

e Bei Uberschreiten der Intervallgrenzen #ndert sich das Verhalten des Modells, die Feststel-
lung, ob hinter, in oder vor dem Intervall, hat zur Feststellung der Unterkonfiguration oberste
Prioritdt. Das Verhalten im Intervall wurde gerade beschrieben. Als Beispiel fiir die Steue-
rung auBerhalb soll das Verhalten bei zuviel Vorlage dienen, bei zuviel Riicklage reagiert das
Modell symmetrisch.
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e Solange die Kippgeschwindigkeit nach Austritt aus dem Ungeféhrlichkeitsintervall noch im-
mer weggerichtet von der Sollage oder moderat riickgerichtet ist (v, > —7y,_), so lautet
das Kommando ,,Zuriicklehnen. Sollte das Modell umkehren und in Riickwirtsrichtung
weiterbeschleunigen (=27, < v,/— < —0y,_), soll das Modell ab sofort die ,,Mittelpositi-
on“ anstreben. Wird die riickgerichtete Geschwindigkeit zu hoch (v,,_ < —29,,_), so soll
sich das Modell trotz Vorlage ,,Vorlehnen®.

In Analogie - was die Geschwindigkeitsschwelle betrifft - zum Parametersatz (4.5), der beim Ste-
hen Stabilitit gewéhrleistete, sicherte die Wahl folgender Parameter Modellbalance beim Gehen:

Yo = —0.08rad,  dip =0.02rad, Uy = Uy = 0.03m/s . (4.8)

Die Winkelangaben erfolgen hier wegen der Nachvollziehbarkeit im Rahmen des Programmcodes
in rad (1° = 0.0175rad).

Da man davon ausgehen kann, daB3 sowohl Zielkonfigurationen als auch Oberkorpervorlage
korreliert zueinander zu steuern sind, um die Gehgeschwindigkeit zu kontrollieren, war es nicht
erstaunlich, daf die testweise alleinige Manipulation von v nicht als Geschwindigkeitssteuerpara-
meter taugte. Zu beobachten ist hingegen eine starke Korrelation zwischen ungewollt auftretenden
Schwebungen des Rumpfwinkels und Schwebungen in der mittleren Schwerpunktgeschwindig-
keit. Erfolgreiche - d.h. iiber viele Doppelschritte stabile - Gehsimulationen werden im Kapitel 5
diskutiert.



Kapitel 5

Gangsimulationen

Nachdem sich Kapitel 2 (Geometrie und passive mechanische Eigenschaften), Kapitel 3 (Muskel-
modellierung) und Kapitel 4 (neuronale Bewegungssteuerung) der Erarbeitung der Eingabepara-
meter und einer Anfangsbedingung des Menschmodells gewidmet haben, soll in diesem Kapitel
dessen aus der Integration der Bewegungsgleichungen errechnetes Bewegungsverhalten préasentiert
werden.

Prinzipiell konnte jeder einzelne Modellparameter (es sind mit Sicherheit einige hundert) auf
seinen Einflu} auf die Bewegungsausfiihrung iiberpriift werden. Dies gilt umso mehr dann, wenn
man einmal einen stabilen Bewegungszyklus errechnet hat, der sozusagen als MaBstab fiir die
Wirkung von Parameterdnderungen relativ dazu dienen kann. Gerade darin liegt die Michtigkeit
der Methode der direkten Dynamik, weil durch Parametervariation die Ursachen beobachbarer
Phinomene aufgedeckt werden konnen. Andererseits birgt die Methode die Gefahr, durch wahl-
und zahllose Variationen leicht eine sinnlose - da nicht zu iiberschauende und bewertende - Unzahl
an Zeitverldufen der Zustandsvariablen als Modellausgabe zu erzeugen.

Ich habe daher folgendes Vorgehen gewihlt: Im Abschnitt 5.1 werden errechnete Zeitverliufe
einer ausgewdhlten Simulationsrechnung, welche sich durch starke Reproduzierbarkeit vieler auf-
einander folgender Gehzyklen auszeichnet, ausfiihrlich dargelegt. In den Kapiteln 2 und 3 sowie
dem Abschnitt 4.3 wurden die dabei verwendeten Parameterwerte vollstindig angegeben. Zualler-
erst dient dieser ,,Norm-“Simulationslauf dem Vergleich mit experimentell gewonnenen Mef3daten
der Ganganalyse (inverse Dynamik) aus der Literatur. Weiterhin sollen Simulationsdaten, wel-
che die Muskelzustdnde charakterisieren und welche daher Aussagen iiber innere Krifte zulassen,
umfédnglich wiedergegeben werden. Denn dies sind Ergebnisse, welche einerseits der Messung -
aus ethischen Griinden und weil eine Messung unter Laborbedingungen gegeniiber der natiirlichen
Bewegung irrefiihrende Resultate liefern kann - (fast) nicht zugiinglich sind. Andererseits sind sie
bei der Reproduzier- und Uberpriifbarkeit meiner Rechnungen von Nutzen.

Der Abschnitt 5.2 dient dem Zweck, dem Leser einen Eindruck davon zu vermitteln, daf} die
im Abschnitt 5.1 errechnete Bewegung keineswegs einen singuldren Treffer im Parameterraum
darstellt, sondern dal} es (im Phasenraum) Trajektorien gibt, welche - ausgehend von einem Stabi-
litdt sichernden Parametersatz - bei kontinuierlicher Parameterdnderung ebenfalls stabil sind. Das
demonstriert das Potential eines solchen muskulidr angetriebenen biomechanischen Modells im
Hinblick auf seine Steuerbarkeit, wodurch eine notwendige Bedingung fiir seine Validitit erfiillt
ist.

Das Zeitintervall zwischen den Datenpunkten aller im folgenden dargestellten Zeitverldufe be-
trigt 10ms (im Gegensatz zur verwendeten Integrationsschrittweite von 1ms).
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5.1 Ein gelungener Simulationslauf: Stabiler Gang

Startend mit dem Satz Anfangsbedingungen (4.6), Anfangswerten fiir Muskelldngen bzw. -akti-
vierungen entnommen einem beliebigen Zeitpunkt der Standsimulation aus Abschnitt 4.2.2 und
dem Kommando ,,Vorfallen lassen aus Tabelle 4.4 wurde die Modellbewegung iiber 30 Sekunden
integriert. Die dafiir notwendige CPU—Zeit auf einer Silicon Graphics Workstation mit R4000—
Prozessor betrug bei Verwendung des Integrators ,,de [135] und zugehoriger relativer sowie ab-
soluter Integrationsgenauigkeit von jeweils 107 ca. 14 Stunden. Dies entspricht einem Verhéltnis
von 1680 CPU-Sekunden/phys. Sekunden. Um das vorliegende Modell in Echtzeit zu integrieren,
wire demnach eine um ungefihr drei Grolenordnungen hohere Rechenleistung notig. Besonders
viele arithmetische Operationen sind in Féllen auszufiihren, in denen die 4x4—Matrix zur Berech-
nung der Kontraktionsdynamik verzweigter Muskelstrukturen (siehe Abschnitt 3.5.2) verwendet
werden muf3. Das trifft in meinem Modell in jedem Gangzyklus wihrend der hinteren Standbein-
phase fiir die Biceps—Struktur zu, in der deren langer Kopf extrem verkiirzt ist.

Das in den die Simulation betreffenden Abbildungen dieses Abschnitts 5.1 (bis auf die Abbil-
dungen 5.14 und 5.66, die aus einem anderen Simulationslauf resultieren) dargestellte Zeitinter-
vall, welches durch zwei aufeinanderfolgenden Befehlsereignisse ,,Rechtes Knie heben (12.073s
und 13.356s) begrenzt ist, entspricht genau einem Gangzyklus, dessen Dauer hier 1.283s betrigt.
Seine exakte Mitte liegt bei 12.7145s, das tatsdchliche Umschalten auf ,,Linkes Knie heben* findet
bei 12.716s statt. Zur Erinnerung: , Knie heben* wird dann ausgeldst, wenn die y—-Komponente
der Bodenreaktionskraft unter dem vorderen (am Intervallbeginn dem linken!) Full den Wert 0.1G
uiberschritten hat, was hier ~ 10ms nach Kontakt seiner Ferse mit dem Boden der Fall ist. In der
ersten Hilfte des Zyklus ist demnach das linke Bein Stand- und das rechte Schwungbein.

Alle Bewegungsbefehle und Kontaktereignisse innerhalb des Intervalls lauten in dieser Abfol-
ge: ,Rechtes Knie heben (12.073s), ,,Rechter Ballen 16st sich (vom Boden)* (12.139s), ,,Rechte
Zehe 16st sich® (12.174s), ,,Erneuter rechter Ballenkontakt (Schleifen)* (12.371s), ,,Rechte Ferse
setzen (12.403s), ,,Rechter Ballen 10st sich wieder (12.409s), ,,Linke Ferse 16st sich® (12.535s),
,.Rechter Fersenkontakt“ (12.705s), ,Linkes Knie heben (12.716s), ,Linker Ballen 16st sich*
(12.782s), ,Linke Zehe 16st sich® (12.817s), ,,Erneuter linker Ballenkontakt (Schleifen) (13.018s),
,.Linke Ferse setzen (13.046s), ,,Linker Ballen 16st sich wieder* (13.053s), ,,Rechte Ferse 16st sich*
(13.175s), ,,Linker Fersenkontakt (13.346s), ,,Rechtes Knie heben* (13.356s).

5.1.1 Translation und Rotation des Gesamtmodells

In Abbildung 5.1 ist die Horizontalgeschwindigkeit des Modells aufgetragen. Der in den folgenden
Abbildungen bis einschlieBlich 5.64 (ausgenommen die Abbildungen mit MeBkurven) présentier-
te Fall ist derjenige, bei dem die iiber jeweils einen Schritt gemittelte Horizontalgeschwindigkeit
nach Abschluf3 der Beschleunigungsphase bei ~ 9s sehr konstant ~ 1.2m/s erreicht. Die Simula-
tion zeichnet sich gegeniiber den zwei anderen in der Abbildung 5.1 dargestellten dadurch aus, daf3
der Stimulationsparameter o, der die Abhédngigkeit der Muskelstimulationen von der Kontraktions-
geschwindigkeit bestimmt, gegeniiber dem Parametersatz (4.4) des Stehens von Os auf den Wert
0.02s gesetzt wurde. Das fiihrt zu einer starken Erhohung der Reproduzierbarkeit aufeinanderfol-
gender Gehzyklen im Vergleich zu verschwindendem o. Man kann sehen, daf eine alternative
Verzehnfachung der mechanischen Gelenkreibung auf D = 1.0Nms/rad die UnregelmiBigkeiten
des Gangs (sie driicken sich besonders in stetig wechselnden Schrittlingen aus) nicht unterdriicken
kann. Trotzdem sind auch die Bewegungen mit verschwindendem o langfristig stabil, obwohl das
Modell dazu neigt, abwechselnd einen sehr langen und einen sehr kurzen Schritt zu machen. Die-
ses Verhalten ist nicht auf eine Unsymmetrie im Modell zuriickzufiihren, sondern erstes Anzeichen
beginnender Instabilitit.
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Der Beobachtung, daB} eine Geschwindigkeits—Sensitivitdt des Dehnungsreflexes die Reprodu-
zierbarkeit und somit Stabilitit von Mehrgelenkbewegungen erhoht, sollte weiter nachgegangen
werden. Ich mochte an dieser Stelle vorerst nur die Vermutung dufBlern, dafl dieser Effekt aus
der Kopplung von Gelenken, die von einem gemeinsamen mehrgelenkigen Muskel iiberstrichen
werden, resultiert.

Abbildung 5.2 zeigt, dal die mittlere Vorlage des Rumpfes in der Modellebene mit ~ 7° grofler
ist als die Sollvorlage 1. Schwerkraft und Trigheiten sowie die ablaufenden Regelmechanismen
von Vortrieb und Balance wechselwirken so, da zwar sowohl ein zyklischer Ablauf als auch
Modellstabilitit resultieren, aber weder werden die Zielkonfigurationen (siehe Abbildungen 5.17,
5.18 und 5.19) noch die Sollvorlage exakt erreicht.

Der Verlauf des Gesamtdrehimpulses des Modells beziiglich seines eigenen Schwerpunkts in
Abbildung 5.3 demonstriert nur noch einmal auf andere Weise die Langzeitstabilitidt der Modell-
bewegung. Um nachzupriifen, ob alle implementierten inneren Kraftkopplungen (wie z.B. Mus-
kelkrifte mit Kraftumlenkung) auch tatséchlich - wie per definitionem zu fordern ist - den Gesamt-
drehimpuls des Modells beziiglich Inertialsystem erhalten, ist es sehr niitzlich, den Drehimpulssatz
auszuwerten. Dabei integriert man alle Momente durch duflere Krifte (Gravitation und Bodenre-
aktionskraft) numerisch parallel zu den Bewegungsgleichungen mit und vergleicht diese Grof3e
mit dem Drehimpuls, welcher sich direkt aus den Werten der Zustandsvariablen errechnet. Die
Differenz sollte exakt verschwinden. Abbildung 5.4 zeigt die berechnete Differenz bezogen auf
das zeitliche Mittel des Betrags des Drehimpulses. Festzuhalten bleiben drei Punkte:

1. Die GroBenordnung dieser Differenz dndert sich - hier nicht dargestellt - monoton mit der
Variation der entsprechenden numerischen Parameter der Integrationsgenauigkeit.

2. Der Anstieg mit der Integrationsdauer ist daher als ein Ausdruck der sich akkumulierenden
Integrationsfehler bei numerischer Losung der Bewegungsgleichungen zu interpretieren.

3. Das Verschwinden der Differenz ist im Rahmen der Integrationsgenauigkeit sehr gut erfiillt.
Das spricht fiir eine physikalisch korrekte Implementierung der inneren Kraftkopplungen
zwischen den Starrkorpern.

5.1.2 Vergleich mit Messung

Beim Vergleich der Verlaufe der Geschwindigkeitskomponenten des Schwerpunkts (Abbildun-
gen 5.7 und 5.9) mit experimentell beobachteten (Abbildungen 5.8 und 5.10) sieht man, daf die
Schwingungsamplituden sehr gut iibereinstimmen. Das gibt den optischen Eindruck wieder, wel-
chen man bei Betrachtung einer Animation der Modellbewegung in Echtzeit erhilt: Die integrale
Dynamik des Modells kommt dem natiirlichen Gangbild, von der Seite betrachtet, schon sehr nahe.
Die Gelenkwinkelverldufe fiir die Simulation finden sich in Abbildung 5.11 und die der Messung
in Abbildung 5.12. Die Ursache fiir das kleine lokale Maximum in der Horizontalgeschwindig-
keit (Abbildung 5.7) kann man aus der Betrachtung der Gelenkmomente im Knie wihrend der
Schwungphase (Abbildung 5.5, Zeit ¢ > 12.8s) erkennen. Zum Vergleich sind in Abbildung 5.6
die entsprechenden Gelenkmomente aus der Ganganalyse zu sehen. Nachdem das Schwungbein
das Standbein iiberholt hat, wirkt im Knie ein positiver Momentensto3 durch die Mm. vasti und
M. rectus femoris, welcher eine das Modell in Vorwirtsrichtung beschleunigende Bodenreaktions-
kraftkomponente im Standbein (Abbildung 5.13; zum Vergleich Abbildung 5.14 bei simuliertem
sanften Gang und Abbildungen 5.15 sowie 5.16 aus Messung) zur Folge hat. Die ausgeloste Be-
schleunigung fiihrt bei jeder solchen Schwungbeinaktion zu einem kleinen aber deutlich erkennba-
ren lokalen Geschwindigkeitsmaximum - pro Gehzyklus also zu zweien, hier bei t ~ 12.45s und
t ~ 13.08s.
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Abbildung 5.1: Gehen: Horizontalgeschwindigkeit des Schwerpunkts in drei verschiedenen Fiillen: o =
0.02s und Gelenkddmpfung D = 0.1Nms/rad (gestrichelt, zusdtzlich gemittelter Verlauf: durchgezogene
Linie mit Punkten), 0 = 0s und Gelenkddmpfung D = 0.1Nms/rad (strichpunktiert) bzw. Gelenkddmpfung
D = 1Nms/rad (durchgezogen)

Die hinter dem Momentenstol3 stechende Ursache ist wiederum ein kurzer Stimulationspeak der
Kniemuskeln Mm. vasti und M. rectus femoris (sieche Abbildungen 5.36 und 5.41) zu Beginn des
Befehls ,Ferse setzen, in dem das Modell auf das Vorpendeln des Schwungbeinunterschenkels
durch eine Tendenz zur Verkiirzung dieser Muskeln und Kniestreckung aktiv hinwirken mochte. In
zur Verfiigung stehenden Verdffentlichungen von EMG-Messungen [103] ist zwar die Stimulation
des M. rectus femoris in dieser Phase zu erkennen (siehe Abbildung 5.39 mittlere Spalte), jedoch
die Mm. vastii sind beim Gang des gesunden Menschen vollig unstimuliert. Hingegen ist in
pathologischen Fillen [164] genau dieses Verhalten der Mm. vasti erkennbar.

Insgesamt féllt im simulierten Momentverlauf des Knies und der Hiifte in der Schwungpha-
se im Vergleich zu Mefdaten auf, daBl iiberhaupt keine Phase verschwindender Gelenkmomente
auftritt. Die also natiirlicherweise in der Mitte der Schwungphase ballistisch geprigte Schwung-
beinbewegung wird von der bisherigen Modellsteuerung noch nicht geniigend freigegeben. Die
Schwungbeinaktion miifite weiter im Hinblick auf das Unterdriicken von Muskelstimulation opti-
miert werden, was sicher im Lernvorgang des natiirlichen Gangs auch erfolgt.

Bernstein [4] berichtet davon, daf3 in den ersten Monaten nach dem Aufrichten des Kleinkindes
auf die Beine nur zwei charakteristische muskuldre Aktionen als Startrepertoir zum Anstof3en des
Lernvorgangs fiir das Gehen beobachtbar sind. Beide sind Aktionen des Standbeins, die Aktio-
nen des Schwungbeins gehdren zur spéter sich entwickelnden Feinmotorik. Es ist dariiber hinaus
mittels Simulation bereits gezeigt worden [92, 93], dal} ein Bereich an Anfangsbedingungen des
Schwungbeins im Moment des Verlassens des Bodens existiert, mit dem jegliche muskuléire Aktion
zum Vorfiihren des Schwungbeins unnétig ist, da das passive Pendeln unter Einflul der Gravitation
prinzipiell ausreicht.
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Abbildung 5.2: Gehen: Rumpfwinkel in Modellebene
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Abbildung 5.3: Gehen: Drehimpuls des Modells beziiglich Korperschwerpunkt
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Abbildung 5.4: Gehen: Drehimpuls beziiglich Ursprung des Inertialsystems; aufgetragen ist Differenz
zwischen Zeitintegral iiber Momente durch dufiere Kriifte und aus Zustandsvariablen berechnetem Drehim-
puls relativ zum zeitlichen Mittelwert des Betrags dieses Drehimpulses
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Abbildung 5.5: Gehen: Gelenkmomentverliufe des linken Beins aus Simulation
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Abbildung 5.6: Gehen: Invers dynamisch bestimmte Gelenkmomentverliufe eines Beins, entspricht dem
linken der Simulation; Abbildung aus Winter [161]
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Abbildung 5.7: Gehen: Horizontalgeschwindigkeit des Schwerpunkts aus Simulation
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Abbildung 5.8: Gehen: Gemessene Horizontalgeschwindigkeit des Schwerpunkts nach Fischer [34, 77];
Zeitintervall zwischen zwei Datenpunkten ~ 38ms, d.h dargestellter Gehzyklus entspricht 1.0s
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Abbildung 5.9: Gehen: Vertikalgeschwindigkeit des Schwerpunkts aus Simulation
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Abbildung 5.10: Gehen: Gemessene Vertikalgeschwindigkeit des Schwerpunkts nach Fischer [34, 77];
Zeitintervall zwischen zwei Datenpunkten ~ 38ms, d.h dargestellter Gehzyklus entspricht 1.0s
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Abbildung 5.11: Gehen: Gelenkwinkelverliiufe des linken Beins aus Simulation

JOINT RANGLES WMZ2Z (N=3)

E. H_‘\\"" HIP Cvel 9t /’_h\—
\/

| -eel

o 5@

o

w 40

3| &

£ Ta2ep

= 2 KNEE Cw=10%

S £ N

§ a AMCLE Cve §X /\
7\/ —

-z@ = . . .
# : ¥ 3 :
% STRI1DE

Abbildung 5.12: Gehen: Gemessene Gelenkwinkelverliufe eines Beins, entspricht dem linken der Simu-
lation; Abbildung aus Winter [161]
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Abbildung 5.13: Gehen: Bodenreaktionskraftverliufe unter linkem und rechtem Fuf3 aus Simulation
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Abbildung 5.14: Gehen: Bodenreaktionskraftverliufe unter linkem und rechtem Fuf3 aus einem anderen
(als dem der Abbildung 5.13) stabilen Simulationslauf, der sich durch sanften Fufaufsatz (bei geringerer
Horizontalgeschwindigkeit und Rumpfvorlage) auszeichnet
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Abbildung 5.15: Gehen: Gemessene Bodenreaktionskraftverliufe unter einem Fufs, entspricht dem linken
der Simulation; Abbildung aus Winter [161]
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Abbildung 5.16: Gehen: Gemessener Bodenreaktionskraftverlauf unter einem Fuf3; Abbildung aus Cap-
pozzo [16]
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5.1.3 Zielkonfigurationen und Gelenkwinkel

Aus Abbildung 5.17 ist zu entnehmen, daf die fiir die Bewegungsamplitude entscheidende Hiift-
gelenkbewegung dem doch sehr sprunghaften Umschalten der Zielkonfigurationen gutmiitig folgt,
was letztlich seine Urache in der Aktivierungs- und Kontraktionsdynamik hat, welche von erster
Ordnung in der Zeit ist. Bei der Hiiftbeugung wird die Zielstellung nicht ganz erreicht, bei der
Streckung schieBt die Hiifte maximal um 10° dariiber hinaus. AuBerdem kann man die Balan-
ceaktionen des Steueralgorithmus erkennen, welche sich zu einem von Schritt zu Schritt stark
reproduzierbaren zeitlichen Muster ergeben.

Im Knie (Abbildung 5.18) ist in erster Linie ersichtlich, daB es in der Schwungphase geniigend
angewinkelt wird, sodafl der Fuf3 nicht am Boden héingen bleibt. Um dies gegen die Schwerkraft
zu ereichen, ist die Vorgabe einer deutlich groeren Beugung nétig, als dann tatsichlich einge-
nommen wird. Dies ist typisch fiir den Feldmanschen Ansatz, der ja betont, daf die tatsichliche
Bewegung sich aus einem Kompromif} zwischen invarianter Charakteristik, welche aus der Vorga-
be der Sollmuskelldngen folgt, und Tréigheits- bzw. duBeren Kriften ergibt.

Der Verlauf des Sprunggelenkwinkels in Abbildung 5.19 stimmt bis auf die durch eine domi-
nante passive Dehnung des PEEs des M. gastrocnemius verhinderte Dorsalflexion in der zweiten
Hilfte der Schwungphase sehr gut mit dem experimentell (Abbildung 5.12) bestimmten iiberein.
Im Vergleich mit den Zielvorgaben fillt auf, da der Verlauf praktisch gegenphasig ist: Im Moment
des Abdrucks ist die Dorsalflexion am groBten, wéahrend der Befehl zur Streckung ein kréftiges
streckendes Gelenkmoment erzeugt. Hingegen versucht das Modell, den Ballen bereits zu Be-
ginn der Schwungphase anzuheben, aber die sich entladende Achillessehne treibt den Full beim
und nach Verlassen des Bodens in starke Plantarflexion. Auch in der Lokomotion kleiner Sduger
[33, 79] ist dieses Phinomen der Gegenphasigkeit von Gelenkwinkel- und Gelenkmomentverlauf
an den distalen Beinsegmenten bereits beobachtet worden.
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Abbildung 5.17:  Gehen: Vergleich der Hiiftwinkelverliufe und der zugehorigen Zielkonfigurationen
(durchgezogen: rechts, gestrichelt: links)
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Abbildung 5.18:

Gehen: Vergleich der Kniewinkelverldufe und der zugehorigen Zielkonfigurationen
(durchgezogen: rechts, gestrichelt: links)
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Abbildung 5.19: Gehen: Vergleich der Sprunggelenkwinkelverliiufe und der zugehorigen Zielkonfigura-
tionen (durchgezogen: rechts, gestrichelt: links)
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5.1.4 Krifte am und im Fuf

Der Leser richte seinen Blick auf die Abbildungen 5.13 und 5.22, in denen die Verldufe der Bo-
denreaktionskrifte unter rechtem und linkem Fuf} dargestellt sind. Es fillt das starke Maximum
im Anschlu} an den Bodenkontakt der Ferse auf. Dies ist kein klassischer Impact—Peak (dazu
siehe [102, 99, 100, 26, 101]), welcher durch die passive Abbremsung der Massen eines auf den
Boden fallenden Korpers verursacht wird, sondern ein Kraftmaximum, das durch muskulédren Wi-
derstand beginnend im voraktivierten (siche Abbildung 5.47) M. tibialis anterior (siche Abbildung
5.55) der Unterschenkelvorderseite eingeleitet wird. Die Andeutung eines rein passiven Peaks ist
in der Bodenreaktionskraft, welche an der Ferse angreift, sichtbar (siehe Abbildung 5.22, Knick
in der Anstiegsflanke) und kann sicher mehr oder weniger stark - je nach Art des FuBaufsatzes -
auftreten (siehe z.B. Abbildung 5.16, welche einen solchen in der Messung ausweist). Das Ma-
ximum der Vertikalkomponente der Bodenreaktionskraft unter dem gesamten Full wird wihrend
der ansteigenden Flanke der Krifte in der ischiocruralen Muskulatur der Oberschenkelriickseite
(Abbildungen 5.52 und 5.53) und in den weiteren Hiiftstreckern M. adduktor magnus (Abbildung
5.51) und M. glutaeus maximus (Abbildung 5.49) erreicht.

Der Widerstand der Krifte im eingelenkigen Kniestrecker der Mm. vasti gegen Kniebeugung
verursacht das zweite Maximum in der Bodenreaktionskraft. Zu schnelle und unkontrollierte Knie-
streckung aufgrund mangelnder Koordination von Streck- und Beugemuskulatur um das Knie
(vergleiche z.B. t ~ 12.3...12.7s in Abbildung 5.11 und Abbildung 5.12) fiihrt dazu, dal die-
ses zweite Maximum zu kurzzeitig auftritt. Hingegen werden dadurch die Geschwindigkeiten der
konzentrischen Kontraktionen des M. glutaeus maximus, M. biceps longus, M. semitendinosus
und M. adduktor magnus verringert sowie der M. biceps brevis exzentrisch belastet, was im dritten
lokalen Maximum resultiert. Im Abschnitt 5.1.5 wird auf das vierte Maximum eingegangen.

Noch eine Bemerkung zum Verlauf der Bodenreaktionskraft: Thr Verlauf hingt extrem stark
vom Typus des Gehens ab. In Abbildung 5.14 ist, um das zu verdeutlichen ohne dabei auf die
genaue Parametervariation gegeniiber der ,,Norm-“Simulation einzugehen, der Verlauf wihrend
einer anderen stabilen Gangsimulation aufgetragen. Man konnte dies als gleichzeitig sanften und
greifenden Gang bezeichen, denn die initiale Horizontalkomponente der Bodenreaktionskraft hat
positives Vorzeichen. Allerdings wirkt der Gang in der Animation sehr aufrecht und verkrampft -
das Modell stolziert mit ~ 0.75m/s mittlerer Schwerpunktgeschwindigkeit.

5.1.5 Mechanische Energie

Das stark streckende Gelenkmoment (sieche Abbildungen 5.5 bzw. 5.20) im Sprunggelenk des
Standbeins in der zweiten Hélfte der Standphase, welches dominiert wird durch die Aktion des M.
soleus, initiiert ein viertes Maximum im Verlauf der Vertikalkomponente der Bodenreaktionskraft
(siehe noch einmal Abbildung 5.13). Der zeitliche Ablauf ist folgender: Die Wadenmuskeln wer-
den in einer Phase stimuliert, in der die Hauptbelastung noch unter der Ferse wirkt (Abbildungen
5.22 und 5.38 ab ¢t = 13.05s). 50ms spéter haben M. gastrocnemius und M. soleus das Maximum
ihrer Aktivitit erreicht (Abbildung 5.47) und beide dabei konzentrisch kontrahiert. Gleichzeitig
rotiert der Unterschenkel - und das ganze Modell - vorwirts um das Sprunggelenk (passive Dorsal-
flexion: siehe Abbildung 5.19), die Achillessehne wird dabei gegen den Widerstand der annihernd
isometrisch kontrahierenden Wadenmuskeln sukzessive aufgeladen, was parallel zum Aufbau des
Gelenkmoments und zur Verlagerung der Hauptbelastungszone unter den Ballen fiihrt.

Im weiteren wird M. soleus isometrisch bis leicht exzentrisch belastet (Abbildung 5.30,
t ~ 13.15...13.25s) wihrend die Hauptlast im M. gastrocnemius nicht vom CE sondern vom
PEE getragen wird (Abbildung 5.54). Die Dorsalflexion gegen den Widerstand der Kraftkette
Achillessehne—Fuf3binder—Ballen—-Boden bei isometrischem Widerstand des M. soleus bewirkt ei-
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Abbildung 5.20: Gehen: Gelenkmomentverliufe des rechten Beins

ne Zwischenspeicherung von kinetischer Energie des Gesamtmodells in Form potentieller Energie
in Achillessehne und Fuf3bidndern (Abbildungen 5.24 und 5.25). Die kinetische Energie sinkt deut-
lich korreliert zur elastisch (Abbildung 5.25) gespeicherten ab, obwohl die Horizontalkomponente
der Schwerpunktgeschwindigkeit nahezu konstant bleibt (Abbildung 5.7) und die Vertikalkompo-
nente nach unten gerichtet tendenziell sogar ansteigt (Abbildung 5.7). Das kann nur bedeuten,
dal} der rotatorische Anteil der kinetischen Energie in Achillessehne und Fuf3bindern wandert.
Nachdem der Korperschwerpunkt iiber den abrollenden Fuf3 hinweggewandert ist, entladen sich
die elastischen Strukturen und nutzen sie zur Vortriebsgewinnung durch Absto3 vor allem des
Ballens, an dem eine vorwirtsgerichtete Bodenkraftkomponente angreift (Abbildung 5.22).

Der Zeitpunkt des absoluten Energieminimums des Gesamtsystems liegt am Ende der Doppel-
kontaktphase (f = 12.705...12.817s), wihrend das Minimum der kinetischen Energie deutlich
vorher (f ~ 12.57s kurz nach Losen der Standbeinferse aber vor Beginn der Doppelkontaktpha-
se) mit dem Maximum der elastisch in den Bindegewebsstrukturen gespeicherten Energie zum
Zeitpunkt maximaler Dorsalflexion zusammenfillt. Um Vergleiche zu Energiebilanzen aus der
Literatur [17, 165, 88] zu ermoglichen, sind in Abbildung 5.26 die gravitativen, kinetischen und
elastisch gespeicherten Einzelbeitrige aufgeschliisselt.
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Abbildung 5.21: Gehen: Bewegung in Wolbungs- und Zehengelenk rechts
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Abbildung 5.22: Gehen: Bodenreaktionskraftverliufe unter rechtem Fuf - separat fiir Ferse, Ballen und
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Abbildung 5.23:  Gehen: Zugkrifte in Wolbungsband und Plantaraponeurose sowie Zwangskriifte im
Wolbungsgelenk (Kraftvektor, der auf Ferse wirkt) und Zehengelenk (Kraftvektor auf Mittelfuf3) des rechten
Fufles beziiglich Inertialsystem
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Abbildung 5.24: Gehen: Elastisch gespeicherte Energiebetriige in modellierten Bindegewebsstrukturen
des rechten Beins; von 26 modellierten Strukturen (14 PEEe, zehn SEEe und zwei Fufibdnder) nur diese
acht mit nennenswerten Betriigen
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Abbildung 5.25: Gehen: Summe der elastisch gespeicherten Energiebetriige aus Abbildung 5.24, kineti-
sche Energie des Modells sowie Summe dieser beiden Betrige; elastisch gespeicherte Energie in Weichteil-

polstern unter Fuf3 und in Knieanschlag vernachldssigt
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Abbildung 5.26: Gehen: Gravitativer Anteil der potentiellen Energie des Modells, Summe aus gravi-
tativer und kinetischer Energie sowie Summe aus gravitativem, kinetischem und elastisch gespeichertem
potentiellen Energieanteil (siehe Abbildung 5.25)



166 KAPITEL 5. GANGSIMULATIONEN

5.1.6 Muskulire Grofien

Bei der Diskussion der muskuldren Dynamik mochte ich mich an dieser Stelle auf einige Kom-
mentare zu den errechneten Stimulationen beschriinken. Uber die Auswirkungen der Muskelkriifte
auf die integrale Dynamik - sichtbar in den Bodenreaktionskriften, den Gelenkwinkel- und Ge-
lenkmomentverldufen sowie der Umwandlung der Energieformen - habe ich in den Abschnitten
5.1.2, 5.1.4 und 5.1.5 schon Aussagen getroffen. Der Vergleich der von den Muskelkriften ent-
scheidend abhingigen Zwangskrifte in den Gelenken mit an Hiiftprothetikern gewonnenen Bela-
stungsdaten ist dem Abschnitt 5.1.7 zu entnehmen. Die Abbildungen 5.27 bis 5.34, in denen die
Zeitverldufe der Lingen und Kontraktionsgeschwindigkeiten aller modellierten CEe des rechten
Beins als Block wiedergegeben sind, dienen zum einen der Vergleichbarkeit zu anderen Gangsi-
mulationen, zum anderen demonstrieren sie aber auch die Redundanz des Modells bei zehn Ge-
lenkfreiheitsgraden und 28 CEen.

Das EMG der Messung ist ein MaB fiir elektrische Nettoaktivitdten vieler motorischer Einhei-
ten an der Muskeloberfliche, welches zudem Datenverarbeitungsstufen (Filterung, Gleichrichtung
und Integration) durchlaufen hat. Die Stimulation ST /M der Simulation hingegen ist der Steu-
erparameter der volumenlosen Fadenstruktur des CEs. Auf die Problematik der Vergleichbarkeit
bin ich in den Abschnitten 3.4.4 und 4.1.2 bereits eingegangen, sie geht jedenfalls nicht so weit,
dall man den geglitteten Kurvenverlauf eines EMG in den Zeitverldufen von ST'1 M wiederfinden
kann. In natura folgt auf elektrische Stimulation eine Kaskade von chemisch—mechanischen Er-
eignissen, das wichtigste Ziel der vorgestellten Muskelmodellierung ist eine korrekte Abbildung
des Zeitverhaltens dieser dem Stimulus folgenden Kraftentwicklung im Muskel-Sehnen—Apparat
gewesen. Geht man von einer solcherart validen Abbildung aus, so sind die Zeitphasen der Stimu-
lationssignale (bestimmt durch Einsatzzeitpunkte und Dauer) bezogen auf den Gehzyklus (auch
im Vergleich zwischen den Muskeln) sowie deren Amplitudenabstufung im Zeitverlauf (nur inner-
halb eines Muskels) Charakteristika, die am ehesten fiir einen Vergleich zwischen Messung und
Simulation geeignet sind.

Die Ubereinstimmung von EMG (Abbildung 5.39) und ST IM in diesen Charakteristiken ist
am offensichtlichsten fiir M. glutaeus maximus (Abbildung 5.40), M. gastrocnemius (im Experi-
ment nur der laterale Kopf abgegriffen) und M. tibialis anterior (beide: siehe Abbildung 5.43). Fiir
die Mm. vasti (lateraler und medialer Kopf zeigen im Experiment keinen Unterschied) gilt dies
nur fiir die Aktivititsphase kurz nach FuBaufsatz, wo jene Muskeln entscheidend dazu beitragen,
das Einknicken im Knie des Standbeins zu verhindern. Selbst die in der Messung identifizierba-
re Phasenverschiebung zwischen dem Standbein—Aktivitdtspeak des M. glutaeus maximums und
dem der Mm. vastii tritt iibereinstimmend in der Simulation auf. Hingegen konnte man den in der
Simulation sichtbaren Aktivitdtspeak der Mm. vasti und M. rectus femoris zu Beginn der zweiten
Hilfte der Schwungphase, wie schon im Abschnitt 5.1.2 angesprochen, als pathologisch bezeich-
nen. Die Schwungbeinaktionen wurden von mir demnach bisher nicht ausreichend optimiert im
Sinne minimaler Muskelaktionen zur Ausnutzung der Pendeleigenschaften.

Der Blick auf die Aktionen der ischiocruralen Muskulatur der Oberschenkelriickseite (Abbil-
dung 5.42) deutet in die gleiche Richtung. Zum einen ist die melbare Stimulation direkt vor
dem FuBaufsatz praktisch nicht vorhanden, dafiir sind wihrend der Standphase und zu Beginn
der Schwungphase Stimuli in der Simulation in Phasen erkennbar, in denen bei mittleren Geh-
geschwindigkeiten das EMG vollig ruhig bleibt. Sie rithren auf jeden Fall daher, dal im Modell
die gesamte das Hiiftgelenk iiberstreichende Muskulatur zu Balanceaktionen bendtigt wird (das
gilt ebenso fiir den M. rectus femoris). Diese Aktionen miiliten also dann geringer werden oder
verschwinden, wenn im Modell ein Becken mit Freiheitsgraden, die die Lendenwirbelsdule mo-
dellieren und die vor allem durch Rumpfmuskulatur kontrolliert werden, hinzukime.

Man kann weiterhin sowohl bei sehr geringen als auch bei sehr hohen Gehgeschwindigkei-
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ten in den MeBkurven der Abbildung 5.39 sehen, dall der mittlere Geschwindigkeitsbereich wohl
der ballistische ist, denn auflerhalb dessen treten vermehrt muskulidre Kontrollsignale gerade der
ischiocruralen Muskulatur auf. Im iibrigen ist im Modell das Stimulationssignal des M. semimem-
branosus stark korreliert zu dem des M. semitendinosus. Seine unsinnig erscheinende, liberpropor-
tionale Uberh6hung kommt durch die von mir angenommene Form der Gleichung (4.3) zustande,
in der die Stimulation abhéngig von der relativen Abweichung der Linge des CEs von der Solldnge
postuliert wurde. Dies sollte AnlaBl dazu sein, die Parametrisierung in Gleichung (4.3) noch ein-
mal zu iiberarbeiten, d.h. die Normierung auf (1 — §)\; wegzulassen, was eine Nachkorrektur in
erster Linie des k—Wertes mit dem Faktor ~ 10m~! und méglicherweise eine geringe Anpassung
der Zielkonfigurationen in Tabelle 4.5 erfordern sollte. Auch das Normieren auf L g, anstatt
(1 — d)\; ist denkbar, wodurch das Riickkopplungssignal des Reflexkreises in Abhdngigkeit zur
Differenz zwischen momentaner Linge und Sollénge pro Faserlinge modelliert wiirde. Auf dieses
Thema geht noch einmal Abschnitt 5.2.5 ein.

In den Abbildungen 5.56 bis 5.61 ist das Zeitverhalten zweier im Hinblick auf das Verhilt-
nis L von Sehnenruhe- zu Faserlinge extremer Muskel-Sehnen—Komplexe gegeniibergestellt: M.
glutaeus maximus (E = (.18) und M. semimembranosus (i = 5.65). Bei Muskeln mit niedrigem
L ist die Kopplung zwischen Muskeldynamik und Umgebungseinfliissen extrem stark (Sehnen-
kraft fast ein Abbild der Bodenkraft, [~y eines des Hiiftwinkelverlaufs). Solche mit groem L
haben als Tiefpal3 eher Informations- (in ihrer Aktivierung) oder Energiespeicherfunktion (in ihrer
Sehne; siehe dazu auch Abschnitt 5.1.5, M. soleus: L= 9.0).
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Abbildung 5.43: Gehen: Stimulation ausgewcdihl-
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5.1.7 Gelenkkriafte

Es ist zu erwarten, daB} die simulierten Zwangskréfte schon bei Verwendung meines zweidimensio-
nalen Starrkdrpermodells fiir den menschlichen Gang in Sprung- und Hiiftgelenk physiologische
Gelenkbelastungen anndhern. Denn sowohl ein elastischer FuB3 als auch muskulédrer Antrieb wur-
den als die beiden bestimmenden Faktoren bereits berticksichtigt. Der Fu3 kann ohne vorherige
Flugphase des Korpers und damit nicht notwendigerweise mit Impact—Peak motorisch kontrolliert
am Boden aufgesetzt werden kann. Hingegen werden iiber Kniebelastungen kaum valide Aussa-
gen resultieren, da die korrekten Kraftwirkungen aufgrund der Vernachlédssigung der Patella wohl
nicht wiedergegeben sind.

Der Kraftvektor im Sprunggelenk (siehe Abbildung 5.63) zeigt bis auf kleine Abweichung
in der ersten Hilfte der Kontaktphase in Richtung der Unterschenkelachse, der Wert betrigt im
Maximum im Moment maximaler Dorsalflexion ungefahr das Vierfache des Korpergewichts. Die-
ser Wert resultiert auch schon aus statischen Betrachtungen: Das Sprunggelenk wird durch das
in diesem Moment alleinige Tragen des einfachen Korpergewichts (/= 700N) auf dem Standbein
zuziiglich dem ungefihr dreifachen Korpergewicht (siehe Abbildung 5.54), das in der Achilles-
sehne an Kraft im Ballenstand aufgebracht werden muf}, zusammengepref3t und zwar dominant in
Richtung der Sehne, die wiederum praktisch parallel zum Unterschenkel verliuft.

Die Zwangskraft in der Hiifte hdngt zum einen sehr stark von der Art des Gangs ab (siehe
Abbildung 5.64 fiir die ,,Norm-“Simulation und 5.66 fiir einen aufrechteren, langsameren und
sanfteren Gang) zum anderen aber auch extrem von der Kokontraktion aller Hiiftmuskeln. Die
Minimierung der Zwangskraft im Hiiftgelenk (vor allem der Parallelkomponente zur Oberschen-
kelachse) in Annédherung an gemessene Werte (sieche Abbildung 5.65) von Hiiftprothesentrigern
[2], welche in ihren Prothesen eingebaute Kraftme3dosen mit sich trugen, war ein entscheidendes
Kriterium bei der Festlegung des Stimulationsparametersatzes (4.4). Bei der ,,Norm-“Simulation
wirkt in der ersten Hilfte der Standphase ein Maximum von etwa dem Vierfachen des Korper-
gewichts (gegeniiber dem Dreifachen in der Messung bei vergleichbarer Gehgeschwindigkeit), in
der zweiten ein identischer Wert von etwa dem zweifachen Korpergewicht. In der Schwungphase
ist der Wert der Zwangskraft aufgrund der schon im Abschnitt 5.1.2 diskutierten zu primitiven
motorischen Steuerung mit zuvielen unnotigen Muskelaktivititen und dem resultierenden hohen
Muskelkraftniveau deutlich zu hoch bei etwa einem Korpergewicht. In der Messung liegt der Wert
bei etwa einem Viertel des Korpergewichts.

Bei Freigabe von Beckenfreiheitsgraden in einer dreidimensionalen Modellierung existiert auf
der einen Seite eine Tendenz, die auf Verringerung der Hiiftkraft gegeniiber dem zweidimensiona-
len Fall zielt, namlich die Fahigkeit durch Absenkung [76, 88, 129] der Schwungbeinseite begin-
nend mit dem FuBaufsatz des neuen Standbeins im ersten Teil der Standphase dem auflastenden
Korpergewicht weniger als die fiir die Erhaltung der Statik notwendigen Muskelmomente und da-
mit -kréfte entgegenzusetzen. Auf der anderen Seite muf} die Hiifte durch eine gegeniiber meinem
Modell erhohte Anzahl an Muskeln aus der Sagittalebene heraus gegen iiberméBiges Abkippen im
Einbeinstand gesichert werden und jeder krafterzeugende Muskel, welcher versucht die Waage zu
halten, erhoht die Gelenkkrifte.

Das Fazit lautet: Die errechneten Resultate der Zwangskrifte sind ermutigend und sprechen
deutlich fiir die Validitit des Modells. Die Methode der Bewegungssynthese unter Verwendung
von Muskelkriften zur Bestimmung bzw. Vorhersage von Gelenkbelastungen besitzt sehr viel
Potential und wird erst recht durch Kopplung von dreidimensionaler Muskelmodellierung [81], Fi-
nite—Elemente—Modellierung des Skeletts [121] und dynamischer Bewegungssteuerung méchtig.
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Abbildung 5.62: Gehen: Zwangskraftverliufe in Hiift-, Knie- und Sprunggelenk des rechten Beins in
Komponenten beziiglich Inertialsystem
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Abbildung 5.63: Gehen: Zwangskraftverliiufe in Knie- und Sprunggelenk des rechten Beins im kirperfe-
sten Koordinatensystem des Unterschenkels; L steht fiir die Komponente senkrecht zur US-Achse, || fiir die
parallele; Gewichtskraft entspricht =~ T00N
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Abbildung 5.64: Gehen: Zwangskraftverliufe in Hiift- und Kniegelenk des rechten Beins im kirperfe-
sten Koordinatensystem des Oberschenkels; 1 steht fiir die Komponente senkrecht zur OS—Achse, || fiir die
parallele; Gewichtskraft entspricht ~ T00N
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Abbildung 5.65:  Gehen: Gemessene Gelenkkraft (in Prozent des Korpergewichts) am Kopf eines
Hiiftgelenkimplantats (linkes Bein) zweieinhalb Jahre nach Operation; Laufbandgeschwindigkeit 4km/h
(=~ 1.1m/s), dargestellt iiber drei Gangzyklen Betrag (dicke durchgezogene Linie) sowie Komponenten im
korperfesten System des Femur entlang dessen Lingsachse (kurz gestrichelt, positive Werte bedeuten nach
distal gerichtet), senkrecht zur Sagittalebene (durchgezogen, positive Werte bedeuten nach lateral gerich-
tet) und in Sagittalebene senkrecht zur Lingsachse (lang gestrichelt, positive Werte bedeuten nach dorsal
gerichtet)
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Abbildung 5.66: Gehen: Analog zu Abbildung 5.64 Zwangskraftverliufe in Hiifte und Knie fiir den
wsanften® Simulationslauf, dessen Bodenkriifte in Abbildung 5.14 dargestellt sind
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5.2 Parametervariationen

5.2.1 Lockeres Schwungbein

In der Schwungphase eines Beins sinkt der Betrag der gemessenen Krifte am Hiiftkopf auf ca. ein
Viertel der Gewichtskraft (sieche Abbildung 5.65), wihrend in der vorgestellten Simulation (siehe
Abbildung 5.64) in dieser Phase der vergleichbare Wert viermal hoher liegt. Da eine Versteifung
von Gelenken in der Schwungphase auf dem gleichen Niveau wie dem in der Standphase nicht
notig erscheint, wenn es darum geht, das Gehen 6konomischer zu gestalten - d.h. synergistische
Muskelstimulationen in den Phasen zu verringern, in denen sie eher zur gegenseitigen Ermiidung
denn zur Sicherung des Bewegungszieles beitragen -, habe ich untersucht, welchen Einflu die
Verwendung eines Wertes dg.n,, = 0 statt 6 = 0.05 wihrend der Schwungphase auf die Bewegung
und die Hiiftzwangskraft hat. Aus der Betrachtung der Abbildungen 5.70 und 5.71 ist ersichtlich,
daf} das Zwangskraftniveau im Hiiftgelenk tatsdchlich wihrend der Schwungphase deutlich von der
Muskelverspannung abhingt. Hingegen wird die Gesamtbewegung kaum beeinfluBlt (vergleiche
Abbildungen 5.67 bzw. 5.68 und entsprechende 5.1 bzw. 5.11), allerdings schleift der Fu} des
Schwungbeins ein etwas verldngertes Zeitintervall am Boden.
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Abbildung 5.67: Gehen: Horizontalgeschwindigkeit des Schwerpunkts im Fall 0g.p,, = 0 (durchgezogene
Linie); gemittelter Verlauf gestrichelt zwischen Punkten eingezeichnet
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Abbildung 5.68: Gehen: Gelenkwinkelverliiufe
des linken Beins im Fall gop = 0
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Abbildung 5.70:  Gehen: Zwangskraftverliiufe
im Hiiftgelenk des rechten Beins im korperfesten
Koordinatensystem des Oberschenkels wiihrend der
Schwungphase; Ausschnitt aus der Darstellung in
Abbildung 5.64; durchgezogene Linie der Betrag,
gestrichelte die dominierende Komponente parallel
zur OS—=Achse; Zeitintervall zwischen Verlassen des
Bodens durch rechte Zehe (12.174s) und erneuter
erster Kontaktdetektion der rechten Ferse (12.705s)
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Abbildung 5.69: Gehen: Gelenkmomentverliufe
des linken Beins im Fall 5gcp = 0
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Abbildung 5.71:  Gehen: Unterschied zu Simu-
lation der Abbildung 5.70 ist Setzen des Stimula-
tionsparameters der Verspannung auf 6gchy = 0
fiir das Schwungbein, Zeitintervall von 12.404s bis
12.970s
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5.2.2 Erhohte Rumpfmasse

Die Steuerung ist robust gegen Verdnderung der Massenverteilung. Um dies zu demonstrieren, ha-
be ich testweise Rumpfmasse und -tragheitsmoment um 30% erhoht. Das Modell reagiert korreliert
zu einer Tendenz zum Aufrichten des Rumpfes mit einer Verringerung der mittleren Horizontalge-
schwindigkeit.
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Abbildung 5.72:  Gehen: Horizontalgeschwindigkeit des Schwerpunkts bei 30% erhdhter Rumpfmas-
se und erhohtem Rumpftriigheitsmoment (durchgezogene Linie); gemittelter Verlauf gestrichelt zwischen
Punkten eingezeichnet
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Abbildung 5.73:  Gehen: Rumpfwinkel in Modellebene bei 30% erhihter Rumpfimasse und erhohtem
Rumpftrigheitsmoment
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5.2.3 Modifikation der Zielkonfigurationen

Eine naheliegende Frage im Zusammenhang mit der Vorgabe der Zielkonfigurationen der Tabel-
le 4.5 lautet: Wie empfindlich reagiert die Modellbewegung auf deren Variation. Ich habe des-
halb versucht, das Tableau unter dem Gesichtspunkt, die Anderungen der Zielkonfigurationen von
Phase zu Phase auf ein Minimum einzuschridnken, manipuliert. Alle sonstigen Parameterwerte
einschlieBlich der Strategie der Modellbalance blieben dabei erhalten.

Im Sprunggelenk

Simuliert wurde die Vorgabe eines einzigen Wertes der Dorsalflexion im Schwungbein. Man

Apnyse 71| Apryse 17| Avsyse [7] | Aprysenw [°1] Apxsenw [°1] Avs)schw [°]
Knie heben 5 10 -5 35 75 -25
Bein setzen 0 10 5 40 20 -25
Tabelle 5.1:  Modifikation der Zielwinkelstellung im Sprunggelenk des Schwungbeins; Anderung ge-

geniiber Tabelle 4.5 eingerahmt

braucht, je nach Parameterwerten L+ und Fpgpm.. der PEEe, welche den passiven Widerstand
der Wadenmuskulatur gegen Dehnung bestimmen, die Vorgabe einer mehr oder weniger ausge-
priagten Dorsalflexion, um dem Schleifen des Beins am Boden vorzubeugen. Eine Abstufung iiber
die Schwungbeinphase ist demnach unnétig, eine Stimulation des M. tibialis anterior, die ausreicht
in der ersten Schwungphase das Hingenbleiben von Zehe und Ballen zu verhindern, ist auch eine
glinstige Vorenervierung im Hinblick auf den Beginn des FuBBabrollens nach Fersenaufsatz.

Im Hiiftgelenk

Simuliert wurde die Vorgabe einer einzigen Hiiftzielstellung im Standbein. Die Wahl der Zielstel-

Apmsse [°T] Apryse 71| Apsyse [ | Avrysehw [°1| A schw [°1 | Aps/sehw [°]
Knie heben|| 0] 10 -5 35 75 25
Bein setzen 0 10 5 40 20 -25

Tabelle 5.2: Zusdtzliche Modifikation der Zielwinkelstellung im Hiiftgelenk des Standbeins; Anderung
gegeniiber Tabelle 4.5 eingerahmt

lungen im Hiiftgelenk des Standbeins ist kritisch im Hinblick auf die gesamte Modellbalance, da
die Hiiftmuskulatur nicht nur wesentlich die Bewegungsamplitude (Schrittlange) des Modells be-
stimmt, sondern parallel dazu auch Balance und Orientierung der groen Rumpfmasse im Raum.
Eine stdrkere Entkopplung der Vortriebs- von der Balancesteuerung ist durch verfeinerte Modellie-
rung des Becken—Rumpf—Bereichs zu erwarten. In dieser wiirde ein Grofteil der das Hiiftgelenk
iberstreichenden Muskulatur meines Modells (M. glutaeus maximus, M. iliacus, M. biceps longus,
M. semitendinosus, M.semimembranosus, M. adduktor magnus, M. adduktor longus/brevis) zwar
am Becken angreifen, jedoch bewirkten deren Krifte bei Modellierung des Lendenwirbelbereichs
(durch zumindest ein Gelenk) nicht instantan eine so starke mechanische Kopplung zwischen Bein-
bewegung und allen kranial zum Beckenbereich liegenden Massen. Die Balancesicherung wire
dann schwerpunktméBig auf andere Muskelgruppen, nimlich die um die Wirbelsdule gruppierten,
verlagert.
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1.4
12

Insgesamt lautet die Erfahrung: Kritisch vor allem sind die Vorgaben der Hiiftzielstellungen,
zuviel Streckung im Standbein bedeutet sofort starkes Aufrichten oder Riicklage, fiinf Grad weni-

ger Beugung im Schwungbein fiihrt zum Héngenbleiben des Fulles am Boden. Wichtig ist auch die
wert, der hier bei &~ 15° liegt, nicht iiberschritten werden, denn dann kann das Modell plotzlich im

im Standbein darf um nicht mehr als fiinf Grad variiert werden. Im Knie darf eine Beugeschwell-
Standknie einknicken.

Steuerung der sukzessiven Dorsalflexion im Sprunggelenk, d.h., die Zielstellung bei ,,Knie heben*
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Abbildung 5.75: Gehen: Rumpfwinkel in Modellebene durchgezogene Linie fiir Tabelle 5.1, gestrichelte

fiir Tabelle 5.2
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5.2.4 Mondgang

Ein entscheidender Vorteil von rein synthetischen Computermodellen ist, da man im Vertrau-
en auf ihre vorher vielfiltig ausgetestete Validitét in Situationen hineinextrapolieren kann, die dem
Experiment prinzipiell oder aus ethischen Erwédgungen oder auch aus Kostengriinden nicht zugéng-
lich sind. Einen Versuch, den menschlichen Gang auf dem Mond zu simulieren, empfand ich in
diesem Zusammenhang als ein nettes Anwendungsbeispiel von eher spielerischem Charakter. Es
demonstriert gleichwohl die Moglichkeiten, die das Modell im Hinblick auf Fragestellungen der
Bewegungssteuerung bietet.

Zur Steuerung des Gehens bei auf ~ % verringerter Gravitationsbeschleunigung (gy,,,.. =
—1.64m/s?) muBten einzig die zwei zentralen Steuerparameter x und ¢ der Muskelstimulation
gegeniiber der ausfiihrlich in Abschnitt 5.1 vorgestellten Simulation bei Erdgravitation angepal3t
werden:

k=03, §=002 o=0s . (5.1)

Die stabilisierende Wirkung von o = 0.02s war hier unnotig wie man aus den Abbildungen 5.76
und 5.77 ersehen kann. Auftakt- und Balanceparametrisierung sowie Zielkonfigurationen - alles
konnte identisch zu den Erdbedingungen gewihlt werden. Zusitzlich mufiten aber zwei Kunst-
griffe angewandt werden: Simulationsstart erfolgte mit einer Anfangsbedingung 4mm weniger
tief im Boden und mit 30grad/s Vorwirtsrotation des Rumpfsegments. Beide sind Folge der fiir
Erdgravitation konsistent erarbeiteten Anfangsbedingung fiir das Modell.

Ersteres bewirkt, da3 die im Fersenpolster gespeicherte elastische Energie das Modell zu
Beginn nicht ,hiipfen laBt. Zweiteres hat den Zweck, der durch in den Achillessehnen und
den PEEen der Mm. gastrocnemii gespeicherte elastische Energie ausgelOsten anfidnglichen
Riickwirtsrotation einen Anfangsdrehimpuls entgegenzusetzen. Die modellierte Vorneigeaktion
,,Vorfallen lassen (sieche Tabelle 4.4) war allein nicht stark genug, diese heftige Anfangsstorung
zu kompensieren. Als Alternative hitten die Anfangslingen der Achillessehnen um ein paar Milli-
meter herabgesetzt werden konnen. ,,Rechtes Knie heben und ,,Rechtes Bein setzen* konnten im
Anschluf} daran ordnungsgemél ausgefiihrt werden.

Die Schwungdauer eines physikalischen Pendels ist auf dem Mond um den Faktor

\/ 9/ Gyrrona = 2.5 erhoht [88]. Die Endgeschwindigkeit sinkt fast proportional zu 2%5, das deutet
auf Zeitskalierung wie beim Pendel hin. Die Muskelstimulationen sind so, daf sie dem fast bal-
listischen Gehen Raum geben - fast, denn in den Abschnitten 5.1.2, 5.1.6, 5.1.7 und 5.2.1 habe
ich festgestellt, dafl beim jetzigen Modellstand die Muskelaktionen im Schwungbein immer noch
zu ausgeprigt sind. DaB bereits der simulierte Gang aus dem Abschnitt 5.1 (§ = 0.05) fast bal-
listisch ist, zeigt sich ebenfalls darin, da3 die Muskelverspannung des Schwungbeins bei weiterer
Verringerung (siehe Abschnitt 5.2.1: dg.n,, = 0) die Gesamtbewegung kaum beeinflufit. Aus der
insgesamt gegeniiber dem Gang bei Erdbeschleunigung herunterskalierten Bewegungsgeschwin-
digkeit folgen mitskalierte Kontraktionsgeschwindigkeiten der CEe, daraus erklért sich, daf} der
Wert o = 0.02s weniger - praktisch keinen - Einflu3 auf die Stabilisierung des Mondgangs ausiibt.

Es bleibt weiterhin festzuhalten, dafl das Modell ausschlie8lich mit Ballen und Zehe aber nie-
mals mit der Ferse den Boden beriihrt. Der FuBaufsatz erfolgt aufgrund der Wirkung des PEEs des
M. gastrocnemius auf dem Ballen und die Gewichtskraft reicht nicht aus, das Sprunggelenk des
Standbeins so nach dorsal gegen diesen passiven Widerstand zu flektieren, daf} die Ferse den Bo-
den beriihrt. Nach dem ersten Aufsatz bewegt sich das Modell stets mit zwei ,,Zwischenhiipfern‘
tiber des Standbein hinweg (siehe Abbildung 5.83). Nichtsdestoweniger findet das Modell einen
stabilen Zyklus.

Das dargestellte Zeitintervall eines Gehzyklus von ¢ = 15.222s bis ¢ = 18.014s liegt wieder
zwischen zwei aufeinanderfolgenden Kommandos ,,Rechtes Knie heben®.
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Abbildung 5.76: Mondgang: Horizontalgeschwindigkeit des Schwerpunkts
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Abbildung 5.77: Mondgang: Rumpfwinkel in Modellebene
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Abbildung 5.82: Mondgang:
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Abbildung 5.79: Mondgang: Zwangskraft-
verldufe im Oberschenkel des rechten Beins
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5.2.5 Variation der Stimulationsparametrisierung

Ich habe an dieser Stelle den Versuch unternommen, die bereits in den Abschnitten 4.1.3 und 5.1.6
angesprochene Stimulationsparametrisierung des Feldmanschen A-Modells nach Gleichung (4.3)
durch Normierung auf L¢ g, anstatt (1 — 0)\; zu variieren:

(5.2)

ST]MJ — . (lCE/j — (1 — (5))\3 + UUCE/]‘)

LCEopt/j

Dabei stellt sich heraus, daf} diese Interpretation der Stimulation des j-ten CEs als ein Deh-
nungssignal relativ zur optimalen Faserliange Lc g,y /; die Werte der Stimulation aller Modellmus-
keln homogenisiert: Speziell die unsinnig hoch erscheinenden Werte des M. semimembranosus
(siehe Abbildungen 5.37 bzw. 5.42) kommen in den Wertebereich von unter 0.35 im Maximum
(sieche Abbildung 5.87) zu liegen. Alle Parameterwerte, mit denen die Bewegung des Abschnitts
5.1 errechnet worden ist, konnen zur Erzeugung der erneut stabilen Bewegung weiterverwendet
werden - mit einer Ausnahme: Das verringerte Aktivititssniveau des M. semimembranosus hat
eine im Mittel etwa ein Grad stiarkere Rumpfvorlage als die der Abbildung 5.2 zur Folge, deshalb
fallt das Modell nach 4 Zyklen vorne iiber. Um Stabilitit zu erlangen, waren daher die verwendeten
Zielkonfigurationen der Tabelle 4.5 durch eine in der hinteren Standbeinphase (,,Bein setzen*) ge-
ring modifizierte - im Sinne einer etwas stirkeren Soll-Hiiftstreckung - zu ersetzen (siehe Tabelle
5.3).

Apn/se 71| Apryse 71| Apsyse 71| Avnssenw 171 | Aprysenw [°] | Aps/serw [°]
Knie heben 5 10 -5 35 75 -25
Bein setzen 10 5 40 20 -25

Tabelle 5.3:  Anderung der Zielwinkelstellung des Gehens bei modifizierter Stimulationsparametrisie-
rung; Anderung gegeniiber Tabelle 4.5 eingerahmt, diejenige im Sprunggelenk wurde als Vereinfachung aus
Abschnitt 5.2.3 iibernommen

Die Zeitverldufe der Standsimulation aus Abschnitt 4.2.2 @ndern sich geringfiigig, Standba-
lance bleibt aber erhalten. Zur Veranschaulichung der stabilen Gesamtdynamik des Modells soll
an dieser Stelle die Wiedergabe des Zeitverlaufs der Horizontalgeschwindigkeit des Schwerpunkts
in Abbildung 5.84 dienen.

Fiir eine zukiinftige Stimulationsmodellierung ist daher die Parametrisierung der Gleichung
(5.2) derjenigen nach Gleichung (4.3) vorzuziehen, da sie die direkte Interpretation der Stimulation
im A—Modell als ein Spindelsignal, welches aus der lokalen Dehnung der Muskelmasse resultiert,
zuldBt. Sie fiigt sich damit als nahtlose Erweiterung in die Modellierung eines mit Lo gopts Finaz
und Lgsgpo skalierbaren generischen Muskelmodells [174] ein.

Noch eine Bemerkung sei der Verkniipfung eines geschwindigkeitsabhéingigen Stimulations-
signals mit einer Muskeldynamik erster Ordnung gewidmet. In letzterer (Gleichung 3.7) ist die
Kontraktionsgeschwindigkeit keine Zustandsvariable. Deshalb ist die Implementierung der Sti-
mulation aus den Gleichungen (4.3) bzw. (5.2) als Eingabegrofle der Aktivierungsdynamik (3.9)
nur dann moglich, wenn der Modellierer bei der Integration der Muskeldynamik in dieser Rei-
henfolge zuerst lcp = vee(log, Lyusk, q), dann STIM (lcg,vop) und dann (g, lcg, STIM)
berechnen kann, da dann bei der Stimulationsberechnung v als bekannte Grée verwendbar ist.
In ,,simsys* werden an jeder Integrationsstiitzstelle zuerst alle Beschleunigungen im MKS, danach
die Geschwindigkeiten aller mitintegrierten (Verkniipfungs-)Punkte und zum Schluf} die zeitlichen
Anderungen aller iibrigen mitintegrierten Variablen (Aktivierung) bestimmt. Deshalb stehen z.B.
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nach Losen des Gleichungssystems fiir die Beschleunigungen der Starrkorper diese an der glei-
chen Integrationsstiitzstelle in der Benutzerfunktion zur Berechnung der Punktgeschwindigkeiten
zur Verfligung. Das gleiche gilt fiir die Kontraktionsgeschwindigkeiten bei der Berechnung von g.

R I 'l,l‘l‘l,l,l l,l,l,!,l,l,l,l,l,l,
g 1: ,““4"“”"

Zeit[s]

Abbildung 5.84: Gehen: Horizontalgeschwindigkeit des Schwerpunkts bei modifizierter Stimulationspa-
rametrisierung
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Abbildung 5.86: Gehen: Stimulation der vorde-
ren Oberschenkelmuskulatur des rechten Beins bei
modifizierter Stimulationsparametrisierung
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Abbildung 5.88: Gehen: Stimulation der Sprung-
gelenkmuskulatur des rechten Beins bei modifizier-
ter Stimulationsparametrisierung



Kapitel 6

Zusammenfassung und Ausblick

6.1 Zusammenfassung

Ziel meiner Arbeit war, stabilen menschlichen Gang - vorerst zweidimensional - auf vollig syn-
thetische Art und Weise auf dem Computer zu simulieren. Dahinter steht die Motivation, die
Moglichkeiten und Perspektiven aufzuzeigen, welche sich aus diesem methodischen Zugang mit-
tels direkter Dynamik unter Verzicht auf Vorgabe von Trajektorien ergeben. Dieser Ansatz ist Teil
des naturwissenschaftlichen Prinzips, Erkenntnis aus dem Wechselspiel von Messung (von Phéno-
menen und Parametern) und Modellierung (von parametrisierten Strukturen) zu gewinnen.

Vor allem aufgrund der umfangreichen Modellierungsvorarbeit (Parametrisierung von Anato-
mie, Kontaktwechselwirkung zur Umwelt und inneren Kriften), die in einem sinnvollen Verhilt-
nis zur Validitit und Aussagekraft des Modells stehen muf}, sowie der ErfolgsungewiBBheit, mit
der der Versuch der physiologisch basierten, dynamischen Bewegungskontrolle behaftet ist, ist die
Anwendung der synthetischen Methode der direkten Dynamik in der Biomechanik bisher - im
Vergleich zu analytischen Zugingen - stark unterreprésentiert.

Ihre Perspektiven bestehen unter anderem in

1. rein akademischem Erkenntniszugewinn in bezug auf die Kontrolle dynamischer Systeme,

2. der Bearbeitung sportlicher Fragestellungen zur Ausfiihrbarkeit von Bewegungen, zum
Verstdndnis von Techniken und Bewegungsvariationen sowie zur sportlichen Leistungsopti-
mierung,

3. der Begleitung orthopédischer Eingriffe zur Vorhersage von Operationswirkungen (z.B.
Hiiftprothetik)

4. einem alternativen Zugang zu neurologischen Problemen der Sensomotorik,

5. der Begleitung technologischer Entwicklung, in die biologische Losungsmoglichkeiten in-
tegriert werden (Bionik: z.B. Laufmaschinen),

6. dem Ansto} zu neuen technologischen oder/und medizinischen Verfahren (z.B. Neuropro-
thetik),

7. einem neuen Zugang zum Verstindnis solcher evolutiondrer Phinomene der Lokomotion,
bei denen die Wechselwirkung zwischen Umwelt, Morphologie des Bewegungsapparats und
Nervensystem eine entscheidende Rolle spielt,

8. sowie der Untersuchung von Szenarien, die dem Experiment im Labor nicht zugiinglich sind
(z.B. Unfille oder Raumfahrtsituationen).
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Die notwendigen Arbeitsschritte bei der Computersimulation des Gehens bestehen in der Mo-
dellierung der Wechselwirkung des Modells zur Umwelt, was die Vorgabe einer Korpersegmen-
tierung (Geometrie sowie Massenverteilung), Gelenkmodellierung und die Parametrisierung ei-
ner Fu—Boden—Wechselwirkung voraussetzt (Anthropometrie und FuBmodell: Kapitel 2), in der
Modellierung der inneren Kraftstrukturen (Muskeln und deren Hebelarme: Kapitel 3) und in der
Modellierung von neurophysiologisch motivierten Steueraktionen, welche auf die Muskulatur ein-
wirken (Steueralgorithmen: Kapitel 4). Die Bearbeitung dieses Komplexes war im Rahmen meiner
Arbeit nur durch Beschrinkung auf ein Starrkdrpermodell in den zwei Dimensionen der Sagittal-
ebene moglich, weil dadurch bei der Modellierung der Muskelgeometrie auf Literaturdaten der He-
belarmverldufe zuriickgegriffen werden konnte und weil weiterhin das Problem der dynamisch zu
gewihrleistenden Modellbalance vorerst auf Bewiltigung der Vorwirts—Riickwirts—Stabilisierung
einschriankbar war.

6.2 Erreichter Stand

Die Ergebnisse der Simulationsrechnungen (Stehen: Abschnitt 4.2.2, Gehen Kapitel 5) zeigen,
daB} das Konzept der Steuerung eines muskel-mechanischen Modells mittels Vorgabe von Ziel-
konfigurationen (,,equilibrium point hypothesis*) im Wechselspiel mit Triggersignalen, welche den
Systemzustand charakterisieren, in koordinierter Weise sowohl fiir Balance- als auch fiir Antriebs-
aktionen genutzt werden kann. Dariiber hinaus zeigen die errechneten Zeitverldufe sowohl du3erer
(Bodenreaktionskraft, Gelenkmomente) als auch innerer Variabler (Stimulationen, Zwangskréfte)
gute Ubereinstimmung mit MeBdaten. Allerdings ist damit weder gesagt, daB so geringe Konfigu-
rationsanzahlen noch allein geometrische Kriterien, wie sie von mir zur Festlegung der Zielkon-
figurationen verwendet wurden, ausreichen, um feinmotorische Bewegungen steuern zu konnen.
Zudem hat sich erst zu erweisen, ob ein dhnlich grobmotorisches Vorgehen ausreicht, ein dreidi-
mensionales Modell mit deutlich mehr und schwieriger zu beherrschenden (z.B. Kugelgelenke)
Freiheitsgraden beim Stehen, Gehen und Laufen zu kontrollieren. Zusammenfassend kann man zu
den vorgestellten Gangsimulationen festhalten, daf sie robust gegen vielerlei Parameterinderun-
gen (Schwungbeinaktion, Zielkonfigurationen, Rumpfmasse, Gravitationsbeschleunigung) sind.
Am momentanen Entwicklungsstand stellt das Modell eine stationire Endgeschwindigkeit auf - je
nach variierender Parameterwahl - differierende Werte selbst ein.

Anders als im Konzept des ,,central pattern generator* (CPG) [13, 45, 44, 146, 22, 144, 145,
73], in dem rythmische Bewegung ursichlich auf das periodische Aktivititsmuster von Moto-
neuronenpools zuriickgefiihrt wird, ist die zyklische Bewegung im Rahmen meiner Arbeit in der
Kopplung von Zielkonfigurationen (A-Modell) und mechanischen Ereignissen unter Vorgabe me-
chanischer und neuronaler Modellparameter angelegt. Der Hauptunterschied liegt darin, dall im
Falle eines CPG die Eigenfrequenzen des Gesamtsystems durch den Riickkopplungsabgleich der
a priori autonomen mechanischen und neuronalen Systeme zustandekommen, wéhrend im von
mir durchgefiihrten Ansatz die Bewegung von vorneherein dominiert ist durch mechanische Ei-
genschaften. Die neuronale Steuerung besitzt hier kein Eigenschwingverhalten, sondern initiiert
einen koordinierten Einschwingvorgang in eine vorgegebene mechanische Eigendynamik (balli-
stisches Schwungbeinpendel). Kontrolle findet durch Verstimmung dieser Eigendynamik unter
Verwendung von Riickkopplungssignalen statt. Diese Aussage ist nicht gleichbedeutend mit der
Verleugnung interner neuronaler Mustergeneratoren, deren Funktion kann aber z.B. auch die eines
Referenzmetronoms sein, um Differenzsignale zwischen tatsidchlichem Bewegungsrythmus und
internem Takt zur Stabilisierung der Fortbewegung zu nutzen.

Auf einen Aspekt mochte ich an dieser Stelle besonders eingehen: Offensichtlich stabilisiert ei-
ne ,,neuronale Dampfung die mehrgelenkige Bewegung des muskel-mechanischen Modells deut-
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lich wirkungsvoller als eine mechanische in Form von Gelenkreibung. Unter ,,neuronaler Damp-
fung” soll dabei die Abhédngigkeit der Stimulationssignale von der Kontraktionsgeschwindigkeit
des Muskels verstanden werden. Es sei hier noch einmal daran erinnert, daf3 sich die Muskelstimu-
lationen im Blickwinkel des von mir verwendeten A-Modells von Feldman [30, 31, 32] (Abschnitte
4.1.2 und 4.1.2) aus der Riickkopplung der dehnungssensitiven Spindelorgane im Muskel auf die
den Muskel ansteuernden Motoneurone ergeben.

Diese neuronale Ddmpfung unterscheidet sich von mechanischer in dreierlei Hinsicht, zwei da-
von sind intrinsische Merkmale. Zum einen ,,bekdmpft* sie Instabilitdten durch Beeinflussung der
Kraftanstiegsrate der Muskelkrifte, da sie in der Differentialgleichung (3.9) erster Ordnung fiir die
Aktivitdt ¢ deren Zeitableitung festlegt. Sie iiberlagert damit die ohnehin dissipativen Eigenschaf-
ten der Muskeln nach der Hillschen Gleichung (3.25), welche sich letztlich aus dem Stoffwechsel-
ablauf ergeben. Zweitens verkniipft sie liber die Detektion der dynamischen Lingenentwicklung
mehrgelenkiger Muskeln nicht—lokal - d.h. ldngerreichweitig - die Dynamik einer mehrgliedrigen
Kette. Das dritte Merkmal betrifft die mogliche Steuerbarkeit der neuronalen Ddmpfung - im Ge-
gensatz zu einer mechanischen - durch den Organismus selber. Mir ist zwar zum gegenwaértigen
Zeitpunkt keine Literatur bekannt, die berichtet, dal Verinderung der Sensitivititen (,,gains*) bei
unterschiedlichen Bewegungsanforderungen tatsichlich stattfindet. Das Auftreten scheint jedoch
wahrscheinlich zu sein, wenn man bedenkt, wie flexibel neuronale Ablidufe sind, und wenn man
dem Entwurf des A-Modells, in dem biologische Bewegungssteuerung durch Parametrisierung
charakterisiert ist, Allgemeingiiltigkeit zubilligt.

Insgesamt bleibt festzustellen: Das vorliegende Modell zeigt im errechneten Bewegungsverhal-
ten physiologische Validitit, wenn es auch nicht unbedingt die korrekte Bewegungslosung liefert.
Ein groBer Schritt in Richtung gesteigerter Validitit ist durch dreidimensionale Modellierung der
Beckenfreiheitsgrade und zumindest dem unteren Sprunggelenk des Fulles zu erwarten.

6.3 Ausblick

Ich mochte zuerst Entwicklungsmdglichkeiten ansprechen, durch welche noch im Zweidimensio-
nalen weitere sinnvolle Vorarbeit im Hinblick auf eine dreidimensionale Modellentwicklung des
Menschen geleistet werden kann.

Die erste Aufgabe, die es im Rahmen der Fortsetzung von Computersimulationen des mensch-
lichen Ganges zu bewiltigen gilt, ist das Steuern der Gehgeschwindigkeit. Meine Vorstellung
bewegt sich in die Richtung, den Ubergang von einer zur nichsten Zielkonfiguration nicht sprung-
haft, sondern durch die Vorgabe einer konstanten Ubergangsrate als neuem Parameter vorzuneh-
men und dabei den Parameter « groler zu wihlen. Als neurophysiologischen Hintergrund kann
man anfiihren, dal es anatomische Merkmale des Kleinhirns gibt [11], welche - neben der be-
reits in Abschnitt 4.1.2 angesprochenen hypothetischen Funktion als metrischer Tensor [114] -
fiir dessen Fihigkeit sprechen, Geschwindigkeiten von Erregungswellen iiber ausgedehnte anato-
mische Strukturen der Korperperipherie zu detektieren. Demnach stiinde zumindest sensorisch
ZNS—intern Information iiber zeitliche Abldufe zur Verfiigung. Mein Vorschlag triagt dem Bild
Rechnung, dall zum Zwecke der Geschwindigkeitskontrolle die primédr mechanisch bestimmte
Grundfrequenz der Bewegung (ballistischer Gang) durch muskulidre Aktionen verstimmt werden
mulB. Ob dies allerdings tatsdchlich - wie angedeutet - durch parametrisierte Vorgabe von explizit
zeitlicher Manipulation motorischer Signale oder durch Verdnderung von Signalhthen oder sonsti-
ger Signalparameter erreicht wird, ist aus meiner Sicht eine offene Frage. Experimentell zu beob-
achten ist in jedem Falle die starke Korrelation von erhohter Gehgeschwindigkeit und verkiirzter
FuBBkontaktzeit [42].

Nicht nur zyklische oder balancierende Bewegungen, auch oder gerade schnelle zielgerich-
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tete (Sprung, Schlag, Wurf) lassen sich mit Sicherheit mittels Vorgabe von Zielkonfigurationen
erfolgreich simulieren. Ob dieses Konzept auch fiir Bewegungen gilt, deren Ziel die Vernichtung
der kinetischen Energie des Korpers ist (Niederspriinge, Treppabgehen, Anhalten), mul3 unter-
sucht werden. Bei dynamischeren Bewegungen als dem Gehen, d.h. bei allen Fortbewegungsfor-
men, in denen eine Flugphase auftritt bzw. die Tragheitskrifte die gleiche Groflenordnung wie
die Gewichtskraft und die Muskelkrifte aufweisen, ist die Beriicksichtigung der korperinternen
Kraftkopplungen zur Vorhersage der Gesamtdynamik sowie der inneren Krifte entscheidend. Da-
bei muB nicht in jedem Falle der einschneidende Ubergang zu einer kontinuumsmechanischen
Beschreibung erfolgen, es kann auch ausreichen z.B. eine Trennung der Massen eines Korper-
segments in zwei Korper (Knochen und Schwabbelmasse) [46, 47] vorzunehmen und diese iiber
dissipative Kraftfunktionen zu koppeln.

Zum Vorgehen im Rahmen des Bestrebens, auch in drei Dimensionen stabilen menschlichen
Gang zu simulieren, wurden bereits von Yamaguchi [167] zentrale Aspekte formuliert:

1. Muskeln stellen mehr als nur Momentengeneratoren dar, sie stabilisieren die Bewegung
durch mehrgelenkige Kopplung und durch dissipative Eigenschaften, d.h. durch Ubernahme
von Aufgaben zur Kompensation von Storungen der Bewegung. Das wurde ebenfalls von
van Soest [151] gezeigt. Sie entlasten dadurch das Regelungssystem bei der Koordination
der Gelenkfreiheitsgrade.

2. Das Ziel kann nicht die Simulation einer nach einem oder mehreren Kriterien optimalen
Bewegung sein (diese stellt etwas Singuldres dar), sondern das Generieren von Bewegun-
gen, die funktionieren und beziiglich des erzeugenden Parameterraums robust gegen deren
Variation sind (und damit nicht singuldr). Nur ein solches Vorgehen fiihrt zum Verstindnis
der Bewegungsursachen und sichert Validitit des Modells. Zudem wird der rein rechneri-
sche Aufwand beim Erarbeiten von ,,funktionierenden” Bewegungen gegeniiber optimalen
reduziert.

3. Der Ubergang von der zwei- zur dreidimensionalen Modellierung kann und sollte durch
sukzessives Freigeben von Gelenkfreiheitsgraden allmihlich geschehen. Dadurch ist auch
ein schrittweises Hinzunehmen von Muskelstrukturen machbar.

Die weiteren Anforderungen auf dem Weg zu einer dreidimensionalen Gangsynthese im Com-
puter, die moglicherweise die Entwicklung einer zweibeinigen, dynamisch laufenden Maschine
begleitet, lauten:

1. Seitwirtsstabilitdt muf3 gesichert werden.

2. Das Modell muB3 Hindernisse telerezeptorisch - d.h. vor mechanischer Kontaktwechselwir-
kung - erkennen und durch entsprechende Bewegungskorrekturen vermeiden.

3. Das Computermodell braucht Bewegungsstrategien zur Restabilisierung nach moglichem
Umfallen, d.h. ein Aufstehrepertoir.

Fiir die Umsetzung muskuléren Antriebs im Rechner ist die Fortentwicklung der vorhandenen
MKS-Simulationsprogramme in naher Zukunft vor allem an einer Stelle notig: Die Implemen-
tierung von umgelenkten Fadenstrukturen mufl moglich werden. Um deren Modellierung flexibel
handhabbar und optisch iiberpriifbar zu gestalten, ist eine sehr gute graphische Modellierungs-
oberfliche erforderlich, mit deren Hilfe Muskelstrukturen in ein dreidimensionales mechanisches
Modell exakt eingefiigt bzw. in ihrer Lage manipuliert werden kénnen. Um weitergehende Frage-
stellungen nach Belastung der anatomischen Strukturen zu bearbeiten, sollte zusitzlich die Model-
lierung und Simulation von Hybrid—Modellen bestehend aus Starrkérpern, die eine 6konomische
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Simulation der Bewegungen mit groen Amplituden (Fortbewegung im Raum) leisten, und beste-
hend aus angekoppelten Finite—-Elemente—Modellteilen moglich werden. Die Belastungssituation
der letzteren (z.B. Knie oder Bandscheiben) kann dann - fast wie unter einer Lupe - analysiert
werden.

Um letztlich evolutionédre Fragen des aufrechten Ganges angehen zu konnen, ergeben sich zwei
weitere Anforderungen an die Parametrisierung des mechanischen Menschmodells, welche es zu
erfiillen gilt. Zum einen muf3 das Modell sozusagen ,,rasch und unbiirokratisch® skalierbar sein
in seinen anthropometrischen Eigenschaften. Verbunden damit taucht die Anforderung auf, den
Muskel-Sehnen—Apparat mitzuskalieren. Dazu haben Hoy et. al. [66] bereits einen Losungsweg
vorgeschlagen. Zum zweiten werden Bewegungen bei den Wirbeltieren im Laufe der Entwicklung
eines Individuums gelernt. Die durchgefiihrte Muskelmodellierung bietet dem Lernen der Steu-
erparameter (mit Hilfe von dynamischer Optimierung bzw. Programmierung, neuronalen Netzen
und/oder genetischen Algorithmen) alle Freirdume.

Der Einsatz dieser Methoden erfordert allerdings die Angabe eines diskreten Satzes von ma-
thematischen Kriterien, die die Bewegung charakterisieren, um den Lernerfolg quantifizierbar zu
machen. Man fiihrt dann die Ursache der Bewegung letztlich auf diese Kriterien zuriick. Dadurch
ist ein streng methodischer Weg zur Bestimmung von Steuerparametern beschritten (im Gegensatz
zu dem von mir verwendeten ,.trial and error‘, was man bose als bloBes Ausprobieren bezeichnen
konnte), der aber nur dann befriedigend ist, wenn diese Kriterien ein realistisches Bild von Ursache
und Wirkung beim Zustandekommen der Bewegungsphidnomene und nicht blo} einen triigerischen
Blick in die inneren Zusammenhinge liefern.



Anhang A

Anatomische Termini

Abbildung A.1: Definition der
Fufbewegungen; Oben: Dorsalfle-
xion (links) - manchmal auch Dor-
salextension genannt - und Plan-
tarflexion (rechts); Mitte: Eversion
(links) und Inversion (rechts); Un-
ten: Adduktion (links) und Abduk-
tion (rechts); Supination: kombi-
nierte Bewegung aus Plantarflexion,
Inversion und Adduktion; Pronati-
on: Kombination aus Dorsalflexion,
Eversion und Abduktion; Abbildung
aus Morlock [95], Originalabbildun-
gen bei Moore [94] (oben und Mitte)
und Samuelson [128] (unten)
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Abbildung A.2:  Definition
der Korperebenen und -achsen;
1: Transversalebene (longitudi-
nale Achse); 2: Frontalebene

, @ /2 (sagittale Achse); 3: Sagittal-

-~ oder Medianebene (transversa-
B 2 le Achse); Abbildung aus Rau-
T3 ber et. al. [123]

Allgemein verwendete anatomische Abkiirzungen:

e A., Aa.: arteria, arteriae

Lig.: ligamentum
o M., Mm.: musculus, musculi

e N., Nn.: nervus, nervi

V., Vv.: vena, venae
Knochen der GliedmaBen:
e 0s, ossa: der, die Knochen
e femur: Oberschenkel
e crus: Unterschenkel

e fibula: Wadenbein
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e tibia: Schienbein

e calcaneus: Fersenbein

e talus: Sprungbein

e naviculare: Kahnbein

e digitus, digiti: Zehe(n) oder Finger
e humerus: Oberarm

e ulna: Elle

e radius: Speiche
Anatomische Richtungsangaben:

e kranial oder superior: zum Kopfende hin

e kaudal oder inferior: zum Steilende hin

e medial: zur Medianebene hin

e [ateral: von der Medianebene weg

e median: in der Medianebene

e zentral: zum Inneren des Korpers hin (Nervensystem: zum Gehirn gehorig)
e peripher: zur Oberfliche des Korpers hin (Nervensystem: auflerhalb des Gehirns)
e proximal oder basal: zum Rumpf hin

e distal: zum Ende der Gliedmaf3e hin

e anterior: nach vorn

e posterior: nach hinten

e ventral: zum Bauch hin

e dorsal: zum (auch Hand-, Fuf3-) Riicken hin

e volar oder palmar: zur Hohlhand hin

plantar: zur Fu3sohle hin
Anatomische Bewegungsrichtungen:

e Extension: Streckung von Rumpf oder Gliedmalen

Flexion: Beugung von Rumpf oder Gliedmallen

Abduction: Wegfiihren der Gliedmalen vom Rumpf in Frontalebene

Adduction: Heranfiihren der GliedmaBen zum Rumpf in Frontalebene

Elevation: allgemeines Wegfiihren der GliedmaB3en vom Rumpf

Rotation: Rotation einer Gliedmafe um ihre Langsachse

Circumduction: Umfiihrbewegung einer Gliedmafe (um Léangsachse des Rumpfes)



Anhang B

Verwendete Wortabkiirzungen

e ADM: CE des M. adductor magnus

e ADP: Adenosindiphoshpat

e ALB: CE des M. adductor longus und M. adductor brevis
e AS: Achillessehne

e ATP: Adenosintriphoshpat

e BIB: CE des M. biceps femoris brevis
e BIL: CE des M. biceps femoris longus
e BS: Bicepssehne

e CE: kontraktiles Element

e CPG: central pattern generator

e CPU: central processing unit

e EMG: Elektromyogramm

e EPH: equilibrium point hypothesis

e FE: Ferse

e FEM: Finite—Elemente—Methode

e FG: schnell glykolytisch

e FO: schnell oxidativ

e GAS: CE des M. gastrocnemius

e GGW: Gleichgewicht

e GLU: CE des M. glutaeus maximus

e H, HG: Hiiftgelenk

e ILI: CE des M. iliacus
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K, KG: Kniegelenk

ME: motorische Einheit

MI: Mittelful3

MKS: Mehrkorpersystem

OS: Oberschenkel

PA: Plantaraponeurose

PS: Patellarsehne (zuziiglich Quadricepssehne im Modell dieser Arbeit)
PEE: parallel elastisches Element
PSO: CE des M. psoas

REC: CE des M. rectus femoris
RU: Rumpf

S, SG: (oberes) Sprunggelenk
SEE: seriell elastisches Element
SEM: CE des M. semimembranosus
SET: CE des M. semitendinosus
SO: langsam oxidativ

SOL: CE des M. soleus

SP: Schwerpunkt

SR: sarkoplasmatisches Retikulum
TIB: CE des M. tibialis anterior
US: Unterschenkel

VAS: CE der Mm. vasti

VP: Verkniipfungspunkt

WB: Wolbungsband

WG: Wolbungsgelenk

Z,7ZG: Zehengelenk

ZE: Zehe

ZNS: zentrales Nervensystem



Anhang C

Erweiterungen zu simsys

In einigen Arbeiten [80, 64, 49, 79] wurde bereits dokumentiert, durch welche Schliisselworter
und Schnittstellen die Steuerung des Modellierungs- und Simulationsvorgangs bei Verwendung
des Programms ,,simsys* erfolgt. Hier sind alle von Hahn spiter hinzugefiigten - und noch nicht
dokumentierten [49] - sowie alle von mir entwickelten Neuerungen aufgefiihrt, sofern sie Funktio-
nalitdten betreffen, die zu Codegenerierung durch den Bewegungsgleichungsgenerator (Abschnitt
C.1) fiihren oder die durch ,,simsys* fest definierte Parametereingabe (Abschnitt C.2) betreffen.
AuBerdem habe ich eine Liste der beim link—Vorgang erwarteten Dummy—Funktionen, welche
z.B. in die include—Datei ,,simuser.hc eingefiigt werden konnen, aufgelistet (Abschnitt C.3) so-
wie einige neue Parameter, die in der Steuerdatei (iiblicherweise ,,simsys.dat“) angegeben werden
konnen (Abschnitt C.4).

Eine liickenlose Dokumentation aller Schliisselworter zur Ein- und Ausgabe, der Integrations-
steuerung und anderer Parameter wiirde den Rahmen meiner Arbeit iibersteigen. Es kann nur
empfohlen werden, in den Quellcode der ,,simsys“—Module (z.B. ,siausg.c* fiir Moglichkeiten
und Formate der Ausgabedaten) zu schauen. Die Anfertigung einer kompletten Dokumentation
des letzten Standes der Programmentwicklung wire eine lohnenswerte Aufgabe, ebenso wie das
Abfangen vieler moglicher Bedienungsfehler, die vor allem beim ,,simsys“—Neuling leicht zu Pro-
grammabstiirzen oder Integration mit unerwartetem Ausgang fiihren kdnnen.

In einer von ,,simsys* gelesenen Datei wird eine Zeile, die mit ,,#* beginnt, als Kommentarzeile
interpretiert. Zwischen der Sequenz ,,e @SCHLUSSELWORTE* und der Sequenz ,,@@Q“ erfolgt die
zugehorige Modellierung in der in den folgenden Abschnitten in Kommentarzeilen angegeben
Weise.

C.1 Neue Schliisselworter zur Codegenerierung

C.1.1 Von Hahn eingefiihrt

@QE@RFGELENKEQR

# Dieser Block besteht aus einer Zeile, die die raumfesten Gelenke
beschreibt. Jedes von Null verschiedene Element beschreibt ein
Gelenk am entsprechenden Starrkoerper. Zulaessige Werte hierfuer
sind 0 oder 1.

Alle Koerper des Modells sind lueckenlos beginnend bei 1 in
aufsteigender Reihenfolge durchzunumerieren. Andernfalls wird

u. U. fehlerhaft simuliert.

= oo e S S e

11 13 15 17 19 21 23 25 27 29



C.1. NEUE SCHLUSSELWORTER ZUR CODEGENERIERUNG 203

#1 2345678910 12 14 16 18 20 22 24 26 28 30
#

0O0000000O0O0O0O0OO0O0CO0O0O0O0OOOOOLOLOODOOOOOODO
@eea

@@MASSEPUNKTEQ@

# Definition der Massenpunkte. An dieser Stelle muss nur die
# Gesamtzahl der Massenpunkte angegeben werden. (0O=keine)

0

@Q@

C.1.2 Eigene Entwicklung

@Q@PUNKTEQ@
Definition der masselosen Punkte. An dieser Stelle muss nur deren
Gesamtzahl angegeben werden. (0O=keine)
Analog dem Fall der mitintegrierten Variablen (BerechneVars/())
gibt es im Programmcode einen Funktionscall auf

BerAblPunkte ()
Dieser wird dann am besten in simuser.hc abgesaettigt.
Dort muss zumindest die entsprechende dummy-Routine vorhanden sein,
auch wenn keine Punktkoordinaten mitintegriert werden sollen.
In BerAblPunkte () MUESSEN die ersten zeitlichen Ableitungen seiner
beiden Koordinaten im raumfesten System GESETZT werden.
Es werden also pro hier angegebenem Punkt zwei weitere
Differentialgleichungen mit dem Systemzustandsvektor =z
mitintegriert. # An BerAblPunkte () wird ein Zeiger auf die Ableitung
der ersten Koordinate des ersten Punktes uebergeben (analog varp in

BerechneVars () : koordp), der dann vom Benutzer zu belegen ist:
koordp[0] = x-Geschw. d. 1. Punktes;
koordp[l] = y-Geschw. d. 1. Punktes;
koordp[2] = x-Geschw. d. 2. Punktes;

Vorsicht: Es wird keinerlei Ueberpruefung vom Programm vorgenommen,
ob die Anzahl der in BerAblPunkte () belegten Koordinatenableitungen
auch mit der hier angegebenen Punktzahl konsistent ist!

® O = = = = = = S S S Sk B S S S S = o % S e

(®
™

@@BELKRAMOMQ@

Setzen beliebiger Wechselwirkungen (Kraefte oder/und Momente)
zwischen den modellierten Koerper. Der Benutzer muss selber
auf die Konsistenz der hier erzeugten Code-Zeilen mit seiner
sonstigen Modellierung achten. Hier ist das Setzen von Kraeften
und Momenten nicht an Hebel auf den Koerpern gebunden, sondern
kann beliebig zeitabhaengige Geometrien beruecksichtigen.
Actio=Reactio und Drehimpulserhaltung muss der Benutzer selber
gewaehrleisten.

Die Kraefte/Momente werden im Code mit

= o e S S e 3
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® = H= = T o S S S S S S S e S S S S S o S S S S S S o S S o S o e o e 3

kt [Koe#] [0 oder 1] (-> x—- oder y-Komponente)
und
mt [Koe#]

angesprochen.

kt bzw. mt sind simsyseigene Namen, die jeweils die SUMME aller

auf den entsprechenden Koerper wirkenden Kraefte und Momente

im RAUMFESTEN SYSTEM enthalten muessen.

Dabei ist zu beachten:

- C-Konvention der Indizes, d.h.

0 <= Koe# < (Koerperzahl + Massenpunktzahl) fuer die Kraefte
und
0 <= Koe# < Koerperzahl fuer die Momente

- Verwendung eigener Parameter: siehe @@PARAMETER@

— der hier erzeugte Code wird uninterpretiert in den Benutzercode
uebernommen, d.h., dass beliebige Sauigeleien im Speicher und
physikalischer Natur hier vorgenommen werden koennen

- simsyseigene Funktionen (z.B. zur Berechnung von Vektoren im
raumfesten Koordinatensystem) aus der simsys—Bibliothek koennen
verwendet werden

- die Zeit steht als double-Groesse zt und der MKS-Zustandsvektor
als struct tKoordSatz z (Koordinaten und Geschwindigkeiten fuer
jeden Koerper im raumfesten Koordinaten-System) zur Verfuegung:

z [Koe#] .x (Schwerpunkt-Koord.)
z [Koe#] .y (Schwerpunkt-Koord.)
z [Koe#] .phi
z [Koe#] .vx
z [Koe#] .vy
z [Koe#] .vphi
{
kt[23][0] += ...; /* Hier steht C Code «*/
kt[23]1[1] += ;
if(...)
mt[11] += ;
}
@
@@UMLMUSKELN@
# Definition der inneren Kraefte, die ueber beliebig viele
# Umlenkhebel entlang einer (ggf. durch Umlenkpunkte gekruemmten)
# Wirkungslinie zwischen Ursprungs- und Ansatz-Punkt wirken.

# Als Modellstrukturen auf dieser Wirkungslinie sind

4= S S o

—> Hebel auf Starrkoerpern (Koe#:Heb#),
1 <= Koe# <= KoeZahl, 1 <= Heb# <= HebPKoe

—-> Massepunkte (Koe#:bel.),
KoeZahl <= Koe# <= KoeZahl+MPZahl
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S o S S S S S S S SE S S S S S S S S o S S S S S e S S S S S o S S S S o S o S S S e o S S Sk 3 o S

-> (masselose, mitintegrierte) Punkte (Koe#:bel.),
Koezahl+MPZahl <= Koe# <= KoeZahl+MPzZahl+PunktZahl

-> raumfeste Hebel (0:RFHeb#),
1 <= RFHeb# <= RFHebZahl

zugelassen,

Jede Kraft ist durch eine Muskelwirkungslinie repraesentiert

und muss zwischen mindestens zwei Punkten wirken. Die Kraft wirkt
stets laengs der Verbindungslinie vom Ursprung (erster angegebener
Punkt) ueber eine beliebige Anzahl von (reibungsfreien)
Umlenkpunkten bis zum Ansatz (letzter angegebener Punkt).

Die Kraft hat positives Vorzeichen in Richtung von einem beliebigen
Hebel auf seinen jeweilig nachfolgenden Hebel (siehe Modellierungs-
reihenfolge.

Jeder Eintrag hat die folgende Form (Nomenklatur der Nummern wie in
simsys ueblich: Koerper—- und Hebelnummern sind nicht kleiner als 1;
Ausnahme: raumfeste Hebel - dabei muss die Koerpernummer 0 angegeben
werden und die Hebelnummer der Nummer des raumfesten Hebels
beginnend mit 1 entsprechen) :

VARIABLENNAME ( SCHLUESSELWORT !
— Koerper#l : Hebel#l
[- Koerper#2 : Hebel#2 [: Zeichen]
— Koerper#3 : Hebel#3 [: Zeichen]..... ]
— Koerper#N : Hebel#N )

/* Hier kommen C Statements
Diese Statements werden einschliesslich Klammer
uninterpretiert in den Code uebernommen.
Die Gesamtmuskellaenge steht aus dem Feld dr[MuskelZahl]
als double dr[Musk#] zur Verfuegung (C-Indizierung, d.h.
beginnend bei 0).
Die Geschwindigkeit drp[Musk#] steht nur dann analog dr
korrekt zur Verfuegung, wenn auf der hier angegebenen
moeglichen Wirkungslinie KEINE mitintegrierten Punkte
definiert wurden. In diesem Falle ist nur die Laenge
Zustandsvariable dieses Muskels. x/

Dabei ist
VARIABLENNAME

der Name fuer den Muskel (und den Muskelkraftberaqg),
SCHLUESSELWORT

eine Zeichenfolge, die im erzeugten Code dem Benutzer als
char »*UmlMuskKeyWord

fuer Jjede hier modellierte innere Kraft zur Verfuegung steht.
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Sie kann beim Einlesen der Parameter dem Simulationsprogramm
dazu dienen, hinter dieser Zeichenfolge in seiner Steuerdatei
den Namen des Files zu suchen, in dem Parameter dieses Muskels
als externe Parameter abgelegt sind (-> QEEXTPARAMSQ@) .
Wird hier als SCHLUESSELWORT ein

I*I
angegeben, so kann das Programm nur interne Parameter
(—> @QE@PARAMETER@) bei der Muskelkraft-Berechnung verwenden.
Dann folgt eine beliebig lange Liste (mindestens aber zwei) von
Elementen der Form

KOERPERNUMMER : HEBELNUMMER [: < oder >] - ,
die die Folge aller Punkte charakterisiert, die der Muskel
moeglicherweise beruehren kann.
Wird dieser Jjeweils letzte Parameter [<,>] weggelassen, so
betrachtet das Simulationsprogramm diesen Muskelpunkt als "fix",
d.h. der Muskel ist hier auf jeden Fall immer angeheftet und
leitet Kraefte an dem entsprechenden Hebel in den dazugehoerigen
Koerper ein. Selbstverstaendlich wird KEINE Kraft in einen
raumfesten Hebel oder einen mitintegrierten, masselosen Punkt
eingeleitet, hier ist die Muskelstruktur nur einfach angeheftet
oder wird umgelenkt.

Der erste (Ursprung) und der letzte (Ansatz) Punkt sind natuerlich
immer "fix", d.h. die Angabe von "<" oder ">" wird dort ignoriert.

Ein "<" bedeutet: Der Hebel wirkt als Umlenkhebel (also: der Muskel
"liegt an") in dem Falle, in dem der Vektor vom Umlenkhebel zu
seinem Vorgaengerhebel (Richtung ist durch Angabe der Reihenfolge
der "fixen" Hebel gegeben) auf dem Muskelpfad in den Vektor zu
seinem Nachfolgerhebel durch einen Drehwinkel von Phi>PI im
mathematisch positiven Sinne # ueberfuehrt werden kann, d.h. der
Muskelpfad sich am Umlenkhebel LINKSherum kr"ummt.

Wird Phi<PI, so "loest" sich der Muskel von diesem Umlenkpunkt,

es wird also auch keine Kraft dort eingeleitet.

Das "<" steht somit fuer den Winkelbereich des LOESENs!

Fuer ">" gilt entsprechend Gegenteiliges.

Die vom Benutzer angegebene REIHENFOLGE der Punkte ist nur
insofern SIGNIFIKANT, als die Reihenfolge der FIXEN Hebel vom
Ursprung bis zum Ansatz der gewuenschten entsprechen muss.
Zwischen zwei fixen Umlenkpunkten koennen alle moeglichen
loesenden Umlenkpunkte mit entsprechendem Umlenkbereich in
BELIEBIGER REIHENFOLGE angegeben werden!

Der Umlenkberechnungsalgorithmus stuetzt sich in erster Linie

auf die "Fixpunkte", zwischen denen all diejenigen Umlenkpunkte
in der Parameterzeile angegeben werden muessen, an denen zwischen
den beiden benachbarten "Fixpunkten" MOEGLICHERWEISE Umlenkung
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# erfolgen kann. Das bedingt, dass durchaus "lose" Punkte MEHRFACH
# in der Parameterzeile auftreten koennten!

#

# Der Betrag der Kraft entlang der Wirkungslinie wird mit den hier
# codierten Zeilen festgelegt.

# Die eingeleiteten Kraftvektoren ergeben sich dann direkt aus der
# Verlaufsgeometrie, da die Umlenkpunkte als reibungsfrei betrachtet
# werden.

#{

# /% Hier steht C Code */

#}

@e@

@REXTPARAMS(E

# Beliebige Variablen- und Typ-Definitionen, die uninterpretiert

# in den erzeugten Code im Deklarationskopf uebernommen werden.

# Hier wird die Moeglichkeit geboten, Variablen im erzeugten Code
# zu deklarieren, die dann vom Programm vor dem Simulationsbeginn
# eingelesen werden.

# Ist hier Code angefuehrt, so werden zu diesem Zwecke automatisch
# ebenfalls drei Funktionen-Calls erzeugt, die durch die

# entsprechenden Funktions-Definitionen (z.B. in simuser.hc)

# abzusaettigen sind:

# —> CreateExtParams ()

# —> LiesExtParams (EnvParmDatei)

# —> DestroyExtParams ()

# Es bleibt dem Benutzer ueberlassen, ob er das Schluesselwort

# "static" fuer Variablendeklarationen verwendet.

#

# /* Hier kommen C Deklarations—Statements x/

@@@

C.2 Neue Schliisselworter zum Simulationsablauf

C.2.1 Von Hahn eingefiihrt

@QRFHEBEL@

Mit raumfesten Hebeln werden raumfeste Punkte beschrieben,
an denen Federn oder Muskeln angebracht werden koennen.

Zur Beschreibung der raumfesten Hebel genuegt die Angabe der
raumfesten Koordinaten.

Syntax einer Zeile:

(x,v)

® = FH = 4 o

@@

@QE@SCHWABRBELMASSENQ@
# Kennzeichnung der Schwabbelmassen fuer die Animation mit
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# tat_animat. Soll ein Starrkoerper als Schwabbelmasse

# dargestellt werden, so ist seine Koerpernummer in je einer
# eigenen Zeile anzugeben (die Reihenfolge spielt dabei keine
# Rolle)

@@@

C.2.2 Eigene Entwicklung

QEANIMATVERSCHIER@
Eine zusaetzliche, rein graphische, Verschiebung (in tat_animat)
aus der Modellierungsebene heraus kann fuer jeden Hebel auf
jedem Koerper (Nummer<=Koerperzahl) und jeden Massenpunkt
(Koerperzahl<Nummer<=Massenpunktzahl) einzeln angegeben werden.
Syntax (Heb#=0: Schwerpunktverschiebung gegen Inertialsystem,
Heb#>0: Relativverschiebung gegen Schwerpunkt;
fuer Massenpunkte wird Heb# ignoriert: Heb#=0):

Koe# (bzw. MPunkt#) - Heb# : Verschiebung in m

IGRET TSRS

@@

@E@UMLMUSKINITQ@

Hier koennen die anfaenglichen Muskelverlaufslinien der unter
dem Schluesselwort @@UMLMUSKELN@ modellierten Kraftlinien
manipuliert werden, wenn die vom Programm vorgenommene Default-
Berechnung nicht der erwarteten oder erwuenschten entspricht.
Dies ist graphisch zu ueberpruefen (z.B. mit tat_animat)!

Die Muskel-Nummer spricht den entsprechenden Muskel im
Modellierungsblock @@UMLMUSKELN@ an. Die Punkt-Nummer ist
entsprechend der fuer den Muskel angegebenen Modellierungszeile
anzugeben (also relativ zum Muskel).

Bei beiden muss die Zaehlung bei 1 beginnen.

Der dritte Parameter gibt an, ob der entsprechende Punkt zu
Beginn der Integration als Umlenkpunkt wirksam ist oder nicht.
Eine Integerzahl groesser 0 bedeutet, dass er auf jeden Fall
umlenkt, eine Zahl kleiner 0, dass er auf keinen Fall umlenkt.
Syntax:

Muskel#-Punkt#: +1 oder -1

@@

® = H= = S = S S S e 3 S $ S 3= 3 o

@QANFINTVARQE

# Fuer jede mitzuintegrierende Variable muss hier in einer
# eigenen Zeile ihr Anfangswert angegeben werden.

# Die Reihenfolge entspricht genau derjenigen, in der in

# BerechneVars () ihre Zeitableitungen vorgegeben werden.
@e@e

@QEANFPUNKTEQ
# Fuer jeden mitzuintegrierenden masselosen Punkt muessen hier
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in einer eigenen Zeile die Anfangskoordinaten angegeben werden.

Deren Zeitableitungen sind in BerAblPunkte () anzugeben.
Syntax:
Bezugskoerper#: (x, y, mod)

x: x—-Koordinate
y: y—-Koordinate
mod: mod==0: Anfangsbedingung so uebernehmen,
Bewegung des Punktes ergibt sich
rein aus der Angabe des Ableitungsvektors
Nur in Verbindung mit der Verknuepfung
von UMLMUSKELN:
mod!=0: modifiziere Anfangsbedingung, da
x und y nicht unabhaengig voneinander
sind (Muskel-Sehnen-Uebergang: muessen
kollinear liegen);
mod>0 : manipuliere die Lage
auch waehrend der Simulation entsprechend,
um Kollinearitaet auch gegen numerische
Ungenauigkeiten abzusichern.
Die Korrekturen werden sowohl fuer zwei als auch fuer
drei verknuepfte Strukturen ausgefuehrt, bei dreien so,
dass der Einheitsvektor des ersten der drei UmlMuskeln
genau auf die Mitte zwischen den zweiten und dritten zeigt.

S e S S S S S e S S S o S S S S S 3 o e S Sk 3 o

# Als Bezugskoerper sind das Inertialsystem (0) oder ein
# Starrkoerper (Bezugskoerper# <= KoerperZahl) zugelassen.

@ee

C.3 Beim Binden erwartete Dummyfunktionen

/*x——— NAME BerechneVars() - ——————————————————— —— —
Berechnung der Zeitableitungen der benutzerdef. Variablen

————— SYNOPSTS ——————mmmmm oo

#include "simsys.h"

————— PARAMETER ———————— o mm oo

varp Hierhinein muessen die Zeitableitungen der Variablen.

var Hier steht der Loesungsvektoren der Variablen zur Zeit zt.

ZS Vektor der berechneten Geschwindigkeiten und Beschleunigungen

des Gesamtsystems. Die Anzahl der Koerper ist in der
Variablen KoeZahl abgelegt.

z Vektor z der Koordinaten und Geschw. des Gesamtsystems.

zt Zeitkoordinate

IntegVar Anzahl benutzerdefinierter Variablen.

————— DESCRIPTION ———— oo o
Wie von der Integrationsroutine de_ () verlangt, muessen hier die

Zeitableitungen der benutzerdefinierten Integrationsvariablen
auf den gewuenschten Wert gesetzt werden.
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void BerechneVars (double *varp, const double =xvar,
const tKoordSatz =*zs, const tKoordSatz =*z,
const double zt, int IntegVar)

/* hier z.B. auch die mitzuintegrierenden Muskelzustandsvariablen =/
} /% BerechneVars() =*/

/*——— NAME BerAblPunkte () —————————————mm o
Berechnung der Zeitableitungen der benutzerdef. Variablen

————— SYNOP SIS ————— oo

#include "simsys.h"

————— PARAMETER —————m—mm oo~

koordp Hierhinein muessen die Zeitableitungen der Koordinaten der
masselosen Punkte im raumfesten System

koord Hier steht der zur Zeit zt bekannte Koordinatenvektor der
masselosen Punkte im raumfesten System
ZS Vektor der berechneten Geschwindigkeiten und Beschleunigungen

des Gesamtsystems. Die Anzahl der Koerper ist in der
Variablen KoeZahl abgelegt.

z Vektor z der Koordinaten und Geschw. des Gesamtsystems.

zt Zeitkoordinate

PktZahl Anzahl mitzuintegrierenden Punkte

————— DESCRIPTION ———— oo o

Die Zeitableitungen der mitzuintegrierenden Koordinaten von
masselosen Punkten muessen so gesetzt werden:

koordp[0] = x-Geschw. des 1l.Punktes;
koordp[l] = y-Geschw. des 1.Punktes;
koordp[2] = x-Geschw. des 1l.Punktes;

void BerAblPunkte (double xkoordp, double xkoord, const tKoordSatz =zs,
const tKoordSatz =%z, const double zt, int PktZahl)

{

} /* BerAblPunkte () =*/

/*——— NAME SimAusgCreate() ———————————————————————————————————————————
Initialisierung der benutzerprog. Ausgabe

————— SYNOP SIS ———m—mm

#include "simsys.h"

————— PARAMETER ——————————————m oo

ParmDatName Name der Parameterdatei, aus der die Parameter zu lesen

sind.

————— DESCRIPTION ———mmmm oo o
An dieser Stelle sollen die benutzerdefinierten Dateien zur
Ausgabe geoceffnet werden.

void SimAusgCreate (const char xParmDatName)
{
} /* SimAusgCreate () =*/
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/*——— NAME SimAusgDestroy ()

Schliessen aller Files der benutzerprog. Ausgabe
————— SYNOP SIS —— e e e e
#include "simsys.h"

————— DESCRIPTION

Mit dem Aufruf sollte die Wirkung des Aufrufs von SimAusgCreate ()
rueckgaengig gemacht werden.

*/
void SimAusgDestroy (void)
{
} /* SimAusgDestroy () =*/

/*——— NAME SimAusgabe () —-—————————————————————————————————————————————
Benutzerprogrammierte Ausgabe

————— SYNOP ST S ————mmmmm o~

#include "simsys.h"

————— PARAMETER —————— oo oo

z vollstaendige Loesung des Systems zur Zeit =zt

zt Endzeitpunkt des soeben angeschlossenen Integrationsintervalls

————— DESCRIPTION ——————
In dieser Funktion kann beliebiger Code eingebaut werden, um
eigene Groessen nach Wunsch in beliebigem Format auszugeben.

———————————————————————————————————————————————————————————————————— */

void SimAusgabe (const tKoordSatz =%z, const double zt)

{

} /+ SimAusgabe () */

/*——— NAME CreateExtParams () -——————————————————————————————————————————
Allokiert Speicher fuer alle hinter dem Schluessel @@EXTPARAMS@
deklarierten zu simsys externen Variablen

————— SYNOP SIS ———m—mmmm e m oo

#include "simsys.h"

————— PARAMETER —————— oo o

————— DESCRIPTION ——— oo oo

———————————————————————————————————————————————————————————————————— *x/

volid CreateExtParams (const char xSteuerDatei)

{

} /* CreateExtParmas () =*/

/+*——— NAME DestroyExtParams () ————————————————————————————\—————————————
gibt Speicher fuer die zu simsys externen Variablen frei

————— SYNOPSTS ——————mm o m oo

————— PARAME TER —————— oo

————— DESCRIPTION ——— oo o

———————————————————————————————————————————————————————————————————— */

void DestroyExtParams (void)
{
} /x DestroyExtParams () =*/
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/*——— NAME LiesExtParams()-————————————————————————————————————————————
Liest alle hinter dem Schluessel @QQREXTPARAMS@ deklarierten zu
simsys externen Variablen ein

————— SYNOP SIS ——mm oo

#include "simsys.h"

————— PARAMETER ————————— o

SteuerDatei Zeiger auf Namen der Steuerdatei des

Simulationsprogramms (z.B. "simsys.dat")

————— DESCRIPTION ————mm oo

———————————————————————————————————————————————————————————————————— */

void LiesExtParams (const char xSteuerDatei)

{

} /* LiesExtParams () x/

/*—=—— NAME CheckUser () ————————————————————————————————————
Setzen vonZustaenden

————— SYNOP SIS ——mmmm oo

#include "simsys.h"

————— PARAME TER ——————m

z Vektor z der Koordinaten und Geschw. des Gesamtsystems.

zt Zeitkoordinate

————— DESCRIPTION —————— oo

Wird vor jedem Eintritt in den Integrator aufgerufen, damit
der Benutzer hier eigene Zustaende nach Belieben (um-)setzten
kann. Dieser Zustand ist dann konstant gueltig fuer das naechste
Zeitintervall (IntSchrWeite).
Sollte zumindest als dummy-Routine vorhanden sein!

————— RETURNS - ———"—""¥"¥"¥—

void CheckUser (const int init, const tKoordSatz =xz, double zt)
{
} /* CheckUser () =/

C.4 Steuerparameter

HH#####4 44444444+ Integrationsparameter ####444##44444#4444H##4444
# Maximal Anzahl aller Integratorfehlermeldungen bis

# Programmabbruch:

ErrSumMax 1000

- Integrator de_ () darf ueber tout hinausintegrieren
# (IntLimit>0) oder nicht (IntLimit<=0) —--——

IntLimit -1

# Runge-Kutta-Iintegrationsverfahren 4.0rdnung (rrk4;

# RungeKutta=1), hoeherer Ordnung mit Schrittweitenkontrolle

# (odeint; RungeKutta>=2) oder Shampine-Gordon-Integrator

# (de; RungeKutta<=0: Default);

# de und odeint verwenden beide IntGenaulAbs und IntGenauRel,
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# rrk4d besitzt keine Fehlerkontrolle!
RungeKutta

FH4#4#4#4 44444444 Boden—-Parameter #######4H444H44H4HHHHHHHHH4HHH4H
BodKraftMUEKRIT
BodKraftVKRIT
BodKraftMUEGLEIT
BodKraftDISSIGLEIT
BodKraftELX
BodKraftENLX
BodKraftENLEXPX
BodKraftDLX
BodKraftDNLX
BodKraft DNLEXPX
BodKraftGEMX
BodKraft GEMEXPX
BodKraft GEMEXPVX
BodKraftELZ
BodKraftENLZ
BodKraftENLEXPZ
BodKraftDLZ
BodKraftDNLZ
BodKraftDNLEXPZ
BodKraftGEMZ
BodKraft GEMEXPZ
BodKraft GEMEXPVZ
BodKraft GEMZZUR
BodKraft GEMEXPZZUR
BodKraft GEMEXPVZZUR



Anhang D

Massenverteilung im Ful}

Zur Erklarung der hier verwendeten Parameter sei noch einmal die Abbildung 2.3 und die Parame-
tertabelle 2.2 in Abschnitt 2.2.1 in Erinnerung gerufen. Die Massenverteilung folgt dann zu:

36
- D.1
MFpe = a7 MNASA (D.1)
97
= 2 D.2
Mai = a7 MNASA (D.2)
28
= . D.
Mze = 7 MNASA (D.3)

Es ist zu beriicksichtigen, daB3 hinter der folgenden rechnerischen Aufteilung eines gegebenen
Tragheitsmoments 0 454 bei gegebener Masse myas4 auf die Segmenttragheitsmomente davon
ausgegangen wird, daf} die FuBBsegmente wihrend der NASA—Datenerhebung die gleiche Anord-
nung zueinander hatten (Referenzkonfiguration) wie diejenige, von der bei der folgenden Rech-
nung (siehe Abbildung 2.3) ausgegangen wurde. Die Schwerpunktslagen fiir Ferse 7. und Mittel-
full 7; beziiglich des Sprunggelenks und fiir die Zehe 7. beziiglich des Zehengelenks errechnen

sich zu:
5 1 7
- 2di + 5ls —lo
=_—| 38 12 ~ D4
e ( +31ho >+<h0> -
311 95 7
o 2=dy + 2 dy -l
;= ., 582 201 +1 -~ D.5
o < _gg;h0+ %hQ + 28951h1 ) ( ho > (B-)
2 (lo — 1)
- 7 \'0 3
2e = ( —hs + thy + Ly ) ’ (D-6)

WObCi lg = dg —+ d1 + lg gllt

Die Integration [ p (7) 7 Qd}g iiber die Massenverteilung ergibt die Trigheitsmomente. Die
Flidchen der Ferse und Zehe haben Trapezform (siehe Abbildung 2.3), der Mittelful} setzt sich
aus einem Trapez und einem Rechteck zusammen. Deshalb ist es sinnvoll, die Ahnlickeit zur
Wahl des Koordinatensystemursprungs der Integration zu nutzen. Fiir die Ferse liegt der dann am
proximalen Ende (SG;;), fiir den Mittelfuls am Ballen und fiir die Zehe an deren ventralem Ende
(Fersenspitze). Danach folgen mit dem Satz von Steiner bei bekannter Lage der Schwerpunkte die
Werte der Triagheitsmomente der drei Segmente beziiglich ihrer jeweiligen Schwerpunkte:

Ore = 5q,55,mre {hg (5 (di D)+ 35) + 13
iy + o + 4] (B

_mpe{(gj)Q W3+ (2di+ lglgﬂ 7



215

Oni = ﬁmMiT _(d2 - d1)2 (iho + Tlghl) + rlz (ho — h1)3
5 (ho = ha) B+ & (ho — ) 2 + 31
Fmagin| 108 + (do — db) + (do — dy) dy + 1d3}

o6 a1l 5 \2 121
—M i (2971d2 - @dl) + ( ha + 291h1 + 582h0) }

(D.8)

- hierbei ist zu beachten, daf sich die Masse m;; = Mz +masr des MittelfuBes auf das Trapez
(mppir = %m ~vasa) und das Rechteck (mr = %m ~NAsa) verteilt - und

(lo — 13)° (Lhy + Sha) + 5 (hy — ho)®
(- ) s+ (O — Do) B+ 31 (D)

+
| (3) o= 57 + ($ha + bh) |

0ze = h1+h2 hth, M Ze

Die Massenverteilung ist gerade so gewdahlt, dal mya54 = mpe + may; + my. gilt. Fiir das
Gesamttragheitsmoment, das einerseits als Ergebnis der anthropometrischen Datenbank der NASA
vorliegt, das sich aber andererseits auch bei Vorgabe einer Massenverteilung aus dem Fuflmodell
errechnen 146t gilt nicht automatisch Oy 454 = Oprodeir- Onroden beziliglich des Fubgesamtschwer-
punkts berechnet sich nach dem Satz von Steiner aus den Trigheitsmomenten der Einzelsegmente
beziiglich derer Schwerpunkte. Im Falle der tatsdchlich modellierten mannlichen Person (siehe
auch Abschnitt 2.1) mit 70 kg und 1.83 m betrug die Abweichung =~ 30% (Ky; = %‘i;ﬁ ~ 1.3).
Sie riihrt daher, da3 in der Modellgeometrie die Massen vor allem im Mittelfu3bereich weiter vom
Massenzentrum entfernt liegen, als im realen gesunden Ful3, der ja medial den Boden aufgrund der
Liangswolbung nicht beriihrt. Im Fersen- und Zehenbereich ist das Modell zu eckig. Gerade die “in
den Ecken’ liegenden Massen sind im Vergleich zu den rundlichen Formen des realen Fulles wei-
ter vom Massenzentrum entfernt. In einem ersten Korrekturschritt wurden deshalb die in nullter
Néherung aus dem Fumodell berechneten Trigheitsmomente der Ferse, des Mittelfules und des
VorfuBles durch Ky, dividiert. Daraus errechnet sich in einem zweiten Schritt ein neuer Korrektur-

faktor aus dem VorfuBmoment in nullter Ndherung und dem korrigierten (/g = ejvfio;,f ~ 1.2),

durch den das Moment der Zehe und nochmals das des MittelfuBes dividiert wird. Das Ergeb-
nis fiir das vorliegende Modell nach der Korrektur ist eine Abweichung des Trigheitsmomentes
des FuBmodells vom statistischen Wert der NASA von ~ 17%. Vom Anthropometrie-Programm
,calcman® [49] wird fiir den Fufl der NASA-Wert ausgegeben und fiir die Untersegmente die kor-
rigierten Werte fiir 0y, ¢, Orc, 01s; und 0., die der Tabelle 2.3 zu entnehmen sind.



Anhang E

Ereignisbehandlung

Da bisher im Simulationsprogramm ,,simsys™ kein Integrator mit der Funktionalitét einer soge-
nannten ,root—finder—function (zur Feststellung eines Ereignisses, bei dem der Integrator die
Kontrolle mit definiertem Zustandsvektor des Systems an den Aufrufenden zurtickgibt) verfiigbar
ist, sondern nur robuste, hdaufig verwendete Integratoren variabler Schrittweite und Ordnung (,,de*
[135] und ,,odeint” [119]), mul vom Benutzer selber dafiir gesorgt werden, daf die Festlegung des
Zeitpunktes und damit des Ortes des Kontaktereignisses ausreichend genau erfolgt. Die Schwie-
rigkeit dabei ist die: Der Integrator variiert den Zustandsvektor bei seinen Extrapolationen und
Genauigkeitsabschidtzungen nicht monoton vorwirts in der Zeit. Trifft also der Kontakttest bei ei-
nem Prédiktorschritt zu (Yrest i < YBoden), SO kann nicht automatisch die dabei vom Integrator mit
der Information des Ausgangszustandes (Zeit ¢, keine Kontaktkraft) errechnete x—Koordinate des
Hebels xr. ; als Kontaktpunkt abgespeichert werden. Je nachdem wie weit der Integrator dabei
selbstindig den Zustandsvektor testweise in die Zukunft ;. ; extrapoliert hat, ergibt sich eine
zugehorige Eindringtiefe Ayp.s; ;. Daraus und aus der extrapolierten Geschwindigkeit vyeg; ,, 148t
sich der Kontaktzeitpunkt ¢y < txoni < trest ; abschitzen:

AyTest %
UTest y;

tioni = tresti — (El)

Dieser Wert wird nur dann wirklich abgespeichert, wenn er die zusitzliche Bedingung k., ; <
t pnge erfiillt, wobei g4 > to den Zeitpunkt bedeutet, an dem der Integrator dem Benutzer mit
vorgegebener Genauigkeit den Zustandsvektor zuriickliefern soll. Diese Bedingung ermdglicht das
genauere Erfassen des Kontaktortes und der -zeit mit einem spateren Pradiktorschritt. Mit ¢x,,, ;
liegt auch der Schitzwert des Kontaktortes (sozusagen der Aufhingepunkt fiir die Feder zwischen
Hebel ¢+ und Boden) fest:

AyTest i
UTest y;

TKoni — TTesti — UTest x; (EZ)

Zudem wird der Kontakt-Schalter auf den Wert 2 gesetzt und der Haftungs-Schalter auf den Wert
1. Jetzt kann fiir den Hebel 7 die Bodenkraft nach den Gleichungen (2.9) und (2.10) bzw. (2.11)
berechnet werden. Fiir ¢ > tg,, ; wirkt in dem hier beschriebenen Algorithmus ein ﬁ’l # 0 auf
den Hebel i, fiir t < tg,,; gilt F’Z = (. Der Wert 1 des Kontakt-Schalters wird gesetzt, wenn der
Ausgangswert 2 (also Kontakt) war, der Algorithmus aber im Intervall [to, ¢ gnq.] das Verlassen des
Bodens detektiert (Yrest i > YBoden)-

Die gleiche Schwierigkeit wie bei der Festlegung des genauen Kontaktzeitpunkts und -orts gilt
fiir die Bestimmung des Zeitpunktes tj,.;; ; des Ubergangs vom Haften zum Gleiten. Ist dieser
Ubergang einmal im Integrationsintervall [to, tEnae) festgestellt, wird nur noch eine iterative Kor-
rektur hin zu friitheren Zeiten zugelassen: i i new < trritia- FUr t < tp.;; gelten in diesem
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Intervall weiterhin Haftkréfte, fiir ¢ > ¢, ; Gleitreibung. Die genaue Feststellung der Umkehrung
zum erneuten Haften (|v,,| < vg;¢) ist nicht so kritisch und kann daher dann erfolgen, wenn der
Integrator die Kontrolle an den Benutzer zuriickgegeben hat. Hier wird erneut ein konsistenter
Startzustand fiir den nichsten Eintritt in den Integrator festgelegt: ,,Touching entweder 0 oder
2 und ,Haften” 0 oder 1. Nach dem Losen vom Boden wird er Zustand ,,Touching“ = 0 und
,Haften = 1 fiir diesen Hebel festgelegt. Erfolgt der Riickiibergang vom Gleiten zum Haften
wihrend des Kontakts, so ist der Kontaktort x ,,, ; neu zu berechnen und zwar durch Inversion der
Gleichung (2.10) bei Vorgabe der Gleitreibungskraft F,,, und |v,,| = |vg|. Da dieses Problem
fiir beliebige nicht-ganzzahlige Exponenten im allgemeinen nur numerisch l9sbar ist, die Model-
lierung diese Ubergangs aber nicht exakt erfolgen mufte, wurde die Implementierung und das
Austesten eines Nullstellen-Suchprogramms dadurch vermieden, da8 |v,,| ~ 0 zur Vernachlissi-
gung der dissipativen Terme angenommen wurde (korrekt, wenn vy,.;; klein genug gewihlt). Fiir
die zwei verbliebenen elastischen Terme wurde dann das kleinere Azx; bestimmt, das sich ergibt,
wenn die Gleichung (2.10) jeweils nur fiir einen Term unter Vernachldssigung des anderen analy-
tisch invertiert wird.



Anhang F

Hebelkoordinaten der Muskelpfade

Aufgefiihrt sind alle modellierten Fadenelemente unter Verwendung des folgenden Formats
(vergleiche dazu auch die Umsetzung im Programm ,,simsys* mit der im Anhang C.1.2 dokumen-
tierten Schnittstelle):

Name (Elementtyp):
Korper [Gelenk] (x,y) Anbindung

{N Umlenkpunkte }
Korper [Gelenk] (x,y) Anbindung

Dabei haben die verwendeten Begriffe folgende Bedeutung mit den angegebenen moglichen
Werten:

e Der ,Name“ bezeichnet die Struktur.

e Der , Elementtyp” kann CE, SEE oder Band sein und ist hier nur zur Erlduterung mit an-
gefiihrt, ist aber fiir die Modellierung des Muskelpfades ohne Belang.

e Der ,Korper* gibt an, auf welchem Korper das Referenzkoordinatensystem liegt: RU
(Rumpf), OS (Oberschenkel), US (Unterschenkel), FE (Ferse), MI (Mittelful}), ZE (Zehe)
oder VP (ein Verkniipfungspunkt).

e Das ,,Gelenk gibt den Ursprung des Referenzkoordinatensystems an, beziiglich dessen
die Koordinaten des Umlenkpunktes angegeben sind: H (Hiiftgelenk), K (Kniegelenk), S
(Sprunggelenk), Z (Zehengelenk) oder Zahl (die Nummer des Verkniipfungspunktes).

e In Klammern durch Komma getrennt sind die x— und y—Koordinaten im Referenzkoordina-
tensystem in m angegeben.

e Die ,,Anbindung” gibt an, ob das Fadenelement fest an diesen Punkt gebunden ist, oder
sich davon ablosen kann. Fest angeheftet wird durch ,,0* symbolisiert, ,,«—“ bedeutet, am
Umlenkhebel ist nur eine Kriimmung linksherum in Richtung des Muskelpfades moglich
und ,,—* 148t entsprechend nur Rechtskriimmung zu. Die Richtung des Muskelpfades ist
durch die Reihenfolge der Auflistung der festen Punkte festgelegt. Der Pfad entwickelt sich
abhiéngig von der zeitlichen Entwicklung seiner Punkte, die nicht fest angehefteten Umlenk-
punkte konnen dabei reversibel in den Pfad ein- oder austreten und so je nach der geometri-
schen Gesamtanordnung umlenkend wirken oder nicht.
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Die Referenzkoordinatensysteme sind in den Abbildungen 2.2 (RU, OS, US, Fuf}) und 2.3 (FuB,
FE, MI, ZE) dargestellt.

Da das Knie unter Verzicht auf die knocherne Patella nur als Scharniergelenk modelliert wor-
den ist, darf es nicht verwundern, daB3 mit einem einzelnen Umlenkhebel am Oberschenkel der
typische Hebelarmverlauf - steiles Ansteigen aus der Streckung bei Ay = 0° mit deutlich aus-
gepragtem Maximum bei Ay ~ 30° (siehe Abbildung 3.25) - nicht reproduzierbar ist. Die vier
Kopfe der Oberschenkelmuskulatur (M. quadriceps) - M. rectus femoris und die drei Mm. vasti -
enden von proximal kommend in der Quadricepssehne, welche in das proximale Ende der Patella
einstrahlt. An dessen anderem, distalen Ende ist die Patellarsehne verankert, die bis zum Schien-
beinhocker zieht. So wird der Muskelzug des Quadriceps iiber die zwischen den Oberschenkelkon-
dylen aufliegende Patella auf den Unterschenkel iibertragen. Bei Kniewinkeldnderung gleitet die
Auflage der Patella im patello-femoralen Gelenk zwischen den Oberschenkelkondylen, die Patella
wirkt dabei als ein Hebel zwischen den Sehnen, dessen Lastarm—Kraftarm—Verhiltnis vom Knie-
winkel abhingt. Zusitzlich geht die in Kniestreckung reine Abrollbewegung des Oberschenkels
auf dem Unterschenkel im tibio-fermoralen Gelenk mit zunehmender Kniebeugung kontinuierlich
in eine reine Gleitbewegung iiber.

Dieser komplizierte Mechanismus resultiert in einem effektiven Hebelarm [170] als Ubertra-
gungsfunktion zwischen Kraft im Quadriceps und effektiv erzeugtem Gelenkmoment auf Ober-
und Unterschenkel, der den oben angesprochenen typischen Verlauf zeigt. Dieser konnte von mir
dadurch reproduziert werden, dal} ich zwei im Bereich der Kniestreckung wirkende zusitzliche
Umlenkhebel der Quadricepssehne am Unterschenkel anbrachte. Ihre ,.komische™ Lage erzwingt
im Streckbereich eine Annédherung der Wirkungslinie der Quadricepssehne an den Gelenkdreh-
punkt. Aus im Abschnitt 3.6.3 diskutierten Griinden gibt dadurch der Zwangskraftvektor im
Modellkniegelenk kaum die im tibio-femoralen Gelenk wirkenden Krifte wieder, dazu ist auch
im Zweidimensionalen schon eine ausgefeiltere Modellierung des Knies wie die von Yamaguchi
[170] notig.

Iliopsoassehne (SEE):
VP[1] 0 o
RU [H] (0.028,0.005) —
RU [H] (0.026, -0.005) —
RU [H] (0.021,-0.013) —
RU [H] (0.029, 0.0) —
OS [H] (-0.01, -0.07) o
M. psoas (CE):
RU [H] (-0.01,0.163) o
VP[1] () o

M. iliacus (CE):
RU [H] (-0.02,0.14) o
VP[1] 0 o
Glutaeussehne (SEE):

RU [H] (-0.064,0.084) o
VP[2] O o
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M. glutaeus maximus (CE):
VP[2] O o
RU [H] (-0.067,0.014) <+
OS [H] (-0.043,-0.053) <«
OS [H] (-0.026,-0.099) o

Sehne d. Adductor magnus (SEE):
VP[3] 0 o
OS [H] (-0.008, -0.24)

M. adductor magnus (CE):
RU [H] (-0.012,-0.055) o
VP[3] 0 o

Sehne d. Adductor 1./b. (SEE):
VP[4] 0O
OS [H] (-0.0006, -0.228)

M. adductor longus/brevis (CE):
RU [H] (0.042,-0.034) o
VP[4] O

Quadricepssehne (SEE):
VPI[5] O o
OS [K] (0.068,-0.023) o
OS [K] (-0.006, -0.023) —
US [K] (0.047,-0.024) <+
US [K] (0.038,-0.034) <«
US [K] (0.023,-0.056) o

Mm. vasti (CE):
OS [K] (0.04,0.119) o
VP[5] 0 o

M. rectus femoris (CE):
RU [H] (0.025,0.017) o
RU [H] (0.035,0.005) —
RU [H] (0.038,-0.005) —
RU [H] (0.038,-0.015) —
VP[5] O o

Bicepssehne (SEE):
VP[6] O o
OS [K] (-0.023, -0.006) <
US [K] (-0.017,-0.017) o

M. biceps femoris brevis (CE):
OS [K] (0.01,0.264) o
VP[6] 0 )
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M. biceps femoris longus (CE):
RU [H] (-0.064, 0.0)
RU [H] (-0.064, -0.023)
RU [H] (-0.056, -0.046)
RU [H] (-0.04, -0.065)
RU [H] (-0.024, -0.075)
VPlel O

Sehne d. Semitendinosus (SEE):
VP[7] 0 o
OS [K] (-0.046,0.022) <«
US [K] (-0.023,-0.055) o

o T T T T o

M. semitendinosus (CE):
RU [H] (-0.064, 0.0)
RU [H] (-0.064, -0.023)
RU [H] (-0.056, -0.046)
RU [H] (-0.04, -0.065)
RU [H] (-0.024, -0.075)
VP[7] 0

Sehne d. Semimembranosus (SEE):

o T T Tt o

RU [H] (-0.064, 0.0)

RU [H] (-0.064, -0.023)
RU [H] (-0.056, -0.046)
RU [H] (-0.04, -0.065)
RU [H] (-0.024, -0.075)
VP[8] 0O

o T T To

M. semimembranosus (CE):
VP [8] o
OS [K] (-0.039, -0.016) <+
US [K] (-0.03, -0.031) o

Achillessehne (SEE):
VP[9] 0O
FE [S] (-0.052, 0.017)

o O

M. soleus (CE):
US [S] (-0.02,0.315) o
VP[9] O o

M. gastrocnemius (CE):
OS [K] (-0.017,0.017) o
OS [K] (-0.024,0.011) «
OS [K] (-0.029, 0.0) —

VP[9] 0 o
Tibialissehne (SEE):
VP [10] O o
US[S] (0.035,0.025) o
US [S] (0.05,0.0) —
MI [S] (0.077,-0.036) o
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M. tibialis anterior (CE):
US[S] (0.02,0.28) o
VP [10] () o

Wolbungsband im Fub} (Band):
FE [S] (-0.033,-0.041) o
MI [S] (0.052, -0.044)

Plantaraponeurose (Band):
FE [S] (-0.026,-0.059) o
MI[Z] (0.003,-0.009) o
MI[Z] (0.006,-0.007) <+
MI[Z] (0.009,-0.004) <
MI[Z] (0.01,0.0) —
ZE [Z] (0.008,-0.007) o



Anhang G

Zusammenstellung der Freiheitsgrade und
Gleichungszahlen

Das Modell ist zweidimensional in der x—y—Ebene beschrieben und besteht aus elf Starrkorpern
mit jeweils zwei translatorischen Freiheitsgraden und einem rotatorischen. Daraus ergibt sich eine
Zahl von 33 Bewegungsgleichungen zweiter Ordnung in der Zeit fiir die freien Korper. Verbunden
sind die Korper durch zehn Scharniergelenke, jedes davon sorgt fiir zwei zusitzliche Zwangsbe-
dingungsgleichungen. Das ergibt nach deren zweimaliger Zeitableitung zusammen 33 + 20 = 53
Gleichungen zweiter Ordnung fiir die 33 Beschleunigungen und 20 Lagrangeschen Multiplikato-
ren. Nach Losen des Systems der 53 Gleichungen sind neben den zehn Zwangskraftvektoren 33
Beschleunigungen und somit 66 Gleichungen erster Ordnung zur Beschreibung der Anderung des
mechanischen Zustandsvektors bekannt. Zum Vergleich: Durch die Zwangsbedingungen wire bei
Formulierung der mechanischen Bewegungsgleichungen in generalisierten Koordinaten die An-
zahl der Bewegungsgleichungen erster Ordnung auf 2- (33 — 20) = 26 und damit auf das Doppelte
der 13 verbliebenen Freiheitsgrade reduziert.

Es sind insgesamt 28 CEe der Muskeln implementiert, die Dynamik jedes davon ist durch mini-
mal zwei Gleichungen erster Ordnung zu modellieren (Aktivierungs- und Kontraktionsdynamik),
was sich zu insgesamt 56 nicht—mechanischen Bewegungsgleichungen summieren wiirde, wenn
keine verzweigten Muskelstrukturen modelliert worden wiren. In jedem Falle sind 28 Gleichun-
gen der Aktivierungsdynamik zu integrieren. Dariiber hinaus sind aber in der Formulierung der
Kontraktionsdynamik mittels eines Verkniipfungspunktes fiir jeden solchen zwei Geschwindig-
keitskomponenten in der Modellebene mitzuintegrieren, was bei insgesamt 20 Muskelstrukturen
auf 40 Gleichungen der Kontraktionsdynamik fiihrt. Mithin waren im vorliegenden Modell weitere
68 muskuldre Bewegungsgleichungen erster Ordnung zu integrieren.

Zusitzlich sollen noch die zwei Gesamtimpulskomponenten und der Gesamtdrehimpuls mitin-
tegriert werden, was weitere drei Gleichungen erfordert. Der Integrator hat damit im vorliegenden
Modell insgesamt 66 + 68 + 3 = 137 Bewegungsgleichungen des Gesamtzustandsvektors parallel
Zu integrieren.
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